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1. Motivation und Aufbau

The demand for ... [multimodal
visualizations] is rapidly increasing in
scienti�c 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 Ferré, Anna Puig and
Dani Tost, aus [FPT02]

Motivation

Durch medizinische Bildgebung ist es den Ärzten und Forschern möglich geworden, Ein-
blick ins Innere des menschlichen Körpers 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 Datensätzen des gleichen Objekts, die zudem mit verschie-
denen Modalitäten aufgenommen wurden (multimodale Visualisierung), ermöglicht die
Nutzung der Vorteile und ebenso eine Kompensation der Nachteile. Weiterhin können
komplementäre Informationen, die sich aus den speziellen Abbildungseigenschaften der
Verfahren ergeben, gemeinsam präsentiert werden. Eine dreidimensionale Visualisierung
bietet zudem einen natürlichen Blick auf das Objekt.

Eine multimodale Abbildung kann selbstverständlich auch zwei Volumen der gleichen
Modalität zeigen (sog. Multivolumen-Visualisierung), die zu unterschiedlichen Zeitpunk-
ten aufgenommen wurden. Unabhängig von den verwendeten bildgebenden Verfahren
müssen die Datensätze zunächst durch eine Registrierung zueinander im Raum ausgerich-
tet werden. Die Vereinigung der Datensätze erfolgt in der anschlieÿenden Multivolumen-
Visualisierung. Die Genauigkeit der Registrierung hat dabei einen hohen Ein�uss auf das
Visualisierungsergebnis.

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

1



1. Motivation und Aufbau

implementiert werden. Bisher stand innerhalb dieser Anwendung keine 3D-Darstellung
der Registrierungsergebnisse zur Verfügung. Mit Hilfe einer Visualisierung sollen rele-
vante Strukturen der Datensätze hervorgehoben und vergleichbar gemacht werden. Wei-
terhin soll die Identi�kation sowie die Unterscheidbarkeit und Klassi�kation der Organe
möglich sein. Für diese Arbeit ergeben sich auÿerdem 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 Datensätze unterschied-
licher bildgebender Verfahren unabhängig von der aufgenommenen Körperregion 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 müssen auch
Kontextinformationen aus dem gleichen Datensatz für eine Lagebestimmung hinzugefügt
werden können. Fehlende Information soll mit Hilfe von komplementären Strukturen aus
einem Datensatz anderer Modalität kompensiert werden.

Aufbau der Diplomarbeit

In Anlehnung an die Arbeit von Puig, Ferré et al. [FPT02] werden für den Entwurf des
multimodalen Volumenvisualisierungssystems die folgenden Punkte untersucht. Anhand
der bildgebenden Verfahren werden zunächst die wichtigen Eigenschaften der verwende-
ten Daten herausgearbeitet, die das Ergebnis der multimodalen Visualisierung beein�us-
sen. In diesem Zusammenhang erfolgt die Analyse der Vor- und Nachteile der jeweiligen
Modalität sowie der in den Bilddaten auftretenden Artefakte. Da die Visualisierungs-
methoden vielfältig und für multimodale Visualisierungen unterschiedlich gut geeignet
sind, wird im Anschluss eine Auswahl von Methoden der multimodalen Visualisierung
vorgestellt. Die verschiedenen Ansätze werden analysiert und anhand der gestellten An-
forderungen für die Umsetzung ausgewählt. Daraufhin wird ein Überblick über Transfer-
funktionen und deren Spezi�kation 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 möglicher Renderingalgorithmen werden der Entwurf für 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 auÿerdem eine Diskussion über die Leistungsfähigkeit
des Systems. Weiterhin werden Anregungen für die Optimierung und Weiterentwicklung
der Komponente in folgenden Arbeiten gegeben.
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2. Bildgebende Verfahren für 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.

Prof. Dr. Werner A. Bautz,
Radiologisches Institut,

Universität
Erlangen-Nürnberg

Einer Visualisierung von medizinischen Bilddaten geht immer eine Bildaufnahme
voraus. Es ist wichtig, die Eigenschaften der einzelnen bildgebenden Verfahren bei der
späteren Visualisierung zu beachten. Je nach Verfahren können einige Gewebearten unter-
schiedlich gut dargestellt werden. Zum Beispiel ist es nicht möglich Knochen in Magne-
tresonanztomographiebildern darzustellen, andererseits ist dafür der Weichteilkontrast
um ein vielfaches höher als zum Beispiel bei der Computertomographie. Auch die Auf-
lösung und damit die zu verarbeitende Datenmenge variiert zwischen den Modalitäten.
Jedes Verfahren hat somit charakteristische Merkmale, die vor allem im Hinblick auf eine
multimodale Visualisierung der Daten beachtet werden sollten. Aus diesem Grund be-
schäftigt sich dieses Kapitel mit den drei für die Registrierung am häu�gsten verwendeten
Bildgebungsverfahren Computertomographie (CT), Positronen Emissions Tomographie
(PET) und Magnetresonanztomographie (MRT). Weiterhin sollen die Eigenschaften der
Datensätze, welche für die Darstellung durch das zu entwickelnde multimodale Visualisie-
rungssystem verwendet wurden, erläutert werden. Die Besonderheiten der verwendeten
Modalitäten 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 für die Visualisierung von Interesse sind.

3



2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

2.1. Anforderungen an die verwendeten
Volumendatensätze und den Nutzer

Für die Darstellung der Volumendatensätze mit der Visualisierungskomponente ist es
erforderlich, dass die Transformationsparameter für die Ausrichtung der Datensätze be-
reits mit der vorhandenen Registrierungskomponente berechnet worden sind. Weiterhin
müssen diese Translations- und Rotationsparameter sowie die Bilddaten im Bildverarbei-
tungssystem abrufbar sein. In den Datensätzen müssen Informationen wie Au�ösung und
Gröÿe der Voxel gespeichert sein, um der Visualisierungskomponente für Anpassungen
der verwendeten Funktionen zur Verfügung zu stehen. Es werden keinerlei Einschränkun-
gen bezüglich der Ausprägung dieser Eigenschaften gemacht. Um interessierende Struk-
turen hervorheben zu können, sollte der Nutzer die Modalität und den abgebildeten
Körperbereich kennen und sich über 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 Datensätze erfüllen die oben genannten
Anforderungen. Insgesamt liegen 19 Volumendatensätze vor, die drei verschiedene Kör-
perbereiche abbilden. Neben 11 zur Verfügung stehenden Aufnahmen des Schädels und
sechs Thoraxaufnahmen, sind zwei Ganzkörperdatensätze vorhanden. Sämtliche darzu-
stellende Datensätze sind gruppenweise 9 verschiedenen Patienten zugeordnet.

2.2. Grundlagen der Computertomographie

2.2.1. Bildgebung mittels Computertomographie

1 Die Bildgebung der Computertomographie basiert auf der 1895 von Wilhelm Con-
rad Röntgen entdeckten Röntgenstrahlung. Für die Erfassung der Bildinformation muss
das Volumen durchstrahlt werden. Somit bedeutet jede CT-Untersuchung eine Strah-
lenbelastung für 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
Röntgenröhre und den gegenüberliegenden Detektoren zusammen. Die Detektoren beste-
hen aus einem Szintillationskristall und einer dahinter liegenden Photodiode. Der Szintil-
lationskristall wandelt die Röntgenstrahlung durch Interaktion des γ-Quanten mit einem
Elektron in Licht um. Die Photodiode erzeugt entsprechend der Lichtmenge ein elektri-
sches Signal, welches für die Rekonstruktion der Schicht genutzt wird (vgl. [LOPR97]).

1Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Computertomographie (CT) sind folgenden Quel-
len entnommen: [CTH, GCT, CTA]
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2.2. Grundlagen der Computertomographie

Während einer Aufnahme rotiert die Gantry eines Spiral-CTs 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. Während die Gantry eine
Dauerrotation beschreibt, wird der Untersuchungstisch mit dem Pati-
enten kontinuierlich vorgeschoben. Es resultiert ein spiralförmiger 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 vollständig rekon-
struiert. Da die einzelnen Schichten aus den Daten berechnet werden, kann deren Lage
so gewählt werden, dass sie sich überlappen, was zu einer Verbesserung der Bildqualität
führt. In der klinischen Routine werden meist Überlappungen von 30-50% angewendet
(vgl. [CTH]).

Für die Rekonstruktion einer Schicht wird eine ge�lterte Rückprojektion verwendet.
Hierbei werden die gemessenen Signale zunächst mit einem Hochpass�lter gefaltet, um
die Bildschärfe zu erhöhen. Das ge�lterte Signal wird anschlieÿend in den Bildraum
zurückprojiziert. Die Daten aus allen Winkeln werden zu einem Schichtbild addiert. Die
(ge�lterte) Rückprojektion wird durch Abbildung 2.2 verdeutlicht. Das Ergebnis der
Bildrekonstruktion sind Volumendatensätze, die sich aus Schichtbildern zusammensetzen.
In der klinischen Routine werden diese Schichten meist mit einer Au�ösung von 512 x
512 Voxeln und einer Pixelgröÿe von ca. 0,5 x 0,5 mm erzeugt. Die Schichtdicke beträgt
je nach Fragestellung ca. 2 mm.

Houns�eld Einheiten Die Werte eines CT-Bildes werden in Houns�eld Einheiten (engl.
Houns�eld Units, Abk. HU) angegeben. Sie repräsentieren die Schwächungswerte von
Geweben relativ zur Röntgendichte von Wasser und werden wie folgt berechnet:

CTMesswert = 1000 ∗ (µ− µWasser) /µWasser (2.1)

5



2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

(a) (b)

Abbildung 2.2.: Bei der Rekonstruktion einer Schicht aus den gemessenen CT-Daten
kommt die ge�lterte Rückprojektion, hier im rechten Bild (b) darge-
stellt, zum Einsatz. Wie unschwer zu erkennen ist, wird durch die Hoch-
pass�lterung, im Gegensatz zur Rückprojektion ohne Filterung (a), die
Bildschärfe stark erhöht. Nach der Faltung werden die gemessenen Si-
gnale in den Bildraum zurückprojiziert. Dies gleicht einer Verwischung
des Bildsignals über die zu rekonstruierende Schicht. Quelle: [FBP].

Wasser hat per De�nition 0 HU. Luft liegt bei ca. -1000 HU, während es nach oben
keine Grenze gibt. Medizinische Computertomographen arbeiten auf einer Skala von
-1024 bis +3071 Houns�eld Einheiten. Somit stehen für eine Visualisierung in Form von
Grauwertbildern 4096 Grauwerte zur Verfügung. Eine Übersicht der Houns�eld Einheiten
verschiedener Gewebetypen zeigt Abbildung 2.3.

Abbildung 2.3.: Für einige Gewebearten, die typischerweise mit der CT aufgenommen
werden, sind die dazugehörigen Schwächungswerte in Houns�eld Einhei-
ten (Houns�eld Units, HU) abgetragen. Aus der Abbildung ist ersicht-
lich, dass ein Gewebe immer einen Bereich der Houns�eld Skala belegt.
Weiterhin wird deutlich, dass sich die Bereiche mehrerer Gewebe über-
schneiden können. Dies ist z.B. bei tumorösem Gewebe, der Leber und
Blut der Fall. Quelle: [LOPR97].

Die CT-Messwerte der Gewebe erstrecken sich jeweils über einen Bereich der Houns-
�eld Skala. Auch in verschiedenen CT-Aufnahmen haben gleiche Gewebe annähernd die
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2.2. Grundlagen der Computertomographie

gleichen Intensitätswerte. Somit sind die Bilddaten gewissermaÿen standardisiert. Dies
erleichtert die Visualisierung von CT-Datensätzen, da z.B. die De�nition und die Wieder-
verwendung von Transferfunktionen, zur Analyse von Datensätzen mit einer bestimmten
Fragestellung, realisierbar werden (vgl. [HST+04]). Die Bereiche unterschiedlicher Gewe-
be können sich überschneiden. Dies kann bei einer späteren Visualisierung zu Proble-
men führen, da unterschiedliches Gewebe auf gleiche Grauwerte abgebildet wird. Bei der
De�nition von Transferfunktionen muss daher eine Möglichkeit gefunden werden diese
Grauwertbereiche voneinander zu trennen (vgl. Abschnitt 4.2).

Bewertung der Computertomographie Die CT wird in der klinischen Diagnostik sehr
häu�g verwendet. Dies liegt vor allem daran, dass Computertomographen in fast jeder
Klinik verfügbar und die Untersuchungen sehr günstig geworden sind. Die Au�ösung einer
modernen CT-Aufnahme und der sehr gute Knochenkontrast sind weitere Punkte, die
für eine CT sprechen. Die kurzen Aufnahmezeiten ermöglichen Volumendatensätze, die
frei von Bewegungsartefakten sind. CT-Daten bilden die Anatomie der aufgenommenen
Körperregion ab und ermöglichen so die Suche nach morphologischen Abweichungen, die
z.B. Ergebnis krankhafter Veränderungen sind. Ein weiterer wichtiger Einsatzbereich ist
die Bestrahlungsplanung in der Onkologie.

Obwohl sich die einzelnen Organe durch Fettgewebe voneinander abgrenzen und
somit für 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 während einer Aufnahme gegen ein CT. Für bestimmte Fragestellungen, wie
z.B. die Darstellung der Blutgefäÿe (Angiographien), müssen Kontrastmittel verabreicht
werden, die Unverträglichkeiten beim Patienten auslösen können.

2.2.2. Verwendete Computertomographiedaten

Für die Darstellung mit der multimodalen Visualisierungskomponente, die in dieser Ar-
beit entwickelt wurde, stehen neun CT-Datensätze zur Verfügung (s. Abb. 2.4). Von
diesen sind fünf Schädelaufnahmen, die den in Abschnitt 2.4.2 beschriebenen MRT-
Aufnahmen zugeordnet sind. Einer der Schädeldatensätze hat sowohl einen dazugehö-
rigen MRT-, als auch einen PET-Datensatz. Die vier anderen Datensätze gehören zu
PET-Daten (vgl. Abschnitt 2.3.2). Davon zeigen drei Datensätze den Thorax des Pati-
enten und einer bildet den gesamten Körper ab.

Eigenschaften der Datensätze Die Unterschiede in den Eigenschaften der zur Ver-
fügung stehenden CT-Datensätze liegen hauptsächlich in den Bereichen Au�ösung, Vo-
xelgröÿe und Anzahl der Bits, mit denen die Messwerte gespeichert werden. Alle vorlie-
genden Datensätze 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 Datensätze angepasst werden und
erfolgt stets mit 16 Bit Datentypen. Sämtliche zur Verfügung stehenden Datensätze 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-Datensätze - die für diesen Abschnitt
nicht relevanten Datensätze sind grau unterlegt.

beispielhaft anhand von drei Datensätzen.

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
Au�ösung 512 x 512 x 50 512 x 512 x 40 512 x 512 x 36
Pixelgröÿe 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
Gröÿe 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.: Eigenschaften von drei verwendeten CT-Schädeldatensätzen.

Abgebildete Körperregionen Die CT-Datensätze bilden sowohl den gesamten Körper
bzw. Thorax und Schädel, als auch nur den Schädel ab. Je kleiner die abgebildete Region
ist, desto besser kann die Au�ösung der Daten werden, ohne die Strahlenbelastung des
Patienten zu erhöhen. Aus diesem Grund variiert die Pixelgröÿe im Bereich von weniger
als einem halben Millimeter bei Schädelaufnahmen bis hin zu 2,4 mm bei Ganzkörper-
datensätzen.

Die dargestellten Körperregionen unterscheiden sich in ihrem Aufbau sehr stark. So
bildet der Schädel eine kompakte Struktur mit wenigen Grenz�ächen zwischen Geweben,
die von Luft umgeben ist. Im Thorax und Abdomen treten komplexere Formen auf. Die
Strukturen sind z.T. viel gröÿer als im Schädel und es gibt viele Grenz�ächen. Die Anzahl
der zu unterscheidenden Organe ist viel höher als im Schädel. Im Thorax be�ndet 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
Grenz�äche innerhalb des Datensatzes.
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2.2. Grundlagen der Computertomographie

Interessierende Strukturen innerhalb der Daten Aus den CT-Datensätzen sollen vor
allem die Knochen dargestellt werden. Sie bilden in der Visualisierung meist den anato-
mischen Kontext für die Lokalisierung von interessierenden Strukturen aus MRT- oder
PET-Daten. Knochen werden aber ggf. auch separat dargestellt z.B. für die Visualisie-
rung von Frakturen. Knochen heben sich im CT aufgrund ihres hohen Intensitätswertes
stark vom umgebenden Gewebe ab. Die Gröÿe und vor allem der Durchmesser der Kno-
chenstrukturen ist abhängig von der aufgenommenen Körperregion. Im Schädelbereich
sind die Knochen viel dünner als z.B. bei Thoraxaufnahmen. Während Knochen im Tho-
raxbereich von viel Weichgewebe wie Muskulatur und Haut umgeben sind, werden die
Schädelknochen nur von einer dünnen Hautschicht bedeckt und schlieÿen das Weichge-
webe (Gehirn) vollständig 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 häu�g auftretende Artefakte unterschieden.

Zunächst treten in den vorliegenden Volumendatensätzen vor allem in Ganzkörper-
aufnahmen Bewegungsartefakte auf. Die Ursache hierfür ist die längere Aufnahmezeit,
in der der Patient ruhig liegen und evtl. den Atem anhalten muss. In Thoraxaufna-
men ist auch der Herzschlag für Bewegungsartefakte verantwortlich. Bewegungsartefakte
bewirken ein verwischen der Messwerte. Daraus resultiert die Verschlechterung der Kan-
teninformation.

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

Das letzte Artefakt entsteht an Materialien, die nicht von der Röntgenstrahlung
durchdrungen werden können. Dies sind vor allem Metalle (z.B. Zahnfüllungen). 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 Houns�eld Einheiten zu den Geweben ist
eine Standardisierung der Messwerte gegeben. Über die Rekonstruktion der Messwerte
lag keine Information vor. Daher kann bei einer Untersuchung der Übertragbarkeit von
generierten Transferfunktionen auf vergleichbare Datensätze nicht auf diesen Parameter
eingegangen werden. Die Parameter Au�ösung, Voxelgröÿe und die Bits pro Messwert
können durch geeignete Interpolation vereinheitlicht werden. Daher ist die CT aufgrund
ihrer Abbildungseigenschaften von allen in dieser Arbeit genutzten Modalitäten am ehe-
sten für eine solche Standardisierung geeignet.
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2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

2.3. Grundlagen der Positronen Emissions
Tomographie

Krankhafte Veränderungen zeigen sich oft in einer erhöhten Sto�wechselaktivität. Die
PET macht sich dies zu nutze, indem sie körpereigene Radionuklide als Strahlenquelle
für die Bildgebung verwendet. Demnach arbeitet PET ebenso wie CT mit Strahlung,
allerdings ist die Strahlenquelle hierbei innerhalb des Körpers. Die zu messende Strahlung
tritt nur an den Stellen aus dem Körper aus, an denen sich die Radionuklide anreichern.
Somit erfolgt zwar eine Darstellung genau dieser Bereiche, morphologische Informationen
umgebender Gewebe können 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 für die PET bilden Radionuklide die Positronen emittieren. Die Strahlen-
quelle wird, im Gegensatz zur CT, in den Organismus eingebracht. Hierfür werden Isotope
körpereigener Sto�e wie Sauersto� (15O), Fluor (18F), Kohlensto� (11C) und Sticksto�
(13N) verwendet. Diese Radionuklide müssen in Ringbeschleunigern, sogenannten Zyklo-
tronen hergestellt werden. Die Isotope haben meist eine kurze Halbwertszeit von wenigen
Minuten. Die Strahlenbelastung des Patienten für 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 Sto�e nach
der Herstellung nicht weit transportiert werden können.

Das von einem Radionuklid emittierte Positron vereinigt sich spätestens nach 5 mm
mit einem Elektron. Die beiden Teile werden vernichtet und es entstehen zwei γ-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 Szintillationszähler, sind bei einem Positronen
Emissions Tomographen auf einem Ring angeordnet (s. Abb. 2.5). Zwei sich gegenüberlie-
gende Detektorelemente müssen 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 können. Die räumliche Verteilung der Positronen Emitter lässt sich über ein Rekon-
struktionsverfahren, die sogenannte ge�lterte Rückprojektion, berechnen. Die Au�ösung
zwischen den Schichten ist mit bis zu 1 mm besser als die örtliche Au�ösung innerhalb ei-
ner Schicht. Diese beträgt zwischen 1-2 mm bei speziellen Hirntomographen und 2-3 mm
für Ganzkörpertomographen. Diese Au�ösungsbeschränkung ist von mehreren Ursachen
abhängig. 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 können, schränkt die örtliche Au�ösung am stärksten ein.

2Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Positronen Emissions Tomographie (PET) sind
folgenden Quellen entnommen: [PET, PMD]
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2.3. Grundlagen der Positronen Emissions Tomographie

Abbildung 2.5.: Die nach der Vereinigung eines Positrons und Elektrons entstandene
Vernichtungsstrahlung bewegt sich in einem Winkel von 180◦ ausein-
ander. Zwei sich gegenüberliegende Detektoren müssen die Strahlung
fast gleichzeitig erfassen, um den Ort der Vereinigung zu registrieren.
Quelle: [Poh].

Bewertung der Positronen Emissions Tomographie Aufgrund der schlechten Auf-
lösung und dem fehlenden anatomischen Kontext wird zu jedem PET immer auch ein
CT angefertigt, um eine genaue Lokalisierung der erhöhten Sto�wechselaktivität zu er-
möglichen. Um krankhafte Veränderungen, die in PET-Aufnahmen zu erkennen sind, in
CT-Aufnahmen zu lokalisieren, ist vor der multimodalen Visualisierung eine Registrie-
rung der Datensätze notwendig. Die Registrierung entfällt, wenn die für diesen Zweck
entwickelten PET-/ CT-Kombinationssysteme wie der SIEMENS biographTM verwendet
werden. Neben der schlechten Au�ösung tritt in PET-Daten ein starkes Rauschen auf.
Dieses schlechte Signal- zu Rausch-Verhältnis verlangt eine geeignete Vorverarbeitung
z.B. durch Median�lter, um die Qualität der Visualisierung zu verbessern. Ein weiterer
Nachteil ist die Strahlenbelastung des Patienten durch die verabreichten Radionukli-
de. Diese können auch Unverträglichkeiten, wie z.B. Übelkeit oder Geschmacksverlust
auslösen. Trotz der vielen Nachteile rechtfertigt die Darstellung der krankhaften Sto�-
wechselveränderungen die Verwendung der PET vor allem bei der Tumorsuche.

2.3.2. Verwendete Positronen Emissions Tomographie Daten

Insgesamt stehen fünf PET-Datensätze für die multimodale Visualisierung zur Verfügung.
Von diesen wurden alle mit den in Abschnitt 2.2.2 vorgestellten CT-Daten registriert.
Drei Aufnahmen zeigen den Schädel und Thorax des Patienten und eine den gesamten
Körper. Weiterhin liegt ein Datensatz aus �CT MRT PET� vor, der sowohl mit einem
MRT- als auch mit einem CT-Schädeldatensatz visualisiert werden soll (s. Abb. 2.6).

Eigenschaften der Datensätze Die vorliegenden PET-Datensätze haben, aufgrund
der groÿen Voxelausdehnung und der daraus resultierenden schlechten Au�ösung, den
geringsten Speicherbedarf. Für die gemeinsame Darstellung mit anderen Modalitäten
ist eine starke Überabtastung notwendig. Je nach aufgenommener Körperregion sind
die Voxel annähernd isotrop oder stark anisotrop. Auch die Anzahl der Bits für die
Speicherung der Bildinformation variiert stark (vgl. Tabelle 2.2).
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Abbildung 2.6.: Einteilung der verwendeten PET-Datensätze - die für diesen Abschnitt
nicht relevanten Datensätze sind grau unterlegt.

CT MRT PET CT PET Body

Schichtdicke 4,25 mm 2,42 mm
Au�ösung 128 x 128 x 35 128 x 128 x 351
Pixelgröÿe 4,296875 x 4,296875 mm 5,15 x 5,15 mm
Bits pro Pixel 16/16 16/8
insges./ verwendet
Gröÿe 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-Datensätze. �CT MRT PET� ist ein Schädelda-
tensatz und �CT PET Body� eine Ganzkörperaufnahme.

Abgebildete Körperregionen Wie auch bei den CT-Datensätzen liegen PET-Volumen-
daten des gesamten Körpers sowie in der Kombination Thorax und Schädel und reine
Schädeldaten vor. Somit variiert die Gröÿe der abgebildeten Regionen stark. Da die
Anatomie in PET-Daten nicht vollständig abgebildet wird und die dargestellten Akti-
vierungen abhängig von der schwere der krankhaften Veränderungen sind, können keine
Aussagen über die Gröÿe oder Form der dargestellten Strukturen gemacht werden. Nur
das Gehirn und in Ganzkörperdatensätzen die Blase zeigen in allen zur Verfügung stehen-
den Volumen eine Anreicherung des Kontrastmittels und werden daher hell dargestellt.

Interessierende Strukturen innerhalb der Daten In reinen Schädeldatensätzen zeigt
das Gehirn insgesamt eine hohe Sto�wechselaktivität. Um in dieser Region au�ällige Be-
reiche zu visualisieren, müssen relativ geringe Unterschiede in der Helligkeit erkannt wer-
den. Im Gegensatz dazu zeigen groÿe Bereiche von Thorax- und Ganzkörperaufnahmen
kaum messbare Aktivierung während sich die interessanten Strukturen durch ihre Hellig-
keit stark von der Umgebung abheben. Interessant sind in allen Datensätzen sehr helle
Bereiche, die auf eine hohe Sto�wechselaktivität hinweisen. Die Gröÿe der interessanten
Strukturen lässt sich nicht allgemein festlegen. Dies liegt daran, dass die dargestellten
krankhaften Veränderungen wie z.B. Tumore oft einen Wachstumsprozess repräsentieren
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2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie

und je nach Fortschreiten der Krankheit verändert sich auch die Gröÿe der Struktur. Wei-
terhin kann auch die Anzahl interessanter Strukturen in den Datensätzen 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 Aktivität in den Datensätzen, je nach aufgenommener
Körperregion und dem verwendeten Kontrastmittel, Organe mit einer hohen Grundsto�-
wechselaktivität und Ausscheidungsorgane sichtbar. Diese müssen durch den Betrachter
von den krankhaften Veränderungen unterschieden werden.

Standardisierung Die vorliegenden PET-Datensätze 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 Stärke der Anhäu-
fung des Kontrastmittels in bestimmten Organen bzw. krankhaft veränderten Strukturen
abhängig. Je nach Fortschreiten oder Art der Erkrankung treten groÿe Unterschiede in
der Sto�wechselaktivität und damit in der Intensität 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 Stärke des Signals aus. Diese
Unterschiede in den Bilddaten verhindern die Anwendung von Vorgaben (engl. Presets)
für 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 für die Berechnung der Bildinformation genutzt werden. An-
ders als z.B. bei der CT wird hier keine Röntgenbestrahlung des Körpers durchgeführt.
Die MRT misst stattdessen die Menge an Wassersto�-Protonen im Gewebe anhand derer
kernmagnetischen Eigenschaften und der daraus resultierenden Magnetisierung.

2.4.1. Bildgebung mittels Magnetresonanztomographie

3 Für die Aufnahme eines Datensatzes wird der Patient in ein Dauermagnetfeld gebracht,
an dem sich der gröÿte Teil der im Gewebe enthaltenen Protonen parallel ausrichtet.
Durch drei sogenannte Gradienten wird die Stärke des Magnetfeldes lokal verändert, so
dass eine Kodierung der Positionen innerhalb des Magnetfeldes möglich wird. Hierzu wird
zunächst eine Schicht aus dem Volumen durch einen Gradienten ausgewählt. Eine Be-
sonderheit der MRT ist, wie in Abbildung 2.7 gezeigt, dass die Lage dieser Schnittebenen
frei gewählt werden kann.

3Die in diesem Abschnitt vorgestellten Merkmale der Magnetresonanztomographie (MRT) sind folgen-
den Quellen entnommen: [HK03, MRIa, GMR]
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2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

Abbildung 2.7.: Da die Wahl der Schichten in der MRT über sogenannte Gradienten
erfolgt, welche ein statisches Magnetfeld beein�ussen, können beliebige
Schnittebenen durch das Volumen gewählt werden. Quelle: [HK03].

Über die Anregung durch einen elektromagnetischen Impuls werden die Protonen der
gewählten Schicht anschlieÿend um einen bestimmten Winkel (Flipwinkel) aus ihrer Aus-
richtung gekippt wodurch eine Quermagnetisierung entsteht. Während der sogenannten
Längsrelaxation richten sich die Protonen je nach Gewebe unterschiedlich schnell wieder
an dem Magnetfeld aus und die Quermagnetisierung zerfällt. Dabei geben sie die zuvor
aufgenommene Energie in Form von elektromagnetischen Wellen ab, welche für 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 für dasselbe Gewebe führen kann. Die Gehirn�üssigkeit, das
sogenannte Liquor, sendet in der T1 Wichtung ein schwaches Signal, während 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]).

(a) (b)

Abbildung 2.8.: Aus T1 und T2 Wichtung resultierende MRT-Bilder des menschlichen
Gehirns. Au�ällig sind die Unterschiede in der Darstellung der Gehirn-
�üssigkeit (T1 - dunkel (a); T2 - hell (b)). Quelle: [HK03].
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2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Bewertung der Magnetresonanztomographie Die MRT kommt völlig ohne schädli-
che radioaktive Strahlung aus. Somit ist die Belastung des Patienten, bis auf die Laut-
stärkeentwicklung während der Aufnahme, sehr gering. Aus diesem Grund können Auf-
nahmen beliebig oft wiederholt werden, was vor allem bei Verlaufskontrollen vorteilhaft
ist. Für die Diagnose ist vor allem der sehr gute Weichteilkontrast wichtig. Dieser ermög-
licht es, unterschiedliche Gewebetypen zu klassi�zieren, Veränderungen zu lokalisieren
und so z.B. die Tumorsuche zu erleichtern. Auch bei der MRT müssen für bestimmte
Fragestellungen Kontrastmittel verwendet werden. Eingesetzt werden häu�g Gadolinium-
Präparate, welche die Relaxationszeiten stark reduzieren und so in einer T1 Wichtung
hell erscheinen. Es können Unverträglichkeiten gegen die Kontrastmittel auftreten, diese
sind allerdings weniger häu�g als bei Röntgenkontrastmitteln (vgl. [MRIb] und [MED]).
Neben der Abbildung der Morphologie ermöglicht die MRT auch einen Einblick in funk-
tionelle Abläufe z.B. im Gehirn. Funktionelle Daten lagen für diese Arbeit allerdings
nicht vor.

Im Gegensatz zum guten Weichteilkontrast fällt negativ auf, dass Knochen im MRT
nur als dunkle Bereiche erkennbar sind. Eine Diagnose der Knochenstruktur ist damit
nicht möglich. 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 für
hochaufgelöste anatomische Datensätze sind ein Nachteil dieses Bildgebungsverfahrens.
Während den Aufnahmen können Bewegungen Artefakte verursachen. Weiterhin sind
Magnetresonanzaufnahmen noch immer sehr teuer und nicht an allen Kliniken verfügbar.

2.4.2. Verwendete Magnetresonanztomographiedaten

Bei der MRT müssen die für die Bildgebung verwendeten Wichtungen unterschieden
werden. Die vorliegenden Magnetresonanzdaten wurden gröÿtenteils mit einer T1 Wich-
tung aufgenommen (vier Datensätze). Weiterhin steht ein Datensatz mit einer T2 Wich-
tung zur Verfügung. Die MRT-Daten bilden ausschlieÿlich den Kopf ab (s. Abb. 2.9).
Neben der monomodalen Visualisierung werden sie mit fünf CT-Datensätzen (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-Datensätzen genauer
dargestellt.

Eigenschaften der Datensätze Die vorliegenden Datensätze unterscheiden sich ganz
erheblich in ihren Datenmengen. Dies liegt an den Unterschieden in Au�ösung und An-
zahl der Bits mit denen ein Messwert gespeichert wird. Der Speicherbedarf des hochauf-
gelösten 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-Datensätze wurden
ebenso wie die CT-Daten mit einer anisotropen Voxelgröÿe aufgenommen.

