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Kurzfassung

Computegestitze Systemefiir orthopadischeOperationenverwendenpraoperati erstellte 3D-Daten
zur Planungund Unterstitzungder chirurgischenEingriffe. Die dominierenddBildgebungsmodaliéitist
hierbeidie Computertomographi€CT). Sieliefert hochaufgebsteundgeometrisctkorrektedreidimen-
sionaleDaten&tzeder betrefendenReagion desPatienten.Nachteiligist die Belastungmit ionisieren-
der Strahlung,der der Patient wahrendder Aufnahmeder Datengitze ausgesetzist und der geringe
WeichteilkontrastEine in diesenPunktenbessereBildgebungsmodaligtist die Kernspintomographie
(MR-Tomographie).Sie gilt als gesundheitlichunscladlich fir den Patientenund bietet einenhohen
Weichteilkontrast.

DasZiel dieserArbeit ist die ausschlieRlich&erwendungron MR-Datenin dercomputegestitzen
orthopadischerNavigation. Problematiscldabeiist, dalRMR-Datengeometrisctverzerrtsind. Die Ver
zerrungerentsteherdurch dasunterschiedlichenagnetisch&/erhaltendesmenschlicherk érpersund
derLuft im MR-ScannerSiesindindividuell vom Patienterabrangig.Der Einsatzvon MR-Datenin der
Navigationsumgebng erfordertdaherzurachsteine geometrisché&orrektur der Daten.Zwei weitere
entstehend®roblemesind die Sgmentierungder MR-Datenund die intraoperatie Registrierungder
DatenaufdenPatienten DasAnliegendieserArbeit bestehin derLdsungdieserdrei Probleme.

Zunachstwerdendie Datensegmentiert.DasErgebnisder Segmentierungvird anzwei Stellenver
wendet:Fir die geometrisch&Korrektur miissenwir zwischenGewvebeund Luft (Hintergrund) unter
scheiderkdnnen Weiterhinwird eineReferenzstruktyderKnochen fir die Planungundintraoperatie
Lageerkennun@erdtigt. Sind mehrereDatengtzevorhandenmissendie Datenzuréachstaufeinander
registriertwerden Hierfir kommenMutual Informationund x2-basierteRegistrierungserfahrermit ei-
nerrigidenAbbildungzumEinsatz Die Sggmentierungerfolgteinzelnin den2D-Schichteroderfir das
gesamt&D-Volumen Hierbeiwird daraufgeachtetdie Interaktionmit demAnwenderaufein Minimum
zubegrenzenGleichzeitigwird eineeinfacheMoglichkeitzum Eingriff in denProzelgeboten.

Ein zentralesAnliegendieserArbeit ist die ErfassunglergeometrischeWerzeichnungenndderen
Korrektur Eswird einschnellesmultigridbasiertesumerische¥erfahrerangavandt,umdie Verteilung
dermagnetischefreldstirkeim MR-Scannewahrendder Aufnahmezu berechnenMit diesemVerfah-
renwerdendie zu erwarteterVerzeichnungeberechnetind analysiert WeiterhinwerdenVerfahrerfur
die geometrisch&orrekturvorgestellt.

Ein dritter Schwerpunkder Arbeit ist die intraoperatre Registrierungder Daten.Aus Geschwin-
digkeitsgiindenerfolgt eine Trennungin die initiale Lageerkennungnd die NachoptimierungFur die
initiale Lagescktzungmuf? der Anwendungeinige, wenigeanatomischeStrukturenmarkieren.Diese
sind leicht aufiindbar und werdenfir eine ersteRegistrierungverwendetDas Ergebniswird wahrend
der Nachoptimierungverfeinert.Hierfir kommt ein schnellesOctree-SplinebasiertesvVerfahrenzum
Einsatz.
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Umfeld

Im Lauf der letztenJahrenahmder Einsatzcomputegestitzter Systemam Operationssaabeispiels-
weisein der Orthopadie oder der Neurochirugie, sehrstark zu. Derartige Systemedienenheuteals
wichtige Hilfsmittel zur Unterstitzungkomplizierter Operationenwie z.B. beim ErsatzdesKniege-
lenks.DerVorteil diesemeuencomputegestitztenTechnikerbestehtn einergrofRerenGenauigkeitder
Operationerbei einergleichzeitigerMinimierungder notwendigenVerletzungen[9p Der Zeitaufwand
kanndurcheinebessergraoperatie Planunggesenktwverden.SchlieRlichwerdenwenigerintraopera-
tive Rontgenaufnahmeberitigt, wodurchsichdie Strahlenbelastungowvohl fiir denPatientenalsauch
denChirurgenminimierenlaft.

Die Aufgabevon computeruntersitzterNavigation bestehtmomentarwenigerin der Entwicklung
vollkommen neuerOperationstechnikeals vielmehrin der Unterstitzungund Optimierungbei der
Durchfuhrungvon OperationenDieseOptimierungerstreckisichaufvier Punkte[108]:

 Eine optimale praoperatre Planungdurch den EinsatzmultimodalerBilddaten, beispielsweise
KernspintomographiGauchMR-TomographiepderComputertomographi@eCT),

« eingenaudJbertragunglieserPlanungauf denPatientenwahrendder Operation(Registrierung),

* minimalelnvasvitat, d.h. die Reduktionder Verletzungerwahrendder Operationdurcheinege-
naueBestimmungler Zielregion, sovie

+ die Erhdhungder Sicherheitei kompliziertenEingriffen.

Eine bedeutend®ptimierungsniglichkeit kommtdabeidemintraoperatren Einsatzvon praopera-
tiv gewvonnener8D-Bilddatenzu. Allerdings sind die erstenbeidenPunkteengmiteinandeverbunden.
Der Einsatzvon BilddatenbestimmteModalitatenziehtdeshalkaucheineOptimierungin derintraope-
rativen Ubertragungder Planungnachsich.

1.2 Ziele

DasZiel dieserArbeit bestehdarin, die Moglichkeitvon computeruntersitztenorthopadischerOpera-
tionenzu untersuchengie vollstandigauf KernspintomographfebasierenFiir diesenAnsatzsprechen

lauchMagnetresonanztomogrhje (MR-TomographiegenanntDie Bilddatenwerdenin dieserArbeit alsKernspin-bzw.
MR-Datenbezeichnet.



2 KAPITEL 1. EINLEITUNG

die folgendenGrinde:

* Im Gegyensatzur Computertomographi@CT) ist der Patientbei der Kernspintomographi@MR-
TomographiekeinerleiionisierendeiStrahlungausgesetztintersuchungeff9] zeigen,dalRdie
Anwendungder MR-TomographiekeineschadigendewWirkungenauf denKdrperbesitzt.

» BestimmteKrankheitsbilderwie beispielsweisénitiale aseptisch&nochennekrosenassersich
nur in MR-Bildern erkennenUm derartigeL asionenmit computerassistiertédavigation anzu-
bohren,ist dasEinbringenvon MR-Aufnahmenin die Navigationsumgebngerforderlich.

» Im Ggyensatzu CT-AufnahmenbesitzerMR-Aufnahmeneinenweitausbessereweichteilkon-
trast.

Jedochbringtder Einsatzvon MR-TomographieaucheineReihevon Problememmit:
* MR-Aufnahmensind geometrisclverzeichnet.

* Diekortikale Knochenstruktuunddie Knochenhauktnnenim MR nichtvoneinandeabggrenzt
werden Dieserschwerauchdie intraoperatve Lageerkennung.

* MR-Aufnahmenassenrsicherheblichschwereiseggmentiererals CT-Daten.
Die Arbeit wird sichdahemit drei Schwerpunktemesclaftigen:

» Die MR-Datenmussersegmentiertwerden.Ein Ziel dabeiist, die Interaktionmit demAnwender
auf ein minimal notwendigedMal3 zu beschanken.GleichzeitigsollenaberauchMaoglichkeiten
fur eine manuelleSteuerungoffen gehaltenwerden.WerdenDaten aus mehrerenDatengitzen
verwendetjst zusatzlich eine Registrierungder einzelnenDaten&tzeerforderlich.DasErgebnis
diesesSegmentierungsschrittdst ein 3D-Modell desknochenaundinsbesonderder Zielregion.

 EserfolgteineAnalyseundKorrekturdergeometrischelerzeichnungerEsmuf3erkanntwerden,
ob derDatensatzon geometrischeWerzeichnungebetrofenist. SindderartigeVerzeichnungen
vorhandenmuf3eineKorrekturderselbigererfolgen.An dieserStelleist esfiir einenpraktischen
EinsatzauRerstichtig, daRdie Verfahremmdglichstvollautomatischund vor allemschnellarbei-
ten.

« LetztendlichmuRdie intraoperatie Ubertragungier Planungermbglicht werden Dies geschieht,
indemdaswahrendder Sgmentierungerstellte3D-Modell auf demPatienterregistriertwird. Es
ist ein schnellesgenauesindrobustesverfahrenfir dieseAufgabeerforderlich.

1.3 Computerunterstiitzte Navigation

DieserAbschnittbesclaftigt sichmit denKomponenterinesNavigationssystms dieim Rahmerdieser
Arbeit berdtigt werden.
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Abbildung1.1: Fluoroskopiesystem

1.3.1 MR-Tomograph

Ein wesentlicheBestandteivon Navigationssysemenist die Verwendungson praoperatien 3D-Bild-
daten.Es handeltsich dabeium Aufnahmetechnikerzur Erstellungvon Volumendaterétzender be-
trachteterRggion. Als in FragekommendeAufnahmetechnikesteherdie ComputesTomographi€CT)
und die Kernspin-bzw. MagnetresonanztomographR) zur Verfligung.Aus denbereitsgenannten
Grundenwird in dieserArbeit die Verwendungon CT-DatenausgeschlosseBEskommenausschlief3lich
MR-Datenzur Anwendung.

1.3.2 DasFluoroskopiesystem

Fur Referenzierungszweckerd fur die Navigation eineintraoperatve Bildgebungsmodaliatberdtigt.
Hierfur kanndasFluoroskopiesystm(C-Bogen) welchesohnehinoft bereitsstandardrafigim Opera-
tionssaalorhanderist, in denNavigationsprozef@ingelundenwerden[105].

DasFluoroskopist ein mobilesRontgengeit, bestehenduseiner Rontgenquellaund einemBild-
verstirker Beide sind durcheinenC-formigenArm fest miteinanderverbunden(Abb. 1.1, links). Der
Bildverstirkerwandeltdie einfallendenRontgenstrahlerin ein digitalesBild um, welchessofort zur
Verfugungsteht(Abb. 1.1, rechts).

Intraoperaty wird dasFluoroskopiesgtembislangeingesetztym RontgenbilderdesPatientenzu
erstellen.Dadurchkanndie Chirurg beispielsweisealie Lage von Implantatenbeurteilen.Die Verstell-
barkeitdesGefatesernglicht dabeieineweitgehendreie Wahl der Durchleuchtungsrichtug. Die Ein-
bindungin die Navigationsumgebngerfolgt mit demZiel, intraoperatv Referenzdatemu erhaltenDie
praoperatien Datenwerdenauf dieserregistriert.

1.3.3 Echtzeit-Tracking

Weiterhinwird fur die Navigationdie Moglichkeitberbtigt, die Positionsovohl der Zielregion im Pati-
entenalsauchdie derchirurgischeninstrumentezu bestimmen.

Dafur werdenauf denInstrumenterMarkerangebrachfAbb. 1.2,links). DaszentraleElementdes
Trackingsystemist eineKameragdie dieseMarkerim RaumidentifiziererundderenPositionbestimmen
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Abbildung 1.2: Tracking-Marker(LEDs) an chirurgischeninstrumenter{links) und Referenzrahmean
einemFemur(rechts).QuellederBilder: [95]

kann,Darauswird die momentand.agederInstrumentéestimmt95].

Um eine weitgehendd-reiheitwahrendder Operationzu erreichenmufd die Lage der Zielregion
im Patientenebenfallsiiberwachtwerden.Dafiir wird ein speziellerReferenzrahmeam Knochendes
PatientenangebrachfAbb. 1.2, rechts).DasSystenmkannausderPositiondiesesRahmenglie Lageder
Zielregion bestimmer(Abb. 1.3).

Die AufgabendesTrackingssystemerstreckersichauf die folgendenGebiete:

 Definition einesgemeinsameReferenzkoordinatensysterfig denPatienten,dasFluoroskopie-
systemunddie chirurgischeninstrumente,

« Uberwachungler Positionund OrientierungdesFluoroskopiesysmswahrendder Aufnahmen
und

* VerfolgungderZielregionsowie derinstrumentenacheinerinitialen Registrierungdes3D-Modells
aufdie Fluoroskopiedatebhzw nachderKalibrierungderinstrumente.

1.4 Ubersicht

NebendieserEinfuhrungundderZusammenfassurig Kapitel 8 bestehtlieseArbeit aussechswveiteren
Kapiteln.

In Kapitel 2 wird zurachstein Uberblick iber den aktuellenStandder Technikin dem betrachte-
ten Themengebiegegebenlm VordegrundsteherexistierendeAnsatzezur Verzeichnungskorrekttin
Kernspinaufnahmeuand zur intraoperatvenLageerkennunghre Vor- und Nachteilewerdendiskutiert.

Kapitel 3 besclaftigt sich mit den Grundlagender Kernspin-bzw. Magnetresonanztomographie
(MR). Eswird auf die Grundlagender Bildentstehungeingggangen Ein wesentlicheBestandteildes
Kapitelsbildet die Ortskodierungm MR. Die grundlegendenVerfahrenwerdenvorgestellt.Weiterhin
wird auf die Ursacheunddie Art derVerzeichnungeringeyangenEserfolgt einemathematischéna-
lyse dergeometrischeiWerzerrungen.
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Abbildung 1.3: Ein optischerTrackerverfolgt die PositioneinesknochensQuelle[95]

Fur die praoperatie Planungund die intraoperatie Navigationist die Erstellungvon 3D-Modellen
von bestimmterStrukturenerforderlich.In unserenfall sind diesdie kndchernenStrukturen.Die Er-
stellungdieserModelle erfolgt auseinemodermehrererDaten&itzen WerdenmehrereDatengitzever
wendet,missendieseaufeinanderegistriert werden.Kapitel 4 besclaftigt sich mit Verfahrenzur Re-
gistrierungund Segmentierungder MR-Daten.DiesesKapitel bautteilweiseauf der Diplomarbeitdes
AutorsunddendarausentstandeneXerdffentlichunger{23, 26] auf.

Der Inhalt von Kapitel 5 umfal3tdie Verzeichnungsanalyse MR-Daten.Daflr ist eszuréchstnot-
wendig, die Verteilung der Feldstirke im MR-Scannemwahrendder Bildaufnahmezu berechnenEs
wird ein schnellesmultigridbasierted/erfahrenfir dieseBerechnungiorgestellt.Die Ergebnissever
den mit existierendenanalytischerund numerischer.osungenfiir bekannteObjekte verglichen. Ein
weitererzentralerPunktdiesesKapitelsist die Analyseder Starkeder in der Kernspintomographieu
erwartendergeometrischeVerzeichnungenDabeiwird auchauf die Moglichkeit von Metallimplan-
tatenim AufnahmeolumenRicksichtgenommenSchlieRlichbesclftigt sich das Kapitel mit einer
kurzenAnalysesogenanntererzerrungsfreieMR-Sequenzerleile desKapitelssindbereitsin [28, 30]
verdffentlichtworden.

In Kapitel 6 werdenVerfahrenvorgestellt, mit deneneine Korrektur der geometrischeverzeich-
nungenin MR-Datenmoglich ist. Ein erstesVerfahrenleitet die wahrendder Aufnahmeaufgetretenen
VerzeichnungeausdemverzerrterDatensatah Basierendauf denverzerrterDatenwird die Feldver
teilungberechnetAnschlieRendverdendarauglie Starkeunddie RichtungerderVerzeichnungeabge-
leitet. EineweitereMbglichkeitist die modellbasiert&/erzeichnungskorrektuAhnlich geformteObjek-
te werdenauchzu ahnlichengeometrischeWerzeichnungefiihren.Im Lauf derZeit sammelrsichmit
der Entzerrungvon Daten@tzenauchInformationentiberdie verzerrtenDatenund die dazugebrigen
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geometrisctkorrigiertenan. Das Ziel ist es, dieselnformationenin eine DatenbankeinzubringenAus
der Datenbanksoll dannein passendeserzerrtesObjekt herausgesuchwerdenund ausder Kenntnis
desdazugebrendenurverzerrtenOriginals die Korrekturinformationerabgeleitetwerden.Au3erdem
wird die Moglichkeitvorgestellt,zusammemit der AufnahmederanatomischeatenFeldkarterund
damitinformationeniberdie StarkederVerzeichnungeru erstellen Verfahrerzur Bestimmunglerfur

die Korrektur berbtigtenInformationenschliesserdasKapitel ah Teile diesesKapitelssind bereitsin

[24, 28, 29] verbdffentlicht.

Ist die praoperatie PlanungabgeschlossemiissendieseDatenim Operationssaauf den Patien-
ten registriert werden.Kapitel 7 besclaftigt sich mit Moglichkeitendafur. Die vorgestelltenVerfahren
werdenanschlieRendinsichtlichinrer GenauigkeitRolustheitundGeschwindigkeievaluiert. Teiledes
Kapitelsenthalt die Publikation[25].



Kapitel 2

Stand der Forschung

2.1 OrthopadischeNavigation

Zunachsterfolgt ein Einblick in den Bereichder computegestitzen,orthopadischernOperationenEs
werdenin diesemAbschnittverschiedenerthopdischeEingriffe sawie existierendeSystemezur Navi-
gationin denjeweiligen Anwendungsfeldermorgestellt.

2.1.1 Orthop adischeEingriffe

Nachfolgendverdenfinf typischeorthopadischeEingriffe beispielhaftbeschriebefil07]. Eswird dar
aufeinggangenwie sichOperationemlurchdenEinsatzvoncomputerassistiert®tavigationunterstitzen
lassenAbbildung 2.1 zeigteineVeranschaulichunderOperationen.

Zu dentypischenorthopadischerkingriffen gehbrenunteranderentdie folgendenOperationen:

» Setzervon Pedikelschrauben

Bei dieserOperationwerdeneinzelneWirbel der Wirbelsaulefest mit einerMetallplatteverbun-

den,um die betrofenenWirbel zu fixieren. Hierzu werdenSchrauberin denWirbelkdrperein-

gebracht(Abb. 2.1, obenlinks). Die Schwierigkeitbestehtdarin, daR die einzelnenSchrauben
entlangder Achseeineslangen,diinnenzylinders,der vollstandigim Knochenliegt, eingebracht
werdenmissenEinehoheGenauigkeitst notwendig damitdie Schraubeollstandigim Knochen
verlauft. Eine Fehlplazierungkann zu Sctadenan Nerven oder sogardem Riickenmarkfihren.

Mittels praoperatier 3D-Modelle lassensich die Positionender Schrauberund die Stellen,an

denensie eingesetztverden vorabplanen.Die Navigationermbglicht, die Schrauberauf die ge-

planteArt undWeisewahrendderOperatioreinzusetzen.

 TotalerHuftgelenkersatz

Bei diesemEingriff wird der Femurkopfvollstandigentferntund durchein Implantat,bestehend
auseinerKugel und einemSchaftersetzt(Abb. 2.1, obenrechts).Der Schaftwird in einenge-
frastenKanal am proximalenEndedesFemurknochensingefihrt. Dafur mu3dasKnochenende
entsprechen@dusgefast werden.Der Schaftwird anschlieRendnittels Zementdarin befestigt.
Fehlplazierungesind haufig ein Grundfur spaterauftretendeKomplikationen Eine sehrgenaue
PraparatiorderausgefastenStellekanneszudemermbglichen,denSchaftohneZementzu befe-
stigenunddamitein bessere¥erwachsemit demKnochenzu gewahrleistenComputegestitzte
SystemaunterstitzendenChirurgenbei der Auswahlder ProthesemunddergenauerPlanungund

7
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Abbildung 2.1: OrthopadischeEingriffe (Quelle[107]). Schematiscldagestelltist dasEinsetzervon
Pedikelschraubefoben links), totalerHiiftgelenkersatfoben,rechts) totalerKniegelenkersatgunten,
links) undeineUmstellungsosteotomiginten,rechts).

DurchfuhrungderOperation Siekdnnendabeinachder Auswahlund Ausrichtungdeszu verwen-
dendenmplantatsdie Frasunggenauplanen.Intraoperaty lal3tsich Uberwachengb die Frasung
genaumit der PlanungubereinstimmtDas Implantatwird entsprechender Planungkontrolliert
eingesetzt.

TotalerKniegelenkersatz

Bei einemtotalenKniegelenkersataverdendie OberflichendesKniegelenksdurch Metall- und
Plastikimplantatersetz{Abb. 2.1,untenlinks). Der Erfolg dieserOperatiorhangtvon derGenau-
igkeitab,mit derdieselmplantateeingesetztverden Mittels SchablonemndStangemwerdenvom
Chirugendie AchsendesBeinesunddie Ausrichtungder Protheserbestimmt.Mit demEinsatz
von praoperatien3D-Bilddatenist esmoglich, InformationeniberdasgesamtéBein bereitzustel-
lenundu.a.die mechanischeAchsendesFemuraundderTibia zuermitteln.Diesermbglichtdem
Chirugendie Auswahlderimplantateunddie Bestimmunghrer optimalenPosition.Intraoperaty
werdenmit demNavigationssysemdie AchsendesFemursundder Tibia am Patientenbestimmt.
Navigierte Instrumentesrlaubenesdann,die praoperati geplantenSchnitteund Knochenresek-
tionenprazisedurchzutihren.

Osteotomien

Fehlausrichtungeder Knochen,wie beispielsweisalesFemursoderder Tibia, fuhrenzu einer
ungleichnaRigenAbnutzungder Kniegelenks Wird die Fehlausrichtungechtzeitigerkannt,be-
vor der Schaderzu grol3 gewordenist, kanneine Neuausrichtungler Knochenzu einerHeilung
fuhrenoderzumindestinentotalenKniegelenkersatzerzigern.WahrendeinerOsteotomiewird
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die AusrichtungdesKnochenskorrigiert,indemein Stiick ausihm entferntwird (Abb. 2.1, unten
rechts).Fur dieseKorrekturmachtder Chirurg zwei Schnittean vorhergenaugeplantenStellen
(b) undfugt denKnochenneuzusammer(c). Der Knochenverheiltin der neuenPosition,und
dasErgebnisist eineNeuausrichtungler Achsen(d). Mittels praoperatren3D-Datenla3tsichdie
Operationam Computergenauplanenund fiir verschieden€lanungsszenariater Ergebnisbe-
rechnenDie Navigationermiglicht schlieZlichintraoperaty, die SchnitteandengeplanterStellen
durchzutihrenunddie Knochenteilevie geplantzusammenzusetz¢a?).

e Traumachirugie

Weitere orthopadischeEingriffe erfolgenbeispielsweisén der Traumachirugie. In diesemFall
gehtesdarum,langeKnochennachKnochenbiichendurchVerschrauberu stabilisierenDurch
Navigationssysemeist esmoglich, die PositionderSchrauberzu planenundzu kontrollieren Die
AusrichtungderKnochenstickekannvorabgeplantund optimiertwerden.Fehlausrichtungeder
einzelneriTeile lassersich dadurchvermeiden.

2.1.2 Kilinische Anwendungin der Orthop adie

Nachfolgendverdenbespielhafeinige,bereitsm orthopadischetmfeld eingesetzt&ystemezurcom-
putegestitztenOperatiomaherbeschriebef95].

Die ersteAnwendungvon Navigationssytemerin derOrthopadiewar fur die Platzierungvon Pedi-
kelschraubemuslgt. Mit derherkdbmmlichenTechnik,derPlatzierungder Schraubemit fluoroskopie-
basiertef~ihrung,trat eineFehlplatzierungn bis zu 40%der Falle auf[76].

Nolteet.al. stellenin [81, 82 ein Systermzur computegestitzenEinbringungvon Pedikelschrauben
vor. Siekombinierenpraoperatre CT-Aufnahmenmit intraoperatier, fluoroskopiebasiertédavigation.
Die wahrendder Operationfreigelegte Rickseiteder Wirbel desPatientenwird mit einemnavigierten
Instrumenterfal3t.Die Abtastungvieler Punkteliefert eine Beschreilnng der Oberfliche,die mit dem
Wirbel ausdempraoperatien CT-Datensatzegistriertwird. DurcheineUberwachungller Instrumente
istesmoglich, die jeweils aktuelleLagedereinzuiihrenderSchraubeindihrer Achseim CT-Datensatz
zu visualisieren Weiterhin ist eine Analyse mdglich, was passiertwenn die Schrauben der aktuel-
len Positioneingesetztvird. PotenzielleFehlplatzierungenverdenso frithzeitig erkannt,und es wird
verhindert,daRdie Schraubebeim Einsetzendie kndchernenStrukturenverlaltund dasRickenmark
bescladigt.Schlenzkaet.al. [96] berichtervon95,7%korrektim PedikelpositionierterSchraubemlurch
denEinsatzdiesesSystems.

WeitereNavigationssystemexistierenin derHuftchirurgie zur UnterstitzungeinestotalenHuftge-
lenkersatzeie Navigation ermdglicht dabeisonvohl denEinsatzdesHuftkopfimplantatesowie auch
derHuftkopfpfanne Ein sehrbekannte Systemfiir dieseAnwendungst dasSystemROBODOC.

ROBODOC war daserstecomputer und robotegestitzte System,das Teile der Operationselbst
ausfihrenkonnte.Esbestehfauseinerpraoperatien Planungskomponeatind einemRobotermit finf
Freiheitsgraderflr den intraoperatien Einsatz.Die praoperatie Planungwird in CT-Daten durch-
gefuhrt. Mit ihr kanndie optimale Ausrichtungfir jedenPatientenindividuell bestimmtwerden.An-
schlieBendverdendie Planungsdatemum Roboteriibertragender dasAusfrasendesKnochensiiber
nimmt. Studienzeigten damittelsROBODOCeinesignifantbesserdusrichtungderProtheserrzielt
werdenkonnte.Gleichzeitigwurde die Gefahrvon Knochenbiichenwahrendder Operationreduziert

[104].
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Fur die computegestitzePlanungund Durchfihrungvon Osteotomierprasentiererhanglotzet. al.
[64] zwolf Falle in derBehandlungAlle InstrumentenverdentiberdasNavigationssysemverfolgt. Der
Eingriff warin allen FallenzufriedenstellendVittels Navigationssystmerist ebenfallseinepraoperati-
ve VorhersagelesErgebnissesnoglich [80].

2.2 Problemebei MR-basierter Navigation

MR-Aufnahmenfindenin orthopadischerNavigationssytemenbislangnur eine geringeVerwendung.
Meistenserfolgt eine Verwendungzusammemit CT-Aufnahmen Ein ausschlief3licheEinsatzerfolgt
nicht.

Als Grundedafur kbnnenangesehewerden:

* MR-Aufnahmenrenthaltergeometrisch&/erzerrungenDie abgebildetemaumlichenVerhaltnisse
stimmenmit denrealenGegebenheitemicht genauiberein DieseVerzeichnungesinddurchdas
Aufnahmeverfahrenbedingt.Allerdings erfordernNavigationsumgebngengeometrischkorrekte
Aufnahmetechnikenym die hohenAnforderungenan die Genauigkeiterfullen zu kdnnen.Um
dieszu erfullen, wird Ublicherweiseeine Aufnahmetechnithinzugezogendie frei von derartigen
geometrischeNerzeichnungeist, wie beispielsweis€T-AufnahmenWerdenMR-Datenzur Na-
vigationverwendetgerfolgt eine,zumeistelastischeRagistrierungauf dieseCT-Daten.Damit |af3t
sichdie geometrisch&/erzeichnungrfassemundkorrigieren.

* MR-AufnahmerkdnnerkeinekortikalenKnochenstruktureabbilden Die MR-Aufnahmetechnik
kannnur Regionenabbilden,die mdglichstviele Protonenwie siebeispielsweisén Wasserder
FettvorkommengnthaltenProtonenarm&egionenkdnnendag@ennichtabgebildetverden Die
aulereStrukturder Knochen,die Kortikalis, bestehtzu einemgrof3enTeil ausKalziumkarbonat
(CaCQ) undist protonenarmDamit liefert sie kein Signalim MR. Allerdings basierteine Rei-
he von intraoperatien Ragistrierungstechniéngeradeauf der auRererKortikaliskante da sie in
Fluoroskopieaufnahmesehrgut erkennbaist. Zudemkanndie Knochenoberficheintraoperaty
mit Zeigeinstrumenteabgetastetind zur Registrierungherangezogewerden.

* MR-Aufnahmenlassensich schwerersegmentiererals CT-Daten.Der Grunddafur ist, daBMR-
Datenkontrastreicheals CT-Aufnahmensind, weshalbauchein Einsatzin Navigationssystmen
wiinschenswerist. Dies fiihrt aberauchdazu,daRdieseBilder schwererzu sggmentierensind.
Wahrendbei CT-Dateneinfacheschwellwertbasiert®erfahrenoft schnellzum Ziel fuhren(bei-
spielsweiseur Knochensgmentierung)schlagerdiesebei MR-Aufnahmendageenfehl.

Damit erfordertder ausschlielich&insatzvon MR-Dateneine Korrekturder geometrischeivVer-
zeichnungemhneZuhilfenahmevon CT-Daten,effiziente Sggmentierungserfahrensowie modifizierte
Verfahrerzurintraoperatren Ragistrierung.

2.3 Ansatzezur Verzeichnungslorr ektur

JederStoff besitzteinespezifischenagnetisch&igenschaftcharakterisierdurchdie magnetisch&us-
zeptibilitatbzw. Permeabiliait. Die MR-Tomographiebasiertauf der Grundlage da3der Korperdurch
einstarkesstatischedMagnetfeld dasBgy-Feld,magnetisiertvird. Eswird angenommerdaldiesed-eld
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homogerist. Diesistin derPraxisallerdingsnichtderFall. Der Hauptgrundhierfir sinddie unterschied-
lichenmagnetische®uszeptibiliitender Gevebeim KorperundderdenKdrperumgebendebuft. Das
Resultatist eine Storungder Homogenitt desByo-MagnetfeldesDieselnhomogeniétenfiihrensowohl

zugeometrischeWerzeichnungein denDatenalsauchzu Intensititsinhomoegnitaten[11, 100.

DiesegeometrischeWerzeichnungesindkritisch fir Anwendungendie einehoheGenauigkeier
fordern.Als Beispieleseienhierfir nebencomputeruntersitzenOperationerauchstereotaktisch®pe-
rationenam Gehirn[54, 86] sowie die Bestrahlungsplanund.4, 47, 78] erwahnt.In diesenFallenwird
UbereinstimmendestgestelltdaR originale MR-Datenaufgrundihrer geometrischemnhomogeniaten
fur denEinsatzin Operationengie einesehrhoheGenauigkeierfordern,nurbedingtverwendetverden
konnen.StattdessewerdengeometrisctkorrekteReferenzdatenderVerfahrenbzw. spezielleAufnah-
meprotokolleberdtigt, die fiir geometrischkorrekteMR-Datensoigen.

Bislangist nurin sehrwenigenArbeitendasProblemderVerzeichnungem Kernspinaufnahmeime-
trachtetworden.Einige Publikationerbesclaftigensichmit denAuswirkungendie die Verzeichnungen
aufdie medizinischeDiagnostikhaben36, 45, 84, 98, 109. Erstequalitative analytischdJntersuchun-
genzudiesemThemasind bei Bakkeret. al. [7, 8] zu finden.Sie untersuchemenEinflu unterschied-
licher magnetischeBuszeptibilibtenam Beispielvon Kugelnund Koaxialzylindern Der Schwerpunkt
liegt auf der Simulationvon MR-AufnahmendieserObjekteund demVergleich mit denrealenAufnah-
menderselben.

Einewichtige Voraussetzunfiir die Analyseund Korrektursuszeptibiliitsbedhgtergeometrischer
Verzeichnungeim MR ist die Moglichkeit,die FeldwerteilungB im MR-Scannerdie wahrendder Auf-
nahmeherrschtezu berechnenGegebersinddie statischd-eldstirkeBy desScannersawie die raumli-
cheVerteilungdermagnetischesuszeptibiliity bzw Permeabiliat p. Fur einfacheraumlicheGeome-
trien, wie homogené&ugelnundZylinder, sinddie resultierendeiaxwellscherGleichungeranalytisch
gelost. DaneberexistiereneinigenumerischéMethoden57]. Eine neuereAnwendungdieserVerfahren
ist in Bhagwandieret. al. [13, 15, 16] zu finden,wo zwei numerischeVerfahrenzur Berechnungder
Feldwerteilungin 2D und3D vorgestelltwerden.Sieldsendie Maxwellgleichung

div(pOdy) =0. (2.1)

Dasmagnetischéotential®y, kannberechnetverdenwenndie Verteilungder magnetischeiPermea-
bilit atp bekannist. Um dieseGleichungzuldsen liberiihrensie Bhagwandieret. al. in eineDiffusion-
gleichungundfiihreneinezusatzlicheKoordinate denZeitparametert, ein. Die Losungwird flr T — oo
angenommenMeiterhinwerdenRand-und AnfangsbedingungngesetztDie Wertevon ®y, fir die er-
steund letzte Schichtwerdenausder Kenntnisder statischerfFeldstirkeBy desScannergesetztAlle
andererRanderwerdensogesetztdallkeine Gradienteruibersie existieren.DieserAnsatzist dererste,
welcherdasmagneto-statischBroblemfiir eine beliebigeVerteilungder magnetischertigenschaften
|6st.Jedoclbesitzter zwei Einschénkungen:

1. Eswird angenommergallidasmagnetisché&eldstetsparallelzur Schichtrichtungm MR-Daten-
satzverlauft. Allerdingsist esim MR moglich,im GegensatdeispielsweiseumCT, die Schicht-
richtungbeliebigfestzulgen.Daherstellt dieseAnnahmeeinewesentlicheEinschéankungdar.

2. Die Berechnungerfordertdie Festlgungeiner SchrittweiteAt. Die Geschwindigkeitvird davon
wesentlichbeeinflu3t.Die optimaleWahl von At ist aberbei jedemDatensataerschiedenund
selbstmit einemoptimalenWertist die BerechnungehrlangsamBhagwandierberichtetvon ei-
nersechsdindigenBerechnundir einen64 x 64 x 64-Datensatim Jahrl994.DiesesExperiment
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laltsich heutein wenigenSekunderwiederholen Fur einenMR-Datentypmit typischerGroRRe
(256x 256x 100 Voxel) betragtdie Rechenzeiheutzutagémmernochca. vier Stunden.

Ein andererAnsatzwird von de Munck et. al. [41] vorgestellt.Die Grenzenzwischenden Ragio-
nenmit unterschiedlichemagnetischersuszeptibiliitenwerdenmarkiertund als Dreiecksoberfiche
extrahiert. Anschlieendkanndie magnetisché&eldstrkefiir jedesVoxel separaberechnetverden Al-
lerdingsberdtigt die Berechnundiir groRereTeile desDatensatzesochimmerviel Zeit. De Munck gibt
an,dal3die Rechenzeiin der GroRenordnunglesAnsatzes/on Bhagwandieriiegt [41]. Weiterhinsind
die verwendeterGleichungemicht fur Punktedefiniert, die nahedenGrenzenzwischenRegionenmit
unterschiedlicheBuszeptibiliitenliegen. Aber geradedieseBereichesind oft von Interesseweil von
ihnendie grofRteninhomogeniitenausgehen.

Die Abweichungervon derstatischeMagnetfeldsarkefiihrensovohl zu geometrischeWerzerrun-
genalsauchzu Intensigtsinhanogenititen Diesesindabtangigvon der Art derBilderzeugungFur die
KorrekturdieserStrungerexistiereneinigeVerfahrenSiewerdenunterteiltin Verfahrenpasierenduf
derPhasenkodierund.2, 77, 114, die Aufnahmevon Verzeichnungsfelderjb6, 83 undfeldkartenba-
sierteMethoden59, 97].

» Verfahrenpasierenduf Phasenkodierungerwenderdie Tatsachedal3in denraumlichenRich-
tungen,die mittels Phasenkodierungufgenommerwerden,keine geometrischeiVerzerrungen
auftreten.So werdenbeispielsweisédei der 3D-MR-Aufnahmetechnildie Schichtrichtungund
eine Richtunginnerhalbder Schichtmittels Phasenkodierungrstellt. Das Ergebnisist, daldie
Verzeichnungeminimiertwerdenund nurnochin einerraumlichenRichtungauftreten Prinzipi-
ell konntenauchalle drei Richtungemmittels Phasenkodierungufgenommenverden Allerdings
fuhrtdieszu einemstarkenAnstieg derAufnahmezeitetin denBereichvon mehrererStunderfir
eineeinzigeAufnahme Aus diesemGrundwerdenderartigeVerfahrenm medizinischerBereich
nichteingesetztind auchvon keinemdemAutor bekannterMR-Scanneunterstitzt.

» EineweitereMoglichkeitist die Erstellungund Verwendungvon VerzeichnungsfelderrHierbei
wird eine MR-Aufnahmevon einem Phantommit bekannterGeometrieerstellt. Das Phantom
bildet denrealenKorperin seinerForm und den magnetischertigenschaftemach.Ausgehend
von der Aufnahmewird ausder Kenntnisder Geometrieein VerzeichnungsfeldbgeleitetDie
Anwendungliesed-eldesaufdie MR-AufnahmeeinesPatientersoll einunverzerrtesBild liefern.
Jedochsinddie Verzeichnungeabhangigvon dergenauer-orm desK drpers Weiterhinist esmit
einemderartigerPhantonmichtmdglich, Verzerrungermm InnerendesK drperszu erfassen.

 Schliel3lichexistierenVerfahren,die auf experimentellaufgenommenereldkartenbasierenlin
diesemFall wird die Feldwerteilungwahrendder Aufnahmeim Scannerdurcheine zustzliche
AufnahmegemesserDieseVerfahrerkommenbeidergeometrischeKorrekturvon EPI-Sequen-
zenin funktionalenMR-Aufnahmenzum Einsatz[59, 97]. Sie ermbglicheneine direkte, patien-
tenspezifischéliethodefir die VerzeichnungskorrektuwWeiterhin eribrigt sich die Losungder
MaxwellschenGleichungenNachteiligist die zusatzlicheAufnahmezeitdie der Patientim MR-
Scannewerbringenmul3. AulRerdemlassensich dieseFeldkartennicht mehr zu einemspateren
Zeitpunktaufnehmemndeinbringen.

1Dieserundalle folgendenVersuchen dieserArbeit verwenderals Rechnerinenintel Pentiumlil, 800MHz unterLinux
undg++.
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Bhagwandierj13] stellt die Theseauf, dal3die Korrekturvon MR-Datendurcheine Simulationdes
MR-Aufnahmeprozessesif denverzerrterDatendurchgefihrt werdenkann.Hierzuwerdendieselben
Sequenzparametabermit nggiertenGradientengirkenverwendetDasErgebnisist ein Bild mit kor-
rektengeometrischelerhaltnisserundkorrigiertenintensititsinhanogenitten.

Diesfuhrtauf die Frage wohermandie Sequenzparameterhaltenkann.Viele der Parameteisind
im Normalfallin denHeaderrder Daten&tzeenthaltenAllerdingssinddie Informationeniiberdie Gra-
dientensarkendiefiir eineKorrekturauf3erswichtig sind,im allgemeinemichterhaltlich. Arbeiten,die
sichmit einerMessungder GradientensirkenohneeinenEingriff in die InternadesScannebesclafti-
gen,sindauchkeinebekannt.

EineweitereMoglichkeitsinddie sogenanntewerzerrungsfreieMR-Sequenzerwie sievon Martel
et.al. [75] vorgestelltwerden.Hierbeisollendurchspeziellgesetzte&Ssequenzparametdie auftretenden
Verzeichnungeminimiert werden.SeinenAnsatzvalidiert Martel sovohl an kiinstlichenObjektenals
auchananatomische®raparatenkEr kanneine Genauigkeiin der GroRenordnunglerals geometrisch
korrektgeltendenCT-DatennachweisenAllerdings erfordertdieserAnsatzdie Verwendungspezieller
SequenzerkEsist nichtgesichertpb beieinemkonkretenrMR-ScannedieseSequenxerwendetverden
kann.Im Normalfall hatder Anwendernur sehrgeringeMoglichkeiten,neueSequenzeminzustellen.
Weiterhinerfolgt die Wahl der SequenzumeistunterdiagnostischeGesichtspunkten.

Changund Fitzpatrick [33] stellen Aufnahmeprotokollevor, in denendie Auswirkungender Ma-
gnetfeldinhomogenittenberiicksichtigtwerdensollen.Glowinski et. al. [46] versuchenein Modell zu
entwickeln,um experimentellArtefaktevon in denKérpereingefihrtenNadelnzu separieren.

2.4 Reqgistrierung

Ein weiteresKapitel der Arbeit besclaftigt sichmit derintraoperatienRegistrierung.Siedientder Pati-
entenlageerkennungdist damitletztendlichdie Voraussetzungjir die Ubertragungler praoperatien
Planungn die intraoperatie Umgehung.Intraoperatr werdenFluoroskopieaufnahmedesPatienterer
stellt, die mit praoperaty erstellter3D-Datenregistriertwerden Fur die Registrierungvon praoperatien
CT-Aufnahmenmit intraoperatven Fluoroskopiedatemrxistiereneinige Arbeiten. Fir dasProblemder
MR / Fluoroskopiergistrierurg im orthopadischerBereichist keinePublikationbekannt.

Ein erstesbetrachtete¥erfahrenist der Ansatzvon Lavalléeet. al. [65, 66]. Hierbei gehtes dar
um, Objekteanhandhrer Oberflichenzu registrieren.Sowvohl im praoperatien 3D-Datensatals auch
in denintraoperatren 2D-Fluoroskopieaufnahenmiissendie KantendesObjektessegmentiertwer-
den.Von jedenPunkt der sggmentiertenKantenin den Fluoroskopienwird der Projektionsstrahkzur
Strahlenquelldetrachteund der mittlere quadratischébstandzum aktuell positionierten3D-Modell
ermittelt. DasModell wird so gedrehtund verschobengdaf3der mittlere quadratisché\bstandiiberal-
le Punkteminimiert wird. Implizit wird hierbeiangenommengaf3nacheiner Registrierungdie Kon-
tur desprojizierten 3D-Modells mit den Kantenin den 2D-Aufnahmengenauzur Deckungkommit.
Fur denFall der CT/Fluoroskopiergistrierurg funktioniertdasVerfahrensehrgut. In unserenfall, der
MR/Fluoroskopiergistrierung sinddie Ergebnissaicht sehrgenauDer Grundist, da3sichim MR nur
derinnereTeil desknochensdie Spongiosaabbildet.Dageyenist in denFluoroskopieaufnahmemur
die auRerekortikalis gutzu erkennerundabzugrenzerkin Vorteil desVerfahrengst seineSchnelligkeit
in Kombinationmit demOctree-Spline-Ansat®4].

