— Diplomarbeit —

Entwurf eines multimodalen
Volumenvisualisierungssystems

Bakkalaureus fiir Computervisualistik Matthias Keil
Matrikelnummer 160490

4. November 2005

1. Gutachter: Prof. Dr.-Ing. Bernhard Preim*
2. Gutachter: Prof. Dr.-Ing. Georgios Sakas™
Betreuer: Dipl.-Math. Evelyn Firle** und
Dipl.-Phys. Stefan Wesarg**
Bearbeitungszeitraum: 01.07.2005 — 15.11.2005



*Institut fiir Simulation und Graphik, Fakultit fiir Informatik, Otto-von-Guericke Universitét,
Magdeburg
**Cognitive Computing & Medical Imaging, Fraunhofer Institut fiir Graphische Datenverarbei-
tung (IGD), Darmstadt

i






Danksagung

Bedanken md&chte ich mich bei Evelyn Firle und Stefan Wesarg vom Fraunhofer IGD in
Darmstadt, die mir diese Diplomarbeit ermoglicht haben. Vor allem Evelyn gebiirt Dank
dafiir, dass sie trotz ihrer Schwangerschaft und spéter ihren drei kleinen Kindern Zeit fiir
mich und meine Probleme hatte. Stefan mochte ich fiir die Hilfe zur Selbsthilfe danken.

Danke auch an alle Lehrenden der Fakultét fiir Informatik an der Otto-von-Guericke Uni-
versitat in Magdeburg. Ganz besonders mochte ich Prof. Bernhard Preim dafiir danken,
dass er meine externe Diplomarbeit betreut hat. Danke auch an meine Kommilitonen fiir
interessante Unterhaltungen, fréhliche Lernstunden und freundschaftliche Abende.

Ich méchte mich ganz herzlich bei meiner Verlobten Carina Deutsch bedanken. Sie hat
mich unterstiitzt wo es nur ging und mir immer Mut gemacht. Ich liebe Dich!

Weiterhin danke ich meinen Eltern und Grofeltern, die mir dieses Studium ermdéglicht
haben sowie meinen Schwiegereltern fiir die ermahnenden Worte zu Beginn des Studiums
und die Unterstiitzung iiber die fiinf Jahre.

Vielen Dank, Matthias Keil

iv



Inhaltsverzeichnis

1. Motivation und Aufbau

2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung
2.1. Anforderungen an die verwendeten Volumendatensitze und den Nutzer .
2.2. Grundlagen der Computertomographie . . . . . . ... .. .. ... ...
2.2.1. Bildgebung mittels Computertomographie . . . .. .. ... ...
2.2.2. Verwendete Computertomographiedaten . . . . . ... ... ...
2.3. Grundlagen der Positronen Emissions Tomographie . . . . .. ... ...
2.3.1. Bildgebung mittels Positronen Emissions Tomographie . . . . . .
2.3.2. Verwendete Positronen Emissions Tomographie Daten . . . . . . .
2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie . . . . . . .. .. ... ...
2.4.1. Bildgebung mittels Magnetresonanztomographie . . . . . . . . ..
2.4.2. Verwendete Magnetresonanztomographiedaten . . . . . . . . . ..
2.5. Vom Messsignal zum Volumendatensatz . . . ... .. ... ... ....
2.5.1. Bildrekonstruktion . . . .. .. ..o
2.5.2. Partialvolumeneffekt . . . . .. .. ..o
2.6. Registrierung von medizinischen Datensétzen . . . . . . . . .. ... ...

3. Multimodale Visualisierung medizinischer Volumendatensitze

3.1. Anforderungen an die zu erzeugende Visualisierung . . . . . . .. .. ..
3.2. Schichtbilder und deren Eignung fiir das Visualisierungssystem . . . . . .
3.3. Indirekte Volumenvisualisierung und deren Eignung fiir das Visualisie-
TUNESSYSTEIL . . . . . . L Lo

3.4. Direkte Volumenvisualisierung . . . . . . . .. ... ... ...
3.4.1. Direkte monomodale Volumenvisualisierung . . . . .. ... ...
3.4.2. Direkte multimodale Volumenvisualisierung . . . . .. ... ...
3.4.3. Pipelines der direkten multimodalen Volumenvisualisierung . . . .
3.4.4. Eignung der direkten multimodalen Volumenvisualisierung fiir das
Visualisierungssystem . . . . . . . . .. ..o

3.5. Rendering . . . . . . . ..
3.5.1. Renderingverfahren . . . . . . . . ... oL
3.5.2. Beleuchtungs- und Schattenberechnung . . . . . .. .. ... ...
3.5.3. Eignung der Renderingverfahren fiir multimodale Daten . . . . . .

~ s e A W

10
10

13
13
15
19
19
21
22

26
26
27

30
34
34
35

40
41
41
45
46



Inhaltsverzeichnis

4. Transferfunktionen 48
4.1. Anforderungen an die verwendeten Transferfunktionen . . . .. ... .. 48
4.2. Eindimensionale Transferfunktionen . . . . . . . . ... .. .. ... ... 49
4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen . . . . . . . .. 50

4.3.1. Verwendetes Kantenmodell . . . . . .. .. ... ... ... ... o1
4.3.2. Definition der Gradienteninformation . . . . . . . . .. ... ... 52
4.3.3. Histogramme iiber Intensitdt und Gradientenstarke . . . . . . .. 54
4.4. Spatialized Transfer Functions . . . . . . . .. . ... ... .. ...... 60
4.4.1. Automatische Generierung der Ortsinformation . . . . ... ... 61
4.4.2. 2D-Histogramme fiir die Spatialized Transfer Functions . . . . . . 62
4.4.3. Interaktion mit der Transferfunktion . . . . . ... ... ... .. 65
4.4.4. Spatialized Transfer Functions fiir multimodale Visualisierungen . 66
4.5. Sperzifikation von Transferfunktionen . . . . . .. .. ... ... ... .. 67
4.5.1. Passive Hilfsmittel fiir die Spezifikation . . . . . . . . . ... ... 67
4.5.2. Interaktive Hilfsmittel fiir die Spezifikation . . . . . . . .. .. .. 69

5. Entwurf und Implementierung des Visualisierungssystems 70
5.1. Entwurf des multimodalen Visualisierungssystems . . . . . .. .. .. .. 70
5.2. Spatialized Transfer Functions fiir die multimodale Volumenvisualisierung 73
5.3. Implementierung der Visualisierungskomponente . . . . . . .. .. .. .. 76

5.3.1. Allgemeines . . . . . . . ... 76
5.3.2. Vorverarbeitung der Daten . . . . . . . .. ... ..o 84
5.3.3. Generierung der 2D-Histogramme und der Ortsinformationen . . . 88
5.3.4. Klassifikation und Darstellung der 2D-Histogramme . . . . . . . . 92
5.3.5. Implementierung der Spatialized Transfer Functions . . . . . . . . 94
5.3.6. Anwendung der Transformation und Berechnung der sich iiber-
schneidenden Regionen . . . . . . . . . .. ... ... 97
5.3.7. Rendering . . . . . .. ... L 100

6. Ergebnisse 101

6.1. Gradientenbasierte Visualisierungen einzelner Volumen . . . . . . .. .. 101
6.1.1. Monomodale Visualisierung eines MRT-Datensatzes . . . . . . . . 102
6.1.2. Monomodale Visualisierung eines PET-Datensatzes . . . . . . . . 103

6.2. Vergleich 3D-Visualisierung mit Schachbrettmuster-Schichtdarstellung . . 104

6.3. Darstellung von Strukturen mit und ohne anatomischen Kontext . . . . . 107

6.4. Vergleich von Visualisierungen mit und ohne Uberabtastung . . . . . . . 111

6.5. Vergleich multiintensitdtsbasierte und gradiententenbasierte Visualisierung 115
6.5.1. Visualisierung mit gradientenbasierten STFs . . . . . . . ... .. 116
6.5.2. Visualisierung mit multiintensitatsbasierter STF . . . . . . . . .. 117

7. Diskussion und Ausblick 119

A. Anhang 122

Verzeichnis der verwendeten Abkiirzungen 129

Abbildungsverzeichnis 132

Literaturverzeichnis 138

Index 141

vi



1. Motivation und Aufbau

The demand for ... [multimodal
visualizations| is rapidly increasing in
scientific applications such as
medicine in which the visual
integration of multiple modalities
allows a better comprehension of the
anatomy and a perception of its
relationships with activity.

MARIA FERRE, ANNA PUIG AND
Dani Tost, Aus [FPT02]

Motivation

Durch medizinische Bildgebung ist es den Arzten und Forschern méglich geworden, Ein-
blick ins Innere des menschlichen Koérpers zu bekommen. Ungeachtet der in den letzten
Jahren erzielten Fortschritte haben die in der klinischen Diagnostik verwendeten bild-
gebenden Verfahren, wie Computertomographie, Magnetresonanztomographie und Po-
sitronen Emissions Tomographie nach wie vor grundlegende Vor- und Nachteile. Eine
gemeinsame Darstellung von Datensitzen des gleichen Objekts, die zudem mit verschie-
denen Modalitéten aufgenommen wurden (multimodale Visualisierung), ermdoglicht die
Nutzung der Vorteile und ebenso eine Kompensation der Nachteile. Weiterhin kénnen
komplementire Informationen, die sich aus den speziellen Abbildungseigenschaften der
Verfahren ergeben, gemeinsam prasentiert werden. Eine dreidimensionale Visualisierung
bietet zudem einen natiirlichen Blick auf das Objekt.

Eine multimodale Abbildung kann selbstverstdndlich auch zwei Volumen der gleichen
Modalitét zeigen (sog. Multivolumen-Visualisierung), die zu unterschiedlichen Zeitpunk-
ten aufgenommen wurden. Unabhéngig von den verwendeten bildgebenden Verfahren
miissen die Datensétze zunédchst durch eine Registrierung zueinander im Raum ausgerich-
tet werden. Die Vereinigung der Datenséatze erfolgt in der anschliefsenden Multivolumen-
Visualisierung. Die Genauigkeit der Registrierung hat dabei einen hohen Einfluss auf das
Visualisierungsergebnis.

Im Rahmen dieser Arbeit soll fiir die am Fraunhofer Institut fiir Graphische Daten-
verarbeitung (IGD) entwickelte Software fiir die medizinische Bildverarbeitung MIP (Me-
dical Imaging Platform) ein multimodales Volumenvisualisierungssystem entworfen und




1. Motivation und Aufbau

implementiert werden. Bisher stand innerhalb dieser Anwendung keine 3D-Darstellung
der Registrierungsergebnisse zur Verfiigung. Mit Hilfe einer Visualisierung sollen rele-
vante Strukturen der Datensdtze hervorgehoben und vergleichbar gemacht werden. Wei-
terhin soll die Identifikation sowie die Unterscheidbarkeit und Klassifikation der Organe
moglich sein. Fiir diese Arbeit ergeben sich auferdem spezielle Anforderungen an die
Visualisierung, die im Folgenden formuliert werden.

Das zu entwickelnde Visualisierungstool ist an die Anforderungen von Registrierung
und multimodalen Volumendaten anzupassen. Ziel ist es zwei Datensitze unterschied-
licher bildgebender Verfahren unabhingig von der aufgenommenen Korperregion dar-
zustellen. Anhand einer dreidimensionalen Visualisierung soll das Ergebnis der Regis-
trierung veranschaulicht werden. Dazu ist es zum einen erforderlich, dass nur die rele-
vanten Strukturen eines Datensatzes isoliert darstellbar sind. Zum anderen miissen auch
Kontextinformationen aus dem gleichen Datensatz fiir eine Lagebestimmung hinzugefiigt
werden konnen. Fehlende Information soll mit Hilfe von komplementaren Strukturen aus
einem Datensatz anderer Modalitidt kompensiert werden.

Aufbau der Diplomarbeit

In Anlehnung an die Arbeit von Puig, Ferré et al. [FPT02] werden fiir den Entwurf des
multimodalen Volumenvisualisierungssystems die folgenden Punkte untersucht. Anhand
der bildgebenden Verfahren werden zunichst die wichtigen Eigenschaften der verwende-
ten Daten herausgearbeitet, die das Ergebnis der multimodalen Visualisierung beeinflus-
sen. In diesem Zusammenhang erfolgt die Analyse der Vor- und Nachteile der jeweiligen
Modalitdt sowie der in den Bilddaten auftretenden Artefakte. Da die Visualisierungs-
methoden vielfdltig und fiir multimodale Visualisierungen unterschiedlich gut geeignet
sind, wird im Anschluss eine Auswahl von Methoden der multimodalen Visualisierung
vorgestellt. Die verschiedenen Anséitze werden analysiert und anhand der gestellten An-
forderungen fiir die Umsetzung ausgewéhlt. Daraufhin wird ein Uberblick iiber Transfer-
funktionen und deren Spezifikation gegeben und im Besonderen auf die speziellen Cha-
rakteristika der in dieser Arbeit verwendeten Spatialized Transfer Functions eingegan-
gen. Transferfunktionen bilden die Messwerte eines Datensatzes oder daraus berechnete
Merkmale auf optische Eigenschaften wie Farbe und Transparenz ab. Nach einer kurzen
Darstellung méglicher Renderingalgorithmen werden der Entwurf fiir die Systemerwei-
terung und die Implementierung im Detail vorgestellt. Die mit dem implementierten Vi-
sualisierungssystem erzeugten multimodalen Volumenrenderings werden analysiert und
bewertet. Anhand der Ziele erfolgt auferdem eine Diskussion iiber die Leistungsfihigkeit
des Systems. Weiterhin werden Anregungen fiir die Optimierung und Weiterentwicklung
der Komponente in folgenden Arbeiten gegeben.




2. Bildgebende Verfahren fir die
medizinische Registrierung

Imaging of this quality, sharpness,
and speed gives us the opportunity to
study the human anatomy at a level
that has only been dreamt about.

ProOF. DR. WERNER A. BAUTZ,
RADIOLOGISCHES INSTITUT,
UNIVERSITAT
ERLANGEN-NURNBERG

Einer Visualisierung von medizinischen Bilddaten geht immer eine Bildaufnahme
voraus. Es ist wichtig, die Eigenschaften der einzelnen bildgebenden Verfahren bei der
spateren Visualisierung zu beachten. Je nach Verfahren konnen einige Gewebearten unter-
schiedlich gut dargestellt werden. Zum Beispiel ist es nicht moglich Knochen in Magne-
tresonanztomographiebildern darzustellen, andererseits ist dafiir der Weichteilkontrast
um ein vielfaches hoher als zum Beispiel bei der Computertomographie. Auch die Auf-
16sung und damit die zu verarbeitende Datenmenge variiert zwischen den Modalitéten.
Jedes Verfahren hat somit charakteristische Merkmale, die vor allem im Hinblick auf eine
multimodale Visualisierung der Daten beachtet werden sollten. Aus diesem Grund be-
schéaftigt sich dieses Kapitel mit den drei fiir die Registrierung am haufigsten verwendeten
Bildgebungsverfahren Computertomographie (CT), Positronen Emissions Tomographie
(PET) und Magnetresonanztomographie (MRT). Weiterhin sollen die Eigenschaften der
Datensétze, welche fiir die Darstellung durch das zu entwickelnde multimodale Visualisie-
rungssystem verwendet wurden, erlautert werden. Die Besonderheiten der verwendeten
Modalitaten sollen dabei ebenso, wie die Merkmale der Strukturen, die in den Bilddaten
enthalten sind, vorgestellt werden. Ein weiterer wichtiger Punkt ist die Analyse welche
Strukturen innerhalb der Bilddaten fiir die Visualisierung von Interesse sind.
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2.1. Anforderungen an die verwendeten
Volumendatensatze und den Nutzer

Fiir die Darstellung der Volumendatensitze mit der Visualisierungskomponente ist es
erforderlich, dass die Transformationsparameter fiir die Ausrichtung der Datensétze be-
reits mit der vorhandenen Registrierungskomponente berechnet worden sind. Weiterhin
miissen diese Translations- und Rotationsparameter sowie die Bilddaten im Bildverarbei-
tungssystem abrufbar sein. In den Datensitzen miissen Informationen wie Auflésung und
Grofe der Voxel gespeichert sein, um der Visualisierungskomponente fiir Anpassungen
der verwendeten Funktionen zur Verfiigung zu stehen. Es werden keinerlei Einschriankun-
gen beziiglich der Ausprigung dieser Eigenschaften gemacht. Um interessierende Struk-
turen hervorheben zu koénnen, sollte der Nutzer die Modalitit und den abgebildeten
Korperbereich kennen und sich iiber die Eigenschaften der Strukturen, wie z.B. Grau-
wert und Abgrenzung zum umgebenden Gewebe, bewusst sein. Desweiteren sollte der
Nutzer mit der Interpretation von in den Bilddaten auftretenden Artefakten vertraut
sein.

Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Datensétze erfiillen die oben genannten
Anforderungen. Insgesamt liegen 19 Volumendatensitze vor, die drei verschiedene Kor-
perbereiche abbilden. Neben 11 zur Verfiigung stehenden Aufnahmen des Schidels und
sechs Thoraxaufnahmen, sind zwei Ganzkorperdatensitze vorhanden. Samtliche darzu-
stellende Datensétze sind gruppenweise 9 verschiedenen Patienten zugeordnet.

2.2. Grundlagen der Computertomographie

2.2.1. Bildgebung mittels Computertomographie

! Die Bildgebung der Computertomographie basiert auf der 1895 von Wilhelm Con-
rad Rontgen entdeckten Rontgenstrahlung. Fiir die Erfassung der Bildinformation muss
das Volumen durchstrahlt werden. Somit bedeutet jede CT-Untersuchung eine Strah-
lenbelastung fiir den Patienten. In der klinischen Diagnose werden moderne Spiral-CTs
verwendet.

Aufbau eines Computertomographen Die wichtigsten Komponenten eines Spiral-
CTs sind die sogenannte Gantry und die Patientenliege. Die Gantry setzt sich aus einer
Rontgenréhre und den gegeniiberliegenden Detektoren zusammen. Die Detektoren beste-
hen aus einem Szintillationskristall und einer dahinter liegenden Photodiode. Der Szintil-
lationskristall wandelt die Rontgenstrahlung durch Interaktion des y-Quanten mit einem
Elektron in Licht um. Die Photodiode erzeugt entsprechend der Lichtmenge ein elektri-
sches Signal, welches fiir die Rekonstruktion der Schicht genutzt wird (vgl. [LOPRI7]).

! Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Computertomographie (CT) sind folgenden Quel-
len entnommen: [CTH, GCT, CTA]




2.2. Grundlagen der Computertomographie

Wihrend einer Aufnahme rotiert die Gantry eines Spiral-C'Ts um den Patienten. Die-
ser wird dabei mit der Liege kontinuierlich vorangeschoben. Die Gantry beschreibt somit
eine Spiralbewegung um das abzubildende Volumen. Abbildung 2.1 zeigt den Aufbau
und die Funktion eines Spiral-CTs.

Abbildung 2.1.: Scanning eines Patienen mit einem Spiral-CT. Wiahrend die Gantry eine
Dauerrotation beschreibt, wird der Untersuchungstisch mit dem Pati-
enten kontinuierlich vorgeschoben. Es resultiert ein spiralférmiger Roh-
datensatz, der durch Interpolation zu planaren Schichten umgerechnet
wird. Quelle: [Lau99|.

Bildrekonstruktion Das von den Detektoren gemessene, analoge Signal muss digitali-
siert und in eine Schichtaufnahme umgerechnet werden. Durch die Spiralbewegung kann
die Messung der einzelnen Schichten nicht aus allen Winkeln erfolgen. Durch Interpola-
tion werden die fehlenden Messpunkte berechnet und so die Schicht vollstandig rekon-
struiert. Da die einzelnen Schichten aus den Daten berechnet werden, kann deren Lage
so gewahlt werden, dass sie sich iiberlappen, was zu einer Verbesserung der Bildqualitit
fiihrt. In der klinischen Routine werden meist Uberlappungen von 30-50% angewendet
(vel. [CTH]).

Fiir die Rekonstruktion einer Schicht wird eine gefilterte Riickprojektion verwendet.
Hierbei werden die gemessenen Signale zunichst mit einem Hochpassfilter gefaltet, um
die Bildschirfe zu erhohen. Das gefilterte Signal wird anschlieffend in den Bildraum
zuriickprojiziert. Die Daten aus allen Winkeln werden zu einem Schichtbild addiert. Die
(gefilterte) Riickprojektion wird durch Abbildung 2.2 verdeutlicht. Das Ergebnis der
Bildrekonstruktion sind Volumendatensitze, die sich aus Schichtbildern zusammensetzen.
In der klinischen Routine werden diese Schichten meist mit einer Auflésung von 512 x
512 Voxeln und einer Pixelgréfe von ca. 0,5 x 0,5 mm erzeugt. Die Schichtdicke betrigt
je nach Fragestellung ca. 2 mm.

Hounsfield Einheiten Die Werte eines CT-Bildes werden in Hounsfield Einheiten (engl.
Hounsfield Units, Abk. HU) angegeben. Sie reprisentieren die Schwichungswerte von
Geweben relativ zur Rontgendichte von Wasser und werden wie folgt berechnet:

CTMesswert = 1000 * (11 — pwasser) / IWasser (2.1)




2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung

.

usingthree views  using many viens T using three views usi:ng ANy views

(a) (b)

Abbildung 2.2.: Bei der Rekonstruktion einer Schicht aus den gemessenen CT-Daten

kommt die gefilterte Riickprojektion, hier im rechten Bild (b) darge-
stellt, zum Einsatz. Wie unschwer zu erkennen ist, wird durch die Hoch-
passfilterung, im Gegensatz zur Riickprojektion ohne Filterung (a), die
Bildscharfe stark erhoht. Nach der Faltung werden die gemessenen Si-
gnale in den Bildraum zuriickprojiziert. Dies gleicht einer Verwischung
des Bildsignals iiber die zu rekonstruierende Schicht. Quelle: [FBP].

Wasser hat per Definition 0 HU. Luft liegt bei ca. -1000 HU, wihrend es nach oben
keine Grenze gibt. Medizinische Computertomographen arbeiten auf einer Skala von
-1024 bis +3071 Hounsfield Einheiten. Somit stehen fiir eine Visualisierung in Form von
Grauwertbildern 4096 Grauwerte zur Verfiigung. Eine Ubersicht der Hounsfield Einheiten
verschiedener Gewebetypen zeigt Abbildung 2.3.

Schwichungswerte von Gewebe (bezogen auf Wasser)
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Abbildung 2.3.: Fiir einige Gewebearten, die typischerweise mit der CT aufgenommen

werden, sind die dazugehorigen Schwichungswerte in Hounsfield Einhei-
ten (Hounsfield Units, HU) abgetragen. Aus der Abbildung ist ersicht-
lich, dass ein Gewebe immer einen Bereich der Hounsfield Skala belegt.
Weiterhin wird deutlich, dass sich die Bereiche mehrerer Gewebe iiber-
schneiden konnen. Dies ist z.B. bei tumorésem Gewebe, der Leber und
Blut der Fall. Quelle: [LOPR97].

Die CT-Messwerte der Gewebe erstrecken sich jeweils iiber einen Bereich der Houns-
field Skala. Auch in verschiedenen CT-Aufnahmen haben gleiche Gewebe anndhernd die
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gleichen Intensitatswerte. Somit sind die Bilddaten gewissermafen standardisiert. Dies
erleichtert die Visualisierung von CT-Datensétzen, da z.B. die Definition und die Wieder-
verwendung von Transferfunktionen, zur Analyse von Datensitzen mit einer bestimmten
Fragestellung, realisierbar werden (vgl. [HST"04]). Die Bereiche unterschiedlicher Gewe-
be konnen sich iiberschneiden. Dies kann bei einer spéteren Visualisierung zu Proble-
men fiihren, da unterschiedliches Gewebe auf gleiche Grauwerte abgebildet wird. Bei der
Definition von Transferfunktionen muss daher eine Moglichkeit gefunden werden diese
Grauwertbereiche voneinander zu trennen (vgl. Abschnitt 4.2).

Bewertung der Computertomographie Die CT wird in der klinischen Diagnostik sehr
haufig verwendet. Dies liegt vor allem daran, dass Computertomographen in fast jeder
Klinik verfiighar und die Untersuchungen sehr giinstig geworden sind. Die Auflosung einer
modernen CT-Aufnahme und der sehr gute Knochenkontrast sind weitere Punkte, die
fiir eine CT sprechen. Die kurzen Aufnahmezeiten ermoglichen Volumendatensitze, die
frei von Bewegungsartefakten sind. CT-Daten bilden die Anatomie der aufgenommenen
Koérperregion ab und erméglichen so die Suche nach morphologischen Abweichungen, die
z.B. Ergebnis krankhafter Verdnderungen sind. Ein weiterer wichtiger Einsatzbereich ist
die Bestrahlungsplanung in der Onkologie.

Obwohl sich die einzelnen Organe durch Fettgewebe voneinander abgrenzen und
somit fiir den betrachtenden Arzt gut zu unterscheiden sind, macht sich der fehlende
Weichteilkontrast innerhalb eines Organs bei einigen klinischen Fragestellungen negativ
bemerkbar. Aus diesem Grund werden CT-Aufnahmen im neurologischen Bereich zu-
nehmend durch MRT-Aufnahmen ersetzt. Weiterhin spricht die Strahlenbelastung des
Patienten wihrend einer Aufnahme gegen ein CT. Fiir bestimmte Fragestellungen, wie
z.B. die Darstellung der Blutgefife (Angiographien), miissen Kontrastmittel verabreicht
werden, die Unvertraglichkeiten beim Patienten auslosen kénnen.

2.2.2. Verwendete Computertomographiedaten

Fiir die Darstellung mit der multimodalen Visualisierungskomponente, die in dieser Ar-
beit entwickelt wurde, stehen neun CT-Datensitze zur Verfiigung (s. Abb. 2.4). Von
diesen sind fiinf Schidelaufnahmen, die den in Abschnitt 2.4.2 beschriebenen MRT-
Aufnahmen zugeordnet sind. Einer der Schideldatensitze hat sowohl einen dazugeho-
rigen MRT-, als auch einen PET-Datensatz. Die vier anderen Datensidtze gehoren zu
PET-Daten (vgl. Abschnitt 2.3.2). Davon zeigen drei Datensétze den Thorax des Pati-
enten und einer bildet den gesamten Korper ab.

Eigenschaften der Datensidtze Die Unterschiede in den Eigenschaften der zur Ver-
fiigung stehenden CT-Datensitze liegen hauptséchlich in den Bereichen Auflésung, Vo-
xelgrofe und Anzahl der Bits, mit denen die Messwerte gespeichert werden. Alle vorlie-
genden Datensétze sind anisotrop, d.h. die Voxelausdehnung in x-/y- und z-Dimension
ist unterschiedlich. Die Verarbeitung der Daten innerhalb der zu entwickelnden Visua-
lisierungskomponente muss an die Eigenschaften der Datensétze angepasst werden und
erfolgt stets mit 16 Bit Datentypen. Samtliche zur Verfiigung stehenden Datensétze wur-
den ohne Kontrastmittel aufgenommen. Tabelle 2.1 zeigt die Eigenschaften der CT-Daten
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Abbildung 2.4.: Einteilung der verwendeten CT-Datenséitze - die fiir diesen Abschnitt
nicht relevanten Datenséatze sind grau unterlegt.

beispielhaft anhand von drei Datensétzen.

CT MRT CT MRT PET CT MRT
Head 1 Head 2
Spannung 120 KV keine Info 130 KV
Schichtdicke 3,0 mm 4,0 mm 5,0 mm
Auflésung 512 x 512 x 50 512 x512x40 | 512 x 512 x 36
Pixelgrofse 0,59 x 0,59 mm 0,41 x 0,41 mm | 0,70 x 0,70 mm
Bits pro Pixel 16/16 16/12 16/12
insgesamt/ verwendet
Grofie des Datensatzes 25/25 MB 20/15 MB 18/13,5 MB
brutto/ netto
Kontrastmittel ohne ohne ohne
Scanner General Electrics - Siemens - Siemens -
Genesis Foreign Sensation 16 Emotion

Tabelle 2.1.: Figenschaften von drei verwendeten CT-Schideldatensitzen.

Abgebildete Kérperregionen Die CT-Datensitze bilden sowohl den gesamten Korper
bzw. Thorax und Schédel, als auch nur den Schédel ab. Je kleiner die abgebildete Region
ist, desto besser kann die Auflésung der Daten werden, ohne die Strahlenbelastung des
Patienten zu erhohen. Aus diesem Grund variiert die Pixelgrofe im Bereich von weniger
als einem halben Millimeter bei Schadelaufnahmen bis hin zu 2,4 mm bei Ganzkorper-
datensétzen.

Die dargestellten Korperregionen unterscheiden sich in ihrem Aufbau sehr stark. So
bildet der Schidel eine kompakte Struktur mit wenigen Grenzflichen zwischen Geweben,
die von Luft umgeben ist. Im Thorax und Abdomen treten komplexere Formen auf. Die
Strukturen sind z.T. viel grofer als im Schédel und es gibt viele Grenzflichen. Die Anzahl
der zu unterscheidenden Organe ist viel hoher als im Schiddel. Im Thorax befindet sich
Luft in den Lungen und somit auch im Inneren des Volumens. Luft kann auch innerhalb
von abdominalen Strukturen auftreten. In jedem Fall erzeugt sie eine sehr kontrastreiche
Grenzfliche innerhalb des Datensatzes.
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Interessierende Strukturen innerhalb der Daten Aus den CT-Datensétzen sollen vor
allem die Knochen dargestellt werden. Sie bilden in der Visualisierung meist den anato-
mischen Kontext fiir die Lokalisierung von interessierenden Strukturen aus MRT- oder
PET-Daten. Knochen werden aber ggf. auch separat dargestellt z.B. fiir die Visualisie-
rung von Frakturen. Knochen heben sich im CT aufgrund ihres hohen Intensititswertes
stark vom umgebenden Gewebe ab. Die Grofse und vor allem der Durchmesser der Kno-
chenstrukturen ist abhédngig von der aufgenommenen Korperregion. Im Schéidelbereich
sind die Knochen viel diinner als z.B. bei Thoraxaufnahmen. Wahrend Knochen im Tho-
raxbereich von viel Weichgewebe wie Muskulatur und Haut umgeben sind, werden die
Schidelknochen nur von einer diinnen Hautschicht bedeckt und schliefsen das Weichge-
webe (Gehirn) vollstindig ein.

Artefakte Als Artefakte in Bilddaten werden alle Merkmale und Strukturen bezeichnet,
die zwar im Bild erkennbar aber im abgebildeten Volumen nicht vorhanden sind. In der
CT werden drei hiufig auftretende Artefakte unterschieden.

Zunichst treten in den vorliegenden Volumendatensétzen vor allem in Ganzkorper-
aufnahmen Bewegungsartefakte auf. Die Ursache hierfiir ist die lingere Aufnahmezeit,
in der der Patient ruhig liegen und evtl. den Atem anhalten muss. In Thoraxaufna-
men ist auch der Herzschlag fiir Bewegungsartefakte verantwortlich. Bewegungsartefakte
bewirken ein verwischen der Messwerte. Daraus resultiert die Verschlechterung der Kan-
teninformation.

Ein weiteres Artefakt entsteht durch die sogenannte Strahlaufhirtung. Hierbei wird
die im Rontgenstrahl enthaltene Strahlung geringerer Energie beim Durchgang durch
Gewebe absorbiert und der Strahl so aufgehirtet. Dieses Artefakt kann zum einen durch
Filterung des Rontgenstrahls (z.B. durch Aluminiumplatten) und zum anderen durch
Filterung der berechneten Messwerte ausgeglichen werden. Leider liegt keine Information
iiber verwendete Filter vor.

Das letzte Artefakt entsteht an Materialien, die nicht von der Rontgenstrahlung
durchdrungen werden kénnen. Dies sind vor allem Metalle (z.B. Zahnfiillungen). An sol-
chen Materialien entstehen Schatten, die nach der Rekonstruktion der Daten als Strei-
fenartefakte zu erkennen sind. Die hier beschriebenen Artefakte sind dem Vorlesungs-
skript [CTA] entnommen.

Standardisierung Durch die Zuordnung von Hounsfield Einheiten zu den Geweben ist
eine Standardisierung der Messwerte gegeben. Uber die Rekonstruktion der Messwerte
lag keine Information vor. Daher kann bei einer Untersuchung der Ubertragbarkeit von
generierten Transferfunktionen auf vergleichbare Datensétze nicht auf diesen Parameter
eingegangen werden. Die Parameter Auflosung, Voxelgrofe und die Bits pro Messwert
konnen durch geeignete Interpolation vereinheitlicht werden. Daher ist die CT aufgrund
ihrer Abbildungseigenschaften von allen in dieser Arbeit genutzten Modalitdten am ehe-
sten fiir eine solche Standardisierung geeignet.
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2.3. Grundlagen der Positronen Emissions
Tomographie

Krankhafte Verdnderungen zeigen sich oft in einer erhohten Stoffwechselaktivitit. Die
PET macht sich dies zu nutze, indem sie korpereigene Radionuklide als Strahlenquelle
fiir die Bildgebung verwendet. Demnach arbeitet PET ebenso wie CT mit Strahlung,
allerdings ist die Strahlenquelle hierbei innerhalb des Kérpers. Die zu messende Strahlung
tritt nur an den Stellen aus dem Korper aus, an denen sich die Radionuklide anreichern.
Somit erfolgt zwar eine Darstellung genau dieser Bereiche, morphologische Informationen
umgebender Gewebe konnen aus diesem Grund mit der PET jedoch nicht abgebildet
werden. Die PET ist ein wichtiges Mittel z.B. bei der Tumorsuche.

2.3.1. Bildgebung mittels Positronen Emissions Tomographie

2 Die Grundlage fiir die PET bilden Radionuklide die Positronen emittieren. Die Strahlen-
quelle wird, im Gegensatz zur CT, in den Organismus eingebracht. Hierfiir werden Isotope
korpereigener Stoffe wie Sauerstoff (*°0), Fluor (*®F), Kohlenstoff (*'C) und Stickstoff
(13N) verwendet. Diese Radionuklide miissen in Ringbeschleunigern, sogenannten Zyklo-
tronen hergestellt werden. Die Isotope haben meist eine kurze Halbwertszeit von wenigen
Minuten. Die Strahlenbelastung des Patienten fiir eine Untersuchung wird dadurch gering
gehalten. Die kurze Halbwertszeit macht jedoch eine Kopplung eines Positronen Emissi-
ons Tomographen an das Vorhandensein eines Zyklotrons notwendig, da die Stoffe nach
der Herstellung nicht weit transportiert werden kénnen.

Das von einem Radionuklid emittierte Positron vereinigt sich spatestens nach 5 mm
mit einem Elektron. Die beiden Teile werden vernichtet und es entstehen zwei y-Quanten
mit einer Energie von je 511 keV. Aufgrund des Impulserhaltungssatzes bewegen sich die
Quanten exakt in einem Winkel von 180° auseinander.

Die Detektorelemente, sogenannte Szintillationszédhler, sind bei einem Positronen
Emissions Tomographen auf einem Ring angeordnet (s. Abb. 2.5). Zwei sich gegeniiberlie-
gende Detektorelemente miissen die entstandene Vernichtungsstrahlung fast gleichzeitig
registrieren (innerhalb von maximal 12 ns), um den Positronenstrahler zu lokalisieren. Es
werden bis zu 15 solcher Ringe verwendet, um mehrere Schichten gleichzeitig aufnehmen
zu konnen. Die rdumliche Verteilung der Positronen Emitter lisst sich iiber ein Rekon-
struktionsverfahren, die sogenannte gefilterte Riickprojektion, berechnen. Die Auflésung
zwischen den Schichten ist mit bis zu 1 mm besser als die ortliche Auflésung innerhalb ei-
ner Schicht. Diese betrigt zwischen 1-2 mm bei speziellen Hirntomographen und 2-3 mm
fiir Ganzkorpertomographen. Diese Auflosungsbeschrinkung ist von mehreren Ursachen
abhédngig. Die Tatsache, dass die Messung der Positronen nicht am Ort der Emission,
sondern am Ort der Vernichtung der Teilchen geschieht und diese sich eine kurze Strecke
durch das Gewebe bewegen konnen, schriankt die ortliche Auflésung am stérksten ein.

2Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Positronen Emissions Tomographie (PET) sind
folgenden Quellen entnommen: [PET, PMD]
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Dele'kloren

Abbildung 2.5.: Die nach der Vereinigung eines Positrons und Elektrons entstandene
Vernichtungsstrahlung bewegt sich in einem Winkel von 180° ausein-
ander. Zwei sich gegeniiberliegende Detektoren miissen die Strahlung

fast gleichzeitig erfassen, um den Ort der Vereinigung zu registrieren.
Quelle: [Poh].

Bewertung der Positronen Emissions Tomographie Aufgrund der schlechten Auf-
l6sung und dem fehlenden anatomischen Kontext wird zu jedem PET immer auch ein
CT angefertigt, um eine genaue Lokalisierung der erh6hten Stoffwechselaktivitit zu er-
moglichen. Um krankhafte Verdnderungen, die in PET-Aufnahmen zu erkennen sind, in
CT-Aufnahmen zu lokalisieren, ist vor der multimodalen Visualisierung eine Registrie-
rung der Datensédtze notwendig. Die Registrierung entfillt, wenn die fiir diesen Zweck
entwickelten PET-/ CT-Kombinationssysteme wie der SIEMENS biograph?* verwendet
werden. Neben der schlechten Auflésung tritt in PET-Daten ein starkes Rauschen auf.
Dieses schlechte Signal- zu Rausch-Verhiltnis verlangt eine geeignete Vorverarbeitung
z.B. durch Medianfilter, um die Qualitdt der Visualisierung zu verbessern. Ein weiterer
Nachteil ist die Strahlenbelastung des Patienten durch die verabreichten Radionukli-
de. Diese kénnen auch Unvertriglichkeiten, wie z.B. Ubelkeit oder Geschmacksverlust
auslosen. Trotz der vielen Nachteile rechtfertigt die Darstellung der krankhaften Stoff-
wechselverdnderungen die Verwendung der PET vor allem bei der Tumorsuche.

2.3.2. Verwendete Positronen Emissions Tomographie Daten

Insgesamt stehen fiinf PET-Datensétze fiir die multimodale Visualisierung zur Verfiigung.
Von diesen wurden alle mit den in Abschnitt 2.2.2 vorgestellten CT-Daten registriert.
Drei Aufnahmen zeigen den Schidel und Thorax des Patienten und eine den gesamten
Korper. Weiterhin liegt ein Datensatz aus ,,CT MRT PET* vor, der sowohl mit einem
MRT- als auch mit einem CT-Schideldatensatz visualisiert werden soll (s. Abb. 2.6).

Eigenschaften der Datensitze Die vorliegenden PET-Datensitze haben, aufgrund
der grofsen Voxelausdehnung und der daraus resultierenden schlechten Auflosung, den
geringsten Speicherbedarf. Fiir die gemeinsame Darstellung mit anderen Modalitédten
ist eine starke Uberabtastung notwendig. Je nach aufgenommener Korperregion sind
die Voxel annihernd isotrop oder stark anisotrop. Auch die Anzahl der Bits fiir die
Speicherung der Bildinformation variiert stark (vgl. Tabelle 2.2).
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Abbildung 2.6.: Einteilung der verwendeten PET-Datensétze - die fiir diesen Abschnitt
nicht relevanten Datensétze sind grau unterlegt.

CT MRT PET CT PET Body
Schichtdicke 4,25 mm 2,42 mm
Auflésung 128 x 128 x 35 128 x 128 x 351
Pixelgrofse 4,296875 x 4,296875 mm 5,15 x 5,15 mm
Bits pro Pixel 16/16 16/8
insges./ verwendet
Grofle des Datensatzes 1,09/1,09 MB 10,96/5,48 MB
brutto/ netto
Kontrastmittel FDG - Fluorodeoxyglucose k.A.
Scanner General Electrics - Advance k.A.

Tabelle 2.2.: Eigenschaften zweier PET-Datensétze. ,CT MRT PET* ist ein Schidelda-
tensatz und ,CT PET Body* eine Ganzkorperaufnahme.

Abgebildete Korperregionen Wie auch bei den CT-Datensétzen liegen PET-Volumen-
daten des gesamten Korpers sowie in der Kombination Thorax und Schidel und reine
Schédeldaten vor. Somit variiert die Groke der abgebildeten Regionen stark. Da die
Anatomie in PET-Daten nicht vollstdndig abgebildet wird und die dargestellten Akti-
vierungen abhéngig von der schwere der krankhaften Veranderungen sind, kénnen keine
Aussagen iiber die Grofe oder Form der dargestellten Strukturen gemacht werden. Nur
das Gehirn und in Ganzkorperdatensétzen die Blase zeigen in allen zur Verfiigung stehen-
den Volumen eine Anreicherung des Kontrastmittels und werden daher hell dargestellt.

Interessierende Strukturen innerhalb der Daten In reinen Schideldatensitzen zeigt
das Gehirn insgesamt eine hohe Stoffwechselaktivitdat. Um in dieser Region auffillige Be-
reiche zu visualisieren, miissen relativ geringe Unterschiede in der Helligkeit erkannt wer-
den. Im Gegensatz dazu zeigen grofe Bereiche von Thorax- und Ganzkdrperaufnahmen
kaum messbare Aktivierung wihrend sich die interessanten Strukturen durch ihre Hellig-
keit stark von der Umgebung abheben. Interessant sind in allen Datensitzen sehr helle
Bereiche, die auf eine hohe Stoffwechselaktivitit hinweisen. Die Grofe der interessanten
Strukturen lasst sich nicht allgemein festlegen. Dies liegt daran, dass die dargestellten
krankhaften Verdnderungen wie z.B. Tumore oft einen Wachstumsprozess reprisentieren
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und je nach Fortschreiten der Krankheit verdndert sich auch die Grofe der Struktur. Wei-
terhin kann auch die Anzahl interessanter Strukturen in den Datensétzen variieren. So
kann ein Tumor in einem Datensatz einzeln oder in Verbindung mit mehreren Metastasen
auftreten.

Artefakte Ein wichtiger Punkt ist der hohe Rauschanteil in den Daten. Dieser muss
durch eine geeignete Vorverarbeitung reduziert werden. Weiterhin sind neben den in-
teressierenden Strukturen hoher Aktivitdt in den Datensétzen, je nach aufgenommener
Korperregion und dem verwendeten Kontrastmittel, Organe mit einer hohen Grundstoff-
wechselaktivitdt und Ausscheidungsorgane sichtbar. Diese miissen durch den Betrachter
von den krankhaften Verdnderungen unterschieden werden.

Standardisierung Die vorliegenden PET-Datensétze sind nicht standardisiert, da das
gemessene Signal nicht in einer Relation zu einer eingesendeten Strahlung steht, wie es
beim CT der Fall ist. Die gemessene Strahlung ist zum einen von der Stirke der Anhéu-
fung des Kontrastmittels in bestimmten Organen bzw. krankhaft verdnderten Strukturen
abhéngig. Je nach Fortschreiten oder Art der Erkrankung treten grofe Unterschiede in
der Stoffwechselaktivitit und damit in der Intensitit in den aufgenommenen Bilddaten
auf. Zum anderen wirkt sich der verwendete Positronenemitter und der Zeitraum zwi-
schen Gabe des Kontrastmittels und der Aufnahme auf die Starke des Signals aus. Diese
Unterschiede in den Bilddaten verhindern die Anwendung von Vorgaben (engl. Presets)
fiir Transferfunktionen auch bei gleicher Fragestellung.