Auch in den Einstellungen am Gerät unterscheiden sich die vorliegenden Datensätze
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-Datensätze - die für diesen Abschnitt
nicht relevanten Datensätze sind grau unterlegt.

tierende Wichtung müssen bei der De�nition von Transferfunktionen beachtet werden.
Zwischen einer T1 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 Datensätzen �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 Möglichkeit bestimmte Gewebe gezielt
stärker zu wichten. So wurde bei �CT MRT Head 1� die weiÿe Substanz hervorgehoben,
während in �CT MRT PET� die graue Substanz das stärkste Signal gibt. Die Tabelle 2.3
zeigt anhand von drei Beispielen die Unterschiede in den Eigenschaften der vorliegenden
MRT-Datensätze.

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
Au�ösung 512 x 512 x 56 256 x 256 x 21 256 x 256 x 22
Pixelgröÿe 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
Gröÿe 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-Schädeldatensätzen
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2.4. Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Abgebildete Körperregionen Alle verwendeten MRT-Daten zeigen auschlieÿlich den
Kopf verschiedener Patienten. Thoraxaufnahmen sind nur beschränkt möglich, da für
gut aufgelöste Datensätze lange Aufnahmezeiten von mehreren Minuten notwendig sind.
Dabei würden Bewegungsartefakte durch Atmung und Herzschlag entstehen. Diese kön-
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-Schädelaufnahmen 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 Für die Visualisierung sind vor al-
lem krankhaft veränderte Strukturen im Gehirn wie z.B. vergröÿerte Liquorräume oder
Tumore von Interesse. Die Gröÿe der Strukturen variiert je nach Ausprägung der Krank-
heit. Auch die optischen Eigenschaften lassen sich nicht allgemein festlegen, da sie von
der Wichtung des Datensatzes abhängig sind.

Artefakte Die in MRT-Aufnahmen auftretenden Artefakte können angelehnt an [Kau]
in drei Gruppen eingeteilt werden. Die erste Gruppe von Artefakten entsteht bei der
Datenmessung und basiert auf den Eigenschaften des Messgerätes. So erzeugt eine In-
homogenität des Dauermagnetfeldes Störungen innerhalb des Bildes. Diese Störungen
können sowohl die Form von Strukturen im Bild, als auch die abgebildeten Intensitäten
verändern. Eine weitere Ursache für solche Artefakte können Fehler bei der Gradien-
tenschaltung sein. Eine Inhomogenität des elektromagnetischen Impulses bewirkt Ver-
änderungen der Intensität innerhalb eines kleinen Bereiches im Bild. Die Hauptursache
für 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 häu�gsten in der
MR-Bildgebung auftretende Bildfehler ist das Bewegungsartefakt. Durch die langen Auf-
nahmezeiten bei hochaufgelösten anatomischen Datensätzen passiert es häu�g, dass der
Patient sich zwischen einer Anregung und dem Auslesen des Signals bewegt. In Thorax-
aufnahmen basieren diese Artefakte häu�g auf Bewegungen des Herzens oder des gesam-
ten Brustkorbs durch die Atmung. Artefakte dieser Art können durch die Abstimmung
der Messzeitpunkte auf die Herztätigkeit und Atmung (engl. triggering) unterdrückt
werden. Bewegungsartefakte stellen sich als unscharfe Bildbereiche dar. Flussartefakte
basieren auf der Bewegung von Flüssigkeiten (z.B. Blut) im Volumen. Sie treten auf, da
der angeregte Teil der Flüssigkeit die selektierte Schicht zum Zeitpunkt der Datenmes-
sung bereits wieder verlassen hat. Das Ergebnis sind Blutgefäÿe, die obwohl das Blut sehr
viel Wasser enthält, 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 während 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 für die medizinische Registrierung

Die dritte Gruppe von Artefakten basiert sowohl auf den Eigenschaften des Magnetre-
sonanztomographen als auch auf der Bildrekonstruktion. Ein möglicher 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-
ÿend wird ihr Signal gemessen. Dieses Signal wird dann bei der Rekonstruktion über
die innerhalb des Bildes liegenden Signale auf der gegenüberliegenden Seite addiert. Das
letzte Artefakt tritt an starken Kanten in schlecht aufgelösten Bildern auf. Dort bilden
sich parallele Linien, die Wiederholungen des Kantensignals darstellen. Dieses Phänomen
wird als Gibbs Ringing bezeichnet.

Standardisierung Aufgrund der groÿen Varianz der Einstellungen für die Datenaufnah-
me und der daraus resultierenden Unterschiede im Bildmaterial ist eine Standardisierung
im Hinblick auf einheitliche Transferfunktionen für die vorliegenden MRT-Datensätze
nicht möglich. 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, für jeden MRT-Datensatz eine eigene Transferfunktion für die
Abbildung auf Farbe und Transparenz zu spezi�zieren.
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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 Modalitäten 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 dafür notwendige Diskretisierung (Digitalisierung) ist ein zweistu�ger Prozess
(vgl. [LOPR97]).

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 repräsentiert. Um das Signal in seine Bestandteile zu
zerlegen, wird die diskrete Fourier-Transformation angewendet. Hierbei wird das Signal
f (x) nur an N diskreten Stellen abgetastet (Sampling).4

F (u) =
∑

0≤u≤N−1

f (x) [cos (2πux/N)− isin (2πux/N)] , 0 ≤ x ≤ N − 1 (2.2)

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

r = 1/N = 2 · fmax (2.3)

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

sinc (x) = sin (πx) / (πx) (2.4)

Das Äquivalent der sinc-Funktion im Frequenzraum, ist ein Puls�lter (Abb. 2.10(b)).
Dieser entspricht einer Bandpass�lterung der Frequenzen, aus denen sich das Signal zu-
sammensetzt.

S (u) =

{
1,wenn− k ≤ u ≤ k;

0, sonst.
(2.5)

Da die sinc-Funktion im Ortsraum unendlich weit ist, müssen für die Rekonstruktion
eines Pixelwertes die Messwerte aller Abtastpunkte mit einbezogen werden. Diese Ei-
genschaft der Funktion wird �in�nite support� genannt. Da dies aber enorme Rechenzeit
benötigt, werden im Frequenzraum häu�g Dreieck- oder Gauÿ�lter für die Rekonstruk-
tion des Signals im Frequenzraum verwendet (vgl. [FvDFH90, RS01]). Diese schränken

4Diese und die folgenden Gleichungen sind zum besseren Verständnis nur für den eindimensionalen Fall
dargestellt.
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2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

den Bereich der für die Rekonstruktion verwendeten Frequenzen ein. Ein Dreieck�lter im
Frequenzraum und sein Äquivalent im Ortsraum sind in Abbildung 2.10(d) und 2.10(c)
dargestellt.

f(x) F(u)

(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 2.10.: Für die Rekonstruktion eines Bildes aus einem gemessenen Signal müss-
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 Puls�lter (b). Um die Berechnung zu vereinfachen, werden
in der Praxis häu�g Dreiecks�lter (d) verwendet. Das Äquivalent im
Ortsraum ist in (c) gezeigt. Quelle: [FvDFH90].

Bei der Beschränkung der Rekonstruktion auf bestimmte Frequenzen des Fourier-
Spektrums eines Signals, entstehen Artefakte wie Aliasing oder Moiré-E�ekte. Die Pa-
rameter des Rekonstruktions�lters können vom Radiologen gewählt werden und haben
Ein�uss auf die Qualität der Rekonstruktion. So ist es möglich die Daten �weich� zu
rekonstruieren, d.h. das Rauschen in den Daten wird geglättet. Mit dem Rauschen geht
aber auch Kanteninformation verloren. Eine �harte� Rekonstruktion hingegen behält die
Kanteninformation bei und feinere Strukturen sind im resultierenden Bild erkennbar.
Dies geht allerdings mit einem erhöhten Rauschanteil einher. Auch eine mittlere Rekon-
struktion ist möglich. Diana Stölzel untersucht in [Stö04] sehr ausführlich die Auswirkung
der Rekonstruktion auf die Qualität von Transferfunktionen, welche auf Kanteninforma-
tionen basieren.
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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 ⊂ N abgebildet.

f (x) ∈ R→ g (x) ∈W (2.6)

Die Kodierung der quantisierten Werte erfolgt binär, meist mit 8 oder 16 Bits. Dies muss
bei der Visualisierung medizinischer Daten beachtet werden, da es nicht möglich ist, eine
Transferfunktion, die für 8 Bit Daten de�niert 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 ×N) auf einen endlichen Wertebe-
reich abbildet. In medizinischen Bildern ist dieser Wertebereich meist die Grauwertmenge
G:

f : M ×N → G (2.7)

Die Elemente der Bereiche sind natürliche Zahlen, so dass für 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 De�nition aus [LOPR97] kann auf die
Pixelwerte eines Bildes wie folgt zugegri�en werden:

f (m, n) = g (2.8)

Der resultierende Wert entspricht einer Mittelung der rellen Werte in einer Umgebung um
den dazugehörigen Messpunkt. Der nächste Abschnitt geht näher auf diese Besonderheit
ein.

2.5.2. Partialvolumene�ekt

Der Partialvolumene�ekt ist in allen Volumendatensätzen vorhanden. Er tritt auf, wenn
innerhalb der Umgebung, aus welcher der Wert für einen Voxel rekonstruiert wird, eine
Grenze zwischen mehreren Geweben mit unterschiedlichen Eigenschaften verläuft. 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 P1, P2 und P3 genau einem Gewebe. Bei der Rekonstruktion des Bildes
wird nun die Umgebung um jeden Abtastpunkt mit einbezogen. Dabei ergibt sich für
Punkte, die nah an einer Grenze liegen, eine Mittelung der Messwerte und somit ein
Mischgewebe A&B. Die anschlieÿende Abtastung für die Darstellung des Bildes ist in
Abbildung 2.11(b) dargestellt. Das Gitter soll eine mögliche Verteilung und Ausdehnung
der Voxel im Bild darstellen. Der Punkt P3 liegt innerhalb des Bereiches, in dem die Mess-
werte gemischt wurden. Würde der Wert dieses Punktes für das gesamte Voxel gelten,
dann wäre im Bild an dieser Stelle die Grenze zwischen den Geweben unscharf [LFB98].

21



2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

(a) (b)

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 Partialvolumene�ekt auf. Da bei der Berechnung des Wertes eines
Abtastpunktes auch die Umgebung mit eingeht, vermischen sich die
Gewebe in der Nähe der Grenze (Abb. (b)). Im rekonstruierten Bild
würde ein Voxel, dessen Wert sich aus Punkt P3 ergibt, nicht eindeutig
zu einem Gewebe zugeordnet werden können und den Mischwert A&B
erhalten. Quelle: [LFB98].

Die Auswirkungen des Partialvolumene�ekts müssen 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 Ein�uss
auf die Berechnung der Gradienten, welche neben anderen Eigenschaften des Bildes als
Parameter für Transferfunktionen genutzt werden.

Die Ausprägung des Partialvolumene�ekts variiert mit der Gröÿe der Volumenele-
mente. Daher sind Partialvolumenartefakte verstärkt in den Thorax- und Ganzkörperauf-
nahmen sowie PET-Daten mit einer geringen Ortsau�ösung zu �nden. Die Verwischung
der exakten Kanteninformation durch den Partialvolumene�ekt 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 Datensätze Schicht-
dicken von mehreren Millimetern aufweisen. Eine Auswirkung des Partialvolumene�ekts
ist, dass der Rand von rundlichen Strukturen treppenartig dargestellt wird. Weiterhin
werden z.B. in PET-Aufnahmen, durch die geringe Au�ösung 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 können.

2.6. Registrierung von medizinischen Datensätzen

Für die multimodale Visualisierung spielt die Registrierung von medizinischen Datensät-
zen eine groÿe Rolle. Durch die Vor- und Nachteile der bildgebenden Verfahren bezüglich
ihrer Abbildungseigenschaften kann es sinnvoll sein, Daten aus verschiedenen Quellen
gleichzeitig darzustellen. Durch die multimodale Visualisierung wird es möglich, dass
sich die Daten ergänzen und dem Betrachter die Informationsaufnahme erleichtert wird
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2.6. Registrierung von medizinischen Datensätzen

bzw. neue Informationen erschlossen werden. Insbesondere die Kombination von anato-
mischen und funktionellen Daten ist sinnvoll, um krankhafte Veränderungen genau zu
lokalisieren. Die Visualisierung registrierter Daten kann somit theoretisch in fast allen
klinischen Bereichen Anwendung �nden. Neben der Diagnose können registrierte Daten
auch für die Operations-/ Bestrahlungsplanung, intraoperative Überwachung sowie die
Verlaufskontrolle von Therapien und zur Auswertung der Behandlungsergebnisse ver-
wendet werden. Für letztere bietet sich eine Multivolumen-Visualisierung der gleichen
Modalität 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 Datensätzen nur vorgenommen, wenn ein groÿer Nutzen daraus
gezogen werden kann.

Dieser Abschnitt soll nur einen kurzen Überblick über mögliche Formen der Re-
gistrierung geben. Alle für 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 Gröÿe über zwei Zufallsvariablen (Daten-
sätze) A und B. Die Registrierung setzt sich aus zwei Teilschritten zusammen. Zunächst
muss die Transformation bestimmt werden, welche die beiden Datensätze in das glei-
che Koordinatensystem überführt. Anschlieÿend müssen die Au�ösungen der Datensät-
ze angeglichen und die berechnete Transformation angewendet werden. Dies wird auch
als Ausrichtung der Datensätze (Alignement) bezeichnet (vgl. [FPT04]). Für die Be-
stimmung der Transformation wird einer der beiden Datensätze, das sogenannte Fixed
Image, nicht verändert und der andere Datensatz (Floating Image) wird je nach den
verwendeten Transformationen modi�ziert. Somit muss die berechnete Transformation
für die spätere Visualisierung auch nur auf einen der beiden Datensätze (welcher wäh-
rend der Registrierung das Floating Image war, bzw. die Inverse-Transformation auf das
Fixed Image) angewendet werden. Die Transformationen, welche für die Registrierung
in dieser Arbeit berechnet werden, zählen zu den rigiden Transformationen und setzen
sich aus Rotationen und Translationen zusammen. Die zu maximierende MI beschreibt
die statistische Abhängigkeit der beiden Zufallsvariablen bzw. die Redundanz der Infor-
mation der Datenwerte zusammengehöriger Voxel aus den beiden Datensätzen. Die MI
wird dann maximal, wenn die beiden Datensätze exakt zueinander ausgerichtet sind. Bei
der MIR werden keinerlei Annahmen über die Beziehung zwischen den Datenwerten (wie
z.B. der Intensitätsunterschied) gemacht. MIR ist auch nicht auf bestimmte Bildinhalte
oder verwendete Modalitäten beschränkt. Damit eignet sich die MIR sehr gut für die
Registrierung von medizinischen Volumendatensätzen, wie sie für diese Arbeit benötigt
wurde (vgl. [MCV+97]).
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2. Bildgebende Verfahren für die medizinische Registrierung

Die Klassi�kation von Registrierungsverfahren erfolgt nach [MV98] anhand von 9
Punkten:

1. Dimension der
registrierten Daten

2. Registrierungsbasis 3. Art der Transformation

4. Domäne der
Transformation

5. Benötigte Interaktion 6. Optimierungsstrategien

7. Beteiligte Modalitäten 8. Beteiligte Subjekte 9. Beteiligte Objekte

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

Die Registrierungsbasis (2.) gibt an, welche Informationen für die Registrierung ver-
wendet werden. Unterschieden wird in extrinsische Information, die künstlich von auÿen
an das Objekt angefügt wird und intrinsische Information, die sich aus den aufgenom-
menen Bildern ergibt. Beispiele für extrinsische Informationen sind Stereotaktische Rah-
men und Markierungen auf der Hautober�äche. Als intrinsische Information können z.B.
segmentierte Ober�ächen, oder anatomische Landmarken genutzt werden. Die für die
Registrierung in dieser Arbeit genutzte MIR verarbeitet die Grauwerte der Bilder und
nutzt somit intrinsische Informationen.

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

Transformationen können lokal auf einzelne Voxel bzw. Ober�ächenpunkte angewen-
det werden oder global den gesamten Datensatz verändern (4.). Für eine Grobregistrie-
rung werden meist globale Transformationen angewendet, um anschlieÿend durch lokale
Transformationen feinere Strukturen übereinander zu bringen. Die Registrierungen wur-
den für diese Arbeit global ausgeführt.

Weiterhin wird nach der Art und Menge der nötigen Interaktion (5.) unterschieden.
Automatische Verfahren registrieren Datensätze ohne menschliche Unterstützung, wäh-
rend halb-automatische Registrierungsansätze meist eine initiale Registrierung durch den
Benutzer erwarten. Weiterhin besteht die Möglichkeit, dass der Nutzer Ergebnisse des
Algorithmus korrigiert. Bei der interaktiven Registrierung gibt der Algorithmus eine in-
itiale Transformation vor und der Nutzer registriert die Datensätze selbst. Die verwendete
MIR zählt zu den automatischen Verfahren.

Bei automatischen oder halb-automatischen Verfahren �nden verschiedene Arten von
Optimierungsstrategien Anwendung (6.). Die Parameter für eine Transformation kön-
nen zum einen für feste Punkte in den Datensätzen über eine Optimierung berechnet
werden. Dies ist allerdings nur bei kleinen Informationsmengen, wie bei der markerba-
sierten Registrierung möglich. Die zweite Art der Optimierung ist eine Suche nach den
Transformations-Parametern. Hierbei wird eine Funktion über 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. A�ne Transformationen bewahren die Parallelität von Geraden,
während projektive Transformationen nur noch Geraden auf Geraden
abbilden. Curved Transformationen sind am mächtigsten, da sie Ob-
jekte beliebig verformen können. Quelle: [MV96].

Optimierung dieser Funktion werden dann die Datensätze registriert. Für die MIR wur-
de eine Optimierung mit dem SIMPLEX-Algorithmus durchgeführt.

Besonders häu�g 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 Modalitäten
unterteilt sich in die Bereiche monomodale und multimodale Registrierung. Während die
monomodale Registrierung häu�g für Verlaufskontrollen genutzt wird, können mit der
multimodalen Registrierung die Vorteile der Bildgebungsverfahren kombiniert werden.
Die MIR ermöglicht die Registrierung unterschiedlicher Modalitäten.

Punkt (8.) klassi�ziert mögliche Anwendungen in intra- und inter-Subjekt Regis-
trierung. Erstere verwendet ausschlieÿlich Daten eines Patienten, wohingegen die inter-
Subjekt Registrierung unterschiedliche Patienten miteinander registriert, um zum Bei-
spiel statistische Informationen über die Ausprägung von krankhaften Veränderungen zu
erhalten. Für die Visualisierung in dieser Arbeit wurden Datensätze des gleichen Patien-
ten (intra-Subjekt) miteinander registriert.

Es werden Datensätze von fast allen Bereichen des menschlichen Körpers miteinan-
der registriert. Angefangen beim Kopf mit Schädelknochen und Gehirn, über Thorax
und Abdomen, bis hin zu den Extremitäten. Einen sehr ausführlichen Überblick über
eine Klassi�kation der medizinischen Registrierung geben die Artikel von J. Maintz, M.
Viergever et al. [PMV03], [MV98], [MV96].
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3. Multimodale Visualisierung

medizinischer Volumendatensätze

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

Christof Rezk-Salama,
aus [RS01]

Eine Visualisierung ist immer von Zielen geprägt, die es zu erreichen gilt. Die Eig-
nung einer Visualisierung hängt von diesen Zielen und von den darzustellenden Daten
ab. Eine geeignete Visualisierung ermöglicht es dem Betrachter die gesamte Information,
die in den dargestellten Daten beinhaltet ist, wahrzunehmen und als Grundlage für Ent-
scheidungen zu nutzen (vgl. [SM00], S. 7). Eine solche Visualisierung für eine Menge von
Daten zu �nden ist keine triviale Aufgabe. Möglichst viel Information muss verständ-
lich, ohne unnötigen Interpretationsaufwand durch den Betrachter und mit minimalem
Gestaltungsaufwand vermittelt werden. In den folgenden Abschnitten werden verschie-
dene Visualisierungsmöglichkeiten vorgestellt. Neben der in dieser Arbeit verwendeten
direkten Volumenvisualisierung anhand von Transferfunktionen werden auch die beiden
alternativen Formen kurz erläutert. Die wichtigsten Eigenschaften der drei analysierten
Methoden sind in Tabelle A.1 im Anhang übersichtlich zusammengefasst.

3.1. Anforderungen an die zu erzeugende
Visualisierung

Die bestehende Software MIP ist um eine 3D-Visualisierung zu erweitern, welche zwei
Datensätze unabhängig vom verwendeten bildgebenden Verfahren gemeinsam darstellen
kann. Dabei sollen die in den Datensätzen enthaltenen Strukturen vollständig abgebil-
det und ihre Grenzen betont werden. Neben der Darstellung einzelner Strukturen soll
Kontextinformation anhand weiterer Strukturen aus dem gleichen Datensatz und kom-
plementäre Information aus anderen Modalitäten zur Visualisierung hinzugefügt werden
können. Die Visualisierung ist ohne eine aufwändige und fehleranfällige Vorbereitung
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der darzustellenden Daten, wie z.B. eine Ober�ächenextraktion, zu erzeugen. Falls mög-
lich ist für das Rendering der Daten auf Hardwareunterstützung zurückzugreifen. Die
notwendigen Einstellungen für das Rendering sollen für den Nutzer intuitiv und leicht
veränderbar sein. Der Nutzer muss die Visualisierung mit möglichst geringem Aufwand
erzeugen können. Dazu zählt auch, dass die Fusion der Daten automatisch erfolgt und
nicht durch den Nutzer über eine Fusionsfunktion beschrieben werden muss. Änderungen
der Visualisierungsparameter Beleuchtung und Kameraposition sollen in Echtzeit umge-
setzt werden. Auch eine nachträgliche Veränderung der Registrierung der Datensätze soll
interaktiv durchführbar sein und ist somit möglichst schnell zu aktualisieren. Nachdem
die Visualisierung erstellt wurde, sollen interaktive Betrachtungsmöglichkeiten, wie z.B.
zoomen und rotieren, zur Verfügung stehen. Weiterhin muss das Visualisierungssystem
mit den Programmbibliotheken ITK (Insight Toolkit), VTK (Visualization Toolkit) und
wxWidgetsimplementiert werden.

3.2. Schichtbilder und deren Eignung für 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 Röntgenbilder 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 Datensätze ist
in der zu erweiternden Software MIP bereits implementiert und die vorhandene Mög-
lichkeit zur multimodalen Darstellung von registrierten Datensätzen wird im Folgenden
vorgestellt.

Die Darstellung der Daten erfolgt auf Standardmonitoren meist in 256 Graustufen,
während spezielle Monitore für die digitale Radiologie auch bis zu 1024 Grauwerte dar-
stellen können. Da z.B. Computertomographiedaten, wie in Abschnitt 2.2.1 beschrieben,
mit 4096 Houns�eld Einheiten aufgenommen werden, müssen die gemessenen Werte häu-
�g auf 256 Graustufen abgebildet werden. Um einen Informationsverlust zu vermeiden,
wird eine spezielle Technik für die Einschränkung des Grauwertbereichs eingesetzt. Beim
sogenannten Window & Level Verfahren werden anhand von zwei Parametern die dar-
zustellenden Grauwerte aus dem Grauwertbereich G = {0, . . . , 4095} ausgewählt. Damit
erhöht sich der Kontrast im Bild gegenüber 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 verstärkt wird. Durch den Window Level
Parameter kann die Lage dieses Bereiches verändert werden. Die beiden Parameter be-
stimmen demnach, welche Gewebe im Bild sichtbar sind. Häu�g werden die sogenannten
�Lungenfenster�, �Weichteilfenster� und �Knochenfenster� verwendet. Abbildung 3.1 zeigt
die Fensterung beispielhaft an einem Schädel-CT.
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(a) (b) (c)

Abbildung 3.1.: Die Beschränkung 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 völlig überblendet 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. über ein Schach-
brettbild möglich 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 be�ndet (s.
Abb. 3.2).

Durch das Schachbrettmuster ist es möglich, manuelle Registrierungen zu überwachen
oder automatische Registrierungen zu überprüfen. Die Schichtbilddarstellung verbindet
eine schnelle Visualisierung beider Volumen mit der Möglichkeit einen genauen Blick auf
den Bildinhalt zu werfen. Dadurch kann die Registrierung anhand der Lage von Knochen-
strukturen oder anderen anatomischen Landmarken überprüft werden. Die Lokalisierung
von krankhaften Veränderungen 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 Veränderung die richtige Modalität angezeigt
wird. Da die Lage der Felder bei mehr als einer Unterteilung nicht frei wählbar ist, ist
es allerdings möglich, dass eine gewünschte Unterteilung für eine bestimmte Blickrich-
tung nicht de�niert werden kann. In diesem Fall muss die Reihenfolge der Datensätze
getauscht werden um an der Position der interessierenden Struktur den richtigen Da-
tensatz anzuzeigen. In bestimmten Fällen wird der E�ekt allerdings nur auf eine oder
beide der anderen Blickrichtungen verschoben, so dass dann in diesen die gewünschte
Unterteilung nicht erreicht werden kann (vgl. Abschnitt 6.2). Analog zur Schachbrett-
darstellung könnte 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.

28



3

3.2. Schichtbilder und deren Eignung für das Visualisierungssystem

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

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 be�nden. Die Anzahl der Felder ist dabei
wählbar. In den Abbildungen (a)-(c) wurde je eine Unterteilung in x-
und y-Richtung des Bildes gewählt, während 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 über 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 de�niert werden,
die basierend auf den Intensitätswerten und ggf. den berechneten Gradientenwerten für
jedes Pixel entscheidet, welche der möglichen Informationen aus den beiden Datensätzen
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-
hängigkeit von der Fragestellung de�niert werden. Diese Art der Schichtbilddarstellung
hat den Vorteil, dass an allen Positionen innerhalb der Schicht die für den Nutzer inter-
essante Bildinformation dargestellt wird. Allerdings kann durch eine falsche Entscheidung
auch eine Visualisierung entstehen, die zu Fehlinterpretationen führt.
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Eignung der multimodalen Schichtbilddarstellung für das

Visualisierungssystem

Schichtbilddarstellungen lassen sich sehr schnell und einfach aus den Volumendaten er-
zeugen. Sie bieten eine gute Übersicht über den Inhalt einer Schicht, da keine Verdeckun-
gen auftreten können. Gleichzeitig erlauben sie durch die hohe Ortsau�ösung innerhalb
einer Schicht einen genauen Einblick ins Innere des Volumens. Auch multimodale Vi-
sualisierungen lassen sich durch Schichtbilder erzeugen, indem die Daten z.B. über ein
Schachbrettmuster dargestellt werden. Die Vorteile der Schichtbilddarstellung mehrerer
Datensätze sind die Möglichkeit die Genauigkeit einer Registrierung sehr gut mit dem
Auge abschätzen zu können sowie Strukturen in den Datensätzen parallel genau zu be-
trachten und basierend auf der neu gewonnenen Information Schlüsse zu ziehen oder
die Daten weiter zu verarbeiten z.B. durch eine Segmentierung. Um einen Datensatz zu
untersuchen, ist allerdings eine zeitaufwändige Betrachtung aller Schichten nötig. Dies
wird durch die Verbesserung der Au�ösung zwischen den einzelnen Schichten und der
daraus resultierenden hohen Schichtanzahl immer schwieriger. Vor allem für die Kom-
munikation von Diagnoseergebnissen an Nichtmediziner sind Schichtbilddarstellungen
wenig geeignet. Ein weiterer Nachteil ist die fehlende Volumeninformation, welche dem
Arzt als Kontext für eine Diagnose sehr hilfreich sein kann. Multimodale Darstellungen
anhand von Schichtbildern erfüllen 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 für das Visualisierungssystem

Dieser Abschnitt beschäftigt sich mit der indirekten Volumenvisualisierung. Anders als
bei der rein zweidimensionalen Schichtbilddarstellung, wird bei der indirekten Volumen-
visualisierung eine dreidimensionale Repräsentation der Datensätze generiert. So werden
z.B. Ober�ächen extrahiert und dann gerendert.

Indirekte Visualisierungspipeline

Die für die Generierung einer Visualisierung nötigen 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. geglättet wer-
den. Beim Mapping wird die später zu visualisierende geometrische Repräsentation 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 Anzeigegerät vor und veranlasst den Zei-
chenprozess durch die Gra�kkarte (vgl. [SM00], [SML02] und [RS01]). Abbildung 3.4
zeigt die Visualisierungspipeline für die indirekte Volumenvisualisierung.
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Abbildung 3.3.: In der allgemeinen Visualisierungspipeline werden die Daten nach dem
Vorverarbeitungsschritt (Filtering) im Schritt Mapping in eine andere
Repräsentation überführt. Die modi�zierten Volumendatendaten werden
anschlieÿend ggf. beleuchtet (Shading) und gerendert (Rendering).

 X= Position im Volumen 
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Property computation= gemessner Grauwert 
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Transferfunktion- Zuweisung von optischen Parametern 
Shading 
Composition = Rendering 
 
 
 
 
 

1. allgemeine visualisierungspipeline 
 

 
 
 

2. indirekte monomodale Visualisierungspipeline 
 

 
 
 

3. direkte monomodale Visualisierungspipeline 
 
 

 

X Beleuchtung Rendering     Oberflächen-   
   extraktion Vorverarbeitung 

 

X Rendering Mapping Filtering Shading  Image 

Abbildung 3.4.: Nach dem Vorverarbeitungsschritt (Filtering) werden die Daten im
Schritt Mapping in eine andere Repräsentation überführt. Dies ist hier
durch eine Ober�ächenextraktion dargestellt. Die so erzeugten Geome-
triedaten werden anschlieÿend beleuchtet (Shading) und gerendert (Ren-
dering).

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 können sehr e�ektiv von modernen Gra�kkarten verarbeitet werden. Der
räumliche Eindruck einer indirekten Volumenvisualisierung wird durch Beleuchtungsbe-
rechnungen (Shading) verstärkt.

Ober�ächenextraktion

Die Ober�äche, welche die Position, Gröÿe und Form einer gesuchten Struktur im Da-
tensatz repräsentiert, wird anhand eines gewählten Schwellwertes aus dem Volumen ex-
trahiert. Da alle Punkte auf dieser Ober�äche den gleichen Datenwert besitzen, wird sie
als Isoober�äche bezeichnet. Für die Extraktion der Isoober�ächen aus Volumendaten-
sätzen hat sich der Marching Cube Algorithmus als Standardverfahren etabliert [LC87].
Dabei wird mit Hilfe eines Würfels direkt in den Voxeln des Volumendatensatzes nach
dem Verlauf der Isoober�äche gesucht und diese gegebenenfalls durch Dreiecke appro-
ximiert. Dafür werden die Punkte auf der Ober�äche durch trilineare Interpolation der
Voxelwerte ermittelt.

Der Marching Cube Algorithmus erzeugt einzelne Dreiecke, die in ihrer Gesamtheit
die Isoober�äche repräsentieren. Die Anzahl der Dreiecke ist für eine e�ektive Speiche-
rung und Visualisierung meist zu hoch. Um den benötigten Speicherplatz zu reduzieren,
erfolgt die Speicherung der Dreiecke als Dreiecksnetz. Darin muss jeder Eckpunkt eines
Dreiecks nur einmal mit der Information, zu welchen Dreiecken er gehört, gespeichert
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werden. Ein solches Dreicksnetz kann anschlieÿend durch die Vereinigung benachbarter
Dreiecke zusammengefasst werden. Dieses Vorgehen wird auch als Dezimierung bezeich-
net (vgl. [SZL92]). Als Entscheidungskriterum für die Vereinigung werden z.B. die Gröÿe
des enstehenden Dreiecks und die Di�erenz zwischen den Ober�ächennormalen der zu
vereinenden Dreiecke herangezogen (vgl. [SZL92]).

Da die Extraktion der gesuchten Ober�ächen aus groÿen Datensätzen sehr zeitauf-
wändig ist, werden in klinischen Workstations verbesserte Versionen des Marching Cube
Algorithmus verwendet. Lewiner et al. [LLVT03] geben ein Beispiel für die Beschleuni-
gung des Verfahrens und die Möglichkeit der Hardwareunterstützung. Eine Weiterent-
wicklung des Marching Cube Algorithmus ist der Marching Tetrahedra Algorithmus, bei
dem anstelle eines Würfels ein Tetraeder durch den Datensatz wandert. Der Vorteil ist
die Eliminierung der Mehrdeutigkeiten des Ober�ächenverlaufs, die beim Marching Cube
Algorithmus auftreten können. Allerdings verdreifacht sich die Anzahl der extrahierten
Dreiecke (vgl. [ST90]).