Ein weiteresVerfahrenist der Ansatzvon Hamadetet. al. [52, 53]. In ihm werdendie Registrierung
und gleichzeitigdie Segmentierungder Fluoroskopiedatef&ombiniert. Als Voraussetzungst wieder
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eine Sgmentierungder praoperatien CT-Daten erforderlich. Das resultierende3D-Modell wird zur
Registrierungherangezogerinalog zu Lavalléeet. al. gilt allerdingsdie Voraussetzungjal3in beiden
Bildern die gleichenKantensegmentiertwerdenkdnnen.

Ein weitererAnsatzentstammdter Dissertationvon Roth[93]. Aus demCT-DatensataverdenFluo-
roskopieaufnahmesimuliert und mit den real erstelltenAufnahmenverglichen. Durch Rotationund
TranslationdesDatensatzesoll einemdglichstgenaudJbereinstimmungnit denintraoperatvenBild-
datenerreichtwerden.Allerdings setztdiesesVerfahrenvoraus,daf3sich die intraoperatven Bilddaten
durchdie korrektePositiondes3D-Datensatzesn Raumauchwirklich simulierenlassenlm Fall der
CT/Fluoroskopiergistrierungist diesmoglich, daCT-DatengitzeausRontgenprojektionerahnlichden
Fluoroskopiedatererstelltwerden.Der umgekehrtéVeg ist damitebenfallsmdglich. Die Grauwertam
MR undin denFluoroskopiedatesind allerdingsin keinerWeisemiteinandewvemleichbar Es besteht
im allgemeinenauchkein funktionalerZusammenhangwischenihnen. Daherist diesesVerfahrenin
unserenbetrachteterrall nichteinsetzbar



Kapitel 3

MR-Tomographie

In diesemKapitel werdendie grundlegendenFunktionsweisemer MR-Tomographievorgestellt(siehe
auch[79, 90, 91]). Desweiteremwird aufdie Ursacheund dasAusmalidergeometrischeWerzeichnun-
geneingegangen.

3.1 Grundlagen

Der menschlicheKdrperbestehtzu ungefihr 70% ausWasserJedesNassermoleld enthalt zwei Was-
serstofatome(Protonen)die einekovalenteBindungzu einemSauerstdatomeingehenDamit enthalt
derKorpereinesErwachsenega.5 x 10?7 Wasserstdkerne.

AufgrundseinersubpartikuhrenGestaltkannjederWasserstdkern, d.h. jedesProton,als einesich
drehendepositive Ladungaufgefal3twwerden.Dies fiihrt zur Induktion eineszugeldrigenmagnetischen
Feldes Man sagt,dasProtonbesitztein magnetischeomentund kanndamitals ein kleiner Stabma-
gnet,mit Nord- und Siidpol, betrachtetverden.

Im Normalfall, d.h. ohneein externesMagnetfeld,sind diesemagnetischeiMomentezufallig im
Raumorientiert. Von auf3enist keine resultierendeMagnetisierungnef3barWird jedochein externes
Magnetfeldangel@t, sorichtensichdie magnetischeMomenteentlangderFeldlinienaus.Die Ausrich-
tung erfolgt entwedermaralleloderantiparallelzur RichtungdesexternenFeldes.Diesebeidenmdgli-
chenAusrichtungersindein Ergebnisderzweimoglichen,guantenmechanisch@ustinde Die parallele
AusrichtungreprasentierteinenenegiearmerenZustandals die antiparalleleund wird daherbevorzugt
angenommenDie Verteilungzwischenden beidenmdglichenAusrichtungerfolgt der Boltzmannsta-
tistik. Bei einer Temperaturvon 0 K (-273,15°C)sind alle magnetischeomenteparallel ausgerich-
tet. Bei Zimmertemperatusind nahezugleich viele Protonerparallelwie antiparallelausgerichtetDie
Differenzder Anzahl der magnetischetMomentezwischenparallelerund antiparallelerAusrichtung
wird als UberschuBspinbezeichnetBei einer Temperatuvon 25°C und einemexternenMagnetfeld
der Starke1, 5T kommenauf eineMillion Protonendurchschnittlicfiinf UberschuRspin®ieseUber
schuRspingiihrenzu einerresultierendemMagnetisierungAbbildung 3.1).

DiesewenigenUberschuRspinerzeugerschoneineausreichendtarkeMagnetisierunggie bei der
MR-Tomographieausgenutzwvird. Sovohl ausder Boltzmannstatistikals auchauspraktischerBeob-
achtungerist ableitbar dalRdie Anzahlder UberschuRspinsit zunehmendefFeldstrkewachst.Jedoch
begrenzeranderd-aktorenwie gesundheitlich®isiken[99] undtechnisché&renzer{40], die verwend-
barenFeldsarken.

DasMagnetfeldim MR-Scannemwird im folgendenentsprechender vorherrschendeKonvention

15
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AB

Abbildung 3.1: Ausrichtungder magnetischemMomentein einemstatischerMagnetfeldBy. Die ein-
zelnenMomenterichtensich parallelbzw. antiparallelzur RichtungdesFeldesaus.Die resultierende
Magnetisierungvird durchdenMagnetisierungsektorM beschrieben.

als Bp-Feld bezeichnetDie Amplitude der Magnetisierungst bestimmtdurch dasVerhaltnis von par
allelenundantiparallelerAusrichtungerder magnetischeiomente Die resultierendéagnetisierung
wird im folgendendurcheinenVektor M = (My, My, MZ)T mit euklidischerNorm Mg beschriebenlm
Gleichgavichtszustangind By undM zueinandeparallel.Ein kartesische&oordinatensystemwird so
definiert,daRseinepositive z-Achsein RichtungdesangelgtenMagnetfeldeseigt.In diesemKoordi-
natensystergilt fir die Magnetisierungm Gleichgeavichtszustandy = My = 0 undM, = Mo.

Wenndie KerneentlangdesMagnetfeldesusgerichtesind, soverbleibensie nicht statischin einer
Position,sondernfangenan, eine Prazessionsheegung auszuiihren.Die Prazessionsgeschwindigk
bzw Kreisfrequenzw wird durchdie FeldstrkeB desexternenMagnetfeldesdestimmtund erfiillt die
Larmogleichung:

w=yB. (3.1)

y bezeichnetlasgyromagnetisch¥erhaltnisundist fur Wasserstdfy/2mn= 42, 57MHz/T.

Zur Erzeugungdes MR-Signalswird der Gleichgavichtszustandyestrt. Zu diesemZweck wird
kurzzeitigein zweitesMagnetfeldangelgt. DiesesFeld ist so gestaltetdalRes eine koharenteAuswir-
kung auf die Gesamtmagnetisieruriwat. D.h., die RichtungdesM -Vektorsbewegt sich allmahlichund
stetigvon der z-Achseweg. Dieswird erreicht,indemdieseszweite Feld selbstum die z-Achserotiert
undzwarmit derKreisfrequenzgdie durchdie Larmoigleichunggegebenist.

Dasrotierende~eld B, besitzteine Amplitude B; underfullt die Schwingungsgleichung

B1(t) =B cos(wpt) . (3.2)

In der Praxiswird ein solchesrotierendesnagnetische&eld durcheinenHochfrequenzpulgHF-Puls)
erzeugt.Der Winkel a zwischender z-Achse und dem Magnetisierungsektor, der sogenanntd-lip-
Winkel, hangtvon der StarkedeszweitenMagnetfelded; undderzeitlichenDauert desPulsesah Er
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erfullt die Gleichung
a=yBiT. (3.3)

HF-Pulsewerdennormalerweisadurchihren resultierenderflip-Winkel beschriebenBeispielsweise
fuhrtein 90°-Pulsdazu,daRderMagnetisierungsektorin die xy-Ebeneausgelenktvird.

Wird wahrenddes Gleichgevichtszustadesein 90°-HF-Pulsgeschaltetjst der Magnetisierungs-
vektor M hinterherin der xy-Ebene,senkrechtzur z-Achse,ausgerichtetAllerdings hat keine Bewe-
gungderKernestattgefundensondernediglich eineNeuorientierungler MagnetisierungSofortnach
demAbschalterdesHF-Feldesbeginnt sich der Magnetisierungsektor, um die z-Achsezu drehenund
vollf lihrt eine Prazessionsheegunganalogdererder Kerneim GleichgevichtszustandAlle Protonen
sindin derselberRichtungorientiertund prazedieremmit der gleichenGeschwindigkeitd.h. esbesteht
Phasenkoairenz.In einersenkrechizur z-Achsestehenderspuleum dasUntersuchungssiumenfihrt
dieszur Induktion einerWechselspannundfare Amplitudeist proportionalzum xy-Anteil desMagneti-
sierungsektors,die Frequenzgleichder Larmorfrequenzler Kerne.DasmeRRbareSignalwird als Free
Induction-Decay(FID)-Signalbezeichnet.

3.2 Kontrastparameter

Die Amplitude desFID-Signalsnimmt mit der Zeit ah Der Grunddafur liegt in zwei verschiedenen
Prozessen.

Der ersteProzefiist die sogenanntéongitudinaleRelaxation,d.h., die Spinsnehmenwiederihren
Gleichgevichtszustanein. Wahrendder Anregungwird denKernenEnegie zugefihrt. Nachder An-
regungist der Gleichgevichtszusandder Spinsgestrt. OhneeinenweiterenHF-Pulsbeginnendie ma-
gnetischeMomente sichwiederentlangdesstatischeMagnetfeldesauszurichtemundnehmersoihren
Gleichgevichtszustandaviederein. Bei diesemProzelird die Enegie, die wahrendder Anregungauf-
genommerwurde,wiederfreigegeben Die Wiederherstellunglerz-KomponentelerMagnetisierungn
Abhangigkeitvon derZeit M,(t) kanndurcheineexponentielleFunktionbeschriebemwerden beeinflufdt
durcheineZeitkonstantd;.

My(t) = Mo (1 e‘Tt_l) (3.4)

Die T;-Konstanteist einerseitsabhangig vom Gewebetyp,andererseitauchdurch die Feldstirke By
bestimmt.

Aus Gleichung(3.4) ist ersichtlich,dalRnacheinerZeitt = T, ca.63 % derlongitudinalenKompo-
nenteder Magnetisierungviederhegestelltist. Wird ein zweiter90°-PulsnachdieserZeit angelgt, hat
dasresultierendd=ID-Signalnur 63 % der Amplitude wie nachder vorhegehenderAnregung. Wenn
die Zeit zwischenbeidenAnregungspulserdenWert 5 - T; Uberschreitetywerdenmehrals 99 % der
Kernevom Anregungspulserfaiit.Uberschreitetlie Zeit zwischenzwei Anregungspulsendie Wieder
holungszeilR, funf mal die langsteTl;-Zeit, die in denbeobachtete@ewvebenerwartetwerdenkann,so
werdenidentischeGewebetyperderfolgendenAufnahmemit gleichemKontrast(Grauwert)dagestellt.
Sind die Intervalle kiirzer werdendie unterschiedliche;-Zeiten zu einer unterschiedlichenfir die
Wiederanrgungzur Verfugungstehendenylagnetisierungihren.D.h., gleicheAnzahlenvon Protonen
in Gewebenmit unterschiedlichem;-Zeitenwerdenzu einemunterschiedliclstarkerSignalfihren.Das
bildet die Grundlagefiir denTi-Kontrast,bei demdie Intensitt nicht nur die Protonendichtesondern
auchdenlokalenT;-Wert widerspigelt. Die WiederholungszeiTR ist ein Parameterdervom Anwen-
der kontrolliert wird. Eine lange TR-Zeit fuhrt zu einer Unempfindlichkeitdes FID-Signalsvon dem
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T1-Wert desGewebes Durch eine,relativ zu denT;-Zeiten,kurze TR-Zeit lal3tsich eine Abhangigkeit
desSignalsvon denT;-Zeitenerreichen.

Nebender T;-Konstanterbewirken allerdingsnoch andereFaktorenden Zerfall desFID-Signals.
Denn, obwohl sich der longitudinaleRelaxationsproze@ber einenZeitraumvon mehrerenSekunden
hinzieht,nimmt die Amplitude desFID-Signalsweitausschnellerah Der Grundliegt in denindividu-
ellenKomponentemerMagnetisierungdie geringfligig unterschiedlich@razessionsgeschwindigken
besitzenlm Lauf derZeit nimmtdie Amplitude desM,-VektorsdurchdenVerlustder Phasenkorenz
ah Die Magnetisierungn derxy-Ebendaf3tsichdurchfolgendeGleichungbeschreiben:

Myy(t) = My (0)€ % (3.5)

Fur einen90°-Pulsist Myy(0) gleich demWert M, zu Beginn desAnregungspulsesDer exponentielle
Zerfallwird durcheineZeitkonstantd; bestimmtDiesecharakterisiertwie schnelldie Phasenkoérenz
verlorengeht.Der Grundfur denVerlustdieserPhasenkoéirenzliegt darin, daf3die verschiedenema-
gnetischeMomentenachderAnregungmit unterschiedlicheharmorfrequenzeprazediererfi9Q]. Dies
ist bedingtdurchlokale Feldinhomogenitenund die TatsachedaRRdie Larmorfrequendirekt propor
tional zur lokalenmagnetischefreldsérkeist.

NebenstatischerFeldinhomogeniten die durcheineZeitkonstantd,; beschriebemwerdenkonnen,
tretenzufallige Fluktuationerim Magnetfeldauf, die durchdie Interaktiondereinzelnerkerneunterein-
anderhenorgerufenwerden.Wennsich ein Kerneinemanderemahert,entstehivahrendder Dauerder
Interaktionein zusatzlicheszweitesmagnetischedoment.Wahrendder Zeit prazediererdie betrofe-
nenKerneetwasschnellebzw. langsameund verlierendadurchinre Phasenkoairenzmit denanderen
KernenDie Geschwindigkeitmit welcherdie PhasenkoirenzdurchdieseSpin-Spin-Interaktionewer
loren geht,wird durchdie T,-Zeitkonstantebestimmt.Der T,-Wert ist eine Funktiondes Gewnebetyps,
welcheim wesentlicherdie mikroskopischeBeweglichkeit der Wassermoleildle in einemGewebecha-
rakterisiert Weil T vonallenArten desZerfallsder Phasenkofirenzbestimmtwird, T, daggennurvon
denSpin-Spin-Interaktionenst fir alle GewebetyperstetsT,” < T, [90]. Esgilt

1 1 1

—=—=+——. 3.6
T T2’+T2* (3:6)

DerUnterschiedwischerl;y undT, laBtsichambesteranderBildungdesEchoserklaren(Abb. 3.2).
Nachdem90°-Pulssind die Kerne,wie obenbeschriebenin Phasenkoarenz DieseKoharenzzerfallt,
bedingtsowvohldurchdie statischenlokalenMagnetfeldinhomogenréitenalsauchdurchdie zeitablangi-
genSpin-Spin-InteraktionerNacheinerZeitt sinddie magnetischeMomenteunterschiedlictverteilt.
Jetztwird ein zweiterHF-Pulsgeschalteinit einem180°-Flipwinkel.Dadurchwerdendie magnetischen
Momenteanderz-Achsegespigelt. Sie prazedierenweiterhinmit einerLarmorfrequenzabtangigvom
lokalen Feld. Die statischerFeldinhomogenitensind auchnachdem 180°-Pulsunverandert.Damit
stellt derselbeéProzeRder zumanfanglichenVerlustder Phasenkoarenzfiihrte,diesewiederher. Nach
einerZeitt nachdemPulsist die Phasenkoérenzwiederhegestellt.Die Spinserzeugerein Spin-Edo
zueinerZeitt nachdem180°-Pulsdie gleichderZeitt zwischendem90°- und dem180°-Pulsist. Die
EchozeifTE ist gleich2t.

Eskannabernur der Teil der Phasenkoirenzwiederhegestelltwerden,der durchdie lokal unter
schiedlicherPrazessionsfrequenzerrlorengegangerist. Daggenfuhrendie Spin-Spin-Interaktionen
in der Zeit bis zur Bildung desSpin-Echoszu einemirreversiblenVerlustder Phasenkolrenz.lm Re-
sultathangtdie Amplitude desEchosignalsron derEchozeitTE unddemT,-Wert desGewvebesah Die
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1) %) 3) 4
Abbildung3.2: Die Bildung desEchosim MR. (1) Nachder Anregungsinddie magnetischeiMomente
in Phasenkoérenz(2) Durchgeringiiigig unterschiedliché.armorfrequenzegehtdie Phasenkoéirenz
verloren.(3) Durchden180°-Pulsverdendie magnetischeMomentegespigelt. Sie besitzerhinterher
dieselbeLarmorfrequenzaberihre Drehrichtunghat sich geandert.(4) DerselbeEffekt, der zunachst

zum Verlustder Phasenkolrenzgefuhrt hat, erzeugtetzt wiedereine Phasenkoéirenz Es entstehdas
Echo.

Echozeitkannvom Anwendereingestelltwerden.Dadurchist esmoglich, mit langenEchozeitenTE,
Echosmit signifikanterAbhangigkeitvom T,-Wert zu erzeugenAndererseitsuhrenkurze Echozeiten
zu einerUnempfindlichkeigegeriiberdenT,-Werten.

Tabelle3.1 zeigtdie T;- und To-Wertefir verschieden&ewnebeundeineFeldstirkevon Bo = 1, 5T.
Esist zubemerkendaldie T,-Werteweitgehendinablangigvon derFeldstirkeBg sind. Dageyenfihrt
eine Erhdhungder Bp-Feldstirke zu langerenT; -Zeiten. Kortikale Knochenstrukturesind wasserarm.
SieenthaltersehrwenigeProtonerundliefern daherkein mef3bare#R-Signal.

Gewebe Ti[mg T2[mg
Muskel 870 45
Fett 260 80

Knochen(Spongiosa) analogFett
Knochen(Kortikalis) | kein MR-Signal

Tabelle3.1:T;- undT,-Zeitenflr verschieden&ewebetyperbeieinerFeldstirkevon By = 1,5T. (Quelle
[31])

3.3 Ortskodierung

In denletzten Abschnittenerfolgte eine Betrachtungiber die Grundlagender MR-Tomographieund

die kontrastbestimmendeParameterUm einenkompletten3D-Datensatzu erhaltenist esallerdings
zusatzlicherforderlich dasgemessenkIR-SignaleinzelnerPunkternim Aufnahmeolumenzuzuordnen.
Mit dieserThematikwird sich,angelehnain[40, 79|, dieserAbschnittbesclaftigen.

3.3.1 Schichtauswabhl

In herkdmmlichenSpin-Echo-Aufnahme(sogenannt€D-MR-Sequenzenyird dasVolumen,vondem
ein Signalgemessewird, zurachsteingrenztDagegenwird in 3D-MR-SequenzedaskompletteAuf-
nahme&olumenangergt [79)].

Bei 2D-MR-Aufnahmenwerdennur Protonenangeret, die sichinnerhalbeinesbegrenzterBerei-
chesbefinden.Dabeiwird ausgenutztdalR der HF-Pulsjene Protonenerfaldt,derenLarmorfrequenz
gleichderFrequenzlesPulsedst. Fur die Schichtwahhwird deshalbwahrendder Anregunggleichzeitig
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ein SchichtwahlgradiengeschaltetDieserGradientG, %I’ ist ein schwachedagnetfeld.Es Uber

lagertsich mit demstatischerMagnetfelddesScannersDasGradientenfeldvird so geschaltetdalZan
der aufzunehmendeBchichtzy keine Veranderungder Feldstrke eintritt. DasresultierteMagnetfeld,
abhangigvon derPositionz, ist

B;=Bo+(z2-2)G;. (3.7)

In diesemzZustanderfolgt die Anregungmit demHF-Puls.DiesesPulsbesitztnormalerweiseine Am-
plitude der Form der sinc-Funktion( sinx/x ). Der Pulshateine Tragerfrequenzy,,, die exakt derLar-
morfrequenz wy, = Y Bp ) deranzurgendenSchichtentsprichtund eineBandbreite2 Af. Typischist
Af = 625Hz.DieserPulsregt die Protonenin einemkleinenFrequenzbandAf beidseitigderLarmor
frequenzan,die die Ungleichung

Wy — AF <YB(X,Y,2) = Y (Bo+(2— 20)G7) < gy +AF (3.8)

erfullen. Die Schichtbesitztdie Dicke d,

(3.9)

3.3.2 Frequenziodierung desEchos

Wahrendder Bildung desEchoszur Zeit TE, wird ein weitererGradientgeschaltetEr bewirkt durch
die AnderungdesMagnetfeldegineVeranderungler LarmorfrequenzD.h.,verschieden&ernepraze-
dierenmit unterschiedlicheGeschwindigkeitunddasin einerum dasAufnahme&olumenangebrachten
SpuleinduzierteSignalbestehiauseinerUberlagerungon Signalermit unterschiedlichefrequenzen.

0.B.d.A. erfolgedie Frequenzkodierung x-Richtung.Wahrendder Kodierungwird ein Gradient
Gy geschaltetderein MagnetfeldBy bewirkt mit

By = Bo+ (X~ %) G, (3.10)

desserStarkeabangigvon derx-Koordinatest. An der Stellex, findetkeineAnderungdesFeldesstatt.
Der konkreteWert von xg ist jedochfiir dasErgebnisvernachéissigbarin dieserUmgelungbetriagtdie
Larmorfrequenzy, derKerneanderPositionx:

W =YBx=Y(Bo+ (X—X0)Gx) - (3.11)

SeiA(x) die Amplitude desFID-Signalander Stellex, sokdnnenwir in der Spuleeine Signaliberlage-
rungF (t) derGestalt
F(t) = A(X) cos(uxt) (3.12)
X

messend.h.,jedePositionx liefert einenBeitragmit einerbestimmterFrequenzAus Kenntnisder Fre-
guenzaRtsichwiederumgermal3Gleichung(3.11)die raumlichePositionbestimmenEine Bestimmung
derAmplitudendereinzelnenFrequenzerrfolgt mit einerFouriertransformation.

3.3.3 Phasenlodierung desEchos

Zu Beginn derAufnahmeerfolgteineselektive AnregungderProtonerentlangeinerRichtung. Wahrend
derBildung desEchoserfolgt eineFrequenzkodierungntlangeinerweiterenRichtung.An dieserStel-
le muf3 jetzt noch die dritte raumlicheRichtungfestgelgt werden.Eine Frequenzkodierungn einer



3.3. ORTSKODIERUNG 21

weiterenRichtungschigt fehl, die Larmorfrequenzemler Protonenwarenin diesemFall nicht mehr
unabl&ngigvoneinanderDasErgebniswareeine Frequenzkodierung einerRichtung,die sichdurch
eineUberlagerungler beidenGradienterbestimm{79].

Allerdings bestehtdasMR-Signal,wie alle Schwingungenausdrei BestandteilenAmplitude, Fre-
guenzund PhaseZur weiterenraumlichenLokalisationwird die Phaseder Schwingungverwendet,
indemdie PhasalesSignalsentlangder drittenraumlichenRichtunggezieltverandertwird. Diesfuhrt
zu einerPhasenkodierungderFrequenin derfrequenzkodierteRichtung.

Zu diesemZweck wird zwischendemAnregungs-und dem Refokussierungspuld 80°-Puls)kurz-
zeitig ein weiteresGradientenfeldder Phasenkodigradient,geschaltetWahrenddas Gradientenfeld
aktiv ist, wird die Larmorfrequenaler KerneentlangdieserRichtungverandert.O.B.d.A. bezeichnen
wir dieseRichtungals y-Richtung.An einer Stelleyy seidie Starke desGradientenfeldegleich Null.
Die resultierendeffrrequenzein, entlangdieserRichtungsind

Wy =w+Y (Y-Yo) Gy. (3.13)
Hat dasGradientenfeleeineDauert, sowerdendie Phaserentlangdery-Richtungwie folgt verandert:

Ay = TW-TW (3.14)
= TY(Y-Yo)Gy (3.15)

Festzustelletist, dal3bei konstanteZeit T die Phasewerschieling proportionalzur StarkedesGradien-
tenfeldesst. D.h., je starkerderPhasenkodigradient,umsogrof3erist die Phasendferenz.

Die vollstandigeMR-Aufnahmeist typischerweiseine Sammlungs/on 64 biszu512Echosdie alle
untergleichenBedingungeraufgenommenverden[79]. Lediglich die StarkedesPhasenkodigradien-
tenvariiertvon Aufnahmezu Aufnahme Er wird beijederAufnahmeum einenWert AGy erhoht. Somit
betriagter bei dern-tenAufnahmen AG,.

Die PhasewerschiebingAg(y, n) ander Stelley wahrenddern-ten Aufnahmebettagt somit

A@(y,n) =Ty (Y—Yo) NAGy . (3.16)

Weiterhinbetiagtan der Stelley die Amplitude desSignalsA(y), und die Kreisfrequenaw ist identisch
derLarmorfrequenzBeide Werte sind wahrendder einzelnernPhasenkodierschriti@nstantDamit er
haltenwir im n-tenKodierschrittein SignalF, (t)

Fa(t) = S Aly) cos(wt+Ag(y,n)) (3.17)
y

= > ([Aly) cogwt)] cosAg(y, n) — [A(y) sin(wt)] sinAg(y,n)) , (3.18)

y
welchesals eine Schwingung abhangigvon n, aufgefa3twerdenkann.Nach Gleichung(3.16)ist die
KreisfrequenzieserSchwingunggleich Ty (y—yo) AGy und somitnur abrangigvony. Mittels einer
Fouriertransformatiotassersichdie Informationendekodiererund deneinzelnery-Wertenzuordnen.

3.3.4 3D-MR-Sequenzen

In den bislang betrachteterMR-Sequenzererfolgt die Schichtkodierungindem wahrenddes Anre-
gungspulsegin sogenannteBchichtwahlgradiengeschaltetvird. DieserbeeinfluRtdasstatischeMa-
gnetfeldund fuhrt damitzu lokal unterschiedlicheharmorfrequenzeder Kerne.Nur die Kerne,deren
Larmorfrequengleichder FrequenzlesAnregungspulsesst, werdenausgelenkt.
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In den3D-MR-Sequenzeerfolgt die Anregung,ohnedaf3ein Schichtwahlgradiergeschaltetvird.
Als Ergebnisdavon werdenalle Kerneim Aufnahmeolumenanreyt. Die raumlicheKodierungerfolgt
beidiesenSequenztypedurcheinePhasenkodierunguchin der Schichtwahlrichtung40].

3.4 Verzeichnungen

3.4.1 Ursachen

Bislang sind wir davon ausggangendalRwahrenddesAufnahmeprozesseadealeBedingungerherr
schenDasheif3t,dalBwir ein homogene8,-Magnetfeldhabenundideale lineareGradientenfelder

AufgrundeinerReihevon UmstnderkdnnendieseBedingungemicht alsgegebenangesehewer-
den.DieseUmstndekdnnenwie folgt klassifiziertwerden:

» Scannerspezifischgrsachen:

— inhomogene8,-Feld
Fur die gesamterBetrachtungenvird ein homogene8y-Magnetfeldvorausgesetztledoch
istin derPraxisaufgrundtechnischeGrenzerundToleranzerdie Homogeniatnichtgevahr
leistet.DieseAbweichungvon derBp-Feldstirkeverandertdie Larmorfrequenzier Protonen
undbeeinflul3die Ortskodierung.

— nichtlineareGradientenfelder
Die Spulendie fur die Erzeugungler Gradientenfeldeverantwortlichsind, weisen bedingt
durchdie Herstellung,Toleranzerauf. Dadurchist die Linearitat der Gradientenfeldenicht
gegeben AulRerdentihrt dasschnelleSchalterder Gradienterwahrendder Bildgewinnung
zu Nichtlinearitaten.DasErgebnissind Abweichungenn derOrtskodierung.

» Ursachendie durchdasaufzunehmend@®bjektverursachtverden:

— suszeptibiliitsbethgte Artefakte

Dasaufzunehmend®bijekt, der Patient, bestehtphysikalischgeseherauseiner Mischung
von Stoffen mit speziellenmagnetischertigenschaftengharakterisierdurch die magneti-
scheSuszeptibiliit. Diese Suszeptibiliitenunterscheidersich sovohl von dem magneti-
schenVerhaltender umgebendet.uft als auchuntereinanderDies beeinflu3tdie Homo-
genitat desstatischerMagnetfeldesntsprechenden MaxwellschenGleichungenDas Er-
gebnissind Abweichungenvon der Bp-Feldstirkeim ScannerwelcheeinenEinflufd auf die
GenauigkeitderOrtskodierungesitzen.

— Chemical-Shift-Artefakte

Bei den Grundlagender MR-Aufnahmetechnilwird von einer Larmorfrequenzausgegan-
gen,die nurvon derMagnetfeldsirkeunddemKernabhangt.JedochhabenProtonerunter
schiedlichd_armorfrequenzene nachdemobsiesichin Fett-oderMuskelgavebebefinden.
DadurchkdnnenProtonendie sichanderselberStelleaberin verschiedeneGenebenbe-
finden,unterschiedliché.armorfrequenzebesitzen Erfolgt die Ortskodierungnittels einer
FrequenzkodierundesEchos,werdendenProtonerentsprechendhrer verschiedenehar-
morfrequenzeminterschiedlich@®ositionerzugeaviesen.
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Alle vier genannterUrsacherfilhrenzu geometrischeWerzerrungenJedochkdnnendie scanner
spezifischerGrinde als konstantfur ein und denselberScannerangesehenverden.Sind sie einmal
ermittelt, lassensie sich allgemeinkorrigieren. Eine Korrektur der Magnetfeldinhomogeritt und der
Gradientenfeldewird bereitsin der scannerinterne8oftwarevorgenommen.

Dagaen sind die patientenspezifischedrsachenindividuell vom Patientenabhangig. Chemical-
Shift-Artefakte lassensich durch sogenanntdettgesittigte Sequenzenermeiden.Dabeiwird die un-
terschiedlichd_armorfrequenzder Protonenin Fettundin Muskelnausgenutztln einer VVoranrgung
werdenspezielldie Protonenim Fett erfal3t. Danacherfolgt die eigentlicheAnregung, fur die die im
FettbefindlichenProtonemicht mehrzur Verfiigungstehenund daherauchkein Signalliefern. Mit der
KorrekturdersuszeptibiliitskedingenArtefaktewerdensich die Kapitel 5 und 6 besclaftigen.

Der nachsteAbschnitt behandeltdie Auswirkungen,die die Abweichungvon der By-Feldstirke
auf die geometrischeGenauigkeithat. Erste analytischeUntersuchungerzu dem Themafinden sich
in LUdeckeet. al. [71].

3.4.2 Auswirkungen auf die Ortskodierung

Abweichungervon der Magnetfeldsarkekdnnendurchein DifferenzfeldAB modelliertwerden.Damit
emgibt sichdasresultierendenagnetisché&eldB als

B(x,Y,2) = Bo+AB(X,Y,2) . (3.19)

Schichtkodierung

Im idealen,ungesbrten Fall erfatder Anregungspulsfiir die Schichtzy alle Kerne,die die Unglei-
chung(3.8)erfullen. Mit derBeriicksichtungder Abweichungvon derBy-Feldstrkeverandertsichdiese
Ungleichungzu

D.h.,alle Voxel (x,y, z) mit
Af AB(x,Y,2) Af
— <z4+ ——— <2+ 3.21
-0, S s, ~»tig, (3.21)

werdenangergt undliefern einenBeitragzum Signalwahrendder MessungDiesfuhrtin der Schicht-
wabhlrichtungzu einerVerschielbingAz desVoxels (x, Y, z) von

_ AB(x,Y,2)

Az
G,

(3.22)

Frequenziodierung

Fur die KodierungderzweitenraumlicherRichtungwird eineFrequenzkodierundesEchosverwendet.
Dazuwird wahrenddesAuftretensdesEchosder FrequenzkodigradientgeschaltetBeziehtmanin die
Betrachtungewon Kapitel 3.3.2die Magnetfeldinhomogeriit ein, so verandertsich Gleichung(3.10)
zu

Bx(X,Y,2) = Bo+AB(X,Y,2) + (X—Xo) Gx . (3.23)

Betrachterwir in diesetUmgehungeinenkonkreterPunkt(x,y, z) im Aufnahmeolumen,sobetiagtdie
Larmorfrequenzy, derKerneandieserStelle

W =Y (Bo+AB(X,Y,2) + (X—Xo) Gy) - (3.24)
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DieserPunktwird im Bild einemPunkt(x,y,z) zugaviesen,derim ungesbrtenFall dieselbelLarmor
frequenzhatunddie Gleichung

Wy =Y (Bo+ (X —Xo) Gy) (3.25)

erfullt. Damit fuhrt die Magnetfeldinhomogeréit an der Stelle (X,y,z) zu einer Verschielbing Ax der

Grofie
_bB(xy,2)

AX
Gx

(3.26)

Phasenlodierung

EineweiteresverfahrerzurraumlicherLokalisationist die PhasenkodierundesEchos Wie bereitsMil-
ler und Garravay [77] festgestellthaben st die Phasenkodierungesistengegeriiberinhomogeniaten
desstatischemMagnetfeldesD.h.,in phasenkodierteRichtungertretenvernachhissigbargeometrische
Verzeichnungeauf. Auf denGrundwird im folgenderkurz eingegangen.

0.B.d.A.gehenwir fur die Herleitungwiedervon einer Phasenkodierunig y-Richtungmit einem
Phasenkodigradientder Starke Gy und der Dauerty aus.Entsprechendleichung(3.14) betiagtim
ungesbrtenFall die PhasewverschiebingAg(x,y, z) am Punkt(x, y, z) nachder SchaltunglesGradienten

AQ(X,Y,2) =Ty Y (Y—Yo) Gy - (3.27)

Wird die InhomogeniatdesMagnetfeldesn die Betrachtungnmit einbezogenso mu3Gleichung(3.13)
entsprechendngepafwerden.Die Larmorfrequenzo(x, y, z) der Kerneam Punkt(X, y, z) wahrendder
SchaltunglesGradientenfeldebetragtdamit

()J(X, Vs Z) = y(BO+AB(X7 Vs Z) + (y_ yO) Gy) . (328)

Bei der Dauerty desGradienterbetragt die Phaseverschielbing Ag*(x,y, z) unter Beriicksichtungder
Inhomogeniat

A(p* (Xa Y, Z) = TO‘)(Xa Y, Z) -1 y(BO + AB(Xa Y, Z)) (329)
= TY(Yy-Y) Gy (3.30)

DieseBeziehundaldtsichanalogder Gleichung(3.14)herleiten Esist zu erkennengdald

AQ*(x,Y,2) = D@(X,Y,2) (3.31)

gilt unddamitdie PhasendierenznachdemAnlegendesGradientenfeldeanablangigvon der Abwei-
chungAB(x,y,z) vom statischerMagnetfeldist.

Entsprechender DekodierungnachdenGleichungen(3.13)- (3.18)tritt damitkeinegeometrische
Verzeichnungn phasenkodierteRichtungerauf.

Besonderheitenbei 3D-MR-Sequenzen

Wie bereitserwahnt, existierennebenden 2D-MR-Sequenzemuch3D-MR-SequenzenNVahrendbei
den 2D-Sequenzemleichzeitigmit dem Anregungspulsein Schichtwahlgradiengeschaltetvird, um
einen Teil desVolumensaufzunehmenwird bei 3D-Sequenzemrundstzlich das gesamtevVolumen
angergt. Die Schichtrichtungvird UibereinePhasenkodierundesEchoserzeugt.
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Wie wir im vorhegehendem\bschnittfestgestellhaben sinddie Richtungengdie mittelseinerPha-
senkodierunglesEchoserzeugtwurden,frei von geometrischeverzeichnungeni-ir 3D-Sequenzen
bedeuteties,dalRauchin der SchichtwahlrichtundseineVerzeichnungeauftreten.

Grundstzlichist esauchmoglich, alle dreiraumlicherRichtungemittelseinerPhasenkodierungu
erzeugenDer Vorteil ware,daRder resultierenddatensatkeineraumlichenVerzeichnungeerhalten
wirde.Der limitierendeFaktor hierbeiist jedochdie AufnahmezeitFur dasKodiereneinerraumlichen
RichtungmittelsFrequenzkodierungeichteineeinzelneAufnahmeaus.Wird dieselbeRichtungmittels
Phasenkodierungrzeugtwerdenje nachAuflésungn heutigenScannerzwischern64 und512einzelne
Aufnahmererstellt.Die Aufnahmezeiwerlangertsichentsprechendm denFaktor 64 bis 512.

Storungenin den Gradientenfeldem

Bei der Analyseder resultierendergeometrischeNerzeichnungemvurdenin denvoranggangenAb-
schnitterstetsideale lineareGradientenfeldevorausgesetzfedochyibt esGriinde warumdieseFelder
ebenfallggestrt seinkdnnen[30]:

» AufgrundtechnischeGrenzererzeugtder ScannekeineidealenJinearenGradientenfelder

» Die Gradientenfeldewerdenaufgrundder Suszeptibiliaits\erteiungebenfallsgestrt.

WahrendderersteGrundscannerspezifisdat unddurchgeeigneteslardware-Designeduzierier-
denkann,hangtder zweite vom aufzunehmende®bjekt ah Allerdingsist die Starkeder Gradienten-
felder nur ein kleiner Bruchteil desMagnetfeldesm ScannerDamit sind die zu erwartenderinhomo-
genittensehrklein, verglichenmit der Storung desstatischerMagnetfeldesSomit kanndie Nichtli-
nearitit der Gradientenfeldevernachssigt,und sie konnenals linearangenommenverden[30]. Eine
Analyseder Inhomogeniatenin denGradientenfeldernind die ValidierungdieserAnnahmeerfolgtim
Abschnitt5.5.

3.4.3 Verzeichnungenim Datensatz

Im letztenAbschnittwurdedie AuswirkungeinerAbweichungAB vom By-Feldaufdie Ortskodierungn
einemPunktbetrachtetDemnachuhreninhomogeniéitenim MagnetfelddesScannergu Verschielbin-
genin der frequenzkodierteRichtungund in 2D-MR-Daten&tzenzusatzlichin der Schichtwahlrich-
tung. DieseVerschielingentretenin jederbetrofenenraumlichenRichtungseparatuf. Die resultierte
Verschielbingemibt sichdurchvektorielleAddition dereinzelnenverschielingen.

Warendie AbweichungemAB vom Magnetfeldim gesamterAufnahmeolumenkonstantund un-
abhangigvon der Position,so wiirde jeder PunktgenaudieselbeVerschieling erfahren.Als Ergebnis
wirdedasgesamtéObjektverschobenverden aberdie geometrischeWerhaltnissebliebenerhaltenEs
wilrdekeineVerzeichnungentsteherfAbb. 3.3, Mitte).

In der Realit sind die Abweichungervon statischerMagnetfeldallerdingsabtangigvon der kon-
kretenPositionim Aufnahmeolumen.Damitist die Verschielbinganjeder Stelleindividuell, undver-
schiedendPositionenerfahrenim allgemeinerunterschiedlich&/erschielingen.Das Ergebnisist eine
Anderungder geometrischeWerhaltnisseim Aufnahmeolumen(Abb. 3.3,rechts).
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Abbildung 3.3: Auswirkung einer konstanterund variablenAbweichungvom statischerMagnetfeld
auf die Voxel (Gitterpunkte)in einemBild. Die gepunkteterLinien zeigenjeweils dasoriginale Gitter.
Links: DasunverzerrteGitter. Mitte: Die Auswirkungeinerkonstanterbweichung.Jedes/oxel erfahrt
einekonstanteverschieling. Die Geometriebleibt jedochunverandert.Rechts:Die Auswirkungeiner
voxelablangigemAbweichung.Jeded/oxel erfahrteineindividuelleVerschieling.Die Geometrigandert
sich.



Kapitel 4

MR-Segmentierung

DiesesKapitel besclaftigt wird sichmit der Sgmentierungder MR-Aufnahmen Eswird davon ausge-
gangendal3zur praoperatren PlanungseitenglesArzteseineodermehrereK ernspinaufnahmeerstelit
werden.

4.1 Motivation
Eine SggmentierungdlerMR-Bilder wird ausfolgendenGrindennotwendig:

 Fir die Operationsplanungt esnotwendig 3D-Modellevon speziellerStrukturenwie beispiels-
weisedenKnochen,zu erstellenlm orthopadischerBereichwird dasim wesentlicherdie Spon-
giosaundKortikalis desFemurssawie eventuellaucheinigekritische Strukturenin denWeichtei-
len (z.B. Adern)umfassen.

» MR-AufnahmenunterliggengeometrischeVerzeichnungerderenStarkevon der Verteilungder
magnetischertigenschafterinnerhalbdes gesamterAufnahmeolumensabhangt. Daherist es
notwendig,Bereichemit verschiedenemagnetischereigenschafterzu trennen.Entsprechend
[13, 41] ist eine Unterscheidungn Luft und Gevebenotwendig.Das kompletteGewvebekann
alseinheitlicheStrukturbeziglich desmagnetischelerhaltensangesehewerden Esmuf3daher
eine Sgmentierungn Gewebeund in Luft, die bei unserenorthopgdischemAufnahmennur im
Hintergrundvorkommt,erfolgen.

» Fir die intraoperatve Lageerkennungvird eine Referenzstruktuberitigt, auf der die Registrie-
rung basiert.Im Fall desorthopadischerBereicheshandeltes sich dabeium die Knochen(bei-
spielsweisalenFemur).DahermuReineSegmentierunglerkndchernerstrukturenerfolgen.

Im Rahmenrder Segmentierungzon MR-DatenmiissensomitfolgendeAufgabenbewaltigt werden:
» Esmul3die GrenzezwischenderLuft, demHintergrund,unddemPatientensegmentiertwerden.
» EineSe@gmentierunglesknochenanu3erfolgen.

» Fur denFall, daBmehrereMR-Aufnahmenverwendetwverden,mufieine Registrierungder Bild-
daten&tzeaufeinandervorgenommerwerden.

27
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Abbildung4.1: MR- (links) und CT-Aufnahme(rechts)einesdistalenFemurs Beide Bilder zeigendie
gleicheSchnittebene.

4.2 Unterschiedezur CT-Segmentierung

Mit der Frageder Sgmentierungzon medizinischerBilddatenim orthopadischerBereichbesclaftigen
sich eine Reihevon PublikationenDiesesind jedochfastausschlielictiuir CT-Aufnahmenoptimiert.
Aus drei GrindenkdnnendieseVerfahrerdahemicht direkt auf MR-Datenangevendetwerden:

* MR-DatenbesitzeneinenhtherenKontrast,inshesonderderWeichteile (Abb. 4.1). In CT-Auf-
nahmerkannlediglich zwischenWeichgevebe,Kortikalis und Spongiosainterschiedemverden.
JededieserRegionenbesitzteinennahezukonstanterGrauwert.Dagegen sind MR-Aufnahmen
kontrastreicheanderlaubere.B. eineUnterscheidungn Fett-undMuskelgevebe Die Grauwerte
dereinzelnerGewebetypersindvon denKontrastparameteiesMR (Echo-undWiederholungs-
zeit) abhangig.