2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Ziel der MRT ist die Abbildung der Morphologie im Inneren des Patienten. Der Haupt-
unterschied zwischen der MRT und den zuvor beschriebenen Bildgebungsverfahren ist
die Art der Signale, welche fiir die Berechnung der Bildinformation genutzt werden. An-
ders als z.B. bei der C'T wird hier keine Rontgenbestrahlung des Koérpers durchgefiihrt.
Die MRT misst stattdessen die Menge an Wasserstoff-Protonen im Gewebe anhand derer
kernmagnetischen Eigenschaften und der daraus resultierenden Magnetisierung.

2.4.1. Bildgebung mittels Magnetresonanztomographie

3 Fiir die Aufnahme eines Datensatzes wird der Patient in ein Dauermagnetfeld gebracht,
an dem sich der groftte Teil der im Gewebe enthaltenen Protonen parallel ausrichtet.
Durch drei sogenannte Gradienten wird die Stiarke des Magnetfeldes lokal verandert, so
dass eine Kodierung der Positionen innerhalb des Magnetfeldes méglich wird. Hierzu wird
zundchst eine Schicht aus dem Volumen durch einen Gradienten ausgewahlt. Eine Be-
sonderheit der MRT ist, wie in Abbildung 2.7 gezeigt, dass die Lage dieser Schnittebenen
frei gewihlt werden kann.

3Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Magnetresonanztomographie (MRT) sind folgen-
den Quellen entnommen: [HK03, MRTa, GMR]
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Abbildung 2.7.: Da die Wahl der Schichten in der MRT iiber sogenannte Gradienten
erfolgt, welche ein statisches Magnetfeld beeinflussen, konnen beliebige
Schnittebenen durch das Volumen gew#hlt werden. Quelle: [HK03].

Uber die Anregung durch einen elektromagnetischen Impuls werden die Protonen der
gewdhlten Schicht anschliefend um einen bestimmten Winkel (Flipwinkel) aus ihrer Aus-
richtung gekippt wodurch eine Quermagnetisierung entsteht. Wahrend der sogenannten
Langsrelaxation richten sich die Protonen je nach Gewebe unterschiedlich schnell wieder
an dem Magnetfeld aus und die Quermagnetisierung zerfillt. Dabei geben sie die zuvor
aufgenommene Energie in Form von elektromagnetischen Wellen ab, welche fiir die Be-
rechnung des Signals gemessen werden. Die Position des Signals innerhalb der Schicht
wird dabei durch die anderen beiden Gradienten kodiert. Durch die Wahl des Messzeit-
punktes, kann das Signal anhand der Relaxationszeiten (T1 = Zeit bis zur Ausrichtung
und T2 = Zeit bis zum Zerfall der Quermagnetisierung) gewichtet werden, was zu un-
terschiedlichen Messwerten fiir dasselbe Gewebe fiihren kann. Die Gehirnfliissigkeit, das
sogenannte Liquor, sendet in der T1 Wichtung ein schwaches Signal, wiahrend sie bei
einer T2 Wichtung viel Signal abgibt. In einem T1 gewichteten Bild erscheint der Liquor
daher dunkel und in einer T2 Wichtung hell. Abbildung 2.8 zeigt eine MRT-Aufnahme
eines Gehirns in beiden Wichtungen (vgl. [HK03]).

Abbildung 2.8.: Aus T1 und T2 Wichtung resultierende MRT-Bilder des menschlichen
Gehirns. Auffillig sind die Unterschiede in der Darstellung der Gehirn-
fliissigkeit (T1 - dunkel (a); T2 - hell (b)). Quelle: [HKO03].
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Bewertung der Magnetresonanztomographie Die MRT kommt vollig ohne schadli-
che radioaktive Strahlung aus. Somit ist die Belastung des Patienten, bis auf die Laut-
starkeentwicklung wahrend der Aufnahme, sehr gering. Aus diesem Grund kénnen Auf-
nahmen beliebig oft wiederholt werden, was vor allem bei Verlaufskontrollen vorteilhaft
ist. Fiir die Diagnose ist vor allem der sehr gute Weichteilkontrast wichtig. Dieser ermog-
licht es, unterschiedliche Gewebetypen zu klassifizieren, Verdnderungen zu lokalisieren
und so z.B. die Tumorsuche zu erleichtern. Auch bei der MRT miissen fiir bestimmte
Fragestellungen Kontrastmittel verwendet werden. Eingesetzt werden haufig Gadolinium-
Praparate, welche die Relaxationszeiten stark reduzieren und so in einer T1 Wichtung
hell erscheinen. Es kénnen Unvertriglichkeiten gegen die Kontrastmittel auftreten, diese
sind allerdings weniger hdufig als bei Rontgenkontrastmitteln (vgl. [MRIb| und [MED]).
Neben der Abbildung der Morphologie ermdglicht die MRT auch einen Einblick in funk-
tionelle Abldufe z.B. im Gehirn. Funktionelle Daten lagen fiir diese Arbeit allerdings
nicht vor.

Im Gegensatz zum guten Weichteilkontrast fillt negativ auf, dass Knochen im MRT
nur als dunkle Bereiche erkennbar sind. Eine Diagnose der Knochenstruktur ist damit
nicht moglich. Aus diesem Grund sind Kombinationen von MRT- und CT-Aufnahmen
sinnvoll, in denen die Knochenstrukturen aus dem CT und der Weichteilkontrast aus dem
MRT dargestellt werden. Auch die langen Aufnahmezeiten von mehreren Minuten fiir
hochaufgeloste anatomische Datensétze sind ein Nachteil dieses Bildgebungsverfahrens.
Wihrend den Aufnahmen kénnen Bewegungen Artefakte verursachen. Weiterhin sind
Magnetresonanzaufnahmen noch immer sehr teuer und nicht an allen Kliniken verfiigbar.

2.4.2. VVerwendete Magnetresonanztomographiedaten

Bei der MRT miissen die fiir die Bildgebung verwendeten Wichtungen unterschieden
werden. Die vorliegenden Magnetresonanzdaten wurden gréftenteils mit einer T1 Wich-
tung aufgenommen (vier Datensétze). Weiterhin steht ein Datensatz mit einer T2 Wich-
tung zur Verfiigung. Die MRT-Daten bilden ausschlieflich den Kopf ab (s. Abb. 2.9).
Neben der monomodalen Visualisierung werden sie mit fiinf CT-Datensétzen (vgl. Ab-
schnitt 2.2.2) und einem PET-Datensatz (vgl. Abschnitt 2.3.2) registriert und visualisiert.
Im Folgenden werden beispielhaft die Eigenschaften von drei MRT-Datensitzen genauer
dargestellt.

Eigenschaften der Datensdtze Die vorliegenden Datensétze unterscheiden sich ganz
erheblich in ihren Datenmengen. Dies liegt an den Unterschieden in Auflésung und An-
zahl der Bits mit denen ein Messwert gespeichert wird. Der Speicherbedarf des hochauf-
gelosten Datensatzes aus der ersten Spalte in Tabelle 2.3 ist aus diesem Grund mehr als
10 mal so hoch wie der des Datensatzes aus Spalte zwei. Die MRT-Datensétze wurden
ebenso wie die CT-Daten mit einer anisotropen Voxelgrofe aufgenommen.

Auch in den Einstellungen am Gerét unterscheiden sich die vorliegenden Datensétze
stark. Wie aus den drei Beispielen in Tabelle 2.3 zu erkennen ist, ist keine Standardisie-
rung der Aufnahmen erfolgt. Vor allem die Unterschiede in Repititionszeit (die Zeitspanne
zwischen zwei Anregungen) und Echozeit (die Zeitspanne vom messbaren Signal bis zu
seinem Echo, dass durch einen zweiten 180° Impuls erzeugt wurde) und die daraus resul-
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Abbildung 2.9.: Einteilung der verwendeten MRT-Datensitze - die fiir diesen Abschnitt
nicht relevanten Datenséatze sind grau unterlegt.

tierende Wichtung miissen bei der Definition von Transferfunktionen beachtet werden.
Zwischen einer T'1 und einer T2 Wichtung wird der Unterschied in stark wasserhaltigen
Regionen am deutlichsten (T1 - Wasser dunkel, T2 - Wasser hell). Doch selbst zwischen
den beiden T1 gewichteten Datensitzen ,,CT MRT Head 1¢ und ,,CT MRT PET* unter-
scheiden sich die Wichtungen, woraus sich Unterschiede in den abgebildeten Strukturen
ergeben. Die Repititions- und Echozeit bieten die Moglichkeit bestimmte Gewebe gezielt
stiarker zu wichten. So wurde bei ,CT MRT Head 1¢ die weife Substanz hervorgehoben,
wahrend in ,,CT MRT PET* die graue Substanz das starkste Signal gibt. Die Tabelle 2.3
zeigt anhand von drei Beispielen die Unterschiede in den Eigenschaften der vorliegenden

MRT-Datensitze.

CT MRT CT MRT CT MRT
Head 1 PET Head 2
Wichtung T1 T1 T2
Magnetfeld 1,5 Tesla 1,5 Tesla 1,5 Tesla
Echozeit 9,0 ms 14,0 ms 90,0 ms
Repititionszeit 440,0 ms 735,0 ms 3800,0 ms
Flipwinkel 90 Grad 70 Grad 180 Grad
Anzahl Echos 1 1 2
Schichtdicke 3,0 mm 5,0 mm 5,0 mm
Schichtabstand 3,0 mm 1,0 mm 0,5 mm
Auflésung 512 x 512 x 56 256 x 256 x 21 | 256 x 256 x 22
Pixelgrofse 0,59 x 0,59 mm 0,78 x 0,78 mm | 0,97 x 0,97 mm
Bits pro Pixel 16/16 16/12 16/12
insgesamt,/ verwendet
Groéfie des Datensatzes 28/28 MB 2,625/ 1,96 MB | 2,75/ 2,06 MB
brutto/ netto
Kontrastmittel ohne ohne ohne
Scanner General Electrics - Siemens - Siemens -
Genesis Signa Vision Vision

Tabelle 2.3.: Eigenschaften von drei verwendeten MRT-Schideldatensitzen
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2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Abgebildete Korperregionen Alle verwendeten MRT-Daten zeigen auschlieflich den
Kopf verschiedener Patienten. Thoraxaufnahmen sind nur beschrinkt moglich, da fiir
gut aufgeloste Datenséitze lange Aufnahmezeiten von mehreren Minuten notwendig sind.
Dabei wiirden Bewegungsartefakte durch Atmung und Herzschlag entstehen. Diese kon-
nen nur durch eine aufwendige Anpassung der Aufnahmezeitpunkte an den Herzschlag
und Atemrhythmus reduziert werden. Anders als in CT-Daten sind die Strukturen in
MRT-Schiadelaufnahmen weniger kompakt, da MRT in der Lage ist Unterschiede in den
Weichgeweben zu erfassen und so z.B. graue von weisser Substanz und das Gehirn vom
Liquorraum zu trennen.

Interessierende Strukturen innerhalb der Daten Fiir die Visualisierung sind vor al-
lem krankhaft veréinderte Strukturen im Gehirn wie z.B. vergroferte Liquorrdume oder
Tumore von Interesse. Die Grofe der Strukturen variiert je nach Auspragung der Krank-
heit. Auch die optischen Eigenschaften lassen sich nicht allgemein festlegen, da sie von
der Wichtung des Datensatzes abhingig sind.

Artefakte Die in MRT-Aufnahmen auftretenden Artefakte konnen angelehnt an [Kau]
in drei Gruppen eingeteilt werden. Die erste Gruppe von Artefakten entsteht bei der
Datenmessung und basiert auf den Eigenschaften des Messgeréites. So erzeugt eine In-
homogenitdt des Dauermagnetfeldes Storungen innerhalb des Bildes. Diese Stérungen
konnen sowohl die Form von Strukturen im Bild, als auch die abgebildeten Intensitédten
verdndern. Eine weitere Ursache fiir solche Artefakte konnen Fehler bei der Gradien-
tenschaltung sein. Eine Inhomogenitéit des elektromagnetischen Impulses bewirkt Ver-
anderungen der Intensitdt innerhalb eines kleinen Bereiches im Bild. Die Hauptursache
fiir dieses Artefakt sind nichtferromagnetische Materialien (z.B. Zahnersatz), welche den
elektromagnetischen Impuls daran hindern, in das dahinterliegende Gewebe einzudrin-
gen.

Die zweite Gruppe von Artefakten entsteht ebenso bei der Datenerfassung, resultiert
allerdings aus den Eigenschaften des abzubildenden Volumens. Der am haufigsten in der
MR-Bildgebung auftretende Bildfehler ist das Bewegungsartefakt. Durch die langen Auf-
nahmezeiten bei hochaufgelosten anatomischen Datensédtzen passiert es haufig, dass der
Patient sich zwischen einer Anregung und dem Auslesen des Signals bewegt. In Thorax-
aufnahmen basieren diese Artefakte hiufig auf Bewegungen des Herzens oder des gesam-
ten Brustkorbs durch die Atmung. Artefakte dieser Art konnen durch die Abstimmung
der Messzeitpunkte auf die Herztitigkeit und Atmung (engl. triggering) unterdriickt
werden. Bewegungsartefakte stellen sich als unscharfe Bildbereiche dar. Flussartefakte
basieren auf der Bewegung von Fliissigkeiten (z.B. Blut) im Volumen. Sie treten auf, da
der angeregte Teil der Fliissigkeit die selektierte Schicht zum Zeitpunkt der Datenmes-
sung bereits wieder verlassen hat. Das Ergebnis sind Blutgefife, die obwohl das Blut sehr
viel Wasser enthélt, kein Signal abgeben und sich daher im Bild schwarz darstellen. Das
letzte Artefakt dieser Gruppe wird als chemische Verschiebung (engl. Chemical Shift)
bezeichnet. Es resultiert aus den unterschiedlichen elektromagnetischen Eigenschaften
von fett- und wasserhaltigem Gewebe und einer daraus entstehenden falschen Positions-
kodierung wihrend der Aufnahme. Das Signal eines wasser- und fetthaltigen Voxels wird
dabei nicht dem eigentlichen Voxel, sondern einem seiner Nachbarn zugeordnet.
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2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung

Die dritte Gruppe von Artefakten basiert sowohl auf den Eigenschaften des Magnetre-
sonanztomographen als auch auf der Bildrekonstruktion. Ein moglicher Bildfehler stellt
sich als Einfaltung von Bereichen des Volumens, die nicht innerhalb des Bildes liegen,
dar. Diese eingefalteten Bildbereiche wurden bei der Messung mit angeregt und anschlie-
fsend wird ihr Signal gemessen. Dieses Signal wird dann bei der Rekonstruktion iiber
die innerhalb des Bildes liegenden Signale auf der gegeniiberliegenden Seite addiert. Das
letzte Artefakt tritt an starken Kanten in schlecht aufgelosten Bildern auf. Dort bilden
sich parallele Linien, die Wiederholungen des Kantensignals darstellen. Dieses Phinomen
wird als Gibbs Ringing bezeichnet.

Standardisierung Aufgrund der grofen Varianz der Einstellungen fiir die Datenaufnah-
me und der daraus resultierenden Unterschiede im Bildmaterial ist eine Standardisierung
im Hinblick auf einheitliche Transferfunktionen fiir die vorliegenden MRT-Datensitze
nicht moglich. Die Wahl der genauen Repititions- und Echozeit folgt zwar einigen stan-
dardisierten Vorgaben, liegt aber zum Teil auch im Ermessen des Radiologen. Aus diesem
Grund ist es erforderlich, fiir jeden MRT-Datensatz eine eigene Transferfunktion fiir die
Abbildung auf Farbe und Transparenz zu spezifizieren.
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2.5. Vom Messsignal zum Volumendatensatz

2.5. Vom Messsignal zum Volumendatensatz

2.5.1. Bildrekonstruktion

Die drei in den vorangegangenen Abschnitten vorgestellten Modalitidten sind Schnittbild-
verfahren, bei denen die Aufnahme eines 3D-Volumens in Form von mehreren parallelen
Schichten erfolgt. Bei der Rekonstruktion von Schichtbildern aus den gemessenen Da-
ten werden die kontinuierlichen Signale in eine diskrete Ortsbereichsfunktion umgewan-
delt. Die dafiir notwendige Diskretisierung (Digitalisierung) ist ein zweistufiger Prozess
(vgl. [LOPRIT]).

1. Diskretisierung des Argumentbereiches (Ortsbereich) — Abtastung

2. Diskretisierung des Wertebereiches — Quantisierung

Die kontinuierlichen Signale werden meist im Frequenzraum betrachtet. Dort sind sie
als Summe von Sinusfunktionen reprisentiert. Um das Signal in seine Bestandteile zu
zerlegen, wird die diskrete Fourier-Transformation angewendet. Hierbei wird das Signal
f (z) nur an N diskreten Stellen abgetastet (Sampling).*

F(u) = Z f (x)[cos (2mux/N) —isin (2muz/N)],0 <z < N —1 (2.2)

0<u<N-1

Um eine ausreichende Abtastung zu gewéhren und eine Artefaktbildung zu verhin-
dern, muss die Abtastrate » nach dem Abtasttheorem mindestens doppelt so hoch sein,
wie die hochste Frequenz f,q.. (Grenzfrequenz), aus der sich das Signal zusammensetzt.
Eine solche Abtastrate nennt sich Nyquist-Rate.

r=1/N=2"fraw (2.3)

Fiir eine vollstdndige Rekonstruktion des Bildes aus dem abgetasteten Signal, miisste das
Signal im Ortsraum mit einer sinc-Funktion (Abb. 2.10(a)) gefaltet werden.

sinc (x) = sin (wx) / (wx) (2.4)

Das Aquivalent der sinc-Funktion im Frequenzraum, ist ein Pulsfilter (Abb. 2.10(b)).
Dieser entspricht einer Bandpassfilterung der Frequenzen, aus denen sich das Signal zu-
sammensetzt.

S (u) = (2.5)

1, wenn — k < u < k;
0, sonst.

Da die sinc-Funktion im Ortsraum unendlich weit ist, miissen fiir die Rekonstruktion
eines Pixelwertes die Messwerte aller Abtastpunkte mit einbezogen werden. Diese Ei-
genschaft der Funktion wird ,,infinite support” genannt. Da dies aber enorme Rechenzeit
benétigt, werden im Frequenzraum haufig Dreieck- oder Gaulkfilter fiir die Rekonstruk-
tion des Signals im Frequenzraum verwendet (vgl. [FvDFH90, RS01]). Diese schrinken

“Diese und die folgenden Gleichungen sind zum besseren Verstéindnis nur fiir den eindimensionalen Fall
dargestellt.
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2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung

den Bereich der fiir die Rekonstruktion verwendeten Frequenzen ein. Ein Dreieckfilter im
Frequenzraum und sein Aquivalent im Ortsraum sind in Abbildung 2.10(d) und 2.10(c)
dargestellt.

(c) (d)

Abbildung 2.10.: Fiir die Rekonstruktion eines Bildes aus einem gemessenen Signal miiss-
te das Signal im Ortsraum f(x) mit einer sinc-Funktion (a) gefaltet wer-
den. Dies entspricht einer Faltung des Signals im Frequenzraum F(u)
mit einem Pulsfilter (b). Um die Berechnung zu vereinfachen, werden
in der Praxis hiufig Dreiecksfilter (d) verwendet. Das Aquivalent im
Ortsraum ist in (c¢) gezeigt. Quelle: [FvDFH90).

Bei der Beschrinkung der Rekonstruktion auf bestimmte Frequenzen des Fourier-
Spektrums eines Signals, entstehen Artefakte wie Aliasing oder Moiré-Effekte. Die Pa-
rameter des Rekonstruktionsfilters kénnen vom Radiologen gewihlt werden und haben
Einfluss auf die Qualitdt der Rekonstruktion. So ist es moglich die Daten ,weich® zu
rekonstruieren, d.h. das Rauschen in den Daten wird geglittet. Mit dem Rauschen geht
aber auch Kanteninformation verloren. Eine ,harte Rekonstruktion hingegen behilt die
Kanteninformation bei und feinere Strukturen sind im resultierenden Bild erkennbar.
Dies geht allerdings mit einem erh6hten Rauschanteil einher. Auch eine mittlere Rekon-
struktion ist moglich. Diana Stolzel untersucht in [St604] sehr ausfiihrlich die Auswirkung
der Rekonstruktion auf die Qualitdt von Transferfunktionen, welche auf Kanteninforma-
tionen basieren.

20



2.5. Vom Messsignal zum Volumendatensatz

Aufgrund von Rundung, Mittelwert- oder Schwellwertbildung entstehen auch bei der
Quantisierung Fehler. Die reellen Zahlenwerte der Abtastung werden auf die Menge der
vom Rechner speicherbaren Werte W C IN abgebildet.

fzx)eR—g(x) e W (2.6)

Die Kodierung der quantisierten Werte erfolgt bindr, meist mit 8 oder 16 Bits. Dies muss
bei der Visualisierung medizinischer Daten beachtet werden, da es nicht mé&glich ist, eine
Transferfunktion, die fiir 8 Bit Daten definiert wurde, ohne weiteres auf 16 Bit Daten
anzuwenden und umgekehrt.

Das Ergebnis von Abtastung und Quantisierung ist eine Funktion, die jedes Pixel ei-
nes rechteckigen, endlichen Gitters der Dimension (M x N) auf einen endlichen Wertebe-
reich abbildet. In medizinischen Bildern ist dieser Wertebereich meist die Grauwertmenge
G:

f:MxN—G (2.7)

Die Elemente der Bereiche sind natiirliche Zahlen, so dass fiir die Mengen M, N, G und
ihre Elemente m, n, g gilt: m ¢ M = {0,1,...,. M -1}, n € N = {0,1,...,N — 1}
und g € G = {0,1,...,G — 1}. Mit Hilfe dieser Definition aus [LOPR9I7| kann auf die
Pixelwerte eines Bildes wie folgt zugegriffen werden:

f(m,n)=g (2.8)

Der resultierende Wert entspricht einer Mittelung der rellen Werte in einer Umgebung um
den dazugehdrigen Messpunkt. Der nichste Abschnitt geht ndher auf diese Besonderheit
ein.

2.5.2. Partialvolumeneffekt

Der Partialvolumeneffekt ist in allen Volumendatensétzen vorhanden. Er tritt auf, wenn
innerhalb der Umgebung, aus welcher der Wert fiir einen Voxel rekonstruiert wird, eine
Grenze zwischen mehreren Geweben mit unterschiedlichen Eigenschaften verlduft. Der
Wert des Voxels setzt sich in diesem Fall aus den Messwerten der Gewebe zusammen.
Abbildung 2.11(a) zeigt ein Volumen im Querschnitt, in dem die beiden Gewebe A und
B durch eine eindeutige Grenze voneinander getrennt sind. Somit entspricht jeder der
drei Punkte Py, P, und P; genau einem Gewebe. Bei der Rekonstruktion des Bildes
wird nun die Umgebung um jeden Abtastpunkt mit einbezogen. Dabei ergibt sich fiir
Punkte, die nah an einer Grenze liegen, eine Mittelung der Messwerte und somit ein
Mischgewebe A&B. Die anschliefende Abtastung fiir die Darstellung des Bildes ist in
Abbildung 2.11(b) dargestellt. Das Gitter soll eine mogliche Verteilung und Ausdehnung
der Voxel im Bild darstellen. Der Punkt Pj liegt innerhalb des Bereiches, in dem die Mess-
werte gemischt wurden. Wiirde der Wert dieses Punktes fiir das gesamte Voxel gelten,
dann wire im Bild an dieser Stelle die Grenze zwischen den Geweben unscharf [LFB98|.
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2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung

(a)

Abbildung 2.11.: Bei der Abbildung zweier Gewebe A und B (s. Abb. (a)) tritt durch
die Diskretisierung der Signale an der Grenze zwischen den Geweben
der Partialvolumeneffekt auf. Da bei der Berechnung des Wertes eines
Abtastpunktes auch die Umgebung mit eingeht, vermischen sich die
Gewebe in der Nihe der Grenze (Abb. (b)). Im rekonstruierten Bild
wiirde ein Voxel, dessen Wert sich aus Punkt P; ergibt, nicht eindeutig

zu einem Gewebe zugeordnet werden kénnen und den Mischwert A&B
erhalten. Quelle: [LFB9S|.

Die Auswirkungen des Partialvolumeneffekts miissen bei der Visualisierung mit Trans-
ferfunktionen beachtet werden. So treten zum einen Bereiche im Bild auf, die sich nicht
eindeutig einem Gewebe zuordnen lassen. Zum anderen haben unscharfe Kanten Einfluss
auf die Berechnung der Gradienten, welche neben anderen Eigenschaften des Bildes als
Parameter fiir Transferfunktionen genutzt werden.

Die Ausprigung des Partialvolumeneffekts variiert mit der Grofe der Volumenele-
mente. Daher sind Partialvolumenartefakte verstirkt in den Thorax- und Ganzkoérperauf-
nahmen sowie PET-Daten mit einer geringen Ortsauflésung zu finden. Die Verwischung
der exakten Kanteninformation durch den Partialvolumeneffekt wirkt sich in den ver-
wendeten Aufnahmen vor allem zwischen den einzelnen Schichten des Volumens aus. Aus
den Tabellen 2.1, 2.2 und 2.3 wird ersichtlich, dass die verwendeten Datensétze Schicht-
dicken von mehreren Millimetern aufweisen. Eine Auswirkung des Partialvolumeneffekts
ist, dass der Rand von rundlichen Strukturen treppenartig dargestellt wird. Weiterhin
werden z.B. in PET-Aufnahmen, durch die geringe Auflésung auch innerhalb der Schich-
ten sowie die Ungenauigkeit der Messung, die Grenzen der interessierenden Strukturen
verwischt, wodurch diese in der Visualisierung nicht genau dargestellt werden konnen.

2.6. Registrierung von medizinischen Datensatzen

Fiir die multimodale Visualisierung spielt die Registrierung von medizinischen Datensét-
zen eine grofe Rolle. Durch die Vor- und Nachteile der bildgebenden Verfahren beziiglich
ihrer Abbildungseigenschaften kann es sinnvoll sein, Daten aus verschiedenen Quellen
gleichzeitig darzustellen. Durch die multimodale Visualisierung wird es moglich, dass
sich die Daten erginzen und dem Betrachter die Informationsaufnahme erleichtert wird
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2.6. Registrierung von medizinischen Datensédtzen

bzw. neue Informationen erschlossen werden. Insbesondere die Kombination von anato-
mischen und funktionellen Daten ist sinnvoll, um krankhafte Verdnderungen genau zu
lokalisieren. Die Visualisierung registrierter Daten kann somit theoretisch in fast allen
klinischen Bereichen Anwendung finden. Neben der Diagnose kénnen registrierte Daten
auch fiir die Operations-/ Bestrahlungsplanung, intraoperative Uberwachung sowie die
Verlaufskontrolle von Therapien und zur Auswertung der Behandlungsergebnisse ver-
wendet werden. Fiir letztere bietet sich eine Multivolumen-Visualisierung der gleichen
Modalitdt an, wobei die Aufnahmen zu unterschiedlichen Zeitpunkten angefertigt wur-
den. Die Entwicklung von robusten, leicht zu parametrisierenden und schnellen Regis-
trierungsverfahren sind die Schwerpunkte aktueller Forschung auf diesem Gebiet. Das
Ziel ist es, die Registrierung mit in die klinische Diagnostik zu integrieren. Bisher wird
die Registrierung von Datensétzen nur vorgenommen, wenn ein groker Nutzen daraus
gezogen werden kann.

Dieser Abschnitt soll nur einen kurzen Uberblick iiber mdgliche Formen der Re-
gistrierung geben. Alle fiir die in dieser Arbeit vorgestellte multimodale Visualisierung
verwendeten Daten wurden bereits im Vorfeld automatisch, basierend auf der von Maes
et al. in [MCV 97| vorgeschlagenen Mutual Information Registration (MIR), registriert.
Diese optimiert die zur Registrierung verwendete Transformation anhand der Mutual
Information (MI) I(A, B), einer statistischen Grofe iiber zwei Zufallsvariablen (Daten-
sitze) A und B. Die Registrierung setzt sich aus zwei Teilschritten zusammen. Zunéchst
muss die Transformation bestimmt werden, welche die beiden Datensétze in das glei-
che Koordinatensystem iiberfiihrt. Anschliefend miissen die Auflésungen der Datensat-
ze angeglichen und die berechnete Transformation angewendet werden. Dies wird auch
als Ausrichtung der Datensiitze (Alignement) bezeichnet (vgl. [FPT04]). Fiir die Be-
stimmung der Transformation wird einer der beiden Datensétze, das sogenannte Fized
Image, nicht verdndert und der andere Datensatz (Floating Image) wird je nach den
verwendeten Transformationen modifiziert. Somit muss die berechnete Transformation
fiir die spétere Visualisierung auch nur auf einen der beiden Datensétze (welcher wih-
rend der Registrierung das Floating Image war, bzw. die Inverse-Transformation auf das
Fized Image) angewendet werden. Die Transformationen, welche fiir die Registrierung
in dieser Arbeit berechnet werden, zdhlen zu den rigiden Transformationen und setzen
sich aus Rotationen und Translationen zusammen. Die zu maximierende MI beschreibt
die statistische Abhéangigkeit der beiden Zufallsvariablen bzw. die Redundanz der Infor-
mation der Datenwerte zusammengehoriger Voxel aus den beiden Datensédtzen. Die MI
wird dann maximal, wenn die beiden Datensétze exakt zueinander ausgerichtet sind. Bei
der MIR werden keinerlei Annahmen tiber die Beziechung zwischen den Datenwerten (wie
z.B. der Intensitétsunterschied) gemacht. MIR ist auch nicht auf bestimmte Bildinhalte
oder verwendete Modalitdten beschriankt. Damit eignet sich die MIR sehr gut fiir die
Registrierung von medizinischen Volumendatenséitzen, wie sie fiir diese Arbeit benotigt
wurde (vgl. [MCV797]).
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2. Bildgebende Verfahren fiir die medizinische Registrierung

Die Klassifikation von Registrierungsverfahren erfolgt nach [MV98] anhand von 9
Punkten:

1. Dimension der 2. Registrierungsbasis 3. Art der Transformation
registrierten Daten

4. Doméne der 5. Benotigte Interaktion 6. Optimierungsstrategien
Transformation
7. Beteiligte Modalitiaten 8. Beteiligte Subjekte 9. Beteiligte Objekte

Anhand der Dimensionalitit (1.) werden zwei- und dreidimensionale Daten sowie so-
genannte 4D-Datensétze, bei denen ein 3D-Volumen zu unterschiedlichen Zeitpunkten
aufgenommen wird, unterschieden. Fiir die in dieser Arbeit erstellten Visualisierungen
wurden dreidimensionale Datensidtze miteinander registriert.

Die Registrierungsbasis (2.) gibt an, welche Informationen fiir die Registrierung ver-
wendet werden. Unterschieden wird in extrinsische Information, die kiinstlich von aufen
an das Objekt angefiigt wird und intrinsische Information, die sich aus den aufgenom-
menen Bildern ergibt. Beispiele fiir extrinsische Informationen sind Stereotaktische Rah-
men und Markierungen auf der Hautoberfliche. Als intrinsische Information kénnen z.B.
segmentierte Oberflaichen, oder anatomische Landmarken genutzt werden. Die fiir die
Registrierung in dieser Arbeit genutzte MIR verarbeitet die Grauwerte der Bilder und
nutzt somit intrinsische Informationen.

Um die Daten in Ubereinstimmung zu bringen sind Transformationen (3.) der Voxel
bzw. der segmentierten Oberflachen notwendig. Eine Auswahl von Transformationen ist
in Abbildung 2.12 dargestellt. Die Registrierung, welche dieser Arbeit zugrunde liegt,
basiert auf rigiden Transformationen.

Transformationen konnen lokal auf einzelne Voxel bzw. Oberflachenpunkte angewen-
det werden oder global den gesamten Datensatz verdndern (4.). Fiir eine Grobregistrie-
rung werden meist globale Transformationen angewendet, um anschliefsend durch lokale
Transformationen feinere Strukturen iibereinander zu bringen. Die Registrierungen wur-
den fiir diese Arbeit global ausgefiihrt.

Weiterhin wird nach der Art und Menge der nétigen Interaktion (5.) unterschieden.
Automatische Verfahren registrieren Datensétze ohne menschliche Unterstiitzung, wéh-
rend halb-automatische Registrierungsansitze meist eine initiale Registrierung durch den
Benutzer erwarten. Weiterhin besteht die Moglichkeit, dass der Nutzer Ergebnisse des
Algorithmus korrigiert. Bei der interaktiven Registrierung gibt der Algorithmus eine in-
itiale Transformation vor und der Nutzer registriert die Datensétze selbst. Die verwendete
MIR zahlt zu den automatischen Verfahren.

Bei automatischen oder halb-automatischen Verfahren finden verschiedene Arten von
Optimierungsstrategien Anwendung (6.). Die Parameter fiir eine Transformation kon-
nen zum einen fiir feste Punkte in den Datensétzen iiber eine Optimierung berechnet
werden. Dies ist allerdings nur bei kleinen Informationsmengen, wie bei der markerba-
sierten Registrierung moglich. Die zweite Art der Optimierung ist eine Suche nach den
Transformations-Parametern. Hierbei wird eine Funktion iiber die Parameter erstellt.
Diese beschreibt das Registrierungs-Paradigma auf mathematische Weise. Durch eine
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Abbildung 2.12.: In dieser Abbildung sind bespielhaft vier in der medizinischen Regis-
trierung verwendete Transformationen dargestellt. Die in dieser Arbeit
verwendeten rigiden Transformationen beinhalten Translation und Ro-
tation. Affine Transformationen bewahren die Parallelitit von Geraden,
wahrend projektive Transformationen nur noch Geraden auf Geraden
abbilden. Curved Transformationen sind am méchtigsten, da sie Ob-
jekte beliebig verformen kénnen. Quelle: [MV96].

Optimierung dieser Funktion werden dann die Datensétze registriert. Fiir die MIR wur-
de eine Optimierung mit dem SIMPLEX-Algorithmus durchgefiihrt.

Besonders hiufig werden die in diesem Kapitel beschriebenen CT-, MRT- und PET-
Daten miteinander registriert. In klinischen Anwendungen vor allem in der Kardiologie
treten aber auch Ultraschalldaten auf (vgl. [PMV03], S.996). Der (7.) Punkt Modalititen
unterteilt sich in die Bereiche monomodale und multimodale Registrierung. Wéhrend die
monomodale Registrierung héufig fiir Verlaufskontrollen genutzt wird, kénnen mit der
multimodalen Registrierung die Vorteile der Bildgebungsverfahren kombiniert werden.
Die MIR ermoglicht die Registrierung unterschiedlicher Modalitaten.

Punkt (8.) klassifiziert mogliche Anwendungen in intra- und inter-Subjekt Regis-
trierung. Erstere verwendet ausschlieflich Daten eines Patienten, wohingegen die inter-
Subjekt Registrierung unterschiedliche Patienten miteinander registriert, um zum Bei-
spiel statistische Informationen {iber die Auspragung von krankhaften Verdnderungen zu
erhalten. Fiir die Visualisierung in dieser Arbeit wurden Datensétze des gleichen Patien-
ten (intra-Subjekt) miteinander registriert.

Es werden Datensétze von fast allen Bereichen des menschlichen Kérpers miteinan-
der registriert. Angefangen beim Kopf mit Schidelknochen und Gehirn, iiber Thorax
und Abdomen, bis hin zu den Extremitéiten. Einen sehr ausfiihrlichen Uberblick iiber
eine Klassifikation der medizinischen Registrierung geben die Artikel von J. Maintz, M.
Viergever et al. [PMV03], [MV98], [MV96].
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3. Multimodale Visualisierung
medizinischer Volumendatensatze

In the context of biomedical imaging,
the term fusion refers to the
combination of complementary
information obtained from multiple
data sets into a final image.

CHRISTOF REZK-SALAMA,
AUS |RSO1]

Eine Visualisierung ist immer von Zielen geprigt, die es zu erreichen gilt. Die Eig-
nung einer Visualisierung hidngt von diesen Zielen und von den darzustellenden Daten
ab. Eine geeignete Visualisierung ermoglicht es dem Betrachter die gesamte Information,
die in den dargestellten Daten beinhaltet ist, wahrzunehmen und als Grundlage fiir Ent-
scheidungen zu nutzen (vgl. [SMO00], S. 7). Eine solche Visualisierung fiir eine Menge von
Daten zu finden ist keine triviale Aufgabe. Mdglichst viel Information muss verstédnd-
lich, ohne unnétigen Interpretationsaufwand durch den Betrachter und mit minimalem
Gestaltungsaufwand vermittelt werden. In den folgenden Abschnitten werden verschie-
dene Visualisierungsmoglichkeiten vorgestellt. Neben der in dieser Arbeit verwendeten
direkten Volumenvisualisierung anhand von Transferfunktionen werden auch die beiden
alternativen Formen kurz erldutert. Die wichtigsten Eigenschaften der drei analysierten
Methoden sind in Tabelle A.1 im Anhang iibersichtlich zusammengefasst.

3.1. Anforderungen an die zu erzeugende
Visualisierung

Die bestehende Software MIP ist um eine 3D-Visualisierung zu erweitern, welche zwei
Datenséitze unabhéingig vom verwendeten bildgebenden Verfahren gemeinsam darstellen
kann. Dabei sollen die in den Datensétzen enthaltenen Strukturen vollstindig abgebil-
det und ihre Grenzen betont werden. Neben der Darstellung einzelner Strukturen soll
Kontextinformation anhand weiterer Strukturen aus dem gleichen Datensatz und kom-
plementire Information aus anderen Modalitdten zur Visualisierung hinzugefiigt werden
konnen. Die Visualisierung ist ohne eine aufwindige und fehleranfillige Vorbereitung
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der darzustellenden Daten, wie z.B. eine Oberflichenextraktion, zu erzeugen. Falls mog-
lich ist fiir das Rendering der Daten auf Hardwareunterstiitzung zuriickzugreifen. Die
notwendigen Einstellungen fiir das Rendering sollen fiir den Nutzer intuitiv und leicht
verdnderbar sein. Der Nutzer muss die Visualisierung mit moglichst geringem Aufwand
erzeugen konnen. Dazu zdhlt auch, dass die Fusion der Daten automatisch erfolgt und
nicht durch den Nutzer iiber eine Fusionsfunktion beschrieben werden muss. Anderungen
der Visualisierungsparameter Beleuchtung und Kameraposition sollen in Echtzeit umge-
setzt werden. Auch eine nachtrigliche Verdnderung der Registrierung der Datensétze soll
interaktiv durchfiithrbar sein und ist somit mdoglichst schnell zu aktualisieren. Nachdem
die Visualisierung erstellt wurde, sollen interaktive Betrachtungsméglichkeiten, wie z.B.
zoomen und rotieren, zur Verfiigung stehen. Weiterhin muss das Visualisierungssystem
mit den Programmbibliotheken ITK (Insight Toolkit), VTK (Visualization Toolkit) und
wxWidgetsimplementiert werden.

3.2. Schichtbilder und deren Eignung fiir das
Visualisierungssystem

Die in der klinischen Routine am weitesten verbreitete Methode medizinische Volumen-
daten zu analysieren, ist anhand der schichtweisen Darstellung. Dabei werden die Schicht-
bilder entweder wie Rontgenbilder ausbelichtet oder direkt an einem Monitor betrachtet.
Die Darstellung der Bilddaten erfolgt am Rechner in den drei zueinander orthogonalen
Orientierungen axial, coronal und sagittal. Die Schichtbilddarstellung der Datensétze ist
in der zu erweiternden Software MIP bereits implementiert und die vorhandene Mog-
lichkeit zur multimodalen Darstellung von registrierten Datensétzen wird im Folgenden
vorgestellt.

Die Darstellung der Daten erfolgt auf Standardmonitoren meist in 256 Graustufen,
wahrend spezielle Monitore fiir die digitale Radiologie auch bis zu 1024 Grauwerte dar-
stellen konnen. Da z.B. Computertomographiedaten, wie in Abschnitt 2.2.1 beschrieben,
mit 4096 Hounsfield Einheiten aufgenommen werden, miissen die gemessenen Werte héu-
fig auf 256 Graustufen abgebildet werden. Um einen Informationsverlust zu vermeiden,
wird eine spezielle Technik fiir die Einschrankung des Grauwertbereichs eingesetzt. Beim
sogenannten Window € Level Verfahren werden anhand von zwei Parametern die dar-
zustellenden Grauwerte aus dem Grauwertbereich G = {0,...,4095} ausgewahlt. Damit
erhoht sich der Kontrast im Bild gegeniiber der Abbildung aller 4096 Messwerte. Der
Parameter Window Width gibt an, wie viele Messwerte auf die 256 Graustufen abgebil-
det werden und damit wie stark der Kontrast verstiarkt wird. Durch den Window Level
Parameter kann die Lage dieses Bereiches verdndert werden. Die beiden Parameter be-
stimmen demnach, welche Gewebe im Bild sichtbar sind. Haufig werden die sogenannten
LLungenfenster”, ,\Weichteilfenster und , Knochenfenster* verwendet. Abbildung 3.1 zeigt
die Fensterung beispielhaft an einem Schadel-CT.
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Abbildung 3.1.: Die Beschriankung des Grauwertbereichs, welcher auf die 256 darstell-
baren Grauwerte abgebildet wird, kann den Kontrast im Bild erheblich
verbessern. In (a) wurde keine Fensterung vorgenommen. Es sind weder
die Hirnstrukturen noch die Knochen gut erkennbar. Auf Abb. (b) wur-
de eine Weichteilfensterung angewendet. Der Kontrast im Weichgewebe
(Gehirn) konnte so erheblich verbessert werden. Allerdings werden Kno-
chen so vollig iiberblendet dargestellt. Um den Kontrast im Bereich der
Knochen anzuheben, wird das Knochenfenster (c¢) verwendet.

Multimodale Visualisierung mit Schichtbildern

Die multimodale Visualisierung wird bei der Schichtbilddarstellung z.B. iiber ein Schach-
brettbild mdglich mit dem zwei Schichtbilder parallel angezeigt werden. Das Bild wird
dazu in eine vorgegebene Anzahl von Feldern unterteilt. Jedes Feld zeigt den Ausschnitt
aus einem der beiden Schichtbilder, der sich an der Position des Feldes befindet (s.
Abb. 3.2).