Ober�ächenrepräsentationen haben neben dem schnellen Rendering den Vorteil, dass
Flächeninhalt der Ober�äche und Volumen des extrahierten Objektes schnell berechnet
werden können. Die extrahierte Ober�äche z.B. eines Organs ist durch die notwendigen
Interpolationen immer nur eine Approximation der eigentlichen Ober�äche. Die Genau-
igkeit ist hierbei von dem gewählten Schwellwert und der Qualität der echten Isoober-
�äche in den Daten abhängig. Mögliche Ungenauigkeiten können dem Betrachter z.B.
durch Unschärfe vermittelt werden.

Ein geeigneter Schwellwert, mit dem allein die interessierende Ober�äche vollständig
extrahiert wird, kann häu�g 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 Ober�äche nicht gerendert werden. Zum
anderen kann es zu einer verfälschten Darstellung kommen, indem Ober�ächen mitein-
ander verbunden werden, die im Volumen nicht zusammenhängen. Da grundsätzlich alle
Isoober�ächen mit dem gewählten Schwellwert extrahiert werden, kann es zu einer ho-
hen Anzahl an Ober�ächen kommen. Artefakte, die sich z.B. aus Inhomogenitäten in den
Messdaten ergeben, müssen von der gewünschten Information getrennt werden.

Neben der Ober�ächenextraktion direkt aus dem Volumendatensatz, wird häu�g mit
Segmentierungsergebnissen gearbeitet. Dies bietet sich an, wenn für die Volumetrie oh-
nehin eine Segmentierung von wichtigen Regionen durchgeführt werden muss. Die Seg-
mentierung der Daten fällt in den Schritt Filtering der Visualisierungspipeline. Aus den
gewonnenen Segmentierungsergebnissen lässt sich eine Ober�äche extrahieren, indem die
äuÿeren Voxel miteinander zu einem Dreiecksnetz verbunden werden. Dies hat den Vor-
teil, dass die Anzahl der Voxel, die für die Ober�ächengenerierung betrachtet werden
müssen, sehr gering ist. Allerdings hängt die Qualität der Ober�äche stark von der Qua-
lität des Segmentierungsverfahrens ab.
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Indirekte Volumenvisualisierung für multimodale Daten

Die indirekte Visualisierung mehrer Volumendatensätze erfordert die Extraktion aller
relevanten Ober�ächen aus den Daten. Die erzeugten geometrischen Repräsentationen
werden dann an die Gra�khardware für das Rendering übergeben. Bei der Multivolumen-
Visualisierung machen sich zwei Nachteile dieses indirekten Verfahrens besonders be-
merkbar. Zum einen muss die Ober�ächengenerierung für alle anzuzeigenden Ober�ächen
durchgeführt werden. Dies erhöht 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. Für
die Registrierung von Datensätzen ist Kontextinformation oft hilfreich, da mehr An-
haltspunkte für die Beurteilung der Qualität 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 Isoober�ächendarstellungen bei denen mit
Transparenz gearbeitet wird. Eine Visualisierung mehrerer Isoober�ächen des Zahn CT-
Datensatzes aus [PLB+01] ist in 3.5(b) dargestellt. Hierbei wurde den Ober�ächen eine
Transparenz zugewiesen, um die extrahierten Strukturen im Inneren des Zahnes sichtbar
zu machen.

(a) (b)

Abbildung 3.5.: (a) Darstellung zweier registrierter Volumendatensätze 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 verstärkte Sto�wechselak-
tivität vorliegt, in den anatomischen Kontext einordnen zu können. (b)
Mehrere Isoober�ächen wurden aus einem synthetischen Zahndatensatz
extrahiert. Um auch die Ober�ächen im Inneren des Volumens sehen
zu können, wurde den Ober�ächen eine Transparenz zugewiesen. Quel-
le: (b) [MC].
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Eignung der indirekten multimodalen Volumenvisualisierung für

das Visualisierungssystem

Die Extraktion der Isoober�ächen ist durch ihren hohen Aufwand und ihre Fehleran-
fälligkeit der Hauptnachteil der indirekten Volumenvisualisierung. Sämtliche darzustel-
lenden Ober�ächen müssen durch den Nutzer aus den Datensätzen extrahiert werden.
Die Extraktion muss bei Änderungen an den Daten ggf. wiederholt werden. Durch die
Extraktion der Isoober�äche geht Information über die Daten unterhalb der Ober�ä-
che, wie z.B. die Strukturiertheit des Gewebes, verloren. Die Anforderungen an die zu
erstellende Visualisierungskomponente verlangen jedoch, dass die Strukturen nicht auf
ihre Ober�äche reduziert werden. Somit erfüllt 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 möglichst detailgetreu dar. Die Daten werden nicht, wie bei der indirekten Volu-
menvisualisierung, in eine geometrische Repräsentation umgewandelt. Für das Rendering
der Daten wird falls möglich auf die Unterstützung der Gra�khardware zurückgegri�en.
Dieser Abschnitt erläutert die grundlegenden Eigenschaften der direkten Volumenvisua-
lisierung und analysiert mögliche Formen der Visualisierungspipeline für die multimodale
Visualisierung. Weiterhin wird die Verwendbarkeit für die Erzeugung multimodaler Vi-
sualisierungen untersucht.

3.4.1. Direkte monomodale Volumenvisualisierung

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

Im Schritt Filtering werden die Volumendatensätze häu�g durch eine Median�lte-
rung geglättet. Sehr häu�g wird auÿerdem die Berechnung der Gradienteninformation
(Stärke und Richtung des Gradienten) durchgeführt. Die Gradientenstärke (Betrag des
Gradienten oder auch Gradient Magnitude) beschreibt die Stärke einer Kante und wie
nah sich das jeweilige Voxel an dieser Kante be�ndet. Die Gradientenrichtung gibt an,
in welcher Richtung sich die Kante vom jeweiligen Voxel aus gesehen be�ndet. Diese
Information wird für die Erstellung der direkten Volumenvisualisierung mit Hilfe von
mehrdimensionalen Transferfunktionen benötigt (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 de�nierten 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 aufwändige Segmentierung durchführen zu müssen.
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Abbildung 3.6.: Nach dem Vorverarbeitungsschritt (Filtering) wird den Voxeln des Da-
tensatzes im SchrittMapping anhand ihrer Eigenschaften eine Farbe und
Transparenz zugewiesen. Dies wird mittels Transferfunktionen erreicht.
Der räumliche Eindruck bei der Volumendarstellung kann durch Beleuch-
tungse�ekte (Shading) verstärkt werden. Die Voxel werden anschlieÿend
gerendert.

3.4.2. Direkte multimodale Volumenvisualisierung

Die multimodale Visualisierung erlaubt die kombinierte Darstellung mehrerer miteinan-
der registrierter Volumendatensätze (vgl. 2.6) auch unterschiedlicher Aufnahmemoda-
litäten. So können beispielsweise CT-Aufnahmen den anatomischen Kontext für funk-
tionelle Information aus PET-Aufnahmen bilden. Dies kann die Kommunikation von
diagnostizierten Funktionsstörungen erleichtern. Vier Eigenschaften charakterisieren die
unterschiedlichen Möglichkeiten mehrere Volumen gleichzeitig darzustellen. In [FPT02]
werden diese Visualisierungsmöglichkeiten ausführlich auf ihre Eignung untersucht.

Art der Fusion Zunächst 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 komplementäre
Darstellung der Daten möglich, bei der beide Volumen gleichermaÿen zum Wert eines
Punktes im gerenderten Bild beitragen (z.B. MRT und CT). Zum anderen wird bei der
supplementären Methode für jedes Voxel entschieden, welcher Datensatz zu rendernden
Wert beisteuert. Hierbei ist es auch möglich, dass aus den beiden Datensätzen unter-
schiedliche Eigenschaften für die Visualisierung herangezogen werden (z.B. MRT und
PET). Diese Fusion der Daten ist von den Vorüberlegungen her ein aufwändiger Prozess.
Die Auswahl von Eigenschaften ist mit einer Segmentierung zu vergleichen. Es müssen
für alle Kombinationen von Modalitäten eigene Fusionsfunktionen angegeben werden. Da
die Visualisierung möglichst automatisch und ohne die De�nition einer Fusionsfunktion
erzeugt werden soll, werden in dieser Arbeit nur komplementäre OPP-Visualisierungen
generiert. Bei der MPP-Visualisierung werden die Eigenschaften zweier Datensätze auf
unterschiedliche Visualisierungsparameter abgebildet. So kann die eine Modalität z.B. auf
Grauwerte im gerenderten Bild abgebildet werden, während die Voxelwerte des anderen
Datensatzes Farbwerten entsprechen. Die Art der Fusion beschreibt somit, nach welchem
Kriterium die darzustellenden Eigenschaften der Datensätze für das spätere Rendering
ausgewählt werden.
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3. Multimodale Visualisierung medizinischer Volumendatensätze

Zeitpunkt der Datenfusion Das zweite Kriterium für die Wahl einer Visualisierungs-
methode ist der Zeitpunkt der Datenfusion. Der Fusionszeitpunkt bestimmt, ob für jedes
Volumen eine eigene Transferfunktion de�niert werden muss, oder ob für 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 Datensätze �ieÿt als
drittes Kriterium mit in den Entwurf des Visualisierungssystems ein. Für 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 während des Renderings auf die Volumenelemente angewendet werden
muss. Letzteres würde die benötigte Rechenzeit für ein erneutes Rendering der Visualisie-
rung (z.B. nach Rotation der Kamera) erhöhen, auch wenn die Registrierungsparameter
nicht geändert wurden. Der Nachteil der Transformation vor der Visualisierungspipe-
line ist, dass durch die für Transformation und Angleichung der Voxelgröÿe benötigte
Interpolation ein Fehler in die Daten eingebracht wird. Allerdings ist es ohne eine Vorab-
registrierung nicht möglich einem Voxel eines Datensatzes den dazugehörigen Voxel aus
dem anderen Datensatz zuzuordnen.

Veränderung der Visualisierungsparameter Die Aktualisierungszeit ist auch bei der
Veränderung der Visualisierungsparameter Licht, Transferfunktion und Kameraposition
das Kriterium für den Entwurf des Visualisierungssystems. Je nach verwendetem Fusions-
zeitpunkt muss nach der Veränderung der Visualisierungsparameter die gesamte Pipeline
ggf. sogar für alle darzustellenden Datensätze erneut durchlaufen werden.

3.4.3. Pipelines der direkten multimodalen Volumenvisualisierung

Der Zeitpunkt der Datenfusion beein�usst maÿgeblich den Aufwand der nötig ist, um
auf Veränderungen der Parameter der Visualisierung zu reagieren. In diesem Abschnitt
sollen die verschiedenen Fusionszeitpunkte und die dazugehörigen Visualisierungspipeli-
nes vorgestellt werden. In Anlehnung an [FPT04] werden die Messwerte der Datensätze
als Property und die optischen Parameter eines Voxels als Material bezeichnet.

Property Fusion Die Property Fusion beschreibt die Fusion der Messwerte der Daten-
sätze zu Beginn der Visualisierungspipeline. Anschlieÿend werden die fusionierten Daten
mit den daraus ermittelten Gradienteninformationen an die Visualisierungspipeline wei-
tergegeben. Für die Fusion werden die darzustellenden Eigenschaften aus den Volumen
ausgewählt bzw. neue Eigenschaften berechnet. Dies hängt davon ab, wieviele Eigen-
schaften in der Visualisierung dargestellt werden sollen (OPP oder MPP) und ob die
Daten die gleichen Eigenschaften darstellen (OPP-komplementär) oder sich gegenseitig
ergänzen (OPP-supplementär). Abbildung 3.7 verdeutlicht dies.

In dieser Arbeit wurde die Property Fusion verwendetet, um OPP-Visualisierungen
komplementärer Daten zu erzeugen. Somit wird aus den Eigenschaften beider Daten-
sätze auf den darzustellenden optischen Parameter geschlossen. Für die Fusion müssen
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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 ausgewählt (OPP-
supplementär) bzw. eine gemeinsame neue Eigenschaft berechnet (OPP-
komplementär). Dadurch entsteht ein gemeinsamer Volumendatensatz
mit den gewählten Voxeleigenschaften f(x), der anschlieÿend die Visua-
lisierungspipeline durchläuft. Damit wird in der Property Fusion Pipeli-
ne nur eine Transferfunktion für die beiden darzustellenden Datensätze
verwendet.

demnach die korrespondierenden Intensitätswerte für alle Positionen im Volumen nur
zusammengetragen und nicht, wie im supplementären Fall, über eine Fusionsfunktion
ausgewählt werden. Der Hauptvorteil die Daten bereits sehr früh zu fusionieren liegt dar-
in, dass die Pipeline sehr schnell auf Änderungen der Visualisierungsparameter reagieren
und somit die Darstellung der Daten in Echtzeit aktualisieren kann. Sollen allerdings die
Registrierungsparameter geändert werden, so muss die gesamte Visualisierungspipeline
erneut durchlaufen werden. Da die Fusion vor der Berechnung der Materialeigenschaften
liegt, wird hier für beide Volumen eine gemeinsame Transferfunktion verwendet.

Property & Gradient Fusion Die Property & Gradient Fusion berechnet zunächst die
Gradienteninformation unabhängig für jeden Datensatz. Die Gradienteninformation wird
dazu benutzt, Kanten in der resultierenden Visualisierung hervorzuheben. Die Kanten-
information ist hilfreich bei der Beurteilung der Registrierungsqualität. Die Messwerte
und Gradienten aller Datensätze werden anschlieÿend dazu herangezogen, eine gemein-
same Materialeigenschaft wie z.B. Transparenz und Farbe über eine Transferfunktion
zu bestimmen (s. Abbildung 3.8). Die Eigenschaften der einzelnen Datensätze und ih-
re Gradienteninformationen werden analog zur Property Fusion zusammengefasst bzw.
die darzustellenden Werte ausgewählt. Die fusionierten Werte werden gemeinsam mit
der Materialeigenschaft an die nächsten Schritte der Visualisierungspipeline übergeben.
Änderungen an der gemeinsamen Transferfunktion, welche für die Bestimmung der Mate-
rialeigenschaft genutzt wird, beein�ussen die Fusion. Somit müssen nach einer Änderung
der Transferfunktion alle Schritte der Visualisierungspipeline erneut ausgeführt werden.
Dies ist auch bei einer Modi�kation der Registrierung der Fall. Änderungen der Beleuch-
tung und Kameraposition können, wie bei der Property Fusion, sehr schnell aktualisiert
werden.
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Abbildung 3.8.: Bei der Property & Gradient Fusion werden für beide Volumen zunächst
die Gradientenwerte gi(x) berechnet. Über diese und die Eingangsdaten
fi(x) wird anschlieÿend eine Transferfunktion de�niert. Durch Anwen-
dung dieser Transferfunktion entsteht ein Volumendatensatz, mit den
optischen Eigenschaften RGBα(x), der den Rest der Visualisierungspi-
peline durchläuft. Damit wird auch in der Property & Gradient Fusion
Pipeline nur eine Transferfunktion für die beiden darzustellenden Da-
tensätze verwendet.

Material Fusion Die Material Fusion ist eine Fusion der optischen Parameter der Da-
tensätze. Die Gradientenwerte werden parallel für alle Volumen berechnet. Anschlieÿend
werden die Materialeigenschaften (Farbe und Transparenz) für jedes Volumen durch eine
eigene Transferfunktion bestimmt (s. Abbildung 3.9). Die Fusion erfolgt über eine gewich-
tete Kombination dieser Materialeigenschaften, die durch eine sogenannte Fusionsfunkti-
on beschrieben wird. Je nach Art der Gewichtung können so auch mehrere Eigenschaften
zur Visualisierung beitragen (OPP = binär; MPP = variabel). Änderungen an dieser
Fusionsfunktion erfordern ebenso wie Modi�kationen der Registrierung nur eine erneute
Fusion und eine anschlieÿende Beleuchtungsberechnung. Ein weiterer Vorteil dieses Ver-
fahrens liegt darin, dass die Visualisierungsparameter Kameraposition und Beleuchtung
geändert werden können, ohne die gesamte Pipeline erneut auszuführen. Sollen aller-
dings die Transferfunktionen für die Abbildung der Skalarwert-/ Gradient-Kombination
auf die Materialeigenschaften modi�ziert werden, so muss die gesamte Pipeline erneut
durchlaufen und die Fusionsfunktion evtl. aufwändig angepasst werden.
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Abbildung 3.9.: Bei der Material Fusion werden für beide Volumen sowohl die Gradi-
entenwerte gi(x), als auch die Materialeigenschaften RGBαi(x) separat
berechnet. Somit müssen zwei Transferfunktionen de�niert werden. Die
Materialeigenschaften werden anschlieÿend über eine zu de�nierende Fu-
sionsfunktion zu einer optischen Eigenschaft RGBα(x) je Voxel vereint,
welche den Rest der Pipeline durchläuft.
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3.4. Direkte Volumenvisualisierung

Shading Fusion Grundsätzlich 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 erhöht die Unterscheidbarkeit der einzelnen Ober�ächen,
da die Re�ektionen separat berechnet und anschlieÿend gewichtet fusioniert werden. Da
die Beleuchtungsberechnungen allerdings für jedes Volumen einzeln durchgeführt wer-
den, erhöht sich die Rechenzeit für einen Durchlauf der Pipeline. Modi�kationen der Re-
gistrierungsparameter erfordern eine erneute Beleutungsberechnung für das betre�ende
Volumen. Nach Änderungen an den Lichtquellen oder den Kameraparametern muss die
Beleuchtung für jedes Volumen wiederholt werden. Modi�kationen der Transferfunktio-
nen der Volumeneigenschaften erfordern einen neuen Durchlauf der Pipeline. Die Fusion
kann e�ektiv geändert werden.
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Abbildung 3.10.: Bei der Shading Fusion wird die Pipeline für beide Volumen bis zur
Beleuchtungsberechnung separat ausgeführt. Anschlieÿend werden die
beleuchteten optischen EigenschaftenRGBαi(x) über eine Fusionsfunk-
tion vereint und gerendert.

Color Fusion Die Visualisierungspipeline wird im Falle der Color Fusion für alle Vo-
lumen separat ausgeführt. Somit wird für jedes Volumen eine eigene Transferfunktion
verwendet. Die resultierenden Farb- und Transparenzwerte eines Voxels werden im Ren-
dering gewichtet fusioniert (s. Abbildung 3.11). Für die Fusion muss keine explizite Fu-
sionsfunktion angegeben werden, wenn beide Datensätze gleich gewichtet werden. Die
Color Fusion eignet sich sehr gut für MPP-Visualisierungen, bei denen mehrere Eigen-
schaften pro Voxel gleichzeitig dargestellt werden. Die Color Fusion wird in dieser Arbeit
verwendet, um zwei Volumendatensätze, 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 möglich ist,
können OPP-Visualisierungen mit diesem Verfahren nicht erstellt werden. Änderungen
an den Transferfunktionen erfordern einen kompletten Pipeline Durchlauf. Nach einer
Verschiebung der Kameraposition oder einer Modi�kation der Lichtquellen muss die Be-
leuchtungsberechnung für beide Volumen erneut ausgeführt werden. Die Modi�kation
der Registrierung erfordert lediglich eine erneute Beleuchtungsberechnung für den be-
tre�enden Datensatz und die Fusion der Daten. Die Fusion kann sehr e�ektiv modi�ziert
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 für beide Volumen
separat ausgeführt. Über zwei Renderer werden die beiden Volumenda-
tensätze dargestellt und zu einer Visualisierung kombiniert.

Bewertung der multimodalen Pipelines Je später die Fusion der Daten in der Visua-
lisierungspipeline durchgeführt wird, umso schneller kann die Visualisierung nach einer
Veränderung der Fusionsparameter aktualisiert werden. Auch die Berechnung der Fusion
vereinfacht sich meist. Allerdings muss die Pipeline teilweise oder vollständig für mehrere
Datensätze parallel ausgeführt werden. Dies erhöht wiederum den Rechenaufwand. Mo-
di�kationen an den Visualisierungsparametern sind bei einer späteren Fusion mit einem
höheren Zeitaufwand für die Aktualisierung des Renderings verbunden. Der Vorteil einer
späteren Fusion liegt darin, dass für die Volumen separate Transferfunktionen de�niert
werden. Dies kann die Qualität der Visualisierung verbessern (vgl. Abschnitt 6.5). Al-
lerdings erhöht sich so auch der Aufwand für den Nutzer, der diese Transferfunktionen
de�nieren muss. Weiterhin verringert eine späte Fusion in der Visualisierungspipeline den
Aufwand für die Aktualisierung nach der Änderung der Registrierungsparameter.

Für die zu entwickelnde Visualisierungskomponente wurden zwei verschiedene Fusi-
onszeitpunkte gewählt. Dabei wurde darauf geachtet, dass in beiden Fällen keine Fusi-
onsfunktion durch den Nutzer de�niert werden muss. Weiterhin sollten die Vorteile einer
frühen Property Fusion und einer späten Color Fusion ausgenutzt werden. Je nach Bedarf
ist es so möglich, die Visualisierung durch eine Color Fusion und der Verwendung se-
parater Transferfunktionen stärker an die Datensätze anzupassen und eine nachträgliche
Registrierung zu erleichtern oder durch eine Property Fusion die Erzeugung der Visuali-
sierung zu beschleunigen und schneller auf Veränderungen der Visualisierungsparameter
zu reagieren.

3.4.4. Eignung der direkten multimodalen Volumenvisualisierung

für das Visualisierungssystem

Bei der direkten Volumenvisualisierung werden die Daten direkt an den Renderer überge-
ben und die gesamte Datenmenge dargestellt. Aus diesem Grund geht keine Information
verloren. Voraussetzung dafür ist allerdings, dass die Abbildung der Daten über geeignete
Transferfunktionen angepasst an die Fragestellung geschieht. Änderungen der Visualisie-
rungsparameter erfordern keine Veränderungen am Volumen, wodurch die Visualierung
schnell aktualisiert werden kann. Durch die Verwendung von Transparenz ist ein Blick ins
Innere des Volumens möglich. Weiterhin können auf diese Weise die Grenzen zwischen Ge-
weben betont werden. Die Verwendung von Farbe für die Klassifkation unterschiedlicher
Gewebe erleichtert die Untersuchung des Volumendatensatzes. Um die Voxelinformation
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3.5. Rendering

auf Gra�kparameter wie Farbe und Transparenz abzubilden, müssen Transferfunktionen
de�niert werden. Die in dieser Arbeit verwendeten Spatialized Transfer Functions sollen
den Aufwand dieser Funktionsde�nition verringern (vgl. Abschnitt 4.4 und [RBS05]). Di-
rekte multimodale Volumenvisualisierungen erfordern genaue Überlegungen für die Wahl
des Fusionszeitpunktes. Dieser bestimmt maÿgeblich den Aufwand für eine Aktualisie-
rung der Visualisierung. Mit der Property Fusion und der Color Fusion wurden zwei
Fusionszeitpunkte gewählt, deren Vorteile der Nutzer im zu entwickelnden Visualisie-
rungssystem ausnutzen kann. Für die multimodale Visualisierung müssen unter Verwen-
dung dieser beiden Fusionszeitpunkte auch keine Fusionsfunktionen de�niert werden. Im
Falle der Color Fusion ist es möglich die Registrierungsparameter auch nach Erzeugung
der Visualisierung zu ändern und diese in Echtzeit zu aktualisieren. Nachteilig auf die
Verarbeitungs- und Aktualisierungszeit der Visualisierung wirkt sich die groÿe Menge
an Daten aus, die an die Gra�khardware übergeben werden. Diese erhöht sich mit je-
dem Volumen erheblich. Auf die Darstellung der Daten durch den Renderer wird im
folgenden Abschnitt eingegangen. Die für die direkte Volumenvisualisierung benötigten
Transferfunktionen werden in Kapitel 4 untersucht.

3.5. Rendering

3.5.1. Renderingverfahren

Der Schritt Rendering der direkten Visualisierungspipeline umfasst die Darstellung der
Volumendatensätze 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-Ober�äche. Die opti-
schen Eigenschaften von Volumenelementen, die auf den gleichen Bildpunkt abgebildet
werden, müssen dafür geeignet miteinander kombiniert werden. Die Überlagerung trans-
parenter Voxel wird als Komposition oder Blending bezeichnet (vgl. [Ang00] und [RS01]).
Für diese Arbeit wurde die in der medizinischen Visualisierung am häu�gsten vewende-
te parallele Projektion der Datensätze einer perspektivischen Darstellung vorgezogen.
Der Vorteil der parallelen Projektion ist, dass parallele Projektionsstrahlen mit gleicher
Abtastdichte über die Schichten des Datensatzes verwendet werden können.

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

Der am häu�gsten 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 Intensitäts- 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).

Abbildung 3.12.: Beim Ray Casting wird für 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. [RS01]). In der praktischen Umsetzung wird
eine Abtastrate entlang des Strahls festgelegt und die optischen Eigenschaften an den Ab-
tastpunkten bestimmt. Die Abtastrate sollte für die Reduktion von Aliasing-Artefakten
unterhalb der Voxelgröÿe liegen. Für die Berechnung der Abtastwerte können zum einen
die optischen Eigenschaften des nächstgelegenen Voxels verwendet werden. Eine andere
Möglichkeit ist durch trilineare Interpolation der acht umgebenden Voxeleigenschaften
eine neue Eigenschaft zu berechnen. Die Diskretisierung und die daraus resultierende
Berechnung des Farb- und Transparenzwertes über Summen und Produkte ist eine aus-
reichende Annäherung an das Integral über alle Punkte auf dem Strahl. Die Berechnung
des Transparenzwertes α und des Farbwertes C ∈ {R,G,B} eines Bildpunkts lässt sich
für den front to back Ansatz wie folgt rekursiv umsetzen:

αi = αi−1 + (1− αi−1) ∗ αi (3.1)

Ci = Ci−1 + (1− αi−1) ∗ αi ∗ Ci (3.2)

Die Komposition der Voxel erfolgt meist front to back, da dieser Ansatz die Möglichkeit
bietet den Strahl nicht durch das gesamte Volumen verfolgen zu müssen. Als Abbruch-
kriterium wird die kumulierte Transparenz (auch Opazität) herangezogen. Die Begrif-
fe Opazität und Transparenz sind Antonyme. Der Transparenzwert α ist damit gleich
(1−Opazitätswert). So kann die Strahlverfolgung abgebrochen werden, wenn die Opa-
zität 95% erreicht hat, da Voxel die anschlieÿend gerendert werden kaum noch zum
Farbwert des Bildpunktes beitragen. Diese Optimierung des Ray Casting wird als Early
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Ray Termination bezeichnet und kann die für das Rendering benötigte Zeit halbieren
(vgl. [Lev90]).

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-
di�kation der Kameraparameter ist ein erneutes Rendering des Datensatzes nötig. Um
die Darstellung zu beschleunigen können die Abtastrate und die Strahlendichte stark
reduziert werden. Die Datensätze müssen für 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 Ansätze nutzen e�ektiv die Unterstützung moderner Gra�khard-
ware für die Darstellung der Volumendatensätze aus. Hierzu wird das Volumen (gege-
benenfalls mit Gradienteninformation) in einen 3D-Texturspeicher auf der Gra�kkarte
geladen. Dieser muss ausreichend groÿ 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 für 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 betre�enden 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 anschlieÿend von hinten nach vorn (back
to front) zusammengesetzt (Blending). Während dieser Überblendung werden die Farb-
und Transparenzwerte anhand der Eigenschaften der Texturelemente (Texel) aus der 2D-
Lookup Table herausgelesen und für die Berechnung des Pixelwertes verwendet. Auch dies
ist in modernen Gra�kkarten e�ektiv in Hardware umgesetzt.
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Polygon Slices Final Image3D Texture

Figure 3.6: Decomposition of the volume object into viewport-aligned polygon slices.

direction changes. In case of parallel projection, the decomposition into viewport-aligned
slices ensures a consistent sampling rate for all viewing rays as illustrated in Figure 3.7 A.
In the perspective case, the sampling rate is still not consistent for all rays (Figure 3.7 B).
The distance of sampling points varies with the angle between the slice polygon and the
viewing ray. Depending on the field-of-view angle, these effects are more or less noticeable.

The compositing process in case of 3D-texture based volume rendering is exactly the
same as for the 2D-texture based algorithm described in Section 3.1.2. The intersection
calculation for viewport-aligned slices algorithm however requires a more detailed descrip-
tion.

viewing

rays

image plane

viewing
rays

image plane

viewing

rays

eye
image plane

viewing

rays

eye

image plane

B. Perspective projectionA.Parallel Projection

Figure 3.7: Sampling illustrated for viewport-aligned slices in the case of parallel (A) and
perspective projection (B).

Abbildung 3.13.: Auf die Schnittebenen, welche parallel zur Bildebene liegen, werden
beim 3D-Texture Mapping die Datenwerte als Textur gelegt und diese
Polygone anschlieÿend durch ein Blending zur 3D-Visualisierung zu-
sammengefügt. Quelle: [RS01].
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Die Qualität 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 Hardwareunterstützung schneller als beim Ray Casting
wodurch Aktualisierungen in Echtzeit möglich sind (vgl. [GK96]). Der groÿe Nachteil des
3D-Texture Mapping sind die hohen Hardwareanforderungen und der enorme Speicherbe-
darf. Gegebenenfalls müssen groÿe Datensätze 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 Verfügung stehenden VTK Version 4.4
noch nicht implementiert war.

Weitere Rendering Ansätze

Neben dem bildbasierten Ray Casting und dem texturbasierten Texture Mapping wer-
den in der Literatur objektbasierte Ansätze für das Rendering verwendet. Beim Splatting
z.B. wird für jedes Voxel des Datensatzes dessen Abdruck (engl. Footprint) auf dem Bild
berechnet. Der Abdruck ergibt sich aus der Faltung des Voxelwertes mit einem 2D-
Gauÿ�lter, dessen Filtermaske an die Gröÿe 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 Abdrücke der Voxel
werden für 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. Zunächst wird
das 3D-Objekt geschert, indem die Schichten zueinander verschoben werden. Anschlie-
ÿend 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 für jede der drei Blickrichtungen
eine Repräsentation vorliegen zu haben. Je nach Blickwinkel auf den Datensatz, wird
die Repräsentation 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. [LL94]). Um die Abtastung des Datensatzes zu beschleunigen, wird eine Lau�ängen-
kodierung der Daten vorgenommen, die es ermöglicht transparente Voxel zu überspringen.
Das verzerrte Zwischenbild im Objektraum muss anschlieÿend in den Bildraum überführt
werden (Warping), wobei bilinear interpoliert wird. Die zweifache Interpolation ist Ur-
sache für die Fehleranfälligkeit des Ansatzes. Weiterhin ist der Shear Warp Ansatz nicht
im VTK umgesetzt und wurde daher nicht in das Visualisierungsystem integriert.

44



3

3.5. Rendering

viewing rays
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shear
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Figure 1: A volume is transformedto shearedobject spacefor
a parallelprojectionby translatingeachslice. The projectionin
shearedobjectspaceis simpleandefficient.

samplingfilter footprint is not view dependent,so theresampling
complicationsof splattingalgorithms[20] are avoided. Several
other algorithmsalso usemultipassresampling[4] [7] [19], but
thesemethodsrequire three or more resamplingsteps. Our al-
gorithm requiresonly two resamplingstepsfor an arbitrary per-
spectiveviewing transformation,andthesecondresamplingis an
inexpensive2D warp. The3D volumeis traversedonly once.

Our implementationrunningonanSGI Indigoworkstationcan
rendera 2563 voxel medicaldatasetin onesecond,a factor of at
leastfive fasterthanpreviousalgorithmsrunningon comparable
hardware.Otherthana slight lossdueto thetwo-passresampling,
our algorithm doesnot trade off quality for speed. This is in
contrastto algorithmsthatsubsamplethedatasetandcantherefore
misssmall features[10] [3].