» Die GrauwertederVoxel in MR-Datenunterliegenintensitatsinhomognitaten.Sieresultiereraus
den Abweichungenvom statischerByp-Feld desScannersAls Ergebnisschwanktder Grauwert
fur Voxel in derselberanatomischerstruktur abtangigvon der Position. Deshalbkdnnenein-
facheThresholdingerfahrenwie sie bei der CT-Segmentierungoft zum Einsatzkommen,nicht
angevendetwerden.

* Im CT kdnnenvom Knochensowohl die Spongiosalsauchdie Kortikalis segmentiertwerden.m
MR besitzendaggendie Kortikalis und die angrenzend&nochenhauhahezudenselberGrau-
wert und sind daherkaum bzw. oft auch tiberhaupticht abgrenzbarD.h., im MR kannvom
Knochenlediglich die Spongiosaichersggmentiertwerden.

Aufgrund der genannterPunktekdnnenAlgorithmen fiir die Segmentierungvon CT-Aufnahmen
nichtauf MR-Dateniibertragenverden EssinddahemeueAnsatzefir eineSegmentierunglieserBild-
datenerforderlich.



4.3. DEFINITIONEN 29

Abbildung4.2: DasKoordinatensysterainesDatensatzes.

4.3 Definitionen

DieserAbschnittbesclaftigt sich mit einigengrundlegenderDefinitionen,auf die im RestdesKapitels
zuruckgegriffen wird.

4.3.1 Bilder

MathematischkonnenGrauwertbilderals Abbildungenvon einer Tragermengén eine Grauwertmenge
beschriebenverden.

Definition 4.1 Ein n-dimensionalesild b ist ein Tripel b = (7, G,1), bestehendaus zwei Mengen
7 CR"und G C R und einer Funktion| : 7 — G. Die MengeZ hei3t Tragermengedie Menge G
Grauwertmenge

Alle Bilder werdenin derMengeB zusammengefalit.
Definition 4.2 Die Menge aller Bilder ist definiertals:
B={(7,G,)| T CR"undg CRundl : 7 — G}

SeieineTragermengel” C R" festvorgegeben Die Menge B aller Bilder mit der Tragermengel
ist eineTeilmengederMengeB.

Definition 4.3 Die MengeB; aller Bilder mit Tragermengel ist definiertals:
Br ={(7,G,1)| GCRundl : T — G}.
Die in dieserArbeit verwendeterKernspinbildesind dreidimensionaimit diskreterTragermenge
7={0,1,...,nc— 1} x{0,1,...,n,—1} x {0,1,...,ns— 1} ,

wobeidasBild ng Schichterundin jederSchichtn; x n;. Voxel besitzt.
Der Datensatztelltdie Korperrgion im Normalfallin einemdieserdrei Schnittedar[88]:
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]

"~ Sagittal
ehene

Abbildung 4.3: Die SchnittebenerlesmenschlicherK drpers.Schematisch®arstellung(links, Quelle
[4]) und ein axialer (rechts,oben),sagittaler(rechts,Mitte) und koronarerSchnitt (rechts,unten)im
MR-Datensatxom distalenFemur

 Bei eineraxialenSchnittrichtungsind die einzelnerSchnittebenexialebenenEine Axialebene
istjedeEbenesenkrechkzur Kdrperachse.

 Die koronareSchnittdarstellungerwendeKoronarebenerkineKoronarebenéest jedeEbenedie
parallelzur Stirn verlauft.

* In der sagittalenSchnittdarstellungind die SchnittebenergagittalebenerSie stehensenkrecht
aufallenAxial- undKoronarebenen.

Die Schnittebenenndeinaxialef sagittalelundkoronareiSchnitteinesMR-Datensatzesindin Abb. 4.3
dagestellt.

Fur die Sgmentierungler MR-Datenvom Femurist die sagittaleSchnittdarstellunglie giinstigste
undwird daherauchin vielen Arbeiten(z.B. [60, 69, 103 113) verwendetDer Vorteil dieserDarstel-
lung liegt in der Tatsachedaf3sichin dieserSchnittdarstellunglie Geometriedesknochenszwischen
deneinzelnenSchichtemur geringfigig andert.Insbesonder¢retenEffekte, wie die Aufteilung einer
Strukturin zwei Strukturerin dernachsterschichtbeiaxialenundkoronarersSchnittdarstellungemicht
auf. Liegt der Datensataichtin einersagittalerSchnittdarstellungor, lai3tsichdieseberechnen.

In jedemDatensatdaldtsich ein, von der SchnittdarstellunginablangigesKoordinatensystemnit
denfolgenderEigenschafteefinieren(Abb. 4.2):

1. DerKoordinatenursprungefindetsichaneinerbeliebigerStelle.Er kannsichauchauRRerhalldes
Datensatzebefinden Oft ist der Ursprungim Datensatziefiniert. Andernfallsverwenderwir die
Eckelinks, unten,vorn alsKoordinatenursprung.
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2. Die x-Achseverlauft senkrechtzur Sagittalebengon links nachrechts.
3. Die y-Achseverlauft senkrechizur KoronarebeneDie positive y-Achseist nachhintengerichtet.

4. Die positive z-Achseverlauft senkrechizur Axialebenevon untennachoben.

Im Datensatzind die einzelnenAchsendiskretund besitzeneine vom DatensatzabtangigeAuf-
losungAy, Ay bzw. A,. Damitwird durchjedesVoxel ein Ausschnittder GroBeAy x Ay x A, desRaumes
rep@sentiert Die genaueKenntnisder VoxelgroReist fur die weitere Arbeit unerifilich. Sie kannaus
deninformationenim Datensatznthommerwerden.

4.3.2 Histogramme
Ein Histogrammgibt Aufschlu3liberdie Grauwerterteilungin einemBild.

Definition 4.4 Ein HistogrammvoneinemBild b= (7, G,1) € B isteineFunktionh, : G — Np, wobei
ho(g) = [{tfte TAI(t) =g} |-

Somitliefert dasHistogrammeinesBildesb = (7, G, 1) fur jedenGrauwertg € G die Anzahlder
Pixelim Bild, die diesenGrauwertbesitzen.

GemeinsamélistogrammemehrererBilder gebenAufschlufd iber die Grauwerterteilungin die-
senBildern mit gleicherTragermenge . Im weiterenwerdenallerdingsnur gemeinsamélistogramme
zweierBilder berbtigt.

Definition 4.5 Ein gemeinsamellistogrammfir zweiBilder by = (7, G1,11) und by = (T, Go, 1) ist
eineFunktionhy, , : G1 X G2 — Np, wobei

hp, b, (91,02) = | {t [t € T undly(t) = g1 undlz(t) = g2} | .

4.3.3 Raumliche Transformationen

EineraumlicheTransformatiordefinierteinegeometrischd@eziehungzwischendenPixeln zweierBil-
der[58,112.

Definition 4.6 Sein € N. Eineraumliche TransformationT ist eineAbbildungT : R" — R".

Werdenraumliche Transformationerauf die TragermengeZ; einesBildesb; = (73, G, 11) einge-
schénkt, soist dasErgebnisein Bild by = (T, G, 1) mit T = {T(t) |t € T3} undlx(tp) = 11(T~1(t2))
fur allet; € 7. Die Schreibweisdur dieseTransformatiorist im folgendenb, = T (bs). Soll dasBild
b, einebestimmtevorgegebeneTragermengel; habenwird dasdurchdie Schreibweisé, = T, (b1)
dagestellt.

4.4 Registrierung

Werdenvon eineranatomischeRegion zweiodermehrereBilder aufgenommernist esnotwendig diese
Bilder in ein gemeinsame&oordinatensysterau transformierenDer Schritt der Registrierungdient
dazu,fur zwei Bilder eineraumlicheTransformatiorvon einemauf dasandereBild zu bestimmenEin
Bild istdabeidassogenannt®eferenzbildR. DasandereBild F, auchFloating Imagegenanntwird auf
diesesBild abgebildet.

Die Rejistrierungkannfolgenderweiselefiniertwerden.
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Definition 4.7 Gegebensind zweiBilder Bilder R= (Tr, Gr,Ir) undF = (Z¢, Gr, I ). Eine Raistrie-
rung definierteineAbbildungT : 7r — 9r vondemFloating ImageF aufdasRefeenzbildR.

Obwohl esfiir den Registrieralgorithmusunerheblichist, welchesBild als Referenzbildund wel-
chesals FloatingImageverwendetwird, orientiertsich die BestimmungdesReferenzbildesn einigen
Gesichtspunkten:

» Grundsatzlich sollte dasBild mit der htchstenAuflosungals Referenzdienen.Der Grund liegt
darin,dalRdurchdie raumlicheTransformatiorund die damit notwendigwerdendenterpolation
InformationerausdemBild verlorengeherDiesistim Fall desBildesmit derhtchstemuflosung
nichtwiinschenswert.

» Abweichenddavon sollte dasBild, welchesdengrof3tenTeil der Korperrgjion abdecktals Refe-
renzdienen.

 In bestimmteriallenist einBild soim Datensatorientiert,daf3sichbestimmteanatomisch&truk-
turen an genaudefiniertenStellenim Datensatzefindenund dieseZuordnungnicht verandert
werdendarf. Dannsollte dieseBild als Referenaverwendetverden.

DiesePunktehebensichzumTeil gegenseitigauf. Daherliegt eszuletztan der Abwagungder Faktoren
durchdenAnwenderwelcherDatensatals Referenadient.
Zu einemRajistrierungserfahrergetivren:

* eineAbbildung, die eine BeziehungzwischendenVoxeln im Referenzbildund demzu registrie-
rendenBild herstelltund die sichmittels Parameterrbeeinflussemafit,

« eineAhnlichkeitsunktion, die abhangigvon denmomentanembbildungsparameterdie Anpas-
sungbeiderBilder aneinandebewertetund

» einOptimierer derdie optimalenParametebestimmt.

Auf alle drei Komponentenvird im folgendereingegangen.

4.4.1 Rigide und affine Abbildungen

Im Rahmender Registrierungmuf3 geklart werden,welche Art von Abbildung zum Einsatzkommen
soll. Essteherdafur im wesentlicherdrei Alternativenzur Verfugung.

+ Die Rajistrierungerfolgt unterVerwendungeinerrigiden Abbildung.Im diesemFall wird davon
ausggangengdalfsichdaszuregistrierendeBild unddasReferenzbildediglich durcheineRotati-
onundeineTranslationunterscheiderMdgliche Verzeichnungeder Bilder und derenKorrektur
werdennichtberticksichtigt.

 Die VerwendungineraffinenAbbildungist geeignetgeometrisch&erzeichnungeim MR nahe-
rungsweiseu modellieren Hierbeiwird eineRotation,eine Translationund eine Skalierungent-
langderKoordinatenachsererwendetEin derartigerAnsatzwird beispielsweisén Burkhardtet.
al. [23, 26] verfolgt.



4.4. REGISTRIERJNG 33

* Im allgemeinsterrall erfolgt die Verwendungvon elastischerAbbildungen.Ein derartigesver
fahrenist sehrrechenintensi und langsamund deshallpraktischoft kaumeinsetzbarAllerdings
ware es unter Umstindengeeignet,geometrisché/erzeichnungerzwischenden Bildern zu er
fassenund zu korrigieren.Ein Beispiel fur ein derartigesVerfahrenfindet manbei Rohr et. al.
[92], basierendauf dem Thin-Plate-Spline-Ansatzon Bookstein[17]. Die zur Referenzierung
verwendetethandmarkemmiisserentwedewvon HandgesetzoderkdnnenunterUmstndenauch
automatisctyefunderwerden[18].

Im weiterenTeil der Arbeit werdenwir mit einer Ausnahmerigide Abbildungenfir die Registrierung
verwendenDies ist dadurchbegriindet,daRkeine geometrisch&orrekturder MR-Datenwahrendder
Registrierungvorgenommerwerdensoll. DaswirdeeineurnverzerrteReferenzaufnahmerfordern die
mit der MR-Tomographid@m allgemeinemicht zu erhaltenist. Auf die FragederKorrekturdergeome-
trischenVerzerrungenvird spaterin Kapitel 6 eingegangen.

Fur denseltenerfall, da3nicht korrigierte Bilder registriertwerdensollen,wird die Verzeichnung,
analog[23], mit eineraffinen Abbildung naherungsweiseodelliert. DieseErgebnissesind jedochnur
fur diagnostisch&weckezu gebrauchemind kdnnennicht als Grundlagefur die computeruntersitzte
Chirumgie verwendetwerden.

Die verwendeteigide Abbildung setztsich als Nacheinanderaughrungeiner Rotationund Trans-
lation zusammenDie Rotationwird Uberdrei Winkel beschrieberitir die Drehungum die einzelnen
Koordinatenachsemnlie TranslationiibereinenTranslationsektort = (tx,ty,tZ)T. Damitist dasBild p’
desPunktes durchdie Abbildung

P’ =R(@, @, @) p+ | ty (4.1)
t;
mit
ail a2 13
R(G, @, 9) = | a1 axp ax (4.2)
az1 az2 az3
und
aj1 = COSP,Cosy;, ,
a;p = —(singsing, cosy, + cosy,Sing;) ,

a3 = singsing, — cosyy Sing, cosy; ,
a1 = COsyysing;,

axp = COSPCOSP, — sin@sing, sing, ,
axz = — (cospsing,sing,+sin@cosy;) ,
ag1 = sing,,

agx = sing.cosy,,

agz = COSPCoSy, .

definiert.
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Im Fall eineraffinenAbbildungerfolgtvor dereigentlicherlransformatioreineSkalierungn Rich-
tung der drei Koordinatenachsemit den Parameterrs,, s, sovie s,. DasBild p’ desPunktesp ergibt
sichals

tx
P+ ty | - (4.3)
t;

p' = R(¢, @, @)

o o ¥
oY o
¥ o o

4.4.2 Ahnlichkeitsfunkti onen

Ein wesentlicheBestandteilvon Registrierernist die Ahnlichkeitsfunkion, mit derenHilfe die An-
passungdeszu registrierenderBildes an das Referenzbildgemessemwird. Sie ist eine Funktion A :
By x By — R undmul3die Eigenschaft

VB]_7 Bz € ng . A(B]_7 Bz) S A(Bl, B]_) (44)

erfullen. D.h., wird ein Bild mit sich selbstbewertet,muRdie Ahnlichkeitsfurktionihr globalesMaxi-
mumannehmen.

Fur dieseArbeit werdenzwei Funktionenals Ahnlichkeitsfurktionenverwendetdie Mutual Infor-
mationundein Ansatzauf der Basisdesy?-Tests.

Mutual Information

Die Ragistrierungauf Basisvon Mutual Informationwird zunehmendverbreiteteingesetztEine der
erstenBeschreibingenerfolgt in denVerdffentlichungenvon Collignon [37] et. al. sowie Maeset. al.
[73].

GgyeberseiendasReferenzbilR € B, unddaszuregistrierendaild F € B;. BeideBilder besitzen
ein HistogrammHg bzw. HE sowie zusammerein gemeinsamekllistogrammHge.

Die WahrscheinlichkeiPzr(g) bzw. P=(g), daBein Voxel im Bild R bzw. F denGrauwertg besitzt,
istdurch

Hr(9)

Pr(g) = 7] bzw. (4.5)
~ He(9)

gegeben.||T|| bezeichnetdie Kardinalitat der TragermengeZ . Weiterhin ist die Wahrscheinlichkeit
Prr(01,02), daBein Voxel im Bild R den Grauwertg; und dasselbé/oxel im Bild F den Grauwert
g2 besitzt,durch

Hrr(91,02)

(el

bestimmt.Als Maf3 der Anpassungsigte wird der Abstandzwischender VerteilungPgrr und der Ver-
teilung Pz - P= durchein Kullback-LeiblerMaR gemessenDies fuhrt auf die Definition der Mutual
InformationMI:

Prr(91,02) = (4.7)

Prr(01,02)
MIR,F:EEPR ,O2)logy —————=—"— | 4.8
( ) £ £ F(gl gZ) 07] PR(gl) . PF(gZ) ( )
Fur alle Bilder By, B, gilt (s. AnhangB):
MI(B1,B2) < MI(B1,B1) . (4.9)

Daherist Ml alsAhnlichkeitsfunkton geeignet.
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Chi-Quadrat

Die Verwendungler x2-Statistikwurdein [73] fir die RegistrierungderBilddatenin Betrachtgezogen.
Die x2-Statistik basiertauf der TatsachegaR die GleichungPrr(d1,92) = Pr(g91) - Pr(g2) genau
danngilt, wenndie Zufallsvariablerstatistischunabtangigsind.DurchAufsummiererderquadratischen
Differenzerewischender aktuellen,gemeinsamekahrscheinlichkeitserteilungund der Verteilungim
Fall der Unablhangigkeitbevertetx? denFehler denwir durchAnnahmeder Unabliangigkeitmachen:

2 B Prr(01,02) — Pr(91) * Pr(02)
X“(RF) —;; Pr(r) - Pr(02) . (4.10)

Wir kdnnenzeigen,daf3fur alle Bilder By, B, gilt (s. AnhangB):
X?(B1,B2) < X*(B,By) . (4.12)

Damiterfiillt die x2-Statistikdie notwendigeVoraussetzunéjir denEinsatzals Ahnlichkeitsfurktion.

Kombinationen

Beide Ahnlichkeitsfurktionen,Mutual Informationund x?, besitzemebendemglobalenMaximum ei-
nige lokale Maxima. Dies kannbei der Registrierungdazufihren,daRder Optimiererein lokalesMa-
ximum als Ergebnisansieht NebenAbhilfen wie die VerwendungeinesglobalenOptimiererswie bei-
spielsweisggenetischeAlgorithmen oder SimulatedAnnealing[87, 102, oderdie Einschiankungdes
Suchraumesdurcheineinitiale Positionierunggibt esdie Moglichkeit,eine Kombinationvon zwei oder
mehrererAhnlichkeitsfunkionenanzuwenden.

Wie in Burkhardtet. al. [27] experimentellermittelt wurde, besitzenMutual Information und x2
zwar dasselbglobale Maximum, aberihre lokalenMaxima sind verschiedenDiese Tatsache&annfir
eineOptimierungbasierencufeinerKombinationbeiderFunktionergenutziwerden Die Registrierung
kanndannfolgenderweis@urchgefihrtwerden:

 Zuersterfolgt eineRayistrierungauf Basisder Mutual Information.

« AnschlieRencerfolgt die RegistrierungdurchMaximierungdesy?-Wertes.Als Startwertfiir den
Optimiererwird dasim letztenSchrittgefundenéptimierungsegebnisgenonnen.

» FuhrenbeideRgjistrierungerzu demselberkErgebnis,wird diesesals Registrierungsegebnisge-
nommenAndernfallswird die gesamtdRagistrierungmit einemandererStartwererneugestartet.

Als Vorteil diesesVorgehensst anzusehendal3lokale Optimiererzum Einsatzkommenkdnnen.
Dieseliefern beiwenig Rechenzeigenauerdrgebnissals die aufwendigeundteilweiseweniggenaue
Optimierungmit genetischelgorithmenwie sieu.a.von StaibundLei [102] verwendetwvird.

4.4.3 Optimierung

Die Optimierungerfolgt mit dem bereitsin [23] verwendeterJphill-Simplex-Algorithmus.Der Ein-
satzdesPawells-Algorithmug[87] hat,bezogerauf die Geschwindigkeitzu keinenzufriedenstellenden
Ergebnissemefihrt.
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Uphill-Simplex-Algorithmus zum Maximier eneiner Funktion F : R™ — R

Startmit ParameterrPgart, dsart, dsop; A1, - - -, Am

d= dstart
P= Pstart
Initialisierung:
Vi = P
Viygr = Ai-d-e+v; for i=1,....m
repeat

Bestimmungeineso € Syy1 Mit F (Vg()) > F (Vg(izy)) flrallei=1,...,m
for i=1,...,m do
if F(refl(vog)) > F (Vo) then
Vo(i) = reﬂ(vc(i))
Verlassenler FOR-Schleife
end if
endfor
until im letztenDurchlaufwurdekeinv; ersetzt
end while
while Im letztenSchleifendurchlaufvurdeeinv; ersetztdo
P= Vo(m+l)
d=d/2
end while
Endemit OptimierungsegebnisP

Abbildung4.4: Uphill-Simplex-Algorithmuszum MaximiereneinerFunktionF : R™ — R

Uphill-Simplex-Algorithmus

Der Uphill-Simplex-Algorithmusist ein einfaches/erfahrenum FunktionerderArt F : R™ — R zuma-
ximieren.Der GrundgedankdesVerfahrensst es,einengeometrischeK drpet ein Simplex, mit (m+1)
Punktenvy,...,vmy1 € R™ zu definierenln Abhangigkeitder Funktionswertd= (v;), i = 1,...,(m+1)
werdendie Punktev; solangeersetztpis die Abbruchbedingungrreichtist. DasOptimierungsegebnis
ist der Punktmit demgrof3tenFunktionswert.

Dashier verwendeté/erfahrerbasiertauf demin Presset. al. [87] vorgestellterDownhill-Simplex-
Verfahrersowie derFreudenthal-fiangulierund6]. EshatdenVorteil, daf3fiir die Triangulierungfeste,
definierteGitterpunkteém R™herangezogewerden Damitist eineEntartungder Simplizeswie siebei
[87] moglichist, von vornhereinausgeschlossen.

Bei dieserTriangulierungist dasanfanglicheSimplex durch eine affine Abbildung A : R™ — R™
definiert,die die Punkteay, . .., amy1 mit

a = 0
a1 = a+e i=1,...,m
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aufdie Punktevy,...vms1 durchv; = A(q) abbildet. € R™ bezeichnetleni-tenEinheits\ektor.
Weiterhinwerdenfur jedenPunktv; der Vorgangerpre(v;) und der Nachfolgersuqv;) wie folgt
definiert:

Vigr fur i=1,....m
suqvij) = 4.12
) { vp fur i=m+1 ( )
i— fur i=2,... 1
Vg1 fur i=1
Die Reflektionvonv; in derTriangulierungst durch
refl(vi) = pre(vi) — vi +suqv;) (4.14)

erklart.

Die Implementierung/Abb. 4.4) verwendetmehrereOptimierungsdurcldufe.Ein Durchlauflaft
sichmit denfolgenderParameterrsteuerneinemStartpunkPy € R™, derGitterweitederTriangulierung
d € R undm Skalierungsfaktorehy, ..., Ay DasurspiinglicheSimplex v, ..., Ve istdurch

vi = Pg (4.15)
Visgr = Ai-d-g+4v i—=1,...,m (4.16)

definiert.

Beginnendmit diesenWertenvonv; bisvm,1 wird die FunktionF fur die Argumentey; ausgevertet.
Aus demErgebnislafitsicheinePermutatioro € Spy1 dernatirlichenZahleni, ..., (m+ 1) ableitenso
daRfurallei=1,...,mgilt: F(vg(j)) < F(Vg(it1))- Beginnendmiti = 1 wird getestetpb F (reﬂ(vc(i))) >
F (Vo)) IstdasderFall, wird vy durchrefl(vy)) ersetztAnsonsterwird i umeinserhdhtundderTest
erneutdurchgetihrt. Ist der Testauchfir i = m+ 1 fehlgeschlagenwird der Durchlaufbeendetinddas
Optimierungsegebnisist Vg(my 1).-

Die Optimierungmit demUphill-Simplex-AlgorithmusverwendemehrereOptimierungsdurcliufe
mit verschiedeneitterweitend. Begonnenwird mit d = dgart. ISt dasOptimierungsegebniserreicht,
wird d halbiert.Ist die neueGitterweited grof3erals dgop, Wird ein weitererDurchlaufmit dieserund
einemStartpunktder gleichdemErgebnisdesvorherigenDurchlaufsist, gestartetDas Optimierungs-
ergebnisdesUphill-Simplex-Algorithmusist dasErgebnisdesletztenOptimierungsdurchlaufs.

DamitlaRtsich dergesamteAlgorithmusdurchm+ 3 Parameteisteuerndem StartpunktPg 4, der
Startgitterweitegart, der Stoppgitterweitedlsop unddenSkalierungsfaktoreiy, . .., Am. Als Start-und
Stoppgitterweitaverdenim folgendenstetsdga: = 1 unddgep = 0,01 verwendetDie Skalierungsfak-
torenwerdenfir Rotationsparameteuf A = 5° und Translationsparamet@ar= 5 mm gesetzt.

4.4.4 Implementierung

Zur ImplementierunglesRegistriererswverdendie beschriebeneBestandteileverwendetD.h.,eskom-
menrigide und affine Transformationezum Einsatz,MI- und x2-basierteAhnlichkeitsfurktionen Die
Optimierungerfolgt mit demUphill-Simplex-Algorithmus.

Um diegesamtérggistrierungzubeschleunigewird vonbeidenBildern,demReferenzbildinddem
zuregistrierenderBild, eine Auflosungspyramiderstellt. Auf der Stufemit dergrobstenAuflosunger-
folgt dieinitiale Lagescltzung Die aufeinerStufegefundeneiarametewerdenaufdernachstfeineren
Stufeweiteroptimiert.
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Abbildung4.5: Ergebnissaler Registrierung.Uberlagerungon Referenzbildund registriertenFloating
Imagefur eineMR/MR-Rajistrierung(links) undeineMR/CT-Registrierung(rechts).

4.4.5 Praktische Ergebnisse

In diesemAbschnittwird am BeispieleinigerRegistrierungerdasgrundlegendeFunktioniererdesVer-
fahrengyezeigtZur Anwendungkommtein MR-Datensatzgderauf einemzweitenMR- bzw. einemCT-
Datensatzegistriert wird. Alle Ragistrierungenerfolgeneinmal unterVerwendungeiner Ml-basierten
und einmal mit einer x2-basiertenAhnlichkeitsfurktion. Zusatzlich kommt eine kombinierteFunktion
zum Einsatz.Zum Einsatzkommtjeweils einerigide undin einemFall eineaffine Abbildung.Die Er-
gebnissesindin Tabelle4.1aufgefihrt und Abbildung 4.5 dagestellt.

Den Ergebnisserin Tabelle4.1 ist zu entnehmengdalMI- undx? basierteAhnlichkeitsfurktionen
zunahezwenselbefRegistrieregebnissefiiihren.Diesentsprichauchder FeststellunggalibeideAhn-
lichkeitsfunkionendasselbglobaleMaximumbesitzenDa die exakte Abbildungnichtbekannist, 1af3t
sichiiberdie GenauigkeiandieserStellekeineweitereAussagéreffen. KommteinekombinierteFunk-
tion zumEinsatz soist in derRegistrierstellungsovohl der MI- alsauchderx?-Wert geringfigig hoher
als bei einerseparaterOptimierung.Dies deutetauf eine besseréAnpassundhin. Ein weitererVorteil
dieserKombinationist die Moglichkeit,Fehlerin der Registrierungzu erkennenWeichendie Ergebnis-
sederMI- undderanschlieReng?-basierterRegistrierungerheblichvoneinande(z.B. mehrals 1° bzw
1 mm)ab,sokanndemAnwendereineWarnunguberdasErgebnisgegeberwerden.

Die Ragistrierungemmit deraffinen Abbildung zeigenweitereEffekte. Die Skalierungsfaktorefiir
zwei der drei Richtungensind in diesemFall ungleich1,0. D.h., esgibt geometrischéifferenzenin
denDatensitzen Die gleichzeitigetwashoherenMl bzw. x2-Wertezeigen daReinebesserénpassung
desFloating Imagesan dasReferenzbilderreichtwird. Der MI-Wert ist um 2,4% hoher der x2-Wert
um 4,4%. Hier kdnnenwir die Auswirkungder geometrischevVerzeichnungeiin den MR-Datense-
hen.Warenalle Daten&tzegeometrisctkorrekt, miuf3tendie Skalierungsfaktoreitentischl,0 sein.Das
heil3t,eineKorrekturderVerzeichnungeim denMR-Datenist unbedinginotwendig.

4.5 Ansatzezur Segmentierung

Segmentierungsalgorithmekbnnenentsprechenithrer Eigenschaftpb sieauf demgesamteatensatz
odernur aufeinzelnenSchichterarbeitenjn 2D- und 3D-Segmentierungserfahrerunterteiltwerden.
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Referenz‘q)x‘q)y‘ (0% ‘ tx‘ty‘tz‘s(‘s),‘sz‘Ml‘xz‘Zeit‘
Rigide Abbildung

MR 0,10 0,06f 0,05| -59| 19| 00| - - - 1082 - 418
MR 0,04| 0,12 0,44| -58| 19| 0,0 - - - - 2,81 419
MR -0,04| 0,33| -0,09| -58| 19| 0,0| - - - 1083|282 782
CT -0,23| 0,01 -13,55| 10,2| 12,2| -1,4| - - - |068| - |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| - - - 10,68 2,25 1369
Affine Abbildung

MR -0,06 | -0,12| -045| -5,7| 2,2|-0,2(1,00|1,02|1,01|0,84 -] 912
CT -0,79 -0,10| -13,69| -10,4| 124| -1,7|1,00| 1,02| 1,01 | 0,71 - | 2274

Tabelle4.1: Ergebnissaler Ragistrierung.Essind die Abbildungsparametedie wahrendder Registrie-
rung ermitteltwordenund die berbtigte Rechenzeiawfgefihrt. Weiterhinist der MI-Wert bzw. x2-Wert
in derRagistrierstellungfiir eineRegistrierungmi Ml bzw. x2-basierteAhnlichkeitsfunkionaufgefihrt.
Bei einerkombiniertenOptimierungsind beideWerteanggeben Die Rotationswinkekindin Grad,die
Translationerin mm, unddie Zeit istin Sekunderangeeben.

2D-SegmentierungserfahrerarbeiteraufeinereinzelnerSchichtdesDatensatzeDerartigeAnsatze
werdenunteranderenin [10, 42, 60] verfolgt. Die gesamteSegmentierungdes3D-Objektesergibt sich
durch ein nachtaglichesZusammensetzeter einzelnenSegmentierungeneder Schicht.Als Vorteile
einessolchenvorgehensodnnenangesehewerden:

» Mit 2D-Verfahrerist eineschnelleSegmentierungeinzelnerSchichtermdglich.

» Esist auf einfacheArt und Weise eine Interaktionmit dem Benutzermoglich. Es konnensehr
einfachin einerSchichtbeispielsweis&titzstellendefiniertwerden.

Nachteiligist dasnachtéglicheZusammensetzemher SgmentierungenDadurchwerdenBesonderhei-
tenderzu segmentierendetruktur, die sichzwischendenSchichterergeben kaumbetiicksichtigt.

3D-SegmentierungserfahrengleichendiesenNachteil aus. Sie sggmentierenden komplettenDa-
tensatzin einem Durchgang.Ein nachtéglichesZusammensetzeder 2D-Se@mentierungseebnisse
entfallt. Ein weitererVorteil ist die hohereGeschwindigkeibei der Segmentierungder gesamter8D-
Struktur im Vemleich zur Sggmentierungjeder einzelnenSchicht. Dageyen wird aufgrundder 3D-
Eigenschafeinelnteraktionmit demNutzererschwertgin Eingriff ist kaummaoglich. 3D-Ansatzekom-
menu.a.in [35, 89] zumEinsatz.

In dieserArbeit werdensowohl 2D- als auch3D-Segmentierungsgrfahrenzum Einsatzkommen.
Die 2D-S@mentierungemrfolgenmit demLivewireansatf9] undtexturbasiertegeoditischeraktiven
Konturen[69] als semiautomatischeXerfahren.Diese Verfahrenliefern mit sehrgeringemAufwand
eine gute Segmentierung.Letztereserforderteine von Anwenderzu definierendeVorsgmentierung,
die allerdingsauch weitgehendautomatisiertwerdenkann. Fur den 3D-Fall wird ein Verfahren,das
urspiinglichim Rahmenrder DiplomarbeitdesAutors [23] fur die Sgmentierungron Kopf-MR-Daten
entwickeltwurde,auf denFall der FemurdaterégtzeangepalRtEs kombiniertClustering-\érfahren67,
85] mit 3D-Konturmodellen.
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4.6 2D-Segmentierung

4.6.1 Livewir eund Livelane

Livewire [9] fallt in die Kategoriedersemiautomatischevierfahren Eseignetsichfir eineschnelleund
effiziente Segmentierungvon 2D-Bilddatenund fuhrt zu gut reproduzierbaretanten.Das Livewire-
VerfahrerfuhrtdasProblemder Segmentierungauf die Suchen einemGraphereuriick. DasZiel istdas
FindeneinesoptimalenPfadesnit minimalenKostenzwischenzwei Punkten Die Interaktionmit dem
Anwenderbeschanktsich darauf,dalvon ihm Stiitzpunkteauf der zu sgmentierendekontur gesetzt
werden Livewire berechnetlanneineoptimaleKantezwischerzweibenachbarte8titzpunktenindem
derPfadmit minimalenKostenzwischernbeidenPunktenberechnewird.

Seienl(p,q) die lokalenKostenfir einenPfadzwischenzwei direkt benachbarteRixeln p undq.
Die lokalenKostensind definiertals

I (p,q) = wg - fa(q)+wz - fz2(q)+wp - fo(p,q) - (4.17)

Sievariierenabhangigdavon, ob derPfadzwischerp undq tatsachlichaufeinerKanteodereinemTeil
davon verlauft.

Ein Merkmal einerKanteist, daf3anihrer Stelleder GrauwertgradientinenhohenBetragbesitzt.
Die BerucksichtigungdeslokalenGrauwertgradienteim der Funktion fg(q) flhrt somitzu einerPosi-
tionierungder Kante. fg ist sodefiniert,dal3Stellenmit einemgrofRenBetragdesGradientemiedrigen
KostenentsprecherDamitist fg als

I =Tt
(@) = 1~ ter [OI U] (4.18)

definiert.
Eine weitere Moglichkeit, Kanten zu erkennenbestehtin der Anwendungdes Laplacefilters.Er
gelhbrt zu denDifferenzoperatoremweiterOrdnungundist durchdie Filtermaske

0 10
1 -4 1 (4.19)
0 10

definiert[58]. An einer Kante besitztder Filter einen Nulldurchgang.Die Funktion fz(q) ziehtden
NulldurchganglesLaplacefiltersn Betracht.fz(q) = O wird gesetztfalls dasBild nachder Anwendung
desLaplacefiltersdenWert 0 an der Stelle g besitztoderfalls q ein Nachbarpiel mit einemanderen
Vorzeicherhat. Andernfallsist fz(q) = 1.

Ein drittes verwendetesKriterium fur die Lokalisationeiner Kante ist die Abweichungzwischen
der Gradientenrichtungind der Streckezwischenden Punktenp und g. GroReAbweichungerfiihren
zu hohenKosten.Dies erfolgt mit der Funktion fp(p,q). Sei D(p) der Einheits\ektor senkrechtzur
Gradientenrichtungn Punktp. Dannemibt sichdie Formulierungvon fp(p,q) als

fo(p,q) = 3% (costdy(p,q) +cos tdy(p,a)) (4.20)
mit

dp(p,a) = (D(p), L(p,q))

dg(p,a) = (L(p,q), D(a))
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und

L(p.q)=4 947P flIsD(p) - (a=p)=0
’ p—q sonst

ist der normalisierteVerbindungsektor zwischenden Pixel p und g. Entsprechend9] setzenwir die
Gewichtungsfaktorenos = 0,43,z = 0,43 undwp = 0,14.

Eine Segmentierungmit Livewire kannwie folgt erfolgen.Der Anwendersetzteinen Startpunkt
auf der Kante und fahrt auf dieserentlang.Dabeiwird mittels desLivewire-Verfahrensder optimale
Pfadzwischendem Startpunktund der aktuellenPositionberechnetWeicht die Kante von der zu seg-
mentierenderab, setztder Nutzer einenweiterenStitzpunktan einer Stelle auf der Kante, an der die
Sgmentierungnoch UibereinstimmtDie Kantewird jeweils zwischender aktuellenPositionund dem
letzten StiitzpunktneuberechnetZur Frage,wie der kostenginsigese Pfad aufgefunderwird, seian
dieserStelleaufdenArtikel von Barrettet. al. [9] verwiesen.

Das Livewire-Verfahrenwird verwendetum die Kante zwischenKortikalis und Spongiosasowie
die aulRereKantedesKorpersin einer MR-Aufnahmezu seggmentierenDie vom Anwendergesetzten
StitzstellenunddasErgebnisder Segmentierungsindin Abbildung4.6 damgestellt.

Sowohl die Sggmentierunglesknochensals auchdesgesamterk drperserfolgt mit demLivewire-
verfahrenproblemlosin denBildern warenfunf Stitzstellenfir denFemurundsiebenfur dasGesamt-
volumennotwendig.Die Sggmentierungzeichnetsichdurcheinesehrgute Anpassungndie Konturen
bei gleichzeitigminimalerInteraktionmit demAnwenderaus.Insgesamtvurdenin keinerSchichtdes
Volumensmehralszwolf Stiitzstellerfir eineSegmentierunderitigt. Die Zeit fir eineSegmentierung
lag bei ca. 30 SekundenProblematisctbei der SgmentierungdesFemurkanndie benachbart&ante
zumWeichgaevebewerden.DerenStarkeziehtunterUmstndendie Konturan. Abhilfe schafenin die-
sempFall weitere Stiitzstellenauf der auRererSpongiosakanteDaherresultierendie berbtigten bis zu
zwolf Stitzstellen.

Bei der Sggmentierungder MR-Datenmit dem Livewire-Verfahrenhat sich die semiautomatische
Gestaltals Vorteil herausgestellDasVerfahrenist robust,unddie Ergebnissdassersichweitestgehend
reproduzierenAls nachteiligstellt sich der groBeAufwand dar, falls ein kompletterVolumendatensatz
segmentiertwerdensoll. Wird ein Aufwand von ca. 30 Sekunderfir jede zu sggmentierendeSchicht
angenommerkannder Zeitbedarfbei typischenGrofRender Datengitzevon 40 Schichterungefihr 20
Minutenbetragen.

Eine Weiterentwicklungund Modifikation ist dasLivelane-\érfahren[43]. Ausgehend/on einem
Startpunktfahrt der Anwenderdie zu sgmentierendéante einmal ah Die optimale Pfadwird vom
Startpunktusgehenih einerkleinenUmgelung (Gass¢ umdenvom AnwendervorgegebenerPfadge-
suchtundnichtwie beiLivewire im gesamtemBild. Esist moglich, die BreitedieserGassen Abhangig-
keitvonderMausgeschwindigkeitu setzenBei schnellerBewegungenwird einedeutlicheKanteange-
nommerunddahereinegroReBreitegesetztDagayenwerdenschlecherkennbar&antenzulangsamen
Bewegungenunddamitzu einergeringenBreitefuhren.

4.6.2 Texturbasierte geoditischeaktive Konturen

Ein weiteresVerfahrerfir die Sgmentierungsind die geoditischeraktivenKonturen zuerstvorgestellt
von Casslest. al. [32]. In der Erweiterungvon Lorigo et. al. [69, 70] wird in diesenAnsatzdie Textur
desBildeseingebracht.

DasProblem,eine Kurve zu finden, die die Kontur einesObjektsam bestenumschlieRtkannals
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Abbildung4.6: Mit Hilfe desLivewire-VerfahrersegmentierteaKantenderSpongiosdlinks) unddesGe-
samtwlumengrechts) Gezeigtsinddie vom Anwendemesetztestitzpunktegoben)unddie berechnete
Sementierungunten)
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Minimierungsprobleniiberalle geschlosseneplanarerKurvenC : [0, 1] — R? beschriebemerden Es
wird eineKurve C bestimmt,sodalRderAusdruck

[ ot @)l ¢ @) da (@.21)

minimiertwird. | bezeichnetlie IntensittsfunktondesBildes,undg: [0, ) — R ist einestrengmonoton
fallendeFunktionmit g(r) — O furr — co. EineMdoglichkeitist, g als FunktiondesGrauwertgradienten

Ol zuwahlen: 1

g(0l(p)) IO

Um denAusdruck(4.21)zuminimieren,wird C als eineFunktiondesZeitt und einesParameters
angenommerDannlaftsichdie EulerLagrange-Gleichunderzu minimierenderi-unktionberechnen.
Diesfuhrtzu derGleichung

(4.22)

oC(t)

ot
Um eineUnablangigkeitvon der Parametrisierungler Kurve C zu erreichendefiniererwir eineOber
flacheu : [0,a] x [0,b] — R, die den AbstandjedesPunkteszur Kurve C widerspigelt. AnschlieBend
wird u anstellevon C berechnetDie Iterationsgleichungst durch

=gk n—(Og,n)n. (4.23)

=g K- ||0ul +(0g, Ou) (4.24)
mit der Krimmungk:
K = div (ﬂ) (4.25)
[10ul] '

gegeben Eine zusatzlicheKonstantec wird verwendetum die Konvergenzgeschwindigkeitu erhdhen,
undwir erhalten
W= (c+K) - [|Ou]l+(0g, 0u) (4.26)

DasVorgehenlaRtsich auf vektorwertigeBilder UbertragenSeil : [0,a] x [0,b] — R™ ein vektor
wertigesBild, desserPixel VektorenausdemR™ sind. Die quadratischécorm dI?(v) bezeichnetlie
Anderungsratém Bild in derRichtungv mit

.
a2 — [ du du 912 duy mit (4.27)
du, 021 O22 du;
ol ol
gj = <a—ul7a> (4.28)

Die Extremavondl? werdenin derRichtungderEigervektorendesmetrischerilfensorggij) angenom-
men.

In unserenfall ist| eineFunktionl : [0,a] x [0, b] —+ R2. Eine KomponentelesVektorsenthalt den
Grauwertdesjeweiligen Pixels, die zweitedie Varianz,die in einemFenstefesterGroReum dasPixel
berechnewird. Wir wahleng als FunktiondesgrofitenEigenwertes\ . :

1
g= ———. (4.29)
1+ /Ay
Die numerischémplementierunglesVerfahrererfolgt nachKimmel [61]. Einzelheiterdazusindin
AnhangC zufinden.
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Abbildung4.7: Sgmentierungnit demVerfahrerdergeoditischeraktivenKonturenmit initialer (griin)
und angepalteKontur (weil3). Links: Segmentierungder SpongiosaRechts:Segmentierungdes Ge-
samtwlumens.

Definition der initialen Konturen

Die Verwendungron geodatischeraktivenKonturenmit einereinfacherundeffektivenMoglichkeitzur
Definition derinitialen KonturenreduziertdenNutzeraufwandind ermdglicht eineschnelleSegmentie-
rung.

Wir beritigenfir die Sgmentierungler Kortikalis eine Struktur, die komplettinnerhalbdesKno-
chensverlauft. Weiterhinwird fur die SgmentierunglesgesamteivVolumensbenfallsineentsprechen-
deinitiale Konturgesuchtdie innerhalbdesgesamtetvVolumendiegt. Fir beideSegmentierungenvird
hierbeiein unddieselbdnitiale KonturverwendetEinzig durcheinegeeignetéAnderungder GroRedes
Varianzfilterd afdtsich einstellen welcheKante segmentiertwird. Wir verwendereine Grof3evon 3 x 3
fur die Sgmentierungder Kortikalis und 7 x 7 fur dasGesamtelumen.Die Werte der Konstanterc
werdenaufc = — 0,6 fir die SgmentierungdesSpongiosaundc = — 1 fir dasGesamtelumen
gesetzt.