Durch das Schachbrettmuster ist es moglich, manuelle Registrierungen zu iiberwachen
oder automatische Registrierungen zu iiberpriifen. Die Schichtbilddarstellung verbindet
eine schnelle Visualisierung beider Volumen mit der Moglichkeit einen genauen Blick auf
den Bildinhalt zu werfen. Dadurch kann die Registrierung anhand der Lage von Knochen-
strukturen oder anderen anatomischen Landmarken iiberpriift werden. Die Lokalisierung
von krankhaften Verdnderungen erfordert eine interaktive Verschiebung des Schnittpunk-
tes bei nur einer Unterteilung oder die sukzessive Unterteilung des Schachbrettmusters,
um zu erreichen, dass an der Position der Verédnderung die richtige Modalitit angezeigt
wird. Da die Lage der Felder bei mehr als einer Unterteilung nicht frei wahlbar ist, ist
es allerdings moglich, dass eine gewiinschte Unterteilung fiir eine bestimmte Blickrich-
tung nicht definiert werden kann. In diesem Fall muss die Reihenfolge der Datensétze
getauscht werden um an der Position der interessierenden Struktur den richtigen Da-
tensatz anzuzeigen. In bestimmten Féllen wird der Effekt allerdings nur auf eine oder
beide der anderen Blickrichtungen verschoben, so dass dann in diesen die gewiinschte
Unterteilung nicht erreicht werden kann (vgl. Abschnitt 6.2). Analog zur Schachbrett-
darstellung konnte auch ein Interlacing, d.h. ein abwechselndes Darstellen der Bildzeilen
beider Schichtbilder implementiert werden. Dies entspricht einem sehr feinen Schachmus-
ter, das allerdings nur in der y-Dimension unterteilt wurde.
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(b)

(e) ()

Abbildung 3.2.: Die Abbildungen zeigen gleichzeitig eine CT- und eine MRT-Aufnahme
nachdem diese miteinander registriert wurden. Um beide Volumen dar-
zustellen, wird eine Art Schachbrettbild verwendet. Die Felder zeigen
abwechselnd die Bereiche aus den beiden Originalbildern, welche sich
an der Position des Feldes befinden. Die Anzahl der Felder ist dabei
wihlbar. In den Abbildungen (a)-(c) wurde je eine Unterteilung in x-
und y-Richtung des Bildes gewéhlt, wihrend die Abbildungen (d)-(f)
die gleichen Ansichten bei vier Unterteilungen zeigen.

Eine denkbare Alternative ist die Fusion der Grauwert- oder Farbdarstellungen der
Schichtbilder. Im einfachsten Fall werden die Daten iiber eine Wichtung miteinander fu-
sioniert, wobei die Summe der beiden Gewichte 1 ergibt (vgl. [Pen99]). Sollen die speziel-
len Eigenschaften der Datenwerte beachtet werden, muss eine Funktion definiert werden,
die basierend auf den Intensitidtswerten und ggf. den berechneten Gradientenwerten fiir
jedes Pixel entscheidet, welche der moglichen Informationen aus den beiden Datensédtzen
angezeigt wird oder ob ein neuer Datenwert aus beiden Informationen berechnet wird.
In [PTF02] werden solche Funktionen daher als Decision Functions bezeichnet. Eine
solche Entscheidungsfunktion muss vor der Visualisierung durch den Betrachter in Ab-
hingigkeit von der Fragestellung definiert werden. Diese Art der Schichtbilddarstellung
hat den Vorteil, dass an allen Positionen innerhalb der Schicht die fiir den Nutzer inter-
essante Bildinformation dargestellt wird. Allerdings kann durch eine falsche Entscheidung
auch eine Visualisierung entstehen, die zu Fehlinterpretationen fiihrt.
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Eignung der multimodalen Schichtbilddarstellung fiir das
Visualisierungssystem

Schichtbilddarstellungen lassen sich sehr schnell und einfach aus den Volumendaten er-
zeugen. Sie bieten eine gute Ubersicht iiber den Inhalt einer Schicht, da keine Verdeckun-
gen auftreten konnen. Gleichzeitig erlauben sie durch die hohe Ortsauflésung innerhalb
einer Schicht einen genauen Einblick ins Innere des Volumens. Auch multimodale Vi-
sualisierungen lassen sich durch Schichtbilder erzeugen, indem die Daten z.B. iiber ein
Schachbrettmuster dargestellt werden. Die Vorteile der Schichtbilddarstellung mehrerer
Datensétze sind die Moglichkeit die Genauigkeit einer Registrierung sehr gut mit dem
Auge abschétzen zu kénnen sowie Strukturen in den Datensdtzen parallel genau zu be-
trachten und basierend auf der neu gewonnenen Information Schliisse zu ziehen oder
die Daten weiter zu verarbeiten z.B. durch eine Segmentierung. Um einen Datensatz zu
untersuchen, ist allerdings eine zeitaufwidndige Betrachtung aller Schichten nétig. Dies
wird durch die Verbesserung der Auflésung zwischen den einzelnen Schichten und der
daraus resultierenden hohen Schichtanzahl immer schwieriger. Vor allem fiir die Kom-
munikation von Diagnoseergebnissen an Nichtmediziner sind Schichtbilddarstellungen
wenig geeignet. Ein weiterer Nachteil ist die fehlende Volumeninformation, welche dem
Arzt als Kontext fiir eine Diagnose sehr hilfreich sein kann. Multimodale Darstellungen
anhand von Schichtbildern erfiillen somit nicht die Anforderung einer 3D-Visualisierung
der Daten. Aus diesem Grund werden in den folgenden Abschnitten die beiden Arten
der Volumenvisualisierung untersucht.

3.3. Indirekte Volumenvisualisierung und deren
Eignung fiir das Visualisierungssystem

Dieser Abschnitt beschiftigt sich mit der indirekten Volumenvisualisierung. Anders als
bei der rein zweidimensionalen Schichtbilddarstellung, wird bei der indirekten Volumen-
visualisierung eine dreidimensionale Reprisentation der Datensitze generiert. So werden
z.B. Oberflichen extrahiert und dann gerendert.

Indirekte Visualisierungspipeline

Die fiir die Generierung einer Visualisierung nétigen Schritte werden in der allgemei-
nen Visualisierungspipeline zusammengefasst. Diese Pipeline besteht aus dem Filtering,
Mapping, Shading und Rendering (vgl. Abb. 3.3).

Das Filtering ist ein Vorverarbeitungsschritt, in dem die Daten z.B. geglittet wer-
den. Beim Mapping wird die spéiter zu visualisierende geometrische Reprisentation der
Daten generiert. Im Schritt Shading wird anhand der verwendeten Lichtquellen eine Be-
leuchtungsberechnung und Schattierung des Datensatzes vorgenommen. Das Rendering
bereitet die Daten auf die Ausgabe auf einem Anzeigegerit vor und veranlasst den Zei-
chenprozess durch die Grafikkarte (vgl. [SMO00], [SMLO02] und [RSO1]). Abbildung 3.4
zeigt die Visualisierungspipeline fiir die indirekte Volumenvisualisierung.
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<>>ﬂ Filieing | —» / Mapping /| Shading | —» —

Abbildung 3.3.: In der allgemeinen Visualisierungspipeline werden die Daten nach dem
Vorverarbeitungsschritt (Filtering) im Schritt Mapping in eine andere
Représentation iiberfiihrt. Die modifizierten Volumendatendaten werden
anschliefend ggf. beleuchtet (Shading) und gerendert (Rendering).

O R [ | >

Abbildung 3.4.: Nach dem Vorverarbeitungsschritt (Filtering) werden die Daten im
Schritt Mapping in eine andere Représentation iiberfiihrt. Dies ist hier
durch eine Oberflichenextraktion dargestellt. Die so erzeugten Geome-
triedaten werden anschliefend beleuchtet (Shading) und gerendert (Ren-
dering).

Oberfléchen-
extraktion

Die Besonderheit der indirekten Volumenvisualisierung liegt in den Daten, welche im
Schritt Rendering auf dem Bildschirm angezeigt werden. Aus den skalaren Voxeldaten
werden beim Mapping Geometriedaten (z.B. Dreicksnetze) erzeugt, die dann angezeigt
werden. Diese kdnnen sehr effektiv von modernen Grafikkarten verarbeitet werden. Der
rdumliche Eindruck einer indirekten Volumenvisualisierung wird durch Beleuchtungsbe-
rechnungen (Shading) verstarkt.

Oberflachenextraktion

Die Oberfliche, welche die Position, Groéfe und Form einer gesuchten Struktur im Da-
tensatz reprasentiert, wird anhand eines gewéhlten Schwellwertes aus dem Volumen ex-
trahiert. Da alle Punkte auf dieser Oberfliche den gleichen Datenwert besitzen, wird sie
als Isooberfliche bezeichnet. Fiir die Extraktion der Isooberflichen aus Volumendaten-
siatzen hat sich der Marching Cube Algorithmus als Standardverfahren etabliert [LC87].
Dabei wird mit Hilfe eines Wiirfels direkt in den Voxeln des Volumendatensatzes nach
dem Verlauf der Isooberfliche gesucht und diese gegebenenfalls durch Dreiecke appro-
ximiert. Dafiir werden die Punkte auf der Oberfliche durch trilineare Interpolation der
Voxelwerte ermittelt.

Der Marching Cube Algorithmus erzeugt einzelne Dreiecke, die in ihrer Gesamtheit
die Isooberfliche reprisentieren. Die Anzahl der Dreiecke ist fiir eine effektive Speiche-
rung und Visualisierung meist zu hoch. Um den bend6tigten Speicherplatz zu reduzieren,
erfolgt die Speicherung der Dreiecke als Dreiecksnetz. Darin muss jeder Fckpunkt eines
Dreiecks nur einmal mit der Information, zu welchen Dreiecken er gehort, gespeichert
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werden. Ein solches Dreicksnetz kann anschliefend durch die Vereinigung benachbarter
Dreiecke zusammengefasst werden. Dieses Vorgehen wird auch als Dezimierung bezeich-
net (vgl. [SZL92|). Als Entscheidungskriterum fiir die Vereinigung werden z.B. die Grofse
des enstehenden Dreiecks und die Differenz zwischen den Oberflichennormalen der zu
vereinenden Dreiecke herangezogen (vgl. [SZ1.92|).

Da die Extraktion der gesuchten Oberflichen aus grofsen Datensétzen sehr zeitauf-
wandig ist, werden in klinischen Workstations verbesserte Versionen des Marching Cube
Algorithmus verwendet. Lewiner et al. [LLVTO03] geben ein Beispiel fiir die Beschleuni-
gung des Verfahrens und die Mdglichkeit der Hardwareunterstiitzung. Eine Weiterent-
wicklung des Marching Cube Algorithmus ist der Marching Tetrahedra Algorithmus, bei
dem anstelle eines Wiirfels ein Tetraeder durch den Datensatz wandert. Der Vorteil ist
die Eliminierung der Mehrdeutigkeiten des Oberflichenverlaufs, die beim Marching Cube
Algorithmus auftreten konnen. Allerdings verdreifacht sich die Anzahl der extrahierten
Dreiecke (vgl. [ST90]).

Oberflichenreprisentationen haben neben dem schnellen Rendering den Vorteil, dass
Fldcheninhalt der Oberfliche und Volumen des extrahierten Objektes schnell berechnet
werden konnen. Die extrahierte Oberfliche z.B. eines Organs ist durch die notwendigen
Interpolationen immer nur eine Approximation der eigentlichen Oberfliche. Die Genau-
igkeit ist hierbei von dem gewé#hlten Schwellwert und der Qualitit der echten Isoober-
flache in den Daten abhéngig. Mogliche Ungenauigkeiten kénnen dem Betrachter z.B.
durch Unschérfe vermittelt werden.

Ein geeigneter Schwellwert, mit dem allein die interessierende Oberfliche vollstandig
extrahiert wird, kann haufig nicht gefunden werden. Datenwerte, die nicht dem Schwell-
wert entsprechen, werden nicht dargestellt. Somit kann durch die Wahl eines falschen
Schwellwertes eine fehlerhafte Visualisierung erzeugt werden. Zum einen geht Informa-
tion verloren, indem Teile der interessierenden Oberfliche nicht gerendert werden. Zum
anderen kann es zu einer verfilschten Darstellung kommen, indem Oberflichen mitein-
ander verbunden werden, die im Volumen nicht zusammenhéngen. Da grundséatzlich alle
Isooberflichen mit dem gewdhlten Schwellwert extrahiert werden, kann es zu einer ho-
hen Anzahl an Oberflichen kommen. Artefakte, die sich z.B. aus Inhomogenitéten in den
Messdaten ergeben, miissen von der gewiinschten Information getrennt werden.

Neben der Oberflichenextraktion direkt aus dem Volumendatensatz, wird hdufig mit
Segmentierungsergebnissen gearbeitet. Dies bietet sich an, wenn fiir die Volumetrie oh-
nehin eine Segmentierung von wichtigen Regionen durchgefiihrt werden muss. Die Seg-
mentierung der Daten fillt in den Schritt Filtering der Visualisierungspipeline. Aus den
gewonnenen Segmentierungsergebnissen lasst sich eine Oberflache extrahieren, indem die
auferen Voxel miteinander zu einem Dreiecksnetz verbunden werden. Dies hat den Vor-
teil, dass die Anzahl der Voxel, die fiir die Oberflichengenerierung betrachtet werden
miissen, sehr gering ist. Allerdings hingt die Qualitdt der Oberfliche stark von der Qua-
litdt des Segmentierungsverfahrens ab.
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Indirekte Volumenvisualisierung fiir multimodale Daten

Die indirekte Visualisierung mehrer Volumendatensitze erfordert die Extraktion aller
relevanten Oberflichen aus den Daten. Die erzeugten geometrischen Représentationen
werden dann an die Grafikhardware fiir das Rendering {ibergeben. Bei der Multivolumen-
Visualisierung machen sich zwei Nachteile dieses indirekten Verfahrens besonders be-
merkbar. Zum einen muss die Oberflaichengenerierung fiir alle anzuzeigenden Oberflichen
durchgefiihrt werden. Dies erhéht die Rechenzeit vor der eigentlichen Visualisierung und
erfordert Interaktion des Nutzers, der die Schwellwerte angeben muss. Zum anderen ge-
hen Kontextinformationen, wie die Lage umgebender Organe und Gewebe, verloren. Fiir
die Registrierung von Datensétzen ist Kontextinformation oft hilfreich, da mehr An-
haltspunkte fiir die Beurteilung der Qualitédt einer Registrierung vorhanden sind. Abbil-
dung 3.5(a) zeigt ein indirektes Volumenrendering eines CT- und eines PET-Datensatzes.
Einen Einblick auf innere Strukturen bieten Isooberflichendarstellungen bei denen mit
Transparenz gearbeitet wird. Eine Visualisierung mehrerer Isooberflichen des Zahn CT-
Datensatzes aus [PLBT01] ist in 3.5(b) dargestellt. Hierbei wurde den Oberflichen eine
Transparenz zugewiesen, um die extrahierten Strukturen im Inneren des Zahnes sichtbar
zu machen.

5

(b)

Abbildung 3.5.: (a) Darstellung zweier registrierter Volumendatenséitze mittels indirek-
ter Volumenvisualisierung. Die Abbildung zeigt die Kombination eines
CT- und eines PET-Datensatzes. Die Knochen aus dem CT dienen dazu,
die Bereiche des PET-Datensatzes, in denen verstéirkte Stoffwechselak-
tivitat vorliegt, in den anatomischen Kontext einordnen zu koénnen. (b)
Mehrere Isooberflichen wurden aus einem synthetischen Zahndatensatz
extrahiert. Um auch die Oberflichen im Inneren des Volumens sehen
zu kénnen, wurde den Oberflichen eine Transparenz zugewiesen. Quel-

le: (b) [MC].
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Eignung der indirekten multimodalen Volumenvisualisierung fiir
das Visualisierungssystem

Die Extraktion der Isooberflichen ist durch ihren hohen Aufwand und ihre Fehleran-
falligkeit der Hauptnachteil der indirekten Volumenvisualisierung. Samtliche darzustel-
lenden Oberflichen miissen durch den Nutzer aus den Datensitzen extrahiert werden.
Die Extraktion muss bei Anderungen an den Daten ggf. wiederholt werden. Durch die
Extraktion der Isooberfliche geht Information iiber die Daten unterhalb der Oberfla-
che, wie z.B. die Strukturiertheit des Gewebes, verloren. Die Anforderungen an die zu
erstellende Visualisierungskomponente verlangen jedoch, dass die Strukturen nicht auf
ihre Oberfliche reduziert werden. Somit erfiillt die indirekte Volumenvisualisierung zwei
wichtige Anforderungen an das zu entwickelnde Visualisierungsystem nicht. Eine Alter-
native stellt die direkte Volumenvisualisierung dar, die im folgenden Abschnitt analysiert
wird.

3.4. Direkte Volumenvisualisierung

Die direkte Volumenvisualisierung stellt die Originaldaten eines 3D-Datensatzes direkt
und moglichst detailgetreu dar. Die Daten werden nicht, wie bei der indirekten Volu-
menvisualisierung, in eine geometrische Représentation umgewandelt. Fiir das Rendering
der Daten wird falls moglich auf die Unterstiitzung der Grafikhardware zuriickgegriffen.
Dieser Abschnitt erldutert die grundlegenden Eigenschaften der direkten Volumenvisua-
lisierung und analysiert mogliche Formen der Visualisierungspipeline fiir die multimodale
Visualisierung. Weiterhin wird die Verwendbarkeit fiir die Erzeugung multimodaler Vi-
sualisierungen untersucht.

3.4.1. Direkte monomodale Volumenvisualisierung

Die direkte Visualisierungspipeline stellt die Verarbeitungsschritte dar, die fiir eine di-
rekte Visualisierung der Volumendaten nétig sind (s. Abb. 3.6).

Im Schritt Filtering werden die Volumendatensitze haufig durch eine Medianfilte-
rung geglittet. Sehr haufig wird aulerdem die Berechnung der Gradienteninformation
(Stérke und Richtung des Gradienten) durchgefiihrt. Die Gradientenstérke (Betrag des
Gradienten oder auch Gradient Magnitude) beschreibt die Stéarke einer Kante und wie
nah sich das jeweilige Voxel an dieser Kante befindet. Die Gradientenrichtung gibt an,
in welcher Richtung sich die Kante vom jeweiligen Voxel aus gesehen befindet. Diese
Information wird fiir die Erstellung der direkten Volumenvisualisierung mit Hilfe von
mehrdimensionalen Transferfunktionen benotigt (vgl. Abschnitt 4.3).

Im Schritt Mapping werden die gemessenen Skalarwerte und die berechneten Gradi-
entenwerte eines Voxels durch Transferfunktionen auf Farb- und Durchsichtigkeitswerte
abgebildet. Die definierten Transferfunktionen werden im Schritt Rendering verwendet,
um eine 3D-Darstellung der Volumendaten zu erzeugen. Ziel der Abbildung durch Trans-
ferfunktionen ist es, die relevanten Bereiche innerhalb des Volumens hervorzuheben, ohne
dazu eine aufwindige Segmentierung durchfiithren zu miissen.
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Abbildung 3.6.: Nach dem Vorverarbeitungsschritt (Filtering) wird den Voxeln des Da-
tensatzes im Schritt Mapping anhand ihrer Eigenschaften eine Farbe und
Transparenz zugewiesen. Dies wird mittels Transferfunktionen erreicht.
Der rdumliche Eindruck bei der Volumendarstellung kann durch Beleuch-
tungseffekte (Shading) verstirkt werden. Die Voxel werden anschliefend
gerendert.

3.4.2. Direkte multimodale Volumenvisualisierung

Die multimodale Visualisierung erlaubt die kombinierte Darstellung mehrerer miteinan-
der registrierter Volumendatensétze (vgl. 2.6) auch unterschiedlicher Aufnahmemoda-
litdten. So kdnnen beispielsweise CT-Aufnahmen den anatomischen Kontext fiir funk-
tionelle Information aus PET-Aufnahmen bilden. Dies kann die Kommunikation von
diagnostizierten Funktionsstorungen erleichtern. Vier Eigenschaften charakterisieren die
unterschiedlichen Moglichkeiten mehrere Volumen gleichzeitig darzustellen. In [FPT02]
werden diese Visualisierungsmoglichkeiten ausfiihrlich auf ihre Eignung untersucht.

Art der Fusion Zunichst muss zwischen zwei Arten der Datenfusion unterschieden
werden. Bei der Darstellung durch den Renderer kann entweder pro Voxel nur eine Ei-
genschaft (One Property per Point, OPP) oder verschiedene Eigenschaften (Multiple Pro-
perties per Point, MPP) dargestellt werden. Die OPP-Variante bildet z.B. die Skalarwer-
te zweier Volumen gemeinsam auf Farbe ab. Zum einen ist dabei eine komplementére
Darstellung der Daten mdglich, bei der beide Volumen gleichermafken zum Wert eines
Punktes im gerenderten Bild beitragen (z.B. MRT und CT). Zum anderen wird bei der
supplementiren Methode fiir jedes Voxel entschieden, welcher Datensatz zu rendernden
Wert beisteuert. Hierbei ist es auch moglich, dass aus den beiden Datensédtzen unter-
schiedliche Eigenschaften fiir die Visualisierung herangezogen werden (z.B. MRT und
PET). Diese Fusion der Daten ist von den Voriiberlegungen her ein aufwindiger Prozess.
Die Auswahl von Eigenschaften ist mit einer Segmentierung zu vergleichen. Es miissen
fiir alle Kombinationen von Modalititen eigene Fusionsfunktionen angegeben werden. Da
die Visualisierung moglichst automatisch und ohne die Definition einer Fusionsfunktion
erzeugt werden soll, werden in dieser Arbeit nur komplementire OPP-Visualisierungen
generiert. Bei der MPP-Visualisierung werden die Eigenschaften zweier Datensitze auf
unterschiedliche Visualisierungsparameter abgebildet. So kann die eine Modalitit z.B. auf
Grauwerte im gerenderten Bild abgebildet werden, wihrend die Voxelwerte des anderen
Datensatzes Farbwerten entsprechen. Die Art der Fusion beschreibt somit, nach welchem
Kriterium die darzustellenden Eigenschaften der Datensétze fiir das spitere Rendering
ausgewahlt werden.
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Zeitpunkt der Datenfusion Das zweite Kriterium fiir die Wahl einer Visualisierungs-
methode ist der Zeitpunkt der Datenfusion. Der Fusionszeitpunkt bestimmt, ob fiir jedes
Volumen eine eigene Transferfunktion definiert werden muss, oder ob fiir die Visualisie-
rung eine gemeinsame Transferfunktion verwendet werden kann. Nach dem Zeitpunkt
werden die in Abschnitt 3.4.3 vorgestellten Visualisierungspipelines unterschieden.

Zeitpunkt der Registrierung Der Zeitpunkt der Registrierung der Datensétze flieit als
drittes Kriterium mit in den Entwurf des Visualisierungssystems ein. Fiir die Erstellung
der Visualisierung ist entscheidend, ob die Daten bereits vor der Eingabe in die Visua-
lisierungspipeline transformiert wurden, oder ob die im Registrierungsschritt ermittelte
Transformation wiahrend des Renderings auf die Volumenelemente angewendet werden
muss. Letzteres wiirde die benotigte Rechenzeit fiir ein erneutes Rendering der Visualisie-
rung (z.B. nach Rotation der Kamera) erh6hen, auch wenn die Registrierungsparameter
nicht gedndert wurden. Der Nachteil der Transformation vor der Visualisierungspipe-
line ist, dass durch die fiir Transformation und Angleichung der Voxelgréfe bendtigte
Interpolation ein Fehler in die Daten eingebracht wird. Allerdings ist es ohne eine Vorab-
registrierung nicht moglich einem Voxel eines Datensatzes den dazugehorigen Voxel aus
dem anderen Datensatz zuzuordnen.

Veridnderung der Visualisierungsparameter Die Aktualisierungszeit ist auch bei der
Verénderung der Visualisierungsparameter Licht, Transferfunktion und Kameraposition
das Kriterium fiir den Entwurf des Visualisierungssystems. Je nach verwendetem Fusions-
zeitpunkt muss nach der Verdnderung der Visualisierungsparameter die gesamte Pipeline
gef. sogar fiir alle darzustellenden Datensdtze erneut durchlaufen werden.

3.4.3. Pipelines der direkten multimodalen Volumenvisualisierung

Der Zeitpunkt der Datenfusion beeinflusst mafgeblich den Aufwand der nétig ist, um
auf Verdnderungen der Parameter der Visualisierung zu reagieren. In diesem Abschnitt
sollen die verschiedenen Fusionszeitpunkte und die dazugehérigen Visualisierungspipeli-
nes vorgestellt werden. In Anlehnung an [FPT04] werden die Messwerte der Datensétze
als Property und die optischen Parameter eines Voxels als Material bezeichnet.

Property Fusion Die Property Fusion beschreibt die Fusion der Messwerte der Daten-
sitze zu Beginn der Visualisierungspipeline. Anschliefend werden die fusionierten Daten
mit den daraus ermittelten Gradienteninformationen an die Visualisierungspipeline wei-
tergegeben. Fiir die Fusion werden die darzustellenden Eigenschaften aus den Volumen
ausgewahlt bzw. neue Eigenschaften berechnet. Dies hingt davon ab, wieviele Eigen-
schaften in der Visualisierung dargestellt werden sollen (OPP oder MPP) und ob die
Daten die gleichen Eigenschaften darstellen (OPP-komplementir) oder sich gegenseitig
erginzen (OPP-supplementiir). Abbildung 3.7 verdeutlicht dies.

In dieser Arbeit wurde die Property Fusion verwendetet, um OPP-Visualisierungen
komplementirer Daten zu erzeugen. Somit wird aus den KEigenschaften beider Daten-
siatze auf den darzustellenden optischen Parameter geschlossen. Fiir die Fusion miissen
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f(x) RGBa(x) RGBa(x)
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Abbildung 3.7.: Bei der Property Fusion werden die Daten der Volumen bereits im ers-
ten Schritt der Pipeline miteinander fusioniert. Aus den Eingangsdaten
fi(x) werden dabei die darzustellenden Eigenschaften ausgewéhlt (OPP-
supplementér) bzw. eine gemeinsame neue Eigenschaft berechnet (OPP-
komplementér). Dadurch entsteht ein gemeinsamer Volumendatensatz
mit den gewéhlten Voxeleigenschaften f(z), der anschliefend die Visua-
lisierungspipeline durchliuft. Damit wird in der Property Fusion Pipeli-
ne nur eine Transferfunktion fiir die beiden darzustellenden Datensétze
verwendet.

demnach die korrespondierenden Intensitdtswerte fiir alle Positionen im Volumen nur
rzusammengetragen und nicht, wie im supplementéren Fall, iiber eine Fusionsfunktion
ausgewiahlt werden. Der Hauptvorteil die Daten bereits sehr frith zu fusionieren liegt dar-
in, dass die Pipeline sehr schnell auf Anderungen der Visualisierungsparameter reagieren
und somit die Darstellung der Daten in Echtzeit aktualisieren kann. Sollen allerdings die
Registrierungsparameter geindert werden, so muss die gesamte Visualisierungspipeline
erneut durchlaufen werden. Da die Fusion vor der Berechnung der Materialeigenschaften
liegt, wird hier fiir beide Volumen eine gemeinsame Transferfunktion verwendet.

Property & Gradient Fusion Die Property & Gradient Fusion berechnet zunichst die
Gradienteninformation unabhéngig fiir jeden Datensatz. Die Gradienteninformation wird
dazu benutzt, Kanten in der resultierenden Visualisierung hervorzuheben. Die Kanten-
information ist hilfreich bei der Beurteilung der Registrierungsqualitdt. Die Messwerte
und Gradienten aller Datensitze werden anschliefend dazu herangezogen, eine gemein-
same Materialeigenschaft wie z.B. Transparenz und Farbe iiber eine Transferfunktion
zu bestimmen (s. Abbildung 3.8). Die Eigenschaften der einzelnen Datensétze und ih-
re Gradienteninformationen werden analog zur Property Fusion zusammengefasst bzw.
die darzustellenden Werte ausgewidhlt. Die fusionierten Werte werden gemeinsam mit
der Materialeigenschaft an die nichsten Schritte der Visualisierungspipeline iibergeben.
Anderungen an der gemeinsamen Transferfunktion, welche fiir die Bestimmung der Mate-
rialeigenschaft genutzt wird, beeinflussen die Fusion. Somit miissen nach einer Anderung
der Transferfunktion alle Schritte der Visualisierungspipeline erneut ausgefiihrt werden.
Dies ist auch bei einer Modifikation der Registrierung der Fall. Anderungen der Beleuch-
tung und Kameraposition kénnen, wie bei der Property Fusion, sehr schnell aktualisiert
werden.
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Abbildung 3.8.: Bei der Property & Gradient Fusion werden fiir beide Volumen zunéchst
die Gradientenwerte g;(x) berechnet. Uber diese und die Eingangsdaten
fi(z) wird anschliefend eine Transferfunktion definiert. Durch Anwen-
dung dieser Transferfunktion entsteht ein Volumendatensatz, mit den
optischen Eigenschaften RGBa(x), der den Rest der Visualisierungspi-
peline durchlauft. Damit wird auch in der Property & Gradient Fusion
Pipeline nur eine Transferfunktion fiir die beiden darzustellenden Da-
tensdtze verwendet.

Material Fusion Die Material Fusion ist eine Fusion der optischen Parameter der Da-
tensitze. Die Gradientenwerte werden parallel fiir alle Volumen berechnet. Anschliefsend
werden die Materialeigenschaften (Farbe und Transparenz) fiir jedes Volumen durch eine
eigene Transferfunktion bestimmt (s. Abbildung 3.9). Die Fusion erfolgt iiber eine gewich-
tete Kombination dieser Materialeigenschaften, die durch eine sogenannte Fusionsfunkti-
on beschrieben wird. Je nach Art der Gewichtung kénnen so auch mehrere Eigenschaften
zur Visualisierung beitragen (OPP = biniir; MPP = variabel). Anderungen an dieser
Fusionsfunktion erfordern ebenso wie Modifikationen der Registrierung nur eine erneute
Fusion und eine anschliefsende Beleuchtungsberechnung. Ein weiterer Vorteil dieses Ver-
fahrens liegt darin, dass die Visualisierungsparameter Kameraposition und Beleuchtung
gedndert werden konnen, ohne die gesamte Pipeline erneut auszufiihren. Sollen aller-
dings die Transferfunktionen fiir die Abbildung der Skalarwert-/ Gradient-Kombination
auf die Materialeigenschaften modifiziert werden, so muss die gesamte Pipeline erneut
durchlaufen und die Fusionsfunktion evtl. aufwindig angepasst werden.

Gradlenten i(x)
berechnung
\}A Anwendun;> der Material Beleuchtung | — —>
Trdnsfcrfunktloncn Fusion
% RGBa, X) RGBa(x) RGBa(x)
Eigenschafts-
berechnungen f(x)

Abbildung 3.9.: Bei der Material Fusion werden fiir beide Volumen sowohl die Gradi-
entenwerte g;(x), als auch die Materialeigenschaften RGBa;(z) separat
berechnet. Somit miissen zwei Transferfunktionen definiert werden. Die
Materialeigenschaften werden anschlieftend {iber eine zu definierende Fu-
sionsfunktion zu einer optischen Eigenschaft RGBa(z) je Voxel vereint,
welche den Rest der Pipeline durchliuft.
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3.4. Direkte Volumenvisualisierung

Shading Fusion Grundsitzlich gleicht die Shading Fusion Pipeline der Material Fusi-
on. Allerdings wird die Beleuchtung (engl. Shading) der Volumen noch separat vorgenom-
men (s. Abbildung 3.10). Dies erhoht die Unterscheidbarkeit der einzelnen Oberflichen,
da die Reflektionen separat berechnet und anschliefend gewichtet fusioniert werden. Da
die Beleuchtungsberechnungen allerdings fiir jedes Volumen einzeln durchgefiihrt wer-
den, erhoht sich die Rechenzeit fiir einen Durchlauf der Pipeline. Modifikationen der Re-
gistrierungsparameter erfordern eine erneute Beleutungsberechnung fiir das betreffende
Volumen. Nach Anderungen an den Lichtquellen oder den Kameraparametern muss die
Beleuchtung fiir jedes Volumen wiederholt werden. Modifikationen der Transferfunktio-
nen der Volumeneigenschaften erfordern einen neuen Durchlauf der Pipeline. Die Fusion
kann effektiv gedndert werden.

Gradlemen g (X)
berechnun;3 [
‘Anwendung der :t Beleuchtung Sg?gg:]g Rendenn;b —
RGBo;(x) RGBa(x)

Transferfunktionen

RGBy(x)
Eigenschafts- %
berechnungen (%)

Abbildung 3.10.: Bei der Shading Fusion wird die Pipeline fiir beide Volumen bis zur
Beleuchtungsberechnung separat ausgefiithrt. Anschliefend werden die
beleuchteten optischen Eigenschaften RG Ba;(x) iiber eine Fusionsfunk-
tion vereint und gerendert.

Color Fusion Die Visualisierungspipeline wird im Falle der Color Fusion fiir alle Vo-
lumen separat ausgefiihrt. Somit wird fiir jedes Volumen eine eigene Transferfunktion
verwendet. Die resultierenden Farb- und Transparenzwerte eines Voxels werden im Ren-
dering gewichtet fusioniert (s. Abbildung 3.11). Fiir die Fusion muss keine explizite Fu-
sionsfunktion angegeben werden, wenn beide Datensétze gleich gewichtet werden. Die
Color Fusion eignet sich sehr gut fiir MPP-Visualisierungen, bei denen mehrere Eigen-
schaften pro Voxel gleichzeitig dargestellt werden. Die Color Fusion wird in dieser Arbeit
verwendet, um zwei Volumendatensitze, aus denen interessierende Strukturen auf Far-
ben abgebildet wurden, gemeinsam darzustellen. Da nur die optischen Parameter fusio-
niert werden und keine Unterscheidung anhand der Voxeleigenschaften mehr méoglich ist,
kénnen OPP-Visualisierungen mit diesem Verfahren nicht erstellt werden. Anderungen
an den Transferfunktionen erfordern einen kompletten Pipeline Durchlauf. Nach einer
Verschiebung der Kameraposition oder einer Modifikation der Lichtquellen muss die Be-
leuchtungsberechnung fiir beide Volumen erneut ausgefiihrt werden. Die Modifikation
der Registrierung erfordert lediglich eine erneute Beleuchtungsberechnung fiir den be-
treffenden Datensatz und die Fusion der Daten. Die Fusion kann sehr effektiv modifiziert
werden, da sie den letzten Schritt in der Pipeline darstellt.
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Abbildung 3.11.: Bei der Color Fusion wird die gesamte Pipeline fiir beide Volumen
separat ausgefiihrt. Uber zwei Renderer werden die beiden Volumenda-
tensitze dargestellt und zu einer Visualisierung kombiniert.

Bewertung der multimodalen Pipelines Je spiiter die Fusion der Daten in der Visua-
lisierungspipeline durchgefiihrt wird, umso schneller kann die Visualisierung nach einer
Verdnderung der Fusionsparameter aktualisiert werden. Auch die Berechnung der Fusion
vereinfacht sich meist. Allerdings muss die Pipeline teilweise oder vollstindig fiir mehrere
Datenséatze parallel ausgefiihrt werden. Dies erhoht wiederum den Rechenaufwand. Mo-
difikationen an den Visualisierungsparametern sind bei einer spiteren Fusion mit einem
héheren Zeitaufwand fiir die Aktualisierung des Renderings verbunden. Der Vorteil einer
spateren Fusion liegt darin, dass fiir die Volumen separate Transferfunktionen definiert
werden. Dies kann die Qualitiat der Visualisierung verbessern (vgl. Abschnitt 6.5). Al-
lerdings erhoht sich so auch der Aufwand fiir den Nutzer, der diese Transferfunktionen
definieren muss. Weiterhin verringert eine spite Fusion in der Visualisierungspipeline den
Aufwand fiir die Aktualisierung nach der Anderung der Registrierungsparameter.

Fiir die zu entwickelnde Visualisierungskomponente wurden zwei verschiedene Fusi-
onszeitpunkte gewéhlt. Dabei wurde darauf geachtet, dass in beiden Fillen keine Fusi-
onsfunktion durch den Nutzer definiert werden muss. Weiterhin sollten die Vorteile einer
frithen Property Fusion und einer spiten Color Fusion ausgenutzt werden. Je nach Bedarf
ist es so moglich, die Visualisierung durch eine Color Fusion und der Verwendung se-
parater Transferfunktionen stirker an die Datenséitze anzupassen und eine nachtrigliche
Registrierung zu erleichtern oder durch eine Property Fusion die Erzeugung der Visuali-
sierung zu beschleunigen und schneller auf Verdnderungen der Visualisierungsparameter
Zu reagieren.

3.4.4. Eignung der direkten multimodalen Volumenvisualisierung
fiir das Visualisierungssystem

Bei der direkten Volumenvisualisierung werden die Daten direkt an den Renderer iiberge-
ben und die gesamte Datenmenge dargestellt. Aus diesem Grund geht keine Information
verloren. Voraussetzung dafiir ist allerdings, dass die Abbildung der Daten iiber geeignete
Transferfunktionen angepasst an die Fragestellung geschieht. Anderungen der Visualisie-
rungsparameter erfordern keine Verdnderungen am Volumen, wodurch die Visualierung
schnell aktualisiert werden kann. Durch die Verwendung von Transparenz ist ein Blick ins
Innere des Volumens moglich. Weiterhin kénnen auf diese Weise die Grenzen zwischen Ge-
weben betont werden. Die Verwendung von Farbe fiir die Klassitkation unterschiedlicher
Gewebe erleichtert die Untersuchung des Volumendatensatzes. Um die Voxelinformation
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auf Grafikparameter wie Farbe und Transparenz abzubilden, miissen Transferfunktionen
definiert werden. Die in dieser Arbeit verwendeten Spatialized Transfer Functions sollen
den Aufwand dieser Funktionsdefinition verringern (vgl. Abschnitt 4.4 und [RBS05]). Di-
rekte multimodale Volumenvisualisierungen erfordern genaue Uberlegungen fiir die Wahl
des Fusionszeitpunktes. Dieser bestimmt mafsgeblich den Aufwand fiir eine Aktualisie-
rung der Visualisierung. Mit der Property Fusion und der Color Fusion wurden zwei
Fusionszeitpunkte gewihlt, deren Vorteile der Nutzer im zu entwickelnden Visualisie-
rungssystem ausnutzen kann. Fiir die multimodale Visualisierung miissen unter Verwen-
dung dieser beiden Fusionszeitpunkte auch keine Fusionsfunktionen definiert werden. Im
Falle der Color Fusion ist es moglich die Registrierungsparameter auch nach Erzeugung
der Visualisierung zu dndern und diese in Echtzeit zu aktualisieren. Nachteilig auf die
Verarbeitungs- und Aktualisierungszeit der Visualisierung wirkt sich die grofse Menge
an Daten aus, die an die Grafikhardware iibergeben werden. Diese erhéht sich mit je-
dem Volumen erheblich. Auf die Darstellung der Daten durch den Renderer wird im
folgenden Abschnitt eingegangen. Die fiir die direkte Volumenvisualisierung bendtigten
Transferfunktionen werden in Kapitel 4 untersucht.

3.5. Rendering

3.5.1. Renderingverfahren

Der Schritt Rendering der direkten Visualisierungspipeline umfasst die Darstellung der
Volumendatensitze auf dem Betrachtungsmedium (z.B. Monitor) unter Verwendung der,
durch die Transferfunktion vergebenen, optischen Eigenschaften wie Farbe und Trans-
parenz. Dies entspricht einer Projektion der 3D-Daten auf eine 2D-Oberfliche. Die opti-
schen Eigenschaften von Volumenelementen, die auf den gleichen Bildpunkt abgebildet
werden, miissen dafiir geeignet miteinander kombiniert werden. Die Uberlagerung trans-
parenter Voxel wird als Komposition oder Blending bezeichnet (vgl. [Ang00] und [RS01]).
Fiir diese Arbeit wurde die in der medizinischen Visualisierung am haufigsten vewende-
te parallele Projektion der Datensiitze einer perspektivischen Darstellung vorgezogen.
Der Vorteil der parallelen Projektion ist, dass parallele Projektionsstrahlen mit gleicher
Abtastdichte iiber die Schichten des Datensatzes verwendet werden konnen.

Eine grundlegende Einteilung der Renderingalgorithmen erfolgt in bild-, objekt- und
texturbasiert (vgl. [Ang00], [FvDFH90] und [RS01]). In bildbasierten Ansétzen wird fiir
jeden Bildpunkt der darzustellende Farbwert anhand der optischen Eigenschaften der be-
treffenden Voxel ermittelt. Objektbasierte Algorithmen gehen von den darzustellenden
Volumenelementen aus und bestimmen deren Anteil am entgiiltigen Farbwert. Im tex-
turbasierten Ansatz werden die Volumendaten als 3D-Texturen von der Grafikhardware
dargestellt. Weiterhin existieren zwei Moglichkeiten die Daten zu verarbeiten. In front to
back Ansitzen werden die Volumenelemente, die dem Betrachter oder auch der Kamera
am néchsten sind, zuerst verarbeitet. Back to front Ansitze beginnen hingegen mit den
am weitesten entfernten Voxeln.
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Ray Casting

Der am héufigsten verwendete Renderingalgorithmus ist das Ray Casting. In diesem
bildbasierten Ansatz werden Strahlen ausgehend von der Kamera durch die einzelnen
Bildpunkte des Monitors gesendet und durch das Volumen verfolgt. Die Intensitats- und
Gradientenwerte der Volumenelemente, die auf dem Strahl liegen, werden durch die TFs
auf optische Eigenschaften abgebildet, welche zur Berechnung des Pixelfarbwertes her-
angezogen werden (s. Abbildung 3.12).

o

(4]
Al

Abbildung 3.12.: Beim Ray Casting wird fiir jeden Bildpunkt ein Strahl durch das Vo-
lumen gesendet und die Farb- und Transparenzwerte der geschnittenen
Voxel werden zum Farbwert des Bildpixels kumuliert.

In der Theorie entspricht dies einer Integration der Absorbtions- und Emissionswerte
der Volumenelemente auf dem Strahl (vgl. [RSO1]). In der praktischen Umsetzung wird
eine Abtastrate entlang des Strahls festgelegt und die optischen Eigenschaften an den Ab-
tastpunkten bestimmt. Die Abtastrate sollte fiir die Reduktion von Aliasing-Artefakten
unterhalb der Voxelgréfe liegen. Fiir die Berechnung der Abtastwerte konnen zum einen
die optischen Eigenschaften des nachstgelegenen Voxels verwendet werden. Eine andere
Moglichkeit ist durch trilineare Interpolation der acht umgebenden Voxeleigenschaften
eine neue Eigenschaft zu berechnen. Die Diskretisierung und die daraus resultierende
Berechnung des Farb- und Transparenzwertes iiber Summen und Produkte ist eine aus-
reichende Annaherung an das Integral iiber alle Punkte auf dem Strahl. Die Berechnung
des Transparenzwertes o und des Farbwertes C' € {R, G, B} eines Bildpunkts lisst sich
fiir den front to back Ansatz wie folgt rekursiv umsetzen:

o = 41+ (1 — Oéi_l) * (31)
Ci = Ci,1 —+ (1 — Cki,1> * Oy k CZ (32)

Die Komposition der Voxel erfolgt meist front to back, da dieser Ansatz die Mdoglichkeit
bietet den Strahl nicht durch das gesamte Volumen verfolgen zu miissen. Als Abbruch-
kriterium wird die kumulierte Transparenz (auch Opazitit) herangezogen. Die Begrif-
fe Opazitdt und Transparenz sind Antonyme. Der Transparenzwert « ist damit gleich
(1 — Opazitatswert). So kann die Strahlverfolgung abgebrochen werden, wenn die Opa-
zitdt 95% erreicht hat, da Voxel die anschliefend gerendert werden kaum noch zum
Farbwert des Bildpunktes beitragen. Diese Optimierung des Ray Casting wird als Farly
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Ray Termination bezeichnet und kann die fiir das Rendering benétigte Zeit halbieren
(vgl. [Levo0)]).