Section2 of this paper describesthe shear-warp factoriza-
tion andits importantmathematicalproperties.We alsodescribe
a new extensionof the factorizationfor perspectiveprojections.
Section3 describesthreevariantsof our volumerenderingalgo-
rithm. Thefirst algorithmrendersclassifiedvolumeswith a paral-
lel projectionusingour newcoherenceoptimizations.Thesecond
algorithmsupportsperspectiveprojections.Thethird algorithmis
a fastclassificationalgorithmfor renderingunclassified volumes.
Previousalgorithmsthatemployspatialdatastructuresrequirean
expensive preprocessingstepwhen the opacity transferfunction
changes. Our third algorithm usesa classification-independent
min-maxoctreedatastructureto avoid this step. Section4 con-
tainsour performanceresultsanda discussionof imagequality.
Finally we concludeanddiscusssomeextensionsto thealgorithm
in Section5.

2 The Shear-Warp Factorization
The arbitrary natureof the transformationfrom object spaceto
imagespacecomplicatesefficient, high-qualityfiltering andpro-
jectionin object-ordervolumerenderingalgorithms.Thisproblem
canbesolvedby transformingthe volumeto an intermediateco-
ordinatesystemfor which thereis averysimplemappingfrom the
objectcoordinatesystemandwhich allows efficient projection.

We call the intermediatecoordinatesystem“shearedobject
space” anddefineit asfollows:

Definition1: By construction,in shearedobjectspace
all viewing rays are parallel to the third coordinate
axis.

Figure1 illustratesthetransformationfrom objectspaceto sheared
objectspacefor a parallel projection. We assumethe volume is
sampledon a rectilineargrid. The horizontal lines in the figure
representslicesof thevolumedataviewedin cross-section.After
transformationthevolumedatahasbeenshearedparallelto theset
of slicesthat is most perpendicular to the viewing directionand

viewing rays

image
plane

volume
slices

shear and scale

project

warp

center of
projection

Figure2: A volumeis transformedto shearedobjectspacefor a
perspectiveprojectionby translatingandscalingeachslice. The
projectionin shearedobjectspaceis againsimpleandefficient.

theviewing raysareperpendicularto theslices.For a perspective
transformationthedefinitionimpliesthateachslicemustbescaled
aswell asshearedasshownschematicallyin Figure2.

Definition 1 canbeformalizedasa setof equationsthattrans-
form object coordinatesinto shearedobject coordinates.These
equationscanbe written as a factorizationof the view transfor-
mationmatrix

�
view asfollows:�

view ��������� � warp

� is a permutationmatrix which transposesthecoordinatesystem
in order to makethe 	 -axis the principal viewing axis. � trans-
formsthevolumeinto shearedobjectspace,and

�
warp transforms

shearedobjectcoordinatesinto imagecoordinates.Cameronand
Undrill [1] andSchr̈oderandStoll [17] describethis factorization
for thecaseof rotationmatrices.For a generalparallelprojection� hasthe form of a shearperpendicularto the 	 -axis:

� par �

�
� 1 0 0 0

0 1 0 0
���
�� 1 0
0 0 0 1

���
�

where 
�� and 
�� canbe computedfrom the elementsof
�

view.
For perspectiveprojectionsthe transformationto shearedobject
spaceis of the form:

� persp �

�
� 1 0 0 0

0 1 0 0
��� 
��� 1 
���
0 0 0 1

� �
�

This matrix specifiesthat to transform a particular slice 	 0 of
voxel data from object spaceto shearedobject spacethe slice
mustbe translatedby ��	 0


����� 	 0

����� andthenscaleduniformly by

1� � 1 !"	 0

��� � . The final term of the factorization is a matrix

which warpsshearedobjectspaceinto imagespace:�
warp �#�%$ 1 ���&$ 1 � � view

A simplevolumerenderingalgorithmbasedon theshear-warp
factorizationoperatesasfollows (seeFigure3):

1. Transformthevolumedatato shearedobjectspaceby trans-
lating andresamplingeachslice accordingto � . For per-
spectivetransformations,alsoscaleeachslice. � specifies
which of the threepossibleslicing directionsto use.

2. Compositethe resampledslices togetherin front-to-back
order using the “over” operator[15]. This step projects
the volumeinto a 2D intermediateimagein shearedobject
space.

Abbildung 3.14.: Durch die Scherung der Schichten wird es möglich beim Shear Warp
mit parallelen Strahlen zu arbeiten, welche senkrecht zu den Schichten
des Datensatzes stehen. Das in den gescherten Objektraum projizierte
Zwischenbild wird anschlieÿend durch ein sogenanntes Warping in den
Bildraum überführt. Quelle: [LL94]

3.5.2. Beleuchtungs- und Schattenberechnung

Um die Volumenvisualisierung dreidimensional erscheinen zu lassen, müssen während
des Renderings eine Beleuchtungs- und eine Schattenberechnung (engl. Shading) durch-
geführt werden. Die Beleuchtungsberechnung ermittelt die Intensität des Lichts, welches
am Abtastpunkt re�ektiert wird, unter Beachtung von Position, Anzahl und den Ei-
genschaften der verwendeten Lichtquellen (vgl. [RS01], [FvDFH90]). Das am häu�gsten
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 l und der Re-
�ektionsrichtung r muss noch die Normalenrichtung n des Punktes bekannt sein. Die
Normalen der Punkte können über die Berechnung eines Grauwertgradienten angenä-
hert werden (vgl. [HB]). Die Berechnung der Grauwertgradienten erfolgt über zentrale
Di�erenzen (vgl. Abschnitt 4.3.3 und Gleichung 4.6). Weiterhin unterscheidet Phong
zwischen drei Arten des ausfallenden Lichts. Die ambiente Beleuchtung repräsentiert das
Licht, welches nicht direkt von einer Lichtquelle ausgeht sondern z.B. aus der Lichtre-
�ektion umgebender Objekte resultiert. Die di�use Beleuchtung beschreibt das Licht,
welches von matten Ober�ächen gestreut wird. Die spekulare Beleuchtung beschreibt die
Eigenschaft des Objektes das Licht fast vollständig in eine Richtung zu re�ektieren.

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 abhängig (vgl. [Ang00]). Anhand der Information aus der Be-
leuchtungsberechnung und den Eigenschaften des Punktes, wie Transparenz und Re�ek-
tion des einfallenden Lichts wird ein Schatten berechnet und der Farbwert des Punktes
mit diesem modi�ziert. Der schattierte Farbwert wird anschlieÿend für die Komposition
im Rendering verwendet.
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3.5.3. Eignung der Renderingverfahren für multimodale Daten

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

Ausrichtung der Datensätze

Ray Casting bietet als einziges Renderingverfahren die Möglichkeit die Transformati-
on der Registrierung erst im Rendering Schritt der Visualisierungspipeline anzuwenden
und Datensätze mit unterschiedlicher Orientierung und Au�ösung zu verarbeiten. Jeder
darzustellende Datensatz besitzt in diesem Fall sein eigenes lokales Koordinatensystem.
Die Abtastpunkte auf dem Strahl werden in das jeweilige lokale Koordinatensystem über-
führt und der Wert aus den umgebenden Voxeln interpoliert. Hierbei muss die Voxelgröÿe
des Datensatzes beachtet werden, da ansonsten die berechneten Messwerte über unter-
schiedliche groÿe Regionen in den Datensätzen interpoliert werden. Weiterhin kann der
Ray Casting Ansatz auch Datensätze verarbeiten, die bereits zueinander ausgerichtet
sind.

Für den objektbasierten Ansatz Splatting und das hybride Shear Warp ist eine Aus-
richtung der Datensätze und die Angleichung der Au�ösung notwendig, da aus den un-
terschiedlichen Schichtdicken ein Fehler bei der Tiefenkomposition der Voxelwerte re-
sultiert. Dies verursacht eine unterschiedliche Tiefendarstellung der Datensätze. Texture
Mapping Ansätze 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 Ansätze
teilen. Aus diesem Grund können die drei Ansätze nicht direkt auf nicht ausgerichtete
Datensätze angewendet werden.

Eignung für mehrere Volumendatensätze

Durch den enormen Speicherbedarf auf der Gra�khardware müssen die Datensätze bei der
Verwendung des Texture Mapping Ansatzes für Multivolumen-Visualisierungen in kleine-
re und damit mehr Bricks unterteilt werden, damit sich die Daten aller darzustellenden
Volumen gleichzeitig im Speicher be�nden. Dies verlangsamt das Texture Mapping, da
häu�ger Daten an die Gra�kkarte übergeben werden müssen.

Der Splatting Ansatz kann ohne weiteres für multimodale Visualisierungen ausge-
richter Datensätze verwendet werden. Die Daten müssen dabei für 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 benötigte Speicherbedarf für die drei Sichten auf das Volumen bei
zwei darzustellenen Datensätzen verdoppelt. Weiterhin muss die Lau�ängenkodierung an
beide Datensätze angepasst werden, wodurch die E�zienz des Ansatzes verringert wird,
da weniger Voxel übersprungen werden können.
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Eignung für die gewählten Fusionszeitpunkte

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

Für die Color Fusion bietet sich der Texture Mapping Ansatz an, da die Daten bereits
beleuchtet vorliegen. Es existieren zwar Ansätze 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 für Color Fusion mit Datensätzen,
die zuvor bereits beleuchtet wurden, da sie nur bilinear und somit ausschlieÿlich 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.

Lundström et al., aus [LLY05]

Transferfunktionen (TFs) sind das wichtigste Mittel für die Erstellung einer aussage-
kräftigen direkten Volumenvisualisierung. Sie bilden die Originalwerte eines Datensatzes
auf optische Parameter ab. So ermöglichen 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 maÿgeblich die Aussagekraft eines direkten Volumenrenderings.
Die De�nition einer geeigneten Funktion ist ein schwieriger und oft aufwändiger Prozess.
Dieses Kapitel beschäftigt sich mit den Anforderungen, welche an die zu verwendenden
TFs gestellt werden. Neben den Arten von TFs werden grundlegende Möglichkeiten für
die Spezi�kation von TFs vorgestellt.

4.1. Anforderungen an die verwendeten
Transferfunktionen

Eine Vorgabe für diese Arbeit war die Verwendung von TFs für 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 gewählt wurde. Die Grenzen der Struktur sind hervorzuheben. Es ist
gewünscht, dass weitere Strukturen, auch aus einem anderen Datensatz, zur Visualisie-
rung hinzugefügt werden können. Die verwendeteten TFs müssen für die Darstellung der
drei, in Kapitel 2 vorgestellten, Modalitäten geeignet sein. Für eine bessere Separierbar-
keit von homogenen Regionen innerhalb eines oder mehrerer Datensätze, soll neben den
Messwerten der Datensätze die Gradienteninformation als Parameter für die Spezi�ka-
tion der TF genutzt werden. Dies macht die De�nition einer TF für jeden Datensatz
notwendig. Weiterhin soll es möglich sein, eine TF zu de�nieren, die auf zwei Datensätze
angewendet werden kann und deren Intensitätswerte als Parameter nutzt. Der Aufwand
für die De�nition der TF und den nötigen Veränderungen ist für den Nutzer so gering
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wie möglich zu halten. Allerdings soll der Nutzer dennoch die TF und damit die Vi-
sualisierung an seine Fragestellung anpassen können. Veränderungen an der TF müssen
möglichst einfach durchführbar sein und die Visualisierung danach schnell aktualisiert
werden. Bei Veränderungen an der TF soll dem Nutzer ein Feedback gegeben werden,
so dass er seine Einstellungen anhand des Ergebnisses überprüfen und ggf. rückgängig
machen kann. Die Reduktion des Aufwands für den Nutzer spielt vor allem im Hinblick
auf kaum zu standardisierende Aufnahmen wie MRT- oder PET-Daten eine Rolle, da
für diese keine Vorgaben von TFs gemacht werden können und für jeden Datensatz eine
eigenen TF spezi�ziert werden muss.

4.2. Eindimensionale Transferfunktionen

Eindimensionale (1D) Transferfunktionen verwenden nur eine Eigenschaft des Datensat-
zes für 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 Gradientenstärke (Betrag des Gradientenvektors).

Transparenz−Transferfunktion : Gradientenstärke → Transparenz α (4.1)

Durch eine solche Funktion ist es möglich Daten, die sich in der Nähe einer Kante be�nden
undurchsichtig zu machen und so die Kante hervorzuheben. In [HRH03] werden 1D-TTFs
über die Skalarwerte (Intensität) des Datensatzes wie folgt de�niert:

Transparenz−Transferfunktion : Skalarwert → Transparenz α (4.2)

Eine solche TTF wird auch als globale TTF bezeichnet, da sie jedem Voxel im Daten-
satz unabhängig von seiner Umgebung eine Transparenz zuweist. Analog dazu kann die
Vergabe von Farbwerten anhand des gemessenen Skalarwertes (z.B. Houns�eld Unit im
CT) im Bild erfolgen.

Farb−Transferfunktion : Skalarwert → RGB (4.3)

Die Vergabe von Farbe ermöglicht es dem Betrachter Objekte voneinander zu unterschei-
den. Die Trennung von Objekten, die sich im Grauwertbereich überschneiden, ist durch
eine 1D-Transferfunktion jedoch nicht möglich. Aus diesem Grund wurden von Marc
Levoy 1988 mehrdimensionale TFs eingeführt (vgl. [Lev88]). Durch die Erweiterung des
Merkmalsraums war es möglich, Gewebe besser zu unterscheiden. Dies begründet auch
die Anforderung, dass die zu verwendenden TFs über zwei Parameter de�niert sein sollen.
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4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale
Transferfunktionen

Mehrere Eigenschaften eines Datensatzes für die Vergabe optischer Parameter wurden
erstmals von Marc Levoy in [Lev88] verwendet. Darin beschäftigte 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-
stärke, um daraus den Transparenzwert α zu ermitteln. Seine Funktion sieht damit wie
folgt aus:

Transparenz−Transferfunktion : Skalarwert×Gradientenstärke → Transparenz α
(4.4)

Indem Levoy sich auf CT-Datensätze beschränkte, war es ihm möglich, drei Annahmen
bezüglich der zugrunde liegenden Daten zu tre�en. So nahm er an, dass die im Volu-
men vorhandenen Gewebe jeweils auf kleine Bereiche um einen dazugehörigen bekannten
Grauwert (HU) abgebildet werden. Weiterhin legte er fest, dass ein Gewebe höchstens zu
zwei anderen Geweben benachbart ist. Die letzte Annahme schränkt die Nachbarschaft
noch weiter ein. Sie besagt, dass wenn die Gewebe nach dem Grauwert sortiert vorlie-
gen, jedes Gewebe nur Gewebe berührt, die auch in der Sortierung benachbart sind. Mit
diesen Annahmen war es ihm möglich, eine 2D-Transferfunktion für die Transparenz zu
de�nieren. Abbildung 4.1 zeigt diese Funktion.
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Figure 5.12: Levoy’s opacity function for region boundary surfaces. In (a), a three

dimensional plot of the function, using the same axes as in Figure 5.11(a). In (b),

a gray scale representation of the function. The three known material values are

labeled fvA , fvB , and fvC in (a), while in (b) they are notated simply vA, vB, and

vC . Similarly, the material opacities αvA , αvB , αvC in (a) are notated αA, αB, and

αC in (b).

is a high degree of consistency between scans in the data values which arise from

human tissue types.

The assumption about having a strict progression of nested regions with increas-

ing data values is stronger than any assumption made in this thesis. For instance,

the nested cylindrical shells in Section 5.3 violate Levoy’s assumption but are well

handled by our method for two dimensional opacity function generation. On the

other hand, this thesis makes the strong assumption that all boundaries have the

same thickness. Levoy makes no assumptions whatsoever about the the thickness

of boundaries, nor does he rely on any particular boundary model for defining

the opacity function. He simply requires that the boundary region have higher

gradient magnitude that the material interior, so that scaling the opacity by the

gradient magnitude (Equation 5.15) causes material interiors to be suppressed in

the rendering.

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 Gradientenstärke abgetragen.
Die senkrechte Achse trägt die Transparenz α für die gegebene Werte-
kombination ab. Ist α = 0, so wird das betre�ende Voxel durchsichtig
und bei α = 1 opak dargestellt. In dieses Koordinatensystem wurden drei
bekannte Gewebewerte fvA

, fvB
und fvC

mit der dazugehörigen Transpa-
renz eingetragen. Für Datenwerte, die zwischen den bekannten Geweben
liegen, wird der Transparenzwert α linear interpoliert. Quelle: [Kin99].

Die Gewebewerte aus der CT-Aufnahme werden mit fvi
, i = 1 . . . n bezeichnet, wobei

jedes i der Werteverteilung eines der n Gewebe im Volumen entspricht. Jedem Gewebe
vi soll über die Skalarwerte eine Transparenz αi zugewiesen werden, um die einzelnen
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Gewebe in der Visualisierung unterscheiden zu können. Für Skalarwerte, die zwischen
zwei Gewebe vi und vi+1 fallen, wird die Transparenz zwischen den dazugehörigen Trans-
parenzwerten αi und αi+1 linear interpoliert. Als zweiter Parameter beein�usst die Gra-
dientenstärke die Transparenz, imdem sie den Transparenzwert αi skaliert. Je höher
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 für die Bestim-
mung der Transparenz oder für 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 können auch ein- und mehrdimensionale TFs gleichzeitig verwendet
werden, wie z.B. eine Kombination aus 1D-Transparenz- und 2D-Farb-Transferfunktion.
Die Grundlage für gradientenbasierte TFs legten Kindlman et al. [KD98], welche die Idee
von Marc Levoy erweiterten. Sie verwenden die erste und zweite Ableitung der gemes-
senen Datenwerte für eine halbautomatische De�nition von TTFs. Dieser Abschnitt soll
das Konzept der verwendeten gradientenabhängigen TFs näher beleuchten. Dazu wird
zunächst das zugrunde liegende Kantenmodell erläutert und anschlieÿend die Berech-
nung der Gradienteninformation und das daraus resultierende 2D-Histogramm beschrie-
ben. Die folgenden Betrachtungen werden für den eindimensionalen Fall durchgeführt,
können aber ohne Beschränkung der Allgemeingültigkeit auch auf den zwei- und dreidi-
mensionalen Fall ausgeweitet werden.

4.3.1. Verwendetes Kantenmodell

Diese Arbeit stützt 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 ändern. Diese Diskontinuität wird allerdings durch die
in Abschnitt 2.5.1 beschriebene Bandpass�lterung der Daten verwischt. Die Veränderung
der Kanteninformation kann durch einen Gauÿ�lter modelliert werden. Die Gra�k 4.2
zeigt das Modell der idealen Kante als Stufenfunktion und das Resultat nach der Faltung
mit der Gauÿfunktion.
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Figure 3.1: The ideal physical boundary (a) is convolved with a Gaussian filter (b)

representing the frequency response of the measurement process, producing the

measured boundary prior to sampling (c) which exhibits the shape of the erf()

function.

prior to measurement, the Gaussian filter which performs the band-limiting by

blurring, and the resulting measured boundary (prior to sampling). The resulting

curve (Figure 3.1(c)) happens to be the integral of the Gaussian kernel, which

is called the error function, notated “erf()”[KK68]. Actual measurement devices

necessarily band-limit, so they always blur boundaries somewhat. Their frequency

response is never exactly a Gaussian function, however, since this requires infinite

support, and infinitely high frequencies cannot be measured. Although certain

mathematical properties of the Gaussian function are exploited later, the inexact

match of real-world sampling to the Gaussian ideal has not been found to severely

limit application of the techniques presented here. A final assumption made for

the purposes of this analysis is that the blurring is isotropic, that is, uniform in

all directions. Again, the algorithms presented in this thesis will often work even

if a given dataset doesn’t have this characteristic, but results may be improved if

it is pre-processed to approximate isotropic blurring. Having previously assumed

that objects are made of material which attains the same data value everywhere

in their interior, this is effectively equivalent to assuming that the boundaries of

objects will be uniform over their entire surface. The consequences of these various
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Abbildung 4.2.: Im idealen Fall ist der Übergang zwischen zwei Geweben eine Stufenfunk-
tion mit nur 2 Grauwerten wie in (a) dargestellt. Die Abzisse trägt in
den drei Darstellungen die Position im Bild ab, während die Ordinate die
Grauwerte zeigt. Durch die Bandpass�lterung bei der Bildrekonstruktion
wird die Kante allerdings geglättet. Dies kann durch einen Gauÿ�lter (b)
angenähert werden. Die Kante im Volumen erstreckt sich demnach über
einen Grauwertbereich und einen Teil des Bildes, wie in (c) dargestellt.
Quelle: [Kin99].

4.3.2. De�nition der Gradienteninformation

Kindlmann et al. [KD98] beschreiben die Gradienteninformation als erste und zweite
Ableitung (D c∇ff und D2c∇f

f) der Bildfunktion f(x) in Richtung des Gradienten ∇̂f .
Sie nutzen dabei die Tatsache aus, dass Gradienten immer senkrecht zu einer Kante
stehen. Somit ist die Richtung des Gradienten abhängig von der Position x an der die
Ableitungen berechnet werden. Dies wird in Abbildung 4.3 verdeutlicht. Die erste und23
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Figure 3.3: The gradient direction ∇f (c) changes with position in the data (a),

but it maintains its perpendicular orientation with respect to the isosurfaces (b).

3.3 Studying f , f ′, and f ′′ in a boundary

Even though the first and second directional derivatives are quantities defined in

three dimensions, the significant relationship between them can be reduced to a

one dimensional case, because we only care about the value and its derivatives as

we move along the gradient direction. Thus, in analyzing the relationship between

f , f ′, and f ′′, it suffices to study a one dimensional sampling perpendicular to

the surface. Figure 3.4 analyzes one segment of a slice from the synthetic cylinder

dataset. Shown are plots of the data value, and the first and second derivatives,

as we move across the cylinder’s boundary. The direction of the gradient obvi-

ously varies throughout the volume, but the observed relationship between f and

its directional derivatives is constant, because the boundary is assumed uniform

everywhere. Note that at the mid-point of the boundary, the first derivative is at a

maximum, and the second derivative has a zero-crossing. Because of blurring, the

boundary is spread over a range of positions, but the maximum in f ′ and/or the

zero-crossing in f ′′ provides a way to define an exact spatial location of a bound-
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Abbildung 4.3.: Für den bandpassge�lterten Übergang zwischen zwei Geweben (a) kön-
nen über die Messwerte f(x) Isolinien (b) berechnet werden. Diese ver-
laufen durch die Bildpunkte, die den gleichen Intensitätswert besitzen.
In (c) wurde die Gradienteninformation für einige Bildpunkte berechnet.
Die Längen der Linien zeigen die Stärke des Gradienten an der jeweili-
gen Position und die Ausrichtungen zeigen die Richtung des stärksten
Gefälles an. Es ist ersichtlich, dass die Gradientenrichtung ∇̂f immer
senkrecht zu der Isolinie steht, die durch den jeweiligen Punkt verläuft.
Quelle: [Kin99].
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zweite Ableitung werden im Folgenden abgekürzt mit f ′(x) und f ′′(x) bezeichnet. Das
Diagramm in Abbildung 4.4 zeigt den Verlauf der Messwerte f(x) sowie der ersten und
zweiten Ableitung (f ′(x) und f ′′(x)) bei der Abtastung eines Bereiches senkrecht zu einer
Kante zwischen zwei Objekten im eindimensionalen Fall.

24

x

f(x)f ′(x)f ′′(x)

Figure 3.4: Ideal boundary analysis. The data value and its first and second deriva-

tives are sampled along a short segment which passes through an object boundary
Abbildung 4.4.: Abtastung innerhalb einer Bildzeile senkrecht zu einer Bandpassge�lter-

ten idealen Kante. Am Ort der Kante hat f ′(x) sein Maximum und f ′′(x)
beschreibt einen Nulldurchgang. Quelle: [Kin99].

Wie bereits beschrieben, verwischt die Bandpass�lterung die ideale Kante, wodurch
neue Grauwerte im Bild entstehen. Hierdurch ergibt sich die abgebildete Funktion f(x)
aus der Stufenfunktion. In der Mitte der Grenze zwischen den Geweben hat f ′(x) ihr
Maximum und f ′′(x) beschreibt einen Nulldurchgang. Dies ermöglicht die genaue Lo-
kalisation der Kante, auch wenn diese durch die Bandpass�lterung verschmiert wurde
(vgl. [KD98]). Da die TF unabhängig von der Position auf das gesamte Volumen ange-
wendet werden soll, ist es nötig eine Repräsentation der Gradienteninformation zu �nden,
welche ohne die räumliche Information auskommt. Da sowohl die Werte der bandpassge-
�lterten Bildfunktion f(x) als auch f ′(x) vom Ort x entlang der Kante abhängig sind,
können sie in einem 3D-Koordinatensystem mit den Achsen x, f(x) und f ′(x) abgetragen
werden. Abbildung 4.5 zeigt diesen Plot für den Verlauf der Funktionswerte entlang einer
bandpassge�lterten idealen Kante.

Wird dieser 3D-Plot parallel zur x-Achse projiziert, so entsteht die gesuchte Bezie-
hung zwischen f(x) und f ′(x). Die Eliminierung der Positionsinformation x ist möglich,
da sich die Messwerte f(x) bei der Abtastung senkrecht zur Kante monoton erhöhen
und somit eine nicht-lineare eineindeutige Beziehung zwischen der Position x und dem
Messwert f(x) existiert. Somit kann f ′(x) auch als Funktion des Messwertes f(x) dar-
gestellt werden. Kindlmann et al. zeigen dies in [KD98] ebenso für die zweite Ableitung.
Aufgrund der Anforderung für die Visualisierung eine 2D-Transferfunktion basierend auf
Intensität und Gradientenbetrag zu verwenden, wird die zweite Ableitung nicht benötigt
und hier nicht weiter untersucht.
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that is well worth describing, since it can give us a more intuitive feel for why

those graphs have their particular shape. For the time being, consider just the

relationship between data value and the first derivative. Both of these quantities

are functions of position, so we could draw a three dimensional graph showing

this, as in Figure 3.6. Below the three dimensional curve we see data value versus

x

x

f(x)

f(x)

f ′(x)

f ′(x)

Figure 3.6: The three dimensional plot of f and f ′ as functions of position x is pro-

jected along the three different axes so as to demonstrate the relationship between

each pair of variables.

position, and to the right, first derivative versus position. Both of these graphs are

projections of the three dimensional curve. But there is a third way to project this

curve: parallel to the position axis, so as to cast away all position information. We

Abbildung 4.5.: Werden für 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 über Intensität und Gradientenstärke

Die im vorhergehenden Abschnitt beschriebene Relation zwischen den Messwerten f(x)
und der ersten Ableitung f ′(x) wird in einem Histogramm über Intensität f(x) und dem
Betrag des Gradienten, also dem Betrag der ersten Ableitung |f ′(x)| (Gradientenstärke,
engl. Gradient Magnitude), sichtbar gemacht. Das Histogramm wird durch ein regelmä-
ÿiges Gitter repräsentiert. Auf der x-Achse des Histogramms sind die im Volumen vor-
kommenden Messwerte f(x) abgetragen. Die y-Achse repräsentiert die Gradientenstärke
|f ′(x)|. Die Elemente des 2D-Histogramms werden Bins genannt und repräsentieren einen
kleinen Teil des Wertebereiches der abgetragenen Gröÿen. Der Wertebereich den ein Bin
einschlieÿt, ergibt sich aus folgender Formel:

BinGröβeIntensität = MaximumIntensität/AnzahlBinsIntensität

BinGröβeGradSt = MaximumGradSt/AnzahlBinsGradSt (4.5)

In der Literatur wird meist mit einer festen Anzahl von Bins (z.B. 256 in jede Dimension)
gearbeitet. Dies ermöglicht es, die Histogramme mehrerer Datensätze miteinander zu
vergleichen und so mit vorde�nierten TFs (engl. Presets) zu arbeiten (vgl. [HST+04]). Die
Anzahl der Bins kann für die beiden Dimensionen auch unterschiedlich gewählt 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 können
so keine vorde�nierten TFs mehr verwendet werden. Auf die Auswirkungen leerer Bins
auf die Qualität des Histogramms und Lösungsvorschläge wird im Abschnitt 5.3.3 näher
eingegangen.

54



4

4.3. Gradientenbasierte mehrdimensionale Transferfunktionen

Ein zweidimensionales Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramm repräsentiert die
im vorhergehenden Abschnitt gezeigte Beziehung zwischen den Datenwerten f(x) und der
Stärke des Gradienten |f ′(x)|, da die Abtastung eines Bildes oder Volumendatensatzes
an diskreten Positionen eine Annäherung des Histogramms an den oben gezeigten Plot
ergibt. Dies wird aus Abbildung 4.6 ersichtlich.34

f(x)

f(x)

f ′(x) f ′′(x)

(a) Continuous linear sampling

f(x)

f(x)

f ′(x) f ′′(x)

(b) Dense linear sampling

f(x)

f(x)
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(c)

Abbildung 4.6.: Die Abtastung eines Bildes resultiert in einer Bogenstruktur im zweidi-
mensionalen Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramm. Abbildung (a)
zeigt das Ergebnis einer kontinuierlichen Abtastung senkrecht zur Kan-
te, während 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 ′(x) ab. Diese Bo-
genstruktur bleibt selbst dann erhalten, wenn die Abtastung nur noch an
diskreten Punkten, die gleichmäÿig über das gesamte Bild verteilt sind,
durchgeführt wird (s. Abb. (c)). Quelle: [Kin99].
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4. Transferfunktionen

Berechnung der Gradientenstärke

Kindlmann et al. [KD98] nutzen die von Höhne et al. [HB] vorgeschlagenen zentralen
Di�erenzen für die Berechnung der ersten Ableitung.

f ′(x) ≈ f(x + d)− f(x− d)

2d

=
1

2d
f(x + d)− 1

2d
f(x− d)

= − 1

2d
f(x− d) +

1

2d
f(x + d)

= [f(x− d) f(x) f(x + d)]T
[
− 1

2d
0

1

2d

]
(4.6)

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

x =

 −1 0 1
−2 0 2
−1 0 1


Die Filtermaske für die Detektion von Kanten in y-Richtung ergibt sich analog dazu.

y =

 −1 −2 −1
0 0 0
1 2 1


Für die Normierung des Filterergebnisses muss durch die Summe der Beträge der

Elemente des Filterkernels (hier 8) geteilt werden. Die Filterung eines Volumendaten-
satzes erfolgt über 3D-Filtermasken in alle drei Raumrichtungen. In Abbildung 4.7 sind
diese drei Filtermasken graphisch dargestellt.

Das Ergebnis der Filterung mit den drei 3D-Sobel�ltermasken ist ein Vektor. Der
Betrag dieses Vektors entspricht der gesuchten Gradientenstärke. Um diesen Betrag zu
normieren, muss nach der Berechnung der Di�erenzen durch eine Filtermaske das Er-
gebnis durch die Summe der Beträge 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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Abbildung 4-2: Kernelmasken des dreidimensionalen Sobelfilters für x, y und z 
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erhalten. Außerdem wird zusätzlich noch durch die Voxelgröße dividiert, um möglichst die-
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erleichtert werden kann.   
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Im darauf folgenden Schritt wird für jedes Voxel des Datensatzes der zugehörige Intensitäts- 
und Gradientenwert im Histogramm abgetragen. Dies bedeutet, dass sich der Wert des ent-
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Gradienten-Kombinationen dargestellt. Abbildung 4-3 verdeutlicht die Histogrammerzeugung 
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auf das Bin (8,0), welches dann um 1 erhöht wird.  
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Abbildung 4.7.: 3D-Sobeloperatoren für die Berechnung der ersten Ableitung aus Volu-
mendatensätzen. Quelle: [Stö04].

f ′(x) ≈ f(x + dh)− f(x− dh)

2dh

= [f(x− dh) f(x) f(x + dh)]T
[
− 1

2dh
0

1

2dh

]
(4.7)

Mit d = 1 und einer Voxelgröÿe 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 zusätzlich eine
Standardisierung der Rekonstruktion der Bilddaten notwendig (vgl. 2.5.1 und [Stö04]).
Das Ergebnis der Filterung mit den 3D-Sobeloperatoren und der Berechnung des Vek-
torbetrags ist ein zweiter Volumendatensatz, dessen Voxelwerte der Gradientenstärke an
der jeweiligen Position im Originalvolumen entsprechen.