Weiterhinist esvorteilhaft, wennmit wenig Aufwand eineinitiale Kontur fir alle Schichtendefi-
niert werdenkann.Um daszu ernbglichen,wird in der erstenund letzten Schicht,die den Knochen
zeigt,jeweils ein PunktinnerhalbdesKnochensgesetztDie beidenPunktedefinierendie Achseeines
Zylindersmit einemDurchmessevon wenigenPixeln. Ein Durchmessevon funf Pixelnist fir unsere
ZweckeausreichendDie Punktemiisserso gesetztwerden,dal3der Zylinder in denSchichtendie die
Spongiosaeigen komplettinnerhalbdesknochensverlauft. Weiterhinwird die ersteundletzteSchicht,
die dasVolumenzeigt,markiert.Um eineinitiale Konturfir die SgmentierunglesGesamtaelumensn
Schichtengdie keineSpongiosaeigen,zu erreichenwird der Zylinder bis in die markiertenSchichten
verlangert Ausgehendion dieseninitialen Konturenerfolgt die Anpassungler Konturen.

Beispielfiir die Segmentierung

Die Segmentierungder Spongiosaund des Gesamtaelumenswird in Abbildung 4.7 fir eine sagittale
SchichteinesMR-Datensatzegezeigt.Es ist eine gute Anpassungan die Konturenzu erkennenDie
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Zeit betiagtca.30 Sekundermpro Kontur, d.h.60 Sekunderitir die Segmentierungler Spongiosainddes
GesamtelumensBei letzteremwird die schonfertige Spongiosakontuals Ausganggenommen.

Als Vorteil desVerfahrenserweistsich die sehrgute Segmentierungbei einersehrminimalenNut-
zerinteraktion Nachteiligist die berdtigte Zeit von ca. 60 Sekunderfir die kompletteSegmentierung
einer Schicht. Diese fuhrt bei MR-Daten&tzenmit typischerGroRRe (30 bis 40 Schichten) auf eine
berbtigte Zeit von 30 bis 40 Minuten. DieseZeit |a3tsich nochreduzierenindemdie bereitssggmen-
tierte Kontur der benachbarte®chichtals Ausgangspunkverwendetwird. Damit liegt die Rechenzeit
aberimmernochim Bereichvon 15 Minuten.

Der hoheZeitbedarffir die kompletteSegmentierungdesgesamterDatensatzesst durchdie 2D-
Natur desVerfahrensbegriindet,weil esjede Schichteinzelnsggmentiert.Im folgendenwird ein 3D-
Verfahrervorgestellt,daldieseNachteilevermeidersoll.

4.7 3D-Segmentierung

EineweitereMoglichkeitbestehtarin, statteinzelnerSchichtergleichdengesamterbatensatzu sey-
mentierenln diesemAbschnittwird eineweitgehendautomatisch&eggmentierunglesgesamtebaten-
satzesnit einemlsodata-basierte@lusteringund Balloonmodellervorgestellt.

Dieses3D-Verfahren basierencauf demBalloonmodell[62], kam bereitsin [23, 26] bei der Say-
mentierungdes SctadelknochensusT1- und PD-gevichtetenMR-Aufnahmenzur Anwendung.Die
Segmentierungvird in eineVorsgmentierungindeineNachoptimierunginterteilt.

» Zuerstwerdendie Voxel im Bild mit dem Isodata-\érfahrenin verschiedenéntensittsklassen
unterteilt. Dadurchist die Trennungin Hintergrundund Gevebemdgglich. Die Zugelbrigkeit zu
einerKlassewird ausschlieRlicldurchdie Intensitat bestimmt.Da gleiche Gevebebei gleichen
KontrastparameterfTR, TE) ein ahnlichesverhaltenzeigenJa3tsich die AnzahlderKlassenin
Abhangigkeitder GewichtungdesDatensatzesorabfesteinstellen Aus der Klassifizierunglait
sichsowohl eineinitiale SgmentierunglesknochensalsauchdesgesamteiVolumensgewinnen.

» Von dersogenvonnenVorsgmentierungwird die Oberflacheals 3D-Modell extrahiert. Mit Hilfe
eines3D-elastischeModellserfolgt eineAnpassungn die gesuchtekontur.

Die Vorsggmentierungerfolgt mit dem Isodata-AlgorithmusDiesesVerfahrenunterteiltdie Voxel
X € 7T einesBildes anhandihres Grauwertesn k IntensititsklasserCi,i — 1,...k, wobeidie Klassen
paarweisalisjunktsindundihre Vereinigungwiederdie Tragermenge desBildeseribt.

k
Uc=7 (4.30)
JedeKlassebesitztihrerseitsein Klassenzentrung mit

z= éxe ,I(X) . (4.31)

Die UnterteilungderVoxel erfolgt so,daf3der Ausdruck

J= 220 (1(x) - 2)? (4.32)
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minimal wird.

Der einzigsteParameterfur diesesVerfahrenist die AnzahlderKlasserk, in die dasBild unterteilt
werdensoll. Bei PD- und T2-genichtetenMR-Aufnahmenhabensich dabeizwei Klassenals optimal
herausgestellhei T1-gavichtetenzwischendrei undvier. Die Art desKontrastedalitsichausdenKon-
trastparameterfE und TR ablesenDie Unterteilungin die einzelnerBildtypengeschiehentsprechend
derfolgendenTabelle.

Gewichtung | EchozeifTE | WiederholzeifTR | AnzahlvonKlassen

T1 - < 2000ms 3-4
T2 > 20ms > 2000ms 2
PD < 20ms > 2000ms 2

Bilder mit kurzenWiederholzeitenl R undlangenEchozeitenT E tretenpraktischso gut wie liber
hauptnicht auf. Aus diesemGrund werdenalle Bilder mit kurzenWiederholzeiterals T 1-gevichtet
betrachtet.

Die Vorsgmentierungdes gesamterivolumenserfolgt automatischEntsprechendler Parameter
Echo-und Wiederholzeitwird die Gewichtung desBildes bestimmtund damit die Anzahl der Inten-
sitatsklasseffiestgel@t, in die die Voxel unterteiltwerden.Auf dieseWeiseerhalterwir eine Trennung
desBildesin denHintergrundundin eine odermehrerelntensititsklasserfiir denVordegrund. Eine
morphologischeClosing-Operatiorauf allen Gevebesoxeln liefert einegeschlossenénitiale Segmen-
tierungfir dasgesamté/olumen.Hierbeihat sich ein kugelformigesStrukturelemenmit einem8 mm
Durchmessebewahrt. Mit einemElementdieserGrofiesind alle Lickenin der Vorsegmentierungge-
schlossen.

Ein weitererSchrittist die TrennungdesKnochensvon demihm umgebendeWeichgevebe.An
dieserStellemuRder Anwendereinmaleingreifenund einenbeliebigenPunktinnerhalbdesKnochens
markieren AnhanddiesesPunkteswird ermittelt, welchelntensititsklassém Isodata-Algorithmuslen
KnochenumfalRt.Zur HeraustrennungeskKnochenskannanschlieRendehrgutausgenutziverdendaf
im MR nur die SpongiosadlesKnochenssichtbarist. Die ihn Uberallumgebenddortikalis gibt kein
Signalund wird vom Isodata-Algorithmusallerdingsfalschlicherweiseals Hintergrund klassifiziert.
Lediglich einzelneVoxelbriickenverbindendie Spongiosanit demWeichgevebe.Ein morphologisches
Openingmit einemkugelformigenElementmit 4 mm Durchmessetrenntdie BriickenzwischenKno-
chenund Weichgavebe.Der Knochenkannherausgeéistwerden.

Nachder Vorsggmentierungerfolgt eine Optimierungder segmentiertenStrukturen.DieserSchritt
ist erforderlich,dennestretenSegmentierungsfehleauf, die ihre Ursachervor allemin vier Griinden
haben:

» Derlsodata-Algorithmusst sehrrauschempfindlichvon daherkannselbstein geringesRauschen
die ZuordnungeinesVoxelszu einerKlasseandern.

» Die TrennungdereinzelnerKomponentemit morphologischei®peratoreritihrt zu Fehlern.

« Intensititsinhanogenititenin den MR-Aufnahmenkodnnenebenfallszu einer Anderungin der
Klassenzuordnuntjihren.

» Die MR-AufnahmenenthalterFlul3artefakteDiesetretenauf, weil dasBlut zwischender Anre-
gungder Kerneund der MessungdesMR-Signalsweiterflie3t.Die entsprechendeernegeben
ihr SignaldannaneinerfalschenStelleah
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Deshalbstimmt die Segmentierungstellenweisenicht mit demVerlauf der Kanteim Bild Uberein.
Eine Anpassungler Vorsggmentierungnit einemelastischemModell soll dieseFehlernochbeseitigen.
Dazuist eszurachsterforderlich,die Oberficheder Segmentierungals Dreiecksnetzu extrahieren.
Hierbeiwerdender Marching Cubes[68] bzw. Marching TetrahedraAnsatz[48] eingesetztAnschlie-
Benderfolgt eineVereinfachungles3D-Modells.In unserenkEinsatzgebiehabensich ca.5000Knoten
im Modell alseinesinrnvolle Anzahlherausgestellt.
Ausgehendion deninitialen PositionerderKnotenv(0) erfolgtdie Anpassungachdemfolgenden
Schema:
V(t+1) = v(t) + WintFint + Wext Fexn - (4.33)

Fint UndFe¢ bezeichnemlie internebzw: die externeKraft undn dennachaulRengerichteterEinheits-
vektorin NormalenrichtungamKnotenv.
Die interneKraft versuchtdenKnotenzwischenseinenNachbarreu zentriererundist als

(Vi—V) (4.34)

Mz

1
I:int:N
i=1

definiert.v; bezeichnerdie NachbarndesKnotensv, mit denener direkt vertundenist und N deren
Anzahl.

Die Aufgabeder externenKraft bestehtdarin, dasModell in einemBereichzu fixieren, der sich
durcheinenbestimmterGrauwertauszeichnetSiewirkt in RichtungderNormalenund hatdenBetrag

Foc = tanh(l (V) — "“;a”) : (4.35)

Imeanist der mittlere Grauwertderin der VorsggmentierungseggmentierterStruktur Liegt der Grauwert
an der momentanerkKnotenpositionhdoher wird dasModell nachaufRengediickt, andernfallserfolgt
eine SchrumpfungBeide gesuchteKanten,sovohl die Kante zwischenSpongiosaund Kortikalis als
auchdie auRereAbgrenzunglesK drperssindhell-dunkelUbeigange An beidenKantenist die Struktur
im Innerenhell undauRerdunkel.

AbschlieBendvird dasbeschrieben&orgehenauf zwei MR-Daten&étzevom distalenFemurange-
wendet.Verwendetwird ein T1- undein T2-gewichtetesBild. Beide Daten&tzehabeneine Grofevon
256 x 256 x 50 Voxeln bei einer VoxelgroRevon 0,98 x 0,98 x 3,30 mm. Die Ergebnissan Abbil-
dung4.8 zeigeneine SchichtdesDatensatzesMeiterhinsind die Isodata-Klassifizierungeder Voxel
sawie die SgmentierungemesFemurknochenand Gesamtelumensdamgestellit.

DasvorgestellteVerfahrenzeichnetsich durcheine sehrhoheGenauigkeitaus.Alle Regionen,so-
wohl die SpongiosalesFemurknochenals auchdie AuRenkantelesGesamtelumenwerdensehrgut
segmentiert.Die berbtige Rechenzeitag fur beide Daten&tzeim Bereichvon zwei Minuten fur die
gesamté&Sgmentierungd.h. einschliel3lichiVorsegmentierungind Nachoptimierung.

EineweitereMoglichkeitfur die Anpassunglerinitialen Segmentierungandie Konturist beispiels-
weisedasdreidimensionaléevel-Set-\érfahrervon Rifai et.al. [89], welchesallerdingsaufgrundseiner
hoherenRechenzeihier nichtverwendetwvird.

4.8 Fazit

Mit denhiervorgestellterVerfahrenist esmoglich, bei wenig Interaktionmit demAnwendereine Seg-
mentierungdes gesamtenVolumensund der kndchernenStrukturenaus MR-Aufnahmenzu erhalten.
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Abbildung4.8: T1 (links)- und T2-gavichteteMR-Aufnahme(rechts)einesOberschenkelsnddie Seg-
mentierungdesFemurknochenand desGesamtelumensLinks: originalesBild. Mitte: Vorsegmentie-
rungdesFemursRechtsSegmentierunglesFemurknochenglau)unddesgesamteivolumenggrin),
eingezeichnein dasoriginaleBild.

Diesist Voraussetzungiir die geometrischd&orrekturder Datenunddie spatereintraoperatve Lageer
kennung.

Die RagistrierungmehrereBilder ist vollautomatischmoglich. Zu beachterist, dalRRegistrierungen
mit nichtgeometrisctkorrigiertenMR-Aufnahmenzu Fehlerfuhrenkdnnen Die Korrekturder Aufnah-
menist der GegenstandlernachsterKapitel.



Kapitel 5

Verzeichnungsanalyse

5.1 DasmagnetischefFeld

Fur die Korrekturder geometrischeivVerzeichnungeist es erforderlich,dasMagnetfeldzu berechnen,
welcheswahrendder Aufnahmeim ScanneherrschtDasAnliegendiesesAbschnittesist es,die dafur
notwendigerGrundlageraufzuzeigenWeiterhinwerdendie zu erwartenderverzerrungemnalysiert.

5.1.1 MagnetischeEigenschaften

Alle Stoffe, wie auchdie verschiedenemenschlicherGenebe,besitzenspeziellemagnetisch&igen-
schaftenDiesewerdendurchdie magnetisch&uszeptibilitity bzw. auchdurchdierelative magnetische
Permeabiliit u charakterisiertDer ZusammenhanbeiderWerteist durchdie Gleichung

H=14X (5.1)

gegeben.

Fur die folgendenBerechnungeiist es notwendig,die magnetisch&uszeptibilitit fur jedenPunkt
im Aufnahmeolumenzu kennenEineindividuelleZuweisungerscheingberals unmbglich. Siewirde
erforderndaflderentsprechendé/ert anjederStelleim Volumenbestimmtwerdenkdnnte.Jedoctsind
fur die einzelnenGewnebenur typischeWertebereichdir die Suszeptibilitit bekannt.Eine detaillierte
AufstellungdieseWertefindetsichin [13, 110.

Aufgrund der TatsachedaR der Hauptgrundfirr die Verzeichnungerler Luft-GewebeUbemgang
ist, ist esohnehinausreichendaur Luft und Gewebezu unterscheidefil3]. Fir alle Gewvebetyperwird
derselbaNertfiir die magnetisch&uszeptibiliaitgesetztWir verwendenm folgenderfir Gevebeeinen
Wertvony = —9x 1076,

5.1.2 BerechnungdesMagnetfeldes

WahrenddesAufnahmerorgangswird dasaufzunehmend®bjekt,in unserenfall der Patient,in dem
homogeneMagnetfeldB, desScanneplaziert.DurchdasObjektselbstvird dasMagnetfeldbeeinfluf3t.
BetrachtetmandasresultierendélagnetfeldB, sosetztessichauszwei Komponenterzusammen:

HierbeibezeichneH dasmagnetisché-eld und M die Magnetisierungdie abtangigvon demjewei-
ligen Stoff ist. | ist die Permeabiliit vom Vakuumund betigt o = 1,256 x 10~° Vs/Am Nachden

49
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MaxwellscherGleichungerbesitztB die grundlegendeEigenschaff72]:
divB=0. (5.3)

In unserentfall kanndasVorkommenvon ferromagnetischeBtoffen, wie beispielsweis&isen,im Sy-
stemausgeschlossemerden Dasheil3t,die Magnetisierungrfolgtausschlie3lickdurchdasmagnetische
FeldH. Damitgilt fur M

M=poxH. (5.4)

Und die Gleichung(5.2) wird zu

B=po (1+X) H=HoHH. (5.5)

Die Maxwell-Gleichungfiir H vereinfachtsichin unserentall, in demkeine Stromeundkeineelektri-
schenLadungenvorkommenzu
rotH =0, (5.6)

d.h.H ist wirbelfrei. Deshalbkannzur Berechnungron H ein Potentialfeld®,, (Einheit: Wh/m) ange-
setztwerden[16, 72]. Zwischen®)y undH bestehtderZusammenhang

H=—-0dy . (5.7)
Die Gleichungen(5.5)und (5.7),eingesetzin Gleichung(5.3), ergeben
div(pOdy) =0. (5.8)

AbschlieBendsei bemerkt,dalR dasErgebnisder Gleichung(5.5) ein Vektorfeldist. Fur die Ana-
lyse und Korrekturder geometrischeiVerzeichnungeist jedochnur die euklidischeNorm von B von
InteresseDiesebezeichnenvir im folgendenmit B.

5.2 Losungsanatze

Wie schonin Kapitel 2.3 erwahntwurde,existierenbereitseinigeVerfahrenmit deneneineBerechnung
der Feldwerteilungim MR-Scannemadgglich ist. DieseVerfahrenlassersichin analytischaund numeri-
scheVerfahreraufteilen.

1. analytischeAnsatze
Fur einigeeinfachegeometrisch& drpet wie beispielsweis&ugelnund Zylinder, ist die analyti-
scheL dsungderobigenpartiellenDifferentialgleichundperechnetvorden[34, 57].

2. numerisché\nsatze
Bhagwandieruberiuhrt die Differentialgleichungn eine Diffusiongleichungund |6st diese.Al-
lerdingserfordertdasVerfahrendie Einstellungeiner Schrittweite die individuell von Datensatz
zu Datensatoptimiertwerdenmi3te.Aul3erdemist dasVerfahrerrechtlangsamEsberitigt fir
einendurchschnittlicherMR-Datensat{256 x 256 x 40 Voxel) ca. vier Stundenauf einemintel
Pentiumill, 800MHz, Linux.

Das Ziel desnun folgendenAbschnittsist es, durch eine Uberfiihrung der elliptischenpartiellen
Differentialgleichungn eine Differenzengleichungind die anschlieRendé&dsungunter Verwendung
einesmultigridbasierenAnsatzeseine schnelleBerechnungder Magnetfelderteilungim Scannerzu
ermoglichen.
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5.3 NumerischeBerechnungdesB-Feldes

5.3.1 Uberfiihrung der Differ entialgleichungin eine Differ enzengleichung

Fur einenumerischa.dsungder Gleichung(5.8) ist esnotwendig,sie in eineDifferenzengleichungu
Uberfihren. AnschlieBendkdnnenwir siemit iterativenL 6sern(beispielsweisdacobioderGauss-Seidel)
bzw. mit daraufaufbauendeMultigrid-Verfahreridsen.

Eine Substitutionder div- und O0-Operatorerund Division durchp fihrt unsauf die Gleichung

62¢M n 62¢M 62¢M 16[.1 6<DM }a_uadm }a_uadm
ox2 ay?2 072  HOX OX MOy Oy MOz 0z
Die implizite Annahmep # 0 gilt fur alle Stoffe. Im nachsterSchritt beschankenwir die Losungder

Gleichungauf die Punkte(x;,Y;j, Z), die durch die Voxelpositionenim Bild gegebensind. Bei einer
Gitterweitevon Ay, Ay undA; in x-, y-, undz-RichtungsinddiesePunkte

—0. (5.9)

yi = -4y (5.11)
7z = k-A, (5.12)

Die Wertevon @y, werdennur nochandiesenStellenberechnet.

Dannwerdendie Ableitungender Funktion®y, durchfinite DifferenzenersetztIm folgendenbe-
zeichnerwir mit ®; ; . denWertvon @y (X;,Yj, z). EntsprechendemSatzvon Taylor laBtsich ;1 j «
als

0 . . .
Diy1jk= ¢i,j.k+Axa—X¢i,j.k+ Ro(&) mit xo+iAx <& <X+ (i+1)Ax (5.13)

schreibenWir vernachéissigerdasRestgliedzweiterOrdnungRz (&) undkénnendadurchdie ersteAb-
leitungdurch

0 Diy1jk— Dijk

—Pjj=—1"——"4 14

ax ik Ay (5.14)

approximierenEineanalogeHerleitungfir die Ableitungennachy undz fuhrt zu denApproximationen

0 D jr1k — Pijk
—®Pjix = ——— 15
ayq)"”k Y und (5.15)
0 D jk+1— Pijk
—®jjx = —————— 1
azq)|7]~k AZ (5 6)

Fur die Ersetzungler AbleitungenzweiterOrdnungwird wiederumaufdenSatzvon Taylor zurick-
gegriffen. Danachal3tsich®; 1 j x in die Taylorreihe

0 1,0
Dit1jk= q)i.j,k-I-Axa—Xq)i.j,k-l- EAEWQi,j,k‘F Rs(&) (5.17)
entwickelnund ®;_1 j x in die Reihe
9 1,09
Di_gjk=Pijk— Axa—xq)i,j.k+ EAxﬁq)i.j,k‘}‘ R3(§) (5.18)

Die VernachéissigunglesRestgliedeslritter OrdnungRs(&) undeineAddition derletztenbeidenGlei-
chungerfuhrt auf die Approximationvon 8°®; j . /0x?:
02 Di1,jk— 2Pijkt Ptk

_¢.7..k:
ax2 b A2

(5.19)
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Die analogeHerleitungfir die zweitenpartiellenAbleitungennachy undz fihrt auf die Approximatio-

nen
62 D i —20; D
a_ychi’j’k hi-Lk AI’ZJ'k+ Li+Lk und (5.20)
y
62 D - 20 +q)..
=Pk = e e (5.21)

z

Zuletztersetzemvir nochdie partiellenAbleitungenvon pnachx, y undz. Dazukdnnenwir dieselben
Approximationerwie fiir die Ableitungenvon ®y, (Gleichungern(5.14),(5.15),(5.16))verwendenDies

fuhrtauf
0

0x
0

oy
0

0z

Hi,j k

Mi,j k

Hi,j k

Ein EinsetzerderGleichunger{5.14)-(5.

fuhrtaufdie Gleichung
Di_1jk—2-

Mis,jk— Hijk
M j+1k — K jk
Ay
Hij k1= Hijk
4,

16)(5.19)-(5.21sawie (5.22)-(5.24)n die Gleichung(5.9)

(5.22)

und (5.23)

(5.24)

D jk+ Pit1jk

Djj_1k—2-

Az
D jk+ Pij+1k

D jk-1—2"

2
Yy
Dj jk+Pijks1

Qi jk-

bij k-

mit

A2
Diy1jk—Dijk
Ay
Djjr1k— Dijk
Ay
D jk+1— Dijk

A (5.25)

1 Miyrjk—Hijk
Ui,j,k Ax '
1 Wik —Hijk
Hi, j .k Ay ’
1 Hjktr—Hijk
i, ik A .

Fur die Losungder Gleichungwird ®; j x auf einemBereichbetrachtetder die folgendenKriterien

erfullt:

» Er umfalRtzumindestdenBereich,in demanatomischestrukturenim MR-Datensatabgebildet

sind.
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» DerBereichsollte mdglichstklein sein.

» Der Bereichsollte aberauchso gro3 sein,daRan seinenRandernkeine BeeinflussunglesMa-
gnetfeldeglurchdasaufgenommebjekterfolgt.

Die ersteBedingungst notwendig um einekompletteErfassunglerVerzeichnungerdie dasObjekt
erzeugtdurchiihrenzu kénnen.Ein moglichstkleiner Bereichist notwendig,um denfiir eine Berech-
nung erforderlichenSpeicher und Zeitbedarfzu begrenzen.Die letzte Bedingungist notwendig,um
UberhauptineLdsungdesProblemszu ermbglichen.Unsliegenkeinelnformationeniberdie Feldwer-
teilungvor. DeshalbmuRderBereichsogroRgewahlt werdendalwir davon ausgehelkdnnendallam
RandkeineBeeinflussunglurchdasObjekterfolgt. In diesemFall kdnnendie Randwertevon @;  « SO
gesetztwerden,als wenndasFeld ideal ungesbrt ware. Auf die Frage,wie die Randwertevon @; j
aussehemwird im Kapitel 5.3.3(Seite55) genaueringegangen.

Als Ergebniserhaltenwir einendefiniertenBereich,der als FortsetzungdeseigentlichenDatensat-
zesbetrachtewerdenkann.Fir jedesVoxel in diesemBereicherhaltenwir einenWertvon ®; j . Die
Wertefur Randwxel sindbekanntFur alle anderergilt Gleichung(5.25).D.h., wir erhaltereinlineares
Gleichungssystenwelcheswir im folgenden ésenwerden.

5.3.2 Multigrid-L oser

Betrachterwir nuneinenBereichderGrof3enx x nyx nzmit ¢ = nx-ny-nzVoxeln.Die Gleichung(5.25)
kannals Matrix-VektorGleichunggeschriebemverden

A = f (5.26)

wobeidie Matrix A € R°*¢ die Koeffizientenmatrixbezeichnetp ¢ R die Wertevon @; j «, angeordnet
in Vektorform,undf € R¢ die rechteSeitedesGleichungssystem#n unserenfall ist f = 0.
Konkretwird jedemPunktim betrachtetervolumeneineindeutigein Index zugeviesen.Der Punkt
(i, j,k) erraltdenindex I (i, j,Kk)
[(i,],kKy=i4+nx- (j + k- ny), (5.27)
undentsprechenist die Umkehrung ~* definiert.® = (@), emgibt sichdanndurch
@ =Py - (5.28)

Die Matrix A = (aij)szl enthalt die KoeffizientendeslinearenGleichungssystemendhatdie folgende
Gestalt:

é+§;+é+%+%+§—‘z> falls j =i
pta falls j =i+1
A—lg fallsj=i-1
= %ﬂ% faIISJ::?-l-nx (5.29)

x falls j =i—nx

ot falls j =i+nx- ny

A—lz fallsj=i—nx- ny

OZ sonst
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mit
_ Mi-1i+1) — Hi-1i)
& X
o Bty — By .
b = -1(17a, sowie
S Mi-2(i+nx- ny) — Hi-1(j)
L 1-1(i)A,

DaslineareGleichungssystertb.26)kanniterati, beispielsweiselurchdasJacobi-oderdasGauss-
Seidel-\érfahrengeldstwerden Allerdings beritigendieseMethodeneinesehrgroReAnzahlvon Ite-
rationenbis zur Konvergenz,so daf3dieserAnsatzsehrlangsamfur grof3eBilder ware.Im folgenden
wird auf Gauss-Seidel-Iterationezingegangenund erlautert,wie sich dieserAnsatzin ein Multigrid-
Verfahrereinbetter aft.

Die Matrix A kannin eine DiagonalmatrixD, eine untereDreiecksmatrixL. und eine obereDrei-
ecksmatrixR zerlegt werdensodalRA = D — L — R. Weiterhinwird fur die Losung® eininitialer Wert
®(0 gesetztEine Gauss-Seidel-lteratiost gegebendurch

d””:(D—u-10+R¢@) (5.30)
unddie LosungdesSystemsdurch ‘
@ = lim ® . (5.31)
|— 00

Die BasisdesMultigrid-Verfahrendst dascoarsegrid correctionscheme[51, 87], wobei eine Nahe-
rungsbsungauf einemgrobenNetz berechnewird und dieseanschlieBenduf demoriginalen,feinen
Netzverfeinertwird.
Nachi Gauss-Seidel-Iterationemhalterwir eineNaherungsdsungd!! fiir die Gleichung Der Rest-
fehlere berechnesichdurch
e=o®— ol (5.32)

unddasResidiumr ist durch
r=f—Adpl) (5.33)

gegebenDamit erfllllt derRestfehledie Gleichung
Ae=r, (5.34)

welchewiederumdurch beispielsweisé&sauss-Seidel-lterationagelost werdenkann. Allerdings wird
dieseGleichungnaherungsweisauf einenNetz mit einergroberenAuflosunggelost. Dafur definieren
wir zwei OperatorenDer ersteist ein RestriktionsoperatoR , derdasResidiumvon der originalenRe-
prasentatiorzu einerRepi@sentatiommit derhalbenAuflosungentlangjederAchsefiihrt. Weiterhinwird
ein ProlongationsoperataP berdtigt, dervon der halbenzur vollen Auflosungfiihrt. Analog zu Press
et. al. [87] wird die Restriktionals Mittelwertbildung durchgetihrt, die jede 27 Voxel Nachbarschaft
durchihrengewichtetenMittelwert ersetzt Der Wertin der Mitte wird dabeimit 1/2 gewichtet,alle 6-er
Nachbarmmit 1/12.Die Prolongatiorwird einfachalstrilinearelnterpolationdurchgetihrt. DenZusam-
menhangwischerfeinenundgrobenNetzzeigtAbbildung5.1,eingeschiainktaufdeneindimensionalen
Fall.

Damit emgibt sich dasvon unsverwendeteMultigrid-Verfahren.
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Abbildung5.1: Der ZusammenhangwischendemfeinenunddemgrobenNetzim Multigrid-Verfahren

fur ein 1D-Problem Der Schrittvom feinenzum grobenNetzwird durcheinengewichtetenMittelwert

jeder3 Voxel-Nachbarschafiusgefihrt. Um zu einemfeinerenNetz zu kommen,wird der Wert jedes
zweitenVoxelsdurcheinelinearelnterpolationbestimmt.

1. Ausgehendon einemStartwektor ®© werdeni; Gauss-Seidel-Iterationaturchgetihrt. DasEr-
gebnisist eineNaherunggdsung®(V) fiir die GleichungAd = f.

2. BerechnunglesResidiumg = f — Ad(i1),

3. RestriktiondesResidiumsauf ein Netzmit halberAuflosungr’ = R (r) .

4. LosungderGleichungA’€ =" aufdemgrobenNetz.

5. ProlongatiordesFehlersaufeineDarstellungmit hoherAuflosunge = P(¢€).
6. KorrekturderNaherungsdsungaufdemfeinenNetz d(i1+1) = (i) 4 g

7. Ausfiihrungvon i, Gauss-Seidel-Iterationeuf demfeinenNetz, beginnendmit dliz+1),

DasLosender Fehlegleichungauf dem grobenNetz fiihrt wiederumzu kleinerenFehlern.Diese
werdendurchweitere Gauss-Seidel-Iterationan Schritt 7 reduziert.Fiir Konvergenzbaveisefir das
Multigrid-Verfahrerseiauf die Arbeitenvon Hackhusch[49, 50, 51] verwiesen.

5.3.3 Implementierung

Um dasRandwertproblermauldsenjst esnotwendigdenWertvon ®y, andenRandwxeln zu spezifizie-
ren.Analogzu[13] wird diesin zwei Schrittendurchgeiihrt. Einegraphisché®arstellungdesVorgehens
gibt Abbildung5.2.

Ein Skalierungsfaktoif wird festgelgt. Zunachstwird dasObjektin einerUmgehlungplaziert,die
f-mal grof3erist. AnschlieBendvird ein Downscalingdesganzenum den Faktor f durchgelihrt. Das
Ergebnisist ein Datensatanit derselberGrofiewie der originale,abermit einergeringererAuflosung
unddamiteinemkleineren,aufgenommene®bjekt. f sollte sogewahltwerden,daRdasObjektkeinen
EinfluRaufdie Randerim neuerBild hat.Ein Wertvon f = 4 hatsichdabeialsbrauchbaherausgestellt.

AnschlieBendverdendie Wertevon ®), andenRandernberechnetDazunehmenwir an,dasBild
hatn, = 241 Zeilen{0,...,2}, n, = 2' 41 Spalten{0,....,2'} undn, = 2"+ 1 Schichter{0, ...,2™}
sawie die VoxelgroReAy x Ay x A,. Falls dasstatischeMagnetfeldBy ungesbrt ware, emibt sich das
Potentialdy, als

Dy(X,Y,2) = ﬁBO ((2"‘1 - x> Aoy + (2"1 - y) Agy+ (2™ - 2) Azez> (5.35)
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Abbildung5.2: PrinzipiellesVorgehenfir die Berechnung/on ®y. Links: DasoriginaleBild, fur wel-
chesdie Suszeptibiliits\erteiungbekannist. Mitte: Dasaufgenommen®bjektwird in einergroReren
Umgehung plaziert, gefolgt von einem Downsampling.®y wird zuréchstauf diesenBild berechnet.

RechtsDie RandwertaverdenausdemErgebnisdesmittlerenBildesextrahiert.Jetztkann®,, aufdem
originalenBild berechnewerden.

mit denEinheits\ektoreney, g, e, undeinemstatischerMagnetfeld desserRichtungund Starkedurch
By gegebensind. Obwohl dasMagnetfeldgesbrt ist, kanndieseGleichungverwendewerden,um @y,
fur die Randwoxel zu bestimmendy, ist bis auf eineadditive Konstanteeindeutigbestimmt DieseKon-
stantewird sogewahlt,daR®y = 0 in derMitte desBildesist.

Nachder Berechnungder Werte von ®y, fur dasgrofRereBild mit geringererAuflésung,kdnnen
daraudie Randwertdir dasoriginaleBild abgelesemverden.AnschlieRendvird ®y fir dasoriginale
Bild berechnet.

In dennachsterSchrittenwird aus®y, dasH-Feld und darausdasB-Feldberechnet.

Aus Gleichung(5.35)ist zu erkennengdasdie Randwertezon @y unddamitdie gesamté/erteilung
desmagnetischerPotentialsproportionalzur Bg-Feldstirke sind. Darausfolgt, daf3mit steigendeByp-
Feldstrkedie suszeptibilibitdedirgteninhomogeniaitenim gleichenAusmalebenfallggroRerwerden.

5.3.4 Vergleich desberechnetenFeldesmit Referenzmethoden

NachdeneineschnellenumerischéerechnunglerFeldwerteilungmittelsMultigrid-Verfahrermoglich
ist, wird dieseL dsungmit bereitsexistierendernverfahrenverglichen.Die folgendenVerfahrendienen
alsReferenz:

1. Vemleichmit analytischer.6sungen
Fur einfacheGeometrienwie Kugelnund Zylinder ist die analytische_dsungder Maxwellglei-
chungberechnef34].

2. Vemgleichmit Bhagwandien¥erfahren

Bhagwandierj13] stellt ebenfallsein Verfahrenzur numerischerBerechnungler Feldwerteilung
vor undvemleicht esmit analytischerLdsungenEs wird als zweitesReferenzerfahrengenom-
men.

3. Vemgleichmit aufgenommeneReldkarten

EsexistierenspezielldMR-Sequenzemit derenHilfe sichdie Feldwerteilungim Scannewahrend
der MR-Aufnahmemesseria3t[59]. Diesist die einzigeMoglichkeit, realeInformationeniiber
die Feldwerteilungvon Objektenzu bekommenfur derenForm und Gestaltdie Maxwellschen
Gleichungemichtanalytischgelostsind.
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Abbildung 5.3: Magnetisched-eld fur eine Kugel. Links: analytischeLdsung. Rechts:numerische
Losung.Damestelltist die Abweichung(in T) von derBy-FeldstrkeBy = 1,5T.

Eswird stetseineBp-Feldstirkevon By = 1, 5T angenommerZum VergleichderVerfahrenverdenzwei
MalReherangezogerZzum einenwird die maximaleabsoluteDifferenzzwischenjeweils zwei Verfahren
gemesserZum andererwird die maximaleDifferenzin ppm(partsper million) anggyebenDer Fehler
in ppmberechnesichals

B — BRreferenz

Fehler[ppm =
BReferenz

(5.36)

Breferenzistin diesemFall derWert desjeweils zu vergleichenderReferenzerfahrens.

Vergleichmit analytischenL dsungen

Die FeldwerteilungB fur eineKugelmit Mittelpunktim Koordinatenursprundzadiusr undmagnetischer
Suszeptibiliaity; in einemMediummit Suszeptibiliity, ist durch

Bo(1+%) falls X2 +y? + 22 < r?

B(Xa Y, Z) = BO <1+ Xa + (Xa=Xi) rs (x2+y2—222)> sonst (537)
3 3(x%+y?+2%) 3

gegeber[34]. Wir betrachterineKugelmit einermagnetischeBuszeptibiliatvonx; = —8 x 10-6, die
dervon Gewebeentspricht Dasumgebend@lediumhabeeineSuszeptibilitvon x, = 0. DasBild hat
eineGrolRevon 64 x 64 x 64 beieinerVoxelgroRevon Immx Immx 1mm. Der Mittelpunkt derKugel
befindetsichin derBildmitte. Die magnetisché-eld hateine Starkevon Bo = 1,5T undist in Richtung
derSchichtrichtungorientiert.

Abbildung 5.3 zeigt einenVergleich der Feldwerteilung. Links ist die mit Hilfe der analytischen
Losungberechnetd-eldwerteilungfir die Schicht32, d.h. der Schichtin der Mitte desBildes, daige-
stellt. Die rechteSeitezeigt die mit Hilfe desMultigrid-basiertenAnsatzesherechneté/erteilung.In
Abbildung5.4 wird derVerlaufderFeldsarkeentlangder Schichtrichtungur eineStreckegezeigt,die
durchdenMittelpunkt derKugelverlauft.

Wie sich durcheinenVegleich der Feldstrkenaller Voxel in demBild feststellenlaf3t,betiagtder
Unterschiedzwischender analytischerund unseremumerischerLosungstetswenigerals 1T, d.h.
wenigerals 0, 7ppm Dabeiwerdendie groRtenDifferenzenan den Grenzenzwischenverschiedenen
magnetischekigenschafterrreicht.Dageyenist die maximaleDifferenzfiir alle anderenvoxel kleiner
als 0, 2uT bzw: 0, 13ppm Eine mdgliche Erklarungdatfur ist die, im Vemleich zu densich sehrschnell
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Abbildung 5.4: Feldwerteilungentlangder z-Richtungfiur eine Strecke die durchden Mittelpunkt der
Kugelverlauft

andernderSuszeptibiliiten,zu grobeAuflosunganden Ubemgangen Die Rechenzeitiir unserenume-
rischeLdsungbetiagt4,8 Sekunden.

Vergleichmit BhagwandiensVerfahren

Nachdemein Vergleich mit eineranalytischerl dsungstattgefundemat, folgt an dieserStelleder Ver
gleichzu einemanderemumerischeivVerfahrenyorgestelltvon Bhagwandietjl3].

Zunachsterfolgt die UntersuchunganhandderselberKugel, die bereitsim letzten Abschnittzum
Vemgleichmit deranalytischeh. dsungherangezogewurde.Abbildung5.5zeigtdie mit Hilfe von Bhag-
wandiensVerfahrerberechneté&eldwerteilung.

Die Zeit fur dieseBerechnungbetrug98 SekundenEs st festzustellendaRdie Differenzunserer
Losungzu dervon Bhagwandierstetsunter0, 18uT (0,12ppm)liegt. Diesist nochgeringeralsdie Dif-
ferenzzwischenanalytischeiund unseremumerischet. dsung.Der Unterschiedzwischenanalytischer
undnumerischet.dsungliegt bei Bhagwandierf13] in analogerGrofZenwie beidemhier vorgestellten
numerischeverfahren.

Ein weitererVemleich findetanhandeineskonkretenanatomische®bjektesstatt. Dafir wird eine
MR-Aufnahmevon einemKnie verwendetDer DatensathateineGroRevon 256 x 256 x 50 Voxelnbei
einerVoxelgroRevon 0,98 x 0,98 x 3,3mm Mit Hilfe derin Kapitel 4 vorgestelltenVerfahrenerfolgt
eineSegmentierungn Vordegrund,d.h. Gewebe,und Hintergrund,welcherder umgebendeih.uft ent-
spricht.DerHintergrundbekommtie Suszeptibilitity = 0 zugaviesenderVordegrundy = —9x 1075,
Die Feldstrkebetiagt Bo = 1,5T. Dasmagnetischd-eld wird mit Hilfe Bhagwandiend/erfahrenund
unserelLdsungberechnet.

Dashiervorgestelltenumerisch&/erfahrerberitigtefir die Berechnun@,9Minuten.Diesist erheb-
lich geringeralsdie ca.vier Stundemit demAnsatzvon Bhagwandieret. al. Die Abweichungin derbe-
rechneterreldstirkezwischerbeidenVerfahrerbetrugim gesamteatensatstetswenigerals 0, 96uT
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Abbildung5.5: FeldwerteilungeinerKugel. DasFeldwurdemit demin Bhagwandieret. al. publizierten
numerischeverfahrerberechnet.

Abbildung 5.6: MR-DatensatZlinks) sowie die Phasenkartenesersten(Mitte) und zweiten Echos
(rechts)einesdistalenFemurs Die Phaseriegenim Bereichzwischen—rmtund Tt

bzw 0,63ppm D.h., beideVerfahrerliefern dieselberErgebnisseAllerdingsist die Multigrid-basierte
Losungder partiellenDifferentialgleichungrheblichschnellerund ermbglicht dahereinenpraktischen
Einsatz.

Vergleichmit aufgenommenereldkarten

Ein letzterVergleichwird mit im MR-Scannerufgenommenehkeldkartendurchgetihrt. Prinzipiell ist
esmittels sogenannteDual-Echo-MR-Sequenzandglich, die Feldwerteilungim Scannewahrendder
Aufnahmezu messen.

Bei Dual-Echo-Sequenzenird nachdemerstenEchoein weiteres,zweitesEchoderselberKerne
erzeugtDabeierfolgt zwischenzeitlictkeineerneuteAnregung.Die Echoserfolgtenzu denZeitenTE;
undTE;,. AusdieserZeitenundderPhasendferenzAp desMR-Signalszu beidenZeitpunkter afitsich
die AbweichungAB von derBp-FeldstirkeberechnenSieerfillt die Gleichung[59, 97):

Ag

AB = .
2ny (TE;—TEy)

(5.38)

Eine Voraussetzundir die Feldkartenmessunigt jedoch,dalR der MR-Scannerin der Lage ist, die
Phaseninformationezu exportierenunddaf3die Echozeitersehrnahbeieinandeliegen.

Zum Vegleichwurdenvon einemdistalenFemurmittels einer Dual-Echo-MR-Sequenzwei MR-
Bilder zusammemmit den Phaseninformationenu unterschiedlicheZeitpunktenaufgenommenAus
diesenDatenlassensich gleichzeitiganatomischéViR-Datengtzerekonstruierer{Abb. 5.6), wodurch
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keine Registrierungder Phaseninformationeauf den anatomischeribatennotwendigist. Die beiden
EchozeitersindTE; = 1,6791msundTE, = 4,0991mssawie die Bp-FeldstirkeBy = 1,5T. Damit
betiagtdie DifferenzATE derEchozeiten

ATE = TE; — TE; = 2,42 ms. (5.39)

Um eine Zuordnungder Phasendferenzzu den Magnetfeldinhomogerittenohne Aliaseffekte zu er
reichen,muB |Ag| < 1t sein. Damit |af3tsich bei wasserstdbasierterMR-Tomographieeine maximale
Feldinhomogenit|AB| von

|Ag)
2ny (TE;—TE)

|AB| < =4,85uT (5.40)
direktmessen.