Das Rendering mit Hilfe des Ray Casting Algorithmus muss nicht durch den Nutzer
parametrisiert werden, da die Abtastrate fest vorgegeben werden kann. Nach der Mo-
difikation der Kameraparameter ist ein erneutes Rendering des Datensatzes nétig. Um
die Darstellung zu beschleunigen konnen die Abtastrate und die Strahlendichte stark
reduziert werden. Die Datensétze miissen fiir die Darstellung mit dem Ray Casting Al-
gorithmus nicht speziell vorbereitet werden. Aus diesem Grund wurde der Ray Casting
Ansatz in das Visualisierungssystem integriert. Ray Casting bietet sehr gute Visualisie-
rungsergebnisse, ist aber auch das langsamste Renderingverfahren. Aus diesem Grund
sollen im Folgenden einige Alternativen betrachtet werden.

3D-Texture Mapping

3D-Texture Mapping Ansdtze nutzen effektiv die Unterstiitzung moderner Grafikhard-
ware fiir die Darstellung der Volumendatenséitze aus. Hierzu wird das Volumen (gege-
benenfalls mit Gradienteninformation) in einen 3D-Texturspeicher auf der Grafikkarte
geladen. Dieser muss ausreichend grofs sein oder die Textur muss in mehrere kleinere Teil-
strukturen aufgeteilt werden (Bricking). Zu diesem Volumen kann auch eine 2D-Lookup
Table als 2D-Textur fiir die Abbildung auf Farb- und Transparenzwerte gespeichert wer-
den. Die Darstellung erfolgt, indem in einem bestimmten Abstand Schnitteben durch
das 3D-Texturvolumen gelegt werden. Die Schnittebenen verlaufen parallel zur Bilde-
bene, auf die das dreidimensionale Bild projiziert wird. Auf die Schnittebenen werden
die betreffenden Teile der 3D-Textur durch die Hardware aufgetragen (Mapping), wo-
durch texturierte Polygone entstehen. Die Texturierung der Schnittebenen erfolgt durch
trilineare Interpolation. Die Polygone werden anschliefend von hinten nach vorn (back
to front) zusammengesetzt (Blending). Wihrend dieser Uberblendung werden die Farb-
und Transparenzwerte anhand der Eigenschaften der Texturelemente (Texel) aus der 2D-
Lookup Table herausgelesen und fiir die Berechnung des Pixelwertes verwendet. Auch dies
ist in modernen Grafikkarten effektiv in Hardware umgesetzt.

Polygon Slices 3D Texture Final Image

Abbildung 3.13.: Auf die Schnittebenen, welche parallel zur Bildebene liegen, werden
beim 3D-Texture Mapping die Datenwerte als Textur gelegt und diese
Polygone anschliefsend durch ein Blending zur 3D-Visualisierung zu-
sammengefiigt. Quelle: [RS01].
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Die Qualitédt des 3D-Texture Mapping reicht an die des Ray Casting heran, wenn die
Schnittebenen dicht genug platziert werden. Die Geschwindigkeit des Rendering durch
3D-Texture Mapping ist durch die Hardwareunterstiitzung schneller als beim Ray Casting
wodurch Aktualisierungen in Echtzeit moglich sind (vgl. [GK96]). Der grofe Nachteil des
3D- Texture Mapping sind die hohen Hardwareanforderungen und der enorme Speicherbe-
darf. Gegebenenfalls miissen grofte Datenséitze in sogenannte Bricks unterteilt und diese
getrennt verarbeitet werden. Das 3D-Texture Mapping konnte nicht in das Visualisie-
rungssystem integriert werden, da es in der zur Verfiigung stehenden VTK Version 4.4
noch nicht implementiert war.

Weitere Rendering Ansitze

Neben dem bildbasierten Ray Casting und dem texturbasierten Texture Mapping wer-
den in der Literatur objektbasierte Ansétze fiir das Rendering verwendet. Beim Splatting
7.B. wird fiir jedes Voxel des Datensatzes dessen Abdruck (engl. Footprint) auf dem Bild
berechnet. Der Abdruck ergibt sich aus der Faltung des Voxelwertes mit einem 2D-
Gauffilter, dessen Filtermaske an die Grofe des Datensatzes und an das zu erzeugende
Bild angepasst werden muss. Die Voxel des Datensatzes werden senkrecht zur Sichtrich-
tung durchlaufen und der Datensatz auf diese Art schichtweise verarbeitet. Dabei kann
entweder front to back oder back to front gezeichnet werden. Die Abdriicke der Voxel
werden fiir die Berechnung des Datenwertes eines Bildpixels unter Beachtung der ver-
gebenen Transparenz- und Farbwerte aufsummiert (vgl. [Wes90]). Der Splatting Ansatz
wird in dieser Arbeit nicht verfolgt, da er nicht im VTK implementiert ist.

Der Shear Warp Ansatz stellt eine hybride Form des Rendering dar. Zunéchst wird
das 3D-Objekt geschert, indem die Schichten zueinander verschoben werden. Anschlie-
fsend werden die Daten wie beim Ray Casting auf eine Bildebene im neu entstandenen
Objektraum gerendert, wobei bilinear interpoliert wird (s. Abbildung 3.14). Es weren
demnach keine Zwischenschichten interpoliert. Beim Shear Warp Ansatz muss das Vo-
lumen daher dreimal im Speicher abgelegt werden, um fiir jede der drei Blickrichtungen
eine Représentation vorliegen zu haben. Je nach Blickwinkel auf den Datensatz, wird
die Représentation mit der geringsten Abweichung gezeichnet. Im Gegensatz zum Ray
Casting verlaufen die Strahlen beim Shear Warp durch die Scherung immer senkrecht zu
den Schichten des Datensatzes. Dies vereinfacht die Komposition der Volumenelemente
(vgl. [L1.94]). Um die Abtastung des Datensatzes zu beschleunigen, wird eine Lauflangen-
kodierung der Daten vorgenommen, die es ermdglicht transparente Voxel zu {iberspringen.
Das verzerrte Zwischenbild im Objektraum muss anschliefsend in den Bildraum iiberfiihrt
werden (Warping), wobei bilinear interpoliert wird. Die zweifache Interpolation ist Ur-
sache fiir die Fehleranfilligkeit des Ansatzes. Weiterhin ist der Shear Warp Ansatz nicht
im VTK umgesetzt und wurde daher nicht in das Visualisierungsystem integriert.
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viewing rays

volume
slices

project

-

warp

Abbildung 3.14.: Durch die Scherung der Schichten wird es moglich beim Shear Warp
mit parallelen Strahlen zu arbeiten, welche senkrecht zu den Schichten
des Datensatzes stehen. Das in den gescherten Objektraum projizierte

Zwischenbild wird anschliefsend durch ein sogenanntes Warping in den
Bildraum tiberfiihrt. Quelle: [LL94]

3.5.2. Beleuchtungs- und Schattenberechnung

Um die Volumenvisualisierung dreidimensional erscheinen zu lassen, miissen wahrend
des Renderings eine Beleuchtungs- und eine Schattenberechnung (engl. Shading) durch-
gefiithrt werden. Die Beleuchtungsberechnung ermittelt die Intensitdt des Lichts, welches
am Abtastpunkt reflektiert wird, unter Beachtung von Position, Anzahl und den Fi-
genschaften der verwendeten Lichtquellen (vgl. [RSO1], [FvDFH90]). Das am hiufigsten
verwendete Beleuchtungsmodell wurde von Phong [Pho75] vorgestellt. Phongs Beleuch-
tungsmodell verwendet vier Vektoren um die Beleuchtung eines Punktes p zu bestimmen.
Neben den Vektoren vom Punkt zur Kamera v, vom Punkt zur Lichtquelle [ und der Re-
flektionsrichtung r muss noch die Normalenrichtung n des Punktes bekannt sein. Die
Normalen der Punkte kénnen {iber die Berechnung eines Grauwertgradienten angené-
hert werden (vgl. [HB]). Die Berechnung der Grauwertgradienten erfolgt iiber zentrale
Differenzen (vgl. Abschnitt 4.3.3 und Gleichung 4.6). Weiterhin unterscheidet Phong
zwischen drei Arten des ausfallenden Lichts. Die ambiente Beleuchtung représentiert das
Licht, welches nicht direkt von einer Lichtquelle ausgeht sondern z.B. aus der Lichtre-
flektion umgebender Objekte resultiert. Die diffuse Beleuchtung beschreibt das Licht,
welches von matten Oberflachen gestreut wird. Die spekulare Beleuchtung beschreibt die
Eigenschaft des Objektes das Licht fast vollstindig in eine Richtung zu reflektieren.

Die Berechnung der Schattierung bestimmt, wie das Beleuchtungsmodell auf das
Objekt angewendet wird (vgl. [RS01], [FvDFH90]) und ist vor allem von der Art der
verwendeten Interpolation abhingig (vgl. [Ang00]). Anhand der Information aus der Be-
leuchtungsberechnung und den Eigenschaften des Punktes, wie Transparenz und Reflek-
tion des einfallenden Lichts wird ein Schatten berechnet und der Farbwert des Punktes
mit diesem modifiziert. Der schattierte Farbwert wird anschliefsend fiir die Komposition
im Rendering verwendet.
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3.5.3. Eignung der Renderingverfahren fiir multimodale Daten

Angelehnt an [FPT04] werden in diesem Abschnitt die Renderingverfahren auf ihre Eig-
nung fiir die Erstellung multimodaler Volumenvisualisierungen untersucht.

Ausrichtung der Datensitze

Ray Casting bietet als einziges Renderingverfahren die Moglichkeit die Transformati-
on der Registrierung erst im Rendering Schritt der Visualisierungspipeline anzuwenden
und Datensatze mit unterschiedlicher Orientierung und Auflésung zu verarbeiten. Jeder
darzustellende Datensatz besitzt in diesem Fall sein eigenes lokales Koordinatensystem.
Die Abtastpunkte auf dem Strahl werden in das jeweilige lokale Koordinatensystem iiber-
fithrt und der Wert aus den umgebenden Voxeln interpoliert. Hierbei muss die Voxelgrofe
des Datensatzes beachtet werden, da ansonsten die berechneten Messwerte {iber unter-
schiedliche grofse Regionen in den Datensdtzen interpoliert werden. Weiterhin kann der
Ray Casting Ansatz auch Datensétze verarbeiten, die bereits zueinander ausgerichtet
sind.

Fiir den objektbasierten Ansatz Splatting und das hybride Shear Warp ist eine Aus-
richtung der Datensétze und die Angleichung der Auflésung notwendig, da aus den un-
terschiedlichen Schichtdicken ein Fehler bei der Tiefenkomposition der Voxelwerte re-
sultiert. Dies verursacht eine unterschiedliche Tiefendarstellung der Datenséitze. Texture
Mapping Ansétze vermeiden diesen Fehler, da neue Schnittebenen durch den Datensatz
gelegt werden. Neben der Tiefenkomposition tritt auch hier ein Fehler bei der Komposi-
tion der Datenwerte innerhalb einer Schicht bzw. Schnittebene auf, den alle drei Ansétze
teilen. Aus diesem Grund koénnen die drei Ansétze nicht direkt auf nicht ausgerichtete
Datensitze angewendet werden.

Eignung fiir mehrere Volumendatensitze

Durch den enormen Speicherbedarf auf der Grafikhardware miissen die Datensétze bei der
Verwendung des Texture Mapping Ansatzes fiir Multivolumen-Visualisierungen in kleine-
re und damit mehr Bricks unterteilt werden, damit sich die Daten aller darzustellenden
Volumen gleichzeitig im Speicher befinden. Dies verlangsamt das Texture Mapping, da
haufiger Daten an die Grafikkarte iibergeben werden miissen.

Der Splatting Ansatz kann ohne weiteres fiir multimodale Visualisierungen ausge-
richter Datensétze verwendet werden. Die Daten miissen dabei fiir alle Fusions Pipelines
bis auf die Color Fusion vor dem Splatting auf Voxelebene fusioniert werden. Die Color
Fusion kann nach dem Splatting durch eine Komposition der berechneten Projektionen
umgesetzt werden.

Die Anwendung des Shear Warp Algorithmus auf Multivolumendaten ist am kompli-
ziertesten, da sich der benotigte Speicherbedarf fiir die drei Sichten auf das Volumen bei
zwei darzustellenen Datensétzen verdoppelt. Weiterhin muss die Lauflingenkodierung an
beide Datensitze angepasst werden, wodurch die Effizienz des Ansatzes verringert wird,
da weniger Voxel {ibersprungen werden kénnen.
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Eignung fiir die gewidhlten Fusionszeitpunkte

Der Ray Casting Ansatz eignet sich sowohl fiir Property Fusion als auch Color Fusi-
on. Allerdings kénnen mit der Property Fusion bessere Ergebnisse erzielt werden, da in
diesem Fall die trilineare Interpolation der Datenwerte fiir den einen Datensatz ausge-
fithrt werden kann und nicht die beleuchteten Farbwerte zweier Datensétze durch Nearest
Neighbour Interpolation komponiert werden miissen.

Fiir die Color Fusion bietet sich der Texture Mapping Ansatz an, da die Daten bereits
beleuchtet vorliegen. Es existieren zwar Ansdtze um Beleuchtungsberechnungen in mono-
modale Visualisierungen mittels Texture Mapping einzubauen (vgl. [MHS99]), allerdings
wurden diese bisher noch nicht auf die Anforderungen multimodaler Visualisierungen
angepasst.

Splatting und Shear Warp eignen sich am ehesten fiir Color Fusion mit Datenséitzen,
die zuvor bereits beleuchtet wurden, da sie nur bilinear und somit ausschlieflich innerhalb
der Schichten des Datensatzes interpolieren.
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4. Transferfunktionen

Methods for Transfer Function
construction are too complex and the
tissue separation abilities of the
Transfer Function need to be
extended.

LUNDSTROM ET AL., AUS [LLY05]

Transferfunktionen (TFs) sind das wichtigste Mittel fiir die Erstellung einer aussage-
kraftigen direkten Volumenvisualisierung. Sie bilden die Originalwerte eines Datensatzes
auf optische Parameter ab. So ermdglichen sie den Einblick in das Innere des Volumens
durch die Vergabe von Transparenz. Um interessante Bereiche von der Umgebung ab-
zuheben, bietet sich die Zuordnung von Farbe anhand der gemessenen Grauwerte an.
TFs bestimmen somit mafigeblich die Aussagekraft eines direkten Volumenrenderings.
Die Definition einer geeigneten Funktion ist ein schwieriger und oft aufwéndiger Prozess.
Dieses Kapitel beschéftigt sich mit den Anforderungen, welche an die zu verwendenden
TFs gestellt werden. Neben den Arten von TFs werden grundlegende Mdoglichkeiten fiir
die Spezifikation von TFs vorgestellt.

4.1. Anforderungen an die verwendeten
Transferfunktionen

Eine Vorgabe fiir diese Arbeit war die Verwendung von TFs fiir die Extraktion einzelner,
interessierender Strukturen aus einem Datensatz und deren Abbildung auf Farbe und
Transparenz. Dabei soll die gesamte Struktur sichtbar sein, weshalb die direkte Volu-
menvisualisierung gewahlt wurde. Die Grenzen der Struktur sind hervorzuheben. Es ist
gewiinscht, dass weitere Strukturen, auch aus einem anderen Datensatz, zur Visualisie-
rung hinzugefiigt werden kénnen. Die verwendeteten TFs miissen fiir die Darstellung der
drei, in Kapitel 2 vorgestellten, Modalititen geeignet sein. Fiir eine bessere Separierbar-
keit von homogenen Regionen innerhalb eines oder mehrerer Datensétze, soll neben den
Messwerten der Datensétze die Gradienteninformation als Parameter fiir die Spezifika-
tion der TF genutzt werden. Dies macht die Definition einer TF fiir jeden Datensatz
notwendig. Weiterhin soll es mdglich sein, eine TF zu definieren, die auf zwei Datensétze
angewendet werden kann und deren Intensititswerte als Parameter nutzt. Der Aufwand
fiir die Definition der TF und den nétigen Verdnderungen ist fiir den Nutzer so gering
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wie moglich zu halten. Allerdings soll der Nutzer dennoch die TF und damit die Vi-
sualisierung an seine Fragestellung anpassen koénnen. Verdnderungen an der TF miissen
moglichst einfach durchfiihrbar sein und die Visualisierung danach schnell aktualisiert
werden. Bei Verdnderungen an der TF soll dem Nutzer ein Feedback gegeben werden,
so dass er seine Einstellungen anhand des Ergebnisses iiberpriifen und ggf. riickgingig
machen kann. Die Reduktion des Aufwands fiir den Nutzer spielt vor allem im Hinblick
auf kaum zu standardisierende Aufnahmen wie MRT- oder PET-Daten eine Rolle, da
fiir diese keine Vorgaben von TFs gemacht werden konnen und fiir jeden Datensatz eine
eigenen TF spezifiziert werden muss.

4.2. Eindimensionale Transferfunktionen

Eindimensionale (1D) Transferfunktionen verwenden nur eine Eigenschaft des Datensat-
zes fiir die Zuordnung optischer Parameter. Ein typisches Beispiel ist die Vergabe von
Transparenz durch eine Transparenz-Transferfunktion (engl. Opacity Transfer Function,
Abk. TTF) anhand der berechneten Gradientenstéirke (Betrag des Gradientenvektors).

Transparenz —Transfer funktion : Gradientenstarke — Transparenz o (4.1)

Durch eine solche Funktion ist es moglich Daten, die sich in der Néhe einer Kante befinden
undurchsichtig zu machen und so die Kante hervorzuheben. In [HRH03| werden 1D-TTEs
tiber die Skalarwerte (Intensitéit) des Datensatzes wie folgt definiert:

Transparenz—"Transferfunktion : Skalarwert — Transparenz « (4.2)

Eine solche TTF wird auch als globale TTF bezeichnet, da sie jedem Voxel im Daten-
satz unabhingig von seiner Umgebung eine Transparenz zuweist. Analog dazu kann die

Vergabe von Farbwerten anhand des gemessenen Skalarwertes (z.B. Hounsfield Unit im
CT) im Bild erfolgen.

Farb—Transferfunktion : Skalarwert — RGB (4.3)

Die Vergabe von Farbe ermdglicht es dem Betrachter Objekte voneinander zu unterschei-
den. Die Trennung von Objekten, die sich im Grauwertbereich iiberschneiden, ist durch
eine 1D-Transferfunktion jedoch nicht moglich. Aus diesem Grund wurden von Marc
Levoy 1988 mehrdimensionale TFs eingefiihrt (vgl. |Lev88|). Durch die Erweiterung des
Merkmalsraums war es moglich, Gewebe besser zu unterscheiden. Dies begriindet auch
die Anforderung, dass die zu verwendenden TFs iiber zwei Parameter definiert sein sollen.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale
Transferfunktionen

Mehrere Eigenschaften eines Datensatzes fiir die Vergabe optischer Parameter wurden
erstmals von Marc Levoy in [Lev88| verwendet. Darin beschiftigte er sich mit der Zu-
ordnung von Transparenz, um Kanten zwischen benachbarten Geweben in medizinischen
Daten hervorzuheben. Die von ihm beschriebene Opacity Transfer Function verwendet
als Eingabeparameter den Skalarwert des Datensatzes und die berechnete Gradienten-
starke, um daraus den Transparenzwert « zu ermitteln. Seine Funktion sieht damit wie
folgt aus:

Transparenz—Transfer funktion : Skalarwert x Gradientenstarke — Transparenz o

(4.4)
Indem Levoy sich auf CT-Datenséitze beschrinkte, war es ihm moglich, drei Annahmen
beziiglich der zugrunde liegenden Daten zu treffen. So nahm er an, dass die im Volu-
men vorhandenen Gewebe jeweils auf kleine Bereiche um einen dazugehérigen bekannten
Grauwert (HU) abgebildet werden. Weiterhin legte er fest, dass ein Gewebe hochstens zu
zwei anderen Geweben benachbart ist. Die letzte Annahme schrankt die Nachbarschaft
noch weiter ein. Sie besagt, dass wenn die Gewebe nach dem Grauwert sortiert vorlie-
gen, jedes Gewebe nur Gewebe beriihrt, die auch in der Sortierung benachbart sind. Mit
diesen Annahmen war es ihm moglich, eine 2D-Transferfunktion fiir die Transparenz zu
definieren. Abbildung 4.1 zeigt diese Funktion.

opacity a(xi)
gradient magnitude |V1(xi) |

acquired value f(x;)

Abbildung 4.1.: Dreidimensionaler Plot von Levoys 2D-Transparenz-Transferfunktion.
Die Achse mit den Datenwerten des Bildes zeigt nach rechts unten. Auf
der Achse die nach rechts oben zeigt ist die Gradientenstirke abgetragen.
Die senkrechte Achse trigt die Transparenz « fiir die gegebene Werte-
kombination ab. Ist a = 0, so wird das betreffende Voxel durchsichtig
und bei o = 1 opak dargestellt. In dieses Koordinatensystem wurden drei
bekannte Gewebewerte f,,, f,, und f,. mit der dazugehorigen Transpa-
renz eingetragen. Fiir Datenwerte, die zwischen den bekannten Geweben
liegen, wird der Transparenzwert « linear interpoliert. Quelle: [Kin99].

Die Gewebewerte aus der CT-Aufnahme werden mit f,,,7 = 1...n bezeichnet, wobei
jedes ¢ der Werteverteilung eines der n Gewebe im Volumen entspricht. Jedem Gewebe
v; soll iiber die Skalarwerte eine Transparenz «a; zugewiesen werden, um die einzelnen
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Gewebe in der Visualisierung unterscheiden zu kénnen. Fiir Skalarwerte, die zwischen
zwei Gewebe v; und v;41 fallen, wird die Transparenz zwischen den dazugehoérigen Trans-
parenzwerten «; und ;. linear interpoliert. Als zweiter Parameter beeinflusst die Gra-
dientenstiarke die Transparenz, imdem sie den Transparenzwert c; skaliert. Je hoher
der Gradientenbetrag, desto undurchsichtiger erfolgt die Darstellung der Voxel. Dadurch
werden homogene Bereiche durchsichtig und somit ausgeblendet sowie Kanten in der
Visualisierung hervorgehoben.

Die Visualisierung durch gradientenbasierte TFs verfolgt das Ziel, die Kanteninfor-
mation mit in den Visualisierungsprozess einzubeziehen. Diese kann dabei fiir die Bestim-
mung der Transparenz oder fiir die Farbvergabe herangezogen werden. Die Gradienten-
information soll dazu verwendet werden interessierende homogene Regionen voneinander
und vom Rest des Volumens zu unterscheiden und die Grenzen zwischen den Regionen
hervorzuheben. Dazu kénnen auch ein- und mehrdimensionale TFs gleichzeitig verwendet
werden, wie z.B. eine Kombination aus 1D-Transparenz- und 2D-Farb-Transferfunktion.
Die Grundlage fiir gradientenbasierte TFs legten Kindlman et al. [IKD98|, welche die Idee
von Marc Levoy erweiterten. Sie verwenden die erste und zweite Ableitung der gemes-
senen Datenwerte fiir eine halbautomatische Definition von TTFs. Dieser Abschnitt soll
das Konzept der verwendeten gradientenabhingigen TFs ndher beleuchten. Dazu wird
zunichst das zugrunde liegende Kantenmodell erldutert und anschliefsend die Berech-
nung der Gradienteninformation und das daraus resultierende 2D-Histogramm beschrie-
ben. Die folgenden Betrachtungen werden fiir den eindimensionalen Fall durchgefiihrt,
konnen aber ohne Beschriankung der Allgemeingiiltigkeit auch auf den zwei- und dreidi-
mensionalen Fall ausgeweitet werden.

4.3.1. Verwendetes Kantenmodell

Diese Arbeit stiitzt sich auf das von Kindlmann et al. in [KD98] vorgeschlagene Modell
einer idealen Kante. Das Modell geht davon aus, dass sich die gemessenen Eigenschaften
im Datensatz an einer Kante stark d&ndern. Diese Diskontinuitit wird allerdings durch die
in Abschnitt 2.5.1 beschriebene Bandpassfilterung der Daten verwischt. Die Verdnderung
der Kanteninformation kann durch einen Gauffilter modelliert werden. Die Grafik 4.2
zeigt das Modell der idealen Kante als Stufenfunktion und das Resultat nach der Faltung
mit der Gaufkfunktion.
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(a)

f—t

(b) (c)

Abbildung 4.2.: Im idealen Fall ist der Ubergang zwischen zwei Geweben eine Stufenfunk-

tion mit nur 2 Grauwerten wie in (a) dargestellt. Die Abzisse trigt in
den drei Darstellungen die Position im Bild ab, wéhrend die Ordinate die
Grauwerte zeigt. Durch die Bandpassfilterung bei der Bildrekonstruktion
wird die Kante allerdings gegléttet. Dies kann durch einen Gauffilter (b)
angendhert werden. Die Kante im Volumen erstreckt sich demnach iiber
einen Grauwertbereich und einen Teil des Bildes, wie in (¢) dargestellt.
Quelle: [Kin99].

4.3.2. Definition der Gradienteninformation

Kindlmann et al. [KD98| beschreiben die Gradienteninformation als erste und zweite
Ableitung (Dg7.f und D%f) der Bildfunktion f(z) in Richtung des Gradienten v/,
Sie nutzen dabei die Tatsache aus, dass Gradienten immer senkrecht zu einer Kante
stehen. Somit ist die Richtung des Gradienten abhéingig von der Position x an der die
Ableitungen berechnet werden. Dies wird in Abbildung 4.3 verdeutlicht. Die erste und

(a)

\\\\\\\\\\

\\\\\\\\\\

(b) ()

Abbildung 4.3.: Fiir den bandpassgefilterten Ubergang zwischen zwei Geweben (a) kon-

nen iiber die Messwerte f(x) Isolinien (b) berechnet werden. Diese ver-
laufen durch die Bildpunkte, die den gleichen Intensititswert besitzen.
In (¢) wurde die Gradienteninformation fiir einige Bildpunkte berechnet.
Die Langen der Linien zeigen die Starke des Gradienten an der jeweili-
gen Position und die Ausrichtungen zeigen die Richtung des stérksten
Gefiélles an. Es ist ersichtlich, dass die Gradientenrichtung V f immer

senkrecht zu der Isolinie steht, die durch den jeweiligen Punkt verlauft.
Quelle: [Kin99.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen

zweite Ableitung werden im Folgenden abgekiirzt mit f’(z) und f”(x) bezeichnet. Das
Diagramm in Abbildung 4.4 zeigt den Verlauf der Messwerte f(z) sowie der ersten und
zweiten Ableitung (f'(z) und f”(z)) bei der Abtastung eines Bereiches senkrecht zu einer
Kante zwischen zwei Objekten im eindimensionalen Fall.

() | P& | E)

—
o B

Abbildung 4.4.: Abtastung innerhalb einer Bildzeile senkrecht zu einer Bandpassgefilter-
ten idealen Kante. Am Ort der Kante hat f/(x) sein Maximum und f”(z)
beschreibt einen Nulldurchgang. Quelle: [Kin99].

Wie bereits beschrieben, verwischt die Bandpassfilterung die ideale Kante, wodurch
neue Grauwerte im Bild entstehen. Hierdurch ergibt sich die abgebildete Funktion f(z)
aus der Stufenfunktion. In der Mitte der Grenze zwischen den Geweben hat f’(z) ihr
Maximum und f”(z) beschreibt einen Nulldurchgang. Dies ermdglicht die genaue Lo-
kalisation der Kante, auch wenn diese durch die Bandpassfilterung verschmiert wurde
(vgl. [KD98]). Da die TF unabhéingig von der Position auf das gesamte Volumen ange-
wendet werden soll, ist es notig eine Reprasentation der Gradienteninformation zu finden,
welche ohne die rdumliche Information auskommt. Da sowohl die Werte der bandpassge-
filterten Bildfunktion f(z) als auch f’(z) vom Ort x entlang der Kante abhingig sind,
kénnen sie in einem 3D-Koordinatensystem mit den Achsen z, f(x) und f’(x) abgetragen
werden. Abbildung 4.5 zeigt diesen Plot fiir den Verlauf der Funktionswerte entlang einer
bandpassgefilterten idealen Kante.

Wird dieser 3D-Plot parallel zur z-Achse projiziert, so entsteht die gesuchte Bezie-
hung zwischen f(z) und f’(x). Die Eliminierung der Positionsinformation z ist méglich,
da sich die Messwerte f(x) bei der Abtastung senkrecht zur Kante monoton erhéhen
und somit eine nicht-lineare eineindeutige Beziehung zwischen der Position z und dem
Messwert f(z) existiert. Somit kann f'(x) auch als Funktion des Messwertes f(x) dar-
gestellt werden. Kindlmann et al. zeigen dies in [KD98] ebenso fiir die zweite Ableitung.
Aufgrund der Anforderung fiir die Visualisierung eine 2D-Transferfunktion basierend auf
Intensitiat und Gradientenbetrag zu verwenden, wird die zweite Ableitung nicht benotigt
und hier nicht weiter untersucht.
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Abbildung 4.5.: Werden fiir den Messwert sowie die erste und zweite Ableitung jeweils
eine Koordinatenachse verwendet und in dieses Koordinatensystem die
Messwerte bei der Abtastung senkrecht zur Kante abgetragen, resul-
tiert daraus ein dreidimensionalen Plot der Kanteninformation. Quel-
le: [Kin99).

4.3.3. Histogramme iiber Intensitdt und Gradientenstarke

Die im vorhergehenden Abschnitt beschriebene Relation zwischen den Messwerten f(x)
und der ersten Ableitung f’(x) wird in einem Histogramm iiber Intensitit f(x) und dem
Betrag des Gradienten, also dem Betrag der ersten Ableitung |f'(x)| (Gradientenstérke,
engl. Gradient Magnitude), sichtbar gemacht. Das Histogramm wird durch ein regelmé-
fsiges Gitter reprasentiert. Auf der x-Achse des Histogramms sind die im Volumen vor-
kommenden Messwerte f(z) abgetragen. Die y-Achse représentiert die Gradientenstérke
|f/(x)]. Die Elemente des 2D-Histogramms werden Bins genannt und représentieren einen
kleinen Teil des Wertebereiches der abgetragenen Grofen. Der Wertebereich den ein Bin
einschlieft, ergibt sich aus folgender Formel:

BinGriéfelntensitit = MazimumlIntensitit/Anzahl BinsIntensitat

BinGrifeGradSt = MazximumGradSt/AnzahlBinsGradSt (4.5)

In der Literatur wird meist mit einer festen Anzahl von Bins (z.B. 256 in jede Dimension)
gearbeitet. Dies ermdglicht es, die Histogramme mehrerer Datensétze miteinander zu
vergleichen und so mit vordefinierten TFs (engl. Presets) zu arbeiten (vgl. [HST04]). Die
Anzahl der Bins kann fiir die beiden Dimensionen auch unterschiedlich gew&hlt werden.
Um Artefakte in Form von leeren Bins im Histogramm zu vermeiden, kann die Anzahl
der Bins an die im Datensatz vorkommenden Werte angepasst werden. Allerdings kénnen
so keine vordefinierten TFs mehr verwendet werden. Auf die Auswirkungen leerer Bins
auf die Qualitit des Histogramms und Losungsvorschlige wird im Abschnitt 5.3.3 niher
eingegangen.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen

Ein zweidimensionales Intensitéits-/ Gradientenstirke-Histogramm représentiert die
im vorhergehenden Abschnitt gezeigte Beziehung zwischen den Datenwerten f(x) und der
Stérke des Gradienten |f’(x)|, da die Abtastung eines Bildes oder Volumendatensatzes
an diskreten Positionen eine Ann&herung des Histogramms an den oben gezeigten Plot
ergibt. Dies wird aus Abbildung 4.6 ersichtlich.
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Abbildung 4.6.: Die Abtastung eines Bildes resultiert in einer Bogenstruktur im zweidi-
mensionalen Intensitits-/ Gradientenstérke-Histogramm. Abbildung (a)
zeigt das Ergebnis einer kontinuierlichen Abtastung senkrecht zur Kan-
te, wiahrend in (b) die Abtastung nur an diskreten Positionen senkrecht
zur Kante erfolgt. Trotz der Reduktion der Abtastpunkte bildet das Hi-
stogramm dennoch die Beziehung zwischen f(x) und f’(z) ab. Diese Bo-
genstruktur bleibt selbst dann erhalten, wenn die Abtastung nur noch an
diskreten Punkten, die gleichméfig iiber das gesamte Bild verteilt sind,
durchgefiihrt wird (s. Abb. (¢)). Quelle: [Kin99].
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4. Transferfunktionen

Berechnung der Gradientenstirke

Kindlmann et al. [KD98] nutzen die von Hohne et al. [HB| vorgeschlagenen zentralen
Differenzen fiir die Berechnung der ersten Ableitung.

fle+d) — flx—d)
2d

1 1
= ﬁf(erd)—ﬁf(x—d)
1 1
= ——Qdf(x—d)+—2df(x+d)

= [flx—d) f(z) flz+d) {—2—16[ 0 %} (4.6)

f'(x)

Q

Mit einer Schrittweite d = 1 ergibt sich die folgende Filtermaske [—0,5 0 0,5] fiir
die Berechnung der ersten Ableitung in x-Richtung. Um mit ganzzahligen Werten zu
rechnen, wird der Normierungsschritt (1/2d) héufig erst nach der Berechnung des Fil-
terergebnisses durchgefithrt. Damit sieht die Filtermaske dann wie folgt aus [—1 0 1]
und der Normierungswert betrégt 2. Dies entspricht einer 1D-Sobelfiltermaske, wie sie
in der Bildverarbeitung sehr héufig fiir die Kantendetektion verwendet wird. Wird diese
Filtermaske auf die Nachbarzeilen ausgeweitet und dort nur halb so stark gewichtet, so
entsteht die 2D-Filtermaske fiir die x-Richtung.

-1 0 1
r=| -2 0 2
-1 0 1

Die Filtermaske fiir die Detektion von Kanten in y-Richtung ergibt sich analog dazu.

~1 -2 -1
y=|0 0 0
1 2 1

Fiir die Normierung des Filterergebnisses muss durch die Summe der Betrige der
Elemente des Filterkernels (hier 8) geteilt werden. Die Filterung eines Volumendaten-
satzes erfolgt iiber 3D-Filtermasken in alle drei Raumrichtungen. In Abbildung 4.7 sind
diese drei Filtermasken graphisch dargestellt.

Das Ergebnis der Filterung mit den drei 3D-Sobelfiltermasken ist ein Vektor. Der
Betrag dieses Vektors entspricht der gesuchten Gradientenstirke. Um diesen Betrag zu
normieren, muss nach der Berechnung der Differenzen durch eine Filtermaske das Er-
gebnis durch die Summe der Betrige der Kernelelemente (32 in 3D) geteilt werden.
Weiterhin sollte bei der Berechnung die Ausdehnung der Voxelelemente, das sogenannte
Spacing h, mit einbezogen werden. Die Berechnung der ersten Ableitung erfolgt dann,
wie in Gleichung 4.7 gezeigt, in Weltkoordinaten.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen

Abbildung 4.7.: 3D-Sobeloperatoren fiir die Berechnung der ersten Ableitung aus Volu-
mendatensitzen. Quelle: [St604].

Fla) ~ flx+ dh)zghf(x —dh)

= [f(x —dh) [(x) f(a:+dh>]T{ —y 1} (4.7)

“2dh - 2dh

Mit d = 1 und einer Voxelgrofse h von 0,4 mm ergibt sich dann folgende 1D-Filtermaske
[—1,25 0 1,25] oder ein Normierungswert von 2,5. Um Presets von gradientenbasier-
ten TFs bei gleicher Fragestellung an die Visualisierung zu verwenden, ist zusatzlich eine
Standardisierung der Rekonstruktion der Bilddaten notwendig (vgl. 2.5.1 und [St604]).
Das Ergebnis der Filterung mit den 3D-Sobeloperatoren und der Berechnung des Vek-
torbetrags ist ein zweiter Volumendatensatz, dessen Voxelwerte der Gradientenstéirke an
der jeweiligen Position im Originalvolumen entsprechen.

Generierung des 2D-Histogramms

Nach der Berechnung der Gradienteninformation wird das zweidimensionale Intensitéts-/
Gradientenstérke-Histogramm berechnet, indem die beiden Volumen an festen Punkten
(jedes Voxel) abgetastet werden. Die sich ergebende Wertekombination wird anschliefend
im Histogramm abgetragen. Die zugehorige Position im Histogramm, an der der Zahler
um eins erhoht werden muss, ergibt sich aus den beiden Werten des aktuellen Voxels und
kann iiber die folgenden Formeln bestimmt werden:

BinIntensitat = [Vozellntensitit/BinGriéfelntensitit]
BinGradSt = [VozxelGradSt/BinGrifeGradSt] (4.8)
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4. Transferfunktionen

In Abbildung 4.8 wird schematisch gezeigt, wie die Erzeugung eines 2D-Histogramms
ablauft.

Max(I)= 2549, Max(||f'|[}= 933, Histogrammauflgsung = 20*14

r g 1124 v

I'Max(Th

[[£*[l/Max(]I£1) =

——
P

Abbildung 4.8.: Anhand der vorliegenden Bildinformation und der Histogramminforma-
tion (Anzahl der Bins und deren Bereiche) kann, wie hier beispielhaft
gezeigt, das Bin bestimmt werden, dem das aktuelle Voxel zugeordnet
werden muss. Quelle: [St604].

Das resultierende Histogramm kann in ein Bild umgewandelt werden, indem die An-
zahl der Voxel, die aufgrund ihrer Eigenschaften einem Bin zugeordnet wurden, als Grau-
wert interpretiert wird. Je hoher die Anzahl der Voxel in einem Bin ist, desto dunkler
ist das entsprechende Pixel im Bild dargestellt. Ein 2D-Histogramm iiber Intensitdt und
Gradientenstarke ist in Abbildung 4.9 gezeigt.

W —

Abbildung 4.9.: Grauwertdarstellung des Intensitéts-/ Gradientenstirke-Histogramms
eines C'T-Schideldatensatzes. Die Abzisse trigt die Intensitit ab, wih-
rend die Ordinate die Gradientenstéirke représentiert.

In [St604] wird vorgeschlagen, die Werte des Histogramms mit dem natiirlichen Lo-
garithmus zu skalieren. Dies wertet die Darstellung der Histogramme fiir den Betrachter
optisch auf, da Ausreifser mit einer hohen Anzahl an Voxeln stark herunterskaliert wer-
den, wiahrend Bins mit einer geringen Anzahl kaum von der Skalierung betroffen sind.
Neben der Anzeige des Histogramms kann auch die Qualitdt des Histogramms selbst
verbessert werden. Moglichkeiten dazu werden in Abschnitt 5.3.3 aufgezeigt.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen

Untersuchung der Eigenschaften zweidimensionaler Histogramme

2D-Histogramme tragen die Haufigkeiten der im Datensatz auftretenden Wertekombina-
tionen ab. Die Beziehung zwischen abgetragener Intensitiat I (f(x)) und dem Betrag des
Gradienten |f’(z)| wird iiber Bégen im Histogramm reprisentiert. Die Bogen ergeben
sich, da bestimmte Wertekombinationen haufiger auftreten. Diese Kombinationen repra-
sentieren den Ubergang zwischen zwei Geweben innerhalb des Volumens. Die Intensititen
der betreffenden Gewebe bilden die Basis des Bogens. Da an der Basis die Gradienten-
stirke annahernd Null ist, entsprechen die dort abgetragenen Voxel dem Inneren eines
Gewebes. Dort konnen demnach die Intensitdten der Gewebe abgelesen werden. So ist
z.B. in Histogrammen von CT-Aufnahmen eine direkte Zuordnung von Geweben wie
z.B. Knochen mdglich. Zu beachten ist allerdings, dass je nach Qualitdt des Datensat-
zes, die Basis eines Bogens iiber sehr viele Intensititswerte ausgedehnt sein kann, was
eine eindeutige Zuordnung erschwert. Der héchste Punkt eines Bogens représentiert die
Mitte der Kante zwischen zwei Geweben. An dieser Stelle tragen beide Gewebe mit der
gleichen Wahrscheinlichkeit zur Anzahl der Voxel der betreffenden Bins bei. Da an der
Spitze des Bogens auch die Gradientenstirke am hochsten ist, reprisentieren diese Bins
alle Voxel im Volumen, die der Kante am néchsten sind. Diese Eigenschaften des zwei-
dimensionalen Intensitits-/Gradientenstéirke-Histogramms werden in Abbildung 4.10 an
einem einfachen Beispiel mit zwei verschiedenen ,Geweben® und einem Hintergrund ver-
deutlicht.

f'(x)

®
-

(a

| P, |
--.;-’ kY :’f -\\.L
Voo 4
| \( E\
| | —f(z)
U1 V2 V3

(b)

Abbildung 4.10.: Abbildung (a) zeigt ein kiinstlich erzeugtes Schichtbild mit zwei ver-
schiedenen Geweben (Grauwerte v, und vs) vor einem Hintergrund (vy).
Im Bild existiert jeweils eine Kante zwischen diesen Strukturen. Wird
das Bild regelméfig an jedem Pixel abgetastet und die Grauwert- /
Gradientenstarke-Kombination im 2D-Histogramm abgetragen, so er-
gibt sich der in (b) dargestellte Plot mit drei Bogen. Die Bégen begin-
nen und enden an den Grauwerten der drei Strukturen. Jeder Bogen
reprasentiert demnach eine Kante im Bild. Der Bogen zwischen v; und
vy ist am hochsten, da dort der Grauwertunterschied und somit die
Gradientenbetrige am grokten sind. Quelle: [Kin99).
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4. Transferfunktionen

In [St604] werden die Bogenstrukturen der 2D-Histogramme sehr genau beschrieben,
da ein Verfahren zur Spezifikation von TFs basierend auf der Detektion dieser Bogen un-
tersucht wurde. Das Ziel gradientenbasierter Verfahren ist es, TFs zu definieren, indem
Bereiche (z.B. die Bogenstrukturen oder Rechtecke) aus dem 2D-Histogramm ausge-
wahlt und diese auf optische Parameter abgebildet werden. Es wird versucht Bereiche
zu finden, die interessierende Strukturen im Volumen représentieren. Abhéngig von den
zugrunde liegenden Daten kann dies allerdings sehr schwer sein, da nicht immer eine
Bogenstruktur erkennbar ist. Da in MRT-Aufnahmen Knochen und Luft fast im gleichen
Grauwertbereich liegen, ist eine Unterscheidung im Histogramm unméglich. Das Resultat
ist ein einziger grofter Bogen zwischen wasserhaltigen Geweben und Regionen wie Luft
und Knochen ohne Wasser (vgl. [RBS05]). Das Histogramm kann den Nutzer in einem
solchen Fall kaum bei der Spezifikation einer TF fiir die Darstellung wichtiger Strukturen
unterstiitzen. Im folgenden Abschnitt wird eine Moglichkeit vorgestellt, wie die Auswahl
der Bereiche aus dem Histogramm automatisiert und somit der Aufwand fiir den Nutzer
verringert werden kann.