Generierung des 2D-Histogramms

Nach der Berechnung der Gradienteninformation wird das zweidimensionale Intensitäts-/
Gradientenstärke-Histogramm berechnet, indem die beiden Volumen an festen Punkten
(jedes Voxel) abgetastet werden. Die sich ergebende Wertekombination wird anschlieÿend
im Histogramm abgetragen. Die zugehörige Position im Histogramm, an der der Zähler
um eins erhöht werden muss, ergibt sich aus den beiden Werten des aktuellen Voxels und
kann über die folgenden Formeln bestimmt werden:

BinIntensität = dV oxelIntensität/BinGröβeIntensitäte
BinGradSt = dV oxelGradSt/BinGröβeGradSte (4.8)
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4. Transferfunktionen

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

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: [Stö04].

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 höher die Anzahl der Voxel in einem Bin ist, desto dunkler
ist das entsprechende Pixel im Bild dargestellt. Ein 2D-Histogramm über Intensität und
Gradientenstärke ist in Abbildung 4.9 gezeigt.

Abbildung 4.9.: Grauwertdarstellung des Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramms
eines CT-Schädeldatensatzes. Die Abzisse trägt die Intensität ab, wäh-
rend die Ordinate die Gradientenstärke repräsentiert.

In [Stö04] wird vorgeschlagen, die Werte des Histogramms mit dem natürlichen Lo-
garithmus zu skalieren. Dies wertet die Darstellung der Histogramme für den Betrachter
optisch auf, da Ausreiÿer mit einer hohen Anzahl an Voxeln stark herunterskaliert wer-
den, während Bins mit einer geringen Anzahl kaum von der Skalierung betro�en sind.
Neben der Anzeige des Histogramms kann auch die Qualität des Histogramms selbst
verbessert werden. Möglichkeiten 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 Häu�gkeiten der im Datensatz auftretenden Wertekombina-
tionen ab. Die Beziehung zwischen abgetragener Intensität I (f(x)) und dem Betrag des
Gradienten |f ′(x)| wird über Bögen im Histogramm repräsentiert. Die Bögen ergeben
sich, da bestimmte Wertekombinationen häu�ger auftreten. Diese Kombinationen reprä-
sentieren den Übergang zwischen zwei Geweben innerhalb des Volumens. Die Intensitäten
der betre�enden Gewebe bilden die Basis des Bogens. Da an der Basis die Gradienten-
stärke annähernd Null ist, entsprechen die dort abgetragenen Voxel dem Inneren eines
Gewebes. Dort können demnach die Intensitäten der Gewebe abgelesen werden. So ist
z.B. in Histogrammen von CT-Aufnahmen eine direkte Zuordnung von Geweben wie
z.B. Knochen möglich. Zu beachten ist allerdings, dass je nach Qualität des Datensat-
zes, die Basis eines Bogens über sehr viele Intensitätswerte ausgedehnt sein kann, was
eine eindeutige Zuordnung erschwert. Der höchste Punkt eines Bogens repräsentiert die
Mitte der Kante zwischen zwei Geweben. An dieser Stelle tragen beide Gewebe mit der
gleichen Wahrscheinlichkeit zur Anzahl der Voxel der betre�enden Bins bei. Da an der
Spitze des Bogens auch die Gradientenstärke am höchsten ist, repräsentieren diese Bins
alle Voxel im Volumen, die der Kante am nächsten sind. Diese Eigenschaften des zwei-
dimensionalen Intensitäts-/Gradientenstärke-Histogramms werden in Abbildung 4.10 an
einem einfachen Beispiel mit zwei verschiedenen �Geweben� und einem Hintergrund ver-
deutlicht.
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conform closely to the curves that were seen in Figure 4.2(a).

As a second verification of our discussion, and as a demonstration of the utility

of the histogram volume to capture information about objects’ boundaries, we

analyze a second synthetic dataset which contains two materials distinct from the

background. Figure 4.5(a) shows the dataset in cross-section. An outer shell with
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Figure 4.5: Dataset cross-section and histogram scatterplots for two material cylin-

der. (a) is a cross-section of the data, (b) and (c) are projections of the histogram

volume showing f ′ versus f and f ′′ versus f , respectively. As there are three dis-

tinct values v1, v2, v3 in the dataset, with a boundary between each pair of values,

there are three curves in the scatterplots. The curves start and end at the three

data values v1, v2, and v3, indicated on the f(x) axis.

an intermediate data value (v2) surrounds an inner shell with a high data value

(v3), and the core is the same as the background value (v1). Hence there are three

boundaries. This fact is also revealed in Figure 4.5(b) and Figure 4.5(c) by the

presence of three curves, one for each boundary.

Now we look at histogram volumes for real datasets, starting with a CT scan of

a turbine blade2. As the blade is made of a single kind of metal, we would expect

to find a single boundary indicated by the histogram volume or its projections.

2Dataset courtesy of GE Corporate Research and Development
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(b)

Abbildung 4.10.: Abbildung (a) zeigt ein künstlich erzeugtes Schichtbild mit zwei ver-
schiedenen Geweben (Grauwerte v2 und v3) vor einem Hintergrund (v1).
Im Bild existiert jeweils eine Kante zwischen diesen Strukturen. Wird
das Bild regelmäÿig an jedem Pixel abgetastet und die Grauwert- /
Gradientenstärke-Kombination im 2D-Histogramm abgetragen, so er-
gibt sich der in (b) dargestellte Plot mit drei Bögen. Die Bögen begin-
nen und enden an den Grauwerten der drei Strukturen. Jeder Bogen
repräsentiert demnach eine Kante im Bild. Der Bogen zwischen v1 und
v3 ist am höchsten, da dort der Grauwertunterschied und somit die
Gradientenbeträge am gröÿten sind. Quelle: [Kin99].
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In [Stö04] werden die Bogenstrukturen der 2D-Histogramme sehr genau beschrieben,
da ein Verfahren zur Spezi�kation von TFs basierend auf der Detektion dieser Bögen un-
tersucht wurde. Das Ziel gradientenbasierter Verfahren ist es, TFs zu de�nieren, indem
Bereiche (z.B. die Bogenstrukturen oder Rechtecke) aus dem 2D-Histogramm ausge-
wählt und diese auf optische Parameter abgebildet werden. Es wird versucht Bereiche
zu �nden, die interessierende Strukturen im Volumen repräsentieren. Abhängig 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 unmöglich. Das Resultat
ist ein einziger groÿer 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 Spezi�kation einer TF für die Darstellung wichtiger Strukturen
unterstützen. Im folgenden Abschnitt wird eine Möglichkeit vorgestellt, wie die Auswahl
der Bereiche aus dem Histogramm automatisiert und somit der Aufwand für den Nutzer
verringert werden kann.

4.4. Spatialized Transfer Functions

Die von Roettger et al. [RBS05] vorgestellten Spatialized Transfer Functions (STF) zäh-
len zu den mehrdimensionalen gradientenbasierten TFs. Sie wurden entwickelt, um die
Spezi�kation von TFs zu erleichtern. Roettger et al. präsentieren einen halbautomati-
schen Ansatz, der in dieser Arbeit sowohl für die De�nition gradientenbasierter TFs als
auch für die multimodale Visualisierung realer medizinscher Datensätze untersucht wird.

Kindlmann et al. haben die Positionsinformation bei der Generierung des zweidimen-
sionalen Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramms eliminiert (vgl. Abschnitte 4.3.2,
4.3.3 und [KD98, KKH01]), 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 De�nition der TF unterstützen, da Strukturen innerhalb eines Volumens so-
wohl über ihre messbaren Eigenschaften als auch als räumlich miteinander verbundene
Regionen an einer bestimmten Position im Volumen de�niert sind. Die Ortsinformation
ermöglicht es, das zweidimensionale Histogramm so zu klassi�zieren, dass die enstehenden
Regionen im Histogramm zusammenhängende Strukturen im Datensatz repräsentieren.
Diese werden dadurch im Histogramm für den Betrachter erkennbar gemacht. Durch
die Verwendung der Ortsinformation für die Generierung der TF wird demnach eine
Segmentierung der Wertebereiche, welche von der TF abgebildet werden, durchgeführt
(vgl. [RBS05]). Über die Positionsinformation der einzelnen Voxel geht auch die Gröÿen-
information der zusammenhängenden Strukturen mit in die Generierung der STF ein.
So kann die Spezi�kation an die in den Abschnitten 2.2.2, 2.3.2 und 2.4.2 vorgestellten
Daten und abgebildeten Körperregionen angepasst werden.
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4.4. Spatialized Transfer Functions

In den nachfolgenden Abschnitten wird zunächst die halbautomatische Generierung
der STF beschrieben, wobei näher auf die Histogrammberechnung und die verwendete
Ortsinformation eingegangen wird. Die Generierung des 2D-Histogramms und der Ortsin-
formation werden parallel in einem Vorverarbeitungsschritt durchgeführt. Anschlieÿend
werden die automatische Transparenzzuweisung sowie die Interaktion mit dem Histo-
gramm, welche für die Generierung einer STF nötig ist, erläutert.

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 Klassi�kation des zweidimensionalen Intensitäts-/ Gradientenstärke-
Histogramms anhand dieser Ortsinformation wird die Spezi�kation der TF erleichtert.
Die berechnete Ortsinformation wird dazu benutzt, die Bins, deren Voxel im Volumen
genügend dicht beieinander liegen, zu einem Bereich zusammenzufassen. Damit wird
der Nutzer bei der Suche nach Bereichen, die interessierende Strukturen repräsentieren,
unterstützt.

Die in den Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogrammen auftretenden Bögen sind in
realen medizinsichen Datensätzen häu�g sehr schwach repräsentiert und kaum vonein-
ander zu unterscheiden. Dies hängt mit der Rekonstruktion der Daten und der Band-
pass�lterung zusammen. Auÿerdem wird ein Gewebe nie auf genau einen Intensitäts-
wert abgebildet. Im Falle von MRT-Aufnahmen werden mehrere Strukturen (Luft und
Knochen) auf die gleichen Grauwerte abgebildet. Während sich andere Ansätze auf die
nutzergeführte Markierung der Bögen (vgl. [Stö04]) oder anders geformter Bereiche des
Histogramms (vgl. [KKH01] und [HST+03]) spezialisiert haben, verfolgen die STFs einen
anderen Weg. Es wird versucht das Histogramm automatisch in möglichst viele Bereiche
zu unterteilen, wobei diese Bereiche unterschiedliche Strukturen im Volumen repräsentie-
ren. Diese Klassi�kation erfolgt unter Verwendung der Ortsinformation. Es werden keine
5-dimensionalen TFs (Intensität, Gradientenstärke, x-,y- und z-Koordinate) de�niert,
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-
zugehörigen örtlichen Varianz der Voxel für jedes Bin im Histogramm repräsentiert. Die
Berechnung der Ortsinformation erfolgt im Weltkoordinatensystem. Dies ermöglicht es
zu untersuchen, ob eine STF, die auf den Ortsinformationen eines Datensatzes basiert,
auch auf andere Datensätze mit einer abweichenden Voxelgröÿe angewendet werden kann.
Voraussetzung hierfür ist natürlich, dass die beiden Datensätze die gleiche Körperregion
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 ausgeführt. Seien pi(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 für
jedes Bin ein Schwerpunkt wie folgt berechnet werden (vgl. [RBS05]):
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b(f, g) =
1

n

n∑
i=1

pi(f, g) (4.9)

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:

v(f, g) =
1

n

n∑
i=1

‖pi(f, g)− b(f, g)‖

=
1

n

n∑
i=1

[(
pix(f, g)− bx(f, g)

)2
+(

piy(f, g)− by(f, g)
)2

+
(
piz(f, g)− bz(f, g)

)2]
(4.10)

Im Gegensatz zum Schwerpunkt hat die Varianz demnach nur eine Komponente. Aus
Gleichung 4.10 ergibt sich, dass der Schwerpunkt für 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 für die Spatialized Transfer Functions

Generierung des zweidimensionalen Histogramms

Die Erzeugung des zweidimensionalen Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramms
H(f, g) erfolgt wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben. Je nach Qualität 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 spätere Klassi�kation des
Histogramms aus. Um die Qualität des Histogramms zu verbessern, erfolgt vor der Hi-
stogrammgenerierung eine Überabtastung (engl. Oversampling) 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 Möglichkeit 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 möglich, 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 nächsten Nachbarn.

Die Verbindung von Überabtastung und k-Nachbarschaft steigert die Anzahl der
Voxel die in das Histogramm gezählt werden enorm und verbessert somit die Qualität
sowohl des Histogramms, als auch der anschlieÿenden Klassi�kation (s. Abb. 4.11).
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(a) (b)

Abbildung 4.11.: Diese Abbildung verdeutlicht den E�ekt von Überabtastung und k-
Nachbarschaft auf das 2D-Histogramm anhand des synthetischen CT-
Zahndatensatzes. Durch die Überabtastung und die k-Nachbarschaft
wird die Anzahl der Voxel, die den Bins zugeordnet werden stark erhöht
( (b)). Die für ein Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramm typische
Bogenstruktur wird in Teilen des Histogramms erst durch die Über-
abtastung und die Anwendung der k-Nachbarschaft ersichtlich. Quel-
le: [RBS05].

Klassi�kation des 2D-Histogramms

Um die Bereiche im Histogramm zu �nden, welche zusammenhängende Strukturen im
Volumen repräsentieren, wird die berechnete Ortsinformation dazu verwendet, das auf-
gefüllte Histogramm zu klassi�zieren. Hierzu muss nach [RBS05] ein Klassi�kationspa-
rameter r de�niert werden. Dieser sogenannte Klassi�kationsradius legt die maximale
Ausdehnung der Struktur im Volumen fest, die durch einen Bereich im Histogramm de�-
niert wird. Somit wird es möglich die Klassi�kation an die in den Volumen vorkommen-
den Strukturen anzupassen. So sind z.B. in einem CT-Kopfdatensatz die Schädelknochen
wesentlich kleiner als das zu extrahierende Skelett im Thoraxbereich.

Einem beliebigen Referenztupel T0 = (f, g) werden bei der Klassi�kation alle Tupel
T des Histogramms zugeordnet, deren Abstand der Schwerpunkte zum Referenzschwer-
punkt nicht gröÿer als der Radius r ist (‖b(T )− b(T0)‖ < r). Eine weitere Voraussetzung
für die Zusammengehörigkeit zweier Tupel ist die Varianz um den Schwerpunkt. Mit
zunehmender Varianz wird es unwahrscheinlicher, dass ein Bin die gleiche Struktur im
Histogramm repräsentiert, da die räumliche Nähe nicht gewährleistet ist. Um diese bei-
den Voraussetzungen für die Berechnung der Klassi�kation greifbar zu machen, wird von
Roettger et al. die Verwendung folgender Klassi�kationsnorm vorgeschlagen:

N(T, T0) = ‖b(T )− b(T0)‖+ |v(T0)− v(T )|
=

(
bx(T )− bx(T0)

)2
+

(
by(T )− by(T0)

)2
+(

bz(T )− bz(T0)
)2

+
(
v(T0)− v(T )

)2
(4.11)

Anhand dieser Norm wird entschieden, ob ein Tupel T zur gleichen Struktur wie das
Referenztupel T0 gehört und somit auch zum gleichen Bereich klassi�ziert werden kann.
Das gesamte Histogramm wird unter Verwendung der Norm N(T, T0) klassi�ziert. Dazu
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werden die Bins zunächst absteigend nach der Anzahl der dazugehörigen Voxel sortiert.
Beginnend bei dem noch nicht klassi�zierten Bin mit der höchsten Anzahl, werden alle
Bins mit geringerer Anzahl, die noch keinem Bereich angehören und deren Norm N
kleiner als der Radius r ist, der Klasse dieses Bins zugeordnet. Dieser Vorgang wird
wiederholt, bis das gesamte Histogramm klassi�ziert ist.

1: begin
2: unclassifiedBins := (AllBins ∈ Histogramm);
3: unclassifiedBins.sort();
4: unclassifiedBins.goToBegin();
5: classifiedBins := ∅;
6: while unclassifiedBins 6= ∅ do
7: begin
8: referenceBin = unclassifiedBins.getBinWithHighestCount();
9: activeColor = getRandomColor();
10: referenceBin.setColor(activeColor);
11: classifiedBins.addBin(referenceBin);
12: unclassifiedBins.deleteBin(referenceBin);
13: while (examinedBin = unclassifiedBins.getNextBin()) 6= NULL do
14: begin
15: if Norm(examinedBin, referenceBin) ≤ Radius then
16: begin
17: examinedBin.setColor(activeColor);
18: classifiedBins.addBin(examinedBin);
19: unclassifiedBins.deleteBin(examinedBin);
20: end
21: end
22: unclassifiedBins.goToBegin();
23: end
24: end.

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

Automatische Farbzuweisung durch räumliche Information

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

FTFRGB(f, g) = CRGB, ∀T ∈ H(f, g) : N(T, T0) < r (4.12)
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Der Farbwert CRGB wird in [RBS05] während der Klassi�kation zufällig aus dem
Intensitäts- und Gradientenwert des Referenztupels bestimmt und allen Bins des dazu-
gehörigen Bereichs zugewiesen. Wird das gesamte klassi�zierte Histogramm im Rende-
ringschritt der Visualisierungspipeline als FTF FTFRGB(f, g) verwendet, so kann eine
automatische Visualisierung eines Datensatzes erzeugt werden. Das klassi�zierte Histo-
gramm wird dem Nutzer unter Verwendung der zufällig erzeugten Farbwerte, wie in
Abbildung 4.12 dargestellt, angezeigt.

Figure 1: 2D Histograms based on scalar values on the x-axis and
gradients on the y-axis (left) and corresponding spatialized trans-
fer functions for r = 0.1 (right). In the bottom row noise has
been smoothed out by using two-times super-sampling and a k-
neighborhood with k=2.

N(T,T0) = ||b(T )−b(T0)||+ |v(T0)− v(T )|

is a reliable measure for spatial correspondence, that is whether or
not a tuple T belongs to the same feature as the reference tuple T0.
Based on this norm N(T,T0) we now classify all entries of the trans-
fer function into groups that belong to the same feature (as far as
we can tell without performing an explicit time consuming segmen-
tation). Let cε be a constant which defines the global emission and
let CRGB be a RGB color triple with random hue value, then each
group entry is given the emission

Fε(T ) = CRGBcε ∀T : N(T,T0) < r.

For simplicity we start with the reference tuple which has the
highest histogram count. Then we compute all entries which belong
to the same group as the reference tuple and assign a specific color
to all these entries. This procedure is repeated for the remaining
entries until the classification is complete.

As an example, the color channel Fε of the transfer function for
r = 0.1 of the Tooth dataset [20] is shown in Figure 1. On the top
left the original 2D histogram is depicted. On the top right the in-
tensity peaks of the scatter plot are clearly broken down in uniquely
colored regions which correspond to different tooth materials and
their respective boundaries.

An automatic visualization of the Tooth dataset using the STF is
shown in the leftmost image of the Teaser. The dentin, the enamel
and the boundary between the two materials are colored automati-
cally. The only parameter we need to choose manually is the maxi-
mum feature radius r (and once for each dataset the global opacity
cα and the global emission cε). We usually start with a moderately
large feature radius and slowly decrease the radius until the desired
features can be separated from each other. In our experiments a
radius between 0.05 and 0.25 was a good choice. Note that the
complex shapes of the classes are detected automatically using the
spatial information in the histogram. Without the aid of the the STF
the exact shape is almost impossible to setup manually.

2.3 Interactive Exploration

For further exploration we can now point and click into the his-
togram to select a specific class. Then the corresponding feature is
displayed by setting the emission of the remaining classes to zero.

In the Teaser this interactive process is illustrated by high-lighting
the most important feature classes of the Tooth dataset.

Using the described spatialization of a transfer function we effec-
tively perform a segmentation on the domain of the transfer func-
tion. The main advantage of this approach is that we do not need
to perform an explicit time-consuming segmentation of the volume
domain. If the feature radius is changed interactively we only need
to reclassify all entries in the transfer function. Since we do not
need to reprocess all voxels explicitely, the total update time in-
cluding a redraw of the volume is well below a quarter of a second
(on a PC with AMD Athlon 1GHz and NVIDIA GeForceFX 5800
Ultra).

2.4 Pseudo-Shading

In order to enhance the discrimination of features, it turns out that
we can optionally apply a simple technique, which we call pseudo-
shading.

Figure 2: STF based visualization of the Bonsai #1 dataset [25]
using pseudo-shading. The leaves (green) and the trunk (brown)
have been selected by high-lighting the corresponding classes in
the STF.

At the boundary of an object the scalar values decrease rapidly.
If we decrease the emission for the lowest occurring scalar values of
the object, the features silhouette is rendered dark, since the accu-
mulated opacity becomes predominant. This effectively simulates
the appearance of a head light. In the context of the STF we imple-
ment pseudo-shading by first determining the scalar range of each
class. The we attenuate the emission of each class using a linear
ramp over its scalar range.

As an example, the Bonsai dataset [25] has been visualized with
pseudo-shading in Figure 2. The leaves and the trunk were selected
by pointing and clicking at the corresponding high-lighted classes
in the STF as depicted at the bottom of the figure. For each selected
class the emission was attenuated linearly which lead to the shaded
appearance of the bonsai.

Abbildung 4.12.: Darstellung eines klassi�zierten Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histo-
gramms des synthetischen CT-Zahndatensatzes unter Verwendung zu-
fällig erzeugter Farben für 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 für die Visualisierung, noch eine Transparenz zugeteilt. Dabei wird
die Gradientenstärke als Parameter verwendet. Die Zuweisung erfolgt über eine 1D-TTF,
die wie folgt de�niert ist:

TTFα(g) = g × cα (4.13)

Der Parameter g ist die berechnete Gradientenstärke des zu rendernden Voxels und cα

eine zuvor global de�nierte 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 Interaktionsmöglichkeit mit dem klassi�zierten
Histogramm vorgeschlagen. Für die De�nition einer angepassten STF müssen einzelne
Bereiche des klassi�zierten Histogramms ausgewählt werden. Dazu muss der Nutzer die
ihn interessierenden Bereiche in der Histogrammvisualisierung anklicken. Ausgewählte
Bereiche werden in der Darstellung des klassi�zierten Histogramms hervorgehoben, in-
dem sie mit gesättigten Farben dargestellt werden. Es können nacheinander sowohl meh-
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rere Bereiche aktiviert als auch deaktiviert werden. Nur die vom Nutzer ausgewählten
Bereiche des 2D-Histogramms werden für die Visualisierung durch die STF genutzt. Die
Form der ausgewählten Bereiche ergibt sich durch die automatische Klassi�kation und
berücksichtigt somit die Eigenschaften der Daten sowie die berechnete Ortsinformation.
Andere Arbeiten sind in der Form der gewählten Bereiche limitiert. So wird in [Stö04]
und [HST+03] nach Bögen gesucht und in [KKH01] rechteckige und dreieckige Regionen
verwendet. Problematisch werden diese Ansätze, wenn das generierte 2D-Histogramm
keine ausreichende Information in Form von Bogenstrukturen oder anderen Maxima bie-
tet, die als Anhaltspunkt für die Platzierung des auszuwählenden Bereichs dienen. Die
Auswahl interessierender Bereiche setzt ein bestimmtes Maÿ am Expertenwissen voraus.
Der Nutzer muss die Lage und Form der Bereiche im Histogramm kennen, welche die ihn
interessierende Struktur im Volumen repräsentieren. Durch die halbautomatische Klas-
si�kation des Histogramms wird der Aufwand reduziert, indem die Form der Bereiche
bereits vorgegeben wird.

Eine weitere Interaktionsmöglichkeit bietet die Änderung des Klassi�kationsradius
r. Wird dieser durch den Nutzer variiert, so erfolgt eine erneute Klassi�kation des Hi-
stogramms. Da hierzu nicht nocheinmal alle Voxel des Datensatzes betrachtet werden
müssen, sondern nur auf dem wesentlich kleineren Histogramm gearbeitet wird, kann
die Änderung des Radius interaktiv erfolgen. Somit wird der Nutzer bei der Exploration
des Histogramms unterstützt. Ein kleinerer Radius bewirkt eine Erhöhung der Anzahl
detektierter Bereiche im Histogramm. Dies bewirkt jedoch, dass groÿe Strukturen, die
im Volumen vorkommen, durch mehrere Bereiche im Histogramm repräsentiert werden.
Dies führt dazu, dass all diese Bereiche im Histogramm ausgewählt werden müssen, um
eine Struktur im Datensatz vollständig in der Visualisierung anzuzeigen. In diesem Fall
wäre eine solche Struktur aus Voxeln mit unterschiedlicher Einfärbung zusammengesetzt.
Im Umkehrschluss heiÿt das, dass ein zu groÿer Radius dazu führt, dass die Bereiche im
Histogramm zu groÿ werden und somit kleinere Strukturen in der Visualisierung verloren
gehen, da sie zusammen mit anderen Strukturen angezeigt werden.

4.4.4. Spatialized Transfer Functions für multimodale

Visualisierungen

Für die Anwendung von STFs zur Erstellung multimodaler Visualisierungen werden
in [RBS05] 2D-STFs basierend auf den Intensitätswerten der beiden darzustellenden Da-
tensätze vorgeschlagen. Bis auf die Art der im Histogramm abgetragenen Daten verläuft
die Generierung des Histogramms wie zuvor beschrieben. Auch die Interaktion und so-
mit die Spezi�kation der STF gleichen den oben beschriebenen Abläufen. Aufgrund der
Möglichkeit STFs auch für die Erstellung multimodaler Volumenvisualsierungen nutzen
zu können, wurden die STFs als Grundlage für diese Arbeit gewählt (vgl.Abschnitt 5.2).
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4.5. Spezi�kation von Transferfunktionen

Die De�nition von geeigneten TFs ist eine schwierige und häu�g zeitaufwändige Aufgabe
der direkten Volumenvisualisierung. Mit zunehmender Dimensionalität 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 Spezi�kation. Dieser Umstand
gilt als eines der 10 schwerwiegendsten Probleme in der Volumenvisualisierung. In der
Literatur wird zwischen vier verschiedenen Ansätzen für die Lösung dieses Problems
unterschieden (vgl. [PLB+01]).

Trial & Error Verfahren, bei denen der Nutzer die Stützstellen der TF manuell
vorgeben muss und somit sehr viele Parameter einzustellen hat, können aufgrund des
hohen Spezi�kationsaufwandes für diese Arbeit nicht verwendet werden.

Design Galleries werden bei der Spezi�kation von TFs verwendet, um den Aufwand
für 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 können, verhindert allerdings die Anwendung der bildorientierten Spezi�kation durch
Design Galleries.

Die datenorientierte Spezi�kation 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 zurückgegri�en. Im Folgenden werden die
für eine Spezi�kation von TFs zur Verfügung stehenden Hilfsmittel vorgestellt.

Die Spezi�kation einer TF umfasst drei Teilaufgaben. Zum ersten müssen die Wer-
tebereiche der verwendeten Parameter (z.B. Intensität) festgelegt werden, die von der
TF auf optische Eigenschaften abgebildet werden sollen. Zum zweiten müssen eben die-
se optischen Eigenschaften für den betre�enden Bereich angegeben werden. Im dritten
Schritt muss die resultierende Visualisierung bewertet werden, um die Eignung der TF
zu überprüfen. Für diese drei Aufgaben stehen dem Anwender verschiedene Hilfsmittel
zur Verfügung, die im folgenden vorgestellt werden.

4.5.1. Passive Hilfsmittel für die Spezi�kation

Passive Hilfsmittel unterstützen den Nutzer bei der Spezi�kation von TFs, indem sie ihm
zum einen ein Feedback über ausgeführte Tätigkeiten geben und z.B. Bereiche hervorhe-
ben, die von Änderungen betro�en sind. Zum anderen können sie ihn dabei unterstützen
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 über 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 Möglichkeit, ein Feedback über ausgeführte Aktionen zu
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geben. So kann die Position, an der der Nutzer eine Auswahl getro�en hat (engl.
Picking) ebenso wie die Anzahl der Voxel, die zu einem ausgewählten Bin gehören,
präsentiert werden.

Histogramme Histogramme werden bei der Spezi�kation von TFs häu�g zur Orientie-
rung in den Daten eingesetzt. Eindimensionale Histogramme stellen die Häu�g-
keiten eines im Volumen auftretenden Merkmals dar. Sie können als Hilfsmittel
für die Spezi�kation von 1D-Transferfunktionen, die nur über die Intensität oder
den Gradientenbetrag de�niert sind, verwendet werden. Im Histogramm wird an-
hand von lokalen Maxima ersichtlich, welche Grauwerte oder Gradienten besonders
häu�g vorkommen. Daraus kann z.B. bei CT-Datensätzen auf Gewebe geschlos-
sen werden, da die gemessenen Houns�eld 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. [PM04]).
Werden zwei- oder mehrdimensionale Histogramme wie z.B. bei der De�nition von
mehrdimensionalen gradientenbasierten TFs verwendet, so hilft die im Histogramm
enthaltene Information (z.B. Lage von Bögen im Intensitäts-/ Gradientenstärke-
Histogramm) dabei, relevante Bereiche auszuwählen. Histogramme werden dazu
häu�g als Hintergrundbild in der graphischen Ober�äche eines Tools für die Spe-
zi�kation von TFs verwendet. In [RBS05] und dieser Arbeit wird das klassi�zierte
2D-Histogramm auf der Programmober�äche dargestellt und dient dem Nutzer als
Grundlage für die Spezi�kation der STF.

Weitere passive Hilfsmittel, die häu�g in der Literatur zu �nden sind, werden im
Folgenden kurz vorgestellt:

Schicht-Previews als Feedback Schichtbilder werden als passives Hilfsmittel bei der
De�nition von TFs verwendet. Sie ermöglichen ein schnelles Feedback über die
Einfärbung der Bereiche im Schichtbild, die von der aktuell de�nierten TF betrof-
fen sind. Dies ist e�ektiv, da nicht das gesamte Volumen neu gerendert werden
muss. Der Einbau einer Scrollmöglichkeit durch das Volumen bietet sich an, um
die zu erwartende Qualität der Visualisierung besser abschätzen zu können. Feed-
backs in Form von Schichtbildern werden in verschiedenen Ansätzen verwendet
(vgl. [CKLG98, PLB+01, TLM03]).

Referenz-Transferfunktionen Werden TFs für standardisierte Daten wie z.B. einheit-
lich rekonstruierte CT-Datensätze unter Beachtung der gleichen Fragestellung de�-
niert, so ist es möglich, eine bereits bestehende TF, auch auf den aktuell untersuch-
ten Datensatz anzuwenden. Die hierzu notwendigen Anpassungen können z.B. über
eine Angleichung des Referenzhistogramms, welches der Spezi�kation der TF zu-
grunde lag, ermittelt werden. Die resultierende Transformation wird anschlieÿend
auf die bestehende TF angewendet, um diese auf den aktuellen Datensatz zu ad-
aptieren. Aufgrund der vielen Parameter, die das Histogramm beein�ussen, wurde
dieser Ansatz bisher nur bei stark standardisierten CT-Angiographiedatensätzen
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eingesetzt (vgl. [RSHSG00] und [HST+04]). In diesen Aufnahmen sind die Blutge-
fäÿe mit Kontrastmittel gefüllt und heben sich so eindeutig vom restlichen Gewebe
ab. Das Ziel der Visualisierung ist die alleinige Darstellung der Blutgefäÿstrukturen.

4.5.2. Interaktive Hilfsmittel für die Spezi�kation

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

Pick-Funktionalität In dieser Arbeit wird die Pick -Funktionalität für die De�nition der
2D-TF verwendet, indem Bereiche in der Visualisierung des klassi�zierten Histo-
gramms vom Benutzer angeklickt und dadurch zur TF hinzugefügt 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 können und die Position der dazugehörigen Wertekombi-
nation im 2D-Histogramm markiert wird (vgl. [Stö04]). Der Nutzer kann sich auf
diese Weise sehr e�ektiv mit dem Datensatz und der Repräsentation in Form des
Histogramms vertraut machen. Die Pick -Funktionalität wird in der Literatur auch
auf das visualisierte 3D-Volumen angewendet (vgl. [KKH01]).

Numerische Eingaben Numerische Eingabefelder und dazugehörige Hilfsmittel wie
Schieberegler (engl. Slider) ermöglichen es dem Nutzer, die Parameter der TF zu
bestimmen. So kann er zum Beispiel den Wert für die globale Transparenz ver-
ändern und somit Ein�uss auf die Durchsichtigkeit nehmen. Weiterhin hat er die
Möglichkeit Parameter für die Erstellung der TF vorzugeben. Dies kann z.B. der
Radius für die Klassi�kation bei STFs sein, wodurch er das klassi�zierte Histo-
gramm auf den Datensatz oder seine Bedürfnisse anpassen kann.