Die Berechnungler Feldinhomogen#tenmit demnumerischeVerfahrenfiihrt auf Abweichungen
von |AB| < 15uT. Um einenVemleich beiderBerechnungerzu ermbglichen,werdendahernicht die
FeldstirkenandenVoxeln direkt miteinandewermlichen.Stattdessewird aufdenWert fiir jedesVoxels
in der FeldkarteeineKonstanteaddiert,sodaf3an einer Stelle,in unserenfall in der Mitte desDaten-
satzesdie Werteder Feldstirkenin beidenDatengtzenidentischsind. AnschlieRendvird die Differenz
zwischenbeidenFeldkarten der berechnetemind der gemesservoxelweiseberechnetUnter der An-
nahme dalRunserVerfahrenbereitsbei denVergleichenmit analytischer dsungerund Bhagwandiens
VerfahrereinehoheGenauigkeigezeigthat,ist diesesvorgehengerechtfertigt.

Die Auswertungder Differenzerewischendergemesseneandderberechneteireldkartefiihrt auf
einemaximaleDifferenzvon 1,8 uT (1,2 ppm), wobei diesegrof3eDifferenzam oberenund unteren
EndedessichtbarerFemursauftritt. Der Grundist die AnnahmewahrenddernumerischerBerechnung,
daR dasgesamteObjekt bekanntseinwilrde. Dagegenist auf den Datenabernur ein Ausschnittdes
Korperszu sehen Damit kommenfalschlicherweisewei Luft/GewebeUbegangein die Berechnung
hinein.Im UbrigenDatensatist die DifferenzzwischenbeidenVerfahrengeringerals 1 uT (0,67 ppm).
Um weitereAussagerzu treffen, muRteallerdingsein MR-Scanneverwendetverden dereineweitaus
geringereDifferenzzwischenbeidenEchozeiterermbglicht.

5.4 Verzeichnungsanalyse

Nachdemwir ein Verfahrenfir die effiziente und schnelleBerechnungder Magnetfeldwerteilungfur
beliebige,raumliche Geometrierhaben,erfolgt eine Analyseder zu erwartenderVerzeichnungeibei
MR-AufnahmenDieseExperimentéasiererauf CT-Daten.Der Grunddafur ist, daRCT-Datenalsgeo-
metrischverzerrungsfreangesehemwerdenkdnnenund damiteinegute Ausgangsbasiiir die Analyse
derVerzeichnungelefern.

5.4.1 Distaler Femur

Als ersteswerdendie Verzerrungeranalysiertdie bei einerMR-AufnahmedesdistalenFemurszu er-
wartensind. Das Experimentbasiertauf einem CT-Datensatavon einemanatomischerPraparat.Die
Grol3eeinerSchichtdesDatensatzebetiagt 256 x 256 Voxel bei 100 Schichten/Abb. 5.7, links). Die
VoxelgroRBeist 0,67 x 0,67 x 2,00 mm. Es erfolgt eine Segmentierungn Hintergrundund Gewe-
be,wobeikeineUnterscheidungwischereinzelnenGenebetyper(Muskel, Fett,Kortikalis, Spongiosa)
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Abbildung5.7: Axiale SchichtdesDatensatzegom Femur(links) und Unterleib(rechts)

erfolgt. Der Hintergrundbekommtdie magnetisché&uszeptibiliat x = 0 zugeviesen,alle Gewebedie
Suszeptibiliaty = —9 x 1078,

Die Berechnungler Magnetfelderteilungberbtigte neunMinuten. Zunachsterfolgt eine Analyse
derVerteilungerder FeldstirkeniiberdenDatensatzErgebnissesindin Tabelle5.1 zu sehen.

Region Minimum [uT] ‘ Maximum [uT] ‘ Differenz[uT]
kompletterDatensatz -14,1 55 19,6
innerhalbdesK trpers -14,1 -7,4 6,7
innerhalbdesFemurs -12,6 -6,8 5,8

Tabelle5.1: Minimum undMaximumder FeldstirkedesstatischerMagnetfeldegBy, = 1,5T in einem
Datensatzom distalenFemur Dargestelltist die Abweichungvon der By-Feldstrke.

Darauskdnnendie folgendeErgebnissabgeleitetverden:

+ Innerhalbdeskomplettenpetrachteteatensatzesmibt sichbei einerFeldstirkevon1,5T eine
Strungim Magnetfeldvon —14,1 uT bis 5,5 UT. Dies entsprichteiner Differenzvon 19,6 uT
zwischendenminimalenund maximalenWert derFeldstirke.Dabeiist zu bemerkendaf3sichdie
Werteauf dengesamteatensatzalsoauchaufdenHintergrund,beziehen.

» Wird derbetrachtetdBereichauf denKorpereingeschiinkt,so emibt sichin diesemeine Abwei-
chungvomMagnetfeldvon —14, 1 uT bis —7,4 uT. Die Differenzbetiagt6, 7 uT. Unterstellerwir
eine Gradientengirkevon 3 mT/m, so sind Verzerrungervon bis zu ca. 2,2 mm pro betrofener
Richtungzu erwarten.

 SelbstinnerhalbdesKnochensdetiagtdie Abweichungvom Magnetfeldnochzwischen-12,6 uT
und —6, 8 UT, eineDifferenzvon 5,8 uT. Bei 3 mT/m Gradientensirkeist damiteineVerzerrung
von bis zu ca. 1,9 mm zu erwarten.Selbstbei einerrechthohenGradientenstrkevon 10 mT/m
ist die Verzerrungnochin der GroRenordnun@,58 mm pro Richtung.Iln 2D-MR-Sequenzeist
sie danneffektiv 0,82 mm. Dies ist als kritisch zu bezeichnenzumal einer moglichst genauen
ModellierungderKnochenstruktureals Referenzstrukturefur die Planungunddie spatereintra-
operatve LageerkennunginesehrgroReBedeutungzukommt.
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Abbildung 5.8: Feldwerteilungfir einenFemurfir zwei axialeund einensagitallenSchnitt. Links: das
anatomischdild, Mitte: die Feldwerteilung,rechts:die erwarteteVerschielingrelativ zum Bildmittel-
punktim Millimeter
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Abbildung5.9: VerschielingeinesVoxel in derselberzZeile und Spalteundunterschiedliche®chichten
abhangigvon Schichtund Gradientensirke
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Abbildung5.10: Verschielbing einesVoxelsin derselberSchichtund Zeile, aberin verschiedenepal-
ten,abhangigvon der SpalteundderGradientenstrke
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Region Minimum [uT] ‘ Maximum[uT] ‘ Differenz[uT]
kompletterDatensatz -15,8 3,9 19,7
innerhalbdesK trpers -15,8 -8,1 7,7
innerhalbder Knochen -11,5 -8,1 34

Tabelle5.2: Minimum und Maximum der FeldstrkedesstatischerMagnetfeldegBo = 1,5T) in einem
Datensatzom Unterleibh Dargestelltist die Abweichungvon der By-Feldstrke.

Abb. 5.8 zeigtdie Feldstrkeverteilungim DatensatZiir drei Schnitte,zwei axialeund einensagittalen.
Die Abb. 5.9und 5.10zeigendie Verschielingenfur Voxel, die anderselberPositonin verschiedenen
Schichterbzw. in verschiedeneBpaltenin derselberSchichtliegen.

5.4.2 Unterleib

Als nachstesverdendie Verzerrungeranalysiertdie bei MR-AufnahmendesUnterleibeszu erwarten
sind.DasExperimentbasiertwiederaufeinemCT-DatensatzDie SchichtgbRebetiagt512x 512Voxel
bei 45 SchichtenDie VoxelgroReist 0,33 x 0,33 x 5 mm. Eine axiale SchichtdesDatensatzesst in
Abbildung5.7 rechtsgezeigt.

Die AufstellungderErgebnisséaRtsichausder Tabelle5.2 entnehmenAnalogder Ergebnisseum
distalenFemurlassersich daraudolgendegeometrisch&/erzerrungerableiten:

» Die Abweichungvon derBg-Feldstirkevon 1,5 T bettagtim gesamterbatensatzwischen
—15,8uT und3,9uT. Dasegibt eineDifferenzvon 19, 7uT. Allerdingsentfallt ein Teil davon auf
denBereichaulRerhallWesKorpers.

* Im gesamterK drperemibt sich eineAbweichungzwischen-15, 8uT und —8, 14T, d.h. eineDif-
ferenzvon 7, 7uT. Bei einerGradientengtrkevon 3 mT/m sind von daherVerzerrungeron bis
zuca.2,6 mmzuerwarten.

* Innerhalbder kndchernenStrukturenvariiert die Abweichungzwischen—11,5uT und —8, 1uT.
Die Differenzbetragt 3, 4uT. Bei einerangenommeneGradientensirkevon 3 mT/m sind daher
geometrisch&/erzeichnungebis ca.1,1 mm zu erwarten.

Insgesamtallen dieseVerzeichnungegeringeralsbeim Femurknochemus.Siekdnnenaberinsbe-
sonderebeiniedrigenGradientengirkenund 2D-MR-Sequenzeauf keinenFall vernachéssigtwerden.

5.4.3 Femur mit Titanimplantat

Die letzte Untersuchundetrachteteinen Femurknochemit einemhypothetischenmplantataus Ti-
tan. Esist bekanntdal derartigelmplantatenebenintensitsausbschungerzu starkengeometrischen
Verzerrungetn denBildern fuhren.In diesemAbschnittwird untersuchtwie starkdie zu erwartenden
VerzerrungemusfallenrundwelchenBereichdesDatensatzesie betrefen.

Fur die Untersuchungvird ein kugelformigesimplantatausTitan, dessemmagnetisché&uszeptibi-
litatx = 180, 7 x 10~° betragt,angenommerDamit unterscheidesich dasimplantatin seinenmagne-
tischenEigenschaftemvesentlichvon denendesGevebesund desHintergrundesDer Durchmessedes
Implantatdbetiagt4mm.Esist vollstandigim kortikalenTeil desFemursuntegebrachtSeinMittelpunkt
befindetsichin Schicht10.
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In diesemDatensatavurdedie VerteilungdesMagnetfeldeberechnetAnschlieRendvird die Feld-
verteilungbetrachtetDie Ergebnissesindin Tabelle5.3 dagestellt.

Region Minimum [pT] | Maximum[uT] | Differenz[pT]
kompletterDatensatz -31.4 264.0 2954
innerhalbdesKdrpers -31.4 264.0 295.4
innerhalbdesFemurs -31.4 264.0 295.4

IgnoriereneinerRegion um dasimplantatmit 8mmDurchmesser

kompletterDatensatz -15.8 7.8 23.6
innerhalbdesKdrpers -15.8 7.8 23.6
innerhalbdesFemurs -15.8 7.8 23.6
IgnoriereneinerRegion um dasimplantatmit 15mmDurchmesser

kompletterDatensatz -14.4 4.7 19.1
innerhalbdesKdrpers -14.4 3.9 18.3
innerhalbdesFemurs -12.7 3.1 15.8

Tabelle5.3: Minimum und Maximum der FeldstirkedesstatischerMagnetfeldegBy = 1,5T) in einem
Datensatxom distalenFemurmit hypothetischenimplantat.Dabeiwerdeneineschrittweisevergrofier
te Region um dasImplantatausgelassen.

Die Abweichungenvon der By-Feldstirkebetragerewischen—31, 4uT und 264, 0T, d.h. die Dif-
ferenz zwischengrofRtemund kleinstemWert betiagt 295, 4uT, selbstinnerhalbdes Femurknochens.
Demnachist mit sehrgroRengeometrischervVerzeichnungerzu rechnen.Um die Ausmaleder Ver-
zeichnungerzu beurteilenwird ausder Betrachtungeine Region um dasimplantatausgelassemiese
kugelformige Region hat einmalden DurchmesseBmm und einmal 15mm, d.h. die doppelteund ca.
vierfacheGroRedesImplantats.Wird eine Region mit DurchmesseBmm um dasImplantatignoriert,
sovariiertdie Abweichungvon derBy-Feldstirkeim betrachtete®ereichnochzwischen—15, 8uT und
7,8uT, Differenz23,6uT. Diese Werte geltensowohl fir den gesamterDatensatzals auchinnerhalb
desFemursD.h.in diesemBereichsindbei einerGradientenstrkevon 3mT/mnochgeometrisch&/er
zerrungvon ca. 7,9 mm zu erwartenund bei 10mT/mvon ca. 2,4 mm. Wird eine Rggion von 15 mm
um dasIimplantatignoriert, sobettagtdie Abweichungvom statischerMagnetfeldinnerhalbdesFemur
zwischen—12, 7uT und 3, 1uT ( Differenz15,8uT ) undinnerhalbdesKorperzwischen—14, 4uT und
3,9uT ( Differenz18,3uT ). D.h. bei 3mT/m Gradientenstrkesind die erwartetenVerzeichnungeim
dembetrachtete’Volumenca. 6,1 mm innerhalbdesKrpersund 5,3 mm innerhalbdesFemurs Auch
wenndieseWerte schonerheblichbesserausfallenals wenndie nahereUmgehlung um dasImplantat
mit betrachtetvird, sosind sie dochnochschlechtels die Wertefiir einenFemurohnelmplantat.Ei-
ne Verwendungler Bilder fir die orthopadischeNavigation ohnevorherigegeometrisché&orrekturist
nicht moglich. Fur die Korrekturwird esjedocherforderlichsein, evtl. eine Region um dasimplantat
zuignorieren Daaberderartigelmplantateohnehinzu einerintensititsausbschurgim DatensatZiihren
unddahemichterkennbasind,ist diesekeinestarkeEinschiankung Abbildung5.11zeigtdie erwartete
Verzerrungir einenFemurmit und ohnelmplantat.Zu erkennerist, daf3die Fehlerin Schicht10, wo
sichdasimplantatbefindet,sehrgrof3sind. Allerdings gleichensich mit zunehmendeAbstandvon der
Strungdie Fehlerin denDatensitzenmit undohnelmplantatan,sodal3die Auswirkunglokal begrenzt
ist.
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Abbildung5.11:VemleichderVerschielingeinesVoxel mit undohnelmplantatin Schicht10in dersel-
benZeile und Spalteund unterschiedliche®chichterabhangigvon Schicht.

5.5 Fehlerbetrachtungen

5.5.1 Vergleichzwischenindividueller und allgemeinerZuweisungvon Suszeptibilitaten

Bereitsin [13] wird vorgeschlagenpei der Zuweisungdermagnetischesuszeptibiliitennur zwischen
Luft und Gewebezu unterscheidenledesGewnebesoll dabeidieselbemagnetisch&uszeptibilibitzuge-
wiesenbekommenDer dabeientstehend€ehlerwird in derfolgendenkurzenBetrachtunganalysiert.

Die Untersuchundasiertauf einer CT-Aufnahmevom distalenFemur CT-Aufnahmenhabenden
Vorteil, da3sieim Gegensatzu MR-AufnahmereinegenauedbgrenzunglerKortikalis und Spongiosa
ermdglichen.Daherwird diesesBild statteiner MR-Aufnahmean dieserStelle verwendet Es erfolgt
eineSegmentierungn Luft bzw Hintergrund,Weichgevebe(Muskel-und Fettgevebe),Kortikalis und
SpongiosaDie Segmentierungstin Abb. 5.12ersichtlich.

Bekommerdie einzelnerGewvebenunterschiedlichenagnetisch&uszeptibiliaterzugaviesenwer-
denfolgendeWerteangesetzfentsprechenl3]): Luft x = 0, Weichgavebex = —9x 106, Kor-
tikalisx = —8,86x 1078 undSpongiosgx = —8 x 107°. Fiir die Annahmeeinereinheitlichen
magnetischeSuszeptibilititwird fur Luft x = 0 undfir alle Gevebex = —9 x 10~° angesetztEswird
stetseineFeldstirkevon By = 1,5T verwendet.

Die Berechnungerfolgte wieder mit demvorgestelltennumerischenVerfahren.Der Datensatzat
eineGroflRevon 256 x 256 x 50 Voxeln beieinerVoxelgroRevon 0,67 x 0,67 x 2,0mm.Die Berechnung
dauertefur beideVariantenl2 bzw. 10 Minuten.

UberdengesamterDatensatzritt dabeieine AbweichungzwischenbeidenAnsatzenvon maximal
1,5 uT auf. Dies sind ca. 1 ppm. Die gro3tenFehlertretenim Bereichder kortikalen Knochenstruk-
tur auf. Nebender Anderungder magnetischerSuszeptibiliit wird dieserFehlerdurchdie begrenzte
raumlicheAufldsungdesnumerischeVerfahrendienorgerufen Wie bereitsin demVemleichzwischen
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Abbildung5.12: CT-DatensatZlinks) und die Segmentierungrechts)in Luft (schwarz) Weichgevebe
(blau), Kortikalis (gelb) und Spongiosgrot). AnhanddieserSegmentierungwird die Berechnungder
Feldwerteilungim MR-Scannevorgenommen

Abbildung5.13: Magnetische$-eldin einerSchichteinesDatensatzefir eineindividuelle Zuweisung
der magnetischersuszeptibiliiten(links) und der Annahmeeiner konstantenSuszeptibilitit (Mitte)
sowie die Differenzin derberechneteffreldstirke(rechts).Damestelltist die Abweichungvon der Bp-
Feldstrkein T (links, Mitte) undderFehlerin UT (rechts).

analytischeund numerischet 6sunggesehentiihrt diesebegrenzteundim Vemleich zu densich sehr
schnellanderndesuszeptibiliitengrobeAufldsungzu Fehlernin derBerechnunglgnoriertmandiesen
Bereich,soverbleibtein maximalerFehlervon wenigeralsO, 7uT (Abb.5.13).

5.5.2 Berticksichtung der Gradientenfelder bei der Feldberechnung

Bei derBetrachtunglerim MR auftretendemaumlicherVerzeichnunge(Kapitel 3.4.2)wird stetsange-
nommengdaldie Gradientenfeldemngesbrt sind. AuchwahrendderVerzeichnungsanalyseerdender
artigeidealeGradientenfeldevorausgesetztn derRealitait sindaberauchdie Gradientenfeldegesbrt.
NebentechnischetJrsachenwie beispielsweisdoleranzerbei derFertigungder Gradientenspulerist
dafur genauderselbeGrundwie fir die Inhomogeniaitenim statischerMagnetfeldverantwortlich:die
unterschiedlichemagnetischeSuszeptibiliitenim Aufnahme/olumen.

Gradientenfeldesind sehr schwacheMagnetfelder die zum Zwecke der Ortskodierungmit dem
statischemBp-Felduberlagertverden(sieheKapitel 3.3). Um die Inhomogenittenin diesemMagnetfeld
zu berechnenwerdenfolgendeSchritteausgefihrt:
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1. Eswird die VerteilungdesB-Feldesim DatensatdberechnetAus dieserberechneteffreldvertei-
lung B(x, Y, z) undderKenntnisder Bo-Feldstirkelaltsich die Starke p(x,y, 2)
B(x,Y,2)

p(X,Y,2) = By (5.41)

vonder Feldsarkefir jedesVoxel berechnen.

2. Eswird dasMagnetfeldB'(x,y,z) berechnetdasim idealenFall, d.h. ohneeineInhomogeniét,
nachdemAnlegendesGradienterim Aufnahmeolumenexistierenwiirde.

3. Auf diesedMagnetfeldwird die im erstenSchrittermittelteAbweichungp(x,y, z) angevendetEs
entstehein FeldBg(x,Y, z) mit

BG(X7 Y, Z) = p(X7 Y, Z) B’(X7 Y, Z) : (542)

DiesesFeld wird als dasim AufnahmeolumenexistierendeFeld wahrendder Zeit, in der der
Gradientaktiv ist, angesehen.

Die Untersuchungeiner Auswirkung der Annahmeidealer urverzerrterGradientenfelderauf die
Verzeichnungsanalysend spaterauch-korrektur, erfolgt beispielhaftan einer Frequenzkodierungin-
genommetrwird fur einenDatensatzineFrequenzkodierunim x-Richtungmit verschiedeneradien-
tenstirkenGy. Die Inhomogeniét wird entsprechendeserlautertenvorgehensermittelt. Dasresultie-
rendeMagnetfeldBg(X, Y, z) emibt sichin diesemFall als

B(Xx,y,z
Ba(X,Y,2) = (BZ ) (Bo+xGy) . (5.43)

Die Betrachtungerfolgt fir GradientengirkenGy im Bereichvon 1mT/mbis 20mT/m Ermittelt wird

jeweils die Verschielingdereinzelnenvoxel mit und ohneBerucksichtigungder Inhomogeniétin den
Gradientenfeldernzur Bewertungwurde der Fehler berechnetils Differenzder Ergebnissezwischen
beidenVerfahren herangezogembbildung5.14zeigtdenmaximalenFehlerin Abhangigkeitvon ver-

schiedenerGradientenstrken.Dabeifallt der maximaleFehlervon 0,87 mm bei Gy = 1 mT/m bis auf
0,04 mm bei Gy = 20 mT/m. Damit liegt er weit unterhalbder Verschiebingen,die aufgrundder Ma-

gnetfeldinhomogenétauftreten Damitfuhrtdie AnnahmevonungesbrtenGradientenfelderau keinen
weiterennennenswerteRehlern.

5.6 VerzerrungsfreieMR-Sequenzen

Aus denBetrachtungerin Kapitel 3.4.2 kann abgeleitetwerden,dal3jede mogliche MR-Sequena/on
geometrischeVerzeichnungetetrofen ist. Allerdingstretenin der Literatur gelegentlich Sequenzen
auf, die als verzerrungsfreklassifiziertwerden(beispielsweisélartel et. al. [75]). DiesesKapitel wird
sichnunderFragewidmen,in wieweit verzerrungsfreidMR-Sequenzemdglich sind.

Aus Kapitel 3.4.2folgt, daRdie Starkedergeometrischelerzerrungerwon drei Faktorenabhangt:

1. derAbweichungAB vom statischeMagnetfeldBy,
2. derArt, wie die jeweilige raumlicheRichtungkodiertwird und

3. derStarkeG desGradienterin dieserRichtung.
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Abbildung5.14: FehlerdurchAnnahmevon idealen linearenGradientenfeldermwahrendder Verzeich-
nungsanalyseDargestelltist dermaximaleFehlerin Abhangigkeitvon der Gradientensirke,derdurch
die Annahmevon idealenGradientenfeldermvahrendder Verzeichnungsanalysend damit spaterauch
beiderVerzeichnungskorrektuu erwartenist.

Fur eine Verzerrungsanalyssind nur die Bereichedes Datensatzeson Interessejn denensich der
Vordegrund, d.h. der PatientoderauchbeispielsweiséMarker, befinden.In diesenBereichdefinieren
wir die maximaleAbweichungmaxg vonder By-Feldstirkeals
maxyg = max B(Xx) — Byl . 5.44

B erordergrund| ( ) Ol ( )
Die Ursachéir die Verzeichnungesindallerdingsnicht nur die Abweichungenvon der Bp-Feldstrke,
sonderrauchder UmstanddaR3die Starkeder Abweichungernvon der jeweiligen Positionabhangt.Die
Differenzdiffg zwischendengrof3tenundkleinstenWert der Feldstrkeemibt sichals

difff= max B(x)— min  B(X) (5.45)

xeVordergrund xeVordergrund
Wie ausdenBetrachtungein Kapitel 5.4 ersichtlichist, gilt im allgemeinerdiffg < maxg. Kommenal-
lerdingsimplantateausMetall in dasAufnahmeolumenhinein,sogilt diffg > maxg. Der Grunddafur
liegt in der paramagnetischelBigenschafdesMetalls (x > 0), die eine lokale Erhdhungder Magnet-
feldstarke (AB > 0) bewirkt. Dagegenfiuhrt der Diamagnetismusler Gevebe(x < 0) zu einerlokalen
VerringerungAB < 0) derFeldstrke.

Eine Sequenkannals geometrischverzerrungsfrebetrachtewverden,wenndie maximaleVerzer

rungin jederRichtunggeringerist als die Halfte der Voxelgro3ein dieserRichtung.Fur eineRichtung
mit VoxelgroRed und GradientensirkeG heiltdassomit

diffg _ 1
—2<2d. 4
g <3d (5.46)

Die Ungleichunggilt nicht fur Richtungenjn denendie Ortskodierungnittels einerPhasenkodierung
desEchoserfolgt. In dieserRichtungtritt aufgrundder Ortskodierungkeine geometrisché/erzerrung
auf.

DamitlaRtsicheineverzeichnungsfrei&equenavie folgt definieren:
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Sequena | Sequen2 | Sequen3
Sequenztyp 2D 2D 3D
Phasenkodierung Spalte Spalte Zeile
Ay [mm] 0,9763 0,9763 1,0156
Ay [mm] 0,9763 0,9763 1,0156
Az[mm| 3,3 3,3 1,0
eHjuls . . 18,0666

T

Gy | 6,1403 | 3,3314 |-
G,|mT 8,1551 | 8,551 | 1,8744

Tabelle5.4: VoxelgroRenund Gradientensirkenvon drei betrachteteR-SequenzerDie Schichtrich-
tungistdie z-Richtung die Zeilensindin y- unddie Spalterin x-Richtungangeordnety, Ay, A, bezeich-
netdie VoxelgrolRen Gy, Gy undG, die Gradientensirken.Die Gradientensirkenfur die phasenkodierte
RichtunginnerhalbeinerSchichtsind nichtangeyeben.

‘ SequenZ | SequenZ | Sequen?
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: BerechnetenaximaleVerzerrungemlerVoxel amdistalenFemurfur die MR-Sequenzebei
derberechneteDifferenzvondiffg = 6, 7uT

Definition 5.1 EineMR-Sequenkeil3tgeometrish verzeitinungsfei, falls fir jederaumlicheRichtung
gilt:

1. Die Ortskodierungn dieserRichtungerfolgt durch einePhasenkodierungesEchos.Oder
2. dieraumlicheRichtungerfiillt die Ungleichung(5.46).

Fur die AufnahmendesdistalenFemursexistierendrei MR-Aufnahmermit bekanntevoxelgrof3enund
Gradientensirken.Sie konnenTabelle 5.4 entnommerwerden.Der ersteund dritte Datensatzdieser
Tabellekam bereitswahrendder Ragistrierungin Kapitel 4.4 als zu registrierendeiDatensat{Sequenz
1) bzw. alsMR-Referenzbild Sequen8) zumEinsatz.

Die Berechnungler Abweichungernvon der By-Feldstirkefur dendistalenFemurim Kapitel 5.4.1
fuhrtaufeineDifferenzdiffg = 6, 7uT. Die darauentstehendeYerzerrungefiir die dreiMR-Sequenzen
werdenentsprechender Gleichungen(3.22,3.26)berechnetindsindin Tabelle5.5aufgezeigt.

Fur dieersteSequenzsindin z-RichtungVerzeichnungemonbis zu 0,822mmundin y-Richtungbis
zu 1,091mm zu erwarten Die halbeVoxelgroRedieserRichtungenliegt bei 1,65mm bzw. 0,488mm.
Demnactsindin dery-Richtungbemerkbargeometrisch&erzeichnungemorhandenDalR diesewirk-
lich auftreten,ist durchdie Registrierungauf einemCT-Datensatamit eineraffinen Abbildung (Kapi-
tel 4.4) belegt.
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Die zweiteSequenhatVerzeichnungeim derz-Richtungvonbiszu0,822mmundin dery-Richtung
vonbiszu2,011mm. Die Halfte derVoxelgrofRein dieserRichtungerbetiagt1,65mm sowie 0,488mm.
Demnachsindwiederumin dery-Richtungbemerkbargeometrisch&erzeichnungemorhandenDiese
konnenebenfallsdurcheineRgyistrierungbelegt werden.

Beiderdritten Sequentritt lediglichin derz-RichtungeineVerzerrungronbis zu0,371mmauf. Die
halbeVoxelgroRedaggenbettagt 1,0 mm. Damit solltendie Verzerrungemicht bemerkbasein.D.h.,
die Sequenist verzerrungsfreiDieskannin der Tat experimentellnachgaiesenwerden.Sowvohl eine
Registrierungaufder CT-Aufnahmemit affiner Abbildungfiihrtauf Skalierungsfaktoremie identischl
sind,alsauchdie Verwendungeinerrigiden Abbildung emgebenkeinerleiReagistrierungsfehler

ZuletzterfolgtnocheineBetrachtunglervon Martel et. al. [75] vorgestelltenyerzerrungsfreie®e-
guenz.n diesemArtikel wird eine3D-MR-Sequenmit einemSchichtwahlgradientewon 3,74mT/m,
einemPhasenkodigradientervon21,0mT/mundeinemFrequenzkodigradientervon11,5mT/mver-
wendet.Sie berichtenvon einerVerzerrungvon 0, 70+ 0,42mmbei MR-Aufnahmender Wirbelsaule.
DieseWertewurdenanhandvon Markern,die an der Wirbelsaule befestigtwaren,gemessenBei un-
serenBetrachtungerdieserKorperrgyion (Kapitel 5.4.2) fihrte die Berechnungder Abweichungvom
statischenMagnetfeldim Bereichder Wirbelsaule auf eine Abweichungvon AB = 3,4uT. Aufgrund
der 3D-Sequenist sowvohl die Schicht-als auchdie Phasenkodierrichtungerzerrungsfreiln der fre-
guenzkodierterRichtungtritt mit diesenWerteneine Verzerrungvon 0,32 mm auf. Der grof3ereWert
von Martel et. al. begriindetsich mit der nicht starrenWirbelsiule,die ihre Form zwischendeneinzel-
nenMessungergeringfigig veranderthat[75]. DennochwurdendurchdieseSequenzie geometrischen
Verzerrungeminimiert.

Allerdings ist es praktischoft unmbglich, solchespeziellkonstruiertenSequenzerzu verwenden.
Der Grindedafur sind:

» Die AuswahldesSequenzrfolgt zumeistunter diagnostischerGesichtspunkterDie Gradien-
tenstirkeergibt sichimplizit ausdengewiinschterSequenzeigenschaften.

» Die Wurzel desSignal-Rausch-Abstandést umgekehriproportionalzur Gradientensirke.Das
heil3t,einehoheGradientenstrkefiihrt zu einerVerschlechterunderBildqualitat.

AuRBerdemkann die Existenzeinesimplantatsim Aufnahmeolumenzu sehrstarkenAbweichungen
von der statischerMagnetfeldsérke fiihren.So ergab die Berechnungder Feldstirke an einemdista-
len Femurmit Implantateine sehrgrofl3eDifferenzdiffg. Von dieserSeite betrachtetexistierenzwar
verzerrungsfreie&Sequenzenihr praktischerEinsatzkann abernicht garantiertwerden.Daherist eine
Verzeichnungskorrektwumumganglich.
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Kapitel 6

GeometrischeK orr ektur von MR-Daten

NachdensichdasletzteKapitel mit derBerechnunglerFeldwerteilungim ScanneundderAnalyseder
geometrischeNerzeichnungebesclaftigt hat,ist der GegenstandliesesAbschnittesdie geometrische
KorrekturderMR-Daten.

6.1 Grundlagen

Wie manim letztenKapitelerkennerkann,sindMR-AufnahmenvommenschlicheiK 6rpergeometrisch
verzeichnetDie Verzeichnungesindkritisch fir denEinsatzderDatenin einerorthopadischeNaviga-
tionsumgelbingund misserdaherkorrigiert werden.Bereitsin [13] wird ein Ansatzangesprocherger
eineSimulationder MR-AufnahmeaufdemverzerrterDatensatdurchiuhrt.

Aus Kapitel 3.4 wird ersichtlich,daf3 bei einer Magnetfeldinhomogeritt AB und einer Gradien-
tenstirkeG die Starkeder Verschieling gleich AB/G ist. Dies betrifft die frequenzkodierteaumliche
Richtungundin 2D-MR-Sequenzeauchdie SchichtwahlrichtungPhasenkodiertRichtungersindfrei
vonsolchenVerzeichnungerMit dieserKenntnisselist esmoglich,ausdemurverzerrterDatensatbei
KenntnisderMagnetfelderteilungim Scanneundder Sequenzparametdie geometrischeWerzerrun-
genzuberechnen.

Die Kenntnisder Magnetfeldinhomogerétt anjedemVoxel im Bild ist eine notwendigeVorausset-
zungfir die KorrekturdergeometrischeWerzeichnungerfir die Bestimmunglieserinhomogeniéten
bietensichdrei Wege an:

1. Die Berechnungler Feldwerteilungdurchdie numerischd.dsungder MaxwellschenGleichung.
Hierbeikonnendieim AbschnittbeschriebeneWerfahrereum Einsatzkommen.

2. Die ErstellungeinerDatenbankdie fiir eineReihevon Sequenzparameteumd Formendie Infor-
mationeniberdie Verteilungdermagnetischefreldstirkeenthalt.

3. Die Messungler Feldwerteilungmittels spezielleMR-Sequenzen.

Die einzelnenverfahrersind GegenstandierfolgendenAbschnitte.

73
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6.2 Korrektur durch Berechnungder Magnetfeldverteilung

6.2.1 Algorithmen

Die ersteMdglichkeit,die betrachtetvird, ist die Korrekturdurchdie numerischéBerechnungler Feld-
verteilungim MR-ScannerAusgangspunkdafur ist deraufgenommened.h. dergeometrisctverzerrte
MR-DatensatzAuRerdemwerdendie phasenkodierteRichtungenund die Gradientengirkenin den
restlichenraumlichenRichtungerals bekanntvorausgesetzt.

Die geometrisch&orrekturdesverzerrterDatensatzekuftin folgendenSchrittenab:

1. Zuersterfolgt eine Sggmentierungdes Datensatzes Hintergrund (Luft) und Kdrpegewnebe.In
diesemSchritt kommendie Routinenaus Kapitel 4 zur Anwendung.Da sich dieseArbeit mit
demorthopdischerBereichbesclaftigt, kbnnenLufteinschlisseim Korperin denDaten&tzen
ausgeschlossemerden Beispielsweisdei Anwendungerm Kopfbereichwarendie luftgefiillten
Stirnhbhlenzu berticksichtigen.

2. AnschlieBendrfolgteineZuweisungdermagnetischekigenschafteau denRegionen.DenLuft-
regionenwird eine magnetische&uszeptibiliit von X = 0 zugeviesen,die Gewvebeteileerhalten
einekonstanteSuszeptibilitvon x = —9 x 106, Wir haberbereitsim Kapitel 5.5 gesehengaf
die Fehler die durchdieseAnnahmeentstehensehrklein sind und damit vernachéissigtwerden
koénnen.

3. Die Verteilungdes magnetischerreldesim Datensatavird berechnetHierbei kommendie in
Kapitel 5.3 vorgestelltemumerischeVerfahrerzur Anwendung.

4. AusderKenntnisderFeldwerteilungunddamitderMagnetfeldinhomogenitterkanndie Verschie-
bungjedesVoxelsin jederraumlichenRichtungberechnetverden.Esist bekanntdalin raumli-
chenRichtungendie mittelsPhasenkodierundesEchosaufgenommenmvurden keinederartigen
VerschielbingenauftretenIn allenandererRichtungerhabendie Verschiebingendie Starke

AB

Ea
wobeiAB die lokale Feldinhomogenitund G die Gradientengirkein der jeweiligenraumlichen
Richtungbezeichnet.

5. Die Anwendungder negiertenberechneteVerschielingenfir alle drei raumlichenRichtungen
auf jedesVoxel fihrt zu einemgeometrisclkorrigiertenDatensatzHierbeikommtesvor, dal3die
berechneteRositionerderVoxel nicht genauvauf demGitter liegen,dasdurchdenDatensatz/or-
gegeberwird. DieserfordertdenEinsatzvon InterpolationserfahrenEinetrilinearelnterpolation
istin demhiervorliegenderfall ausreichend.

Esist zu beachtendal3die Berechnungler Magnetfelderteilungauf demverzerrtenDatensatzr-
folgt. Dadurchkannesnatirlich zu Ungenauigkeitein derFeldstirkekommen Deshalbwareeigentlich
ein iterativesVorgehenbei der Berechnungler Feldstirkeverteilungund damitder geometrischekor-
rektur vorzuziehenAusgehend/on demgeometrischererzerrterBild B9 wird dabeieine Folge B!
mit folgendenEigenschaftemufgebaut:

BI+Y — f(B(”),B(°)> und (6.1)

AmB(”) = Bgeomkorrigiert- (6-2)
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HierbeientstehB("*Y) ausB(™ durchdie Funktion f, die die folgendenSchritteaustihrt:

1. DasverzerrteBild B(" wird in Luft und Gewebesggmentiert.Den einzelnenTeilen werdendie
entsprechendemagnetischekigenschaftezugeviesen.

2. Anschliel3endvird die magnetisch&eldwerteilungberechnet.

3. Mit Hilfe dergeradeberechneterrelderteilungwird dasgeometrischverzerrteBild B(® korri-
giert. DasErgebnisist ein Bild B(™1).,

Allerdingsist diesesvorgehersehrzeitaufwendigunddamitpraktischnichteinsetzbaDer Fehlerdurch
dasvereinfachte/orgeherwird in der Evaluierungbetrachtet.

6.2.2 Entzerrung einesDatensatzes

Als Beispielfur die geometrisché&orrekturverwenderwir einenMR-Datensataom distalenFemur
Eshandeltsichhierbeium eine2D-MR-Sequenmit axialerSchnittdarstellungind Phasenkodierunig
Spaltenrichtungx-Richtung).Der SchichtwahlgradierttetiagtG, = 8, 1551mT/m derFrequenzkodier
gradientGy = 6,1403mT/mund die statischeFeldstirke desScannerd3y = 1,5T. Die VoxelgroReist
0,976x 0,976x 3,3mm

Auf dieserDatensatavurdedasVerfahrerfur die geometrisch&orrekturangevendet Dasheif3t:

1. Sgmentierungn Gewvebeund Luft,
2. ZuweisungeinermagnetischeSuszeptibiliatvonx = —9 x 10~ fiir Gewebeundy = O fur Luft,
3. numerischa&erechnunglerFeldwerteilung,

4. BerechnunglesVerschielbingsfeldesur dievongeometrischeNerzeichnungehetrofenenraum-
lichenRichtungerund

5. AnwendungdesinversenVerschielbingsfeldeswuf die Voxel.

Die Ergebnissesindin Abb. 6.1 damgestellt.

6.2.3 Evaluierung

Die Berechnungder Feldwerteilungund der Verzerrungererfolgt auf dem verzerrtenDatensatz Da-
durchentsteheffrehler derenGrofRenetztuntersuchtverden DieseUntersuchungrfolgtandembereits
wahrendderVerzeichnungsanalyserwendeterCT-Datensatzom distalenFemur(Abb. 5.7, links). Es
werdendie folgendenSchritteausgeiihrt:

» Berechnunglergeometrischeiverzerrung.

— SgmentierungdesDatensatzem Luft und Gewvebeund Zuweisungder magnetischeisus-
zeptibilitateny = 0 fur Luft undx = —9 x 10~° fur Gewebe,

— BerechnunglerFeldwerteilung,

— geometrisch&erzerrunglesDatensatzes.
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Abbildung 6.1: Die Schrittefiir eine geometrisché&orrektur einesMR-DatensatzeOben:originaler,
verzerrteMR-DatensatZlinks), Segmentierungn Luft (schwarz)und Gewvebe(weild) und Zuweisung
derspezifischemagnetischesuszeptibiliiten(rechts),Unten:die ausder Feldwerteilungberechneten
Verschiebingsfelderfiir eineraumlichenRichtung(schematischijnks) und dergeometrisctkorrigierte
Datensatnachder AnwendungderinversenVerschiebingsfeldelrechts).

» KorrekturdesverzerrterBildes.

HierbeikommtderbeschriebendlgorithmuszumEinsatz.

Durch die BerechnungdesverzerrtenBildes aus dem urverzerrtenDatensatzst fur jedesVoxel
(x,y,2) die Translationt(x,y,z) in die raumlichenRichtungenbekannt Diesesetztsich zusammeraus
einergenerellerlranslationty undeinerindividuellenTranslationt;(x, Y, z) fur jedesVoxel.

t(X7y7 Z) = t0+ti(x7y7 Z) (63)

Zu berucksichtigenist, dalRverschieden&Vertety zwar zu unterschiedlicheranslationerfiihren.Je-
dochdie Verzerrungist am Endeaberimmer dieselbe Aus diesemGrund muf3 der to-Wert geeignet
normiertwerden.

Wahrendder Korrektur erhaltenwir die mit dem Entzerrungserfahrenberechnete/erschieling,
wiederumeineTranslationtk (X, Y, z). Dieselaf3tsichebenfallsals

tk (X%,Y,2) =tk o +tki (X, Y, 2) (6.4)
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Abbildung6.2: Links: Mittlerer (grineLinie) undmaximalerFehler(rote Linie) bei derVerzeichnungs-
korrektur durch Simulation einer MR-Aufnahmeauf dem verzerrtenDatensatz Es wurden Gradien-
tenstirkenvon 1mT/m bis 20mT/m betrachtetZum Vergleich ist der maximaleFehler (blaue Linie)
dagestellt,derohneeinegeometrisch&ntzerrungder Datenauftreterwiirde.Die Datendazuentstam-
menderBetrachtungn Kapitel 5.4.1.RechtsVarianzdesverbleibenderirestfehlersmiachderKorrektur

schreibenDer Fehlere(x,y, z) zwischert undtg fur ein Voxel (x,y, z) ergibt sichals

exy,z) = [[t(xy,2 —tk(xy,2) (6.5)
= ||t0+ti(x7y7 Z) - tK,O_ tK,i (X7y7 Z)H (66)
= [[to+ti(%y2) —tk,i(xy,2)]. (6.7)

t; wird sobestimmtdal3fir einVoxel (x, Y, z) innerhalbdessichtbarerK érpersim Datensatz(x,y,z) = 0
gilt. Hierfur wird dasVoxel (nx/2,ny/2,nz/2) in der Mitte desDatensatzegerwendet.

Die Evaluierungerfolgt beispielhaftan einer 2D- und einer 3D-MR-SequenzEs erfolgt 0.B.d.A.
stetseine Phasenkodieruniy y-Richtung.Die x-Richtungist frequenzkodiertmit GradientensirkeGy
und die Schichtensind in z-Richtungmit GradientenG, orientiert. Es werdenGradientensirkenim
Bereichvon 1 mT/m bis 20 mT/m verwendetDie Ergebnissesindin Abb. 6.3 fur 2D-MR-Sequenzen
undin Abb. 6.2 flr 3D-Sequenzedagestellt.EntsprechendenAusfiihrungerin Kapitel 3 erfolgt bei
3D-MR-Sequenzedie Schichtkodierungebenfallsiiber eine Phasenkodierundgdamit wird bei diesen
Sequenzenur der FrequenzkodigradientGy variiert.