4.4. Spatialized Transfer Functions

Die von Roettger et al. [RBS05] vorgestellten Spatialized Transfer Functions (STF) zdh-
len zu den mehrdimensionalen gradientenbasierten TFs. Sie wurden entwickelt, um die
Spezifikation von TFs zu erleichtern. Roettger et al. prisentieren einen halbautomati-
schen Ansatz, der in dieser Arbeit sowohl fiir die Definition gradientenbasierter TFs als
auch fiir die multimodale Visualisierung realer medizinscher Datensétze untersucht wird.

Kindlmann et al. haben die Positionsinformation bei der Generierung des zweidimen-
sionalen Intensitits-/ Gradientenstéirke-Histogramms eliminiert (vgl. Abschnitte 4.3.2,
4.3.3 und [KD98, KKHO01]), da Histogramme als statistisches Mittel eine abstraktere
Form der Beschreibung von Daten darstellen. Im Ansatz von Roettger et al. wird diese
Positionsinformation bei der Generierung der STF aus dem Histogramm mit eingebracht.
Sie kann die Definition der TF unterstiitzen, da Strukturen innerhalb eines Volumens so-
wohl iiber ihre messbaren Eigenschaften als auch als rdumlich miteinander verbundene
Regionen an einer bestimmten Position im Volumen definiert sind. Die Ortsinformation
ermoglicht es, das zweidimensionale Histogramm so zu klassifizieren, dass die enstehenden
Regionen im Histogramm zusammenhingende Strukturen im Datensatz repréisentieren.
Diese werden dadurch im Histogramm fiir den Betrachter erkennbar gemacht. Durch
die Verwendung der Ortsinformation fiir die Generierung der TF wird demnach eine
Segmentierung der Wertebereiche, welche von der TF abgebildet werden, durchgefiihrt
(vgl. [RBS05]). Uber die Positionsinformation der einzelnen Voxel geht auch die Gréfen-
information der zusammenhédngenden Strukturen mit in die Generierung der STF ein.
So kann die Spezifikation an die in den Abschnitten 2.2.2, 2.3.2 und 2.4.2 vorgestellten
Daten und abgebildeten Kérperregionen angepasst werden.
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In den nachfolgenden Abschnitten wird zunéchst die halbautomatische Generierung
der STF beschrieben, wobei niher auf die Histogrammberechnung und die verwendete
Ortsinformation eingegangen wird. Die Generierung des 2D-Histogramms und der Ortsin-
formation werden parallel in einem Vorverarbeitungsschritt durchgefiihrt. Anschlieffend
werden die automatische Transparenzzuweisung sowie die Interaktion mit dem Histo-
gramm, welche fiir die Generierung einer STF noétig ist, erldutert.

4.4.1. Automatische Generierung der Ortsinformation

Die Idee der STFs liegt darin, die Information von welchem Ort ein gemessener Daten-
wert innerhalb des Volumens stammt, mit in den Generierungsprozess der TF einzube-
ziehen. Durch die Klassifikation des zweidimensionalen Intensitits-/ Gradientenstérke-
Histogramms anhand dieser Ortsinformation wird die Spezifikation der TF erleichtert.
Die berechnete Ortsinformation wird dazu benutzt, die Bins, deren Voxel im Volumen
geniigend dicht beieinander liegen, zu einem Bereich zusammenzufassen. Damit wird
der Nutzer bei der Suche nach Bereichen, die interessierende Strukturen reprisentieren,
unterstiitzt.

Die in den Intensitéts-/ Gradientenstirke-Histogrammen auftretenden Bogen sind in
realen medizinsichen Datensdtzen hiufig sehr schwach reprisentiert und kaum vonein-
ander zu unterscheiden. Dies hidngt mit der Rekonstruktion der Daten und der Band-
passfilterung zusammen. Auferdem wird ein Gewebe nie auf genau einen Intensitits-
wert abgebildet. Im Falle von MRT-Aufnahmen werden mehrere Strukturen (Luft und
Knochen) auf die gleichen Grauwerte abgebildet. Wiahrend sich andere Ansétze auf die
nutzergefithrte Markierung der Bogen (vgl. [St604]) oder anders geformter Bereiche des
Histogramms (vgl. [KKHO1] und [HST"03]) spezialisiert haben, verfolgen die STFs einen
anderen Weg. Es wird versucht das Histogramm automatisch in mdglichst viele Bereiche
zu unterteilen, wobei diese Bereiche unterschiedliche Strukturen im Volumen représentie-
ren. Diese Klassifikation erfolgt unter Verwendung der Ortsinformation. Es werden keine
5-dimensionalen TFs (Intensitdt, Gradientenstéirke, x-,y- und z-Koordinate) definiert,
sondern die Ortsinformation wird in Form von Schwerpunkten und der Varianz um diese
Schwerpunkte gespeichert. Die Ortsinformation wird dazu genutzt, die Farbzuordnung
der STF zu generieren.

Nach [RBS05| wird die Ortsinformation in Form eines Schwerpunktes und der da-
zugehorigen ortlichen Varianz der Voxel fiir jedes Bin im Histogramm représentiert. Die
Berechnung der Ortsinformation erfolgt im Weltkoordinatensystem. Dies ermdglicht es
zu untersuchen, ob eine STF, die auf den Ortsinformationen eines Datensatzes basiert,
auch auf andere Datensdtze mit einer abweichenden Voxelgrofse angewendet werden kann.
Voraussetzung hierfiir ist natiirlich, dass die beiden Datensétze die gleiche Korperregion
darstellen und das die Visualisierung die gleiche Fragestellung beantworten soll. Die Ge-
nerierung der Ortsinformation wird einmalig in einem Vorverarbeitungsschritt parallel
zur Berechnung des 2D-Histogramms ausgefiihrt. Seien p;(f, g), i = 1,...,n die Positio-
nen der n Voxel in Weltkoordinaten aus dem Datensatz, die in das Bin im Histogramm
mit H(f,g) = n eingetragen werden. Dann kann aus diesen Positionsinformationen fiir
jedes Bin ein Schwerpunkt wie folgt berechnet werden (vgl. [RBS05]):
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W9 =+ > pilf9) (49)

Der Schwerpunkt wird in Form eines Vektors mit den drei Raumkomponenten gespei-
chert. Die Varianz der Voxelpositionen um den Schwerpunkt wird in [RBS05] wie folgt
berechnet:

ofg) = Y Inlf.9) -~ A9

(piy(f,9) = by(f,9))* + (pix(f, 9) = b.(f,9))"] (4.10)

Im Gegensatz zum Schwerpunkt hat die Varianz demnach nur eine Komponente. Aus
Gleichung 4.10 ergibt sich, dass der Schwerpunkt fiir die Berechnung der Varianz bereits
bekannt sein muss. Die Kombination aus Schwerpunkt und Varianz eines Histogrammbins
wird auch als Tupel bezeichnet.

4.4.2. 2D-Histogramme fiir die Spatialized Transfer Functions
Generierung des zweidimensionalen Histogramms

Die Erzeugung des zweidimensionalen Intensitéits-/ Gradientenstéirke-Histogramms
H(f,g) erfolgt wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben. Je nach Qualitdt des vorliegenden
Datensatzes, kann das erzeugte Histogramm starkes Rauschen und Bins mit einer Voxe-
lanzahl geringer als 5 beinhalten. Dies wirkt sich negativ auf die spatere Klassifikation des
Histogramms aus. Um die Qualitat des Histogramms zu verbessern, erfolgt vor der Hi-
stogrammgenerierung eine Uberabtastung (engl. Quersampling) des Datensatzes. Hierbei
wird die Voxelanzahl in jede der drei Raumrichtungen verdoppelt und die Ausdehnung
der Voxel in jede Richtung halbiert. Insgesamt wird die Anzahl der Voxel somit ver-
achtfacht. Die Werte der neuen Abtastpunkte werden aus den Originalvoxelwerten durch
trilineare Interpolation ermittelt. Roettger et al. [RBS05]| schlagen in ihrer Arbeit eine
weitere Moglichkeit der Rauschreduktion vor, die auch in dieser Arbeit verwendet wurde.
Dabei wird ein Voxel nicht nur in das, anhand seiner Eigenschaften ermittelte, Bin des
Histogramms eingetragen, sondern auch in alle benachbarten Bins. Dies ist moglich, da
benachbarte Regionen im Volumen auf benachbarte Regionen im Histogramm abgebildet
werden (vgl. [RBS05]). Wird der Radius der Nachbarschaft k = 2 gesetzt, so sind das
die 24 nachsten Nachbarn.

Die Verbindung von Uberabtastung und k-Nachbarschaft steigert die Anzahl der
Voxel die in das Histogramm gez&hlt werden enorm und verbessert somit die Qualitit
sowohl des Histogramms, als auch der anschliefenden Klassifikation (s. Abb. 4.11).
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(a) (b)

Abbildung 4.11.: Diese Abbildung verdeutlicht den Effekt von Uberabtastung und k-
Nachbarschaft auf das 2D-Histogramm anhand des synthetischen CT-
Zahndatensatzes. Durch die Uberabtastung und die k-Nachbarschaft
wird die Anzahl der Voxel, die den Bins zugeordnet werden stark erhoht
( (b)). Die fiir ein Intensitéts-/ Gradientenstéirke-Histogramm typische
Bogenstruktur wird in Teilen des Histogramms erst durch die Uber-
abtastung und die Anwendung der k-Nachbarschaft ersichtlich. Quel-
le: [RBS05].

Klassifikation des 2D-Histogramms

Um die Bereiche im Histogramm zu finden, welche zusammenhingende Strukturen im
Volumen reprisentieren, wird die berechnete Ortsinformation dazu verwendet, das auf-
gefiillte Histogramm zu klassifizieren. Hierzu muss nach [RBS05| ein Klassifikationspa-
rameter r definiert werden. Dieser sogenannte Klassifikationsradius legt die maximale
Ausdehnung der Struktur im Volumen fest, die durch einen Bereich im Histogramm defi-
niert wird. Somit wird es moglich die Klassifikation an die in den Volumen vorkommen-
den Strukturen anzupassen. So sind z.B. in einem CT-Kopfdatensatz die Schidelknochen
wesentlich kleiner als das zu extrahierende Skelett im Thoraxbereich.

Einem beliebigen Referenztupel Ty = (f, g) werden bei der Klassifikation alle Tupel
T des Histogramms zugeordnet, deren Abstand der Schwerpunkte zum Referenzschwer-
punkt nicht groker als der Radius 7 ist (||6(7) — b(Tp)|| < 7). Eine weitere Voraussetzung
fiir die Zusammengehorigkeit zweier Tupel ist die Varianz um den Schwerpunkt. Mit
zunehmender Varianz wird es unwahrscheinlicher, dass ein Bin die gleiche Struktur im
Histogramm reprisentiert, da die rdumliche Nahe nicht gewéhrleistet ist. Um diese bei-
den Voraussetzungen fiir die Berechnung der Klassifikation greifbar zu machen, wird von
Roettger et al. die Verwendung folgender Klassifikationsnorm vorgeschlagen:

N(T.To) = o(T) = b(To)[| + [v(To) — v(T)|
= (0o(T) = ba(T0))" + (B(T) = by(To))" +
(0=(T) = b:(T0))" + (0(Ty) = v(T))" (4.11)
Anhand dieser Norm wird entschieden, ob ein Tupel T" zur gleichen Struktur wie das

Referenztupel Tj gehort und somit auch zum gleichen Bereich klassifiziert werden kann.
Das gesamte Histogramm wird unter Verwendung der Norm N (T, Tj) klassifiziert. Dazu
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werden die Bins zunéchst absteigend nach der Anzahl der dazugehérigen Voxel sortiert.
Beginnend bei dem noch nicht klassifizierten Bin mit der hochsten Anzahl, werden alle
Bins mit geringerer Anzahl, die noch keinem Bereich angehoren und deren Norm N
kleiner als der Radius r ist, der Klasse dieses Bins zugeordnet. Dieser Vorgang wird
wiederholt, bis das gesamte Histogramm klassifiziert ist.

1: begin
2: unclassifiedBins := (AllBins € Histogramm);
3: unclassified Bins.sort();
4: unclassifiedBins.goToBegin();
5: classifiedBins := (;
6: while unclassifiedBins # () do
7: begin
8: referenceBin = unclassi fiedBins.get BinWithHighestCount();
9: activeColor = get RandomColor();
10: referenceBin.setColor(activeColor);
11: classifiedBins.addBin(referenceBin);
12: unclassi fiedBins.delete Bin(re ference Bin);
13: while (examinedBin = unclassifiedBins.getNextBin()) # NULL do
14: begin
15: if Norm(examinedBin,referenceBin) < Radius then
16: begin
17: examinedBin.setColor(activeColor);
18: classified Bins.addBin(examined Bin);
19: unclassifiedBins.delete Bin(examined Bin);
20: end
21: end
22: unclassi fiedBins.goToBegin();
23: end
24: end.

Bei der Betrachtung eines klassifizierten Histogramms (s. Abb. 4.12) fallen vor al-
lem die komplexen Formen der ermittelten Bereiche auf. Eine manuelle Bereichsauswahl
durch den Nutzer wére mit dieser Genauigkeit nicht moglich.

Automatische Farbzuweisung durch rdumliche Information

Die erzeugte Farbtransferfunktion (FTF) entspricht in ihrer Grofe exakt dem 2D-Histo-
gramm. Sie weist einem Voxel mit einer bestimmten Intensitéts- und Gradientenkombi-
nation (f,g) einen RGB Farbwert zu und ist definiert als:

FTFrap(f,9) = Crap, YT € H(f,g9) : N(T,Ty) <r (4.12)
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Der Farbwert Crgp wird in [RBS05] wihrend der Klassifikation zufillig aus dem
Intensitits- und Gradientenwert des Referenztupels bestimmt und allen Bins des dazu-
gehorigen Bereichs zugewiesen. Wird das gesamte klassifizierte Histogramm im Rende-
ringschritt der Visualisierungspipeline als FTF FT Frop(f,g) verwendet, so kann eine
automatische Visualisierung eines Datensatzes erzeugt werden. Das klassifizierte Histo-
gramm wird dem Nutzer unter Verwendung der zufillig erzeugten Farbwerte, wie in
Abbildung 4.12 dargestellt, angezeigt.

Abbildung 4.12.: Darstellung eines klassifizierten Intensitéits-/ Gradientenstérke-Histo-
gramms des synthetischen CT-Zahndatensatzes unter Verwendung zu-
fillig erzeugter Farben fiir die Klassen. Quelle: [RBS05].

Automatische Zuweisung von Transparenz

Um Bereiche mit geringem Gradienten auszublenden und so die Grenzen zwischen den
Geweben in der Visualisierung hervorzuheben, wird dem Datensatz in [RBS05], neben
der Farbzuweisung fiir die Visualisierung, noch eine Transparenz zugeteilt. Dabei wird
die Gradientenstirke als Parameter verwendet. Die Zuweisung erfolgt iiber eine 1D-TTF,
die wie folgt definiert ist:

TTF,(g9) =g X cq (4.13)

Der Parameter g ist die berechnete Gradientenstidrke des zu rendernden Voxels und ¢,
eine zuvor global definierte konstante Transparenz.

4.4.3. Interaktion mit der Transferfunktion

Um einen Datensatz zu untersuchen und die STF entsprechend der Visualisierungsfrage-
stellung anzupassen, wird in [RBS05] eine Interaktionsmoglichkeit mit dem klassifizierten
Histogramm vorgeschlagen. Fiir die Definition einer angepassten STF miissen einzelne
Bereiche des klassifizierten Histogramms ausgewihlt werden. Dazu muss der Nutzer die
ihn interessierenden Bereiche in der Histogrammvisualisierung anklicken. Ausgewéhlte
Bereiche werden in der Darstellung des klassifizierten Histogramms hervorgehoben, in-
dem sie mit gesdttigten Farben dargestellt werden. Es konnen nacheinander sowohl meh-
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rere Bereiche aktiviert als auch deaktiviert werden. Nur die vom Nutzer ausgewihlten
Bereiche des 2D-Histogramms werden fiir die Visualisierung durch die STF genutzt. Die
Form der ausgewihlten Bereiche ergibt sich durch die automatische Klassifikation und
beriicksichtigt somit die Eigenschaften der Daten sowie die berechnete Ortsinformation.
Andere Arbeiten sind in der Form der gewéhlten Bereiche limitiert. So wird in [St504]
und [HST703] nach Bégen gesucht und in [KIKCHO1] rechteckige und dreieckige Regionen
verwendet. Problematisch werden diese Ansétze, wenn das generierte 2D-Histogramm
keine ausreichende Information in Form von Bogenstrukturen oder anderen Maxima bie-
tet, die als Anhaltspunkt fiir die Platzierung des auszuwéhlenden Bereichs dienen. Die
Auswahl interessierender Bereiche setzt ein bestimmtes Mafs am Expertenwissen voraus.
Der Nutzer muss die Lage und Form der Bereiche im Histogramm kennen, welche die ihn
interessierende Struktur im Volumen reprisentieren. Durch die halbautomatische Klas-
sifikation des Histogramms wird der Aufwand reduziert, indem die Form der Bereiche
bereits vorgegeben wird.

Eine weitere Interaktionsméglichkeit bietet die Anderung des Klassifikationsradius
r. Wird dieser durch den Nutzer variiert, so erfolgt eine erneute Klassifikation des Hi-
stogramms. Da hierzu nicht nocheinmal alle Voxel des Datensatzes betrachtet werden
miissen, sondern nur auf dem wesentlich kleineren Histogramm gearbeitet wird, kann
die Anderung des Radius interaktiv erfolgen. Somit wird der Nutzer bei der Exploration
des Histogramms unterstiitzt. Ein kleinerer Radius bewirkt eine Erh6hung der Anzahl
detektierter Bereiche im Histogramm. Dies bewirkt jedoch, dass grofe Strukturen, die
im Volumen vorkommen, durch mehrere Bereiche im Histogramm représentiert werden.
Dies fiihrt dazu, dass all diese Bereiche im Histogramm ausgewéhlt werden miissen, um
eine Struktur im Datensatz vollstdndig in der Visualisierung anzuzeigen. In diesem Fall
wire eine solche Struktur aus Voxeln mit unterschiedlicher Einfarbung zusammengesetzt.
Im Umkehrschluss heifst das, dass ein zu grofer Radius dazu fiihrt, dass die Bereiche im
Histogramm zu grofs werden und somit kleinere Strukturen in der Visualisierung verloren
gehen, da sie zusammen mit anderen Strukturen angezeigt werden.

4.4.4. Spatialized Transfer Functions fiir multimodale
Visualisierungen

Fiir die Anwendung von STFs zur Erstellung multimodaler Visualisierungen werden
in [RBS05] 2D-STFEs basierend auf den Intensitatswerten der beiden darzustellenden Da-
tensdtze vorgeschlagen. Bis auf die Art der im Histogramm abgetragenen Daten verlauft
die Generierung des Histogramms wie zuvor beschrieben. Auch die Interaktion und so-
mit, die Spezifikation der STF gleichen den oben beschriebenen Ablaufen. Aufgrund der
Moglichkeit STFs auch fiir die Erstellung multimodaler Volumenvisualsierungen nutzen
zu konnen, wurden die STFs als Grundlage fiir diese Arbeit gewihlt (vgl. Abschnitt 5.2).
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4.5. Spezifikation von Transferfunktionen

Die Definition von geeigneten TFs ist eine schwierige und haufig zeitaufwéindige Aufgabe
der direkten Volumenvisualisierung. Mit zunehmender Dimensionalitit der TFs steigt
dieser Aufwand erheblich an. Aus diesem Grund wurden mehrdimensionale TFs bisher
noch nicht in klinische Workstations integriert. Das Ziel der Forschung auf dem Gebiet
der TFs ist die Vereinfachung und Beschleunigung der Spezifikation. Dieser Umstand
gilt als eines der 10 schwerwiegendsten Probleme in der Volumenvisualisierung. In der
Literatur wird zwischen vier verschiedenen Ansitzen fiir die Losung dieses Problems
unterschieden (vgl. [PLB*01]).

Trial & Error Verfahren, bei denen der Nutzer die Stiitzstellen der TF manuell
vorgeben muss und somit sehr viele Parameter einzustellen hat, konnen aufgrund des
hohen Spezifikationsaufwandes fiir diese Arbeit nicht verwendet werden.

Design Galleries werden bei der Spezifikation von TFs verwendet, um den Aufwand
fiir den Nutzer auf ein Minimum zu reduzieren. Durch dieses bildorientierte Verfahren
reduziert sich die Interaktion auf die Auswahl einer geeigneten Visualisierung. Die Anfor-
derung, einzelne Strukturen des Datensatzes hervorzuheben und weitere hinzuschalten
zu konnen, verhindert allerdings die Anwendung der bildorientierten Spezifikation durch
Design Galleries.

Die datenorientierte Spezifikation kann sowohl mit (kantenbasiert) als auch ohne
ein zugrunde liegendes Modell der Daten erfolgen (Kontur Spektrum). In dieser Arbeit
wird ein gradientenbasierter Ansatz verfolgt und auf das in Abschnitt 4.3 beschriebene
Kantenmodell und die Gradienteninformation zuriickgegriffen. Im Folgenden werden die
fiir eine Spezifikation von TFs zur Verfiigung stehenden Hilfsmittel vorgestellt.

Die Spezifikation einer TEF umfasst drei Teilaufgaben. Zum ersten miissen die Wer-
tebereiche der verwendeten Parameter (z.B. Intensitit) festgelegt werden, die von der
TF auf optische Eigenschaften abgebildet werden sollen. Zum zweiten miissen eben die-
se optischen Eigenschaften fiir den betreffenden Bereich angegeben werden. Im dritten
Schritt muss die resultierende Visualisierung bewertet werden, um die Eignung der TF
zu iberpriifen. Fiir diese drei Aufgaben stehen dem Anwender verschiedene Hilfsmittel
zur Verfiigung, die im folgenden vorgestellt werden.

4.5.1. Passive Hilfsmittel fiir die Spezifikation

Passive Hilfsmittel unterstiitzen den Nutzer bei der Spezifikation von TFs, indem sie ihm
zum einen ein Feedback iiber ausgefiihrte Tatigkeiten geben und z.B. Bereiche hervorhe-
ben, die von Anderungen betroffen sind. Zum anderen kénnen sie ihn dabei unterstiitzen
die Eigenschaften eines Datensatzes zu verstehen. Die in dieser Arbeit verwendeten pas-
siven Hilfsmittel sind:

Numerische Ausgaben Die Ausgabe von Zahlen kann dem Nutzer einerseits wichtige
Informationen iiber den Datensatz liefern, indem z.B. der minimale und maximale
Grauwert im Volumen oder die Anzahl der Bins im Histogramm angezeigt werden.
Andererseits bieten sie die Moglichkeit, ein Feedback iiber ausgefiihrte Aktionen zu
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geben. So kann die Position, an der der Nutzer eine Auswahl getroffen hat (engl.
Picking) ebenso wie die Anzahl der Voxel, die zu einem ausgewéhlten Bin gehoren,
prasentiert werden.

Histogramme Histogramme werden bei der Spezifikation von TFs haufig zur Orientie-

rung in den Daten eingesetzt. Eindimensionale Histogramme stellen die H&aufig-
keiten eines im Volumen auftretenden Merkmals dar. Sie konnen als Hilfsmittel
fiir die Spezifikation von 1D-Transferfunktionen, die nur iiber die Intensitit oder
den Gradientenbetrag definiert sind, verwendet werden. Im Histogramm wird an-
hand von lokalen Maxima ersichtlich, welche Grauwerte oder Gradienten besonders
hiufig vorkommen. Daraus kann z.B. bei CT-Datensitzen auf Gewebe geschlos-
sen werden, da die gemessenen Hounsfield Werte bestimmten Geweben zugeordnet
sind (vgl. Abschnitt 2.2.1). Werden Gradienten-Histogramme verwendet, so lassen
sich evtl. Grenzen zwischen Geweben ausmachen, welche durch eine Transparenz-
Transferfunktion hervorgehoben werden sollen. Durch logarithmische Skalierung
werden kleine, lokale Maxima hervorgehoben und die TF kann daran angepasst
werden (vgl. [PMO04]).

Werden zwei- oder mehrdimensionale Histogramme wie z.B. bei der Definition von
mehrdimensionalen gradientenbasierten TFs verwendet, so hilft die im Histogramm
enthaltene Information (z.B. Lage von Bogen im Intensitits-/ Gradientenstérke-
Histogramm) dabei, relevante Bereiche auszuwihlen. Histogramme werden dazu
haufig als Hintergrundbild in der graphischen Oberfliche eines Tools fiir die Spe-
zifikation von TFs verwendet. In [RBS05] und dieser Arbeit wird das klassifizierte
2D-Histogramm auf der Programmoberfliche dargestellt und dient dem Nutzer als
Grundlage fiir die Spezifikation der STF.

Weitere passive Hilfsmittel, die hdufig in der Literatur zu finden sind, werden im

Folgenden kurz vorgestellt:

Schicht-Previews als Feedback Schichtbilder werden als passives Hilfsmittel bei der

Definition von TFs verwendet. Sie ermdglichen ein schnelles Feedback iiber die
Einfarbung der Bereiche im Schichtbild, die von der aktuell definierten TFE betrof-
fen sind. Dies ist effektiv, da nicht das gesamte Volumen neu gerendert werden
muss. Der Einbau einer Scrollmdéglichkeit durch das Volumen bietet sich an, um
die zu erwartende Qualitat der Visualisierung besser abschétzen zu konnen. Feed-
backs in Form von Schichtbildern werden in verschiedenen Ansitzen verwendet
(vgl. [CKLGY98, PLBT01, TLMO03]).

Referenz-Transferfunktionen Werden TTFs fiir standardisierte Daten wie z.B. einheit-

lich rekonstruierte CT-Datensitze unter Beachtung der gleichen Fragestellung defi-
niert, so ist es moglich, eine bereits bestehende TF, auch auf den aktuell untersuch-
ten Datensatz anzuwenden. Die hierzu notwendigen Anpassungen kénnen z.B. {iber
eine Angleichung des Referenzhistogramms, welches der Spezifikation der TF zu-
grunde lag, ermittelt werden. Die resultierende Transformation wird anschlieffend
auf die bestehende TF angewendet, um diese auf den aktuellen Datensatz zu ad-
aptieren. Aufgrund der vielen Parameter, die das Histogramm beeinflussen, wurde
dieser Ansatz bisher nur bei stark standardisierten CT-Angiographiedatensétzen
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eingesetzt (vgl. [RSHSGO0] und [HSTT04]). In diesen Aufnahmen sind die Blutge-
fafe mit Kontrastmittel gefiillt und heben sich so eindeutig vom restlichen Gewebe
ab. Das Ziel der Visualisierung ist die alleinige Darstellung der Blutgefafstrukturen.

4.5.2. Interaktive Hilfsmittel fiir die Spezifikation

Mit Hilfe interaktiver Hilfsmittel ist es dem Nutzer moglich, direkt Einfluss auf die Para-
meter der TF oder der Visualisierung zu nehmen. In dieser Arbeit wurden die folgenden
interaktiven Hilfsmittel verwendet:

Pick-Funktionalitat In dieser Arbeit wird die Pick-Funktionalitit fiir die Definition der
2D-TF verwendet, indem Bereiche in der Visualisierung des klassifizierten Histo-
gramms vom Benutzer angeklickt und dadurch zur TF hinzugefiigt werden. Weit-
herhin kann durch den Einsatz einer Pick-Funktion aus der Schichtbilddarstellung
ein aktives Hilfsmittel gemacht werden, indem interessierende Punkte im Schicht-
bild angeklickt werden kénnen und die Position der dazugehdrigen Wertekombi-
nation im 2D-Histogramm markiert wird (vgl. [St604]). Der Nutzer kann sich auf
diese Weise sehr effektiv mit dem Datensatz und der Reprisentation in Form des
Histogramms vertraut machen. Die Pick-Funktionalitdt wird in der Literatur auch
auf das visualisierte 3D-Volumen angewendet (vgl. [KKHO1]).

Numerische Eingaben Numerische Eingabefelder und dazugehorige Hilfsmittel wie
Schieberegler (engl. Slider) ermoglichen es dem Nutzer, die Parameter der TF zu
bestimmen. So kann er zum Beispiel den Wert fiir die globale Transparenz ver-
andern und somit Einfluss auf die Durchsichtigkeit nehmen. Weiterhin hat er die
Moglichkeit Parameter fiir die Erstellung der TEF vorzugeben. Dies kann z.B. der
Radius fiir die Klassifikation bei STFs sein, wodurch er das klassifizierte Histo-
gramm auf den Datensatz oder seine Bediirfnisse anpassen kann.

Weitere interaktive Hilfsmittel, die hdufig in der Literatur zu finden sind, werden im
Folgenden kurz vorgestellt:

Kontrollpunkte Kontrollpunkte sind in Verbindung mit der Pick-Funktionalitéit ein in-
teraktives Hilfsmittel fiir die Spezifikation eindimensionaler TFs. Besonders haufig
werden sie in graphischen Benutzeroberflichen in Verbindung mit einem Histo-
gramm des Parameters der TF verwendet. Durch ihre Lage iiber dem Histogramm
und vom Benutzer angegebene Eigenschaft bestimmen sie die Merkmale der TF
(vgl. [PM04]). Verwendung finden Kontrollpunkte z.B. im frei verfiigbaren Visua-
lisierungsprogramm VolView des Unternehmens Kitware Inc..

Komponentenfunktionen Komponentenfunktionen sind eine Erweiterung der Idee der
Kontrollpunkte. Sie ermoglichen eine genauere und vielseitigere Spezifikation der
TF (vgl. [CKLG98|). Allerdings erfordern sie auch einen sehr hohen Interaktions-
aufwand, vor allem im mehrdimensionalen Fall (vgl. [Tap04]). Da dieser Spezifika-
tionsaufwand méglichst reduziert werden soll, konnen Komponentenfunktionen in
dieser Arbeit nicht verwendet werden.
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Spatial information is important,
because a feature by definition is a
spatially connected region in the
volume domain with a unique
position and certain statistical
properties. If we only use the
statistical information ... we
effectively ignore the most important
part of a features definition.

ROETTGER ET AL., AUS [RBS05]

In den vorangegangenen Kapiteln wurden die Moglichkeiten, die bei der Konzepti-
on eines multimodalen Visualisierungssystems zur Verfiigung stehen, vorgestellt sowie
anhand ihrer Eigenschaften und den Anforderungen an das zu entwickelnde Visualisie-
rungssystem bewertet. Aus den gewahlten Komponenten ergibt sich ein Konzept fiir das
Visualisierungssystem, welches in diesem Kapitel beschrieben werden soll. Anhand die-
ses Konzeptes wird anschliefsend die Implementierung der multimodalen Visualisierung
innerhalb des bestehenden Bildverarbeitungsprogramms erlautert.

5.1. Entwurf des multimodalen
Visualisierungssystems

Mit dem entwickelten Visualisierungssystem soll es moglich sein Daten, der drei in Ka-
pitel 2 vorgestellten bildgebenden Verfahren, in einer 3D-Darstellung abzubilden. Da die
Strukturen aus den Datensitzen vollstéindig dargestellt werden sollen, wurde die direk-
te Volumenvisualisierung aus Abschnit 3.4 gew#hlt. Diese erfiillt auch die Anforderung,
dass keine aufwandige und fehleranfillige Vorbereitung der Daten erfolgen muss. Um die
Fusion der Daten zu automatisieren und die Definition einer Fusionsfunktion unnétig zu
machen, wurden die Property Fusion Pipeline und die Color Fusion Pipeline aus Ab-
schnitt 3.4.3 gewahlt. Aus der Wahl dieser beiden Fusionszeitpunkte ergeben sich zwei
verschiedene Wege fiir die Definition der verwendeten STFs zur multimodalen Visuali-
sierung. In der ersten Variante werden die beiden Datensétze bei der Property Fusion
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bereits zu Beginn der Pipeline zu einem Datensatz mit zwei Eigenschaften fusioniert.
Hierzu werden fiir jeden Voxel lediglich die beiden korrespondierenden Intensitétswer-
te gespeichert. Im anderen Ansatz erfolgt die unabhéingige Verarbeitung der Datensétze
durch die Color Fusion Pipeline, bei der die beiden Visualisierungen erst beim Rendering
fusioniert werden. Bei der Fusion wird von beiden Datensétzen sowohl die Farbinfomation
als auch die Transparenz gleich gewichtet.

Fiir eine direkte Volumenvisualisierung miissen Transferfunktionen definiert werden,
welche die Eigenschaften der Datensitze auf Farbe abbilden. Aus den Anforderungen
geht hervor, dass die TFs iiber zwei Merkmale der Daten definiert sein sollen. Es werden
die Intensitat und der Gradientenbetrag eines Datensatzes oder die Intensititen zweier
Datensitze verwendet. Aus diesem Grund wird auf gradientenbasierte mehrdimensio-
nale TFs zuriickgegriffen. Die Méglichkeit einzelne Strukturen aus den Datensédtzen zu
extrahieren und beliebig weitere zur Visualisierung hinzuzufiigen, wird durch die ver-
wendeten Spatialized Transfer Functions geboten. Diese kdnnen fiir Datensédtze aller drei
bildgebenden Verfahren definiert werden.

Das Konzept der Transferfunktionsdefinition umfasst zwei verschiedene Ansitze, da
zwei Fusions Pipelines gewéhlt wurden. In [RBS05| wird vorgeschlagenen unter Verzicht
auf die Gradienteninformation eine STF fiir zwei darzustellende Datensitze zu definieren
(Property Fusion). Daneben ist es moglich fiir jeden Datensatz eine STF iiber Intensitéit
und Gradientenbetrag zu definieren und die resultierenden Visualisierungen zu fusionie-
ren (Color Fusion). In Abschnitt 5.2 werden die beiden Ansitze zur Verwendung der
STFs fiir die multimodale Visualisierung néher erlautert.

Die Darstellung der Datensétze erfolgt iiber einen Ray Casting Algorithmus. Mit
Hilfe dieses Ansatzes kann die Visualisierung ohne Parametrisierung durch den Nutzer
und ohne Vorbereitung der Daten realisiert werden. Weiterhin kann das Ray Casting fiir
die beiden zuvor genannten Ansitze verwendet werden.

Der erarbeitete Entwurf des multimodalen Visualisierungssystems ist mit den verwende-
teten Komponenten in Abbildung 5.1 iibersichtlich dargestellt.
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Bildgebende Verfahren der medizinischen Registrierung

Magnetresonanztomographie

Computertomographie

Positronen Emissions Tomographie

Visualisierung

monomodale Visualisierung

multimodale/ multivolumen Visualisierung

Multimodale Visualisierung medizinischer Volumendatensatze

Schichtbilder

Direkte
Volumenvisualisierung

Indirekte VVolumenvisualisierung

multimodale Visualisierungspipelines

Property & Gradient Fusion

Material Fusion

Shading Fusion

Property Fusion

Colorfusion

\/

Transferfunktionen

eindimensional

mehrdimensional

multiintesitatsbasiert

gradientenbasiert

\/

Spatialized Transfer Functions

Abbildung 5.1.: Darstellung der ausgewéhlten Visualisierungsmoglichkeiten.
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5.2. Spatialized Transfer Functions fiir die
multimodale Volumenvisualisierung

Die Wahl der beiden Fusionszeitpunkte, einmal am Anfang und einmal am Ende der
Visualisierungspipeline, haben dazu gefiihrt, dass zwei Ansétze fiir die Spezifikation der
TF definiert und umgesetzt werden mussten. Es sollte zum einen die Moglichkeit gegeben
sein, eine gemeinsame TF fiir die beiden Datensétze zu ertellen. Diese basiert auf den In-
tensitdtswerten der beiden Datensétze und wird im Folgenden als multiintensitédtsbasierte
TF bezeichnet. Zum anderen sollte der Nutzer fiir jeden Datensatz eine TF definieren
konnen, die den Intensitdtswert und die Gradienteninformation des jeweiligen Datensat-
zes als Merkmale nutzt (gradientenbasierte TF). Die in Abschnitt 4.4 vorgestellten STFs
wurden in das Visualisierungssystem eingebaut, da mit ihnen beide Ansitze umgesetzt
werden konnen (vgl. Abschnitt 4.4.4 und [RBS05]). Die vom Nutzer definierten STFs
unterscheiden sich je nach Ansatz im Aufbau des Histogramms, das der Spezifikation
zugrunde liegt.

Das 2D-Histogramm einer gradientenbasierten STF wurde in Abschnitt 4.4 bereits
vorgestellt. Auf der x-Achse werden die Intensititen des Datensatzes und auf der y-Achse
die Gradientenbetrige abgetragen. Auch die multiintensititsbasierten STFs arbeiten mit
2D-Histogrammen, in denen allerdings auf beiden Achsen die Intensititswerte der zu
visualisierenden Datensitze abgetragen werden. Abbildung 5.2 zeigt den Unterschied
zwischen den beiden Histogrammen.
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Abbildung 5.2.: Vergleich der Histogramme des gradientenbasierten und des multiinten-
sitdtsbasierten Ansatzes. Wihrend das Intensitéts-/ Gradientenstérke-
Histogramm (a) eines CT-Datensatzes die typischen Bogenstrukturen
aufweist, ist im Intensitéts-/ Intensitédts-Histogramm (b) von CT- und
PET-Daten keine regelméfige Form erkennbar.
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Die Berechnung der Ortsinformation und die Klassifikation des Histogrammes der
multiintensititsbasierten STFs erfolgt analog zu den gradientenbasierten STFs (vgl. Ab-
schnitt 4.4). Ein Bereich im klassifizierten Histogramm einer multiintensitatsbasierten
STF kennzeichnet somit eine zusammenhingende Region, die sich durch bestimmte In-
tensitdtskombinationen in den beiden registrierten Datensitzen auszeichnet. Die Formen
der Kklassifizierten Bereiche besitzen nicht die charakteristische Bogenstruktur wie die
Bereiche der gradientenbasierten Histogramme (vgl. Abb. 5.3). Somit wird eine manuelle
Definition der Bereiche, wie in [KICHO1] vorgeschlagen erschwert, da kaum Anhaltspunk-
te fiir die Platzierung der Bereiche gegeben sind. Dem Nutzer wire es somit nur schwer
moglich, die Form der interessierenden Strukturen in einem multiintensitdtsbasierten Hi-
stogramm manuell anzugeben. Die Spezifikation der multiintensitasbasierten STF wird
somit erst durch die automatische Klassifikation anhand der Ortsinformation erméglicht.
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Abbildung 5.3.: Vergleich der klassifizierten Histogramme des gradientenbasierten und
des multiintensitatsbasierten Ansatzes. Nach der Klassifikation ist er-
kennbar, dass die Form der Bereiche im Intensitéits-/ Intensitéits-
Histogramm keiner Regelmafigkeit folgt.
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Der Ablauf der Spezifikation fiir die multimodale Volumenvisualisierung mit gradi-
entenbasierten STFs verlduft analog zu dem in Abschnitt 4.4 erliuterten monomodalen
Vorgehen. Allerdings wird fiir jeden der zwei Datensétze ein 2D-Histogramm separat
berechnet und mit der entsprechenden Ortsinformation klassifiziert. Der Nutzer muss
nun in jedem Histogramm die interessierenden Bereiche auswéhlen, woraufhin in der
3D-Visualisierung des Datensatzes die dazugehorige Struktur angezeigt wird. Die Vi-
sualisierung erfolgt getrennt fiir beide Datensétze. Dadurch ist es dem Nutzer moglich,
zwischen den beiden Datensédtzen zu wechseln und auch nachtriaglich weitere Strukturen
zur Visualisierung hinzuzufiigen. Hat der Nutzer die Definition der beiden gradienten-
basierten STFs abgeschlossen, so kann er die beiden 3D-Visualisierungen zusammen im
gleichen Ausgabebereich anzeigen und so durch eine Color Fusion eine multimodale Vo-
lumenvisualisierung erzeugen lassen. Auch bei der gemeinsamen Visualisierung ist es
moglich, Strukturen aus den Datensétzen zur gemeinsamen Darstellung hinzuzufiigen
oder zu entfernen. Weiterhin kann wieder zur monomodalen Visualisierung gewechselt
werden.

Mit den gradientenbasierten STFs ist es moglich die Transformation der Registrierung
erst vor dem Schritt Rendering der Visualisierungspipeline durchzufiihren. Dies ermog-
licht eine schnelle Aktualisierung der Visualisierung, nachdem die Transformation durch
den Nutzer gedndert wurde, da die verwendete STF nicht wie im multiintensititsbasier-
ten Fall erneut spezifiziert werden muss, sondern weiterverwendet werden kann. Somit
erfiillt die Visualisierung unter Verwendung gradientenbasierter STFs die Anforderung an
die Visualisierungskomponente, eine Moglichkeit fiir die nachtrégliche interaktive Veran-
derung der Transformation zu bieten. Ein weiterer Vorteil der gradientenbasierten STFs
liegt in der Verwendung der Gradienteninformation. Sie ermoglicht es bei geeigneter Klas-
sifikation sowohl die Oberfliche einer Struktur als auch das homogene Innere getrennt
darzustellen.

Im multiintensitatsbasierten Ansatz wird fiir die multimodale Visualisierung zweier
Datensétze nur ein 2D-Histogramm erstellt und klassifiziert. Der Vorteil der multiinten-
sitdtsbasierten STFs besteht in der Verringerung des Aufwands fiir den Nutzer, da dieser
nur eine STF fiir die Erstellung einer multimodalen Visualisierung beider Datensétze de-
finieren muss. In Kapitel 6 werden multimodale Visualisierungen der gleichen Datensitze,
die mit den beiden zuvor genannten Ansétzen erstellt wurden, miteinander verglichen.

75




5. Entwurf und Implementierung des Visualisierungssystems

5.3. Implementierung der Visualisierungskomponente

Dieses Kapitel beschéftigt sich mit der Umsetzung des Entwurfs fiir ein multimodales Vi-
sualisierungssystem. Die zu entwickelnde multimodale 3D-Visualisierung sollte als Kom-
ponente in ein bestehendes Bildverarbeitungssystem eingegliedert werden. Diese Medical
Imaging Platform (MIP) genannte Software wird am Fraunhofer IGD fiir Forschungsauf-
gaben verwendet. Die MIP wird in C++- geschrieben und basiert auf den drei im folgenden
Abschnitt vorgestellten Programmbibliotheken. Die in Abschnitt 2.6 beschriebene Regis-
trierung ist in der MIP als Mutual Information Registrierung bereits implementiert, so
dass auf die damit berechneten Transformationsparameter bei der Visualisierung zuge-
griffen werden konnte.

5.3.1. Allgemeines
Programmierwerkzeuge

Die Implementierung des Visualisierungssystems erfolgte ausschlieflich mit frei verfiig-
baren Programmbibliotheken, die eine plattformunabhingige Implementierung der Soft-
ware ermdglichen. Die implementierte Visualisierungskomponente kann in drei Bereiche
aufgeteilt werden.