Weitere interaktive Hilfsmittel, die häu�g in der Literatur zu �nden sind, werden im
Folgenden kurz vorgestellt:

Kontrollpunkte Kontrollpunkte sind in Verbindung mit der Pick-Funktionalität ein in-
teraktives Hilfsmittel für die Spezi�kation eindimensionaler TFs. Besonders häu�g
werden sie in graphischen Benutzerober�ächen in Verbindung mit einem Histo-
gramm des Parameters der TF verwendet. Durch ihre Lage über dem Histogramm
und vom Benutzer angegebene Eigenschaft bestimmen sie die Merkmale der TF
(vgl. [PM04]). Verwendung �nden Kontrollpunkte z.B. im frei verfügbaren Visua-
lisierungsprogramm VolView des Unternehmens Kitware Inc..

Komponentenfunktionen Komponentenfunktionen sind eine Erweiterung der Idee der
Kontrollpunkte. Sie ermöglichen eine genauere und vielseitigere Spezi�kation der
TF (vgl. [CKLG98]). Allerdings erfordern sie auch einen sehr hohen Interaktions-
aufwand, vor allem im mehrdimensionalen Fall (vgl. [Tap04]). Da dieser Spezi�ka-
tionsaufwand möglichst reduziert werden soll, können Komponentenfunktionen in
dieser Arbeit nicht verwendet werden.
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des Visualisierungssystems

Spatial information is important,
because a feature by de�nition 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
e�ectively ignore the most important
part of a features de�nition.

Roettger et al., aus [RBS05]

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

5.1. Entwurf des multimodalen
Visualisierungssystems

Mit dem entwickelten Visualisierungssystem soll es möglich sein Daten, der drei in Ka-
pitel 2 vorgestellten bildgebenden Verfahren, in einer 3D-Darstellung abzubilden. Da die
Strukturen aus den Datensätzen vollständig dargestellt werden sollen, wurde die direk-
te Volumenvisualisierung aus Abschnit 3.4 gewählt. Diese erfüllt auch die Anforderung,
dass keine aufwändige und fehleranfällige Vorbereitung der Daten erfolgen muss. Um die
Fusion der Daten zu automatisieren und die De�nition einer Fusionsfunktion unnötig zu
machen, wurden die Property Fusion Pipeline und die Color Fusion Pipeline aus Ab-
schnitt 3.4.3 gewählt. Aus der Wahl dieser beiden Fusionszeitpunkte ergeben sich zwei
verschiedene Wege für die De�nition der verwendeten STFs zur multimodalen Visuali-
sierung. In der ersten Variante werden die beiden Datensätze bei der Property Fusion
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bereits zu Beginn der Pipeline zu einem Datensatz mit zwei Eigenschaften fusioniert.
Hierzu werden für jeden Voxel lediglich die beiden korrespondierenden Intensitätswer-
te gespeichert. Im anderen Ansatz erfolgt die unabhängige Verarbeitung der Datensätze
durch die Color Fusion Pipeline, bei der die beiden Visualisierungen erst beim Rendering
fusioniert werden. Bei der Fusion wird von beiden Datensätzen sowohl die Farbinfomation
als auch die Transparenz gleich gewichtet.

Für eine direkte Volumenvisualisierung müssen Transferfunktionen de�niert werden,
welche die Eigenschaften der Datensätze auf Farbe abbilden. Aus den Anforderungen
geht hervor, dass die TFs über zwei Merkmale der Daten de�niert sein sollen. Es werden
die Intensität und der Gradientenbetrag eines Datensatzes oder die Intensitäten zweier
Datensätze verwendet. Aus diesem Grund wird auf gradientenbasierte mehrdimensio-
nale TFs zurückgegri�en. Die Möglichkeit einzelne Strukturen aus den Datensätzen zu
extrahieren und beliebig weitere zur Visualisierung hinzuzufügen, wird durch die ver-
wendeten Spatialized Transfer Functions geboten. Diese können für Datensätze aller drei
bildgebenden Verfahren de�niert werden.

Das Konzept der Transferfunktionsde�nition umfasst zwei verschiedene Ansätze, da
zwei Fusions Pipelines gewählt wurden. In [RBS05] wird vorgeschlagenen unter Verzicht
auf die Gradienteninformation eine STF für zwei darzustellende Datensätze zu de�nieren
(Property Fusion). Daneben ist es möglich für jeden Datensatz eine STF über Intensität
und Gradientenbetrag zu de�nieren und die resultierenden Visualisierungen zu fusionie-
ren (Color Fusion). In Abschnitt 5.2 werden die beiden Ansätze zur Verwendung der
STFs für die multimodale Visualisierung näher erläutert.

Die Darstellung der Datensätze erfolgt über 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 für
die beiden zuvor genannten Ansätze verwendet werden.
Der erarbeitete Entwurf des multimodalen Visualisierungssystems ist mit den verwende-
teten Komponenten in Abbildung 5.1 übersichtlich dargestellt.
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Darstellung des verwendeten Konzepts 
 
 

Bildgebende Verfahren der medizinischen Registrierung 

Magnetresonanztomographie Computertomographie Positronen Emissions Tomographie 

 
Visualisierung 

monomodale Visualisierung multimodale/ multivolumen Visualisierung 

 
Multimodale Visualisierung medizinischer Volumendatensätze 

Schichtbilder Direkte 
Volumenvisualisierung Indirekte Volumenvisualisierung 

 
multimodale Visualisierungspipelines 

Property & Gradient Fusion Material Fusion Shading Fusion 

Property Fusion Colorfusion 

 
Transferfunktionen 

eindimensional mehrdimensional 

 
multiintesitätsbasiert gradientenbasiert 

 
Spatialized Transfer Functions 

 

Abbildung 5.1.: Darstellung der ausgewählten Visualisierungsmöglichkeiten.
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5.2. Spatialized Transfer Functions für die
multimodale Volumenvisualisierung

Die Wahl der beiden Fusionszeitpunkte, einmal am Anfang und einmal am Ende der
Visualisierungspipeline, haben dazu geführt, dass zwei Ansätze für die Spezi�kation der
TF de�niert und umgesetzt werden mussten. Es sollte zum einen die Möglichkeit gegeben
sein, eine gemeinsame TF für die beiden Datensätze zu ertellen. Diese basiert auf den In-
tensitätswerten der beiden Datensätze und wird im Folgenden als multiintensitätsbasierte
TF bezeichnet. Zum anderen sollte der Nutzer für jeden Datensatz eine TF de�nieren
können, die den Intensitätswert 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 Ansätze umgesetzt
werden können (vgl. Abschnitt 4.4.4 und [RBS05]). Die vom Nutzer de�nierten STFs
unterscheiden sich je nach Ansatz im Aufbau des Histogramms, das der Spezi�kation
zugrunde liegt.

Das 2D-Histogramm einer gradientenbasierten STF wurde in Abschnitt 4.4 bereits
vorgestellt. Auf der x-Achse werden die Intensitäten des Datensatzes und auf der y-Achse
die Gradientenbeträge abgetragen. Auch die multiintensitätsbasierten STFs arbeiten mit
2D-Histogrammen, in denen allerdings auf beiden Achsen die Intensitätswerte der zu
visualisierenden Datensätze 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-
sitätsbasierten Ansatzes. Während das Intensitäts-/ Gradientenstärke-
Histogramm (a) eines CT-Datensatzes die typischen Bogenstrukturen
aufweist, ist im Intensitäts-/ Intensitäts-Histogramm (b) von CT- und
PET-Daten keine regelmäÿige Form erkennbar.
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Die Berechnung der Ortsinformation und die Klassi�kation des Histogrammes der
multiintensitätsbasierten STFs erfolgt analog zu den gradientenbasierten STFs (vgl. Ab-
schnitt 4.4). Ein Bereich im klassi�zierten Histogramm einer multiintensitätsbasierten
STF kennzeichnet somit eine zusammenhängende Region, die sich durch bestimmte In-
tensitätskombinationen in den beiden registrierten Datensätzen auszeichnet. Die Formen
der klassi�zierten Bereiche besitzen nicht die charakteristische Bogenstruktur wie die
Bereiche der gradientenbasierten Histogramme (vgl. Abb. 5.3). Somit wird eine manuelle
De�nition der Bereiche, wie in [KKH01] vorgeschlagen erschwert, da kaum Anhaltspunk-
te für die Platzierung der Bereiche gegeben sind. Dem Nutzer wäre es somit nur schwer
möglich, die Form der interessierenden Strukturen in einem multiintensitätsbasierten Hi-
stogramm manuell anzugeben. Die Spezi�kation der multiintensitäsbasierten STF wird
somit erst durch die automatische Klassi�kation anhand der Ortsinformation ermöglicht.
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Abbildung 5.3.: Vergleich der klassi�zierten Histogramme des gradientenbasierten und
des multiintensitätsbasierten Ansatzes. Nach der Klassi�kation ist er-
kennbar, dass die Form der Bereiche im Intensitäts-/ Intensitäts-
Histogramm keiner Regelmäÿigkeit folgt.
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Der Ablauf der Spezi�kation für die multimodale Volumenvisualisierung mit gradi-
entenbasierten STFs verläuft analog zu dem in Abschnitt 4.4 erläuterten monomodalen
Vorgehen. Allerdings wird für jeden der zwei Datensätze ein 2D-Histogramm separat
berechnet und mit der entsprechenden Ortsinformation klassi�ziert. Der Nutzer muss
nun in jedem Histogramm die interessierenden Bereiche auswählen, woraufhin in der
3D-Visualisierung des Datensatzes die dazugehörige Struktur angezeigt wird. Die Vi-
sualisierung erfolgt getrennt für beide Datensätze. Dadurch ist es dem Nutzer möglich,
zwischen den beiden Datensätzen zu wechseln und auch nachträglich weitere Strukturen
zur Visualisierung hinzuzufügen. Hat der Nutzer die De�nition 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
möglich, Strukturen aus den Datensätzen zur gemeinsamen Darstellung hinzuzufügen
oder zu entfernen. Weiterhin kann wieder zur monomodalen Visualisierung gewechselt
werden.

Mit den gradientenbasierten STFs ist es möglich die Transformation der Registrierung
erst vor dem Schritt Rendering der Visualisierungspipeline durchzuführen. Dies ermög-
licht eine schnelle Aktualisierung der Visualisierung, nachdem die Transformation durch
den Nutzer geändert wurde, da die verwendete STF nicht wie im multiintensitätsbasier-
ten Fall erneut spezi�ziert werden muss, sondern weiterverwendet werden kann. Somit
erfüllt die Visualisierung unter Verwendung gradientenbasierter STFs die Anforderung an
die Visualisierungskomponente, eine Möglichkeit für die nachträgliche interaktive Verän-
derung der Transformation zu bieten. Ein weiterer Vorteil der gradientenbasierten STFs
liegt in der Verwendung der Gradienteninformation. Sie ermöglicht es bei geeigneter Klas-
si�kation sowohl die Ober�äche einer Struktur als auch das homogene Innere getrennt
darzustellen.

Im multiintensitätsbasierten Ansatz wird für die multimodale Visualisierung zweier
Datensätze nur ein 2D-Histogramm erstellt und klassi�ziert. Der Vorteil der multiinten-
sitätsbasierten STFs besteht in der Verringerung des Aufwands für den Nutzer, da dieser
nur eine STF für die Erstellung einer multimodalen Visualisierung beider Datensätze de-
�nieren muss. In Kapitel 6 werden multimodale Visualisierungen der gleichen Datensätze,
die mit den beiden zuvor genannten Ansätzen erstellt wurden, miteinander verglichen.
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5.3. Implementierung der Visualisierungskomponente

Dieses Kapitel beschäftigt sich mit der Umsetzung des Entwurfs für 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 für 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-
gri�en werden konnte.

5.3.1. Allgemeines

Programmierwerkzeuge

Die Implementierung des Visualisierungssystems erfolgte ausschlieÿlich mit frei verfüg-
baren Programmbibliotheken, die eine plattformunabhängige Implementierung der Soft-
ware ermöglichen. Die implementierte Visualisierungskomponente kann in drei Bereiche
aufgeteilt werden.

Dies ist zunächst die Programmober�äche, über die der Nutzer die nötigen Ein-
stellungen der Parameter vornehmen kann und die Visualisierung dargestellt wird. Für
die Programmierung der Nutzerober�äche wird wxWidgets 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 Verfügung. Diese Schnittstelle ermöglicht den problemlosen
Einbau der Visualisierungsfunktionalität in die Programmober�äche.

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 für die Umwandlung zwischen den Datenstrukturen auch um-
fangreiche Bildverarbeitungsfunktionen zur Verfügung. Eine sehr wichtige Eigenschaft
des ITK ist der Pipeline-Aufbau und die Einhüllung der Funktionalität 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 ITK-Programmbibliothek sind durch ein itk:: vor dem Namen gekenn-
zeichnet. Für die Implementierung der Spatialized Transfer Functions mussten einige
der bestehenden Filterklassen um zusätzliche Funktionalität erweitert bzw. vorhande-
ne Funktionen angepasst werden. Auf solche Veränderungen wird in den betre�enden
Abschnitten näher eingegangen. Filter, die für die Implementierung des Konzepts von
ITK-Filtern abgeleitet wurden und modi�zierte 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 Eingabe eines anderen Filters gesetzt wird. So ist es möglich,
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komplexe Verarbeitungsabläufe zu implementieren und bei Bedarf weitere Filter hinzu-
zufügen oder vorhandene Filter zu entfernen. Während der Ausführung des Programms,
wird nur der letzte Filter der Pipeline aufgerufen, woraufhin dieser rekursiv alle anderen
Filter aufruft. Falls mehrere Prozessoren zur Verfügung stehen, wird die Verarbeitung der
Daten durch einen Filter über ein sogenanntes Multi Threading parallelisiert und somit
beschleunigt. ITK basiert auf sogenannten Template Parametern und erlaubt damit die
Verarbeitung von Volumendatensätzen unterschiedlicher Datentypen. Beispielsweise ist
ein itk::Image Objekt, welches für die Speicherung von Bilddaten verwendet wird über
den Datentyp und die Dimensionalität de�niert itk::Image<Datentyp, Dimension>.
Durch sogenannte Cast Filter können Datentypen ineinander umgewandelt werden, wo-
bei ggf. Informationsverluste entstehen können.

Im dritten Teil erfolgt die multimodale Visualisierung mit Hilfe der TFs. Das hier-
für genutzte Visualization Toolkit (VTK, Version 4.4) basiert auf der Graphikbibliothek
OpenGLTM und stammt ebenso wie ITK von Kitware Inc.. Über eine Schnittstelle zwi-
schen den beiden Bibliotheken ist es möglich, die verarbeiteten Daten aus einer ITK-
Filterpipeline zur Visualisierung in VTK-Datenstrukturen umzuwandeln und an VTK-
Komponenten wieMapper und Renderer zu übergeben. Die Generierung einer Visualisie-
rung mit VTK folgt der in Abschnitt 3.3 vorgestellten allgemeinen Visualisierunspipeline.
Über die Schnittstelle zu wxWidgets können die Daten dann in der Programmober�äche
dargestellt und mit ihnen interagiert werden. Mit wxWidgets, ITK und VTK wurde für
jeden der drei Bereiche eine eigene Programmbibliothek verwendet, die auf die jeweiligen
Zwecke spezialisiert ist.

Graphische Benutzerschnittstelle

Die Benutzerober�äche für die multimodale Visualisierungskomponente lässt sich grob in
drei Bereiche untergliedern. Das in Abbildung 5.4 rot umrandete Feld beinhaltet die Ein-
gabemöglichkeiten für die Parametrisierung der Visualisierung und die numerischen Aus-
gaben, welche dem Nutzer als Feedback dienen. Im oberen Teil dieses Bereichs sind ver-
schiedene Checkboxen (Kontrollkästchen) und Buttons (Schalt�ächen) angeordnet. Diese
dienen dazu den Aufbau der Filterpipeline zu bestimmen, die Histogrammklassi�zierung
zu starten (�Compute Histogram�) oder die Ansicht des Histogramms zurückzusetzen
(�Reset Camera�). Die Schalt�äche �Write Rendering� ermöglicht es, eine erstellte Vi-
sualisierung als Bild zu speichern. Weiterhin kann über den Slider (Schieberegeler) über
der Histogrammdarstellung der Radius für die Klassi�kation des Histogramms verändert
werden. Die Darstellung des klassi�zierten 2D-Histogramms innerhalb dieses Bereichs er-
möglicht es dem Nutzer bestimmte Klassen auszuwählen (engl. picking), indem er mit der
linken Maustaste ein Pixel anklickt und anschlieÿend die Taste �s� auf der Tastatur betä-
tigt. Grundsätzlich sind der rechten und der mittleren Maustaste die Funktionen zoomen
und verschieben zugeordnet. Unterhalb des 2D-Histogramms können die Histogrammin-
formationen abgelesen werden. Dazu gehören die Gröÿe des Histogramms, die Anzahl der
Klassen und die numerischen Angaben zur aktuell ausgewählten Klasse. Weiterhin lässt
sich für das dargestellte Volumen die globale Transparenz mit Hilfe des Sliders �Opacity�
einstellen und die gradientenbasierten Visualisierungen können durch die Checkbox �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 vergröÿert werden können. Der linken Maustaste ist
in diesem Fall die Funktion zugewiesen worden die Darstellung zu rotieren, wodurch die
Vorteile der 3D-Darstellung genutzt werden können. Oberhalb im grün umrandeten Teil
sind die Schichtbilder des Ausgangsdatensatzes abgebildet, die der Nutzer mit Hilfe des
dazugehörigen Sliders anwählen kann.

Abbildung 5.4.: Benutzerober�äche der implementierten Volumenvisualisierungskompo-
nente.

Die Benutzerober�äche bietet die Möglichkeit zwischen den beiden implementierten
Visualisierungsansätzen zu wählen und so den Programmablauf zu beein�ussen. Die erste
Möglichkeit ist eine monomodale Darstellung. Dazu ist keine Checkbox-Auswahl zwin-
gend erforderlich. Die Überabtastung und der Gauÿ�lter können jedoch in jedem Fall
ausgewählt werden. Für eine multimodale Visualisierung mit einer STF (multiintensitäts-
basierter Ansatz) muss zusätzlich die Checkbox �Multimodal STF � ausgewählt werden.
Die meisten Einstellungn müssen für den gradientenbasierten Ansatz (zwei STFs) vor-
genommen werden. Zunächst ist neben der Checkbox �Multimodal STF � auch �Detached
STF � (�getrennte STF�) zu wählen. Über den Radio Button (Auswahlfeld) �First Volu-
me� wird das erste Volumen für die Visualisierung ausgewählt und nach der Berechnung
(�Compute Histogram�) können Klassen aus dem dazugehörigen Histogramm zur betref-
fenden STF hinzugefügt werden. Die resultierende Visualisierung wird anschlieÿend im
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betre�enden Bereich der Ober�äche dargestellt. Das gleiche geschieht nach Auswahl des
�Second Volume� und anklicken der Schalt�äche �Compute Histogram� für den zweiten
Datensatz. Die Darstellungen der Schichtbilder, des Histogramms und der Visualisie-
rung erfolgen dann für den zweiten Datensatz. Wurden für beide Datensätze separate
Visualisierungen erstellt, können diese über die Checkbox �Join Volumes� vereinigt und
gemeinsam angezeigt werden. Auch die resultierende multimodale Visualisierung kann
als Bild gespeichert werden. Die Funktionalität wird anhand von Videosequenzen auf der
beiliegenden CD nocheinmal verdeutlicht.

Programmablaufpläne

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

• Anwendung der Transformation und Berechnung der überschneidenden Regionen
der Volumendatensätze bereits vor der Vorverarbeitung unter Verwendung von tri-
linearer Interpolation (vgl. Abschnitt 5.3.6)

• Keine Berechnung der Gradientenstärke

• Aufbau eines Datensatzes mit zwei Intensitätswerten aus den beiden zu visualisie-
renden Volumen

• Generierung lediglich eines Intensitäts-/ Intensitäts-Histogramms

• Berechnung der Ortsinformation lediglich einmal durchgeführt

• Generierung und Anwendung lediglich einer STF

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

In der VTK Version 4.4, welche für die Implementierung verwendet wurde, ist es nicht
möglich mehrdimensionale Transferfunktionen an den Renderingalgorithmus zu überge-
ben. Die dafür notwendigen Erweiterungen der zugrunde liegenden Graphikbibliothek
OpenGLTM wurden in dieser Version noch nicht integriert. Ein ähnliches Problem wird
in [GK96] beschrieben. Für die Lösung des Problems wird vorgeschlagen die mehrdimen-
sionale TF in mehrere eindimensionale TFs aufzuspalten und diese für das Rendering zu
nutzen. Aufgrund der Eigenschaften der in dieser Arbeit verwendeten STFs kann dieser
Lösungsansatz nicht verfolgt werden. Dies soll an einem einfachen Beispiel aus [KPI+03]
in Abbildung 5.7 verdeutlicht werden. Durch die verwendete automatische Klassi�kation
und die daraus resultierenden Formen der gewählten 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.
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Figure 2: The limitations of separable transfer functions.

sify features. This occurs when the separable parts of a transfer
function unintentionally interact when they are combined. Figure 2
illustrates how this unintentional interaction occurs in the transfer
function domain. Figure 2(A) shows the desired 2D transfer func-
tion classifying some feature F1 seen in red. Figure 2(B) shows
1D transfer functions for each of the data fields d1 and d2 that when
multiplied together produce the desired transfer function. However,
if we add a second classified feature to the 2D transfer function, F2
in Figure 2(C), we can no longer represent this transfer function as
a product of two 1D transfer functions. Figure 2(D) shows how the
1D transfer functions interact to produce an incorrect 2D transfer
function.

Another issue affecting the size of a transfer function lookup ta-
ble is the dynamic range of the data. The ideal transfer function
lookup table should have the same number of entries as the number
unique data values. Therefore, a typical transfer function for scalar
8-bit data has 256 entries. Similarly, a transfer function for scalar
16-bit data would need to have 65,536 entries. Most industrial and
medical scanners acquire data with a fixed-point dynamic range of
at least 12 bits. Nearly all modern numerical simulations produce
32-bit floating-point or double precision floating-point data. Using
a transfer function with a different dynamic range and resolution
than that of the source data requires scaling the source to the dy-
namic range and quantizing it to the resolution of the transfer func-
tion. It is not always clear how to appropriately map floating point
data to a discrete transfer function with finite size.

The dynamic range and dimensionality of the transfer function
affect how finely the data volume must be sampled during render-
ing. Engel et al. [2001] observed that the maximum frequency
along the viewing ray in volume rendering is the product of the
highest frequency in the source data and the highest frequency in
the transfer function. Kniss et al. [2002b] observed that the max-
imum frequency along the viewing direction is also proportional
to the dimension of the transfer function. These observations im-
ply that it is not sufficient to sample the volume with the Nyquist
frequency of the data field, because undersampling artifacts would
become visible. This problem is exacerbated if non-linear transfer
functions are allowed. That is, the narrower the peak in the transfer
function, the more finely we must sample the volume to render it
without artifacts. Similarly, as more dimensions are added to the
transfer function, we must also increase the sampling rate of the
volume rendering.

This paper develops a framework for the compact representation
of multidimensional transfer functions. We choose a transfer func-
tion based on the Gaussian as the underlying primitive. While many
other functions could be used in general, its capability for feature

classification and several implementation issues justify our choice
of the Gaussian.

First, we show that the Gaussian and its properties enable flex-
ible feature classification. Second, the Gaussian can be efficiently
evaluated even for multiple dimensions while preserving its gener-
ality and expressiveness. This function can be explicitly evaluated
which also remedies the size and dynamic range issues of transfer
functions that would ordinarily be implemented as lookup tables.
Third, mathematical properties of the Gaussian allow us to approx-
imate the volume rendering equation in closed form over a line seg-
ment with linearly varying multivariate data values. As shown in
Figure 1 this approximation enables us to render high quality im-
ages with significantly fewer samples than are required for ordinary
numerical integration techniques.

In Section 3 we present a class of transfer functions based on the
Gaussian. Section 4 describes how this class of transfer function
primitives can be analytically integrated over a line segment under
the assumption that data values vary linearly between two sampled
points. In Section 5 we describe the practical implementation de-
tails of Gaussian transfer functions and their analytic integration. In
Section 6 we show examples of multivariate data visualization and
compare the described approach with commonly used methods.

2 Previous Work

Visualization of volumetric datasets has been studied extensively.
[Blinn 1982] introduced a particle model for computer graphics
adapting the radiative transfer theory. [Kajiya and Von Herzen
1984] extended the particle model to inhomogeneous volumetric
media. Modern direct volume rendering methods are based on work
of [Drebin et al. 1988], [Sabella 1988] and [Levoy 1988]. [Sabella
1988] presented a simple raytracing algorithm for rendering three
dimensional scalar fields. The illumination model was based on a
varying density emitter and a simple transfer function was applied
to the scalar data field for visualization. Accurate and convincing
visualization of data sets can be achieved by direct volume render-
ing if the data is sampled at high rates. Unfortunately, high sam-
pling rates result in performance penalties and therefore slow ren-
dering times. Slow performance is exacerbated if non-linear trans-
fer functions are used and complex optical models [Max 1995] are
employed in volume shading computation. [Max et al. 1990] re-
alized the need for pre-integration in the projected tetrahedra (PT)
volume rendering algorithm [Shirley and Tuchman 1990]. They an-
alytically integrate the opacity and intensity integrals in the sorted
convex polyhedra cells comprising the volume. These individual
segments are then composited together using standard compositing
operators. Color sample compositing has been derived by [Blinn
1982] and [Porter and Duff 1984]. [Williams and Max 1992] de-
scribed a simple analytic volume density optical model for piece-
wise linear transfer functions. [Williams et al. 1998] further im-
prove the accuracy of visualization of unstructured grids by improv-
ing pre-integration and adding more sophisticated optical models.
Previous volume rendering algorithms only allowed linear trans-
fer functions [Stein et al. 1994]. Arbitrary transfer functions can
also be pre-integrated by storing the integral in a three-dimensional
texture and later used efficiently in the visualization step [Roettger
et al. 2000; Roettger and Ertl 2002]. [Engel et al. 2001] applied
the idea of volume pre-integration to regular meshes and employed
programmable consumer hardware for visualization. They achieved
high-quality visualizations of volume data even for coarse data sets
and non-linear transfer functions without the performance penalty.
Pre-integration can sometimes result in artifacts if preshaded col-
ors and opacity values are interpolated separately. [Wittenbrink
et al. 1998] improved the compositing step by interpolating opacity-
weighted color.

Interactive direct volume rendering has become possible by ex-
ploiting graphics hardware support for texture mapping. [Cabral

Abbildung 5.7.: Die in A dargestellte 2D-TF mit einem rechteckigen Wertebereich, wel-
cher die betre�enden Voxel auf die Farbe rot abbildet, kann wie in B dar-
gestellt in zwei 1D-TFs aufgespalten werden. Die Anwendung der beiden
1D-TFs für 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
ursprüngliche 2D-TF. Hieraus ergibt sich eine falsche Abbildung des Da-
tensatzes. Die Klassi�kation des Wertebereichs der STFs ist noch weitaus
komplexer (s. Abb. 5.3), weshalb eine Softwareimplementierung der TF
gewählt wurde. Quelle: [KPI+03].

Für die Anwendung einer STF innerhalb der Software muss nach der Spezi�kation
und Modi�kation der STF über das gesamte darzustellende Volumen iteriert und jeder
Voxel anhand der resultierenden STF eingefärbt werden. Für die Einfärbung des Hi-
stogramms und der Visualisierung wurden in dieser Arbeit 1D-FTFs verwendet. Diese
sind über einen ganzzahligen Wert, die sogenannte Klassennummer de�niert. Die Klas-
sennummern werden bei der Klass�kation der 2D-Histogramme an die klassi�zierten
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Bereiche vergeben, wobei alle Bins eines Bereichs die gleiche Klassennummer besitzen
(vgl. Abschnitt 5.3.3). Wird ein Bereich ausgewählt und so die STF de�niert bzw. mo-
di�ziert, muss allen Voxeln des zu visualisierenden Volumens, welche in die Bins des
ausgewählten Bereichs fallen, die Klassennummer als Intensitätswert zugewiesen werden
(vgl. Abschnitt 5.3.5). Anschlieÿend wird das modi�zierte Volumen mit der 1D-FTF an
den Renderer übergeben (vgl. Abschnitt 5.3.7).

Eine Iteration über das Volumen ist jedoch für eine schnelle Aktualisierung der Visua-
lisierung nicht anwendbar. Aus diesem Grund wurde eine Datenstruktur für den direkten
Zugri� auf die Voxel eines Bins erstellt. Hierfür wurde eine std::multimap verwendet.
Die std::multimap ist ein ausgeglichener Binärbaum, dessen Elemente über zwei Pa-
rameter de�niert sind (vgl. [Mul]). Anhand des ersten Parameters können die Elemente
der Datenstruktur gruppiert werden. Der zweite Parameter beschreibt die Eigenschaft
der einzelnen Elemente. Für die Speicherung der Voxelkoordinaten, welche in ein Bin
des Histogramms fallen, wurde eine std::multimap über einen unsigned short und
einen unsigned int Wert de�niert. Der erste Wert entspricht der Position des Bins im
Histogramm und wird wie folgt berechnet:

PositionBin = (BinIndexy ∗ AnzahlBinsx) + BinIndexx (5.1)

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

PositionV oxel = (V oxelIndexz ∗ V olumeSizey ∗ V olumeSizex) +

(V oxelIndexy ∗ V olumeSizex) + V oxelIndexx (5.2)

Indem die Positionen über 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 über den ersten Parameter
de�niert und in dieser Arbeit als aufsteigende Sortierung implementiert. Durch die Sor-
tierung ist ein e�zienter Zugri� auf die Elemente einer Gruppe möglich. Für die Aktua-
lisierung der Visualisierung wird nun für jedes Bin des gewählten Bereiches über dessen
Elemente iteriert und den betre�enden Voxeln die Klassennummer als Wert zugewiesen.
Somit ist ein direkter Zugri� auf die zu verändernden Voxel möglich. Die Implementie-
rung über eine std::multimap beschleunigt die Spezi�kation der STF sehr stark, da
die Auswahl von Bereichen aus dem klassi�zierten Histogramm ein häu�g ausgeführter
Arbeitsschritt ist, dessen Zeitaufwand die Dauer der Generierung einer Visualisierung
neben der Vorverarbeitung am stärksten beein�usst.

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 anschlieÿender Ak-
tualisierung des Volumens dauert 95,5 Sek. (inkl. Rendering des Volumens). Die lange
Aktualisierungszeit ergibt sich, da bei der Iteration über das Volumen nur einer der
beiden Prozessoren verwendet wird. Wird eine std::multimap bei der Histogrammge-
nerierung aufgebaut, dann erhöht sich die Vorverarbeitungszeit auf 47,4 Sek.. Die Zeit
für 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. für das Rendering des
Volumens). Demnach rentiert sich in diesem Beispiel die erhöhte Vorverarbeitungszeit
bereits nach der Auswahl des ersten Bereiches. Bei kleineren Datensätzen (z.B. 256 x
256 x 21) verringert sich die Zeit für 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 e�ziente Lösung für das
Problem der schnellen Aktualisierung der Visualisierung nach Modi�kation der STF ge-
funden. Der Hauptnachteil der std::multimap liegt im hohen Speicherverbrauch. Neben
den 6 Byte im Speicher für jedes Voxel des Volumens wird sehr viel Speicher für die
Verwaltung der Datenstruktur belegt.

5.3.2. Vorverarbeitung der Daten

Die Vorverarbeitung der Daten verfolgt zwei Ziele. Zum einen soll die Qualität des Hi-
stogramms, das für die Spezi�kation einer STF erzeugt wird, verbessert werden. Zum
anderen wird die Qualität des Datensatzes und damit der resultierenden Visualisierung
optimiert. Auf den Umfang der Vorverarbeitung kann der Nutzer Ein�uss nehmen, indem
er angibt, welche Filter in die ITK-Filterpipeline aufgenommen werden sollen. Die Verar-
beitung der Daten erfolgt anschlieÿend automatisch, da die Reihenfolge der verwendeten
Filter sowie deren Parametrisierung vorgegeben sind.