Betrachterwir zunachstdie Fehler die bei 3D-MR-Sequenzenachder Korrekturverbleiben Fur
dieserSequenztypranneinmaximaler~ehlervon1,41mmbeieinerGradientengirkevon Gy = 1,0mT/m
beobachtetverden(Abb. 6.2). Der mittlere Fehlerbetragt0,091mm bei einerVarianzvon 0,011 mn?.
Der maximaleFehlersinkt bei steigendeiGradientengirkebis auf 0,039mm bei Gx = 20 mT/m. Der
mittlere Fehlerverringertsichdabeiauf 4, 8 x 10~3mm bei einerVarianzvon9 x 10-% mn?. Berechnet
mandag@enanhandlerin Kapitel 5.4.1berechnetefreldinhomogenitendie maximalegeometrische
Verzerrungn demDatensatzso erhalt manhierfir Wertevon 6,7mmfir Gy = 1 mT/m biszu 0,34mm
fur Gy = 20mT/m (blaueKurve in Abb. 6.2). DieseWerteliegendeutlichiiberdenmaximalenRestfeh-
lern, die nachder Korrekturder Datenverbleiben Aufgrund der sehrgeringenVarianzauchfir kleine
Gradientensirkendurften die maximalenFehlerohnehinnur von einigen,wenigenAusreilernverur
sachtwerden.Damit bringt die Verzeichnungskorrektum Falle von 3D-MR-Sequenzepinedeutliche
Verbesserungn AusmalRdergeometrischeWerzeichnungen.
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Evaluierungder Entzerrungdurchdie SimulationdesMR-Aufnahmeprozessesif dem

verzerrterBild. Damestelltist dermaximaleFehlerim DatensatZir eine2D-MR-Sequenaind Gradi-

entensarkenim Bereichl mT/mbis 20mT/m.

Abbildung 6.3
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Im Fall von 2D-MR-Sequenzeist eineahnlicheVerbesserungu beobachtenAufgrund der Tatsa-
che,dalRin 2D-Sequenzenie geometrischeVerzerrungerin zwei raumlichenRichtungenauftreten,
sollte dasErgebnisnachder Korrektur qualitatv etwasschlechterals fur 3D-Sequenzemusfallen.Es
kamenfir den FrequenzkodiggradientenG, und den Schichtwahlgradientefs, Starkenim Bereich
1 mT/m bis 20 mT/m zum Einsatz.Der schlechtestéall ist fir Gy = 1 mT/mund G, =1 mT/m zu
erwartenln diesenFall tretendie starkstenVerzerrungemauf. Mit denin Kapitel 5.4.1ermitteltenFeld-
inhomogeniétenist eine Verzerrungvon bis zu 9,48 mm (6,7 mm in jeder Richtung)zu erwarten.n
diesemFall hinterlaRtdie KorrektureinenmaximalenFehlervon 3,19 mm. Der mittlere Fehlerbetiagt
daggen 0,65 mm bei einerVarianzvon 0,32 mm?. Durch steigendeGradientenstrken,sovohl beim
FrequenzkodigradienterG, alsauchbeim Schichtwahlgradiente@,, nehmerdermaximaleund mitt-
lere Fehlersowie die Varianzah Bei Gy = 20 mT/m und G, = 20 mT/m wird ein maximalerFehler
nachderKorrekturvon 0,083mm erreicht.Der mittlere Fehlerbetragthierbei6, 5 x 103 mm bei einer
Varianzvon 32 x 10-% mn?. Zum Vergleich betiagtder Fehlervor der Korrektur0,47 mm.

6.2.4 Verbesserungam Beispiel MR/CT-Registrierung

Als Beispielfur die Verbesserungurchdie geometrisch&orrekturder MR-Datendienteine MR/CT-
Registrierung.Zu der CT-Aufnahmein Abbildung 5.7, links, wurdenweitere MR-Aufnahmenmit be-
kanntenGradientensirkenerstellt. Die hier verwendeteAufnahmeist ein 2D-MR-Datensatanit einer
Phasenkodierunges Echosin Spaltenrichtungx-Richtung).Die Gradientenstrkenbetragenin Fre-
quenzkodierrichtungy-Richtung) Gy = 3,33 mT/m, und der Schichtwahlgradien(z-Richtung) ist
G; = 8,16 mT/m. Die MR-Aufnahmewurde unter Verwendungdesin Kapitel 4.4 erwahntenReagi-
strierungsalgorithmuauf dem CT-Bild registriert. Zur Anwendungkam eine MI- und eine x>-basierte
Registrierungmit rigider Abbildung. Zur Evaluierungwurdendie CT- und die daraufregistrierte MR-
AufnahmetiiberlagertDie Ergebnissezeigt Abbildung6.4. In derlinken Spaltesind die Ergebnissdir
die RajistrierungdesoriginalenMR-Datensatzeaufgezeigt Fur die rechteSpaltewurde der geome-
trisch korrigierte Datensataerwendetln derobersterZeile erfolgt eine Uberlagerunglurcheine Mit-
telungdereinzelnenGrauwerteDie kortikale Knochenstruktuerscheinin der CT-Aufnahmesehrhell,
im MR dagegendunkel.Eswarezu erwartendalderhelle BereichausdemCT undderdunkleausdem
MR zur Deckungkommen.Bei VerwendungdesoriginalenMR sind allerdingsam Randder Struktur
dunkle Stellenzu erkennenDies deutetauf eine Fehlragistrierunghin. Die Knochenin beidenBilder
werdennichtgenauaufeinandeabgebildetWird daggiendasgeometrisctkorrigierteMR-Bild verwen-
det,soverschwindermiesedunklenStellen Weiterhinist der BereichdesFemurknochenextrahiertund
als Schachbrettmustetaigestellt(mittlere Reihe).Dabeisind bei der Uberlagerung/on originaler MR-
Aufnahmemit demCT FehleramKnochenzu erkennenNormalerweiseniiR3tedie KantederSpongiosa
durchgehendein.Diesist abemichtderFall. NachderKorrekturstimmendie Knochenkanteauchhier
iiberein Letztendlichwird eineUberlagerunglerinnerenKortikaliskante ausCT und MR segmentiert,
dagestellt.Auch hier ist die besserdJbereinstimmungachder Korrekturdeutlichzu erkennen.

Nicht zuletztlaRtsichdie Verbesserundurchdie geometrisché&orrekturder MR-Datenauchana-
lytisch erfassenAbbildung 6.5 zeigtdie MI- undx?-Kurve fiir die MR/CT-Registrierungmit demorigi-
nalenund demkorrigiertenMR fir eineVerschielingty entlangderx-Richtung.Die Registrierstellung
wird fir eineVerschiebingvont, = 0 erreicht. BeideWerte, MI undx?, sindein MaRfiir die Ahnlichkeit
zweierBilder. HohereWerteentsprechedabeieinerbessereinpassungHierbeiist zu erkennengdald
in dieserStellungder MI-Wert im korrigiertenFall um 8% hoherist und der x?-Wert sogarum 11%.
Demnachwird nachdergeometrischeKorrektureinebesseré\npassungerreicht.
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Abbildung6.4: MR/CT-Ragistrierungvor (linke Spalte)JundnachdergeometrischeKorrekturder MR-
Daten(rechteSpalte).Die rotenPfeile kennzeichnerstellen,an denender Unterschiedzwischendem
originalenunddemkorrigiertenMR-Datensatzehrdeutlichzu erkennerist.
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Abbildung6.5:MI- (oben)undx?-Kurve (unten)fiir die MR/CT-Registrierungvor (rote Kurve) undnach
der Verzeichnungskorrektyblaue Kurve). Damgestelltsind die Wertefir eine Verschielingty entlang
derx-Achse.Die Rajistrierungsstellungvird firt, = O erreicht.
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Weiterhinlaf3tsichderEffekt derKorrekturdurcheineRegistrierungmittelseineraffinen Abbildung
(s.Kapitel4.4) beobachterBei einerRegistrierungderoriginalenMR-AufnahmeaufdemCT-Datensatz
erhalterwir die Skalierungsfaktoreg, = 1,00,s, = 1,03unds, = 1,01.Diesdeutetaufunterschied-
liche GroRendesVolumensentlangdery- und z-Achsehin. In x-Richtungfindetkeine Skalierungstatt.
In dieserRichtungerfolgt eine PhasenkodierundesEchos,und damit sind entsprechender Theorie
auchkeinegeometrischeNerzeichnungeru erwartenBei derRegistrierungdesgeometrisclkorrigier-
ten Datensatzeauf demCT-Datensatzind alle Skalierungsfaktoregleich 1,0.D.h., die Geometriegim
MR-Datensatastimmtaulerlichmit derGeometrieder CT-Aufnahmeliberein.

6.3 Modellbasierte geometrischeK orr ektur

6.3.1 Grundlagen
Aus derGleichung(5.8) konnendie folgendenFaktenabgeleitetverden:

+ Die Feldwerteilungim MR-Scanneistfur einunddasselb®bjekttranslationsimariart. D.h.,wird
dasObjektverschobenyerschiebsichdasmagnetisch&eldauf genaudieselbeArt.

« Ahnliche Objektebesitzereine ahnlicheFeldwerteilung.Esist zu erwarten dalRObjekteim MR-
Scannemit einerahnlichenForm und damiteinerahnlichenraumlichenVerteilungder magneti-
schenSuszeptibiliitenzu einerahnlichenFeldwerteilungfuhren.

Daraudeitet sich die Ideeab, die geometrisché&orrekturnicht durcheine SimulationdesAufnah-
meprozesseauf demverzerrtenBild durchzufihren.Stattdessemwerdenfir eine Reihegeometrischer
Formendie Feldwerteilungerunddie verzerrterObjekteberechnetAus diesenverzerrterObjektenwird
dasjenigeausg&vahlt, welchesdem zu entzerrender®bjekt am ahnlichstenist. Von diesemwird die
Verschieling der Voxel genommernund damit das geometrischverzerrteBild korrigiert. Als Vorteil
wird einekirzereRechenzeitindgegeriiberder Berechnungler FeldwerteilungaufdemverzerrterBild
eine genauer&orrektur erwartet.Esist zu beachtendaRdie magnetischd-eldwerteilungnicht rotati-
onsirvariantist. Verandertsich die Orientierungdesaufzunehmende®bjektesm Scannerandertsich
gleichzeitigdie Feldwerteilung.

Der Ansatzerfordert,dasurnverzerrteBild, desserSuszeptibiliits/erteilurg und Magnetfeldwertei-
lung in einerDatenbankzu speichernDie Entzerrungkanndannin denfolgendervier Schrittenvorge-
nommenwerden:

1. Es werdendie relevantenSequenzparametéphasenkodiert&ichtungen,Gradientenstrkenin
deniibrigenRichtungenRichtungdesmagnetischefreldes)estimmt.

2. Furdiein derDatenbanigespeicherte®bjektewerdenanhandhrer Magnetfeldwerteilungerund
denSequenzparametedie verzerrterObjekteberechnet.

3. Die Kontur deszu entzerrendemBildes wird mit den Konturender berechnetenverzerrtenOb-
jektein der Datenbankverglichen.Dasahnlichstewird ausg&vahlt und mittels einerelastischen
Abbildungandaszu entzerrend@®ild angepalit.

4. Die inverseVerzerrungwird auf daszu entzerrend@ild angevendet.DasErgebnisist ein korri-
gierterDatensatz.
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Sollte sichin der Datenbankkein ahnlichesBild findenlassenso erfolgt eine Entzerrungmit demim
Abschnitt 6.2 vorgestelltenVerfahren AnschlieBendkanndasObjektin die Datenbankaufgenommen
werden.

Die einzelnenDetails der modellbasierterEntzerrungwerdenin dennachstenAbschnittenvorge-
stellt. Dazugetbrender Aufbauunddie Suchein der Datenbanlksowie die Anpassungneineindividu-
elle Geometrie.

6.3.2 Erstellung einer Datenbank

Wir geherandieserStelledavon aus,dal’derDatensatbereitssegmentiertundin Regionengleichemma-
gnetischeSuszeptibilitunterteiltist. Die Datenbanispeicherdie urverzerrtenGeometrierzusammen
mit ihrenFeldwerteilungenJederEintragin derDatenbankmuf3daherfolgendelnformationerenthalten:

+ die KonturendereinzelnerRegionen,

» die magnetischeSuszeptibiliitender Rggionen,
* dieverwendetd-eldstrke,

« die Feldwerteilungim Scanner

Die Schrittezur AufnahmeeinesObjektessinddann:

1. DasObjektwird sogedrehtdaldie FeldliniendesMagnetfeldesn einergenaudefiniertenRich-
tungverlaufen(z.B. parallelzur z-Achse).

2. AusdemsementierterBild werdendie KantenzwischenRegionenmit verschiedenemagneti-
scherSuszeptibiliatenextrahiert.Diesist erforderlich weil die VerteilungdieserSuszeptibiliiten
einenerheblicherEinflul auf die Feldwerteilungbesitzt.DieseKanteninformatiorist gleichzeitig
dasSchisselattriitin der Datenbank.

3. Fur die gegebeneSuszeptibiliits\erteilung wird fiir eine Feldstrkedie Feldwerteilungiiberden
DatensatberechnetHierbeikonnendie VerfahrenausKapitel 5 Anwendundinden.

4. Eswerdendie KanteninformationmagnetischeSsuszeptibiliiten die verwendetd-eldstirkeund
die Feldwerteilunggespeichert.

6.3.3 Matching einerindividuellen Anatomie

Ist die Datenbankaufgebautso kannmit ihrer Hilfe die Feldwerteilungfir ein beliebigesObjekt be-
stimmtwerden Voraussetzunigt, daRdasObjektbereitssegmentiertist unddie Reggionenverschiedener
magnetischeBuszeptibiliatenmarkiertsind. WeiterhinmiussennformationeniberdenSequenztypdie
phasenkodierteRichtungerunddie Gradientengirkenvorhandersein.

Fur die Sucheist es notwendig,daszu entzerrendébjekt auf die in der Datenbankgespeicher
ten Konturenzu registrieren.Hierfur kdnnenVerfahrenzum Einsatzkommen,die ausReferenzerzwi-
schenPunkterdie Abbildungsparametdyerechnetfz.B. Horn[55]). Sinddie Referenzemicht bekannt,
so kdnnendiesemittels des|CP-Algorithmus[67] bestimmtwerden.Beide Verfahrenliefern sovohl
Rotations-alsauchTranslationsparameter
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Weil die Feldwerteilungim Datensataicht rotationsirvariantist, miissendie gespeicherteKontu-
ren und die Konturendes zu entzerrender©bjektsdieselbeOrientierungbesitzen Es brauchendaher
lediglich Translationsparametéestimmtwerden.Habenwir zwei Objektemit Schwerpunkters; und

S, soist nachHorn [55] die Translatiort, die denmittlerenquadratischebstandaller Punktezu ihrer
Referenzminimiert, als

t=51—-% (6.8)
bestimmt.Hierbei erfolgt eine Abbildung von Objekt 2 auf Objekt 1. Diese Beziehungwird fiir das

AuffindenderKonturin derDatenbankerwendetDasAuffindendesObjektesmit derpassendeKontur
geschiehhachdemAlgorithmusin Abb. 6.6.

Algorithmus zur Aufsuchen einer passendenunverzerrten Kontur zu einer verzerrten
Kontur ¢ mit einer MR-SequenzMR mit bekanntenParametem.

Gaebenist eine Datenbankmit n Konturen ¢y, ..., ¢, von unverzerrtenObjektensowieihre
FeldverteilungBy, ..., By.

BestimmungdesSchwerpunktes; derKonturc
for i=1,...,n do

BerechnunglerverzerrterKontur ¢, zur Konturc; mit denSequenzparameteder Sequenz
MR

¢y = VerzenteKontur(c;, Bj, MR)
BestimmungdesSchwerpunktes;, vonc,
S, = Shwerpunkt(cy)

Bestimmungder Translationt von ¢ nachc,, die denmittlerenquadratischerbstanderror
derkorrespondierendelunkteminimiert

t = Translation(cy, c)

error = MittlererQuadrehler(c,, c,t)

end for
Die Kontur mit demminimalstenmittlerenquadratischefrehlerist die gesucht&ontur.

Abbildung6.6: Algorithmuszum Aufsuchereinerpassendeionturin der Datenbank
NachdemEndeder Suchekdnnenzwei Falle unterschiedewerden:

1. Istderkleinstemittlerequadratisch&ehlerkleineralseinevorgegebeneschrankewird die Kontur
akzeptiert.

2. Andernfallsist die SuchefehlgeschlagerEswird mit einerKorrekturdesMR-Datensatzntspre-
chendKapitel 6.1 fortgefahrenDanachkanndie Konturzusammemit ihrer Feldverteilungin die
Datenbankaufgenommenmverden.

Wird eineKontur ausder Datenbankakzeptierterhaltenwir fir jedenPunktdesverzerrterDaten-
satzeglie Verschielingund damit KorrekturinformationenEs kannjedochvorkommendaf3zwischen
derKonturdeszu entzerrende®bjektsund der gefunderkKontur Differenzerbestehenln diesemFall
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muf die gefundeneverzeichnungskorrektuangepafitverden.Hierzu laltsich der Thin-Plate-Spline-
Ansatzvon Bookstein[17] verwendenSind eineAnzahlkorrespondierendd?unktegegebenwird eine
elastischeAbbildungberechnetgie die Punkteaufeinanderbbildet.

Zur Anpassungler Korrekturinformationenverdendie folgendenSchritteausgefihrt:

1.

2.

3.

Die zu entzerrenddlontur wird auf einigewenige,mdglichst gleichmalRig verteilte Stiitzstellen
ausgednnt.Dannwird zujedemPunktdernachstéPunktderin derDatenbanigefundeneikKontur
(Referenzkonturyesucht.

Eswird eineThin-Plate-Splinderechnetdie die korrespondierenddPunkteaufeinandeabbildet.

Die Thin-Plate-Splinevird auf die Korrekturinformationemngevendet.Wir erhaltendasEntzer
rungsfeldfir denDatensatzderzu korrigierenist.

AnschlieBendkanndie Korrektur der MR-Datenmit den ermitteltenKorrekturdaterdurchgetihrt
werden.

6.3.4 Evaluierung

Fur die EvaluierungdermodellbasiertefEntzerrungwird in denfolgendenSchrittenvorgegangen:

Von einemDatensatavird die auRereKontur extrahiert. (TrennungzwischenLuft und Gewebe).
Die Luft bekommteine magnetisch&uszeptibiliitvon x = 0 zugaviesen,dasGevebevon x =
—9x 107%. DieserDatensatavird im folgendenals TestdatensatbezeichnetEs wird derselbe
Datensatavie im letztenAbschnittverwendet.

Auf diesemDatensatavird die Feldwerteilungberechnet.

Aus demDatensataverdenzwei Referenzdaterigzeerstellt.Der ersteentstehtindemder Daten-
satzin jederaumlicheRichtungmit demFaktor 1,02 skaliertwird. Der zweiteentstehtlurcheine
Drehungum die zAchseum 5°. Fir beideReferenzdate@zewird dasMagnetfeldberechnet.

Die Entzerrungder Dateng&tzeerfolgt mit dembeschriebeneWerfahren Wir unterstellerhierbei

eine 2D-MR-Sequenamit Phasenkodierun@n y-Richtung.Die verwendeterGradientenstrken

sindGx = 1,...,20mT/mund G, = 1,...,20mT/m Der Testdatensatwird mit diesenParame-
terngeometrischverzerrt.AnschlieBenderfolgt eine Entzerrungjeweils mit beidenReferenzda-
tensatzen Der Fehlerwird analogdemletztenAbschnittgemessen.

Weiterhinwird fur die GradientenstrkenGy, = 10mT/m,G, = 10mT/munddenerstenReferenz-
datensatzlie Abhangigkeitder Genauigkeitund der Rechenzeiton der Anzahl der Stiitzstellen
ermittelt. Eswerden25, 50, 75,100, 200,300,400,500,1000und 2000 Stiitzstellerbetrachtet.

Bei der Evaluierungmuf beriicksichtigtwerden,daR der Aufbau der Datenbankschrittweisemit der
Anwendungdes Verfahrenserfolgt. Das fuhrt dazu,dal3 zu Beginn nur seltenein Datensatzauf eine
bereitsvorhandeneStruktur passerwird und daherdasEinfigenin die Datenbankiiberwiggen wird.
Dagegenwird in spaterenPhasersehroft eine passend&ontur gefundernwerden.Insbesonderéihrt
dieserEffekt dazu,daRdasErgebnisder Korrekturwesentlichvon denbereitsvorhandeneatenin der
Datenbankabtangenwird. Fir dieseEvaluierungwerdendaherbeispielhaftzwei Referenzdaterigze
verwendet.



86 KAPITEL 6. GEOMETRISCHEKORREKTURVON MR-DATEN

Zunachstschauerwir unsdie Auswirkungder Stiitzstellenanzahauf die Genauigkeiund die Re-
chenzeitan. Abb. 6.7 zeigt den mittleren verbleibenderi-ehler (links) und die gemessen&echenzeit
(rechts)in Abhangigkeitder Anzahl an Stiitzstellen.Der Fehlerbetiagt 0,031 mm bei 25 Stitzstel-
len und verringertsich bis auf 0,022 mm bei 100 und 0,020 mm bei 200 Stitzstellen.Eine weitere
Erhdhungder StiitzstellenanzatdringtkeineweitereVerbesserundder Fehlerverbleibtim Bereichvon
0,020mm. Dageensteigtdie Rechenzeivon 132sbei 25 Stiitzstellenauf 11781sbei 2000Stitzstellen.
Bei 100 Stiitzstellenbetragt sie 420s,bei 200 ist sie 824s.Demnachexistiert bei 100 Stiitzstellenein
Optimum.Die Genauigkeitverbessersich mit einerweitererErhdhungder Anzahl nur nochsehrge-
ringfugig, z.B.um 0,002mm bei der Erhbhungauf 200 Stiitzstellen Dagegensteigtdie Rechenzeisehr
starkan.In denfolgendenversuchemird daherdie Anzahlvon 100 Stiitzstellerverwendet.

Bei der Entzerrungmit Hilfe deserstenReferenzbildesst ein maximalerFehlervon 2,87 mm bei
Gx = 1mT/mundG; = 1mT/mzubeobachterDer Fehlerwird mit steigendersradientensirkenkleiner
undsinktschlielichauf0,07mmbei Gx = 20mT/m G, = 20mT/m Der mittlere Fehlerbewegt sichbei
diesenGradientenstrkenim Bereichvon 0,61 mm und sinkt auf 0,007mm. Damitwird in diesemFall
einebesseraind genauerd/erzeichnungskorrektigrmbglicht als mit der Berechnungler Magnetfeld-
verteilungaufdenverzerrterDaten.

Bei der Entzerrungmit Hilfe deszweitenReferenzbildegst ein maximalerFehlervon 4,97 mm
bei Gx = ImT/mund G, = 1mT/m zu beobachtenDer Fehlerwird ebenfallsmit steigenderGradien-
tenstéirkenkleinerund nimmtbei Gy = 20mT/m G, = 20mT/meinenWertvon 0,97mm an.Der mittlere
Fehlernimmt Wertezwischenl,15mm bei Gy = 1ImT/mund G, = ImT/man.Er reduziertsich bis auf
0,013mm bei Gy = 20mT/mund G, = 20mT/m.Die Wertesind nicht nur schlechterls bei der Entzer
rungmit demersterReferenzbildSiesindauchschlechterlsbeiderEntzerrungdurcheineBerechnung
der Feldwerteilungauf demverzerrtenBild. Die Erklarungliegt in der EntstehunglesReferenzbildes.
Durch die Drehungvon 5° tritt bereitseine erheblicheAnderungder Kontur ein, und die Ahnlichkeit
zwischendemzu korrigierendenBild undderReferenast zu gering.

Die beidenExperimentehabengezeigt,dalRdie modellbasiertéorrektur zu einerhdherenGenau-
igkeit bei geringereiRechenzeifiihrenkann.Die Zeit betiagtbei denverwendeteri 00 Stiitzstellenca.
7 Minutenundist unablangigvon der konkretenAufldsungdesDatensatzedie BerechnunglesMa-
gnetfeldesauf denverzerrterDatenberbtigt daggenca.10 Minutenundkannsichbei hochaufgebsten
Dateng&tzenentsprechenderlangernDie Genauigkeitdermodellbasiertentzerrunghangtjedochwe-
sentlichvon denReferenzdateim der Datenbankab und kannunterUmstndenschlechteiseinals bei
derMagnetfeldberechnuraufdenverzerrterDaten.Als Vorteil desVerfahrenkannangesehewerden:

» Wird in der Datenbankeine ahnlicheKontur gefundenjst eine sehrschnellegeometrischéor-
rekturmit einemgeringererZeitaufwandals bei der Berechnungler Feldwerteilungauf demver-
zerrtenDatensatanoglich.

» Die modellbasierteEntzerrungkann sehrleicht als verteilte Anwendungimplementiertwerden.
Dabeiwird die Datenbankauf einemsehrschnellenund damit entsprechenteurenSenerrech-
ner gespeichertAuf diesemfindet gleichzeitigdie Entzerrungstatt. Die Rechnerder Anwender
(Clienten)kdnnendag@envemgleichsweisdangsamsein. Sie dienennur zur Segmentierungdes
Datensatzedie Kontur wird zusammemnit den Sequenzdatean den Sener UbertragenDort
findetdie Berechnungstatt.Die Korrekturinformationemerdenan denClientenzuriickgeliefert.
Damitkannmit wenig AufwandeinesehrschnelleMoglichkeitfir die geometrisché&orrekturin
Umgelungenmit vielen Anwendernzur Verfligunggestelltwerden.
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Abbildung 6.7: Auswirkung der Anzahl der Stiitzstellenin der Referenzauf die Genauigkeitund die
Rechenzeiter modellbasierteigeometrischeKorrekturvon MR-Daten.
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DasVerfahreratjedochauchdie beidenNachteile:

+ Die Suchzeitist proportionalzur Gro3eder Datenbanklst die Datenbanksehrgrof3, so konnen
auchdie Suchzeiterentsprechentiingerwerden.Abhilfe kannin diesemFall durchzwei Mal3-
nahmergeschadenwerden:

1. Eswird eineSchrankeerrornin definiert.Bei derersterKontur, beiderderFehlerkleinerals
diesefWertist, wird die Sucheabgebrochen.

2. Zu denObjektenwerdeneinfacheFormparametemie beispielsweiselie Rundheitberech-
net. AnhanddieserParametemwird die Datenbankndiziert. Damit kdnnenzurachstgezielt
Objekteausgavahltwerdendie demzu entzerrende®bjektahnlichsind.

» Die Speicherungler Feldwerteilungist sehrspeicherplatzintengi DiesesProblemlaftsichdurch
eine Komprimierungder Datenldsen.Es mul eine Extraktion der Feldstrkeinformationendie
fur die Suchein der Datenbankoeritigt werden,erfolgen.Dies sind nur die Feldstirkenanden
Punktender gespeichertetonturen.Der Restder Feldstirkeverteilungwird komprimiertabge-
speichertDie Komprimierungkannbeispielsweisenit demFanoansatnderLZ77-basierterfol-
gen.

6.4 Experimentelle Messungder Feldverteilung

Eine letzte Moglichkeit zur Ermittlung der Feldwerteilungim Scannerund damit zur geometrischen
Korrekturder MR-Datenist die experimentelleMessungvon Feldkarten Auf dieseMdglichkeit wur-
de bereitsin Kapitel 5.3.4 eingegangen Es handeltsich dabeium ein Verfahren,um mittels spezieller
MR-Sequenzedie Abweichungvon der Bp-Feldstirkeim Scannedirektzu messen.

Als vorteilhaftist anzusehergaRdieseMdglichkeit dasgenauest&erfahrenfir die Korrekturist.
Es missenkeine Modellannahmenuber die raumliche Verteilung der magnetischersuszeptibiliiten
gemachtwerden.Als nachteiligist der Punktzu sehendafl3die Messungstetsmit der Aufnahmedes
MR-Datensatzesrfolgenmul3.DiesflhrtzueinerVerlangerunglerAufnahmezeitln dieseiZeitkonnen
BewegungendesPatientendasErgebnisnegativ beeinflussenAulRerdenist einespatereAufnahmeder
Feldkartenicht mehr moglich. Es wirde erfordern,den Patientensubmillimetegenauim Scannerzu
repositionieren.

6.5 Bestimmungvon Sequenzparameten

Letztendlichist esfir die KorrekturdergeometrischeNerzeichnungenotwendig,die relevantenPara-
meterderMR-Sequenzu kennenDazuzahlen:

1. Die Magnetfeldsarke des MR-ScannersAus den Gleichungenin Kapitel 3.4.2 folgt, daR die
StarkederVerzeichnungeproportionalzur AbweichungAB von der statischerMagnetfeldsarke
Bo ist. Weiterhinfolgt ausKapitel 5.1.2,dalRdie Abweichungbei konstantemAufnahmeobjekt
wiederumproportionalzu By ist. Aus diesenGriindenist esfir eine Korrekturder Verzeichnun-
gennotwendig die MagnetfeldsarkedesScannergu kennen.

2. Die RichtungdesMagnetfeldesGrundstzlichist esmoglich, die Schichtrichtungm MR frei und
unablangigvon der RichtungdesMagnetfeldegestzulgyen. Fur die Berechnungler Feldwertei-
lungunddamitdie KorrekturderVerzeichnungerst die Feldrichtungrelevant(Gleichung(5.35)).
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3. Die Art (2D oder3D) der SequenzWie bereitsin Kapitel 3.3 erlautert,gibt eseinenwesentlichen
Unterschiedn derArt, wie dieeinzelnerSchichterin 2D- und3D-MR-Sequenzekodiertwerden.
Wahrendn 2D-SequenzediesiiberdasSchaltereinesSchichtwahlgradientevor der Anregung
der Kerneerfolgt, verwendetdie Schichtkodierungn 3D-Sequenzerine Phasenkodierundes
Echos.Als Auswirkungtretenin 2D-Sequenzeigeometrische/erzeichnungelin Richtungder
Schichterauf,in 3D-Sequenzeist dieseRichtungverzeichnungsfrei.

4. Die Read-OuRichtung.In dieserRichtungerfolgt eine FrequenzkodierungdesEchos.Wie in
Kapitel 3.4.2aufgezeigtfretenhier raumlicheVerzerrungermuf.

5. Die Gradientengirken.Die StarkederVerzeichnungeist umgekehriproportionalzu denGradi-
entensarkenin denbetrofenenRichtungenDaherist esnotwendig,diesezu kennen.

Fur eine Bestimmungder Sequenzparametédnnendrei grundsitzliche Vorgehensweiseninter
schiederwerden:

1. Bestimmungausder programmierterSequenzGrundstzlichwerdenin einemMR-Scannerei-
ne Anzahl von MR-Sequenzeriest einprogrammiertNachdemdie gesuchterParameterzwar
sequenzakingig, aberfir eine bestimmteSequenZonstantsind, kann mandieseausder Pro-
grammierungler Sequenzrmitteln.Allerdingsist fur einenderartigerEingriff in die Internades
ScanneeinespezielleSoftwareerforderlich.Diese Softwarezahlt nicht zur Standardausihrung
desScannersind muf3extra bezahltwerden,sodafihr Vorhandenseiim allgemeinemicht vor-
ausgesetaverdenkann.

2. Bestimmunganhandvon Informationendie zusammemmit dem Datensatgyespeichertverden.
Zusammemit den Bilddatenwerdenim Normalfall Informationeniiber den Patientenund die
technischemndmedizinischeufnahmebedingungesbgespeicherDieseliegen,wie beispiels-
weiseim DICOM-Standardzusammemnit demDatensata/or. Esist moglich, ausdieseninfor-
mationendie Sequenzparameteu bestimmen.

3. KalibrierungdesScannersAnhandeinesoder mehreretin den Aufnahmebereickeingebrachten
Kalibrierphantomemit genaubekannterGeometrielassensich ebenfallsdie Sequenzparameter
bestimmen.

In folgenderwird aufdie einzelnerMdglichkeitenzur Bestimmungder Sequenzparametemgeagangen.

6.5.1 Auslesenausdem Gerat

Im Normalfall sind in einemMR-Scannereine Anzahl von Sequenzeffiest einprogrammiertAuf die
internenDaten, wie beispielsweisalie Gradientengirken,kann nicht zugegriffen werden.Allerdings
wird von denHerstellernzu denScannerroft einezusatzlicheSoftwarevertriebenmit derenHilfe sich
neueSequenzeprogrammieremassenDamit ist auchein Zugriff auf die Sequenzparametend damit
die Gradientensirkenaller Sequenzemaoglich.

Die Abbildung6.9zeigtzwei AusschnittesinersolchenSoftwareder FirmaBruker, Ettlingen.In der
Abbildung obenist ein FensterdesTeilesdagestellt,in demdie Sequenzdatemom Anwendereinge-
stelltwerderkdnnen DeruntereTeil der AbbildungzeigteinenAusschnittjn welchemdie Verlaufealler
Signaleunddamitauchderdrei Gradienteriberdie gesamtéAufnahmezeitlagestelltist. Eskannzuje-
demZeitpunktder Aufnahmedie aktuelleStarkeeinesjedenGradienterbestimmtwerden.Gleichzeitig
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kanndarausabgelesewerdenwelcheStarkeein Gradientzu einemspeziellerZeitpunkt,alsobeispiels-
weisewahrendder Schichtauswahhatte.Dassinddie fur die geometrisch&orrekturberbtigtenWerte
derGradientensgirken.

6.5.2 Bestimmungausden Sequenzinbrmationen

Die Bestimmungder Sequenzparametausdenzusammemit dem Datensatgyespeichertemforma-
tionenist eindeutigalsbevorzugteVarianteanzuseherDie Vorteile diesesvorgehenssind:

» Man berbtigt kein WissenuberdenScannerDie fir eineKorrekturderraumlichenVerzeichnun-
gen notwendigenSequenzparametarerdendirekt ausdem Datensatzausgelesetzw. ausden
dort gespeicherteinformationenabgeleitet DeshalbmuR auchkein Wisseniiberdenverwende-
ten Scannewvorhandersein.Der Eingriff in dasGerat mittels speziellerSoftwarekannentfallen.
Dieserniglichtauchdie problemlose/erarbeitungyon Datensitzendie mit einemfremdenScan-
neraufgenommemvorden.

* Esist keineKalibrierungdesScannererforderlich.Nachdemalle InformationenausdemDaten-
satzabgeleitewerdenkdnnen kanndie externe Bestimmungder Parameteentfallen.Insbeson-
dereist esnicht erforderlich,mit Hilfe speziellkonstruierteiKalibrierkdrperdieselnformationen
aufwendigzu bestimmen.

Der DICOM-Standard1] bietetdie Mdglichkeit, Informationeniiber die Sequenzyemeinsammit den
Bilddatenin denDaten&tzenabzuspeicherrDICOM (Digital Imagingand Communicationsn Medi-
cine)ist ein Standardnit demZiel, ein einheitlichesFormatfir den Austausctjeglicher medizinischer
Bilddatenzu ermdglichen.Er soll alseineeinheitlichePlattformzur Integrationvon verschiedeneBild-
gehungsmodaliéten,alsoauchMR, dienen.DICOM ist der weltweit am meistenverbreiteteStandard
undwird im wesentlicherauchvon allen MR-Scannermunterstitzt.

Im DICOM-Standardst deneigentlicherBilddatenein Headeworangestelltderdie Sequenzeinstel-
lungenenthalt. Die fur unsererzweckdarausbertigteninformationersindin Tabelle6.1 aufgefihrt.

Wendenwir unszurachstderBestimmunglerGradientenstrkeG in derRead-Out-Richtungu. Wie
in Kapitel 3.3 dagestelltist, wird ein Gradientgeschaltetder wahrendder MessungdesMR-Signals
die Larmorfrequenzabhangig von der Positionverandert.Das Ergebnisist ein Signal, dasauseiner
Vielzahlvon Schwingungemit verschiedenefrequenzetestehtDie PixelbandbreiteA f, gibt dabei
an,welcherFrequenzbereictiurchein Pixel abgedecktvird. DiesentsprichderDifferenzzwischerden
LarmorfrequenzeandenPixelrandern Gleichzeitigist die PixelgroBeA, bekanntDiesfuhrt auf

Y(Ap G) = Afp. (6.9)
Daraudfolgt fur die Gradientensirke
Af
G=—". 6.10
Y&p (610

Ein weitererSchrittist die Bestimmungder Starke des SchichtwahlgradienterSie kann ermittelt
werden,wenn die Bandbreite2 Af des Anregungspulsedekanntist. In diesemFall emibt sich der
Schichtwahlgradien® bei bekannteSchichtdickeds entsprechenleichung(3.9) als

_24f

G= .
yAs

(6.11)
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Abbildung 6.9: SoftwarebasierteBinstellender Sequenzdateand Auslesender Gradientenstrkenim

MR-ScannerMittels spezielley separatzu kaufenderSoftwareist esmoglich, MR-Sequenzeim Scan-
ner zu programmierer(oben)bzw. die Verlaufe aller drei Gradientenfeldetiberdie Aufnahmezeitzu

beobachterfunten).(Quelleder Abbildungen:BrukerWebseitd2, 3])
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Tag Beschreibing

MR Acquisition Type Der Wert (2D oder 3D) gibt Informationen,ob essich um eine
2D- odereine3D-MR-Sequenhandelt.

Slice Thickness Hiermit wird die Dicke einereinzelnerSchichtgekennzeichnet.

MagneticField Strength | Diesist die Angabeder statischerMagnetfeldsarkedesverwen-
detenScanners.

Pixel Bandwidth Bezeichnetie GroRedes Spektrumsverschiedenetarmorfre-

guenzerfir ein Pixel.

PhaseéEncodingDirection | BezeichnetwelcheRichtunginnerhalbder Schichtmittels Pha-
senkodierunglesEchoskodiertwurde.

ImagePositionPatient Mit diesemVektorausdemR? wird die Positionder jeweiligen
Schichtbeschrieben.

ImageOrientationPatient | Diese Information bestehtaus zwei VektorenausdemR2. Die
beidenVektorendefinierendie Ebenejn dersichdie Schichtbe-
findet.

Pixel Spacin DieserEintraggibt Informationeniiberdie GroR3ederPixel inner
g
halbeinerSchicht.

Tabelle6.1: Fir die VerzeichnungskorrektuelevantelnformationenausdemDICOM-Header

Typischerweisdnatder AnregungspulsineBandbreitevon 2 Af = 1250Hz DieserWert kannabervon
Scannerzur Scannerwverschiedersein. Aus DICOM-Daten&tzenkann die Bandbreitenicht bestimmt
werden DaherkanndieseAnnahmezu Fehlernbeider Berechnungler Gradientenstrkenunddamitzu
Fehlernbei der geometrischetKorrekturder MR-Datenfihren.Aus diesemGrundist die Berechnung
der Gradientengirkenausden Informationenim MR-Datensatzur fur 3D-MR-Sequenzemdglich.
Aufgrund der genannterProblememuf3 fir 2D-Sequenzeauf andereVerfahrenausgaichenwerden.
EineMoglichkeitist die KalibrierungderMR-Sequenzdgie im folgendenAbschnittbeschriebewird. Ei-
neweitereMdglichkeitist, einebestimmtetypischeBandbreiteanzunehmenndzusammemit demPa-
tienteneinenKalibrierkdrperaufzunehmenAus Kenntnisder genauerGeometriedesKalibrierkorpers
laltsichdannlberpiifen,ob die Annahmeder Bandbreitekorrektwar.

In der Praxissiehtesmomentarso aus,dalRzwar alle eingesetzteiGeiateinre Datenim DICOM-
Format exportierenkdnnen,aberden Standardnicht vollstandig einhalten.Zum einenexistiereneine
ganzeReiheherstellerspezifischdErweiterungendie dieselbennformationenspeichernabereigene,
vom StandardabweichendeTagszur KennzeichnungerwendenDiesist insofernkritisch, als daRdie-
se Erweiterungenm allgemeinemnicht verdffentlicht sind und damit eine automatischeBestimmung
der Sequenzparameteumindesteilweiseverhindern.Weiterhinwerdenunter Umstindenauchnicht
alle Informationeniberdie SequenzeabgespeicherEofehlt beispielsweiséie AngabederPixelband-
breitein sehrvielen Datengitzen.Dageayen sind die Angabentber Pixelgrof3e,Schichtdicke -abstand
und -orientierung,Sequenztypphasenkodiert®ichtungund By-Feldstirkein allen bislangbekannten
Dateng&tzenvorhanden.

Entsprechen{b] sindzumindestn Deutschlandlie Radiologerdazuverpflichtet,alle Informationen
zusammemit demDatensatfestzuhaltendie notwendigsind,um die Aufnahmeuntergenauwenselben
technischerAufnahmebedingungernu wiederholenDies wirde damit auchalle hier bertigtenPara-
meterbetrefen. Allerdings sind von dieserPflicht fiir eineunbestimmtdJbemgangszeivor allemaltere
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Geiatebefreit.

6.5.3 Bestimmungdurch Kalibrierung

Sind auf die beidenbislangbeschriebeneArten keinelnformationentiberdie MR-Sequenzu bekom-
men, mussendie berbtigten Gradientensirkeniibereine KalibrierungdesScannerdestimmtwerden.
Da die Gradientensirkenfur ein und dieselbeSequenzonstantsind, ist die Kalibrierung ein einma-
liger Schritt. Wir betrachterdie Kalibrierungzuréchstfur denFall von 3D-MR-Sequenzennd darauf
aufbauendur 2D-MR-Sequenzen.

Ein Kalibrierkdrper mit genaubekannterGeometriewird in den Scannergebracht,und von ihm
wird eineMR-Aufnahmeerstellt. Aus denauftretendemgeometrischeWerzeichnungem demMR-Bild
kanndannauf die zu bestimmenderGradientensirkengeschlossemwerden.Als Kalibrierkdrperwird
ein wirfelformiger Kdrper verwendet,an desserEckensich Kugeln (Marker) mit im MR sichtbaren
Materialienbefinden Der gesamteK drperbestehtausKunststof.

3D-MR-Sequenzen

In jedemDICOM-Datensataind auf jedenFall InformationeniiberdenSequenztypnd die phasenko-
dierte Richtunginnerhalbder Schichtenzu finden. Darausla3tsich die raumlicheRichtungermitteln,
in der eine Frequenzkodierunges Echoserfolgt. Dies ist die Richtung,in der die Gradientensirke
bestimmtwerdenmul3.Die Schichtwahlrichtungst in der 3D-MR-Sequenphasenkodiert.

0.B.d.A. erfolge die Frequenzkodierun@n x-Richtung.Der Wirfel hat acht Eckpunkte(x;, Yi, z),
i =1,...,8. Sieerscheinerim MR-Bild andenPunkten(x,y;, 7). Diesestehenin folgendemZusam-
menhangnit derReferenzgeometrie:

X X t B
i |=R@®®@) | vi |+| ty |+ 0 (6.12)
z Z t, 0

Konkretbedeutetas:

» DerKalibrierkorperwird im Scannemplaziert. Der Zusammenhangwischendem MR- und dem
Referenzkoordinatensystein,demdie x;, y; und z gegebensind, laltsich durch eine Rotation
R(@, @, @;) gefolgt von einer Verschieling (ty,ty,t;) T beschreiben(q, @, @;) beschreiberdie
Rotationswinlel, (ty,ty,t,) " die Translation.

» Auf die Kugelnim Scannemirkt einegeometrisch&/erzeichnungn der x-Richtung.Dieseist,
entsprechenleichung(3.26),abhangigvon der lokalen Feldinhomogenit AB; = B; — By und
derGradientenstrkeG.