Dies ist zunichst die Programmoberfliche, iiber die der Nutzer die notigen Ein-
stellungen der Parameter vornehmen kann und die Visualisierung dargestellt wird. Fiir
die Programmierung der Nutzeroberfliche wird wzWidgets in der Version 2.4.2 verwen-
det. Mit dieser objektorientierten Programmbibliothek wurden Standardeingaben und -
ausgaben, wie z.B. Textfelder, Schieberegler und Checkboxen sowie die Interaktion durch
den Nutzer implementiert. Daneben stellt sie auch eine Schnittstelle zur verwendeten Vi-
sualisierungsbibliothek zur Verfiigung. Diese Schnittstelle ermdglicht den problemlosen
Einbau der Visualisierungsfunktionalitit in die Programmoberflache.

Der zweite Bereich umfasst die Vorverarbeitung der Daten bis zur Generierung der
Transferfunktionen. Hierzu wurde die von der Kitware Inc. angebotene Version 2.0.1 des
Insight Toolkit (ITK)verwendet. Dieses stellt neben grundlegenden Datenstrukturen und
sogenannten Adaptoren fiir die Umwandlung zwischen den Datenstrukturen auch um-
fangreiche Bildverarbeitungsfunktionen zur Verfiigung. Eine sehr wichtige Eigenschaft
des ITK ist der Pipeline-Aufbau und die Einhiillung der Funktionalitit in sogenannte
Filter. Diese verarbeiten ein Eingabebild und wenden darauf die implementierte Opera-
tion an, um ein Ausgabebild zu erzeugen. Sie werden daher im ITK auch von der Klasse
itk::ImageToImageFilter abgeleitet. Alle im Folgenden verwendeten Filter und Ob-
jekte aus der I'TK-Programmbibliothek sind durch ein itk:: vor dem Namen gekenn-
zeichnet. Fiir die Implementierung der Spatialized Transfer Functions mussten einige
der bestehenden Filterklassen um zusétzliche Funktionalitit erweitert bzw. vorhande-
ne Funktionen angepasst werden. Auf solche Verdnderungen wird in den betreffenden
Abschnitten niher eingegangen. Filter, die fiir die Implementierung des Konzepts von
ITK-Filtern abgeleitet wurden und modifizierte ITK-Filter haben ein itk vor dem Filter-
namen. In einer ITK-Filterpipeline werden Filter miteinander verkettet, indem die Aus-
gabe eines Filters direkt als Fingabe eines anderen Filters gesetzt wird. So ist es moglich,

76



5.3. Implementierung der Visualisierungskomponente

komplexe Verarbeitungsabldufe zu implementieren und bei Bedarf weitere Filter hinzu-
zufiigen oder vorhandene Filter zu entfernen. Wihrend der Ausfiihrung des Programms,
wird nur der letzte Filter der Pipeline aufgerufen, woraufhin dieser rekursiv alle anderen
Filter aufruft. Falls mehrere Prozessoren zur Verfiigung stehen, wird die Verarbeitung der
Daten durch einen Filter {iber ein sogenanntes Multi Threading parallelisiert und somit
beschleunigt. ITK basiert auf sogenannten Template Parametern und erlaubt damit die
Verarbeitung von Volumendatensédtzen unterschiedlicher Datentypen. Beispielsweise ist
ein itk::Image Objekt, welches fiir die Speicherung von Bilddaten verwendet wird iiber
den Datentyp und die Dimensionalitét definiert itk::Image<Datentyp, Dimension>.
Durch sogenannte Cast Filter konnen Datentypen ineinander umgewandelt werden, wo-
bei ggf. Informationsverluste entstehen kénnen.

Im dritten Teil erfolgt die multimodale Visualisierung mit Hilfe der TFs. Das hier-
fiir genutzte Visualization Toolkit (VTK, Version 4.4) basiert auf der Graphikbibliothek
OpenGL™ und stammt ebenso wie ITK von Kitware Inc.. Uber eine Schnittstelle zwi-
schen den beiden Bibliotheken ist es moglich, die verarbeiteten Daten aus einer I'TK-
Filterpipeline zur Visualisierung in VTK-Datenstrukturen umzuwandeln und an VTK-
Komponenten wie Mapper und Renderer zu iibergeben. Die Generierung einer Visualisie-
rung mit VTK folgt der in Abschnitt 3.3 vorgestellten allgemeinen Visualisierunspipeline.
Uber die Schnittstelle zu wxWidgets kénnen die Daten dann in der Programmoberfliche
dargestellt und mit ihnen interagiert werden. Mit wxWidgets, I'TK und VTK wurde fiir
jeden der drei Bereiche eine eigene Programmbibliothek verwendet, die auf die jeweiligen
Zwecke spezialisiert ist.

Graphische Benutzerschnittstelle

Die Benutzeroberfliche fiir die multimodale Visualisierungskomponente lisst sich grob in
drei Bereiche untergliedern. Das in Abbildung 5.4 rot umrandete Feld beinhaltet die Ein-
gabemoglichkeiten fiir die Parametrisierung der Visualisierung und die numerischen Aus-
gaben, welche dem Nutzer als Feedback dienen. Im oberen Teil dieses Bereichs sind ver-
schiedene Checkbozen (Kontrollkédstchen) und Buttons (Schaltflichen) angeordnet. Diese
dienen dazu den Aufbau der Filterpipeline zu bestimmen, die Histogrammbklassifizierung
zu starten (, Compute Histogram®) oder die Ansicht des Histogramms zuriickzusetzen
(, Reset Camera®). Die Schaltfliche ,, Write Rendering” ermoglicht es, eine erstellte Vi-
sualisierung als Bild zu speichern. Weiterhin kann iiber den Slider (Schieberegeler) iiber
der Histogrammdarstellung der Radius fiir die Klassifikation des Histogramms verdndert
werden. Die Darstellung des klassifizierten 2D-Histogramms innerhalb dieses Bereichs er-
moglicht es dem Nutzer bestimmte Klassen auszuwéhlen (engl. picking), indem er mit der
linken Maustaste ein Pixel anklickt und anschliefsend die Taste ,s* auf der Tastatur beté-
tigt. Grundsétzlich sind der rechten und der mittleren Maustaste die Funktionen zoomen
und verschieben zugeordnet. Unterhalb des 2D-Histogramms kénnen die Histogrammin-
formationen abgelesen werden. Dazu gehdren die Grobe des Histogrammes, die Anzahl der
Klassen und die numerischen Angaben zur aktuell ausgewihlten Klasse. Weiterhin l&sst
sich fiir das dargestellte Volumen die globale Transparenz mit Hilfe des Sliders ,, Opacity*
einstellen und die gradientenbasierten Visualisierungen kénnen durch die Checkboz ,,Join
Volumes® zu einer gemeinsamen Darstellung vereint werden.
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Der blaue Bereich stellt die jeweiligen visualisierten Volumen dar, welche, wie be-
reits beschrieben, verschoben und vergréfert werden kénnen. Der linken Maustaste ist
in diesem Fall die Funktion zugewiesen worden die Darstellung zu rotieren, wodurch die
Vorteile der 3D-Darstellung genutzt werden konnen. Oberhalb im griin umrandeten Teil
sind die Schichtbilder des Ausgangsdatensatzes abgebildet, die der Nutzer mit Hilfe des
dazugehorigen Sliders anwéahlen kann.

Eingabemd&glichkeiten fur die Parametrisierung und numerische Ausgaben

Darstellung des klassifizierten 2D-Histogramms
|

Darstellung der visualisierten Volumen
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Abbildung 5.4.: Benutzeroberfliche der implementierten Volumenvisualisierungskompo-
nente.

Die Benutzeroberflache bietet die Moglichkeit zwischen den beiden implementierten
Visualisierungsansitzen zu wihlen und so den Programmablauf zu beeinflussen. Die erste
Moglichkeit ist eine monomodale Darstellung. Dazu ist keine Checkbox-Auswahl zwin-
gend erforderlich. Die Uberabtastung und der Gaukfilter kénnen jedoch in jedem Fall
ausgewahlt werden. Fiir eine multimodale Visualisierung mit einer STF (multiintensitéts-
basierter Ansatz) muss zusétzlich die Checkboz ,,Multimodal STF* ausgewahlt werden.
Die meisten Einstellungn miissen fiir den gradientenbasierten Ansatz (zwei STFs) vor-
genommen werden. Zunéchst ist neben der Checkbox ,,Multimodal STF*“ auch ,,Detached
STF“ (,getrennte STF“) zu wihlen. Uber den Radio Button (Auswahlfeld) ,, First Volu-
me' wird das erste Volumen fiir die Visualisierung ausgew#hlt und nach der Berechnung
(,, Compute Histogram®) konnen Klassen aus dem dazugehorigen Histogramm zur betref-
fenden STF hinzugefiigt werden. Die resultierende Visualisierung wird anschliefend im
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betreffenden Bereich der Oberfliche dargestellt. Das gleiche geschieht nach Auswahl des
woecond Volume' und anklicken der Schaltfliche ,,Compute Histogram® fiir den zweiten
Datensatz. Die Darstellungen der Schichtbilder, des Histogramms und der Visualisie-
rung erfolgen dann fiir den zweiten Datensatz. Wurden fiir beide Datensétze separate
Visualisierungen erstellt, konnen diese {iber die Checkbox ,,Join Volumes" vereinigt und
gemeinsam angezeigt werden. Auch die resultierende multimodale Visualisierung kann
als Bild gespeichert werden. Die Funktionalitit wird anhand von Videosequenzen auf der
beiliegenden CD nocheinmal verdeutlicht.

Programmablaufpline

In den folgenden Abschnitten wird die Implementierung der Visualisierungskomponente
anhand der gradientenbasierten STFs detailliert beschrieben. Der multiintensitdtsbasierte
Ansatz unterscheidet sich in folgenden Punkten vom gradientenbasierten Ansatz.

e Anwendung der Transformation und Berechnung der iiberschneidenden Regionen
der Volumendatensétze bereits vor der Vorverarbeitung unter Verwendung von tri-
linearer Interpolation (vgl. Abschnitt 5.3.6)

e Keine Berechnung der Gradientenstirke

o Aufbau eines Datensatzes mit zwei Intensitatswerten aus den beiden zu visualisie-
renden Volumen

e Generierung lediglich eines Intensitits-/ Intensitéits-Histogramms

e Berechnung der Ortsinformation lediglich einmal durchgefiihrt

Generierung und Anwendung lediglich einer STF

Um die Programmschritte zu veranschaulichen und die Unterschiede zwischen den
beiden umgesetzten Ansétzen zu verdeutlichen wurden zwei Programmablaufpléne er-
zeugt. In der Abbildung 5.5 wird der gradientenbasierte Ansatz unter Verwendung von
zwei TFs dargestellt. Abbildung 5.6 zeigt den multiintensititsbasierten Ansatz unter
Verwendung einer STF als Farbtransferfunktion (FTF).
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Abbildung 5.5.: Darstellung des Programmablaufs fiir die gradientenbasierte STF Gene-
rierung unter Verwendung von zwei Transferfunktionen.
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Abbildung 5.6.: Darstellung des Programmablaufs fiir die multiintensititsbasierte STF
Generierung unter Verwendung einer Transferfunktion.
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Verwendung zweidimensionaler Transferfunktionen im VTK

In der VTK Version 4.4, welche fiir die Implementierung verwendet wurde, ist es nicht
moglich mehrdimensionale Transferfunktionen an den Renderingalgorithmus zu iiberge-
ben. Die dafiir notwendigen Erweiterungen der zugrunde liegenden Graphikbibliothek
OpenGL™ wurden in dieser Version noch nicht integriert. Ein #hnliches Problem wird
in [GK96] beschrieben. Fiir die Losung des Problems wird vorgeschlagen die mehrdimen-
sionale TF in mehrere eindimensionale TFs aufzuspalten und diese fiir das Rendering zu
nutzen. Aufgrund der Eigenschaften der in dieser Arbeit verwendeten STFs kann dieser
Losungsansatz nicht verfolgt werden. Dies soll an einem einfachen Beispiel aus [IKPTT03]
in Abbildung 5.7 verdeutlicht werden. Durch die verwendete automatische Klassifikation
und die daraus resultierenden Formen der gewihlten Bereiche sind die STFs nicht linear
und somit auch nicht separabel. Aus diesem Grund musste die Anwendung der zwei-
dimensionalen STFs innerhalb der Software vor dem Rendering implementiert werden.

A

T
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) ;
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C D T
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Abbildung 5.7.: Die in A dargestellte 2D-TF mit einem rechteckigen Wertebereich, wel-
cher die betreffenden Voxel auf die Farbe rot abbildet, kann wie in B dar-
gestellt in zwei 1D-TFs aufgespalten werden. Die Anwendung der beiden
1D-TFs fiir die Darstellung eines Datensatzes entspricht dem Produkt
der beiden TFs. Wird die 2D-TF, wie in C gezeigt, um ein weiteres
Merkmal erweitert, so ist die Separierbarkeit nicht mehr gegeben. Die
Multiplikation der beiden resultierenden 1D-TFs ergibt nicht mehr die
urspriingliche 2D-TF. Hieraus ergibt sich eine falsche Abbildung des Da-
tensatzes. Die Klassifikation des Wertebereichs der STFs ist noch weitaus
komplexer (s. Abb. 5.3), weshalb eine Softwareimplementierung der TF
gewihlt wurde. Quelle: [KPIT03].

<« d—>

Fiir die Anwendung einer STF innerhalb der Software muss nach der Spezifikation
und Modifikation der STF iiber das gesamte darzustellende Volumen iteriert und jeder
Voxel anhand der resultierenden STF eingefirbt werden. Fiir die Einfiarbung des Hi-
stogramms und der Visualisierung wurden in dieser Arbeit 1D-FTFs verwendet. Diese
sind iiber einen ganzzahligen Wert, die sogenannte Klassennummer definiert. Die Klas-
sennummern werden bei der Klassfikation der 2D-Histogramme an die klassifizierten
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Bereiche vergeben, wobei alle Bins eines Bereichs die gleiche Klassennummer besitzen
(vgl. Abschnitt 5.3.3). Wird ein Bereich ausgewihlt und so die STF definiert bzw. mo-
difiziert, muss allen Voxeln des zu visualisierenden Volumens, welche in die Bins des
ausgewihlten Bereichs fallen, die Klassennummer als Intensitdtswert zugewiesen werden
(vgl. Abschnitt 5.3.5). Anschliefend wird das modifizierte Volumen mit der 1D-FTF an
den Renderer iibergeben (vgl. Abschnitt 5.3.7).

Eine Tteration iiber das Volumen ist jedoch fiir eine schnelle Aktualisierung der Visua-
lisierung nicht anwendbar. Aus diesem Grund wurde eine Datenstruktur fiir den direkten
Zugriff auf die Voxel eines Bins erstellt. Hierfiir wurde eine std: :multimap verwendet.
Die std::multimap ist ein ausgeglichener Bindrbaum, dessen Elemente iiber zwei Pa-
rameter definiert sind (vgl. [Mul]). Anhand des ersten Parameters kénnen die Elemente
der Datenstruktur gruppiert werden. Der zweite Parameter beschreibt die Figenschaft
der einzelnen Elemente. Fiir die Speicherung der Voxelkoordinaten, welche in ein Bin
des Histogramms fallen, wurde eine std::multimap iiber einen unsigned short und
einen unsigned int Wert definiert. Der erste Wert entspricht der Position des Bins im
Histogramm und wird wie folgt berechnet:

Positiong;, = (BinIndex,* AnzahlBins,) + BinIndex, (5.1)

Der zweite Wert beschreibt die Position des Voxels, welches dem Bin zugeordnet wird
und ergibt sich wie folgt:

Positionygeer = (Vozellndex, x VolumeSize, x VolumeSize,) +
(Vozxellndex, * VolumeSize,) + VoxelIndex, (5.2)

Indem die Positionen iiber eine ID und nicht den Index gespeichert werden, wird der
Speicherbedarf reduziert. Neben den beiden Parametern muss die Art der Sortierung der
Elemente in der Baumstruktur angegeben werden. Diese ist {iber den ersten Parameter
definiert und in dieser Arbeit als aufsteigende Sortierung implementiert. Durch die Sor-
tierung ist ein effizienter Zugriff auf die Elemente einer Gruppe moglich. Fiir die Aktua-
lisierung der Visualisierung wird nun fiir jedes Bin des gewihlten Bereiches iiber dessen
Elemente iteriert und den betreffenden Voxeln die Klassennummer als Wert zugewiesen.
Somit ist ein direkter Zugriff auf die zu verdndernden Voxel méglich. Die Implementie-
rung iiber eine std::multimap beschleunigt die Spezifikation der STF sehr stark, da
die Auswahl von Bereichen aus dem klassifizierten Histogramm ein hdufig ausgefiihrter
Arbeitsschritt ist, dessen Zeitaufwand die Dauer der Generierung einer Visualisierung
neben der Vorverarbeitung am stirksten beeinflusst.

Als Beispiel soll ein Volumendatensatz mit 369 x 267 x 131 Voxeln auf einem PC
mit 2 Pentium4 Prozessoren, jeweils mit 1,1 GigaHertz Taktrate und 2GB RAM vi-
sualisiert werden. Die Vorverarbeitung des Datensatzes dauert ohne die Generierung
der std::multimap 24,9 Sek. und die Auswahl eines Bereiches mit anschliefender Ak-
tualisierung des Volumens dauert 95,5 Sek. (inkl. Rendering des Volumens). Die lange
Aktualisierungszeit ergibt sich, da bei der Iteration iiber das Volumen nur einer der
beiden Prozessoren verwendet wird. Wird eine std::multimap bei der Histogrammge-
nerierung aufgebaut, dann erhoht sich die Vorverarbeitungszeit auf 47,4 Sek.. Die Zeit
fiir die Auswahl eines Bereiches aus dem Histogramm und der Aktualisierung der Vi-
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sualisierung verringert sich allerdings auf 1,2 Sek. (inkl. 0,9 Sek. fiir das Rendering des
Volumens). Demnach rentiert sich in diesem Beispiel die erhéhte Vorverarbeitungszeit
bereits nach der Auswahl des ersten Bereiches. Bei kleineren Datensitzen (z.B. 256 x
256 x 21) verringert sich die Zeit fiir die Aktualisierung von 9 Sek. auf 0,3 Sek. wobei die
Vorverarbeitungszeit von 4 Sek. auf 8 Sek. ansteigt.

Mit der Wahl der std::multimap wurde demnach eine effiziente Losung fiir das
Problem der schnellen Aktualisierung der Visualisierung nach Modifikation der STF ge-
funden. Der Hauptnachteil der std: :multimap liegt im hohen Speicherverbrauch. Neben
den 6 Byte im Speicher fiir jedes Voxel des Volumens wird sehr viel Speicher fiir die
Verwaltung der Datenstruktur belegt.

5.3.2. Vorverarbeitung der Daten

Die Vorverarbeitung der Daten verfolgt zwei Ziele. Zum einen soll die Qualitdt des Hi-
stogramms, das fiir die Spezifikation einer STF erzeugt wird, verbessert werden. Zum
anderen wird die Qualitdt des Datensatzes und damit der resultierenden Visualisierung
optimiert. Auf den Umfang der Vorverarbeitung kann der Nutzer Einfluss nehmen, indem
er angibt, welche Filter in die I'TK-Filterpipeline aufgenommen werden sollen. Die Verar-
beitung der Daten erfolgt anschliefsend automatisch, da die Reihenfolge der verwendeten
Filter sowie deren Parametrisierung vorgegeben sind.

Die Vorverarbeitung umfasst in jedem Fall eine Medianfilterung, um das Rauschen
in den Datensétzen zu reduzieren. Der Nutzer kann entscheiden, ob anschliefiend noch
eine Gaukfilterung und eine Uberabtastung der Daten vorgenommen werden sollen. Die
anschlieffende Berechnung der Gradientenstirke erfolgt nur im gradientenbasierten An-
satz und wird bei der multiintensitatsbasierten STF Generierung ausgelassen. Auf die
Schritte der automatischen Vorverarbeitung und die damit erreichten Verbesserungen
wird im Folgenden néher eingegangen.

Laden der Daten

Das Einladen der Volumendatensitze erfolgt iiber die MIP. Die Daten werden anschlie-
fend im sogenannten MIPDataChangeManager in einem eigens fiir die MIP entwickel-
ten Datenformat vorgehalten. Aus diesem MIPDataChangeManager wird beim Start der
Visualisierungskomponente eine Kopie des ersten Datensatzes in Form eines dreidimen-
sionalen itk::Image erzeugt. Dies ist der Standard Datentyp fiir die Speicherung von
Bildinformationen im ITK und gleichzeitig die Eingabe fiir die Filterpipeline. Neben
den eigentlichen Datenwerten, werden im itk::Image auch die Metainformationen, wie
Auflésung, Voxelgroke und die durch die Filter zu verarbeitende Region des Bildes ge-
speichert.

Indem zunéchst nur ein Datensatz eingeladen wird, wird die Visualisierung von Da-
tensitzen, denen keine weiteren registrierten Volumen zugeordnet sind, ermdglicht. Wenn
der Nutzer die Checkbox fiir die Spezifikation einer multimodalen TF auswéihlt, wird der
zweite Datensatz aus dem MIPDataChangeManager kopiert und in ein itk::Image um-
gewandelt. Die beiden Volumendatensétze bilden die Grundlage fiir die Spezifikation der
STFs und werden zunichst von der ITK-Filterpipeline verarbeitet. Im beschriebenen
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gradientenbasierten Ansatz erfolgt die Verarbeitung separat, wobei der zu verarbeitende
Datensatz iiber die , Choose Volume* Auswahl auf der Programmoberfliche bestimmt
wird. Im Anschluss wird die Berechnung fiir den gewdhlten Datensatz durch die ,,Com-
pute Histogram® Schaltfliche gestartet (s. Abb. 5.4). Im multiintensititsbasierten Ansatz
durchlaufen die beiden Volumendatensétze die Filterpipeline parallel.

Medianfilterung

Eine Medianfilterung zur Reduktion des Rauschens bildet die erste Stufe der ITK-
Filterpipeline und ist in der I'TK-Klasse itk: :MedianImageFilter implementiert. Dem
Filter muss das Eingabebild, sowie die Grofse der zu verwendenden Filtermaske iibergeben
werden. Fiir die Filterung wird eine 3 x 3 x 1 Filtermaske verwendet. Die Filterung findet
demnach in einer 8er-Nachbarschaft ausschlieflich innerhalb der Schichtbilder statt, es
wird nicht iiber die Schichten hinweg gefiltert. Eine Filterung {iber die Schichten wiirde
die Bildinformation innerhalb einer Schicht aufgrund der anisotropen Voxelausdehnung
in den Dimensionen verwaschen und so die Qualitit des resultierenden Datensatzes ver-
schlechtern. Die verwendete Filtermaske ist in Tabelle 5.1 abgebildet.

fil fa| f3 271 28 132 271 28 132
folf5 | fo| x 2615030 =1[26]28130
fl fs | fo 25 | 27 | 29 25 [ 27 | 29

Tabelle 5.1.: Links: Median Filtermaske des verwendeten 3 x 3 x 1 Median Filters. Mitte:
Beispiel mit 9 Grauwerten und einem zu hohen Intensititswert, der sich
durch Rauschen ergibt. Rechts: Der Verrauschte Voxelwert wurde korrigiert.

Der Medianfilter sortiert die neun Grauwerte fi, fo,..., fo der Voxel aus der 8er-

Nachbarschaft aufsteigend. Der Wert des Voxels in der Mitte der Filtermaske f; wird
durch den Grauwert in der Mitte der Sortierung f|g/o| ersetzt.
An den Bildrindern wird bei der Medianfilterung die sogenannte Neumann-Regel an-
gewendet. Diese liefert fiir Punkte ausserhalb des Bildes die Werte der néchstliegenden
Bildpunkte. Die Laufzeit des Medianfilters erhéht sich linear mit der Bildgrofe und der
Grofe der verwendeten Filtermaske. Der Medianfilter wurde in dieser Arbeit verwendet,
da er die Kanten in den Bilddaten erhilt.

GauBfilterung

Falls vom Nutzer gewiinscht, konnen die Datensétze nach der kantenerhaltenden Median-
filterung noch mit einem Gaufsfilter gefaltet werden. Dazu muss auf der Programmober-
fliche die CheckBoz ,,Do Gaussian Filtering* aktiviert werden (s. Abb. 5.4). Dies bietet
sich bei Datensétzen mit sehr starkem Rauschen sowie CT-Datensétzen die ,hart* rekon-
struiert wurden an (vgl. Abschnitt 2.5.1). Die Gaukfilterung verbessert in diesem Fall die
Qualitdt der spiter generierten gradientenbasierten 2D-Histogramme. Zum einen wird
durch die Rauschreduktion die Anzahl der Voxel mit hohem Gradienten reduziert, wel-
che in der spéteren Darstellung zu Artefakten (Rauschen) fithren kénnen. Zum anderen
werden die ,hart” rekonstruierten Kanten, die nur durch relativ wenige Voxel représen-
tiert werden, gegliattet. Durch das verschmieren der Gradienteninformation werden mehr

85




5. Entwurf und Implementierung des Visualisierungssystems

Voxel einer Kante zugeordnet. Dies bewirkt eine glattere Form der klassifizierten Berei-
che und in der gradientenbasierten Visualisierung werden nach Auswahl der Bereiche,
die eine Kante reprisentieren (hoher Gradient), mehr Voxel angezeigt.

Fiir die Gauffilterung wurde der itk: :DiscreteGaussianImageFilter in die ITK-
Filterpipeline eingebunden. Durch die direkte Verkniipfung der Filter {iber ihre Eingabe-
und Ausgabebilder erméglicht die ITK-Filterpipeline das Einhdngen des itk: :Discrete-
GaussianImageFilter je nach Bedarf. Der verwendete Gauffilter arbeitet in Weltko-
ordinaten, d.h. er beachtet die Voxelausdehnung bei der Berechnung. Er wird {iber die
Varianz ¢ und einen maximal zuléssigen Fehler bei der Anniherung der Gaufs-Dichtefunk-
tion parametrisiert. Um durch den Verwischungseffekt der Gauffilterung keine wichtige
Bildinformation (z.B. schwache Kanten) zu verlieren, wurde die Varianz fiir diese Ar-
beit auf 0,1 festgelegt und der maximale Fehler liegt bei 0,01. Aus der Varianz und
der Voxelausdehnung wird anschlieffend iiber die Dichtefunktion der dreidimensionalen
Gauk-Verteilung die verwendete Filtermaske G berechnet.

1 m2+y2+z2

G(x,y,z) = W@ 207 (5.3)
Dabei wird ausgenutzt, dass die 3D-Gauk-Dichtefunktion in drei 1D-Funktionen zerlegt
werden kann. Diese werden jeweils zu einer 1D-Filtermaske diskretisiert. Die Filtermaske
wird dabei so lange vergréfert, bis der Fehler, der bei der Anndherung an die Gaulsver-
teilung gemacht wird, geringer als der zuldssige Fehler ist. Die Grofe der Filtermaske
variiert demnach fiir unterschiedliche Datensitze und bei anisotropen Daten auch iiber
die drei Raumdimensionen. Durch die Vorgabe der Varianz ¢ und keiner konkreten Fil-
termaske erfolgt die Gaubfilterung angepasst an die Daten und somit relativ gleichméfig
fiir alle Datensétze. Die verwendeten 3D-Filtermasken haben meist eine Grofe von 3 x
3 x 3 bis 5 x 5 x 5 Voxeln, je nach Voxelausdehnung im Datensatz. Auch die Gaufkfil-
terung nutzt an den Bildrdndern die Neumann-Regel. Da bei der Gauffilterung nicht
ganzzahlige Datenwerte entstehen konnen, miissen die Eingabebilder zunéchst vom I'TK-
Datentyp itk::Image<unsigned short, 3> in itk::Image<double, 3> umgewandelt
werden. Nach der Filterung werden die Ausgabebilder wieder in unsigned short umge-
wandelt. Fiir die Anderung des Datentyps wird der itk::CastImageFilter verwendet.
Bei der Umwandlung von double in unsigned short entstehen Diskretisierungsfehler,
die aber aufgrund der kiirzeren Verarbeitungszeit und dem geringeren Speicherbedarf
von unsigned short Daten toleriert werden konnen.

Uberabtastung

Eine grofe Schichtdicke wirkt sich negativ auf die Qualitdt der Visualisierung aus. Wei-
terhin kann durch eine geringe Auflosung des Datensatzes die im abgebildeten Objekt
vorhandene Kanteninformation verloren gehen oder die Kante bei der Abtastung (vgl.
Abschnitt 2.5.1) gar nicht erfasst werden. Eine zu geringe Anzahl von Voxeln, die in
das Histogramm eingetragen werden, verschlechtert aufserdem die Qualitit des Histo-
gramms und hat negativen Einfluss auf die spitere Klassifikation. Die Uberabtastung
wirkt diesen Effekten etwas entgegen, soll den Partialvolumeneffekt in den Daten aus-
gleichen und die Visualisierung optisch aufwerten. Der Nutzer kann daher im Anschluss
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an die Median- und optionale Gauffilterung eine Uberabtastung der Daten, durch Aus-
wahl der entsprechenden CheckBox ,,Do Supersampling” auf der Programmoberfliche,
in die ITK-Filterpipeline einhéingen (s. Abb. 5.4). Die Uberabtastung wird mit dem
itk: :ResampleImageFilter realisiert.

Im Falle einer Uberabtastung wird die Voxelgréfe der Datensétze in jede Raumrich-
tung halbiert und die Anzahl der Voxel verdoppelt. Daraus resultiert eine Verachtfa-
chung der Datenmenge, wodurch sich der Speicherbedarf und der Rechenaufwand dras-
tisch erhohen. Die Uberabtastung verbessert allerdings im Gegenzug auch makgeblich
die Qualitéit der zu erzeugenden 2D-Histogramme und deren Klassifikation sowie der Vi-
sualisierung. Die notwendige Interpolation erfolgt trilinear. Da bei ungerader Pixelanzahl
oder ungerader Voxelgrofe Randvoxel ohne Bildinformation entstehen kénnen, wird dem
itk: :ResampleImageFilter ein Default PizelValue von 0 iibergeben, welcher diesen Vo-
xeln zugewiesen wird. Der Effekt der Uberabtastung auf das klassifizierte Histogramm
wird aus Abbildung 5.8 deutlich.

() (b)

Abbildung 5.8.: Auswirkung der Uberabtastung auf das klassifizierte Histogramm eines
CT-Datensatzes. Durch die Erhéhung der Voxelanzahl werden die klassi-
fizierten Bereiche im Histogramm des iiberabgetasteten Datensatzes (b)
homogener und neue Teile des Histogramms werden bei der Klassifikati-
on erschlossen (rosafarbene Bereiche auf der rechten Seite in (b)).

Berechnung der Gradientenstirke

Fiir die gradientenbasierten STFs ist die Berechnung der Gradienteninformation aus den
Bilddaten ein notwendiger Schritt. Mit Hilfe der Gradientenstirke und den Intensitéts-
werten der Voxel der beiden Datensétze konnen die zwei bendtigten 2D-Histogramme be-
rechnet werden. Die Berechnung der Gradienteninformation erfolgt iiber den itk: :Gra-
dientMagnitudeImageFilter, welcher im gradientenbasierten STF-Ansatz in die ITK-
Filterpipeline eingehiingt wird. Um die Berechnung des Gradientenbetrags zu standar-
disieren, erfolgt diese unter Beachtung der Voxelausdehnung (vgl. Abschnitt 4.3.3). Die
Berechnung des Gradientenbetrags ist im verwendeten ITK-Filter, wie in Abschnitt 4.3.3
beschrieben, iiber die drei Raumdimensionen durch zentrale Differenzen realisiert. Das
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Ergebnis der Gradientenfilterung sind zwei weitere Volumen mit den gleichen Abmes-
sungen wie die verarbeiteten Datensétze. In jedem Voxel wird die Gradientenstérke als
unsigned short Wert gespeichert. Nach der Berechnung der Gradientenstirke liegen
somit neben den beiden Ausgangsdatensitzen zwei weitere Volumen mit der Gradien-
teninformation vor.

5.3.3. Generierung der 2D-Histogramme und der
Ortsinformationen

An diesem Punkt der Visualisierungspipeline liegen im gradientenbasierten Ansatz vier
Volumendatensitze vor, aus denen zwei Intensitéts-/ Gradientenstérke-Histogramme be-
rechnet werden. Im Falle der multiintensititsbasierten STFs liegen lediglich zwei bereits
miteinander registrierte Volumendatensétze mit den gemessenen Datenwerten vor (vgl.
Abschnitt 5.3.6), mit denen ein Intensitits-/ Intensitédts-Histogramm aufgefiillt wird.

Generierung der 2D-Histogramme unter Verwendung der k-Nachbarschaft

Fiir jeden Datensatz erfolgt in diesem Abschnitt der Visualisierungspipeline eine parallele
Berechnung des 2D-Histogramms und der Ortsinformation, welche fiir die Klassifikati-
on des Histogramms bendétigt wird. Die beiden Arbeitsschritte werden im Folgenden fiir
einen Datensatz erlautert. Fiir die Implementierung wurde eigens der itkHistogram-
2DGeneratorFilter von der Klasse itk::ImageToImageFilter abgeleitet. Neben der
Uberabtastung des Datensatzes hat sich als vorteilhaft herausgestellt, die Anzahl der
Bins je Histogrammrichtung an die im Volumen vorkommenden Intensitéts- und Gra-
dientenwerte anzupassen. Dies verhindert die Bildung von Artefakten wie z.B. leeren
Bins im Histogramm (vgl. Abschnitt 4.3.3). Im itkHistogram2DGeneratorFilter wird
die Grofke des erzeugten 2D-Histogramms an die zugrunde liegenden Daten angepasst
und auf maximal 256 Bins in jede Richtung beschrinkt. Fiir die Anpassung werden die
maximale Intensitit f,,.. des Datensatzes und im gradientenbasierten Fall die maxi-
male Gradientenstirke g¢,,,, ermittelt. Bei der Verarbeitung von 8-Bit Daten sind diese
Maximalwerte hidufig kleiner als 256. In diesem Fall wird die Anzahl der Bins auf die er-
mittelten Maximalwerte gesetzt. Diese Verringerung der Anzahl der Bins verhindert das
Auftreten von Streifenartefakten im Histogramm. Die Streifen entstehen durch Bins, wel-
che Wertekombinationen représentieren, die nicht in den Volumen auftreten und daher
leer bleiben. Weiterhin wird durch die Anpassung der Histogrammgrofse die Klassifikati-
on des Histogramms verbessert, da einem Bin mehr Voxel zugeordnet werden und somit
die statistische Aussagekraft der Ortsinformation steigt. Der Effekt der Anpassung wird
in Abbildung 5.9 verdeutlicht.

Nachdem die Anzahl der Bins des Histogramms festgelegt ist, werden die Grenzen des
jeweiligen Wertebereichs, den ein Bin représentiert, berechnet. Diese Information wird
anschliefend dem itkListSampleToSTFHistogramGenerator fiir die Generierung des
2D-Histogramms iibergeben. Dieser Generator wurde von der Klasse itk: :ListSample-
ToHistogramGenerator abgeleitet. Der entscheidende Unterschied zum I'TK-Filter ist die
Erweiterung um die Berechnung von Schwerpunkt und Varianz in einem Arbeitsschritt
parallel zur Histogrammgenerierung.
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Abbildung 5.9.: Auswirkung der Anpassung der Histogrammgrofe anhand eines MRT-
Datensatzes. Durch die Anpassung (b) wird die Anzahl der Bins redu-
ziert und Streifenartefakte wie in (a) werden eliminiert.

Fiir die Verarbeitung durch die ITK-Histogrammgeneratoren ist die Vereinigung
der beiden Datenséitze zu einem Volumen mit Intensitits- und Gradientenwert je Vo-
xel notwendig. Im multiintensitatsbasierten Ansatz wird an dieser Stelle ein Volumen
mit zwei Intensitatswerten je Voxel generiert. Fiir die Vereinigung der Datensitze wird
der sogenannte itk: :ScalarToArrayCastImageFilter verwendet. Weiterhin konnen die
Histogrammgeneratoren die Bilddaten nur in Form von Listen verarbeiten. Fiir diese
Umwandlung wurde mit dem itkSTFImageToListAdaptor eine modifizierte Version des
itk::ImageToListAdaptor implementiert, welcher in der Lage ist, die vereinten Volu-
mendaten zu verarbeiten. Die entstehende Liste wird anschliefsend in das 2D-Histogramm
abgetragen.

Die Wertekombinationen werden, wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben, durch den
itkListSampleToSTFHistogramGenerator in das dazugehorige Bin abgetragen. Das je-
weilige Bin wird in der I'TK-Umsetzung iiber eine Binadrsuche ermittelt. Im itkList-
SampleToSTFHistogramGenerator erfolgt auch der Aufbau der am Ende des Abschnitts
5.3.1 beschriebenen std: :multimap. Dieser werden Elemente zugewiesen, welche als Ei-
genschaften die Position des Bins im Histogramm und die Position des aktuellen Voxels
im Volumendatensatz besitzen. Es ist zu erwidhnen, dass diese Datenstruktur nur beno-
tigt wird, da das verwendete VTK keine 2D-FTFs unterstiitzt. Wird die Zuweisung von
2D-FTFs moglich, miissten die Voxelwerte nicht mehr modifiziert werden. Die Originalin-
tensitdten konnen dann, wie in Abschnitt 3.5.1 beschrieben, vom Renderingalgorithmus
bei der Komposition iiber eine FTF auf Farbwerte und iiber eine TTF auf Transparenz-
werte abgebildet werden.

Die Qualitit des 2D-Histogramms kann gesteigert werden, indem das betreffende Vo-
xel nicht nur dem ermittelten Bin, sondern auch wie in [RBS05] vorgeschlagen seiner k-
Nachbarschaft zugeordnet wird. In der implementierten Visualisierungskomponente wird
eine Nachbarschaft von k& = 2, also die 24 néichsten Bins, verwendet. Durch diesen Schritt
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erhoht sich die Anzahl der Voxel, die einem Bin zugeordnet werden, sehr stark (Faktor
24). Liegt ein Bin am Rand des Histogramms, so wird nur der Zahler der Nachbarn,
die innerhalb des Histogramms liegen, um eins erhéht. Insgesamt wird das Histogramm
durch die Verwendung der k-Nachbarschaft geglittet. Dies dufsert sich nach der Klassifi-
kation in einer geringeren Anzahl an Bereichen. Weiterhin wird durch die Erhéhung der
Voxelanzahl eines Bins die Ortsinformation reprasentativer. Hierdurch wird die Form der
Bereiche homogener. Der Effekt der k-Nachbarschaft wird aus Abbildung 5.10 ersichtlich.

s | - -l
(a) (b)

Abbildung 5.10.: Auswirkung der k-Nachbarschaft auf das 2D-Histogramm eines CT-
Datensatzes. Je dunkler das Pixel im Bild des Histogramms, desto
mehr Voxel wurden dem betreffenden Bin zugeordnet. Durch Verwen-
dung der k-Nachbarschaft (b) wird die Bogenstruktur im Intensitéts-/
Gradientenstirke-Histogramm erkennbar.

Berechnung der Ortsinformation in Form von Schwerpunkt und raumlicher
Varianz

Neben der Zuordnung des Voxels zum betreffenden Histogrammbin und seinen 24 Nach-
barn wird im itkListSampleToSTFHistogramGenerator parallel die Ortsinformation
fiir diese Bins berechnet. Diese wird, wie in Abschnitt 4.4.1 beschrieben, in Form ei-
nes Schwerpunkts der Voxelkoordinaten und der dazugehorigen Varianz ermittelt. Die
Varianz v(f, g) der n Voxelkoordinaten p;(f,g),i = 1,...,n, die zu einem Bin gehoren,
ist dabei das arithmetische Mittel der Abstandsquadrate vom berechneten Schwerpunkt
b(f,g). Die Berechnung der Varianz der Voxelpositionen um den Schwerpunkt lasst sich
unter Beachtung der Rechenregeln fiir das arithmetische Mittel iiber den Zerlegungssatz
wie folgt beschleunigen:
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ofg) = > Inlfg) = bFg)]

= 23 [l ~ b))+
(pin(£,9) = by(£,9))" + (pi=(f.9) = b:(£.9))] (5.4)

n

%Z (sz(f, g) - by(f, g))2 + %Z (pzz(fa g) - bz<f7 g))2

= (% > pilf,9)°) —bu(f,9)° +

i=1

(3l 0) ~ b0+ (3 pelh0)%) — bu(7,0)

n

= (% Z (pia(f+9)* + piy(f, 9)* + piz(f. 9)%)) —
ba(f,9)* = by(f,9)> = b:(f, 9)* (5.5)

Roettger et al. [RBS05] haben Gleichung 5.4 fiir die Berechnung der Varianz verwendet.
Diese setzt voraus, dass der Schwerpunkt zum Zeitpunkt der Varianzberechnung bereits
bekannt ist. Somit muss der Schwerpunkt getrennt von der Varianz berechnet werden.
Dadurch ist es notwendig, zweimal iiber das Volumen, fiir das die Ortsinformation be-
rechnet werden soll, zu iterieren. Fiir die Normierung von Schwerpunkt und Varianz muss
zusatzlich zweimal iiber das Histogramm iteriert werden. Durch die Umformung in Glei-
chung 5.5 und deren Implementierung im itkListSampleToSTFHistogramGenerator
wird es moglich, die Varianz gleichzeitig mit dem Schwerpunkt zu berechnen, wodurch
nur noch einmal iiber das Volumen iteriert werden muss. Auch die Normierung der Werte
kann in einer Tteration iiber die Histogrammelemente erfolgen. Durch diese Optimierung
war es moglich, die Rechenzeit, welche fiir die Vorverarbeitung der Daten bis zum Beginn
der STF-Spezifikation durch den Nutzer notwendig ist, um 25% zu reduzieren. Die Be-
rechnung des Histogramms mit Schwerpunkt und Varianz ist im Anhang in Listing A.2
gezeigt.

Drei Faktoren verbessern die Qualitit der berechneten Ortsinformation. Zunéchst
wird durch die Adaptation des Histogramms auf Datensédtze mit weniger als 256 Grau-
bzw. Gradientenwerten die Anzahl der Bins reduziert, wodurch im Durchschnitt mehr
Voxel einem Bin zugeordnet werden. Noch grokeren Einfluss haben allerdings die Uber-
abtastung, welche durch den Nutzer in die I'TK-Filterpipeline eingefiigt werden kann
und die Verwendung der k-Nachbarschaft bei der Generierung des Histogramms. Uber-
abtastung und k-Nachbarschaft erh6hen die Anzahl der Voxel im Histogramm um ein
vielfaches, wodurch die statistische Aussagekraft der Ortsinformation gesteigert wird.
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5.3.4. Klassifikation und Darstellung der 2D-Histogramme
Klassifikation der 2D-Histogramme

Um dem Nutzer die Spezifikation der STF zu erleichtern, erfolgt eine automatische Klassi-
fikation der generierten 2D-Histogramme in Bereiche, die zusammenhéngende Strukturen
mit bestimmten Eigenschaften (Intensitaten und ggf. Gradientenstéirke) im Datensatz re-
prasentieren (vgl. Abschnitt 4.4.2). Damit entféllt die aufwéndige Angabe der Form der
Bereiche durch den Nutzer, da sich die Interaktion auf die Auswahl der extrahierten
Bereiche beschrinkt.