Die Vorverarbeitung umfasst in jedem Fall eine Median�lterung, um das Rauschen
in den Datensätzen zu reduzieren. Der Nutzer kann entscheiden, ob anschlieÿend noch
eine Gauÿ�lterung und eine Überabtastung der Daten vorgenommen werden sollen. Die
anschlieÿende Berechnung der Gradientenstärke erfolgt nur im gradientenbasierten An-
satz und wird bei der multiintensitätsbasierten STF Generierung ausgelassen. Auf die
Schritte der automatischen Vorverarbeitung und die damit erreichten Verbesserungen
wird im Folgenden näher eingegangen.

Laden der Daten

Das Einladen der Volumendatensätze erfolgt über die MIP. Die Daten werden anschlie-
ÿend im sogenannten MIPDataChangeManager in einem eigens für 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 für die Speicherung von
Bildinformationen im ITK und gleichzeitig die Eingabe für die Filterpipeline. Neben
den eigentlichen Datenwerten, werden im itk::Image auch die Metainformationen, wie
Au�ösung, Voxelgröÿe und die durch die Filter zu verarbeitende Region des Bildes ge-
speichert.

Indem zunächst nur ein Datensatz eingeladen wird, wird die Visualisierung von Da-
tensätzen, denen keine weiteren registrierten Volumen zugeordnet sind, ermöglicht. Wenn
der Nutzer die Checkbox für die Spezi�kation einer multimodalen TF auswählt, wird der
zweite Datensatz aus dem MIPDataChangeManager kopiert und in ein itk::Image um-
gewandelt. Die beiden Volumendatensätze bilden die Grundlage für die Spezi�kation der
STFs und werden zunächst von der ITK-Filterpipeline verarbeitet. Im beschriebenen
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gradientenbasierten Ansatz erfolgt die Verarbeitung separat, wobei der zu verarbeitende
Datensatz über die �Choose Volume� Auswahl auf der Programmober�äche bestimmt
wird. Im Anschluss wird die Berechnung für den gewählten Datensatz durch die �Com-
pute Histogram� Schalt�äche gestartet (s. Abb. 5.4). Im multiintensitätsbasierten Ansatz
durchlaufen die beiden Volumendatensätze die Filterpipeline parallel.

Median�lterung

Eine Median�lterung zur Reduktion des Rauschens bildet die erste Stufe der ITK-
Filterpipeline und ist in der ITK-Klasse itk::MedianImageFilter implementiert. Dem
Filter muss das Eingabebild, sowie die Gröÿe der zu verwendenden Filtermaske übergeben
werden. Für die Filterung wird eine 3 x 3 x 1 Filtermaske verwendet. Die Filterung �ndet
demnach in einer 8er-Nachbarschaft ausschlieÿlich innerhalb der Schichtbilder statt, es
wird nicht über die Schichten hinweg ge�ltert. Eine Filterung über die Schichten würde
die Bildinformation innerhalb einer Schicht aufgrund der anisotropen Voxelausdehnung
in den Dimensionen verwaschen und so die Qualität des resultierenden Datensatzes ver-
schlechtern. Die verwendete Filtermaske ist in Tabelle 5.1 abgebildet.

f1 f2 f3 27 28 32 27 28 32
f4 f5 f6 × 26 50 30 =⇒ 26 28 30
f7 f8 f9 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 Intensitätswert, der sich
durch Rauschen ergibt. Rechts: Der Verrauschte Voxelwert wurde korrigiert.

Der Median�lter sortiert die neun Grauwerte f1, f2, . . . , f9 der Voxel aus der 8er-
Nachbarschaft aufsteigend. Der Wert des Voxels in der Mitte der Filtermaske f5 wird
durch den Grauwert in der Mitte der Sortierung fb9/2c ersetzt.
An den Bildrändern wird bei der Median�lterung die sogenannte Neumann-Regel an-
gewendet. Diese liefert für Punkte ausserhalb des Bildes die Werte der nächstliegenden
Bildpunkte. Die Laufzeit des Median�lters erhöht sich linear mit der Bildgröÿe und der
Gröÿe der verwendeten Filtermaske. Der Median�lter wurde in dieser Arbeit verwendet,
da er die Kanten in den Bilddaten erhält.

Gauÿ�lterung

Falls vom Nutzer gewünscht, können die Datensätze nach der kantenerhaltenden Median-
�lterung noch mit einem Gauÿ�lter gefaltet werden. Dazu muss auf der Programmober-
�äche die CheckBox �Do Gaussian Filtering� aktiviert werden (s. Abb. 5.4). Dies bietet
sich bei Datensätzen mit sehr starkem Rauschen sowie CT-Datensätzen die �hart� rekon-
struiert wurden an (vgl. Abschnitt 2.5.1). Die Gauÿ�lterung verbessert in diesem Fall die
Qualität der später generierten gradientenbasierten 2D-Histogramme. Zum einen wird
durch die Rauschreduktion die Anzahl der Voxel mit hohem Gradienten reduziert, wel-
che in der späteren Darstellung zu Artefakten (Rauschen) führen können. Zum anderen
werden die �hart� rekonstruierten Kanten, die nur durch relativ wenige Voxel repräsen-
tiert werden, geglättet. Durch das verschmieren der Gradienteninformation werden mehr
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Voxel einer Kante zugeordnet. Dies bewirkt eine glattere Form der klassi�zierten Berei-
che und in der gradientenbasierten Visualisierung werden nach Auswahl der Bereiche,
die eine Kante repräsentieren (hoher Gradient), mehr Voxel angezeigt.

Für die Gauÿ�lterung wurde der itk::DiscreteGaussianImageFilter in die ITK-
Filterpipeline eingebunden. Durch die direkte Verknüpfung der Filter über ihre Eingabe-
und Ausgabebilder ermöglicht die ITK-Filterpipeline das Einhängen des itk::Discrete-
GaussianImageFilter je nach Bedarf. Der verwendete Gauÿ�lter arbeitet in Weltko-
ordinaten, d.h. er beachtet die Voxelausdehnung bei der Berechnung. Er wird über die
Varianz σ und einen maximal zulässigen Fehler bei der Annäherung der Gauÿ-Dichtefunk-
tion parametrisiert. Um durch den Verwischungse�ekt der Gauÿ�lterung keine wichtige
Bildinformation (z.B. schwache Kanten) zu verlieren, wurde die Varianz für diese Ar-
beit auf 0,1 festgelegt und der maximale Fehler liegt bei 0,01. Aus der Varianz und
der Voxelausdehnung wird anschlieÿend über die Dichtefunktion der dreidimensionalen
Gauÿ-Verteilung die verwendete Filtermaske G berechnet.

G(x, y, z) =
1

(2π)2σ3
e−

x2+y2+z2

2σ2 (5.3)

Dabei wird ausgenutzt, dass die 3D-Gauÿ-Dichtefunktion in drei 1D-Funktionen zerlegt
werden kann. Diese werden jeweils zu einer 1D-Filtermaske diskretisiert. Die Filtermaske
wird dabei so lange vergröÿert, bis der Fehler, der bei der Annäherung an die Gauÿver-
teilung gemacht wird, geringer als der zulässige Fehler ist. Die Gröÿe der Filtermaske
variiert demnach für unterschiedliche Datensätze und bei anisotropen Daten auch über
die drei Raumdimensionen. Durch die Vorgabe der Varianz σ und keiner konkreten Fil-
termaske erfolgt die Gauÿ�lterung angepasst an die Daten und somit relativ gleichmäÿig
für alle Datensätze. Die verwendeten 3D-Filtermasken haben meist eine Gröÿe von 3 x
3 x 3 bis 5 x 5 x 5 Voxeln, je nach Voxelausdehnung im Datensatz. Auch die Gauÿ�l-
terung nutzt an den Bildrändern die Neumann-Regel. Da bei der Gauÿ�lterung nicht
ganzzahlige Datenwerte entstehen können, müssen die Eingabebilder zunächst vom ITK-
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. Für die Änderung des Datentyps wird der itk::CastImageFilter verwendet.
Bei der Umwandlung von double in unsigned short entstehen Diskretisierungsfehler,
die aber aufgrund der kürzeren Verarbeitungszeit und dem geringeren Speicherbedarf
von unsigned short Daten toleriert werden können.

Überabtastung

Eine groÿe Schichtdicke wirkt sich negativ auf die Qualität der Visualisierung aus. Wei-
terhin kann durch eine geringe Au�ösung 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 auÿerdem die Qualität des Histo-
gramms und hat negativen Ein�uss auf die spätere Klassi�kation. Die Überabtastung
wirkt diesen E�ekten etwas entgegen, soll den Partialvolumene�ekt 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 Gauÿ�lterung eine Überabtastung der Daten, durch Aus-
wahl der entsprechenden CheckBox �Do Supersampling� auf der Programmober�äche,
in die ITK-Filterpipeline einhängen (s. Abb. 5.4). Die Überabtastung wird mit dem
itk::ResampleImageFilter realisiert.

Im Falle einer Überabtastung wird die Voxelgröÿe der Datensätze 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 erhöhen. Die Überabtastung verbessert allerdings im Gegenzug auch maÿgeblich
die Qualität der zu erzeugenden 2D-Histogramme und deren Klassi�kation sowie der Vi-
sualisierung. Die notwendige Interpolation erfolgt trilinear. Da bei ungerader Pixelanzahl
oder ungerader Voxelgröÿe Randvoxel ohne Bildinformation entstehen können, wird dem
itk::ResampleImageFilter ein DefaultPixelValue von 0 übergeben, welcher diesen Vo-
xeln zugewiesen wird. Der E�ekt der Überabtastung auf das klassi�zierte Histogramm
wird aus Abbildung 5.8 deutlich.

(a) (b)

Abbildung 5.8.: Auswirkung der Überabtastung auf das klassi�zierte Histogramm eines
CT-Datensatzes. Durch die Erhöhung der Voxelanzahl werden die klassi-
�zierten Bereiche im Histogramm des überabgetasteten Datensatzes (b)
homogener und neue Teile des Histogramms werden bei der Klassi�kati-
on erschlossen (rosafarbene Bereiche auf der rechten Seite in (b)).

Berechnung der Gradientenstärke

Für die gradientenbasierten STFs ist die Berechnung der Gradienteninformation aus den
Bilddaten ein notwendiger Schritt. Mit Hilfe der Gradientenstärke und den Intensitäts-
werten der Voxel der beiden Datensätze können die zwei benötigten 2D-Histogramme be-
rechnet werden. Die Berechnung der Gradienteninformation erfolgt über den itk::Gra-
dientMagnitudeImageFilter, welcher im gradientenbasierten STF-Ansatz in die ITK-
Filterpipeline eingehängt 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, über die drei Raumdimensionen durch zentrale Di�erenzen realisiert. Das
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Ergebnis der Gradienten�lterung sind zwei weitere Volumen mit den gleichen Abmes-
sungen wie die verarbeiteten Datensätze. In jedem Voxel wird die Gradientenstärke als
unsigned short Wert gespeichert. Nach der Berechnung der Gradientenstärke liegen
somit neben den beiden Ausgangsdatensätzen 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
Volumendatensätze vor, aus denen zwei Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramme be-
rechnet werden. Im Falle der multiintensitätsbasierten STFs liegen lediglich zwei bereits
miteinander registrierte Volumendatensätze mit den gemessenen Datenwerten vor (vgl.
Abschnitt 5.3.6), mit denen ein Intensitäts-/ Intensitäts-Histogramm aufgefüllt wird.

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

Für jeden Datensatz erfolgt in diesem Abschnitt der Visualisierungspipeline eine parallele
Berechnung des 2D-Histogramms und der Ortsinformation, welche für die Klassi�kati-
on des Histogramms benötigt wird. Die beiden Arbeitsschritte werden im Folgenden für
einen Datensatz erläutert. Für die Implementierung wurde eigens der itkHistogram-
2DGeneratorFilter von der Klasse itk::ImageToImageFilter abgeleitet. Neben der
Überabtastung des Datensatzes hat sich als vorteilhaft herausgestellt, die Anzahl der
Bins je Histogrammrichtung an die im Volumen vorkommenden Intensitäts- 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 Gröÿe des erzeugten 2D-Histogramms an die zugrunde liegenden Daten angepasst
und auf maximal 256 Bins in jede Richtung beschränkt. Für die Anpassung werden die
maximale Intensität fmax des Datensatzes und im gradientenbasierten Fall die maxi-
male Gradientenstärke gmax ermittelt. Bei der Verarbeitung von 8-Bit Daten sind diese
Maximalwerte häu�g 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 repräsentieren, die nicht in den Volumen auftreten und daher
leer bleiben. Weiterhin wird durch die Anpassung der Histogrammgröÿe die Klassi�kati-
on des Histogramms verbessert, da einem Bin mehr Voxel zugeordnet werden und somit
die statistische Aussagekraft der Ortsinformation steigt. Der E�ekt 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 repräsentiert, berechnet. Diese Information wird
anschlieÿend dem itkListSampleToSTFHistogramGenerator für die Generierung des
2D-Histogramms übergeben. Dieser Generator wurde von der Klasse itk::ListSample-
ToHistogramGenerator abgeleitet. Der entscheidende Unterschied zum ITK-Filter ist die
Erweiterung um die Berechnung von Schwerpunkt und Varianz in einem Arbeitsschritt
parallel zur Histogrammgenerierung.
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(a) (b)

Abbildung 5.9.: Auswirkung der Anpassung der Histogrammgröÿe anhand eines MRT-
Datensatzes. Durch die Anpassung (b) wird die Anzahl der Bins redu-
ziert und Streifenartefakte wie in (a) werden eliminiert.

Für die Verarbeitung durch die ITK-Histogrammgeneratoren ist die Vereinigung
der beiden Datensätze zu einem Volumen mit Intensitäts- und Gradientenwert je Vo-
xel notwendig. Im multiintensitätsbasierten Ansatz wird an dieser Stelle ein Volumen
mit zwei Intensitätswerten je Voxel generiert. Für die Vereinigung der Datensätze wird
der sogenannte itk::ScalarToArrayCastImageFilter verwendet. Weiterhin können die
Histogrammgeneratoren die Bilddaten nur in Form von Listen verarbeiten. Für diese
Umwandlung wurde mit dem itkSTFImageToListAdaptor eine modi�zierte Version des
itk::ImageToListAdaptor implementiert, welcher in der Lage ist, die vereinten Volu-
mendaten zu verarbeiten. Die entstehende Liste wird anschlieÿend in das 2D-Histogramm
abgetragen.

Die Wertekombinationen werden, wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben, durch den
itkListSampleToSTFHistogramGenerator in das dazugehörige Bin abgetragen. Das je-
weilige Bin wird in der ITK-Umsetzung über eine Binärsuche 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 erwähnen, dass diese Datenstruktur nur benö-
tigt wird, da das verwendete VTK keine 2D-FTFs unterstützt. Wird die Zuweisung von
2D-FTFs möglich, müssten die Voxelwerte nicht mehr modi�ziert werden. Die Originalin-
tensitäten können dann, wie in Abschnitt 3.5.1 beschrieben, vom Renderingalgorithmus
bei der Komposition über eine FTF auf Farbwerte und über eine TTF auf Transparenz-
werte abgebildet werden.

Die Qualität des 2D-Histogramms kann gesteigert werden, indem das betre�ende 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 nächsten Bins, verwendet. Durch diesen Schritt
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erhöht 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 Zähler der Nachbarn,
die innerhalb des Histogramms liegen, um eins erhöht. Insgesamt wird das Histogramm
durch die Verwendung der k-Nachbarschaft geglättet. Dies äuÿert sich nach der Klassi�-
kation in einer geringeren Anzahl an Bereichen. Weiterhin wird durch die Erhöhung der
Voxelanzahl eines Bins die Ortsinformation repräsentativer. Hierdurch wird die Form der
Bereiche homogener. Der E�ekt der k-Nachbarschaft wird aus Abbildung 5.10 ersichtlich.

(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 betre�enden Bin zugeordnet. Durch Verwen-
dung der k-Nachbarschaft (b) wird die Bogenstruktur im Intensitäts-/
Gradientenstärke-Histogramm erkennbar.

Berechnung der Ortsinformation in Form von Schwerpunkt und räumlicher
Varianz

Neben der Zuordnung des Voxels zum betre�enden Histogrammbin und seinen 24 Nach-
barn wird im itkListSampleToSTFHistogramGenerator parallel die Ortsinformation
für diese Bins berechnet. Diese wird, wie in Abschnitt 4.4.1 beschrieben, in Form ei-
nes Schwerpunkts der Voxelkoordinaten und der dazugehörigen Varianz ermittelt. Die
Varianz v(f, g) der n Voxelkoordinaten pi(f, g), i = 1, . . . , n, die zu einem Bin gehören,
ist dabei das arithmetische Mittel der Abstandsquadrate vom berechneten Schwerpunkt
b(f, g). Die Berechnung der Varianz der Voxelpositionen um den Schwerpunkt lässt sich
unter Beachtung der Rechenregeln für das arithmetische Mittel über den Zerlegungssatz
wie folgt beschleunigen:
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Roettger et al. [RBS05] haben Gleichung 5.4 für 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 über das Volumen, für das die Ortsinformation be-
rechnet werden soll, zu iterieren. Für die Normierung von Schwerpunkt und Varianz muss
zusätzlich zweimal über das Histogramm iteriert werden. Durch die Umformung in Glei-
chung 5.5 und deren Implementierung im itkListSampleToSTFHistogramGenerator

wird es möglich, die Varianz gleichzeitig mit dem Schwerpunkt zu berechnen, wodurch
nur noch einmal über das Volumen iteriert werden muss. Auch die Normierung der Werte
kann in einer Iteration über die Histogrammelemente erfolgen. Durch diese Optimierung
war es möglich, die Rechenzeit, welche für die Vorverarbeitung der Daten bis zum Beginn
der STF-Spezi�kation 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 Qualität der berechneten Ortsinformation. Zunächst
wird durch die Adaptation des Histogramms auf Datensätze mit weniger als 256 Grau-
bzw. Gradientenwerten die Anzahl der Bins reduziert, wodurch im Durchschnitt mehr
Voxel einem Bin zugeordnet werden. Noch gröÿeren Ein�uss haben allerdings die Über-
abtastung, welche durch den Nutzer in die ITK-Filterpipeline eingefügt werden kann
und die Verwendung der k-Nachbarschaft bei der Generierung des Histogramms. Über-
abtastung und k-Nachbarschaft erhöhen die Anzahl der Voxel im Histogramm um ein
vielfaches, wodurch die statistische Aussagekraft der Ortsinformation gesteigert wird.
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5.3.4. Klassi�kation und Darstellung der 2D-Histogramme

Klassi�kation der 2D-Histogramme

Um dem Nutzer die Spezi�kation der STF zu erleichtern, erfolgt eine automatische Klassi-
�kation der generierten 2D-Histogramme in Bereiche, die zusammenhängende Strukturen
mit bestimmten Eigenschaften (Intensitäten und ggf. Gradientenstärke) im Datensatz re-
präsentieren (vgl. Abschnitt 4.4.2). Damit entfällt die aufwändige Angabe der Form der
Bereiche durch den Nutzer, da sich die Interaktion auf die Auswahl der extrahierten
Bereiche beschränkt.

Sortierung der Histogrammelemente Für die Klassi�kation der Histogramme müssen
die Bins zunächst anhand der Anzahl der dazugehörigen 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 dazugehörigen Anzahl der Voxel auch die Ortsinformation speichert, aufgenommen.
Zu jedem Bin wird weiterhin festgehalten, ob es bereits zu einer Klasse gehört, oder
noch klassi�ziert werden muss. Die Klassi�kation beginnt mit dem Bin mit der höchsten
Anzahl an Voxeln, das automatisch der ersten Klasse zugeordnet wird. Die Klassi�ka-
tion wird fortgesetzt, bis alle Bins einer Klasse angehören (vgl. Abschnitt 4.4.2). Wie
bereits erwähnt verbessert sich die Aussagekraft der Varianz und des Schwerpunkts mit
steigender Anzahl der Voxel. Die Sortierung der Bins verbessert somit das Klassi�kati-
onsergebnis, da für die Überprüfung auf Zusammengehörigkeit der Bins die statistische
Ortsinformation des Referenzbins mit der höchsten Anzahl an Voxeln herangezogen wird.

Distanznorm als Maÿ der Korrespondenz Wie in Abschnitt 4.4.2 und [RBS05] be-
schrieben, erfolgt die Klassi�kation anhand eines Klassi�kationsradius r und der Distanz-
norm N . Die Norm ist über die beiden aktuell untersuchten Bins T0 und T de�niert. T0

ist das Referenzbin der aktuell zu erweiternden Klasse (aufgrund der Sortierung auch
das Bin mit der höchsten Voxelanzahl in der Klasse) und T ist ein noch nicht klassi�-
ziertes Bin aus dem Histogramm. Die Norm N ist wie folgt über die Schwerpunkte und
Varianzen der beiden Bins de�niert:

N(T, T0) = ‖b(T )− b(T0)‖+ |v(T0)− v(T )|
=

(
bx(T )− bx(T0)

)2
+

(
by(T )− by(T0)

)2
+(

bz(T )− bz(T0)
)2

+
(
v(T0)− v(T )

)2
(5.6)

Die Entscheidung über eine gemeinsame Klassenzugehörigkeit von T0 und T wird anhand
eines Vergleichs zwischen dem Wert der Norm und dem Klassi�kationsradius gefällt. Ist
N kleiner als r, so wird das Bin T der Klasse zugeordnet, der auch das Referenzbin T0

angehört. Die Adaptation des 2D-Histogramms verbessert das Klassi�kationsergebnis,
da neben dem Vergleich auch die Anzahl der Voxel des Bins T überprüft 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-

92



5

5.3. Implementierung der Visualisierungskomponente

tion nicht hinreichend aussagekräftig für eine Klassi�kation ist.
Für die Klassi�kation wird ein 2D-Feld von ganzzahligen Skalarwerten der gleichen Grö-
ÿe wie das zu klassi�zierende 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 höchsten Anzahl an Voxeln erhält automatisch die Klas-
sennummer 1. Die Klasse Hintergrund wird in diesem 2D-Feld durch eine 0 repräsentiert.
Wird nun ein Bin T einer Klasse zugeordnet, so wird dieses Bin im Vektor der sortieren
Bins als bereits klassi�ziert markiert. Weiterhin wird der Bildpixel an der Position des
Bins im Histogramm auf die aktuelle Klassennummer des Referenzbins T0 gesetzt. Am
Ende der Klassi�kation ist das ITK-Bild demnach in Bereiche gleicher Klassennummern
eingeteilt. Für einen e�zienten Zugri� auf alle Bins einer Klasse wird eine std::multimap
mit der Klassennummer und dem Index des gerade klassi�zierten Bins aufgebaut. Die
Elemente der std::multimap werden aufsteigend nach der Klassennummer sortiert.

Darstellung der klassi�zierten Histogramme

Die 2D-Histogramme werden auf der Programmober�äche durch eine VTK-Visualisierung
der klassi�zierten Histogramme dargestellt. Hierzu wird das zweidimensionale ITK-Bild
in ein VTK-Bild (vtkImageData) der Klassennummern umgewandelt und unter Verwen-
dung einer eindimensionalen FTF (vtkColorTransferFunction) in der dafür vorgesehe-
nen Zeichen�äche (wxRenderWindow) gerendert. Die FTF besitzt sieben Stützstellen, die
gleichmäÿig über die Anzahl k der vergebenen Klassennummern verteilt sind. Sie ist als
Regenbogenfarbskala wie in Tabelle 5.2 gezeigt über die k vergebenen Klassennummern
de�niert.

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) Grün 
k*(3/6) (0.0, 1.0, 1.0) Türkis 
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 für die Darstellung des klassi�zierten 2D-
Histogrammbildes.

In die Darstellung des klassi�zierten 2D-Histogramms wurde die Möglichkeit einge-
baut, über die rechte Maustaste zu zoomen sowie das 2D-Histogramm mit der mittleren
Maustaste zu verschieben. Dies erleichtert die Bereichsauswahl aus dem klass�zierten Hi-
stogramm, bei der die Bereiche durch den Nutzer angeklickt werden müssen. Weiterhin
kann die Anzeige des Histogramms über die �Reset Camera� Schalt�äche wieder auf den
Ausgangszustand zurückgesetzt werden, in dem das gesamte Histogramm gezeigt wird.

Um dem Nutzer eine Rückmeldung über die bereits gewählten Klassen zu bieten,
wird ein zweites VTK-Bild mit der gleichen Gröÿe wie das Bild des klassi�zierten Histo-
gramms verwendet. Allerdings werden diesem nur zwei Grauwerte (0 und 1 bzw. nicht
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gewählt und gewählt) zugeordnet. Weiterhin erfolgt die Darstellung dieses Bildes über
eine FTF und TTF. Über die TFs werden Pixel mit dem Grauwert 0 halbtransparent und
grau dargestellt, während Pixel mit dem Grauwert 1 vollständig transparent visualisiert
werden. Wird nun dieses Feedbackbild in der Visualisierung dem Bild des klassi�zierten
Histogramms überlagert, so werden die nicht ausgewählten Bereiche abgedunkelt und
Bereiche, die der STF hinzugefügt wurden werden durch gesättigte Farben dargestellt.
Die Modi�kation des Feedbackbildes nach der Auswahl einer Klasse ist e�zient über die
std::multimap möglich, welche während der Klassi�kation des Histogramms aufgebaut
wurde.

5.3.5. Implementierung der Spatialized Transfer Functions

Generierung und Modi�kation der Transferfunktionen

Dem Nutzer stehen verschiedene Interaktionsmöglichkeiten mit der Programmober�äche
zur Verfügung. Diese sollen die Spezi�kation der STFs erleichtern und ihm die Möglich-
keit bieten Ein�uss auf die Klassi�kation der Histogramme zu nehmen.
Für die De�nition einer STF ist es nötig, Bereiche aus dem klassi�zierten Histogramm
auszuwählen und diese so der STF hinzuzufügen oder wieder zu entfernen. Die Bereichs-
auswahl wird über eine Pick -Funktion realisiert. Hierzu muss der Nutzer mit der linken
Maustaste ein beliebiges Bin des ihn interessierenden Bereichs anklicken und den Be-
reich anschlieÿend durch Drücken der Taste �s� aktivieren und somit zur STF hinzufü-
gen. Durch die Pick -Funktion wird zunächst bestimmt, welcher Bereich im klassi�zierten
Histogramm ausgewählt wurde. Dazu werden die Koordinaten des angeklickten Punktes
in der VTK-Visualisierung des klassi�zierten Histogramms in die Bildkoordinaten des
itk::Image der Klassennummern umgerechnet. Die Histogrammposition des angeklick-
ten Bins wird zusammen mit der Klassennummer des ausgewählten Bereichs als Feedback
auf der Programmober�äche ausgegeben. Für einen e�zienten Zugri� auf alle Bins des
gewählten Bereichs wird die während der Klassi�kation generierte std::multimap ge-
nutzt, welche über die Klassennummer und den Index der dazugehörigen Bins de�niert
ist. Diese std::multimap ermöglicht es, alle Bins der gewählten Klasse in der Histo-
grammvisualisierung durch gesättigte Farben darzustellen. Hierzu wird das Feedbackbild
des Histogramms an den Positionen der Bins des gewählten 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 zusätzlich zu bereits ausgewählten Strukturen farbig dargestellt.
Wird ein bereits aktivierter Bereich ausgewählt, so wird dieser aus der STF und die be-
tro�enen Strukturen aus der Visualisierung entfernt. Ob ein Bereich bereits ausgewählt
wurde, wird in einem std::vector von boolean Variablen für jede Klasse gespeichert.
Dieser wird nach einer Klassenauswahl an der betre�enden Stelle invertiert und somit
wird gespeichert ob eine Klasse aktiv oder inaktiv ist.

Der Nutzer kann weiterhin den für die Klassi�kation der Histogramme verwendeten
Radius r über einen Schieberegler vorgeben. Mit diesem bestimmt er die maximale Grö-
ÿe der Strukturen, die durch einen Bereich repräsentiert werden können. Er hat somit
die Möglichkeit, die Klassi�kation an den vorliegenden Datensatz anzupassen. Denkbar
ist z.B. die Klassi�kation mit einem sehr groÿen Radius, was zu einer Verringerung der
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Klassenanzahl führt. Indem der Nutzer sich eine STF über ein solches 2D-Histogramm
de�niert, kann er sich einen schnellen Überblick über den Datensatz verscha�en, da
er für eine Übersichtsdarstellung nur wenige Bereiche aus dem Histogramm auswählen
muss. Weiterhin hat er so die Möglichkeit die Beziehung zwischen dem ausgewählten Be-
reich und der resultierenden Visualisierung kennen zu lernen. Er kann so leichter Positio-
nen im Histogramm anatomischen Strukturen zuordnen. In einer anschlieÿenden feineren
Klassi�kation 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 Klassi�kation von
2D-Histogrammen verdeutlicht die Abbildung 5.11.

(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 5.11.: Klassi�kation 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

Der angegebene Radius wird für die Klassi�kation beider im gradientenbasierten
Ansatz verwendeten Histogramme genutzt. Wurde bereits ein Histogramm berechnet
und klassi�ziert, so erfolgt nach der Änderung des Radius eine erneute Klassi�kation,
welche die 2D-Bilder mit den Klassennummern aktualisiert. Die bisher erstellten 3D-
Visualisierungen bleiben erhalten, bis der Nutzer beginnt, für den jeweiligen Datensatz
eine neue STF basierend auf dem neu klassi�zierten Histogramm zu spezi�zieren.
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Anwendung der Transferfunktion

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

Durch die Verwendung der beiden generierten std::multimap Datenstrukturen ist
es möglich, e�zient auf die Voxel zuzugreifen, die in den ausgewählten Bereich des
Histogramms fallen. Zunächst können über die Klassennummern und die während der
Klassi�kation generierte std::multimap alle Bins des ausgewählten Bereichs ermittelt
werden. Über die Indizes der betre�enden Bins können die Voxelpositionen aus der
std::multimap ermittelt werden, welche während der Histogrammberechnung generiert
wurde. Den Voxeln, welche dem ausgewählten Bereich des 2D-Histogramms zugeordnet
sind, wird dann die Klassennummer des Bereichs zugewiesen. Der modi�zierte Volumen-
datensatz wird anschlieÿend in ein vtkImageData umgewandelt und an den Renderer
übergeben. Für die Abbildung der Klassennummern auf Farbe muss dem Renderer wei-
terhin eine 1D-FTF übergeben werden. Hierzu wird die gleiche FTF wie bei der Visuali-
sierung des Histogramms verwendet. Diese ist als Regenbogenfarbskala gleichmäÿig über
die Anzahl der vergebenen Klassennummern verteilt.

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

Zuweisung von Transparenz Neben der FTF wird dem Renderer eine TTF übergeben.
Diese ist ebenfalls über die Klassennummern de�niert, weist allerdings allen Werten
die gleiche Opazität zu. Die Begri�e Opazität und Transparenz sind Antonyme. Die
Transparenz eines Voxels ergibt sich aus folgender Formel:

Transparenz α = 1−Opazität (5.7)

Es wird eine sogenannte globale TTF verwendet (vgl. [RBS05] und [HRH03]), da der
zugewiesene Transparenzwert einzig von Intensitätswert (Klassennummer) des Voxels
abhängig ist und nicht von dessen Umgebung beein�usst wird, wie im Falle einer gradi-
entenbasierten TTF. Die Transparenz kann durch den Schieberegler �Opacity� modi�zert
werden (s. Abb. 5.4). Dazu wird der Wertebereich des Sliders [0 . . . 100] auf [0 . . . 1] nor-
miert und der gewählte Wert mit dem globalen Opazitätswert 0,2 multipliziert. Der
globale Opazitätswert stellt somit auch die maximal mögliche Opazität eines Voxels dar.
Durch die Komposition beim Rendering des Datensatzes und der damit verbundenen
Kumulation der Opazitätswerte ergeben sich auch mit einer so geringen maximalen Opa-
zität bereits opake Visualisierungen. Da somit nur die unteren 20% des Opazitätsbereichs
durch den Schieberegler modi�ziert werden müssen, wird es möglich die Transparenz der
Visualisierung sehr genau an die Bedürfnisse anzupassen.
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5.3.6. Anwendung der Transformation und Berechnung der sich

überschneidenden Regionen

An dieser Stelle sei nocheinmal darauf hingewiesen, dass dieser Arbeitsschritt im multi-
intensitätsbasierten Ansatz bereits zu Beginn der Filterpipeline ausgeführt werden muss,
um die Generierung einer gemeinsamen STF zu ermöglichen. Weiterhin liegt im multiin-
tensitätsbasierten Fall an dieser Stelle in der Visualisierungspipeline nur ein eingefärbter
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 Ansätzen gleich.