Zunachstwerdendie funf Parametexp, @, @,, ty, t; bestimmt.Sinddiesekorrektbestimmt.emgeben
sichdiey; undz aufderlinken Seiteder Gleichungexakt ausden(x;,yi,z) auf derrechtenSeite.Dies
gilt fur alle Punkte Die Ermittlung dieserParameteeerfolgt durchdie MinimierungdesAusdrucks:

8
‘]((pm(ﬂ’?(plvty’tl):_Zl((w_yi)z—}_(zi,_zi)Z) : (6'13)

Eine Moglichkeit zur Optimierungist die Bestimmungder Parametergy, ¢, ¢, ty undt, durch
einenMinimierer. Hierfur konnenfrr die Minimierungvon J beispielsweis@ler Powvells-Algorithmus
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[87] oderderin Kapitel 4 vorgestellteUphill-Simplex-Algorithmus,angepaf3auf eine Minimierung,
zum Einsatzkommen.In allen Fallen ist es notwendig,den Bereich,in demdie Rotationsparameter
gesuchtverden einzuschanken Geherwir davon aus,daRderKalibrierkorperstetsnaherungsweismit
derselberOrientierungim Scanneiplaziertwird, so stellt eine Begrenzungvon |@| < 15°%i € {x,y,z}
keine Einschénkungdar. Als nachteiligkann sich herausstellengdaR dasvom Optimiererbestimmte
Minimum nur ein lokalesist unddie bestimmterParametenicht die gesuchtersind.

WeitereMoglichkeitensind unteranderendie direkte Bestimmungder gesuchterParametgrwenn
die Korrespondenzeder Punkte,wie in diesemFall, bekanntsind. Ein derartigesvorgehenwird erst-
malig in Horn [55] vorgestellt.Hierbei werdenfur zwei Mengenvon Punkten{p;} und {qg;} mit p; =
R(®x, @y, @) i +t die Parametedirekt bestimmt.Es muRallerdingsbeachtetverden,daRdie bei Horn
der mittlere quadratischd-ehleriiber alle drei Koordinatenberechnetwird. In unseremFall mul3 die
x-Koordinatevernachéssigtwerden. WeitereVerfahrenbasiererauf demEinsatzvon linearerOptimie-
rung,wie esbeispielsweisdei denKamerakalibrierungeim [44] erfolgt.

AnschlieBendkdnnendie Parametet, und G bestimmiwerden Ein UmstellenderobigenGleichung
nachty fuhrtaufdenfunktionalenZusammenhang

X
AB;
k=X — [R(@.®, %) | Vi -G (6.14)
Zi

X

DieseKurven schneidersich theoretischiir alle i in genaueinemPunkt. Aus diesemPunktlafitsich
sowohl der letzte Translationsparametsy als auchdie GradientensirkeG ablesenNur letztereist die
gesuchteJnbekannte.

Aufgrundvon Toleranzerwerdensichin der Praxisdie Kurvennichtin genauveinemPunktschnei-
den.In diesenFall bestimmerwir die Parametert{"” und G} der paarweiserSchnittpunktezweier
Kurvenfir die Kugelni und j. DergesuchtéVertvonty ergibt sichals Mittelwert

8 8 L
5 > g (6.15)

aIIert)((i’j) derpaarweiserschnittpunkteDurchUmstellender Gleichung(6.14)lal3tsichausty fur jeden
Markeri einzelndie GradientenﬁtrkeGE(') berechnenDie gesuchteGradientensirkeG ist schlief3lich
derMittelwert aller GradientensirkenG()

8

y G (6.16)
=1

Auf dieseWeiselaRtsichderstrendeEinfluld von kleinerenUngenauigkeitelsehrgut begrenzen.

2D-MR-Sequenzen

Die Kalibrierungfiir 3D-MR-Sequenzehkannals ein Spezialfallder 2D-Sequenzeangesehewerden.
Bei 2D-MR-Sequenzeerfolgt die Schichtwahlnicht Ubereine Phasenkodierungonderndurcheinen
Schichtwahlgradientewahrendder Anregung. Dahertretenin dieserRichtungauchVerzeichnungen
auf, und die Kenntnisder Gradientensirkeist notwendig.Ohne Beschénkungder Allgemeinheiter-
folge die Schichtwahlin z-Richtungund die Frequenzkodierungn x-Richtung.Im folgendenwird der
Schichtwahlgradiennit G, undder Frequenzkodigyradientmit G, bezeichnet.
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Der ZusammenhangwischendenPunkten(x,y/,Z) in der MR-Aufnahmeund (x;,y;, z) ist durch
die Gleichung

Xil X tx AG_BXI
Yl | =R@®@) | vi [+] ty |+] O (6.17)
Zi’ Z tz AG_Ei'

gegeben.Analog der Kalibrierung der 3D-Sequenzemvird hierbeidie Positionund Orientierungdes
Korpersim MR-Scannerund der EinfluR der Magnetfeldinhomogeniit sowie der Gradientenstrken
beriicksichtigt.In einemerstenSchrittwerdenwiederdie Rotationswinketp,, ¢, und ¢, sowvie derTrans-
lationsparametdy, in dernicht von einergeometrischewerzeichnungetrofeneny-Richtungermittelt.
DieserfolgtdurcheineMinimierungdesAusdrucks

8
\2
J( @By @aity) = > (Vi —¥i) - (6.18)
i=1
Die OptimierungdesAusdrucke®rfolgtanalogdem3D-Fall. Esist allerdingszu beachtendal3jetztnur
nochdermittlere quadratisché&ehlertibereineKoordinateberechnetvird.
AnschlieBendkannwiederderfunktionaleZusammenhangwischendenTranslationsparametety)
t, unddenGradientensirkenG, und G, aufgestellwwerden.Analogdem3D-Fall erhaltenwir hier

_ X\ AB;
o= X—|ROH@) | v || —5  und (6.19)
I 2 /1,
i o\
AB;
t = - |R&®@) | v || —5 - (6.20)
Z

L 4z

Wie im 3D-Fall kbnnenauchhierwiederdie Parameterpaarg und G, sawie t, undG; bestimmtwerden.
Die Vorgehensweisest genaudieselbe.

Evaluierung

Fur die Evaluierungnehmenwir einenKalibrierkdrperan, an desserEckensich abwechselndugeln,
gefullt mit Wassemund Gadolinium,einemMR-Kontrastmittel befinden Die magnetischesuszeptibi-
litatenbetragery = —9x 107 fur Wasseundy = 116 8x 10~° fur Gadolinium.Die Kantenknge
desKorpersbetiagt 15 cm. Fir die PlatzierungdesKorperim Scannemerdeno.B.d.A. funf Parame-
tersatzefUr die Rotations-und TranslationsparametgerwendetDiesesindin Tabelle6.2 aufgefihrt.

Zunachsterfolgt eineEvaluierungdes3D-Falles.Der Korperwird unterVerwendunglerfunf Para-
meter&itzeim Scannepositioniert.Um die begrenzteGenauigkeidesScannersind derMittelpunktbe-
stimmungderKugelnnachzubildenwerdendie berechneteKoordinateraufdie ersteNachkommastelle
gerundetDie Berechnungrfolgtfur GradientenstrkenG, im Bereichvon 1mT/mbis20mT/m Eswird
stetseineFeldstirkevonBy — 1,5T verwendet.

In Abb. 6.10sind die absolutenund relativen Fehlerfur verschieden&radientensirkenund alle
funf Parameterdtzedagestellt.Esfallt auf, daldie relatvenFehlermit steigendeGradientensirkeGy
groRerwerden.Der Grundhierfur liegt in derabnehmendeBtarkeder geometrischeVerzeichnungen
fur steigendeGradientensirken.Die Verschielnngenwerdengeringer weshalbdie Kalibrierung mit
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Nr. | O @ tx ty t;
1 7°1 0°] 0°| -5mm| 5mm| -2mm
2 5°|1-8°| 2° Omm | -4mm 2mm
3 5°1 2°] -9° | -15mm | 12mm 6 mm
4
5

5°1 3°| -5° 4mm | -4mm 1mm
-10°| 8° | 10° 5mm| 8mm | -10mm

Tabelle6.2: Parameteratzefur die PositionierunglesReferenzkrpersim MR-Scanner

02 |

zent

01 [

Abweichung [mT/m]

Abweichung in P
°
&
[
|

\ A N /f
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L L L L L 0 i L - b L N L L
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
2u bestimmende Gradientenstérke G, 2u bestimmende Gradientenstérke G,

Abbildung 6.10: Absoluter(links) undrelativer Fehler(rechts)der Gradientenbestimmunig einer3D-
MR-Sequenz Gezeigtwird die Abweichungvon der vorgegebenenund zu bestimmenderGradien-
tenstirkeG, fir verschieden&radientengirkenunddie fiinf Parameteratze.

groRererFehlernbehaftetst. Trotzdemliegendie relativenFehlerfir alle Parameterdtzeund Gradien-
tenstirkenstetsunter1,42%undinsbesonderéir kleine Gradientensirkensogarmweit darunter

Fur die Evaluierungder Kalibrierungvon 2D-MR-SequenzewerdendieselberParameteverwen-
det.Die zu bestimmende®Gradientenstrkensind der FrequenzkodigradientGy undder Schichtwahl-
gradientG,. BeideGradienterwerdenin einemBereichvon 1mT/mbis 20mT/mbetrachtet.

Die graphischd®arstellungderErgebnissdindetsichin Abb. 6.11.Dargestelltist die relative Abwei-
chungderGradientensirkenG, und G, von denvorgegebenerstarken.Die Berechnungerfolgt fur alle
funf Parameteratze. Die relativen Fehlerwerdenbei steigenderGradientenstrkenwiederumgrofZer
Der grofdtebeobachtet&ehlerliegt fir alle Gradientengtrkenund Parameteratzejedochunter1,60%
undist damitnur geringfigig grof3eralsim 3D-Fall.
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Parametersatz 4 —— Parametersatz 4 ——
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Abbildung6.11:Relativer FehlerderGradientensitrkenGy (links) undG; (rechts)derGradientenbestim-
mungin einer2D-MR-SequenzGezeigtwird die Abweichungvondenvorgegebenemuindzu bestimmen-
denGradientensirkenGy und G, fiir verschieden&radientensirkenund die finf Parameteratze.
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Kapitel 7

Intraoperati ve Registrierung

7.1 Ziel

Bis jetzt sinddie folgendenPunkteerledigt:

» DerKnochenist ausdenMR-Datensegmentiertwordenundstehtals 3D-Modell zur Verfugung.

» EserfolgteeineKorrekturdergeometrischeWerzeichnungeim denMR-Aufhnahmen.

Damitstehtdie Grundlagezur Verfugung,anhandderderchirurgischeEingriff geplantwerdenkann.
AnschlieBendst esnotig, die Planungauf den Patientenwahrendder Operationzu UbertragenDies
erfolgt durch eine Rayistrierungdes3D-Datensatzemit denintraoperatv gevonnenerFluoroskopie-
aufnahmenWahrenddie erstenSchritteder Segmentierung Verzeichnungskorrekturnd Planungvor
dereigentlichenOperationerfolgen,ist die Registrierungals Bestandteider OperationanzuseherDa-
mit kommtesbei denVerfahremicht nur auf die Genauigkeitan, sonderneswerdenweitausstrengere
Anforderungandie Geschwindigkeitind die Rolustheitgestellit.

Wie in AnhangA dagestellt,wird der C-Bogenals Lochkameramodelliert. Ein zusatzlich direkt
vor dem BildverstrkerangebrachteKalibrierkdrper dient zum ErfassengeometrischeMerzeichnun-
gen.Weiterhinwird mit dem Trackingsystendie Positionund Orientierungder Kamerawahrendder
Aufnahmenbestimmt.Als ErgebnisderKalibrierungerhalterwir fur jedeAufnahme:

+ Die Positionund Orientierungder Lochkameram Raumwahrendder Aufnahme,
+ die Brennweited.h.denAbstandzwischenKameraund Bildebenesowie
» geometrisctkarrigierteFluoroskopieaufnahmen.

DieselnformationerwerdenwahrendderfolgendenRajistrierungmit denpraoperatien 3D-Datenver
wendet Einzelheiterzur KalibrierungderKamerasindin AnhangA aufgefihrt.

7.2 Segmentierungder Fluor oskopieaufnahmen

Meistensist eineintraoperatre Segmentierungder Fluoroskopieaufnahmemotwendig.Diesist vor al-
lem dannerforderlich,wenn sich die Verfahrenzur Registrierungder praoperatren Planungauf den
intraoperatven Fluoroskopiedatean vorhandenerKantenorientieren Die KantenkénnenUbeigange
zwischenderKortikalis unddemWeichgevebebzw. der SpongiosaindderKortikalis sein.

99
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Abbildung 7.1: Fluoroskopieaufnahmedes proximalen(oben)und distalenFemurs(unten). Gezeigt
sindjeweils zwei verschiedenéufnahmerichtungen.
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Abbildung 7.2: Anderungin der Kontur der auRRererKortikaliskanteabrangigvon der Kameraposition
am Beispieleinesproximalen(oben)und distalenFemurs(unten).Gezeigtist die Fluoroskopieaufnah-
me sawie die Kontur (weil). Die Aufnahmensind auseinemCT-DatensatalesFemursunterVerwen-
dungdesSheatWarp-\erfahrend63], kiinstlichberechnetvorden.Der C-Bogenwird um die Femur
schaftachsgedrehtundvon Aufnahmezu Aufnahmeum jeweils 45 Gradweiterbevegt.

Fur denintraoperatven Einsatzvon Segmentierungserfahrenmissenjedochsehrstrikte Anforde-
rungenandie Zeit und die Nutzerinteraktiorgestelltwerden:

» Die Sggmentierungsoll denklinischenAblauf zeitlich mdglichstnicht beeinflussenAus diesem
Grundmuf3derverwendetélgorithmusautomatisctablauferkénnen.

» Es mufd moglich sein, die Segmentierungvon Anwenderzu beeinflussenEinmal kbnnenana-
tomischeBesonderheitedafur soigen, daf’ vollautomatisché/erfahrenkomplett versagenEin
weitererGrundist die Tatsachedal3an dieserStelle 2D-Projektionereines3D-Objekteetrach-
tetwerden SchorkleineAnderungin derPositionderKamerazumObjektkonneneineerhebliche
Anderungin der Kontur zur Folge haben(Abb. 7.2). Esist kaummbglich, in vollautomatischen
Verfahreralle dieseFalle zu bericksichtigen.

Ausdengenannteiirindenwird fur die Segmentierunglasbereitsn Kapitel 4 eingesetzteivewire-
bzw. Livelane-\érfahren[9, 43] verwendet.Problematischist jedochdie relativ schwachausgepagte
Kante zwischender Kortikalis und der SpongiosaEinerseitsist esdie Kante, die im MR abgebildet
wird. Andererseitdalitsich dieseKante sehrschwersegmentierenDie Segmentierungst aufwendig.
Aus diesemGrund erfolgt in unsererAnwendungerdie Sgmentierungder Kante zwischenKortika-
lis und Weichgeavebe. Diese Kante ist sehrgut ausgepiigt und selbstbei Patientenmit krankhaften
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Verfahren Nutzerinteraktion Reproduzierbarkeiﬁ Zeitbedarf
manuellePositionierung viel kaum hoch
SementierunganatomischeBtrukturen| mittel bisgering | gut gering
automatischéositionierung mittel sehrgut gering

Tabelle7.1: Vergleich verschiedeneAnsatzezur initialen Registrierunghinsichtlichder AspekteNut-
zerinteraktionReproduzierbarkeitnd ZeitbedarfdesAnwenders.

Veranderungder kndchernenStrukturen,beispielsweisalurch Osteoporosenoch gut erkennbarEine
Segmentierungnit Livewire bzw. Livelaneist sehrgutmdglich underfordertnur wenigeStiitzstellen.
Eine weitelgehendeAutomatisierungder Segmentierungkann unter Umstndennoch durch den
TemplateMatchingAnsatzvon Tagare[106] oderdurchdie Anwendungvon Active ShapeModels(sie-
heu.a.[10, 38, 39, 101]) erreichtwerden.Letztereserfordertallerdingswahrendeiner Trainingsphase
wiederumeinemanuelleSegmentierunglerKortikalis.

7.3 Initiale Registrierung

Die gesamtdrgyistrierungwird in zwei Schritteuntegliedert:die initiale Lagescktzungunddie Nach-
optimierung.Die Aufgabederinitialen Lagescltzungbestehtdarin, die PositiondesModells im Auf-
nahmeraummaherungsweiseu bestimmenAnschlie3endvird mittels einerNachoptimierundir eine
sehrhoheGenauigkeigesogt.

Fur dieinitiale Positionierundkommendrei Moglichkeitenin Betracht:

1. Die vollstandigmanuellePositionierung.

In diesemFall ist esdie AufgabedesAnwendersgdas3D-Modellsoim Raumzu plazierendal3es
sichmit densichtbarerkndchernerstrukturermoglichstgutiiberdecktDie Positionierungerfolgt
in allenFluoroskopieaufnahmen.

2. Die Kennzeichnung@pestimmterklar erkennbareanatomischestrukturen/Landmarken.

Vom Anwenderwerdensowvohl wahrendder praoperatren Planungm 3D-Datensatals auchin-

traoperat in denFluoroskopieaufnahmespezielle sehrgut zu definierendeanatomisché&truk-
turensegmentiert.Die Berechnungler initialen Transformatiorerfolgt anhanddieserdefinierten
Strukturen.

3. Eineautomatisch&rkennung.

Aus dem3D-Modell und den2D-Fluoroskopierwerdeneine Reihevon Merkmalenautomatisch
extrahiert.Die Bestimmungderinitialen AbbildungsparametegrfolgtanhanddieserMerkmale.

In Tabelle7.1 ist ein Vemgleich zwischenden drei Mdglichkeitendaigestellt. Auf die beidenletzteren
gehenwir in denfolgendenAbschnitternaherein.
7.3.1 BestimmunganatomischerStruktur enam proximalen Femur

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

erkennenWeiterhinsollte der Trochanteminor im 3D-Datensataindin bestimmter-luoroskopieauf-
nahmereu erkennersein.Wir gehervon denfolgendenAnnahmeraus:

» DerFemurkopfentsprichindherungsweiseinerKugel.
» DerFemurhaldafitsichdurcheinen,vollstandigim KnochenverlaufenderTorusbeschreiben.

» DerFemurschaftvird durcheineStrecke die seinerHauptachséolgt, beschrieben.

Praoperative Planung

Wahrendder praoperatren PlanungwerdendieseGeometrierzurachstim 3D-MR-Datensatzefiniert.
Zur BestimmungdesFemurkopfesvird in jederSchichtim MR-Bild, in derderFemurkopfzu seherist,
seineAulRenkantelurcheinenKreis umschriebenEin Kreiswird durchjeweilsdrei Punktedefiniert.Sie
werdenso gesetztdaldie sichtbareStrukturmoglichstoptimal umschlossemvird. Ist in jederSchicht
desFemurkopfein solcherKreis eingezeichnetiaRtsich an dieseDateneine Kugel anpassenAus
demAbstandder Kreise zueinanderihren Radienund Mittelpunktenlafitsich der Mittelpunkt und der
Radiusder Kugel schatzen.Seiendie Schichtenim 3D-Datensataxial orientiert,d.h. zwei Schichten
unterscheidesichdurchihre z-Koordinate Nehmenwir an,wir habem Kreisemit Mittelpunkten(x;, y;)
innerhalbeiner Schichtund Radienr;. Aus der Schicht,in der sich ein Kreis befindet,erhaltenwir die
dritte Koordinatez. Gesuchist der Mittelpunkt (xk, Yk, )" undderRadiusrk derKugel.Betrachten
wir zwei beliebigeKreisei und j miti, j < n,i # j. Danngilt:

(z—z)%+r? = rZ2 und (7.1)
(Zj—z)°+r? = 1§ . (7.2)
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Die Subtraktionderzweitenvon der erstenGleichungund die Umstellungnachzx fuhrt auf

_ -1+ -7

2(zj-2z) (739

Zur Bestimmungdes Kugelmittelpunktesverdenalle moglichen Kombinationenzwei verschiedener
Kreisebetrachteund die z-KoordinatedesMittelpunktesberechnetz ergibt sich dannals Mittelwert
aller auf dieseWeise bestimmterzg -Werte. Ebensowerdenxx und yx als Mittelwerte der x; bzw. ;
berechnetDamitist der Mittelpunkt der Kugeldurch

Xk = (7 4)

X

M= M

Sl Sl
Il
N P

Yk = (7.5)

<

n-1 n rjz_r.2+zj.2_z|.2
v = — 4 A 7.6
00,2, 2@-2) (7:6)

definiert.Zur BerechnunglesRadiusderKugelwird ausgenutztial3fur jedenKreisi gilt

rk = (zi—zK)Z—HiZ. (7.7)

DeraufdieseWeiseberechnet®adiuswird wiederiiberalle Kreisegemittelt,und esgilt

rK:% _:i\/(Za—ZK)Z—HiZ. (7.8)

Obwohlfir die Herleitungeineaxiale Richtungder Schichtervorausgesetaturde,lassersichdie Glei-
chungerauchauf andereSchichtrichtungelifsagittalbzw. koronar)anpassen.

Fur die Bestimmungdes Femurhalsesvird in den entsprechendeBchichtenjeweils die diinnste
Stellemarkiertundin diesePunktmengein Toruseingepallt.

Im dritten Schritt schlieRtsich die Definition desFemurschaftean. Proximalund mindesten® cm
distal desTrochanteminor werdenauf der Femuroberfichezwei gegeriiberliggendePunktemarkiert.
AusbeidengegeniiberliggenderPunkterberechnesichjeweilsein EndpunkiderStrecke An dieserStel-
le ist zubemerkengdalsichdie Genauigkeitmit welcherder Femurschafbeschriebemvird, wesentlich
vom Abstandzwischenden EndpunkterdieserStreckeabltangt.Im Idealfall ware der gesamté=emur
im MR-Datensatzu erkennenDiesist jedochnur auRersseltender Fall. Mit der Einschénkung zwei
Punkteproximal und zwei Punktemindestengwei Zentimeterdistal desTrochanteminor zu setzen,
solltefur unserenitiale Registrierungeineausreichend&enauigkeierreichtwerden.

Als Ergebniserhalterwir eine3D-Geometriedie denproximalenFemurbeschreibtDiesewird im
folgendemauchals 3D-Referenzgeometrigezeichnet.

Intraoperatives Vorgehen

Intraoperaty werdenzwei oder mehr Fluoroskopieaufnahmeder entsprechendeRegion erstellt. In
jederdieserAufnahmenwerdendie folgendenStruktureneingezeichnetAbb. 7.4,7.5):

» Eswird ein Kreis definiert,derdenFemurkopfumschlieRtDafir werdendrei Punktegesetzt.
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Abbildung 7.4: Schematisch®arstellungeinesproximalenFemurs Die grineKreis kennzeichnetlen
Femurkopf die gelbeStreckedenFemurhalsDie GeradedurchFemurkopfmittelpunkund Femurhals-

mittelpunktist als gelbe,gestrichelteGeradeeingezeichnetlie Femurschaftachsalsrote, gestrichelte
Gerade.

* Eswird die diinnsteStelleam Femurhalanittels zweierPunktemarkiert.

» DerFemurschafivird definiert,indemjeweils zweigegeriberliggendePunktedistalundproximal
desTrochanteminor gesetztwerden.Analog der 3D-Planungwird darausdie Streckefur den
Femurschafberechnet.

DieseGeometrierwerdenin allen2D-Fluoroskopieaufnahmatefiniert. Aufgrunddermodellierten
Lochkamerdaftsichdarausviederumeine3D-GeometrieberechnerfAbb. 7.6).

Lagesclatzung

Fur dieinitiale Lagesckitzungwird die Referenzgeometriauf diese3D-Geometrigegistriert. Dieser
folgt in denSchritten:

1. AbbildungderFemurkopfmittelpunktaufeinander

2. Rotationum denFemurkopfmittelpunktsodalRdie Femurhalsachsed,h. die gedachterGeraden
durchdenFemurkopfmittelpunktind Femurhalsmittelpunkparallelzueinandesind.

3. Rotationum die Femurhalsachseo daRdie Ebenendefiniertdurchden Femurkopfmittelpunkt
mit Normalensenkrechzu Femurhalsachsend Femurschaftachsearallelzueinandesind.

In diesenSchrittenist beiticksichtigt,dal3geringfigige Toleranzereu leicht unterschiedlicheiGeome-
trien filhrenkdnnen.
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Abbildung 7.5: Femurkopf(griin), -hals(gelb) und-schaftachsérot) eingezeichnein Fluoroskopieauf-
nahmenvom proximalenFemur

Abbildung 7.6: Aus zwei 2D-Fluoroskopieaufnahenrekonstruierte8D-GeometriedesproximalenFe-
murs
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Abbildung 7.7: Initiale Registrierunganhandder nutzerdefinierterStrukturenam proximalenFemur
Dagestelltist der projizierte Umrif3 desregistrierten3D-Oberfaichenmodellsler praoperatr segmen-
tiertenSpongiosdweilReKontur)unddie au3ereKortikalis in denFluoroskopieaufnahme(blaueKon-
tur).

Evaluierung

Im folgendenschlieRRersich jetzt Betrachtungerzur EvaluierungdiesesVerfahrensan. Dabeiwird auf
drei PunkteRUcksichtgenommendie Genauigkeitdie Reproduzierbarkeiind der Aufwand desAn-
wendersMit der Genauigkeitvird bewertet,wie starkdie zu erwartender\bweichungernvon der Re-
gistrierstellungsind. Die Reproduzierbarkeist ein Maf3 dafur, in welchenUmfangsich dieselberEr-
gebnissebei wiederholtenAnwendungerwieder einstellen. Weiterhinwird damitgemessenyie stark
sichdie ErgebnisseronverschiedeneAnwenderruntereinandeunterscheiderMit demAufwandwird
der zusatzliche praoperatie und intraoperatie Zeitbedarfder Anwenderzur Definition der Strukturen
gemessen.

Zu diesemzZweck wurdeeine Umgehunggeschdkn, in derder Anwenderdie Planungvornehmen
kann.VonfunfverschiedeneproximalenFemuravurdenjeweils ein CT- undein MR-Datensatzrstellt.
Die MR-DatenwurdennacheinergeometrischeKorrekturaufdenjeweiligenCT-Datenregistriert. Wei-
terhinwerdenausdenCT-Datendigitale Fluoroskopieaufnahmeerstellt,d.h.durcheineSimulationdes
RontgengeatesberechnetHierzu definierenwir eine Lochkameragdie denrealenFluoroskopeinstel-
lungenentspricht Aus jedemCT-Datensatavurde eine Reihevon kiinstlichenFluoroskopieaufnahmen
generiertZwischendeneinzelnenrAufnahmenwurde die Kamerabzw. dasObjektgedreht,so dalwir
eineReihevon moglichstrealenBedingungerentsprechenderluoroskopiererhalten Die Kenntnisder
KameraeinstellungemndderAbbildungder MR- aufdie CT-Datenemibt gleichzeitigdie Referenzwi-
schendem MR-Datensataind den Fluoroskopieaufnahmemieseist fur die spatereAuswertungder
Genauigkeisehrwichtig.

Die auftretendeRotationerbeiderPositionierunglesFemursvahrendderOperatiorkdnnendurch
drei Winkel beschriebemverden:

* In AbhangigkeitvonderLagedesPatientertritt eineDrehungumdie Femurschaftachsauf. Diese
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Rotationwird im wesentlicherdurchdie LagedesFulResdestimminachaul3ergekippt,usw). Der
entsprechendewinkel wird im folgendemmit ¢; bezeichnet.

 Firverschieden&luoroskopieaufnahmenird oft nicht der C-Bogenbewegt, sonderrder Femur
gedrehtDiesesentsprichteinerRotationum die Femurhalsachsem einenWinkel ;.

» Weiterhin kdnnenRotationenum eine Achseauftreten,die senkrechtauf Femurhalsachssteht
undparallelzur Bildebeneder Kameraist. DieserDrehwinkelwird mit @3 bezeichnet.

Fur die Evaluierungwerdendie folgendenwWinkelkombinatonenverwendet:

¢ || 0°|-30°| -15° | 15°| 30°| ©O°| O°| O°| O°| O° 0° 0° 0°| 0°| O°
@ || O° 0° 0°| 0°| 0°]30°|45°| 60°| 75°|90°| 105°| 75°| 75°| 75°| 75°
@ || O° 0° 0°| 0°| 0°| 0°| 0O°| O°| 0O°| O° 0° | -30°| -15° | 15° | 30°

Damiterhalterwir vonjedemDatensat45 Fluoroskopieaufnahmen.

In derbeschriebeneldmgelungwurdesonohl die praoperatie als auchdie intraoperatie Planung
von funf verschiedeneRersonervorgenommenDie praoperatie Planungim 3D-MR-Datensatavird
hier nur amRandevaluiertund wurdedaherauchnur einmalvon jedemAnwenderin jedemDatensatz
vorgenommenDesweitereatjederAnwendeiin jederFluoroskopieaufnahndie anatomischeStruk-
turenzweimalmit einemzeitlichenAbstandvon ca.einerWochedefiniert.DurchdenzeitlichenAbstand
ist ein Lernefekt weitestgehendwuszuschlieRerAusgevertetwurde sovohl die Genauigkeitund Re-
produzierbarkeitn den2D-Fluoroskopieaufnahmeais auchGenauigkeiter initialen Lagescltzung.
Die Auswertungerfolgt fir jedesBild, d.h. jede 2D-Fluoroskopieaufnahmiezw. jeden3D-Datensatz,
einmalgemeinsanfir alle Nutzer und einmal getrenntfiir jeden Anwender Abstandewerdenin den
2D-Fluoroskopieaufnahmen Pixeln, ansonstein Millimetern angegebenlnsgesamiverdenjedesmal
die folgendenPunkteausgevertet:

* Aus allen FemurkopfmittelpunkterinesBildes wird ein Mittelpunkt berechneund darausder
maximaleAbstandaller Femurkopfmittelpunktgon diesemMittelpunkterrechnetWeiterhinwird
ausallen Femurkopfradierein mittlerer Radiuserrechneuund darausdie maximaleAbweichung
aller Radienvon diesemMittelwert bestimmt.Wir erhaltenfur jedesBild jeweils einenWert flr
Femurkopfmittelpunktind-radius.Von denWerteniiberalle Bilder wird derminimaleund maxi-
maleWert, der Mittelwert und die Varianzbestimmt.

» Auf dieselbéMeisewird ausallen Femurhalsmittelpunkteand -radienein Mittelpunkt bzw. mitt-
lerer Radiusund darausdie maximaleAbweichungberechnetEs werdenwieder minimalerund
maximaleiWert sawie der Mittelwert und die Varianzermittelt.

» Weiterhinwerdendie FemurschaftachseyetrachtetEswird dermaximaléWinkel berechnetgden
zwei definierteFemurschaftachsen einerFluoroskopieaufnahmiaben.Von allen Wertenwird
wieder Minimum und Maximum sawie Mittelwert und Varianziiberalle Datenbzw. Datengtze
anggeben.

» Weiterhinwird derZeitbedarfeinesiedenAnwenderggemessen.

« Letztendlicherfolgt eine Analyseder Genauigkeiteiner Reggistrierunganhanddieserdefinierten
Strukturen Bewertetwerdendie rotatorischaundtranslatorisché\bweichung.
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Die Ergebniss&kdnnendenTabellen7.2,7.3und 7.4 entnommerwerden.Der Femurkopfla3tsich
demnachsehrgut reproduzierenAlle betrachteterPersonerkamenauf eine Abweichungdes Mittel-
punktesvon maximal6,4 Pixeln und desRadiusvon ca. 3,8 Pixeln. Ahnlich gutist die Reproduzierbar
keit fur denFemurhalsradiu®ageyentretenbeim FemurhalsmittelpunigchongroRereAbweichungen
auf, sovohl intra- als auchinterpersonellBei Femurschaftachssind ebenfallsgrol3e Abweichungen
zu betrachtenSo liegt der maximaleWinkel zwischenzwei Achsenfir alle Anwenderbei ca. 70°.
Selbstintrapersonelist eine maximale Abweichungvon noch ca. 41° zu beobachtenZusammenfas-
sendlaltsich sagendalder Femurkopfvon allen Anwendernsehrprazisedefiniertwerdenkann.Die
intra- undinterpersonelleifferenzersind geringund unterscheidesich nicht. Dageyenist beim Fe-
murhalsmittelpunktind der Femurschaftachssinesehrgrof3eAbhangigkeitvom jeweiligen Anwender
festzustellenBei der Femurschaftachs&ind sogardie Abweichungerbeiverschiedenelersucherein
unddesselbenwendersunterUmstndersehrgro3(bis ca.40°), eineguteReproduzierbarkeist hier
nichtbeiallenNutzerngegeben.

Verwenderwir nun dieseDatenfir die initiale Lagesckitzung,so erhaltenwir die in Tabelle 7.5
aufgefihrten Ergebnisse Weitgehendunablangig von den Winkeln zwischenden Bilder betiagt der
rotatorischeFehlerim Durchschnittca. 3-4°. Die translatorischéAbweichungbetragt durchschnittlich
1,5-2mm.

Die beritigte Zeit fur die praoperatie Planunglag je nachAnwenderzwischenzwei und finf Mi-
nuten.Die intraoperatie Planungberitigt ca. 30 Sekunderpro Bild.
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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

21 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

41 0,24 5,71 1,56 0,99| 0,01| 2,25 0,79 0,26

51 0,20| 5,94 1,98 1,421 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 Reproduzierbarkeider Definition desFemurkopfesn 2D-Fluoroskopie-
aufnahmenAngabenin 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

21| 0,25| 9,03 1,92 2,43| 0,00| 4,57 0,67 0,51

31| 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

51 0,25]| 10,08 3,50 6,21| 0,00| 6,85 1,29 1,51
gesamt|| 6,15| 33,81 1547 31,38| 1,41| 15,71 4,68 6,61

Tabelle7.3: Genauigkeitund Reproduzierbarkeider Definition desFemurhalse#n 2D-Fluoroskopie-
aufnahmenAlle Angabenrsindin Pixeln.

Femurschaftachse

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

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

21 0,14 41,04 11,56| 146,42

31| 0,13] 40,28 7,44 65,80

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

51 0,04| 39,62 452| 38,30
gesamt|| 8,27 | 70,04 29,71| 184,17

Tabelle7.4: Genauigkeiind Reproduzierbarkeier Definition der Femurschaftachsa 2D-Fluorosko-
pieaufnahmenAngabenin Grad.
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Winkel rotatorischeAbweichung translatorisché\bweichung
Durchschnitt| Varianz| Maximum | Durchschnitt| Varianz | Maximum
30° 3,28° 0,48° 4,37° 1,68mm 1,02mm | 3,06 mm
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: Fehlerbeiderinitialen LagescltzungamproximalenFemur ermitteltiberfiinf Datensitze
undfunf TestpersonenynterteiltnachdemWinkel zwischendenAufnahmenrichtungederBilder.
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7.3.2 AutomatischeLagesctatzungam proximalen Femur

Bislang werdendie anatomischerRegionenvon Hand eingezeichnetDer Nachteil diesesVorgehens
bestehdarin, daReseinenzusitzlichenZeitaufwandfur den AnwenderbedeutetDabeiwird der Kno-
chenbereitspraoperati inklusive dieserRegionensegmentiert.Ein weitererWeg bestehtdaherin der
automatischeirkennungler relevantenStrukturenundihre Markierungbasierendiuf dieserSegmen-
tierung.Falls eineintraoperatire Segmentierungder auRererKortikalis in denFluoroskopieaufnahmen
stattfindetwie siewahrendder Nachoptimierungerforderlichist, kannebenfallsauf daszusatzlicheEin-
zeichnenvon Femurkopf,-hals und -schaftverzichtetwerden.Mit diesemProblemwird sich der nun
folgendeAbschnittbesclaftigen.

Intraoperative Planungin den Fluoroskopieaufnahmen

Zunachstwird die intraoperatve Definition der Strukturenin den Fluoroskopieaufnahmebetrachtet.
Wenngleichin der zeitlichenAbfolge zuvor die praoperatie Planungin den3D-MR-Datenkommt, so
kanndie automatisché&rkennungvon Femurkopf,-halsund-schaftin 3D-Datenauf denFall von 2D-
Datenzuriickgefihrt werden.Es wird jetzt davon ausggangendafd eine Segmentierungder aufleren
Kortikalis bereitsvorhanderist. Dieseist eineMenge{p; }\.; von N Punktenp; € R2 Dannwerdendie
Strukturenin genauderReihenfolge=emurkopfFemurhalsind zuletztFemurschaftefiniert.

Die Definition desFemurkopfedestehin der Aufgabe denMittelpunktm € R? undRadiusr eines
Kreiseszu bestimmender den Femurkopfoptimal umschlief3t.Dies erfolgt unter Verwendungeiner
Houghtransformatiofs. [58]). FUr jedenPunktp; derSegmentierundassersichKreisemit Mittelpunkt
m und Radiusr finden,sodaf3die Gleichung

(pi —m)? =r? (7.9)

erfullt ist. Die drei Unbekanntersind die beidenKomponenterdesVektorsm und der Radiusr. Wir
erhalteneinendreidimensionaletoughraum Dieserwird in jeder Dimensionin Zellen der Grofl3e 1
unterteilt.JedePunktder SegmentierunglefinierteineKurve in diesemHoughraumalsZusammenhang
zwischendem Mittelpunkt desKreisesund desserRadius.In jeder Zelle wird die Anzahl der Punkte
gezhlt, derenKurve durchdie Zelle verlauft. Die Parameterdie der Zelle mit der hochstenAnzahl
entsprechergrgebenMittelpunkt und RadiusunseregesuchterKreises.

Fur die BestimmungdesFemurhalsesverdenalle Punkteder Sgmentierungbestimmt,die aul3ef
halb desKreisesvom Femurkopfund gleichzeitiginnerhalbeinesKreisesmit demselberMittelpunkt
und einem1,3-fachenRadiusliegen. Von diesemPunktenwerdendie Zusammenhangskomponenten
beziglich der8-erNachbarschatverechnetinddie beidengrofitenzusammenéingenderKomponenten
ausg&vahlt. Der Femurhalsmittelpunkergibt sich als Schwerpunkder Punktein diesenbeidenKom-
ponentenAls Radiuswird der mittlere euklidischeAbstandiiber alle Punktezu diesemMittelpunkt
verwendet.

Fur die nunfolgendeBerechnunglesFemurschafteserdenzwei Annahmergemacht:

* Die Streckefiir denFemurschaftiegt genauin derMitte.

 DieRichtungdesFemurschaftesntsprichderHauptachseerPunktwolkedie die Sgmentierung
beschreibtProblematisctiabeiist nur die Asymmetrie die durchdenFemurkopfentsteht.

Zu bestimmerst einPunktsunddie Richtungv derStrecke Der Punktergibt sichalsderMittelpunktder
Streckedie beideEndender Segmentierungniteinandeverbindet.Zur Bestimmungder Richtungder
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Streckewerdenalle Punkteder Segmentierungherangezogerdie nichtinnerhalbder zur Bestimmung
desFemurhalseserwendeterKreise liegen. Die Hauptachsemwler verbleibenderPunktmengeaverden
bezogeraufdenPunkts berechnet.

Abbildung 7.8 zeigt graphischdie einzelnenSchritteder automatischemefinition, ausgehend@on
einerSggmentierungderauliererKortikalis.

Praoperative Planungim 3D-Datensatz

Eine Ubertragungder obigen Schritte zur Bestimmungder Strukturenauf den 3D-Fall ist prinzipiell
moglich. Allerdingsist mit einererheblichsteigenderiKomplexitat zu rechnenBeispielsweis@rhalten
wir in diesemFall einenvierdimensionaletdoughraunmeur BestimmungderKugelfiir denFemurkopf.

Allerdingskanndie praoperatie Planungim 3D-MR-Datensatauf denFall von 2D-Fluoroskopie-
aufnahmerzurickgefihrtwerden Dazuwerderzweiorthogonald’rojektionerdesbereitssggmentierten
3D-Modellserzeugtund desserauRereKonturenin diesenProjektionerbetrachtetDie beidenProjek-
tionsrichtungersind senkrechtzur axialen Schnittrichtung Beide Projektionsebenestehensenkrecht
aufeinanderDer Einfachheithalberlassersichfur diesenZweck Parallelprojektionerverwenden.

Nach der Erstellungder beiden Projektionendes 3D-Modells und der Berechnungder auf3eren
Konturin denProjektionsebenewerdenmit demVorgehenfiir die 2D-PlanungFemurkopf,-halsund
-schaftdefiniert. AnschlieRendverdenausdieserDatenin beidenProjektionerdie entsprechendeBD-
GeometrierberechnetEine VeranschaulichundesVorgehendst in denAbbildungen7.9und7.10zu
finden.

Evaluierung

Die Moglichkeit, die fur die initiale Lagescktzungnotwendigeranatomischeistrukturenautomatisch
erkennenzu lassen,wird jetzt hinsichtlichihrer Genauigkeitanalysiert.Analog der Evaluierungder
initialen Lagescktzungmit der manuellenDefinition der Strukturenwerdendafur wieder registrierte
CT/MR-Datenatzeverwendet Aus dem CT-DatensataverdendieselbersimuliertenFluoroskopieauf-
nahmererstellt.

JedeFluoroskopieaufnahmand der MR-Datensatavurden segmentiert. Hierbei kommt fur die
Fluoroskopiedateras Livewire-Verfahrenzum Einsatzund fur die MR-Daten die vorgestellte3D-
SegmentierungAnschliel3encerfolgt die automatischéerkennungvon Femurkopf,Femurhalsund der
Femurschaftachsend darausdie Schatzungderinitialen Lage.Die Ergebnissesindin Tabelle7.6 auf-
gefuhrt.