Sortierung der Histogrammelemente Fiir die Klassifikation der Histogramme miissen
die Bins zunichst anhand der Anzahl der dazugehorigen Voxel absteigend sortiert werden.
Dazu wird der von Shell vorgeschlagene und nach ihm benannte Shellsort-Algorithmus
verwendet (vgl. [She59] und [SHE]). Die sortierten Bins werden in einem sogenannten
Standardvektor (std: :vector), der neben der Position des Bins im 2D-Histogramm und
der dazugehorigen Anzahl der Voxel auch die Ortsinformation speichert, aufgenommen.
Zu jedem Bin wird weiterhin festgehalten, ob es bereits zu einer Klasse gehort, oder
noch klassifiziert werden muss. Die Klassifikation beginnt mit dem Bin mit der héchsten
Anzahl an Voxeln, das automatisch der ersten Klasse zugeordnet wird. Die Klassifika-
tion wird fortgesetzt, bis alle Bins einer Klasse angehoren (vgl. Abschnitt 4.4.2). Wie
bereits erwihnt verbessert sich die Aussagekraft der Varianz und des Schwerpunkts mit
steigender Anzahl der Voxel. Die Sortierung der Bins verbessert somit das Klassifikati-
onsergebnis, da fiir die Uberpriifung auf Zusammengehorigkeit der Bins die statistische
Ortsinformation des Referenzbins mit der héchsten Anzahl an Voxeln herangezogen wird.

Distanznorm als Mal der Korrespondenz Wie in Abschnitt 4.4.2 und [RBS05] be-
schrieben, erfolgt die Klassifikation anhand eines Klassifikationsradius r und der Distanz-
norm N. Die Norm ist iiber die beiden aktuell untersuchten Bins T und T definiert. Ty
ist das Referenzbin der aktuell zu erweiternden Klasse (aufgrund der Sortierung auch
das Bin mit der hochsten Voxelanzahl in der Klasse) und 7" ist ein noch nicht klassifi-
ziertes Bin aus dem Histogramm. Die Norm N ist wie folgt iiber die Schwerpunkte und
Varianzen der beiden Bins definiert:

N(T,Ty) = [[B(T) = b(To)|| + [o(To) — v(T)|
= (ba(T) = ba(T1))” + (by(T) — b,(To))" +
(b=(T) = b(T0))” + (v(Tp) — v(T))

Die Entscheidung iiber eine gemeinsame Klassenzugehorigkeit von Ty und 7" wird anhand
eines Vergleichs zwischen dem Wert der Norm und dem Klassifikationsradius geféllt. Ist
N kleiner als r, so wird das Bin T der Klasse zugeordnet, der auch das Referenzbin Tj
angehort. Die Adaptation des 2D-Histogramms verbessert das Klassifikationsergebnis,
da neben dem Vergleich auch die Anzahl der Voxel des Bins T iiberpriift wird, um zu
entscheiden, ob das Bin der Klasse hinzugeordnet wird. Bins mit weniger als 5 Voxeln
werden automatisch der Klasse Hintergrund zugeordnet, da die berechnete Ortsinforma-

T

(5.6)
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tion nicht hinreichend aussagekréftig fiir eine Klassifikation ist.

Fiir die Klassifikation wird ein 2D-Feld von ganzzahligen Skalarwerten der gleichen Gro-
e wie das zu klassifizierende 2D-Histogramm in Form eines ITK-Bildes (itk: :Image)
erzeugt. In diesem Feld werden die Klassennummern der Bins gespeichert. Das Bildpixel
an der Stelle des Bins mit der héchsten Anzahl an Voxeln erhilt automatisch die Klas-
sennummer 1. Die Klasse Hintergrund wird in diesem 2D-Feld durch eine 0 représentiert.
Wird nun ein Bin T einer Klasse zugeordnet, so wird dieses Bin im Vektor der sortieren
Bins als bereits klassifiziert markiert. Weiterhin wird der Bildpixel an der Position des
Bins im Histogramm auf die aktuelle Klassennummer des Referenzbins Tj gesetzt. Am
Ende der Klassifikation ist das ITK-Bild demnach in Bereiche gleicher Klassennummern
eingeteilt. Fiir einen effizienten Zugriff auf alle Bins einer Klasse wird eine std: :multimap
mit der Klassennummer und dem Index des gerade klassifizierten Bins aufgebaut. Die
Elemente der std: :multimap werden aufsteigend nach der Klassennummer sortiert.

Darstellung der klassifizierten Histogramme

Die 2D-Histogramme werden auf der Programmoberfliche durch eine VTK-Visualisierung
der klassifizierten Histogramme dargestellt. Hierzu wird das zweidimensionale ITK-Bild
in ein VI'K-Bild (vtkImageData) der Klassennummern umgewandelt und unter Verwen-
dung einer eindimensionalen FTF (vtkColorTransferFunction) in der dafiir vorgesehe-
nen Zeichenfliche (wxRenderWindow) gerendert. Die FTF besitzt sieben Stiitzstellen, die
gleichméfig {iber die Anzahl k£ der vergebenen Klassennummern verteilt sind. Sie ist als
Regenbogenfarbskala wie in Tabelle 5.2 gezeigt iiber die k vergebenen Klassennummern
definiert.

Klassennummer Farbwert in RGB Farbe
0 (1.0,0.0,0.0) Rot
k*(1/6) (1.0,1.0,0.0) Gelb
k*(2/6) (0.0,1.0,0.0) Grin

k*(3/6) (0.0,1.0,1.0) Tirkis
k*(4/6) (0.0,0.0,1.0) Blau

k*(5/6) (1.0,0.0, 1.0) Violett
k*(6/6) (1.0,0.0,0.0) Rot

Tabelle 5.2.: 1D-Farbtransferfunktion fiir die Darstellung des klassifizierten 2D-
Histogrammbildes.

In die Darstellung des klassifizierten 2D-Histogramms wurde die Moglichkeit einge-
baut, iiber die rechte Maustaste zu zoomen sowie das 2D-Histogramm mit der mittleren
Maustaste zu verschieben. Dies erleichtert die Bereichsauswahl aus dem klassfizierten Hi-
stogramm, bei der die Bereiche durch den Nutzer angeklickt werden miissen. Weiterhin
kann die Anzeige des Histogramms iiber die ,,Reset Camera® Schaltfliche wieder auf den
Ausgangszustand zuriickgesetzt werden, in dem das gesamte Histogramm gezeigt wird.

Um dem Nutzer eine Riickmeldung iiber die bereits gewdhlten Klassen zu bieten,
wird ein zweites VTK-Bild mit der gleichen Grofe wie das Bild des klassifizierten Histo-
gramms verwendet. Allerdings werden diesem nur zwei Grauwerte (0 und 1 bzw. nicht
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gewéhlt und gewéhlt) zugeordnet. Weiterhin erfolgt die Darstellung dieses Bildes iiber
eine FTF und TTF. Uber die TFs werden Pixel mit dem Grauwert 0 halbtransparent und
grau dargestellt, wihrend Pixel mit dem Grauwert 1 vollstdndig transparent visualisiert
werden. Wird nun dieses Feedbackbild in der Visualisierung dem Bild des klassifizierten
Histogramms iiberlagert, so werden die nicht ausgewidhlten Bereiche abgedunkelt und
Bereiche, die der STF hinzugefiigt wurden werden durch geséttigte Farben dargestellt.
Die Modifikation des Feedbackbildes nach der Auswahl einer Klasse ist effizient iiber die
std: :multimap moglich, welche wahrend der Klassifikation des Histogramms aufgebaut
wurde.

5.3.5. Implementierung der Spatialized Transfer Functions
Generierung und Modifikation der Transferfunktionen

Dem Nutzer stehen verschiedene Interaktionsmoglichkeiten mit der Programmoberfliche
zur Verfiigung. Diese sollen die Spezifikation der STFs erleichtern und ihm die Moglich-
keit bieten Einfluss auf die Klassifikation der Histogramme zu nehmen.

Fiir die Definition einer STF ist es notig, Bereiche aus dem klassifizierten Histogramm
auszuwihlen und diese so der STFE hinzuzufiigen oder wieder zu entfernen. Die Bereichs-
auswahl wird iiber eine Pick-Funktion realisiert. Hierzu muss der Nutzer mit der linken
Maustaste ein beliebiges Bin des ihn interessierenden Bereichs anklicken und den Be-
reich anschliefsend durch Driicken der Taste ,s“ aktivieren und somit zur STF hinzufii-
gen. Durch die Pick-Funktion wird zunichst bestimmt, welcher Bereich im klassifizierten
Histogramm ausgewéhlt wurde. Dazu werden die Koordinaten des angeklickten Punktes
in der VTK-Visualisierung des klassifizierten Histogramms in die Bildkoordinaten des
itk::Image der Klassennummern umgerechnet. Die Histogrammposition des angeklick-
ten Bins wird zusammen mit der Klassennummer des ausgewéhlten Bereichs als Feedback
auf der Programmoberfliche ausgegeben. Fiir einen effizienten Zugriff auf alle Bins des
gewahlten Bereichs wird die wihrend der Klassifikation generierte std::multimap ge-
nutzt, welche iiber die Klassennummer und den Index der dazugehorigen Bins definiert
ist. Diese std::multimap ermdoglicht es, alle Bins der gewdhlten Klasse in der Histo-
grammvisualisierung durch geséttigte Farben darzustellen. Hierzu wird das Feedbackbild
des Histogramms an den Positionen der Bins des gewéhlten Bereichs auf den Grauwert
1 gesetzt und die Darstellung des Histogramms aktualisiert. Nach der Auswahl eines Be-
reiches erfolgt eine Aktualisierung der 3D-Visualisierung und die Voxel, welche in diesen
Bereich fallen, werden zusétzlich zu bereits ausgewahlten Strukturen farbig dargestellt.
Wird ein bereits aktivierter Bereich ausgewihlt, so wird dieser aus der STF und die be-
troffenen Strukturen aus der Visualisierung entfernt. Ob ein Bereich bereits ausgew#hlt
wurde, wird in einem std: :vector von boolean Variablen fiir jede Klasse gespeichert.
Dieser wird nach einer Klassenauswahl an der betreffenden Stelle invertiert und somit
wird gespeichert ob eine Klasse aktiv oder inaktiv ist.

Der Nutzer kann weiterhin den fiir die Klassifikation der Histogramme verwendeten
Radius r iiber einen Schieberegler vorgeben. Mit diesem bestimmt er die maximale Gro-
fse der Strukturen, die durch einen Bereich représentiert werden konnen. Er hat somit
die Moglichkeit, die Klassifikation an den vorliegenden Datensatz anzupassen. Denkbar
ist z.B. die Klassifikation mit einem sehr groften Radius, was zu einer Verringerung der
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Klassenanzahl fiihrt. Indem der Nutzer sich eine STF iiber ein solches 2D-Histogramm
definiert, kann er sich einen schnellen Uberblick iiber den Datensatz verschaffen, da
er fiir eine Ubersichtsdarstellung nur wenige Bereiche aus dem Histogramm auswihlen
muss. Weiterhin hat er so die Méglichkeit die Beziehung zwischen dem ausgewéhlten Be-
reich und der resultierenden Visualisierung kennen zu lernen. Er kann so leichter Positio-
nen im Histogramm anatomischen Strukturen zuordnen. In einer anschliefenden feineren
Klassifikation durch einen kleineren Radius wird der gleiche Histogrammteil in mehrere
Bereiche unterteilt sein. Dennoch kann der Nutzer, diesen Bereichen Strukturen im Vo-
lumen zuordnen. Die Auswirkung von verschiedenen Radien auf die Klassifikation von
2D-Histogrammen verdeutlicht die Abbildung 5.11.

Radius: | 22 1 )7 3000 Radius: [ 200 1 —Ji 3000
(a) (b)
Radive: [ 1517 1 f———— 300 Radiuz [2577 1 —————————————— —— 3000

(c)

Abbildung 5.11.: Klassifikation eines 2D-Histogramms mit unterschiedlichen Radien. (a)
Radius 22 mit 1002 Klassen (b) Radius 200 mit 35 Klassen (c¢) Radius
1511 mit 6 Klassen (d) Radius 2277 mit 5 Klassen

(d)

Der angegebene Radius wird fiir die Klassifikation beider im gradientenbasierten
Ansatz verwendeten Histogramme genutzt. Wurde bereits ein Histogramm berechnet
und klassifiziert, so erfolgt nach der Anderung des Radius eine erneute Klassifikation,
welche die 2D-Bilder mit den Klassennummern aktualisiert. Die bisher erstellten 3D-
Visualisierungen bleiben erhalten, bis der Nutzer beginnt, fiir den jeweiligen Datensatz
eine neue STF basierend auf dem neu klassifizierten Histogramm zu spezifizieren.
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Anwendung der Transferfunktion

Nach der Modifikation einer STF durch die Auswahl eines Bereiches muss die Trans-
ferfunktion auf das Volumen angewendet werden, damit die Verdnderung auch in der
Visualisierung aktualisiert wird. Da die verwendete VTK-Version, wie bereits erwihnt,
keine 2D-FTFs unterstiitzt, wurde die Anwendung der STF in der Software implemen-
tiert.

Durch die Verwendung der beiden generierten std::multimap Datenstrukturen ist
es moglich, effizient auf die Voxel zuzugreifen, die in den ausgewidhlten Bereich des
Histogramms fallen. Zunéchst kénnen iiber die Klassennummern und die wahrend der
Klassifikation generierte std::multimap alle Bins des ausgewéhlten Bereichs ermittelt
werden. Uber die Indizes der betreffenden Bins konnen die Voxelpositionen aus der
std: :multimap ermittelt werden, welche wiahrend der Histogrammberechnung generiert
wurde. Den Voxeln, welche dem ausgewidhlten Bereich des 2D-Histogramms zugeordnet
sind, wird dann die Klassennummer des Bereichs zugewiesen. Der modifizierte Volumen-
datensatz wird anschlieflend in ein vtkImageData umgewandelt und an den Renderer
iibergeben. Fiir die Abbildung der Klassennummern auf Farbe muss dem Renderer wei-
terhin eine 1D-FTF iibergeben werden. Hierzu wird die gleiche FTF wie bei der Visuali-
sierung des Histogramms verwendet. Diese ist als Regenbogenfarbskala gleichmékig {iber
die Anzahl der vergebenen Klassennummern verteilt.

Damit ergibt sich ein Unterschied zum Ansatz von [RBS05], da in dieser Arbeit nicht
mit zuféllig erzeugten Farbwerten gearbeitet wird. Die Verwendung zufélliger Farbwerte
ist aber leicht in die Histogrammklassifikation der entwickelten Visualisierungskompo-
nente einzubauen, wenn die 2D-FTFs im VTK verfiigbar werden.

Zuweisung von Transparenz Neben der FTF wird dem Renderer eine TTF iibergeben.
Diese ist ebenfalls iiber die Klassennummern definiert, weist allerdings allen Werten
die gleiche Opazitit zu. Die Begriffe Opazitit und Transparenz sind Antonyme. Die
Transparenz eines Voxels ergibt sich aus folgender Formel:

Transparenz o = 1 — Opazitat (5.7)

Es wird eine sogenannte globale TTF verwendet (vgl. [RBS05] und [HRHO03]), da der
zugewiesene Transparenzwert einzig von Intensitétswert (Klassennummer) des Voxels
abhéngig ist und nicht von dessen Umgebung beeinflusst wird, wie im Falle einer gradi-
entenbasierten TTF. Die Transparenz kann durch den Schieberegler ,Opacity* modifizert
werden (s. Abb. 5.4). Dazu wird der Wertebereich des Sliders [0...100] auf [0...1] nor-
miert und der gewihlte Wert mit dem globalen Opazitatswert 0,2 multipliziert. Der
globale Opazitiatswert stellt somit auch die maximal mogliche Opazitit eines Voxels dar.
Durch die Komposition beim Rendering des Datensatzes und der damit verbundenen
Kumulation der Opazitatswerte ergeben sich auch mit einer so geringen maximalen Opa-
zitét bereits opake Visualisierungen. Da somit nur die unteren 20% des Opazitatsbereichs
durch den Schieberegler modifiziert werden miissen, wird es moglich die Transparenz der
Visualisierung sehr genau an die Bediirfnisse anzupassen.
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5.3.6. Anwendung der Transformation und Berechnung der sich
iiberschneidenden Regionen

An dieser Stelle sei nocheinmal darauf hingewiesen, dass dieser Arbeitsschritt im multi-
intensitdtsbasierten Ansatz bereits zu Beginn der Filterpipeline ausgefiihrt werden muss,
um die Generierung einer gemeinsamen STF zu ermoglichen. Weiterhin liegt im multiin-
tensititsbasierten Fall an dieser Stelle in der Visualisierungspipeline nur ein eingefarbter
Volumendatensatz vor (vgl. Abschnitt 5.3.1 und Abb. 5.6). Bis auf die Art der Interpo-
lation ist der Ablauf dieses Arbeitsschrittes allerdings in beiden Ansétzen gleich.

Fiir die Anwendung der Transformation miissen zunichst die berechneten Transfor-
mationsparameter aus dem MIPParameterChangeManager geladen und in eine Transfor-
mationsmatrix mit 4 x 4 Elementen umgewandelt werden. Diese wird benétigt, um die
Datensétze entsprechend der Registrierung zueinander auszurichten, indem die berech-
nete rigide Transformation auf den betreffenden Datensatz angewandt wird. Die Trans-
formationsinformation ist im MIPParameterChangeManager iiber drei Translationswerte
T,,T, und T, sowie drei Rotatationswinkel 0,6, und 6, um die Koordinatenachsen ge-
speichert. Aus diesen Werten wird die 4x4 Matrix wie folgt berechnet:

costcost, + sinbysind,sinb,  sinb,cosl, — cost,sinb,sinb, cosl.sind, T,

B —sinb cosb, cosb,cosl, sinb, T,
sinbysinb,cosb, — coslysinb, —costysind,cost, — sinbysinb, cosl,cosh, T,
0 0 0 1

(5.8)

Die in der Registrierung berechnete Transformation muss auf den registrierten Da-
tensatz angewendet werden, um das Ergebnis der Registrierung in der Visualisierung
darstellen zu kénnen. Weiterhin ist die Transformation im multiintensititsbasierten An-
satz notwendig, um ein gemeinsames 2D-Histogramm iiber beide Datensétze erstellen
zu konnen. Um die Transformation anwenden zu kénnen, muss zunéchst die Voxelgrofe
(Spacing) der Datensiitze angeglichen werden. Dazu wird der Datensatz mit der schlech-
teren Ortsauflosung (Spacing) innerhalb der Schichten durch eine Uberabtastung an die
Voxelgrofhe des anderen Datensatzes angepasst. Da die rdumliche Ausdehnung des Daten-
satzes in Weltkoordinaten gleich bleiben muss, um Verzerrungen zu verhindern, dndert
sich die Anzahl der Voxel in der neu abgetasteten Dimension. Die Uberabtastung und die
Anwendung der Transformation konnen fiir das zu transformierende Volumen (Floating
Image) in einem Verarbeitungsschritt mit dem itk::ResampleImageFilter umgesetzt
werden. Dazu miissen dem Filter neben der Transformationsmatrix und der zu errei-
chenden Voxelgrofe je Dimension auch die Anzahl der Voxel je Dimension iibergeben
werden. Weiterhin ist der Filter iiber eine Interpolationsfunktion parametrisiert, mit der
die neuen Datenwerte an den Abtastpunkten ermittelt werden. Die Interpolation erfolgt
in dieser Arbeit im multiintensititsbasierten Ansatz trilinear, da auf den original Grau-
werten gearbeitet wird. Im gradientenbasierten Ansatz wird durch ,Nearest Neighbour”
Interpolation der neue Abtastwert bestimmt, da im zu transformierenden Volumenda-
tensatz die Klassennummern gespeichert sind und diese nicht modifiziert werden diirfen,
da dies zu Verfilschungen der Visualisierung fithren wiirde. Wenn bei der Transformation
des Datensatzes Teile des Volumens aus der interessierenden Region heraus rotiert oder
verschoben werden, gelangen Bereiche aus der ,,Umgebung” des Volumens in die Regi-
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on. Voxel an dieser Position haben nach der Transformation keine Bildinformation mehr
(s. Abb. 5.12). Fiir diesen Fall muss dem itk::ResampleImageFilter ein Intensitéts-
wert iibergeben werden, der an diese Voxelpositionen eingetragen wird (der sogenannte
DefaultPizel Value).

Abbildung 5.12.: Anhand dieser Abbildung soll die Auswirkung der Transformation auf
die Bildinformation verdeutlicht werden. Durch die hier dargestellte Ro-
tation des Datensatzes ist Bildinformation verlorengegangen (hier rot
dargestellt). Den Positionen im Bild an denen keine Messwerte mehr
vorliegen wird wird der DefaultPizelValue zugewiesen (hier griin dar-
gestellt).

Fiir das Volumen, das wéhrend der Registrierung nicht verdndert wurde (Fized
Image), erfolgt ggf. eine erneute Abtastung durch den itk::ResampleImageFilter um
die Voxelausdehnung anzupassen. Nach der Transformation und der Abtastung liegen die
beiden Datensdtze im gleichen Koordinatensystem zueinander ausgerichtet vor. Je nach
Voxelgrofse und -anzahl der Originaldatensétze sind diese beiden Volumen allerdings un-
terschiedlich grok.

Um die Generierung des 2D-Histogramms fiir den multiintensitétsbasierten Ansatz
zu ermoglichen, miissen zu Beginn der Filterpipeline die sich iiberschneidenden Bereiche
der Datensétze ermittelt werden. Dazu muss der Teil der Datenséitze abgeschnitten wer-
den, dessen Voxeln kein Voxelwert aus dem anderen Datensatz zugeordnet werden kann.
Bei der Berechnung der sich iiberschneidenden Bereiche wird davon ausgegangen, dass
sich die abgebildeten Korperregion im Zentrum der neuen Datensétze befinden und die
interessierenden Strukturen vollstindig im Datensatz enthalten sind. Diese Annahmen
werden, durch die mit dem itk::ResampleImageFilter transformierten und abgetas-
teten Datensétze, erfiillt. Die zu verarbeitende Region eines Datensatzes ist iiber einen
Anfangspunkt in Bildkoordinaten (im Folgenden Minimum der Region genannt) und iiber
die Anzahl der Voxel je Dimension definiert. Da beide Datensétze die gleiche Voxelgrofe
haben und der Anfangspunkt der Region in beiden Fillen am Bildursprung liegt, kann die
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iiberlappende Region einfach iiber die Differenz der Voxelanzahl je Dimension bestimmt
werden. Das Minimum der zu verarbeitenden Region des grofseren Datensatzes wird dazu
in der betreffenden Dimension um die halbe Differenz erh6ht und die Anzahl der Voxel in
dieser Dimension um die halbe Differenz reduziert. Die Berechnung der iiberlappenden
Region ist im Anhang in Listing A.1 auszugsweise gezeigt.

1
: o MaXper (X, )
1
1

MinN per = Minggr + (Maxpgr — Maxyg ): 2

MaNeer )| Man (6 M (Y]
MaxN pgr = MaXpgr — (MaXpgr — Maxyg ): 2
Beispiel:
M mr/ pET MaXeer (X, y) = (200,200)
Max g (X, y) = (100,100)
D Minpgr (%,y) = (0,0)
MinN per (y)]

" MinN pgr (X) = 0+ (200 —100): 2 = 50
MinN pgr (y) = 0+ (200 —100): 2 = 50

|
1
1 1
1 1
I I MaxN pe; (X) = 200 — (200 —100): 2 =150
: : MaxN per (y) = 200 (200 -100): 2 =150

_______

{MaxNper (x) ! MinN per (X, y) = (50,50)
MaxN per (X, ) = (150,150)

Abbildung 5.13.: Beispielhafte Berechnung der sich {iberschneidenden Bereiche.

Im multiintensititsbasierten Fall liegen nach der Transformation, dem Anpassen der
Voxelausdehnung und der Berechnung der sich iiberschneidenden Region zwei gleich grofie
Volumendatensétze vor. In diesen sind die interessierenden Strukturen iiberlagert und fiir
jeden Voxel existiert ein korrespondierendes Voxel aus dem anderen Datensatz. Durch
die Schaltflache ,, Write Registered Data“ ist es dem Nutzer moglich, diese Datensétze zu
speichern. Dies erméglicht es, bei einer erneuten Visualisierung anstatt der Originaldaten
die bereits registrierten Datensitze zu laden und damit den Transformationsschritt und
die Berechnung der iiberschneidenden Regionen auszulassen. Wurden bereits registrierte
Daten geladen, so muss der Nutzer die Checkbox ,,Pre-Registered Data“ auswihlen um
den Programmablauf anzupassen. Die beiden iiberlagerten Volumendatensétze bilden
die Grundlage fiir die Spezifikation der gemeinsamen STF und werden von der zuvor
beschriebenen I'TK-Filterpipeline verarbeitet.

Die beiden Volumendatensitze des gradientenbasierten Ansatzes werden erst direkt
vor dem Rendering miteinander registriert und bilden die Grundlage fiir ein gemeinsames
Rendering.
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5.3.7. Rendering

Die Darstellung der Volumenvisualisierung erfolgt in der Zeichenfléche ,, Labeled Volume*
(s. Abb. 5.4). Fiir die Darstellung der Volumendatensétze wurde der Ray Casting Algo-
rithmus verwendet. Dieser ist im VTK iiber die Klassen vtkRenderer, vtkRayCastMapper
und vtkVolumeRayCastCompositeFunction implementiert. Dem Renderer wird das dar-
zustellende Volumen (vtkVolume) iibergeben. Diesem ist neben der 1D-FTF und der glo-
balen TTF ein Mapper zugeordnet, welcher die Datenwerte auf die optischen Parameter
abbildet. Die FTF und TTF werden im VTK jeweils iiber eine Lookup Table implemen-
tiert. Diese sind iiber zwei Parameter definiert. Der erste Parameter bestimmt konkrete
Stiitzstellen im Wertebereich des abzubildenden Datenwertes wihrend der zweite Para-
meter die zu vergebende optische Eigenschaft definiert. Liegt ein Datenwert im Volumen
zwischen zwei Stiitzstellen, wird die zu vergebende optische Eigenschaft durch lineare In-
terpolation ermittelt. Um die Visualisierung dreidimensional erscheinen zu lassen, wird
wiahrend des Renderings eine Beleuchtungsberechnung (engl. Shading) durchgefiihrt. Die
Reflektionseigenschaften des Volumens (vgl. 3.5.2) wurden bei den VTK-Standardwerten
belassen (ambient = 10%, diffus = 70% und spekular = 20%). Die Dichte der Abtast-
punkte wird in der VTK-Implementation automatisch anhand der zuletzt benétigten
Renderingzeit angepasst. Wird das Volumen durch den Nutzer rotiert, verschoben oder
skaliert, so wird die Auflésung so weit reduziert, bis das Rendering interaktiv aktuali-
siert werden kann. Nach Beendigung der Interaktion wird die Auflésung wieder erhoht.
Die Interpolation der Datenwerte fiir die Abtastpunkte auf dem Strahl erfolgt mit dem
Nearest Neighbour Verfahren, bei dem der Abtastpunkt den Datenwert des néchstlie-
genden Voxels erhélt. Diese Art der Interpolation wurde gewahlt, um die vergebenen
Klassennummern nicht durch eine Interpolation zu verfalschen, da ansonsten Voxel eines
Bereichs auf unterschiedliche Farben abgebildet werden.
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6. Ergebnisse

Das folgende Kapitel soll durch Zahlen und Fakten sowie anschauliche Visualisierungsbei-
spiele zeigen, welche der gestellten Anforderungen mit Hilfe der implementierten Visuali-
sierungskomponente erfiillt werden konnten. In den Abschnitten werden die verschiedenen
Moglichkeiten der Volumenvisualisierung vorgestellt, welche die Software bietet und diese
auf ihre Vor- und Nachteile hin untersucht. Dabei werden teilweise die Ausgangsdaten in
Form von Schichtbildern gezeigt aus denen mit Hilfe der implementierten Komponente
verschiedene 3D-Visualisierungen erstellt wurden.

Eine ausfiihrliche Datentabelle mit den fiir die jeweiligen Ergebnisbilder verwendeten
Visualisierungsparametern ist im Anhang zu finden (Tabelle A.2). Die dort angegebenen
Zeiten fiir die verschiedenen Arbeitsschritte, wurden auf einem PC mit 2 Pentium4 Pro-
zessoren, jeweils mit 1,1 GigaHertz Taktrate ermittelt. Der verwendete Rechner ist mit 2
GB RAM und einer Geforce4 Quadro FX Grafikkarte mit 128 MB RAM ausgestattet. Die
Generierung des Histogramms wird durch die Multithreading Moglichkeit der ITK-Filter
beschleunigt, da teilweise beide Prozessoren gleichzeitig Berechnungen durchfiihren und
somit das gesamte Leistungsspektrum des Systems ausgenutzt wird.

6.1. Gradientenbasierte Visualisierungen einzelner
Volumen

In diesem Abschnitt wird die Anwendbarkeit des Visualisierungssystems auf die Darstel-
lung einzelner Volumendatensitze untersucht. Hierzu werden der MRT- und der PET-
Schideldatensatz aus ,,CT MRT PET “ separat unter Verwendung gradientenbasierter
STFs visualisiert. Hierbei soll gezeigt werden, dass auch Visualisierungen einzelner Da-
tensdtze moglich sind und dabei Strukturen separat dargestellt werden konnen. Weiterhin
soll Kontextinformation aus dem gleichen Datensatz hinzugefiigt werden. Die zugrunde
liegenden Histogramme wurden mit einem Radius von 200 mm klassifiziert. Fiir die Vor-
verarbeitung mit Berechnung der iiberschneidenden Region liegen keine Messzeiten vor,
da die Volumendaten das Ergebnis der Anwendung einer berechneten Registrierung sind
und somit bereits zuvor die iiberschneidende Region aus beiden Datensétzen extrahiert
wurde. Weiterhin wurde dabei eine Abtastung durchgefiihrt, um die Voxelausdehnung
des PET-Datensatzes auf die des MRT-Datensatzes anzupassen. Somit stimmen die Da-
tensdtze in rdumlicher Auflésung und Voxelanzahl iiberein.
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6.1.1. Monomodale Visualisierung eines MRT-Datensatzes

Die in Abbildung 6.1 dargestellten Visualisierungen zeigen die 3D-Ansicht der MRT-
Aufnahme. Zunichst wurden aus den 37 Klassen des Histogramms fiinf Klassen ausge-
wahlt, welche die Haut représentieren (s. Abb. 6.1(a)). Im Anschluss daran wurden fiir die
Visualisierungen aus Abbildung 6.1(b) und 6.1(c) sechs weitere Klassen ausgewéhlt, um
das Gehirn zur Visualisierung hinzuzufiigen. Die axiale Darstellung in Abbildung 6.1(b)
zeigt sehr deutlich, wie detailliert die Hirnoberfliche dargestellt wird. Der dreidimensio-
nale Eindruck ergibt sich vor allem aus der Beleuchtungsberechnung vor dem Rendering
der Daten. Die sagittale Ansicht wirkt weniger eindrucksvoll, da die Schichtdicke zu grofs
ist und sich daraus Stufenartefakte ergeben.

(a) (b) (c)

Abbildung 6.1.: Ansicht auf die monomodalen gradientenbasierten Visualisierungen eines
MRT-Schideldatensatzes.

Die ausgewidhlten Klassen und die dazugehorigen Strukturen in der Visualisierung
sind in der Abbildung 6.2 dargestellt.

Abbildung 6.2.: Histogramm des MRT-Datensatzes mit Beschriftung der Regionen und
der dazugehorigen Strukturen.
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6.1.2. Monomodale Visualisierung eines PET-Datensatzes

Fiir den PET-Datensatz ergab sich eine Einteilung des Histogramms in 38 Klassen. Der
in Abbildung 6.3(a) bis (c¢) dargestellte stark aktive Teil des Gehirns wird dabei durch
eine dieser Klassen reprasentiert. Durch die Auswahl zweier weiterer Klassen kann dem
stark aktiven Teil des Gehirns die Haut als anatomischer Kontext hinzugefiigt werden.
Die Abbildungen 6.3(d) bis (f) zeigen die sich daraus ergebende Visualisierung. Werden
insgesamt sieben Klassen ausgewihlt, so kann neben der Haut das Gehirn vollstdndig
dargestellt werden, wie in den Abbildungen 6.3(g) bis (i) gezeigt.

(d) (e) (f)

(8) (h) ()

Abbildung 6.3.: Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen eines PET-
Schideldatensatzes. Jeweils coronale, axiale und sagittale Ansichten mit
verschiedenen ausgewahlten Klassen.
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Mit diesen Bildreihen wurde die Anforderung, medizinische Volumendaten auch sepa-
rat visualisieren zu kénnen, durch die Darstellung eines MRT- und eines PET-Volumen-
datensatzes erfiillt. Es wurde gezeigt, dass es bei dieser Art von Visualisierung moglich
ist, Kontextinformation in Form von anderen anatomischen Strukturen zur Visualisierung
hinzuzufiigen. Durch die Vereinigung zweier gradientenbasierter Visualisierungen, welche
z.B. die Haut des Patienten darstellen ist es weiterhin moglich die Qualitit der verwen-
deten Registrierung zu beurteilen und die Transformation ggf. zu korrigieren. Vorteilhaft
ist dabei, dass die Transformation erst am Ende der Visualisierungspipeline angewendet
wird und somit die generierte STF auch nach Modifikation der Transformation weiter-
genutzt werden kann.

6.2. Vergleich 3D-Visualisierung mit
Schachbrettmuster-Schichtdarstellung

In diesem Abschnitt werden zwei miteinander registrierte CT- und PET-Datensétze aus
LCT PET Thorax“ unter Verwendung gradientenbasierter STFs gemeinsam visualisiert.
Die beiden verwendeten Thoraxdatensatze zeigen den Oberkorper eines Patienten und
einen Teil des Kopfes. Das Ziel der Visualisierung ist die Darstellung eines Lymphknoten-
tumors links unterhalb des Kiefers. Dieser hebt sich iiber die hohe Aktivitdat in den PET-
Schichtbildern deutlich von seiner Umgebung ab. Allerdings kann im PET-Datensatz
keine eindeutige Lagezuordnung vorgenommen werden. In den CT-Schichtbildern ist der
Tumor hingegen nur schwer vom umgebenden Gewebe zu trennen und nur {iber sei-
ne riumliche Ausdehnung und die damit verbundenen morphologischen Verédnderungen
zu erkennen. Die erzeugten dreidimensionalen Visualisierungen sollen mit der in Ab-
schnitt 3.2 beschriebenen Schichtbilddarstellung durch ein Schachbrettmuster verglichen
werden (s. Abb. 3.2). Eine solche Schichtbilddarstellung der verwendeten Datensétze ist
in Abbildung 6.4 gezeigt.

(a) (b)

Abbildung 6.4.: Schichtbilddarstellung der zu visualisierenden CT- und PET-Datensétze
unter Verwendung eines Schachbrettmusters mit 8 Unterteilungen in jede
Raumrichtung. (a) axiale, (b) coronale und (c) sagittale Ansicht. Fiir
die sagittale Ansicht musste die Reihenfolge der Datensétze getauscht
werden, da das Feld, welches den Tumor aus dem PET-Datensatz zeigt,
ansonsten den CT-Datensatz gezeigt hitte.
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Fiir die Schichtbilddarstellungen wurde ein Schachbrettmuster mit 8 Unterteilungen
in jede Raumrichtung gewé#hlt. Bei der sagittalen Darstellung trat der im Abschnitt 3.2
beschriebene Nachteil auf, dass die Lage der Felder des Schachbrettes bei mehr als einer
Unterteilung nicht frei wéhlbar ist und somit an einer wichtigen Position im Schichtbild
der falsche Datensatz angezeigt wurde. Um fiir ein besseres Verstindnis den Tumor in
allen drei Ansichten aus dem PET-Datensatz darzustellen, musste demnach fiir das sagit-
tale Schichtbild die Reihenfolge der Datensitze getauscht werden. Allerdings wurde der
Tumor anschliefsend in den beiden anderen Ansichten nicht mehr iiber die PET-Daten
dargestellt. Ein weiterer Nachteil ist die rein zweidimensionale Darstellung der Daten
iiber Schichtbilder und der damit verbundene Aufwand fiir die schichtweise Betrachtung.
Dies ist vor allem fiir die Kommunikation von Diagnoseergebnissen ineffizient und zeit-
aufwindig. Abhilfe soll hier eine 3D-Darstellung der Daten leisten, die in Abbildung 6.5
und 6.6 gezeigt wird.

Abbildung 6.5 zeigt eine coronale Ansicht der beiden Datensitze. Zunéchst wurde
in 6.5(a) nur eine Klasse des PET-Histogramms ausgewéhlt, diese représentiert die hells-
ten Voxel im Volumen und somit die aktivsten Strukturen im Korper des Patienten. Dies
allein reicht nicht aus, um Aussagen iiber die Lage oder die Art der Strukturen machen zu
konnen. Durch die Auswahl einer weiteren Klasse aus dem PET-Histogramm wurde die
stark aktive Hirnoberfliche als Kontextinformation aus dem gleichen Datensatz zur Vi-
sualisierung hinzugefiigt (s. Abb. 6.5(b)). Eine Lagezuordnung im Verhéltnis zu weiteren
anatomischen Strukturen wird allerdings erst moglich, wenn Teile des CT-Datensatzes
als komplementére Information visualisiert werden (s. Abb. 6.5(c)). Die gezeigten Teile
des CT-Datensatzes werden im CT-Histogramm durch eine Klasse reprasentiert. Weiter-
hin wurden der Visualisierung drei weitere stark aktive Bereiche aus dem PET-Datensatz
hinzugefiigt. In dieser Visualisierung kann die Grofe des Tumors bereits abgeschétzt wer-
den, die Beurteilung der Lage ist jedoch aufgrund der Projektion des dreidimensionalen
Volumens auf die Bildebene noch nicht méglich.

(b) (©

Abbildung 6.5.: Die Abbildungen zeigen die coronale Ansicht auf die aktiven Regionen
aus dem PET-Datensatz ((a) und (b)) und die dazu eingeblendete Kom-
plementérinformation aus dem CT-Datensatz((c)).
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Erst durch die Anderung der Blickrichtung und der damit verbundenen riumlichen
Information kann die aktive Struktur als Lymphknotentumor identifiziert werden. Abbil-
dung 6.6 verdeutlicht dies durch eine Ansicht von hinten links auf das Volumen. 6.6(a)
zeigt die Strukturen, welche durch die drei Regionen mit den hochsten Intensititswer-
ten aus dem Histogramm des PET-Datensatzes repriasentiert werden. Diesen wurde in
Abbildung 6.6(b) die anatomische Information aus dem CT-Volumen hinzugefiigt.

(a) (b)

Abbildung 6.6.: Ansicht von hinten links auf die 3D-Visualisierung der CT- und PET-
Thoraxdatensdtze. Durch die Wahl einer weiteren Perspektive kann die
Lage der interessierenden Strukturen besser identifiziert werden.

Die Zuordnung der Lage einer interessierenden Struktur wird anhand der drei Vi-
sualisierungen aus Abbildung 6.7 nocheinmal verdeutlicht. Diese soll anhand ausge-
wihlter Blickrichtungen auf das Volumen den interaktiven Analyseprozess einer 3D-
Volumenvisualisierung verdeutlichen. Wéhrend in Abbildung 6.7(a) der Eindruck ent-
stehen konnte, der Tumor befinde sich im linken vorderen Teil des Gehirns, so ermoglicht
ein Blick auf Abbildung 6.7(b) die Lagezuordnung entlang der z-Achse. Die Lage in
der y-Richtung (anterior-posterior) und die Position zum Unterkiefer werden aus Ab-
bildung 6.7(¢) deutlich. Die interaktive Betrachtung einer 3D-Volumenvisualisierung ist
demnach eine effektive Moglichkeit fiir die Kommunikation von Diagnoseergebnissen.

Mit dieser Bildreihe wurde die Anforderung, eine Moglichkeit fiir die Visualisierung
von Thoraxdaten zu bieten, durch die gemeinsame Darstellung eines CT- und eines PET-
Volumendatensatzes erfiillt. Es wurde gezeigt, dass eine multimodale Volumenvisualisie-
rung der Daten besser fiir die Kommunikation von Diagnoseergebnissen geeignet ist als
eine 2D-Schichtbilddarstellung.
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Abbildung 6.7.: Die dargestellten drei Blickrichtungen auf das Volumen (von Oben, Hin-
ten links oben und von links) erméoglichen eine Lagezuordnung und ver-
deutlichen den Effekt einer interaktiven Exploration der multimodalen
3D-Visualisierung.

6.3. Darstellung von Strukturen mit und ohne
anatomischen Kontext

In diesem Abschnitt werden die multiintensititsbasierten Visualisierungen zweier Scha-
deldatensitze genannt ,CT MRT Head 3“ vorgestellt. Ziel dieser Visualisierungen ist die
Darstellung der Ventrikel aus dem MRT-Datensatz im Zusammenhang mit der Knochen-
struktur aus dem CT-Volumen. Ventrikel sind wassergefiillte Hohlrdume im Gehirn, die
z.B. fiir den Abtransport von Schadstoffen aus dem Gehirn verantwortlich sind. Die star-

ke Vergroferung der Ventrikel in diesen Datensétzen stellt eine krankhafte Veranderung
dar.

In den verwendeten CT-Daten heben sich die Ventrikel kaum vom umgebenden
Weichgewebe ab. Fiir die Darstellung der Ventrikel muss eine geeignete Weichteilfens-
terung gewahlt werden, bei der die Knochenstrukturen allerdings nicht mehr im Detail
unterscheidbar sind, da die hellen Bereiche des Bildes auf den maximalen Grauwert abge-
bildet werden. Soll die Knochenstruktur detailliert dargestellt werden, sind die Ventrikel
nicht mehr sichtbar (s. Abb. 6.8(a) und 6.8(c)).

Die vorliegenden MRT-Daten wurden mit einer T2 Wichtung aufgenommen, wodurch
sich die wasserhaltigen Ventrikel als helle Strukturen gut vom umgebenden Gewebe ab-
heben. Ebenfalls gut erkennbar ist im MRT das Gehirn, welches die Ventrikel umgibt. Bei
der alleinigen Betrachtung der MRT-Daten wére eine Einordnung der Lage und Grofse
im Verhéltnis zum Schidelknochen des Patienten allerdings nicht méglich, da Knochen-
strukturen nicht abgebildet werden (s. Abb. 6.8(b) und 6.8(d)).
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(d)

Abbildung 6.8.: Axiale und sagittale Schichtbilder der visualisierten CT- und MRT-
Schideldatensitze.

Um die Ventrikel mit den Knochenstrukturen gemeinsam darstellen zu kénnen, wur-
de eine Visualisierung mit dem multiintensititsbasiertem Ansatz unter Verwendung einer
STF erstellt. Das verwendete Intensitéts-/ Intensitdts-Histogramm wurde mit einem Ra-
dius von 200 mm klassifiziert. Dieser Radius eignet sich sehr gut fiir die Darstellung von
Schideldatensétzen, da er ungefihr der Ausdehnung des Schédels eines Erwachsenen
entspricht.