Winkel rotatorischeAbweichung translatorischébweichung
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 derautomatischeinitialen Lagescktzungam proximalenFemur ermittelt iber

funf Daten&tze,unterteiltnachdemWinkel zwischendenAufnahmerichtungederBilder.
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Abbildung7.8: Schrittweiseautomatisch®efinitionanatomischestruktureramBeispielzweiverschie-
denerFluoroskopieaufnahmeginesproximalenFemurs.Gezeigtsind jeweils von obennachuntendie

Fluoroskopieaufnahmmit der Segmentierungler auRererKortikalis (blaueKontur) und der Definition

desFemurkopfeggriin), desFemurhalseggelb) undletztendlichdesFemurschaftegot).
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Abbildung 7.9: AutomatischeDefinition von Femurkopf(griin), -hals (gelb) und -schaft(rot) anhand

eines3D-OberfachenmodellsGezeigtist die Segmentierungder Spongiosamit den eingezeichneten
Strukturen

Die Ergebnissén Tabelle7.6 zeigeneinehoheGenauigkeider Lagescktzungfir alle betrachteten
Winkel zwischendenbeidenAufnahmerichtungerl.ediglich bei 45° tritt ein AusreiRerauf. Siehtman
von diesemab, nimmt die mittlere und maximaletranslatorisch@ind rotatorischeAbweichungmit stei-
gendenmWinkel ah Ein optimalerWert liegt offenbarzwischen75° und 90°. Die Fehlersind aberstets
kleinerals4,5°bzw. 6,32mm. Ab einemWinkel von 60° ist dertranslatorisch&ehlersogarkleinerals
2 mm. Damitkanndie automatischéageschtzungn derGenauigkeitie manuelleDefinition derana-
tomischenStrukturenersetzenDie berdtigte Zeit betragt ca. 20 Sekunderpro Fluoroskopieaufnahme

und 35 Sekunderfir denpraoperatien MR-DatensatzDas Verfahrenist vollautomatischund beritigt
keinenNutzereingrif.
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Abbildung7.10: AutomatischeDefinition von Femurkopf-halsund-schaftin den2D-Projektionenge-
neriertauseinem3D-OberfhchenmodellsGezeigsinddie ParallelprojektionerdesOberfachenmodells

in sagittaler(links) und koronarerRichtung(rechts)sowie die definierteneingezeichnete®trukturen
(unten).
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7.3.3 BestimmunganatomischerStruktur enam distalen Femur

Betrachterwir nundenFall desdistalenFemurs.Hier sind die folgenden,anatomischehandmarken,
die vom Anwenderauf einfacheWeisedefiniertwerdenkdnnen zu finden(Abb. 7.3, Seite103):

» Analogzum proximalenFemurlaRtsichder Femurschaftlurcheine Strecke die der Hauptachse
desFemurdolgt, beschreiben.

 Die innerenundauieretWalzentockerwerden falls sie sichtbarsind, durchjeweils einenPunkt
markiert.

» DerGelenkgrabenvird ebenfallsdurcheinenPunktmarkiert.

+ Sinddie auBereundinnereKniegelenkwalzesichtbar so werdenauchdiesedurchjeweils einen
Punktgekennzeichnet.

Im UnterschiedzumproximalenFemurist zubeachtengdaflRdieseStrukturenn denFluoroskopieaufnah-
menteilweisenichterkennbasind.SokannesdurchUberlagerungem denProjektionerdazukommen,
daRderGelenkgrabendie Kniegelenkwalzervderdie Walzenlockernicht odernichteindeutigdefiniert
werdenkdnnen.In diesemFall werdendieseStrukturenvernachéssigt.

Praoperative Planung

In derpraoperatrenPlanungsphasgerdendie Strukturenm 3D-MR-Datensatzlefiniert. Aufgrundder
3D-Darstellunganneshierbeinichtzu UberlagerungenndVerdeckungeRommenAlle anatomischen
Strukturerund Landmarkersind sichtbar

Analog der Planungam proximalenFemurerfolgt die Definition der Femurschaftachsén zwei,
moglichst weit voneinandetentferntenSchichtenwerdenjeweils zwei gegeriiberlieggendePunkteauf
demFemurschaftnarkiert.Der Mittelpunktjedesder Punktpaaremibt einenEndpunktfir die Strecke,
die alsFemurschaftachseerwendetvird.

Alle weiterenStrukturend.h.dieinnerenundauRereWalzentdcker innereundaulierekniegelenk-
walzesowie der Gelenkgrabemverdendurchjeweils einenPunktdefiniert.

Intraoperative Definition

Intraoperaty werderwiederzweiodermehrFluoroskopieaufnahmearonderRegion erstellt.In jederder
Fluoroskopieaufnahmemird zurachstderFemurschaftiefiniert. Hierzuwerdenanzwei, moglichstweit
voneinandeentfernterStellen,zweigegeriiberliegendePunkteauf demFemurgesetztDer Mittelpunkt
jedesdieserzwei Paareemgibt einenEndpunkifir die Strecke die die Femurschaftachdmeschreibt.

Weiterhinwerden sofernsie sichtbarundeindeutigbestimmbasind,die Walzenlicker die Kniege-
lenkwalzersowie derGelenkgrabedurchjeweilseinenPunktdefiniert. Um die anschlieBendRegistrie-
rungzu ermiglichen,muRder Gelenkgrabesowie ein PunktderWalzentbckeroderKniegelenkwalzen
in mindestenginerFluoroskopieaufnahmeefiniertwerden.

Lagesclatzung

Fur die initiale Lagescktzungwird die praoperati ausden MR-DatenerstellteGeometrieauf denin-
traoperati definiertenStrukturernregistriert. Im Gegensatzum proximalenFemurist hierbeijedochzu
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beachtendalRmit AusnahmealesFemurschaftesinigeanatomisché&trukturenunterUmstndennurin

einerbzw. auchin garkeinerFluoroskopieaufnahm&chtbarsind. Sindsie nurin einerAufnahmesicht-

bar, solaltsichdaraukein Punktim RaumrekonstruierenAus diesemGrunderfolgt die Registrierung

im wesentlichenindemdie Projektionerderpraoperat erstellten3D-Geometridbetrachtetverden.
Die Lagescltzungerfolgtin folgendenSchritten:

1. Aus den Streckendie in den Fluoroskopieaufnahmeden Femurschafbeschreibenyird eine
Geradém RaumdurchRickprojektionrekonstruiertDie im 3D-MR-DatensatzlefinierteFemur
schaftachswird auf dieseAchseabgebildet.

2. DerFemurwird entlangderFemurschaftachseerschobenbis die Projektionerdesin derpraope-
rativen GeometriedefiniertenGelenkgrabenauf die in den Fluoroskopieaufnahmedefinierten
Gelenkgabenabgebildetverden Eswird hierbeiderquadratischédbstandzwischendenGelenk-
grabenin denFluoroskopierundder Projektionminimiert.

3. DerFemurwird um die FemurschaftachsgedrehtsodaflRder mittlere quadratisché\bstandzwi-
schendenPunktender Walzentbckerund Kniegelenkwalzerin denFluoroskopieaufnahmeamd
denProjektionerderselberstrukturenausder praoperaty definiertenGeometrieminimiertwird.

SindbestimmtePunktein einerFluoroskopieaufnahmeicht definiert,sowerdendie Projektionender
selbenPunkteausderpraoperati erstellten3D-Geometrievernachéssigt.

7.4 Nachoptimierung

Die initiale Lagebestimmunduhrt zu Fehlerndie im Bereichvon wenigerals4 mm fur translatorische
und kleinerals 5° fiir rotatorischeAbweichungeriegen. Fir denintraoperatven Einsatzist esjedoch
erforderlich die FehlermochweiterzureduzierenAus diesemGrundfolgt derinitialen Lagebestimmung
eine Nachoptimierung Aufgrund der bekannterRestfehlerder initialen Lagescitzungist esjedoch
moglich, dieseNachoptimierungchnellauszuiihren.

Als prinzipielleMoglichkeitenfir eineNachoptimierungkommenin Betracht:

 Die Generierungon kiinstlicherzeugteriluoroskopieaufnahmeausdemMR-Datensatz.

In [93] wird ein Verfahrenvorgestellt,um wahrendder intraoperatven Registrierungausdem
CT kunstlicheFluoroskopienzu erzeugenDiesewerdenmit denreal aufgenommeneBildern
verglichen.Die Optimierungder Abbildungsparametegrfolgt mit demZiel einermoglichstgu-
ten Ubereinstimmungwischenrealenund kiinstlich erzeugterFluoroskopienDasist méglich,
weil ein 3D-CT-Datensatzaus 2D-Projektionenerzeugtwird. Damit wird in diesemVerfahren
derumgekehrtéVeg gegangenund ausdemDatensataverdenwiederdie Projektionenerzeugt.
Die Werteim MR-Datensatzstehendaggenin keinemfunktionellen Zusammenhangit den
Schwachungskodizientenfur die Rontgenstrahlerdie die 2D-Fluoroskopierzeigen Aus diesem
Grundwird ein analogeM/eg andieserStellenicht weiterverfolgt.

+ Die intraoperatie Rekonstruktioreines3D-DatensatzeausdenFluoroskopien.

Die 2D-Fluoroskopienwiderspigyelndie Abschwachungder Rontgenstrahleauf demWeg durch
dasAufnahmeolumen.Eine weitereMoglichkeitist es,ausden2D-Bildern einen3D-Datensatz
zu erstellen DabeikdnnendieselberAlgorithmenzum Einsatzkommen,die zur Erzeugungson
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CT-Datenstzengenutziwerden(siehg[21]). Die NachoptimierungviirdedannaufeinerMR/CT-
Registrierungbasieren.

» Die Rajistrierunganhandausgepiigterkanten.

Lavallée et. al. stellenVerfahrenvor, 3D-Objekteanhandihrer Konturenauf 2D-Projektionen
dieserKonturenzu registrieren[65, 66]. Dies erfordertdie Segmentierungdes Femursim 3D-

MR-Datensatzesyelchewir bereitsin Kapitel 4 erledigthabenWeiterhinist die Segmentierung
derselberkndchernerstrukturin den2D-Fluoroskopiemotwendig.

7.4.1 Rekonstruktion eines3D-Datensatzesusden Fluoroskopieaufnahmen

Bei der AufnahmeeinesCT-Datensatzewerdeneine Anzahlvon Rontgenprojektionenntergenaude-
finiertenKameravinkeln erstellt. Aus diesenProjektionerund der Kenntnisder Winkel latsich mittels
in der3D-Computertomographi@gngevendeteiRekonstruktiongerfahrer{21] wiederein 3D-Datensatz
herstellen.Eine MR/CT-Rayistrierungist auf Basisvon Mutual Information (MI) auf einfacheWeise
moglich (sieheu.a.[73, 74]). Ein Vorteil von MI ist es,dalRkeine Segmentierungder Bilder und Da-
tensatzenotwendigist, dafur sinddie Berechnungewahrendder RegistrierungaufwendigerAuf3erdem
sind Ansatzefiir die Volumendatenmgistrierungbereitsvorhanden.

3D-Rekonstruktion

Ggyebenseiendie 2D-Fluoroskopieaufnahmerusammemit denKameraparameterfiir inre Aufnah-
me. Sofernvorhandenmissendie Referenzmarkeifs. AnhangA), die wahrendder Entzerrungder
Aufnahmenberbtigt wurden,geglattetwerden. Andernfallsfiihrensie zu storenderEinflissernwahrend
derBildrekonstruktion Ein Verfahrerfir die Glattungwird in [93] beschrieben.

AnschlieBendverdenausden Aufnahmenein oder mehrere3D-Volumendaterégzerekonstruiert.
Die Rekonstruktiodauftin folgendenSchrittenab:

1. AuswahlderBilder, die zur Rekonstruktioherangezogewerden Ein wesentlicheKriterium fir
die Auswahlist, dal3die Projektionserlaufealler verwendeterKamerasein gemeinsame¥olu-
menbesitzenmul3.

2. Rekonstruktiorder Datendurcheineiterative Rekonstruktiorj21].

Als Ergebniserhaltenwir einenodermehrerevolumendaterétze zusammemit ihrer genaueriPo-
sitionim Raumwahrendhrer Aufnahme Die Anzahlder Datensitzehangtvon der Anzahlder Fluoro-
skopienunddenStrahlewerlaufender Kamerasah

Registrierung

Fur die RagistrierungkommtdasVerfahrenausKapitel 4 zum Ansatz.Eswird einerigide Transforma-
tion angenommerDie Bewertungder Anpassungler Bilder erfolgt durchMutual Informationund die
Optimierungmit demUphill-Simplex-Algorithmus

Bewertung

Als Vorteil dieserVorgehensweiserweistsich folgenderPunkt:



120 KAPITEL 7. INTRAOPERATIVE REGISTRIERJNG

» EsmulZkeineSegmentierungler Datenerfolgen.Der zu betrachtend@ereichist durchdenAuf-
nahmebereictauf den Fluoroskopiebitlern, den Kamerasund den darausresultierenderiber
schneidungein derenStrahlenerlaufengegeben Somitwird keinelnteraktionmit demAnwen-
derberitigt.

AllerdingserweisersicheineganzeReihevon Umstndeneheralsnachteilig.

» Essind mehrals zwei Fluoroskopiemotwendig,um ein akzeptableg€rgebniszu erhalten Dies
setztdenPatientenallerdingswiedereinerzusatzlichenStrahlenbelastungus,die nachMoglich-
keit vermiederwerdensollte.

» Die Rekonstruktiordes3D-VolumensausdenFluoroskopieaufnahmest aufwendigundrechen-
intenskv.

» Die Rekonstruktiordes3D-Volumensund die Auswertungder Mutual Informationist sehrauf-
wendig.Die fuhrt zu einerlangererRechenzeitdie denintraoperatren Einsatzerschwert.

* InsbesonderbeiFluoroskopieaufnahmarom proximalenFemurwird die StellungdesC-Bogens
konstanigelassenStattdessewird die LagedesFemursverandert. Auch wenndiesim wesentli-
chendenselberffekt fur dasBild hat,soandermsichdie Verhaltnisseim BereichdesHuftkopfes
erheblich.Der Grunddafur ist dasnicht bewvegte Beckenim Vergleich zum bevegtenFemurkno-
chen.Die Rekonstruktioriefert dannim BereichdesFemurkopfekein Ergebnis.

Insbesonderderletzte Nachteilund die hoheRechenzeitechtfertigenn denseltensterFallendenin-
traoperatien Einsatz.Einzige Ausnahmest hierbeider EinsatzeinesC-Bogensder automatischeine
3D-Bildaufnahmeermdglicht, wie beispielsweiséer Siremobillso-Cvon SiemensDasAufnahmeolu-
menwird im ZentrumdesC-Bogensplaziert.AnschlieendahrterahnlicheinemCT-Gefatin diskreten
Winkelschritterum dasAufnahmerolumenherumundrekonstruierausdengevonnenDateneinenCT-
ahnlichenDatensatzKommt ein derartigesGetat ohnehinzum Einsatz,so ware die Anwendungeiner
MR/CT-Ragistrierungakzeptabel.

Im folgendenwerdenwir unsdahemit einemweiterenAnsatzbesclaftigen,derdie Objektkonturen
aufeinandeanbbildetund mit nur zwei Fluoroskopieaufnahmeauskommit.

7.4.2 Registrierung anhand ausgepigter Objektkanten

Kapitel 4 besclaftigte sich bereitsmit der SgmentierungdesFemurknochen einemMR-Datensatz.
DasErgebnisist ein 3D-OberfhichenmodellAufgrund der Eigenschaftewon MR-Aufnahmenerhalten
wir jedochnur ein Modell der SpongiosagdeminnerenTeil desKnochens.

Lavalléeet.al. stellenVerfahrenvor, umein 3D-Modellmit projizierten2D-Konturenzuregistrieren.
Von jedemPunktauf den2D-Konturenwird dabeider Projektionsstrahtum Kameraursprunguriick-
verfolgt und desserbstandvon der Oberfachedes3D-Modells gemessenDabeiwerdenPunktein-
nerhalbdiesesModells mit einernegativen DistanzversehenPunkteauRerhalbmit einerpositiven.Die
Minimierung der Abbildungsm@arameteerfolgt so, dader mittlere quadratisché\bstandiiberalle Pro-
jektionsstrahleminimal wird.

Bezeichnedr (p) denAbstanddesPunktesp € R3vom 3D-Modell, auf daszusatzlichdie Transfor
mationT angevendetwird. Wir habenM Fluoroskopieaufnahmemie Ergebnissaler Segmentierungen
dieserAufnahmensind M Konturen,wobei die Segmentierungder i-ten AufnahmeN(i), 1 <i < M,
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Punkteenthalt. Die Konturerwerdenim folgenderals{p;ij} mit 1 <i <M und1 < j <N(i) bezeichnet.
Aus Kenntnisder Parameteund desUrsprungsc; derKamerai, 1 < i < M kannzu jedemKonturpunkt
pij derProjektionsstrahl(c;, pij) verfolgtwerden DerkleinsteAbstandvom Modell drjj entlangdieses
Strahlergibt sichals
drij = min dr(c+A (pij —Ci)) (7.10)
Ae[0,1]

unddermittlere quadratischébstanddr als

CRE
_ - 7.11
SN 2 2 (r-11)

Die TransformationT hangtin unseremFall von sechsParameterrah Diesesind so zu bestimmen,
daRdt minimiertwird. Zu bemerkerist, daRdie Konturenin denBildern nichtzusammenéingendsein
mussenEssindbereitseinigeeinzelnePunktefur denErfolg der Optimierungausreicheng65].
LavelléeverwendetOctree-Splinegur Distanzberechnun@hnlichwie in [94]. Mittels aufdie Oc-
tree-Splineangepaliteeffizienter Algorithmenist einesehrschnelleDistanzberechnungndglich.

SegmentierungdesRontgenbildes

Fur die AnwendungdiesesVerfahrensware eine Sgmentierungder Kante zwischenSpongiosaund
Kortikalis im Rontgenbilderforderlich.Wie bereitsfestgestelltvurde,ist aufgrundder schwache\us-
pragungdieserKantedie Sggmentierungn einergeringerZeitspann&aummaglich. Aus diesemGrund
erfolgt mit demschonerwahntenVerfahreneineSegmentierunglerauRererkortikalis. Auf die Losung
derdadurchentstehendeRroblemewird im folgendeneingggangenDie Segmentierungwird in jeder
Fluoroskopieaufnahmaurchgeiihrt.

Registrierung

Minimierung desquadratischen Abstandes Um die aktuelle Abbildung zu bewerten,wird das
Octree-Spline-®rfahreneingesetztHierbeiwird auf die beschrieben®\Veiseder mittlere quadratische
Abstandder Projektionsstrahleaum 3D-Modell berechnet.

Um die Berechnungu beschleunigemerdemichtalle PunktedersegmentierterKonturverwendet.
Stattdessewerdenm aquidistanté®unkteausgevahlt. Die BerechnungrfolgtnuranhandlieserPunkte.
Im praktischerEinsatzhatsichdie Wahl von m = 50 bewahrt.

Zentrierung der Femurschaftachse AusdenbereitsbeschriebeiGrindenwird fur die Registrie-
rung eine Sggmentierungder auRererKortikalis verwendet.Problematischist, dalldie Spongiosan-
nerhalbder Kortikalis und damit das3D-Modell innerhalbder sggmentiertenStruktur liegt. Dasfuhrt
dazu,daRauchin der Ragistrierstellungdie Konturennur an denGelenkend.h. dem Femurkopfoder
demKnie, aufeinanderlbgebildetwerden.Am Femurschaftiegendie projiziertenKonturendes3D-
Modellsinnerhalbder segmentierterKortikalis und kommenmit diesemicht zur Deckung.Der Octree-
Spline-Ansatzgehtjedochdavon aus,dal3in der Registrierstellungdie Konturendes3D-Modells auf
die sgmentierterD-Konturenabgebildewverden.Die Folge kanneineFehlraistrierungsein,weil die
Konturennichtgenauaufeinandeabgebildetverdenkdnnen.

Aus diesemGrundwird nebendem mittleren quadratische\bstandder Projektionsstrahlerom
3D-Modell hier ein zweitesKriterium herangezogerMit diesemwird bewertet,wie starkdie in den
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Abbildung 7.11: Berechnungler Zentrierungder Femurschaftachsals Verfahrenzur Ausrichtungdes
3D-Modellswahrendder Registrierung.Eingezeichnesind die Femurschaftachgeot) und beispielhaft
die fir die BerechnungerwendeterPunkte.

2D-FluoroskopieaufnahmethefinierteFemurschaftachseon der Mitte desprojiziertenModells unter
derAbbildung T abweicht.DiesesMal bezeichnemwir im folgendenmit Z(T). Die Ideeist, dalin der
Ragistrierstellungdie Femurschaftachse derMitte der projiziertenKonturliegt.

Wir haberdie projizierteKonturC(T) des3D-ModellsunterderAbbildungT unddie beidenPunkte
p1 und p,, durchdie die Femurschaftachsgefiniertwird. Dannberechnesich diesesMaf? wie folgt
(Abb. 7.11):

1. Auf derStreckep;p, werdenn aquidistantdPunkteqs, . ..qgn mit q; = p1 undg, = p2 definiert.
2. In jedemdieserPunkteq; wird die Senkrecht&§ errichtet.

3. FurjedeSenkrecht& werdendie beidenSchnittpunktes; 1 undc; » mit derKonturC(T) bestimmit.
4

. In derRggistrierstellundiegt die Femurschaftachagenaun derMitte der projiziertenKontur. In
diesemFall ist der Abstandvon g; zu ¢; 1 genaudem Abstandvon g; zu ¢; . Um die Lage der
Femurschaftachsai der Konturzu ermitteln,wird der AusdruckZ(T) durch

n

HT%=§¥mu—qﬂ+mm—qm2 (7.12)

berechnet.

Im praktischerEinsatzwird n= 10 verwendet.

Zu minimier ender Ausdruck Der wahrendder Registrierungzu minimierendeAusdruckF (T)
setztsich auszwei Teilen zusammendy fur den mittleren quadratischembstandund Z(T) fur die
Zentrierungder Femurschaftachs®Vir verwendereinegewichteteSummebeiderTeilausdiicke:

F(T)=wdr 4 (1-w) Z(T) . (7.13)

Die Wahlvon w = 0,6 hatsichhierbeiwahrendverschiedeneversucheals optimal herausgestellt.
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Minimierung ~ Wir erhaltenmit F(T) ein 6-dimensionalesinimierungsproblemDie Minimie-
rung der Funktionerfolgt mit demPowells-Algorithmus(s. [87]). DiesesVerfahrenberdtigt zusatzlich
einenl-dimensionaleMinimierer. Hierfur kommtder Brent-Algorithmuszum Einsatz.

Evaluierung

Fur die EvaluierungdesVerfahrenswird einerder DatengitzedesproximalenFemursverwendetdie
schonwahrendder Evaluierungderinitialen Registrierungbenutztwurden.Daherist die zu bestimmen-
de Abbildung schonbekanntund kann wiederumals Referenzverwendetwerden.Die Registrierung
erfolgt mit verschiedeneRluoroskopiedatersodalRderWinkel der Kameraeinstellungezwischerbei-
denAufnahmenin deneinzelnenVersucher80°, 60° und 90° betiagt. Ausgegangenwird aufgrundder
ermitteltenRestfehlerder initialen Lagescktzungjeweils von einerinitialen Abweichungvon 1,...,5°
undl,...,5mm. Gemessewird die berbtigte Zeit sowie derrotatorischaindtranslatorisch®estfehler

Die Ergebnissesindin denAbbildungen7.13,7.14und 7.15dagestellt. Demnachbetiagtbei einem
Aufnahmevinkel von 30° dermaximalefestgestelltaotatorischeRestfehler2,7°, dermaximaletransla-
torischeRestfehle2,1 mm. Die mittlerenFehlediegenbeimaximall,3°bzw 1,1 mm,abkangigvonder
Genauigkeider initialen PositionierungDie Restfehlersteigenmit derzunehmendemitialen Abwei-
chung.Mit der Erhthungder Aufnahmavinkel werdendie Restfehlemallerdingsgeringer Soliegendie
maximalenFehlerbei einemAufnahmevinkel von 60° bei 2,2° und 1,3 mm saowie die mittlerenFehler
bei 1° und 0,64 mm. Bei 90° Aufnahmavinkel sinkendie Restfehlemveiter auf Maximalwertevon 1,8°
und 1,3 mm und Mittelwerte von 0,9° und 0,5 mm. Die Rechenzeibetiagt fur alle Winkel maximal
3,5Minutenbei einemMittelwert von ca.90 Sekunden.

Damit ermiglicht dasVerfahreneine Nachoptimierungmit hoherGeschwindigkeiund hoherGe-
nauigkeit.Betragtder Aufnahmevinkel zwischendenFluoroskopieaufnahmera. 90°, sowird ein ver-
bleibenderFehlervon kleiner 1,8° und 1,3 mm erreicht. Selbstbei einem Aufnahmevinkel von 60°
liegendie Restfehlemicht wesentlichhdher Die Genauigkeitaitsich durchdie Hinzunahmeweiterer
Fluoroskopiedatenocherhbhen.Allerdingsgeschiehtiesauf Kostender Geschwindigkeit.

Als NachteildesVerfahrengst anzusehergafllessowvohl eineSegmentierungler praoperatien 3D-
DatenalsauchderintraoperatrenFluoroskopieaufnahmearfordert.Letztendlichhangtdie Genauigkeit
desVerfahrenoffenbarvonderGiutederSegmentierungah Schlechseggmentierbar®atengtzedirften
damitzuweitausschlechteremertenbeidenRestfehlerrfiihren.

7.5 Anmerkung zur Wahl der Aufnahmerichtungen

Fur die intraoperatie Lageerkennungerwenderwir jeweils zwei Fluoroskopieaufnahmedter betrach-
tetenK orperrgion. Grundsitzlichist seitengder Algorithmik die einzigeAnforderungdaf3diesebeiden
Aufnahmemmit verschiedeneKamerapositioneonder-orientierungererstelltwerden.

Allerdings ist bei der Evaluierungeine deutlicheAbhangigkeitder Genauigkeitder Registrierung
vom Winkel zwischenden optischenAchsender beidenKameraeinstellungeru erkennen.Je naher
dieseWinkel an90° liegt, umsogenauemwird sowvohl die initiale Lagesckitzungalsauchdie Nachopti-
mierung.AusdiesemGrundsolltebeidenbeidenAufnahmerdaraufgeachtetverden dafRdieseiWinkel
im Bereichvon 90° liegt.
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Abbildung 7.12: Positiondes3D-Modellsvor und nachder Rejistrierung.Gezeigtsind die Fluorosko-
pieaufnahmemnit der eingezeichneteSegymentierung(blaue Kontur), der projizierte Kontur des3D-

Modells (weil3eKontur) sowie dendefiniertenanatomische®trukturen Dargestelltist die Situationvor
(oben)undnachderNachoptimierungunten).
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Abbildung 7.13: Rotatorischaund translatorisch&estfehlerder Nachoptimierungn Abhangigkeitvon
derinitialen Positionierundbei einemAufnahmevinkel von 30° zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Abbildung 7.14: Rotatorischaund translatorisch&estfehlerder Nachoptimierungn Abhangigkeitvon
derinitialen Positionierundbei einemAufnahmevinkel von 60° zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Abbildung 7.15: Rotatorischaund translatorisch&estfehlerder Nachoptimierungn Abhangigkeitvon
derinitialen Positionierundbei einemAufnahmevinkel von 90° zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Kapitel 8

Zusammenfassung

Im Mittelpunkt der Arbeit standdie Entwicklung von Konzepten,um ausschlie3lichauf MR-Daten
basierendecomputeruntersitzte orthopadischeOperationerzu ermiglichen. Aufgrund der geometri-
schenVerzeichnungefinden MR-Daten heutzutagebislangwenig Einsatzin computegestitzenOP-
Umgelungen.Sie werdenallenfallszusammemit CT-Datenzur zusatzlichenUnterstitzungder Ein-
griffe verwendet.

Um denausschlief3licheRinsatzvon MR-Datenzu ermbglichen muf3terdreiwesentliché’robleme
gelostwerdendie ErfassungindKorrekturdergeometrischeNerzeichnungerowie die Sgmentierung
derDatenunddie intraoperatie Ragistrierungauf demPatienten.

Fur die Sgmentierungwerden2D- und 3D-Ansatzeverwendet Als 2D-Verfahrenkommenzum
einenLivewire undzumanderenexturbasiertegeoditischeaktive KonturenzumEinsatz Beide Verfah-
ren ermbglicheneine semiautomatisch8eymentierungmit Eingriffsmoglichkeienfir den Anwender
Sie sggmentierenjede Schichtim Datensatzinzeln.Als 3D-Verfahrenkommt eine Kombinationaus
einemClustering-\érfahrengefolgtvon eineraktiven Kontur, zum Einsatz.DiesesVerfahrenerfordert
vom Anwenderlediglich die Markierungder Region, die denKnochenentralt. AuRerdemkommteine
Ragistrierungder3D-Datenfiir denFall zur Asnwendungdaf3zweiodermehrereDaten&tzevorhanden
sind. Der RegistrieralgorithmusverwendetMutual Information bzw. x?-basierteAhnlichkeitsfunktio-
nen.DasErgebnisdiesesSchrittesist eine Segmentierungdesgesamten/olumensund ein 3D-Modell
derSpongiosalesknochens.

Ein zentralerPunktder Arbeit ist die Berechnungund Korrektur der geometrischetverzeichnun-
genin denMR-Daten.Fur die dazunotwendigeBerechnungler Feldwerteilungim MR-Scannewird
die zugrundeligendeMaxwellscheGleichung,eine elliptische partielle Differentialgleichung®. Ord-
nung,in eineDifferenzengleichungbertihrt. DasresultierenddineareGleichungssysmwird mit ei-
nemmultigrid-basierterVerfahrengelost. DiesesVerfahrenermiglicht einesehrschnelleBerechnung.
AnschlieBendverdendie im orthopadischerBereichzu erwartendevVerzeichnungemanalysiert Einen
weiterenPunktbildet die KorrekturdergeometrischeiVerzerrungenEine Varianteermbglicht die Ap-
proximationderVerzerrungsfeldemusdenaufgenommenenerzerrterDaten.Eine weitereVarianteist
die modellbasierte&ntzerrungHierbeiwerdenfir eineReihevon Datendie urverzerrterkKonturenund
die VerzerrungsinformationegespeichertFir die Konturendeszu entzerrendeatensatzewird die
ahnlichsteverzerrteKonturgesuchtunddasFeld mit denVerzerrungsinformationemird entsprechend
angepalitDie Frage,wie die fir die Korrektur berbtigten Parameterin der Praxisbestimmtwerden
kdnnen beendetieseKapitel.

Intraoperaty mufd eine Registrierungdespraoperati erstellten3D-Modellsder Spongiosaauf den
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Patientenermbglicht werden.Um ein moglichstschnellesund einfachzu bedienende¥erfahrenzu er-
halten,erfolgt eine Trennungin die initiale Lagescktzungund die NachoptimierungFur die initiale
LagescltzungmissenseitensdesAnwendersbestimmteanatomischétrukturenwie z.B. der Femur
kopf oderdie Kniegelenkwalzendefiniertwerden.Diesesind einfachundleicht aufzufinderundzu be-
stimmen.Die Definition erfolgt sovohl in denpraoperatren MR-Datenals auchin denintraoperatven
Fluoroskopieaufnahmefiir die initiale LagescktzungwerdendieseStrukturenaufeinanderegistriert.
Am proximalenFemurwird auchdie automatischd®efinition dieserStrukturenausder Segmentierung
ermdglicht. Um die Genauigkeitzu ernbhenschlief3tsich an diesenSchritt eine Nachoptimierungan.
Hierflr kommt ein Octree-Splindbasiertesverfahrenzum Einsatz.Die Registrierungmit ihm erfolgt,
indemdie Konturender zu registrierenderStrukturenaufeinandeabgebildetverden.Der Umstand,n
denMR-Datennur deninnerenTeil desKnochensdie Spongiosazu erkennenmul beachtetverden.
Deshalbwird in die Optimierungzusatzlich die Femurschaftachseingebrachtuind inre Zentrierungim
3D-Modell sichegestellt.

Die AnwendbarkeitlervorgestellteVerfahrerwird in denjeweiligenEvaluierungsabschtieniiber
pruft.



Anhang A

Kalibrierung desC-Bogen-Systems

Fur dieintraoperatve Rayistrierungin Kapitel 7 spieltdasFluoroskopiesysm(C-Bogen)eineentschei-
dendeRolle. Die damitaufgenommeuligitalen2D-Rontgenbildedienenwahrendder Registrierungals

Referenz Aufgrund der vorhandenerstreinflissedienendieseFluoroskopieaufnahmeintraoperaty

bislangim wesentlicherals qualitative Grundlagefirr die Beurteilungvon Sacherhalten.Eine quan-
titative Aussagekann dageen nicht ohne weiteresabgeleitetwerden.Aber genaudiesewird fur die

intraoperatie Lageerkennungerbtigt.

EineKalibrierungdesC-BogenaumfalRtdabeisonvohl die ModellierungundKorrekturdervorhande-
nenStreinflissealsauchdie Bestimmungrson PositionundOrientierungdesSystemm Rauminnerhalb
desdurchdasNavigationssystmdefiniertenKoordinatensystems$m Rahmenvon Kapitel 7 wird im-
plizit eineKalibrierungdesAufnahmesystemals gegebenvorausgesetzEs kommtdabeieine bereits
in [19, 20, 93] vorgestellteintraoperatie Methodezum Einsatz.In diesemAbschnittwird dasVerfahren
kurz beschrieberiir eineersclopfendeBeschreibnngundDiskussionseiauf dieseArbeitenverwiesen.

A.1 Aufgabe

In [19] erfolgt eineKalibrierungdesFluoroskopiesytemsbasierenduf eineridealen perspektvischen
LochkameraDabeiwerdendie beiden speziellerEigenschaftenlesC-Bogen-Systemiserlicksichtigt:

» Verzeichnungséékte: Die aufgenommeneilder weiseneine geometrisché/erzeichnungauf.
Diese hat zwei Grinde.Zum einen beeinflusserexterne Magnetfelderwie beispielsweisalas
Erdmagnetfelddie BahnerderElektronenm Bildverstrkerundfuhrenzu einerS-formigenVer-
zerrung.Weiterhinfuihrt die Krimmungderim BildverstrkerenthaltenerPhotokathodeu einer
kissenbrmigenVerzeichnunglnsbesonderdasErdmagnetfeldiuhrt dazu,daRdie Verzeichnung
abhangigvon derOrientierungdesAufnahmesystemist.

» Mechanischédnstabilitat: Bei einemC-Bogensind Rontgenquellaund Bildverstirkerdurcheinen
C-formigen Arm miteinanderverbunden(Abb. A.1). Inshesonderelashohe Gewicht desBild-
verstirkersfiihrtzu einermechanischelerwindungdesSystemsdie wiederumabhangigvon der
Orientierungst.

WahrendderKalibrierungwerdendrei Aufgabengelost:

1. Die Verzeichnungséktemiisserkorrigiert werden.
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ux

Bildverstarker/
Detektor

Optisches
Zentrum
(cx. cy)

--—- Bildebene

‘ f

Optische Achse

z
C X

C Kameraursprung

Rontgenquelle v

AbbildungA.1: Definition derLochkameram C-Bogen-SysteniQuelle[93])

2. Die Kamerawird im Raumlokalisiert.D.h., eswerdenihre Lageund Orientierungoestimmt.

3. EserfolgteineBestimmunglerParametederLochkameraDiesumfalRtdenoptischerNullpunkt
(cx, ¢y) unddie Brennweitef unterBerticksichtigungdermechanischeNerwindung.

Die einzelnenAufgabenwerdendurchden EinsatzeinesspeziellenKalibrierkorpersgelost. Er be-
stehtauseinergenawermesseneAnordnungvon kugelformigenMetallmarken Durchdie Platzierung
im Strahlengangles C-Bogenswahrendder Aufnahmeund die anschlieRend®etektionder Marken
erfolgtdie BestimmungdergesuchterParameter

A.2 Intraoperati ve Kalibrierung

Brack[19] stelltzwei grundlggendeVerfahrenzur KalibrierungdesC-Bogen-Systemsor: einepraope-
rative und eineintraoperatve Kalibrierung. Beide unterscheidersich darin, zu welchenZeitpunktder
Kalibrierkdrperzum Einsatzkommt. Aufgrund der Orientierungsabaingigleit der Verzeichnungemind
derProjektionsparameté&ommtin dieserArbeit eineintraoperatve Kalibrierungzum Einsatz.

In Abb. A.2 wird ein derartiges/orgehenveranschaulichtEin Kalibrierkdrperwird direkt vor dem
BildverstrkerangebrachtSeineMarkendienender Bildentzerrungund der Berechnungder Kamera-
parameterDie Positionund Orientierungder Kameraim Raumeribt sich durchdie Anbringungeines
TrackersamBildversarkers.
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:\ Kalibrierkérper

Bildverstarker Vi
(Detektor) ~_~

Réntgenqguelle

AbbildungA.2: Intraoperatie KalibrierungeinesC-Bogens.

AbbildungA.3: Fluoroskopieaufnahmeon distalenFemurmit Markernvon derKalibrierung.Zu sehen
ist dasaufgenommengild mit denMarkern(schwarz)deneingezeichneteReferenzmarke(rot bzw.
grin) unddenberechneteiKameraparametern.
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Anhang B

Ahnlichk eitsfunktionen in der
Bildr egistrierung

Firr die Registrierungin Kapitel 4 kommenzwei Ahnlichkeitsfurktionenzur Bewertungder Anpassung
zweier Bilder A und B zum Einsatz.Zum einenist dasdie Mutual Information M1 (A, B), zum zwei-
ten eine Ahnlichkeitsfunkion basierendauf demx?-Testx?(A, B). Ahnlichkeitsfunkionenmiissendie
Eigenschafhabengdal3fir alle Bilder A undB gilt:

MI(A,B) < MI(A A) (B.1)

bzw.
X*(A,B) < X*(AA) . (B.2)

Die Gultigkeit dieserUngleichungemwird in diesemKapitel gezeigt.

B.1 Mutual Information

Gegebenseinenzwei Bilder A und B mit HistogrammerHa(i) bzw. Hg(j) und gemeinsameisto-
grammHag(i, j). Darausfolgendie WahrscheinlichkeitserteilungenPa(i), Ps(j) undPag(i, j) (s. Glei-
chungen(4.5)-(4.7)).Die Mutual InformationderBilder A und B emibt sichals

MI(AB)=3 3 Pas(i, ])10g, 5 Pra(i, )
T A

YGRLNOR (B.3)

BezeichneH (A) mit
H(A) = - Z Pa(i)log, Pa(i) (B.4)

die EntropieeinesBildes A, sogeltenfur die Mutual Informationunteranderendie folgendenEigen-
schafter]73]:

» Selbstinformation:
MI(AA) =H(A) (B.5)

und
* Beschanktheit

MI(A,B) < min(H(A),H(B)) . (B.6)

135



136 ANHANG B. AHNLICHKEITSFUNKTIONEN IN DER BILDREGISTRIERJNG

DamitkannderWertvon Ml (A, B) wie folgt abgeschtztwerden:
MI(A,B) < min(H(A),H(B)) < H(A) = MI(AA) . (B.7)

D.h.,die Ungleichung(B.1) ist fur alle Bilder A undB erfullt.

B.2 Chi-Quadrat-basierte Ahnlichk eitsfunktion

Analog zur Mutual Informationkannder Zusammenhang?(A, B) < x?(A,A) fur alle Bilder A und B
gezeigtwerden.Beide Bilder habenGrauwertein BereichO,...,Ga— 1 bzw. 0,...,Gg — 1. Nachder
Definition von x? gilt:

Gp—1Gg—- l

=5 & R
Die Summierungerfolgt Uber alle Indizesi und j, die die BedingungPa(i) > 0 bzw. Bs(j) > 0
erfullen.
Fur denWertvonx2(A, B) gilt die folgendeAbschatzung:

Ga=1Ge=1 (Pug(i, j) — Pa(i)Pa(j))?

2 —

XAB) = 3 2 PA(T)Pe(j) o
B GA_lGB_lPAB(Lj)z—}—PA(i)ZPB(j)Z_ZPAB(i’j)PA(i)PB(j)
=32 PA(i)Pe(J]) o

_ G’Zmz(:ﬁ‘% T Pa(i)Pa(]) — 2Paa J)) (B.11)

St Paglini)? )
(i; Zo W) -2 (B.12)

PAB (i,j)?

Betrachterwir nundenAusdruckz Z, S NOEYIE

Furihn gilt:

Ga-1Gg-1 P 2 GA—1< 1 Gg-1 PAB(',J)) Ga-1

1 .
Z) ZJ I:’A i;) Pa(i) j; (i) | = i; %PA(I):GA (B.13)

Gpa—1Gg-1 PAB

Z) % Pa() J < (B.14)

Zusammemmit Gleichung(B.11)folgt fur x2(A, B):

undanalog

/\

X?(A,B) < min(Ga,Gg) — 1. (B.15)
Folglich gilt fir x?(A,A):

Gaz1Gaz (Pan(i, j) — Pali)Pa())?
X*(AA) = i; JZO PATPa(l) . (B.16)
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In diesemFall gilt Paa(i,i) = Pa(i), Paa(i, j) = 0 firi# j unddamit

Ga-1 2 Ga-1 Ga (_ 2
Ga-1 ) _ GA 1Ga-1 Ga-1 )
— 1+ Pa(i)2—2Pa(i Pa(Pa()) = S Pali B.1
i; (1+Pa(i) Al)) + i; JZO AG)Pa(j) i; A(i) (B.18)
Ga-1Ga-1
= G- 3 ,Zo Pa()Pa(]) (B.19)
= Gp—-1 (B.20)

Damitgilt fur alle Bilder A undB
X?(A,B) <min(Ga,Ge) —1< Ga—1=X*(AA). (B.21)

Damitist die Gultigkeit derUngleichung(B.2) gezeigt.
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Anhang C

Implementierung der geodatischen,
aktiven Konturen

In diesemKapitel wird eineeffizientenumerischdmplementierungur die geodatischenaktiven Kon-

turennach[61] vorgestellt.
DasKonturenmodelbasiertauf der Gleichung:

u

m:g-div(—) Ow || 4+ (Og, Ou) .
g ) 10w+ (0g, )

EineandereSchreibweisalafur ist:

. Ou
w=div (g e ) 10w

Fur kleine Zeitschrittein der Evolutionapproximiererwir ||u|| durch||u|| = 1 underhalten:

10ul]/

Mit denOperatoren

0 0
A = a_xga_x und
0 0
A = —Qg—
2 = &%y
laRtsichdie Gleichungals
u = (Ar+A2)u

schreiben.
Im nachsterSchrittapproximiererwir die Ableitungu, vonu nachderZeitt durch
uln+1) _ y(n)

U = I

underhaltendie Gleichung
™y =y (A + AU
= (I+T(A1+A))u
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wobeil die Einheitsmatrixbezeichnetu(™ repasentieru als Vektor, in demdasBild zeilenbzw. spal-
tenweisereprasentiertwird. A; und A, sind die entsprechendelatrizen zu den OperatorenA; und
Ao

EineeinfacheDiskretisierungderOperatore; undA; ist gegebendurch

0 0 \ gi+ag
a—X(ga—Xu>_j€%(i) T (Uj—u) . (C.10)

wobeiN(i) die Menge{i — 1,i + 1} undh der AbstandzweierbenachbartePixel ist. Die Elementes;;
von A, sinddanndurch

o jEN()
Aj=1{ —Skeni) Gt =1 (C.11)
0 sonst

gegeben.
Um einestabileBerechnungswrschriftzu erhaltenwird dasfolgendeSchemaverwendet:

2
u(m+) = r!(l —TA) u (C.12)
I=
Im eindimensionalerfrall ist diesesauchals EulerSchemabekannt.Es ist eine Approximationerster
Ordnung.Die Operatorern(l — TA, )‘1 sind positiv definite,symmetrischéperatorenDie Berechnung
von u(™1) erfolgt mit demThomas-Algorithmusgs. [111]).
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