In Abbildung 6.9 werden die Ventrikel in einer axialen (a) und sagittalen (b) 3D-
Ansicht darstellt. Da fiir die Generierung der Visualisierung eine TF iiber die Intensi-
tiatswerte der beiden Datensétze spezifiziert wurde, stellt die Abbildung die Ventrikel so
dar, wie sie in beiden Datensétzen vorhanden sind. Die Ventrikel werden durch 3 von 47
Klassen des Histogramms reprasentiert. In der Abbildung wird ersichtlich, dass es trotz
der Verwendung einer 2D-Transferfunktion nicht ohne weiteres moglich ist, interessieren-
de Strukturen allein darzustellen. So besitzen Voxel in der Augenregion in beiden Daten-
sitzen die gleichen Eigenschaften wie die interessierenden Ventrikel und werden daher
in der Visualisierung mit dargestellt. Durch die Reduktion des Radius wire es moglich
diese Strukturen getrennt voneinander darzustellen, allerdings miissten dann aus dem
Histogramm weitaus mehr Bereiche fiir die Darstellung der Ventrikel ausgewahlt werden.
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(a) (b)

Abbildung 6.9.: Dreidimensionale Darstellung der vergroberten Ventrikel aus dem CT-
und MRT-Datensatz.

Um die Groke und Lage der Ventrikel im Schédel abschitzen zu kénnen, wurden die
Visualisierungen aus Abbildung 6.10 um die Knochenstruktur erweitert. Es wurde den
Ventrikeln Kontextinformation hinzugefiigt und somit das Grofsenverhéltnis der Ventri-
kel zum Schédel fiir den Betrachter abschitzbar gemacht, woraus auf die Schwere der
krankhaften Verinderung geschlossen werden kann. Insbesondere in der sagittalen An-
sicht ist die Grobe des Ventrikels gut auszumachen. Die dargestellte Knochenstruktur ist
durch 5 Klassen des Histogramms reprasentiert. Somit wurden fiir die Erstellung dieser
Visualisierung 8 Bereiche aus dem Histogramm ausgewihlt.

(a) (b)

Abbildung 6.10.: Darstellung der vergroferten Ventrikel mit der Knochenstruktur aus
dem CT-und MRT-Datensatz. Durch die hinzugefiigte Knochenstruk-
tur wird es méglich die Lage und Gréfse der Ventrikel abzuschéitzen.
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In Abbildung 6.11 wurde durch Auswahl eines weiteren Bereiches aus dem klassifi-
zierten Histogramm die Hirnstruktur zur Visualisierung hinzugefiigt, sodass die Grofe
und Lage der Ventrikel zum Gehirn noch besser abschitzbar ist.

Abbildung 6.11.: Darstellung der Hirnstruktur mit den vergréferten Ventrikeln und der
Knochenstruktur aus dem CT- und MRT-Datensatz.

Die Zuordnung der Bereiche des klassifizierten Histogramms zu den dargestellten
Strukturen wird aus Abbildung 6.12 ersichtlich. Diese Abbildung zeigt das 2D-Histo-
gramm, welches als Grundlage fiir die Spezifikation der verwendeten STF diente. In
der Histogrammdarstellung wurden die durch den Nutzer ausgewédhlten Bereiche heller
dargestellt und somit hervorgehoben. Die Bereiche und die dazugehérigen Strukturen in
der Visualisierung sind durch Pfeile gekennzeichnet.

Ventrikel

Schidelknochen

Abbildung 6.12.: Den drei visualisierten Strukturen werden in dieser Abbildung die da-
zugehorigen Bereiche des zweidimensionalen Intensitdts-/ Intensitéits-
Histogramms zugeordnet.

Mit dieser Bildreihe wurden folgende Anforderungen erfiillt: Zum einen erfolgte die
Darstellung von CT- und MRT-Datensétzen des Schidels. Weiterhin wurden Struktu-
ren einzeln und mit anatomischer Kontextinformation dargestellt. Auch die Darstellung
komplementarer Information wurde durch die Visualisierung der Ventrikel in Verbindung
mit der Knochenstruktur erreicht.
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6.4. Vergleich von Visualisierungen mit und ohne
Uberabtastung

Dieser Abschnitt verwendet die zwei miteinander registrierten PET- und MRT-Daten-
siatze aus ,,CT MRT PET® um anhand von multiintensititsbasierten Visualisierungen
die Auswirkung der Uberabtastung zu untersuchen. Die beiden verwendeten Datensitze
bilden den Schédel eines Patienten ab. Das dazugehorige Histogramm wurde mit einem
Radius von 200 mm klassifiziert und enthélt bei einer Visualisierung ohne Uberabtastung
40 Klassen. Durch die Uberabtastung wird die Anzahl der Voxel in jede Dimension ver-
doppelt und das Spacing halbiert, wodurch das resultierende Histogramm in 42 Klassen
unterteilt wird.

Fiir die Visualisierungen in den Abbildungen 6.13(a) und (b) wurden aus dem klassi-
fizierten Histogramm der nicht iiberabgetasteten Datensitze neun Bereiche ausgewihlt,
um den schwach aktiven Teil des Gehirns (fiinf Klassen) zusammen mit der Haut (vier
Klassen) darzustellen. Die dargestellten Datensitze haben eine rdumliche Auflésung von
0,78 mm x 0,78 mm x 5,62 mm. Auf die Qualitit der abgebildeten Visualisierungen wirkt
sich vor allem die grofe Schichtdicke aus. Wahrend die Struktur der Oberflache des dar-
gestellten Hirnteils in der axialen Ansicht 6.13(a) gut zu erkennen ist, bilden sich in der
sagittalen Ansicht 6.13(b) starke Treppenartefakte heraus.

Die Qualitit der Visualisierungen verbessert sich stark, wenn eine Uberabtastung der
Datensédtze durchgefiihrt wird. Die resultierenden Visualisierungen, fiir die acht Klassen
aus dem erstellten 2D-Histogramm ausgewéhlt wurden, zeigen die Abbildungen 6.13(c)
und 6.13(d). Von den acht gewihlten Bereichen entfallen jeweils vier auf Gehirn und
Haut. Durch die Uberabtastung ergibt sich eine rdumliche Auflésung von 0,39 mm x
0,39 mm x 2,81 mm. Die Qualitdtsverbesserung wird vor allem in der sagittalen Ansicht
aus Abbildung 6.13(d) ersichtlich, in der die Treppenartefakte stark reduziert wurden.
Weiterhin ergibt sich aus der geringeren Schichtdicke eine starkere Transparenz der dar-
gestellten Regionen (s. Abb. 6.13(a) und 6.13(c)). Begriinden lésst sich dies mit dem
Ray Casting und der damit verbundenen Abtastung entlang des Strahls, welcher durch
das Volumen gesendet wird. Im Folgenden soll dies an einem Beispiel verdeutlicht wer-
den. Verlauft ein Strahl beim Raycasting senkrecht durch eine einzelne Schicht mit einer
Dicke d, so werden die n Transparenzwerte der Abtastpunkte innerhalb der Schicht fiir
die Farbung des betreffenden Pixels herangezogen. Fiir eine Schicht mit der Dicke d/2
werden die Transparenzwerte von n/2 Abtastpunkten fiir die Berechnung des Pixelwertes
herangezogen, wodurch sich eine stirkere Transparenz ergibt.

Da sich mit der Uberabtastung die zu verarbeitende Datenmenge verachtfacht, er-
héhen sich dementsprechend auch die Berechnungszeiten. Ohne Uberabtastung dauert
es auf dem am Anfang des Kapitels genannten Computer 9,25 Sek. bis das klassifizierte
Histogramm berechnet wurde und die Spezifikation der multiintensititsbasierten STF
durch den Nutzer beginnen kann. Wird eine Uberabtastung durchgefiihrt, so verlingert
sich die Rechenzeit auf ca. 38 Sek.. Die Uberabtastung ist vor allem bei schlecht auf-
gelosten Datensétzen empfehlenswert, da sich die Qualitdat der Visualisierungen stark
verbessert. Die verldngerten Rechenzeiten liegen dann im Bereich von gut aufgeldsten
Datensitzen und kénnen somit toleriert werden (vgl. Tabelle A.2).
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(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 6.13.: Vergleich des Effekts der Uberabtastung am schwach aktivierten Be-
reich des Gehirns anhand einer multiintensitdtsbasierten Visualisie-
rung zweier MRT- und PET- Datensiitze. Die Uberabtastung reduziert
die Treppenartefakte, welche sich aus der grofen Schichtdicke ergeben
(s. (b) und (d)) und verbessert die transparente Darstellung der Regio-
nen (s. (a) und (c)).

Die zuvor beschriebenen Effekte sind auch in den Visualisierungen aus Abbildung 6.14
erkennbar. Diese zeigen den stark aktiven Teil des Gehirns mit der Haut des Patienten.
Fiir die dargestellten Visualisierungen wurden sowohl ohne als aich mit Uberabtastung
sechs Klassen aus den dazugehorigen Histogrammen ausgewahlt. Der stark aktive Bereich
des Gehirns wird dabei durch jeweils zwei Bereiche reprasentiert.

Im Folgenden wird niher auf die Auswirkungen der Uberabtastung auf die Klassi-
fikation der Histogramme eingegangen. Die 2D-Histogramme, welche die Grundlage fiir
die Visualisierungen in den Abbildungen 6.13 und 6.14 bilden sind in Abbildung 6.15
dargestellt. Den Bereichen werden die dazugehorigen Strukturen aus der Visualisierung
zugeordnet. Im Vergleich der beiden Abbildungen fillt auf, dass die Klassifikation des
Histogramms durch die Uberabtastung homogener wird. Vor allem im oberen Teil des
Histogramms, welcher die Voxel mit hohen Gradientenbetrégen reprisentiert ist der Ef-
fekt deutlich zu erkennen. Die Bereiche grenzen sich eindeutiger voneinander ab und
werden kompakter, da die Bins einer Klasse nicht mehr verstreut iiber das Histogramm
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() (d)

Abbildung 6.14.: Vergleich des Effekts der Uberabtastung am stark aktivierten Bereich
des Gehirns anhand einer multiintensitétsbasierten Visualisierung der
Datensitze aus Abbildung 6.13. Die Uberabtastung reduziert die Trep-
penartefakte, welche sich aus der grofen Schichtdicke ergeben (s. (b)
und (d)) und verbessert die transparente Darstellung der Regionen.

vorliegen. Dies erleichtert dem Nutzer die Zuordnung von Bereichen zu anatomischen
Strukturen, anhand der Intensitétseigenschaften. Die Verbesserung der Klassifikation er-
klart sich durch die Reduktion des Rauschens im Histogramm, da wesentlich mehr Voxel
in das Histogramm eingetragen werden und so die Ortsinformation der Bins représenta-
tiver wird.

An diesem Beispiel wird deutlich, wann der multiintensititsbasierte Ansatz fiir die
Visualisierung genutzt werden kann. Die im PET-Datensatz enthaltene Information iiber
die Aktivitit der Regionen wird durch den Weichgewebekontrast des MRT-Datensatzes
unterstiitzt. Die verschiedenen Bereiche, welche Strukturen im Volumen représentieren,
sind iiber die gesamte Hohe des Histogramms verteilt. Hierdurch wird bei der Klassifikati-
on die Trennung der aktivierten Regionen vom umgebenden Gewebe moglich. Im (Gegen-
satz dazu steht die multiintensitéitsbasierte Visualisierung eines Ganzkorperdatensatzes
aus Abschnitt 6.5.2. Im direkten Vergleich der beiden Histogramme in Abbildung 6.16
wird der Unterschied in der Klassifikation deutlich.

Mit dieser Bildreihe wurde die Anforderung, eine TF zu generieren, die auf zwei Da-
tensitze angewendet werden kann und die deren Intensititswerte als Parameter nutzt,
durch die gemeinsame Darstellung eines MRT- und eines PET-Volumendatensatzes er-
fiillt. Es wurde gezeigt, dass es auch bei dieser Art von Visualisierung moglich ist, Kon-
textinformation in Form von anderen anatomischen Strukturen zur Visualisierung hin-
zuzufiigen.
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Abbildung 6.15.: Vergleich der klassifizierten Histogramme bei Uberabtastung.

253

PET

226

(b)

Abbildung 6.16.: (a): Das zweidimensionale Intensitits-/ Intensitéts-Histogramm des

MRT /PET-Schédeldatensatzes. (b): Das zweidimensionale Intensitéits-
/ Intensitdtshistogramm eines CT/PET-Ganzkorperdatensatzes. Der
Bereich auf der MRT-Achse, in den die PET-Intensitdtswerte sortiert
werden, umfasst sehr viel mehr Grauwerte als im CT/PET Histo-
gramm. Hierdurch konnen die PET-Informationen verschiedenen Ge-
weben im MRT-Datensatz zugeordnet und getrennt dargestellt werden.
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6.5. Vergleich multiintensitatsbasierte und
gradiententenbasierte Visualisierung

Dieser Abschnitt beschéiftigt sich mit dem Vergleich von Visualisierungen, die mit den
zwei umgesetzten Arten der STF-Spezifikation erstellt wurden. Als Grundlage dient der
Ganzkorperdatensatz ,,CT PET Body“ bei dem ein CT- und ein PET-Volumen mit-
einander registriert wurden. Im CT-Datensatz ist eine auffillige Struktur im rechten
Lungenfliigel erkennbar, die durch die PET-Aufnahme als Tumor identifiziert werden
kann.

Die vorliegenden Ausgangsdaten sind in Abbildung 6.17 in Form von coronalen und
sagittalen Schichbildern dargestellt. Diese zeigen jeweils zusammengehorige Schichten
in den beiden Datensédtzen. Die abgebildeten CT-Schichbilder wurden so gefenstert, dass
das Weichgewebe gut erkennbar ist. Dadurch wird diffuses Gewebe im Inneren der Lunge
sichtbar. Die PET-Aufnahme zeigt mehrere aktivierte Bereiche, deren Lage im PET-
Volumen allerdings keinen anatomischen Strukturen zugeordnet werden kann. Um diesen
Nachteil auszugleichen, wurden die beiden Volumen miteinander registriert und sollen
gemeinsam visualisiert werden. Im PET-Datensatz sind neben dem Tumor noch weitere
helle und somit aktive Bereiche erkennbar.

(b)

(d)

Abbildung 6.17.: Sagittale und coronale Schichtbilder der visualisierten CT- und PET-
Ganzkorperdatensétze.
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Die im folgenden beschriebenen Volumenvisualisierungen wurden sowohl mit multi-
intensitdtsbasierten als auch gradientenbasierten STFs erzeugt. In beiden Fillen wur-
de ein Klassifikationsradius von 1155 mm verwendet, welcher an die Grofe der Da-
tensiitze angepasst ist (Korperlinge vom Scheitel bis zur Hiifte). Aus diesem Radius
ergeben sich 95 Klassen fiir das multiintensitdtsbasierte Histogramm und 110 fiir das
Intensitits-/ Gradientenstirke-Histogramm des CT-Datensatzes bzw. 78 Klassen fiir das
PET-Volumen. Fiir die gezeigten Visualisierungen wurden die Datensétze in der Vorver-
arbeitung mit dem Gaufkfilter geglattet. Hierdurch war es méglich den Tumor aus dem
PET-Datensatz besser zu extrahieren, da die Voxelwerte geglattet wurden und somit die
Voxel, welche den Tumor représentieren, benachbarten Bins im Histogramm zugeordnet
wurden. Die Zeiten fiir die Generierung des Histogramms mit Gauffilterung hat sich bei
diesen Datensidtzen um ca. 2 Sek. erhdht. Ob die Gauffilterung einen generellen Vor-
teil fiir die Darstellung bringt, welcher die lingere Bearbeitungszeit rechtfertigt, muss
anhand von weiteren Datensitzen untersucht werden. Die Eigenschaften der Datensétze
sowie Messzeiten werden in Tabelle A.2 erfasst.

6.5.1. Visualisierung mit gradientenbasierten STFs

In Abbildung 6.18 werden die gradientenbasierten Visualisierungen der CT- und PET-
Datensétze dargestellt. Visualisierung 6.18(a) zeigt die aktiven Regionen aus dem PET-
Datensatz als violette Strukturen. Fiir diese Visualisierung mussten 19 Bereiche aus dem
klassifizierten Histogramm des PET-Datensatzes zur betreffenden STF hinzugefiigt wer-
den. Der dargestellte Teil der Haut wird im Histogramm des CTs durch eine Klasse
reprisentiert. Nachdem diese zur STF des CT-Datensatzes hinzugefiigt wurde, kann das
C'T-Volumen ensprechend visualisiert werden. Die gezeigte Visualisierung ergibt sich aus
der Color Fusionder beiden Datensitze. Nachdem Teile der Haut als komplementére In-
formation aus dem CT-Datensatz zur Visualisierung 6.18(b) hinzugefiigt wurden, kénnen
die aktiven Regionen als Gehirn, Herz und Blase sowie ein Tumor identifiziert werden.
Eine genauere Lagezuordnung wird moglich, wenn aus dem CT-Datensatz innere Struk-
turen eingeblendet werden (s. Abb. 6.18(c)). Dabei wird ersichtlich, dass sich der Tumor
innerhalb des rechten Lungenfliigels befindet. Die dargestellten inneren Strukturen wer-
den im CT-Histogramm durch zwei Klassen reprisentiert. Fiir die gezeigte Visualisierung
wurde die Haut wieder aus der STF des CT-Volumens entfernt und die beiden Klassen
hinzugefiigt. Durch die unterschiedliche Einfarbung der Strukturen und die Verwendung
einer globalen, iiber die Skalarwerte einheitlichen Transparenz bleibt der Tumor auch bei
der Darstellung der Lunge als weitere komplementére anatomische Struktur sichtbar.

Abbildung 6.19 zeigt eine sagittale Ansicht auf die Visualisierung der beiden Da-
tensdtze. Durch die unterschiedlichen Blickrichtungen auf die Datensétze ist es moglich,
die Lage der Strukturen innerhalb des Korpers besser abzuschéitzen. Dies ist einer der
Hauptvorteile einer 3D-Visualisierung, welche interaktiv um die drei Raumachsen rotiert
werden kann. Die Darstellung eines Teils der Haut erleichtert die raumliche Zuordnung.
Fiir die erzeugten Visualisierungen wurden die gleichen Klassen aus den Histogrammen
gewahlt wie fiir Abbildung 6.18.
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R

(a) (b) (c)

Abbildung 6.18.: Coronale Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen der CT-
und PET-Ganzkorperdatensitze.
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Abbildung 6.19.: Sagittale Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen der CT-
und PET-Ganzkorperdatensitze.

6.5.2. Visualisierung mit multiintensitatsbasierter STF

Fiir den multiintensifitshasierten Ansatz wurde ein gemeinsames Histogramm fiir den
PET- und den CT-Datensatz erstellt. Fiir die in Abbildung 6.20 gezeigten Visualisie-
rungen wurde der gleiche Klassifikationsradius wie im vorhergehenden Abschnitt fiir die
gradientenbasierte Visualisierung verwendet. In Abbildung 6.20(a) werden Teile der Haut
und die aktiven Bereiche aus dem erzeugten Volumen mit den beiden Intensititswer-
ten der Datensétze dargestellt. Dazu wurden im klassifizierten Histogramm 11 Bereiche
ausgewihlt. Der Tumor wird in dieser Visualisierung jedoch nicht abgebildet. Auch als
weitere Klassen aus dem Histogramm zur Visualisierung hinzugefiigt wurden, gelang es
nicht, den Tumor getrennt vom umgebenden Gewebe darzustellen. Durch die Auswahl
der Klassen, welche die stirksten Intensitdten aus dem PET-Datensatz reprisentieren,
wurde in jedem Fall auch Lungengewebe mit dargestellt (s. Abb. 6.20(b)). Ebenso wurde
ohne Erfolg versucht die Anzahl der Klassen durch die Wahl eines geringeren Klassifi-
kationsradius zu erhéhen und so ggf. das Tumorgewebe vom Lungengewebe zu trennen.
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(a) (b)

Abbildung 6.20.: Coronale Ansicht auf die multiintensititsbasierten Visualisierungen der
CT-und PET-Ganzkorperdatensitze. Der Tumor in der Lunge ist nicht
erkennbar.

Aus dem Vergleich der Visualisierungen aus Abbildung 6.20 und Abbildung 6.18 aus
dem vorangegangenen Abschnitt wird die Schwiche des multiintensitédtsbasierten Ansat-
zes erkennbar. Die getrennte Darstellung der aktiven Regionen aus dem PET-Datensatz
und des umgebenden Gewebes gelingt aus mehreren Griinden nicht. Zum einen wird ein
grofser Teil der Gewebe im CT-Datensatz durch dhnliche Grauwerte repriasentiert. Hier-
durch wird fast der gesamte Intensitatsbereich des PET-Datensatzes auf einen kleinen
Teil in der Mitte des CT-Intensitdtsumfangs abgebildet. Dies wird aus Abbildung 6.16(b)
ersichtlich. Zum anderen ist der Lungentumor iiber dazugehdriges Gewebe mit dem Me-
diastinum verbunden, welches im PET-Datensatz fast die gleiche Helligkeit besitzt wie
der Tumor.

In diesem Fall ist der Unterschied zwischen der multiintensititsbasierten und den
gradientenbasierten STFs gut erkennbar. Der Vorteil der gradientenbasierten STFs liegt
darin, dass sie durch Verwendung der Gradienteninformation Strukturen entlang ihrer
Grenzen dhnlich wie bei den Isooberflichen extrahieren kann. Durch die verwendete
Ortsinformation wird eine gemeinsame Klassifikation immer unwahrscheinlicher, je weiter
die Schwerpunkte zweier Bins auseinander liegen. Treten nun héiufig annidhernd gleiche
Grauwerte auf, so wird die Ortsinformation ungenauer und so die Trennung der Gewebe
erschwert. Es scheint, als ob die gradientenbasierten STFs gegen diesen Effekt weniger
anféllig sind als die multiintensitatsbasierten STFs.

Mit dieser Bildreihe wurden folgende Anforderungen erfiillt: Darstellung von PET-
Volumendaten. Visualisierung von Ganzkorperaufnahmen im Vergleich multiintensitéts-
basierter und gradientenbasierter STFs. Zudem wurde erneut die Anforderung, komple-
mentire Information darzustellen, erfiillt.
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Erreichte Ziele

In dieser Arbeit wurde ein Visualisierungssystem fiir die parallele Darstellung multimo-
daler medizinischer Volumendaten entworfen. Die implementierte Visualisierungskompo-
nente basiert auf den frei verfiighbaren Programmbibliotheken ITK, VTK und wxWidgets
und wurde erfolgreich in die am Fraunhofer IGD entwickelte Bildverarbeitungssoftware
MIP eingebunden.

Um die Anforderungen an die Visualisierungskomponente zu erfiillen, wurden zwei
Ansiétze fiir die direkte Volumenvisualisierung durch Farb- und Transparenztransferfunk-
tionen vorgeschlagen und implementiert. Zunédchst wurde, basierend auf den von Roettger
et al. [RBS05] entwickelten Spatialized Transfer Functions, ein multiintensitiatsbasier-
ter Ansatz implementiert und auf die Anwendbarkeit fiir multimodale Visualisierungen
untersucht. In diesem Ansatz wird der Nutzeraufwand fiir die Spezifikation durch die
Verwendung einer gemeinsamen TF fiir die Darstellung beider Datensitze vermindert.
Daneben wurde mit dem gradientenbasierten Ansatz eine Moglichkeit umgesetzt und un-
tersucht, die Datensétze durch die Anwendung jeweils einer TF abzubilden und anschlie-
fsend die Visualisierungen zu fusionieren. Der Vorteil des gradientenbasierten Ansatzes
liegt, neben der besseren Anpassung an den Datensatz durch die Verwendung der Gra-
dienteninformation, in der schnellen Aktualisierung bei Anderungen der Registrierung.
In beiden Ansédtzen wurde auf die effiziente und intuitiv durchzufiihrende Spezifikation
der STFs zuriickgegriffen, welche es dem Nutzer ermoglicht auch mehrere TFs in kurzer
Zeit zu generieren.

Es wurden gute Visualisierungsergebnisse mit PET- und MRT-Datenséitzen sowohl
bei separater als auch multimodaler Darstellung erzielt. In den Visualisierungen kénnen
einzelne Strukturen aus den Datensétzen separat dargestellt werden und bei Bedarf be-
steht die M&glichkeit Kontextinformation oder komplementire Strukturen aus einem Da-
tensatz anderer Modalitét zur Visualisierung hinzuzufiigen. Ein weiterer positiver Aspekt
ist die Verwendung von trilinearer Interpolation fiir die Anwendung der Registrierung im
multiintensitétsbasierten Fall.

Die Nutzerinteraktion fiir die Vorverarbeitung reduziert sich auf die Auswahl der aus-
zufiihrenden Operationen (Gaufkfilterung, Uberabtastung). Uber die Einbeziehung der
Ortsinformation in den Generierungsprozess der TF, durch Verwendung von STFs und
die damit verbundene Klassifikation des 2D-Histogramms, konnte weiterhin der Spezifi-
kationsaufwand fiir den Nutzer verringert werden. Daneben ist die Bedienung der Ober-
flache zur Definition der STF leicht zu erlernen. In der Darstellung des klassifizierten
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Histogramms wird dem Nutzer iiber die Hervorhebung der ausgewéhlten Bereiche eine
Riickmeldung iiber das Aussehen der STF gegeben. Die verwendete globale Transparenz
kann durch den Nutzer modifiziert werden wodurch ihm eine weitere Moglichkeit gegeben
wird die Visualisierung an die eigenen Bediirfnisse anzupassen.

Fiir die Untersuchung auf die Ubertragbarkeit von Klassifikationsergebnissen zur De-
finition von Presets fiir die Transferfunktionen wurde bereits ein grofer Teil der Vorarbeit
geleistet, indem die Verarbeitung der Daten standardisiert und weitestgehend normiert
erfolgt.

Offene Ziele und Losungsvorschlige

Die notwendigste Erweiterung des Visualisierungssystems ist die direkte Verwendung der
generierten 2D-FTF durch den Renderer. Dies soll in der VT'K Version 5.0 umgesetzt wer-
den. Werden 2D-FTFs moglich, so muss die Klassifikation dahingehend gedindert werden,
dass nicht mehr Klassennummern sondern, wie in [RBS05| beschrieben, Farbwerte an die
Bins vergeben werden. Das klassifizierte Histogramm aus dem der Nutzer ihn interessie-
rende Bereiche ausgewdhlt hat, kann dann direkt als FTF genutzt und zusammen mit
dem Volumendatensatz an den Renderer iibergeben werden. Hierdurch wiirde die Aktua-
lisierung der Visualisierung beschleunigt werden. Die Datenstruktur fiir den effizienten
Zugriff auf die Volumenelemente konnte dann wegfallen, wodurch der Speicherbedarf
gesenkt wird.

Bisher erfolgt im gradientenbasierten Ansatz keine trilineare Interpolation bei der
Transformation des Datensatzes, da in diesem bereits die Klassennummern gespeichert
sind. Nach Umstellung auf VTK 5.0 liegen an dieser Stelle in der Pipeline die Grauwerte
des Datensatzes vor und kénnen trilinear interpoliert werden.

In der implementierten Visualisierungskomponente konnten keine TTFs basierend
auf der Gradientenstiirke (Gradient Opacity) verwendet werden, da nur die ausgewéhl-
ten Klassen mit einer 1D-F'TF visualisiert werden und die anderen Voxel den Wert 0
besitzen. Somit konnte die Anforderung der Hervorhebung von Objektgrenzen und dem
Ausblenden homogener Bereiche bisher nicht erfiillt werden. Dies wird jedoch mit den
zuvor genannten Veranderungen moglich.

Weiterhin erfolgt bisher nur die Darstellung der Voxel, welche in die ausgewihlten
Bereiche des Histogramms fallen. Denkbar wére in der monomodalen Visualisierung die
Darstellung des gesamten Datensatzes in Form von Grauwerten unter Verwendung einer
gradientenbasierten TTF um nur die Kanten der Strukturen anzuzeigen. Dieser Grau-
wertvisualisierung werden dann die farbigen interessierenden Strukturen hinzugefiigt.
Auf diese Weise wiirde zu den eingefarbten Bereichen der gesamte Datensatz als Kon-
textinformation angezeigt werden. In der multimodalen Visualisierung ist dies nicht ohne
weiteres moglich, da dort mehrere Grauwerte fiir einen Voxel vorliegen.

Fiir die Auswahl der Farbwerte ist neben der zufélligen Farbvergabe aus [RBS05] zum
einen die Verwendung verschiedener auswihlbarer Farbtabellen denkbar. Zum anderen
ware auch die manuelle Farbzuordnung zu einem Bereich eine interessante Moglichkeit
die Visualisierung an die eigenen Vorstellungen anzupassen. Ebenso kénnten Bereichen
eigene Transparenzen zugewiesen werden.
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Um dem Nutzer die Spezifikation der STF weiter zu erleichtern, sollte die Interaktivi-
tat der Oberfliche um die Auswahl von Voxeln im Schichtbild und die Hervorhebung der
betreffenden Positionen im Histogramm erweitert werden (vgl. [St604] und [KKHO1]).
Nach der Auswahl eines Bereiches sollte auch das dargestellte Schichtbild mit der 2D-FTF
eingefarbt werden, um dem Nutzer ein weiteres Feedback iiber die ausgefiihrte Aktion zu
geben. Auch die Erleichterung der Bereichsauswahl z.B. iiber die Auswahl aller Bereiche
innerhalb einer angegebenen rechteckigen Region ist denkbar.

Die entwickelte Visualisierungskomponente kénnte unter Verwendung der neuen VTK
Version um ein 3D-Texture Mapping als Alternative zum Ray Casting erweitert werden,
wodurch die interaktive Betrachtung der Visualisierung in Echtzeit moglich wird.

Weiterhin sollte untersucht werden, ob die verwendete Klassifikation verbessert wer-
den kann. Denkbar wére z.B. die Aktualisierung von Schwerpunkt und Varianz eines
Bereichs nachdem ein Bin zu diesem Bereich hinzugefiigt wurde. In diesem Fall wiirde
fiir die Normberechnung auch die Ortsinformation des Bereiches und nicht mehr eines
einzelnen Referenzbins herangezogen werden. Ansitze dieser Art werden bereits erfolg-
reich in Clustering-Algorithmen angewendet.

Um die Moglichkeiten und Grenzen des vorgestellten Visualisierungssystems naher zu
spezifizieren, sollte die Auswirkung der Vorverarbeitung und vor allem der Gaubfilterung
auf die beiden implementierten Ansitze untersucht werden. Weiterhin ist die Analyse
der klassifizierten 2D-Histogramme vor allem im Hinblick auf die Zuordnung von Klas-
sen zu Gewebetypen ein sinnvoller Ansatz. Dazu miissen die Untersuchungen auf eine
grokere Menge von Datensdtzen ausgeweitet werden. Vor allem sollte die Darstellung
von CT-Datensétzen nidher betrachtet werden, da hier Probleme bei der Extraktion von
Strukturen auftraten.

Die weiterfiihrenden Untersuchungen des 2D-Histogramms konnten auf die Frage der
Anwendbarkeit von Referenz-Transferfunktionen ausgeweitet werden. Dabei gilt es her-
auszufinden, inwieweit eine erzeugte Klassifikation des Histogramms auf Datensitze der
gleichen Modalitdt bei gleicher Fragestellung an das Histogramm eines anderen Daten-
satzes angepasst werden kann. Weiterhin sollte untersucht werden, ob die Klassenauswahl
auf diese Weise automatisiert und somit nach der Klassifikation des Histogramms eine
automatische Vorgabe einer Visualisierung erzeugt werden kann.
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A. Anhang

Programmcode

Listing A.1: In der Funktion MIP2DHistGeneratorPanel::ComputeOverlappingVolumes|()
wird die iiberschneidende Region der beiden Volumendatensitze berechnet.
Diese Funktion ist hier ausschnittsweise gezeigt.

// Definition des itk::Image Typs mit drei Dimensionen
typedef itk::Image<unsigned short, 3> ImageType;

// die Ausdehnung der Volumen holen

// Bildkoordinate der linken, unteren, vorderen Ecke

// der zu Verarbeitenden Region der Volumen bestimmen

// ist nach dem Resampling immer [0,0,0]

// m_pRotatedVolume ist das Transformierte Volumen

// m_pSecondImage ist das zweite eingeladene Volumen

ImageType: :IndexType firstMinimumCoords =
m_pRotatedVolume->GetRequestedRegion() .GetIndex();

ImageType: :IndexType secondMinimumCoords =
m_pSecondImage->GetRequestedRegion() .GetIndex();

// Anzahl der Voxel bis zur rechten, oberen, hinteren Ecke
// der zu Verarbeitenden Region der Volumen bestimmen
ImageType: :SizeType firstMaximumCoords =
m_pRotatedVolume->GetRequestedRegion() .GetSize();
ImageType: :SizeType secondMaximumCoords =
m_pSecondImage->GetRequestedRegion() .GetSize();

// den Unterschied in der Ausdehnung der beiden Volumen

// fir jede Dimension bestimmen

int difference[3];

difference[0] = firstMaximumCoords[0] - secondMaximumCoords[0];
difference[1] = firstMaximumCoords[1] - secondMaximumCoords[1];
difference[2] firstMaximumCoords[2] - secondMaximumCoords[2];

// die zu verarbeitenden Regionen der beiden Volumen beschneiden
for(int i = 0; i < 3; i++) // fiir alle drei Raumdimensionen
{
// wenn das erste Volumen in x-Dimension grofier ist als das zweite
if (difference[i] >= 0)
{
// wenn der Unterschied eine grade Anzahl von Pixeln ist
// kann die Region vom ersten Volumen direkt angepasst werden
if((difference[i] % 2) == 0)
{
firstMinimumCoords[i] += difference[i] / 2;
firstMaximumCoords[i] -= differencel[i] / 2;
3
// bei ungeradem Unterschied wird die minimale Schicht
// (links, vorn, unten) weggelassen
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else
{
46 firstMinimumCoords[i] += (difference[i] / 2)+1;
firstMaximumCoords[i] -= differencel[i] / 2;
}
}
// wie oben nur fiir das zweite Volumen
51 else
{
if (differencel[i] % 2 == 0)
{
secondMinimumCoords[i] -= differenceli] / 2;
56 secondMaximumCoords[i] += differenceli] / 2;
}
else
{
secondMinimumCoords[i] -= (difference[i] / 2)-1;
61 secondMaximumCoords[i] += differencel[i] / 2;
}
}
}
_ v

Listing A.2: Im itkListSampleToSTFHistogramGenerator werden das Histogramm ge-
neriert und Schwerpunkt und Varianz berechnet. Daneben wird die
std::multimap fiir den effizienten Zugriff auf die Voxel eines Bins erzeugt.

( M
1| // Das Histogramm mit der angepassten Grofe und dem

// oberen und unteren Grenzen der abgetragenen Werte erzeugen
m_Histogram->Initialize(m_Sizes, h_lower, h_upper) ;

// einen Iterator iber das Histogramm generieren

HistogramType: :Iterator ithisto = m_Histogram->Begin();
6| HistogramType: :Iterator end = m_Histogram->End();

// Alle Bins auf O setzen
while(ithisto != end)

{

ithisto.SetFrequency(0);
11| ++ithisto;

}

// einen Iterator iiber die Eingabedaten generieren
typename TListSample::ConstIterator imagelter = m_List->Begin() ;
typename TListSample::ConstIterator imagelast = m_List->End() ;
16
typename HistogramType::IndexType index ;

typename TListSample::MeasurementVectorType lvector ;
typename HistogramType::MeasurementVectorType hvector ;
unsigned int ij;

21l unsigned int imageIndexX = O;
unsigned int imagelIndexY = O0;
unsigned int imagelIndexZ = 0;
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A. Anhang

itk::Index<2> indexBaryAndVary;
double worldCoordX = O;

double worldCoordY =
double worldCoordZ = O;
unsigned int mem, div;

|
o

// die Felder fiir Schwerpunkt (barycenter) und
// Varianz initialisieren

double init[3] = {0.0, 0.0, 0.0%};

ArrayType baryCoordinates = ArrayType(init);
m_Barycenters->SetRegions(m_Sizes);
m_Barycenters->Allocate();
m_Barycenters->FillBuffer(baryCoordinates) ;
double varianceCoordinate = 0.0;
m_Variances->SetRegions(m_Sizes);
m_Variances->Allocate();
m_Variances->FillBuffer(varianceCoordinate);
// die std::multimap fiir die Speicherung der Voxelkoordinaten
m_VolumeIndexMultiMap.clear();

// das Histogramm auffiillen und gleichzeitig Schwerpunkt und
// Varianz der Bins berechnen

// dazu iiber die Eingabedaten iterieren
while (imageIter != imagelast)

{

// aus dem Identifier des Iterators iiber die Liste der

// Eingabedaten die Bildkoordinaten berechnen

imageIndexX = imagelter.GetInstanceIldentifier() % m_ImageSizeX;
mem = imagelter.GetInstanceIdentifier() - imageIndexX;

div = mem / m_ImageSizeX;

imageIndexY = div % m_ImageSizeY;

mem = div - imageIndexY;

div = mem / m_ImageSizeY;

imageIndexZ = div % m_ImageSizeZ;

// die Bildkoordinaten in Weltkoordinaten umrechnen

worldCoordX = imageIndexX * m_ImageSpacingX;
worldCoordY = imageIndexY * m_ImageSpacingV;
worldCoordZ = imagelndexZ * m_ImageSpacingZ;

// die Messwerte des Bildes in die des Histogramms umwandeln

lvector = imagelter.GetMeasurementVector() ;

for (1 =0 ; i < HistogramType: :MeasurementVectorSize ; i++)

{

hvector[i] = (THistogramMeasurement) lvector[i] ;

}

// die Position des Bins in die der Messwert sortiert werden muss holen
// wird ITK intern durch bindre Suche ermittelt

m_Histogram->GetIndex (hvector,index);

// liegt der Messwert ausserhalb der Histogrammgrenzen?
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by
/

if (!m_Histogram->IsIndexOutOfBounds(index))

{

// Die k-Nachbarschaft aus ~\cite{Spatialized_TF} bei der
// Histogrammgenerierung anwenden

for (int k = -2; k <= 2; k++)

{

for (int 1 = -2; 1 <= 2; 1++)

{
indexBaryAndVary[0] = index[0];
indexBaryAndVary[1] = index[1];
indexBaryAndVary[0] = indexBaryAndVary[0] + k;
indexBaryAndVary[1] = indexBaryAndVary[1] + 1;

// liegt der Nachbarpunkt auch noch im Histogramm?

if (!m_Histogram->IsIndexOutOfBounds(indexBaryAndVary) &&

indexBaryAndVary[0] >= 0 && indexBaryAndVary[0] < m_Sizes[0] &&

indexBaryAndVary[1] >= 0 && indexBaryAndVary[1] < m_Sizes[1])

{

// das Bin im Histogramm um eins erhdhen

m_Histogram->IncreaseFrequency(indexBaryAndVary, 1);

// die Koordinaten des Voxels zum Schwerpunkt hinzurechnen

baryCoordinates = m_Barycenters->GetPixel (indexBaryAndVary) ;

baryCoordinates[0] += worldCoordX;

baryCoordinates[1] += worldCoordY;

baryCoordinates[2] += worldCoordZ;

m_Barycenters->SetPixel(indexBaryAndVary, baryCoordinates);

// die Koordinaten des Voxels zur Varianz hinzurechnen

varianceCoordinate = m_Variances->GetPixel(indexBaryAndVary) ;

varianceCoordinate += (worldCoordX * worldCoordX) +
(worldCoordY * worldCoordY) + (worldCoordZ * worldCoordZ);

m_Variances->SetPixel (indexBaryAndVary, varianceCoordinate);

// den Voxel nur fiir das jeweilige Bin speichern, nicht auch fiir seine
// k Nachbarn
if (k==0&& 1 == 0)
{
unsigned int id = indexBaryAndVary[1] * m_Sizes[0] +
indexBaryAndVary [0] ;
unsigned int volumeid = imageIter.GetInstanceldentifier();
// das Wertepaar in die multimap einbinden
m_VolumeIndexMultiMap.insert(
std::pair<unsigned int const, unsigned int const>(id, volumeid));

++imagelter ;

/ wieder an den Anfang des Histogramms gehen
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ithisto = m_Histogram->Begin();
end = m_Histogram->End();

// iiber das Histogramm iterieren, um die Schwerpunkte zu normieren
// und die Varianz zu berechnen
while(ithisto != end)
{

// aus dem Identifier des Iterators die Position im Histogramm berechnen
indexBaryAndVary[0] = ithisto.GetInstanceIdentifier() % m_Sizes[0];
mem = ithisto.GetInstanceIldentifier() - indexBaryAndVary[O];

div = mem / m_Sizes[0];

indexBaryAndVary[1] = div % m_Sizes[1];

// die Anzahl der Voxel im Bin fiir die Normierung holen

double voxelAnzahl = ithisto.GetFrequency();

// den Schwerpunkt normieren

baryCoordinates = m_Barycenters->GetPixel(indexBaryAndVary) ;
baryCoordinates[0] /= voxelAnzahl;

baryCoordinates[1] /= voxelAnzahl;

baryCoordinates[2] /= voxelAnzahl;

m_Barycenters->SetPixel (indexBaryAndVary, baryCoordinates);

// die Varianz mit dem Schwerpunkt berechnen und normieren
varianceCoordinate = m_Variances->GetPixel (indexBaryAndVary);
varianceCoordinate = (varianceCoordinate / voxelAnzahl) -
(baryCoordinates[0] * baryCoordinates[0])-

(baryCoordinates[1] * baryCoordinates[1])-

(baryCoordinates[2] * baryCoordinates[2]);

m_Variances->SetPixel (indexBaryAndVary, varianceCoordinate);

++ithisto;

3
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Abkilirzungen

1D
2D
3D
CcT
et al.
FTF
IGD
ITK

MI
MIP

MIR
MPP
MRT
OPP
PET
STF
STFs
TF
TFs
TTF
TTFs
VTK

eindimensional

zweidimensional

dreidimensional

Computertomographie, Computertomograph

et alii <lat.> (und andere)

Farbtransferfunktion

Institut fiir Graphische Datenverarbeitung der Fraunhofer Gesellschaft
Insight Toolkit; freie Programmbibliothek fiir die Bildverarbeitung,
entwickelt von der Kitware Inc.

Mutual Information

Medical Imaging Platform; zu erweiternde Software fiir die
medizinische Bildverarbeitung

Mutual Information Registration

Multiple Properties per Point

Magnetresonanztomographie, Magnetresonanztomograph
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Positronen Emissions Tomographie, Positronen Emissions Tomograph
Spatialized Transfer Function

Spatialized Transfer Functions

Transferfunktion

Transferfunktionen

Transparenz-Transferfunktion

Transparenz-Transferfunktionen

Visualization Toolkit; freie Programmbibliothek fiir die Visualisierung,
entwickelt von der Kitware Inc.
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