Für die Anwendung der Transformation müssen zunächst die berechneten Transfor-
mationsparameter aus dem MIPParameterChangeManager geladen und in eine Transfor-
mationsmatrix mit 4 x 4 Elementen umgewandelt werden. Diese wird benötigt, um die
Datensätze entsprechend der Registrierung zueinander auszurichten, indem die berech-
nete rigide Transformation auf den betre�enden Datensatz angewandt wird. Die Trans-
formationsinformation ist im MIPParameterChangeManager über drei Translationswerte
Tx, Ty und Tz sowie drei Rotatationswinkel θx, θy und θz um die Koordinatenachsen ge-
speichert. Aus diesen Werten wird die 4x4 Matrix wie folgt berechnet:

M =


cosθxcosθy + sinθxsinθzsinθy sinθxcosθy − cosθxsinθzsinθy cosθzsinθy Tx

−sinθxcosθz cosθxcosθz sinθz Ty

sinθxsinθzcosθy − cosθxsinθy −cosθxsinθzcosθy − sinθxsinθy cosθzcosθy Tz

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 können. Weiterhin ist die Transformation im multiintensitätsbasierten An-
satz notwendig, um ein gemeinsames 2D-Histogramm über beide Datensätze erstellen
zu können. Um die Transformation anwenden zu können, muss zunächst die Voxelgröÿe
(Spacing) der Datensätze angeglichen werden. Dazu wird der Datensatz mit der schlech-
teren Ortsau�ösung (Spacing) innerhalb der Schichten durch eine Überabtastung an die
Voxelgröÿe des anderen Datensatzes angepasst. Da die räumliche Ausdehnung des Daten-
satzes in Weltkoordinaten gleich bleiben muss, um Verzerrungen zu verhindern, ändert
sich die Anzahl der Voxel in der neu abgetasteten Dimension. Die Überabtastung und die
Anwendung der Transformation können für das zu transformierende Volumen (Floating
Image) in einem Verarbeitungsschritt mit dem itk::ResampleImageFilter umgesetzt
werden. Dazu müssen dem Filter neben der Transformationsmatrix und der zu errei-
chenden Voxelgröÿe je Dimension auch die Anzahl der Voxel je Dimension übergeben
werden. Weiterhin ist der Filter über eine Interpolationsfunktion parametrisiert, mit der
die neuen Datenwerte an den Abtastpunkten ermittelt werden. Die Interpolation erfolgt
in dieser Arbeit im multiintensitätsbasierten 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 modi�ziert werden dürfen,
da dies zu Verfälschungen der Visualisierung führen würde. 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-

97



5. Entwurf und Implementierung des Visualisierungssystems

on. Voxel an dieser Position haben nach der Transformation keine Bildinformation mehr
(s. Abb. 5.12). Für diesen Fall muss dem itk::ResampleImageFilter ein Intensitäts-
wert übergeben werden, der an diese Voxelpositionen eingetragen wird (der sogenannte
DefaultPixelValue).

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 DefaultPixelValue zugewiesen (hier grün dar-
gestellt).

Für das Volumen, das während der Registrierung nicht verändert wurde (Fixed
Image), erfolgt ggf. eine erneute Abtastung durch den itk::ResampleImageFilter um
die Voxelausdehnung anzupassen. Nach der Transformation und der Abtastung liegen die
beiden Datensätze im gleichen Koordinatensystem zueinander ausgerichtet vor. Je nach
Voxelgröÿe und -anzahl der Originaldatensätze sind diese beiden Volumen allerdings un-
terschiedlich groÿ.

Um die Generierung des 2D-Histogramms für den multiintensitätsbasierten Ansatz
zu ermöglichen, müssen zu Beginn der Filterpipeline die sich überschneidenden Bereiche
der Datensätze ermittelt werden. Dazu muss der Teil der Datensätze abgeschnitten wer-
den, dessen Voxeln kein Voxelwert aus dem anderen Datensatz zugeordnet werden kann.
Bei der Berechnung der sich überschneidenden Bereiche wird davon ausgegangen, dass
sich die abgebildeten Körperregion im Zentrum der neuen Datensätze be�nden und die
interessierenden Strukturen vollständig im Datensatz enthalten sind. Diese Annahmen
werden, durch die mit dem itk::ResampleImageFilter transformierten und abgetas-
teten Datensätze, erfüllt. Die zu verarbeitende Region eines Datensatzes ist über einen
Anfangspunkt in Bildkoordinaten (im Folgenden Minimum der Region genannt) und über
die Anzahl der Voxel je Dimension de�niert. Da beide Datensätze die gleiche Voxelgröÿe
haben und der Anfangspunkt der Region in beiden Fällen am Bildursprung liegt, kann die
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überlappende Region einfach über die Di�erenz der Voxelanzahl je Dimension bestimmt
werden. Das Minimum der zu verarbeitenden Region des gröÿeren Datensatzes wird dazu
in der betre�enden Dimension um die halbe Di�erenz erhöht und die Anzahl der Voxel in
dieser Dimension um die halbe Di�erenz reduziert. Die Berechnung der überlappenden
Region ist im Anhang in Listing A.1 auszugsweise gezeigt.

PETMRM /

),( yxMinPET  

),( yxMaxPET

( ) 2:MRPETPETPET MaxMaxMinMinN −+=  
 

( ) 2:MRPETPETPET MaxMaxMaxMaxN −−=  
 
Beispiel: 
 

( )200,200),( =yxMaxPET  
)100,100(),( =yxMaxMR  
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Abbildung 5.13.: Beispielhafte Berechnung der sich überschneidenden Bereiche.

Im multiintensitätsbasierten Fall liegen nach der Transformation, dem Anpassen der
Voxelausdehnung und der Berechnung der sich überschneidenden Region zwei gleich groÿe
Volumendatensätze vor. In diesen sind die interessierenden Strukturen überlagert und für
jeden Voxel existiert ein korrespondierendes Voxel aus dem anderen Datensatz. Durch
die Schalt�äche �Write Registered Data� ist es dem Nutzer möglich, diese Datensätze zu
speichern. Dies ermöglicht es, bei einer erneuten Visualisierung anstatt der Originaldaten
die bereits registrierten Datensätze zu laden und damit den Transformationsschritt und
die Berechnung der überschneidenden Regionen auszulassen. Wurden bereits registrierte
Daten geladen, so muss der Nutzer die Checkbox �Pre-Registered Data� auswählen um
den Programmablauf anzupassen. Die beiden überlagerten Volumendatensätze bilden
die Grundlage für die Spezi�kation der gemeinsamen STF und werden von der zuvor
beschriebenen ITK-Filterpipeline verarbeitet.

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

Die Darstellung der Volumenvisualisierung erfolgt in der Zeichen�äche �Labeled Volume�
(s. Abb. 5.4). Für die Darstellung der Volumendatensätze wurde der Ray Casting Algo-
rithmus verwendet. Dieser ist im VTK über die Klassen vtkRenderer, vtkRayCastMapper
und vtkVolumeRayCastCompositeFunction implementiert. Dem Renderer wird das dar-
zustellende Volumen (vtkVolume) übergeben. 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 über eine Lookup Table implemen-
tiert. Diese sind über zwei Parameter de�niert. Der erste Parameter bestimmt konkrete
Stützstellen im Wertebereich des abzubildenden Datenwertes während der zweite Para-
meter die zu vergebende optische Eigenschaft de�niert. Liegt ein Datenwert im Volumen
zwischen zwei Stützstellen, wird die zu vergebende optische Eigenschaft durch lineare In-
terpolation ermittelt. Um die Visualisierung dreidimensional erscheinen zu lassen, wird
während des Renderings eine Beleuchtungsberechnung (engl. Shading) durchgeführt. Die
Re�ektionseigenschaften des Volumens (vgl. 3.5.2) wurden bei den VTK-Standardwerten
belassen (ambient = 10%, di�us = 70% und spekular = 20%). Die Dichte der Abtast-
punkte wird in der VTK-Implementation automatisch anhand der zuletzt benötigten
Renderingzeit angepasst. Wird das Volumen durch den Nutzer rotiert, verschoben oder
skaliert, so wird die Au�ösung so weit reduziert, bis das Rendering interaktiv aktuali-
siert werden kann. Nach Beendigung der Interaktion wird die Au�ösung wieder erhöht.
Die Interpolation der Datenwerte für die Abtastpunkte auf dem Strahl erfolgt mit dem
Nearest Neighbour Verfahren, bei dem der Abtastpunkt den Datenwert des nächstlie-
genden Voxels erhält. Diese Art der Interpolation wurde gewählt, um die vergebenen
Klassennummern nicht durch eine Interpolation zu verfälschen, 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 erfüllt werden konnten. In den Abschnitten werden die verschiedenen
Möglichkeiten 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 ausführliche Datentabelle mit den für die jeweiligen Ergebnisbilder verwendeten
Visualisierungsparametern ist im Anhang zu �nden (Tabelle A.2). Die dort angegebenen
Zeiten für 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 Gra�kkarte mit 128 MB RAM ausgestattet. Die
Generierung des Histogramms wird durch die Multithreading Möglichkeit der ITK-Filter
beschleunigt, da teilweise beide Prozessoren gleichzeitig Berechnungen durchführen 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 Volumendatensätze untersucht. Hierzu werden der MRT- und der PET-
Schädeldatensatz aus �CT MRT PET � separat unter Verwendung gradientenbasierter
STFs visualisiert. Hierbei soll gezeigt werden, dass auch Visualisierungen einzelner Da-
tensätze möglich sind und dabei Strukturen separat dargestellt werden können. Weiterhin
soll Kontextinformation aus dem gleichen Datensatz hinzugefügt werden. Die zugrunde
liegenden Histogramme wurden mit einem Radius von 200 mm klassi�ziert. Für die Vor-
verarbeitung mit Berechnung der überschneidenden Region liegen keine Messzeiten vor,
da die Volumendaten das Ergebnis der Anwendung einer berechneten Registrierung sind
und somit bereits zuvor die überschneidende Region aus beiden Datensätzen extrahiert
wurde. Weiterhin wurde dabei eine Abtastung durchgeführt, um die Voxelausdehnung
des PET-Datensatzes auf die des MRT-Datensatzes anzupassen. Somit stimmen die Da-
tensätze in räumlicher Au�ösung und Voxelanzahl überein.
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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. Zunächst wurden aus den 37 Klassen des Histogramms fünf Klassen ausge-
wählt, welche die Haut repräsentieren (s. Abb. 6.1(a)). Im Anschluss daran wurden für die
Visualisierungen aus Abbildung 6.1(b) und 6.1(c) sechs weitere Klassen ausgewählt, um
das Gehirn zur Visualisierung hinzuzufügen. Die axiale Darstellung in Abbildung 6.1(b)
zeigt sehr deutlich, wie detailliert die Hirnober�äche 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 groÿ
ist und sich daraus Stufenartefakte ergeben.

(a) (b) (c)

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

Die ausgewählten Klassen und die dazugehörigen Strukturen in der Visualisierung
sind in der Abbildung 6.2 dargestellt.

Abbildung 6.2.: Histogramm des MRT-Datensatzes mit Beschriftung der Regionen und
der dazugehörigen Strukturen.

102



6

6.1. Gradientenbasierte Visualisierungen einzelner Volumen

6.1.2. Monomodale Visualisierung eines PET-Datensatzes

Für 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 repräsentiert. Durch die Auswahl zweier weiterer Klassen kann dem
stark aktiven Teil des Gehirns die Haut als anatomischer Kontext hinzugefügt werden.
Die Abbildungen 6.3(d) bis (f) zeigen die sich daraus ergebende Visualisierung. Werden
insgesamt sieben Klassen ausgewählt, so kann neben der Haut das Gehirn vollständig
dargestellt werden, wie in den Abbildungen 6.3(g) bis (i) gezeigt.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)

Abbildung 6.3.: Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen eines PET-
Schädeldatensatzes. Jeweils coronale, axiale und sagittale Ansichten mit
verschiedenen ausgewählten Klassen.
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Mit diesen Bildreihen wurde die Anforderung, medizinische Volumendaten auch sepa-
rat visualisieren zu können, durch die Darstellung eines MRT- und eines PET-Volumen-
datensatzes erfüllt. Es wurde gezeigt, dass es bei dieser Art von Visualisierung möglich
ist, Kontextinformation in Form von anderen anatomischen Strukturen zur Visualisierung
hinzuzufügen. Durch die Vereinigung zweier gradientenbasierter Visualisierungen, welche
z.B. die Haut des Patienten darstellen ist es weiterhin möglich die Qualität 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 Modi�kation der Transformation weiter-
genutzt werden kann.

6.2. Vergleich 3D-Visualisierung mit
Schachbrettmuster-Schichtdarstellung

In diesem Abschnitt werden zwei miteinander registrierte CT- und PET-Datensätze aus
�CT PET Thorax� unter Verwendung gradientenbasierter STFs gemeinsam visualisiert.
Die beiden verwendeten Thoraxdatensätze zeigen den Oberkörper eines Patienten und
einen Teil des Kopfes. Das Ziel der Visualisierung ist die Darstellung eines Lymphknoten-
tumors links unterhalb des Kiefers. Dieser hebt sich über die hohe Aktivität 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 über sei-
ne räumliche Ausdehnung und die damit verbundenen morphologischen Veränderungen
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 Datensätze ist
in Abbildung 6.4 gezeigt.

(a) (b) (c)

Abbildung 6.4.: Schichtbilddarstellung der zu visualisierenden CT- und PET-Datensätze
unter Verwendung eines Schachbrettmusters mit 8 Unterteilungen in jede
Raumrichtung. (a) axiale, (b) coronale und (c) sagittale Ansicht. Für
die sagittale Ansicht musste die Reihenfolge der Datensätze getauscht
werden, da das Feld, welches den Tumor aus dem PET-Datensatz zeigt,
ansonsten den CT-Datensatz gezeigt hätte.
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6.2. Vergleich 3D-Visualisierung mit Schachbrettmuster-Schichtdarstellung

Für die Schichtbilddarstellungen wurde ein Schachbrettmuster mit 8 Unterteilungen
in jede Raumrichtung gewählt. 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 wählbar ist und somit an einer wichtigen Position im Schichtbild
der falsche Datensatz angezeigt wurde. Um für ein besseres Verständnis den Tumor in
allen drei Ansichten aus dem PET-Datensatz darzustellen, musste demnach für das sagit-
tale Schichtbild die Reihenfolge der Datensätze getauscht werden. Allerdings wurde der
Tumor anschlieÿend in den beiden anderen Ansichten nicht mehr über die PET-Daten
dargestellt. Ein weiterer Nachteil ist die rein zweidimensionale Darstellung der Daten
über Schichtbilder und der damit verbundene Aufwand für die schichtweise Betrachtung.
Dies ist vor allem für die Kommunikation von Diagnoseergebnissen ine�zient und zeit-
aufwändig. 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 Datensätze. Zunächst wurde
in 6.5(a) nur eine Klasse des PET-Histogramms ausgewählt, diese repräsentiert die hells-
ten Voxel im Volumen und somit die aktivsten Strukturen im Körper des Patienten. Dies
allein reicht nicht aus, um Aussagen über die Lage oder die Art der Strukturen machen zu
können. Durch die Auswahl einer weiteren Klasse aus dem PET-Histogramm wurde die
stark aktive Hirnober�äche als Kontextinformation aus dem gleichen Datensatz zur Vi-
sualisierung hinzugefügt (s. Abb. 6.5(b)). Eine Lagezuordnung im Verhältnis zu weiteren
anatomischen Strukturen wird allerdings erst möglich, wenn Teile des CT-Datensatzes
als komplementäre Information visualisiert werden (s. Abb. 6.5(c)). Die gezeigten Teile
des CT-Datensatzes werden im CT-Histogramm durch eine Klasse repräsentiert. Weiter-
hin wurden der Visualisierung drei weitere stark aktive Bereiche aus dem PET-Datensatz
hinzugefügt. In dieser Visualisierung kann die Gröÿe des Tumors bereits abgeschätzt wer-
den, die Beurteilung der Lage ist jedoch aufgrund der Projektion des dreidimensionalen
Volumens auf die Bildebene noch nicht möglich.

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-
plementärinformation aus dem CT-Datensatz((c)).
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Erst durch die Änderung der Blickrichtung und der damit verbundenen räumlichen
Information kann die aktive Struktur als Lymphknotentumor identi�ziert 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 höchsten Intensitätswer-
ten aus dem Histogramm des PET-Datensatzes repräsentiert werden. Diesen wurde in
Abbildung 6.6(b) die anatomische Information aus dem CT-Volumen hinzugefügt.

(a) (b)

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

Die Zuordnung der Lage einer interessierenden Struktur wird anhand der drei Vi-
sualisierungen aus Abbildung 6.7 nocheinmal verdeutlicht. Diese soll anhand ausge-
wählter Blickrichtungen auf das Volumen den interaktiven Analyseprozess einer 3D-
Volumenvisualisierung verdeutlichen. Während in Abbildung 6.7(a) der Eindruck ent-
stehen könnte, der Tumor be�nde sich im linken vorderen Teil des Gehirns, so ermöglicht
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(c) deutlich. Die interaktive Betrachtung einer 3D-Volumenvisualisierung ist
demnach eine e�ektive Möglichkeit für die Kommunikation von Diagnoseergebnissen.

Mit dieser Bildreihe wurde die Anforderung, eine Möglichkeit für die Visualisierung
von Thoraxdaten zu bieten, durch die gemeinsame Darstellung eines CT- und eines PET-
Volumendatensatzes erfüllt. Es wurde gezeigt, dass eine multimodale Volumenvisualisie-
rung der Daten besser für die Kommunikation von Diagnoseergebnissen geeignet ist als
eine 2D-Schichtbilddarstellung.
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6.3. Darstellung von Strukturen mit und ohne anatomischen Kontext

(a) (b) (c)

Abbildung 6.7.: Die dargestellten drei Blickrichtungen auf das Volumen (von Oben, Hin-
ten links oben und von links) ermöglichen eine Lagezuordnung und ver-
deutlichen den E�ekt einer interaktiven Exploration der multimodalen
3D-Visualisierung.

6.3. Darstellung von Strukturen mit und ohne
anatomischen Kontext

In diesem Abschnitt werden die multiintensitätsbasierten Visualisierungen zweier Schä-
deldatensätze 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 wassergefüllte Hohlräume im Gehirn, die
z.B. für den Abtransport von Schadsto�en aus dem Gehirn verantwortlich sind. Die star-
ke Vergröÿerung der Ventrikel in diesen Datensätzen stellt eine krankhafte Veränderung
dar.

In den verwendeten CT-Daten heben sich die Ventrikel kaum vom umgebenden
Weichgewebe ab. Für die Darstellung der Ventrikel muss eine geeignete Weichteilfens-
terung gewählt 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 wäre eine Einordnung der Lage und Gröÿe
im Verhältnis zum Schädelknochen des Patienten allerdings nicht möglich, da Knochen-
strukturen nicht abgebildet werden (s. Abb. 6.8(b) und 6.8(d)).
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(a) (b)

(c) (d)

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

Um die Ventrikel mit den Knochenstrukturen gemeinsam darstellen zu können, wur-
de eine Visualisierung mit dem multiintensitätsbasiertem Ansatz unter Verwendung einer
STF erstellt. Das verwendete Intensitäts-/ Intensitäts-Histogramm wurde mit einem Ra-
dius von 200 mm klassi�ziert. Dieser Radius eignet sich sehr gut für die Darstellung von
Schädeldatensätzen, da er ungefähr der Ausdehnung des Schädels eines Erwachsenen
entspricht.

In Abbildung 6.9 werden die Ventrikel in einer axialen (a) und sagittalen (b) 3D-
Ansicht darstellt. Da für die Generierung der Visualisierung eine TF über die Intensi-
tätswerte der beiden Datensätze spezi�ziert wurde, stellt die Abbildung die Ventrikel so
dar, wie sie in beiden Datensätzen vorhanden sind. Die Ventrikel werden durch 3 von 47
Klassen des Histogramms repräsentiert. In der Abbildung wird ersichtlich, dass es trotz
der Verwendung einer 2D-Transferfunktion nicht ohne weiteres möglich ist, interessieren-
de Strukturen allein darzustellen. So besitzen Voxel in der Augenregion in beiden Daten-
sätzen die gleichen Eigenschaften wie die interessierenden Ventrikel und werden daher
in der Visualisierung mit dargestellt. Durch die Reduktion des Radius wäre es möglich
diese Strukturen getrennt voneinander darzustellen, allerdings müssten dann aus dem
Histogramm weitaus mehr Bereiche für die Darstellung der Ventrikel ausgewählt werden.
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6.3. Darstellung von Strukturen mit und ohne anatomischen Kontext

(a) (b)

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

Um die Gröÿe und Lage der Ventrikel im Schädel abschätzen zu können, wurden die
Visualisierungen aus Abbildung 6.10 um die Knochenstruktur erweitert. Es wurde den
Ventrikeln Kontextinformation hinzugefügt und somit das Gröÿenverhältnis der Ventri-
kel zum Schädel für den Betrachter abschätzbar gemacht, woraus auf die Schwere der
krankhaften Veränderung geschlossen werden kann. Insbesondere in der sagittalen An-
sicht ist die Gröÿe des Ventrikels gut auszumachen. Die dargestellte Knochenstruktur ist
durch 5 Klassen des Histogramms repräsentiert. Somit wurden für die Erstellung dieser
Visualisierung 8 Bereiche aus dem Histogramm ausgewählt.

(a) (b)

Abbildung 6.10.: Darstellung der vergröÿerten Ventrikel mit der Knochenstruktur aus
dem CT-und MRT-Datensatz. Durch die hinzugefügte Knochenstruk-
tur wird es möglich die Lage und Gröÿe der Ventrikel abzuschätzen.
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In Abbildung 6.11 wurde durch Auswahl eines weiteren Bereiches aus dem klassi�-
zierten Histogramm die Hirnstruktur zur Visualisierung hinzugefügt, sodass die Gröÿe
und Lage der Ventrikel zum Gehirn noch besser abschätzbar ist.

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

Die Zuordnung der Bereiche des klassi�zierten Histogramms zu den dargestellten
Strukturen wird aus Abbildung 6.12 ersichtlich. Diese Abbildung zeigt das 2D-Histo-
gramm, welches als Grundlage für die Spezi�kation der verwendeten STF diente. In
der Histogrammdarstellung wurden die durch den Nutzer ausgewählten Bereiche heller
dargestellt und somit hervorgehoben. Die Bereiche und die dazugehörigen Strukturen in
der Visualisierung sind durch Pfeile gekennzeichnet.

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

Mit dieser Bildreihe wurden folgende Anforderungen erfüllt: Zum einen erfolgte die
Darstellung von CT- und MRT-Datensätzen des Schädels. Weiterhin wurden Struktu-
ren einzeln und mit anatomischer Kontextinformation dargestellt. Auch die Darstellung
komplementärer 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
Überabtastung

Dieser Abschnitt verwendet die zwei miteinander registrierten PET- und MRT-Daten-
sätze aus �CT MRT PET�, um anhand von multiintensitätsbasierten Visualisierungen
die Auswirkung der Überabtastung zu untersuchen. Die beiden verwendeten Datensätze
bilden den Schädel eines Patienten ab. Das dazugehörige Histogramm wurde mit einem
Radius von 200 mm klassi�ziert und enthält bei einer Visualisierung ohne Überabtastung
40 Klassen. Durch die Überabtastung wird die Anzahl der Voxel in jede Dimension ver-
doppelt und das Spacing halbiert, wodurch das resultierende Histogramm in 42 Klassen
unterteilt wird.

Für die Visualisierungen in den Abbildungen 6.13(a) und (b) wurden aus dem klassi-
�zierten Histogramm der nicht überabgetasteten Datensätze neun Bereiche ausgewählt,
um den schwach aktiven Teil des Gehirns (fünf Klassen) zusammen mit der Haut (vier
Klassen) darzustellen. Die dargestellten Datensätze haben eine räumliche Au�ösung von
0,78 mm x 0,78 mm x 5,62 mm. Auf die Qualität der abgebildeten Visualisierungen wirkt
sich vor allem die groÿe Schichtdicke aus. Während die Struktur der Ober�äche 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 Qualität der Visualisierungen verbessert sich stark, wenn eine Überabtastung der
Datensätze durchgeführt wird. Die resultierenden Visualisierungen, für die acht Klassen
aus dem erstellten 2D-Histogramm ausgewählt wurden, zeigen die Abbildungen 6.13(c)
und 6.13(d). Von den acht gewählten Bereichen entfallen jeweils vier auf Gehirn und
Haut. Durch die Überabtastung ergibt sich eine räumliche Au�ösung von 0,39 mm x
0,39 mm x 2,81 mm. Die Qualitätsverbesserung 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 stärkere Transparenz der dar-
gestellten Regionen (s. Abb. 6.13(a) und 6.13(c)). Begründen lässt 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. Verläuft ein Strahl beim Raycasting senkrecht durch eine einzelne Schicht mit einer
Dicke d, so werden die n Transparenzwerte der Abtastpunkte innerhalb der Schicht für
die Färbung des betre�enden Pixels herangezogen. Für eine Schicht mit der Dicke d/2
werden die Transparenzwerte von n/2 Abtastpunkten für die Berechnung des Pixelwertes
herangezogen, wodurch sich eine stärkere Transparenz ergibt.

Da sich mit der Überabtastung die zu verarbeitende Datenmenge verachtfacht, er-
höhen sich dementsprechend auch die Berechnungszeiten. Ohne Überabtastung dauert
es auf dem am Anfang des Kapitels genannten Computer 9,25 Sek. bis das klassi�zierte
Histogramm berechnet wurde und die Spezi�kation der multiintensitätsbasierten STF
durch den Nutzer beginnen kann. Wird eine Überabtastung durchgeführt, so verlängert
sich die Rechenzeit auf ca. 38 Sek.. Die Überabtastung ist vor allem bei schlecht auf-
gelösten Datensätzen empfehlenswert, da sich die Qualität der Visualisierungen stark
verbessert. Die verlängerten Rechenzeiten liegen dann im Bereich von gut aufgelösten
Datensätzen und können somit toleriert werden (vgl. Tabelle A.2).
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(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 6.13.: Vergleich des E�ekts der Überabtastung am schwach aktivierten Be-
reich des Gehirns anhand einer multiintensitätsbasierten Visualisie-
rung zweier MRT- und PET- Datensätze. Die Überabtastung reduziert
die Treppenartefakte, welche sich aus der groÿen Schichtdicke ergeben
(s. (b) und (d)) und verbessert die transparente Darstellung der Regio-
nen (s. (a) und (c)).

Die zuvor beschriebenen E�ekte sind auch in den Visualisierungen aus Abbildung 6.14
erkennbar. Diese zeigen den stark aktiven Teil des Gehirns mit der Haut des Patienten.
Für die dargestellten Visualisierungen wurden sowohl ohne als auch mit Überabtastung
sechs Klassen aus den dazugehörigen Histogrammen ausgewählt. Der stark aktive Bereich
des Gehirns wird dabei durch jeweils zwei Bereiche repräsentiert.

Im Folgenden wird näher auf die Auswirkungen der Überabtastung auf die Klassi-
�kation der Histogramme eingegangen. Die 2D-Histogramme, welche die Grundlage für
die Visualisierungen in den Abbildungen 6.13 und 6.14 bilden sind in Abbildung 6.15
dargestellt. Den Bereichen werden die dazugehörigen Strukturen aus der Visualisierung
zugeordnet. Im Vergleich der beiden Abbildungen fällt auf, dass die Klassi�kation des
Histogramms durch die Überabtastung homogener wird. Vor allem im oberen Teil des
Histogramms, welcher die Voxel mit hohen Gradientenbeträgen repräsentiert 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 über das Histogramm

112



6

6.4. Vergleich von Visualisierungen mit und ohne Überabtastung

(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 6.14.: Vergleich des E�ekts der Überabtastung am stark aktivierten Bereich
des Gehirns anhand einer multiintensitätsbasierten Visualisierung der
Datensätze aus Abbildung 6.13. Die Überabtastung reduziert die Trep-
penartefakte, welche sich aus der groÿen 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 Intensitätseigenschaften. Die Verbesserung der Klassi�kation er-
klärt sich durch die Reduktion des Rauschens im Histogramm, da wesentlich mehr Voxel
in das Histogramm eingetragen werden und so die Ortsinformation der Bins repräsenta-
tiver wird.

An diesem Beispiel wird deutlich, wann der multiintensitätsbasierte Ansatz für die
Visualisierung genutzt werden kann. Die im PET-Datensatz enthaltene Information über
die Aktivität der Regionen wird durch den Weichgewebekontrast des MRT-Datensatzes
unterstützt. Die verschiedenen Bereiche, welche Strukturen im Volumen repräsentieren,
sind über die gesamte Höhe des Histogramms verteilt. Hierdurch wird bei der Klassi�kati-
on die Trennung der aktivierten Regionen vom umgebenden Gewebe möglich. Im Gegen-
satz dazu steht die multiintensitätsbasierte Visualisierung eines Ganzkörperdatensatzes
aus Abschnitt 6.5.2. Im direkten Vergleich der beiden Histogramme in Abbildung 6.16
wird der Unterschied in der Klassi�kation deutlich.

Mit dieser Bildreihe wurde die Anforderung, eine TF zu generieren, die auf zwei Da-
tensätze angewendet werden kann und die deren Intensitätswerte als Parameter nutzt,
durch die gemeinsame Darstellung eines MRT- und eines PET-Volumendatensatzes er-
füllt. Es wurde gezeigt, dass es auch bei dieser Art von Visualisierung möglich ist, Kon-
textinformation in Form von anderen anatomischen Strukturen zur Visualisierung hin-
zuzufügen.
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(a) (b)

Abbildung 6.15.: Vergleich der klassi�zierten Histogramme bei Überabtastung.

(a) (b)

Abbildung 6.16.: (a): Das zweidimensionale Intensitäts-/ Intensitäts-Histogramm des
MRT/PET-Schädeldatensatzes. (b): Das zweidimensionale Intensitäts-
/ Intensitätshistogramm eines CT/PET-Ganzkörperdatensatzes. Der
Bereich auf der MRT-Achse, in den die PET-Intensitätswerte sortiert
werden, umfasst sehr viel mehr Grauwerte als im CT/PET Histo-
gramm. Hierdurch können die PET-Informationen verschiedenen Ge-
weben im MRT-Datensatz zugeordnet und getrennt dargestellt werden.
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6.5. Vergleich multiintensitätsbasierte und
gradiententenbasierte Visualisierung

Dieser Abschnitt beschäftigt sich mit dem Vergleich von Visualisierungen, die mit den
zwei umgesetzten Arten der STF-Spezi�kation erstellt wurden. Als Grundlage dient der
Ganzkörperdatensatz �CT PET Body� bei dem ein CT- und ein PET-Volumen mit-
einander registriert wurden. Im CT-Datensatz ist eine au�ällige Struktur im rechten
Lungen�ügel erkennbar, die durch die PET-Aufnahme als Tumor identi�ziert werden
kann.

Die vorliegenden Ausgangsdaten sind in Abbildung 6.17 in Form von coronalen und
sagittalen Schichbildern dargestellt. Diese zeigen jeweils zusammengehörige Schichten
in den beiden Datensätzen. Die abgebildeten CT-Schichbilder wurden so gefenstert, dass
das Weichgewebe gut erkennbar ist. Dadurch wird di�uses 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.

(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 6.17.: Sagittale und coronale Schichtbilder der visualisierten CT- und PET-
Ganzkörperdatensätze.

115



6. Ergebnisse

Die im folgenden beschriebenen Volumenvisualisierungen wurden sowohl mit multi-
intensitätsbasierten als auch gradientenbasierten STFs erzeugt. In beiden Fällen wur-
de ein Klassi�kationsradius von 1155 mm verwendet, welcher an die Gröÿe der Da-
tensätze angepasst ist (Körperlänge vom Scheitel bis zur Hüfte). Aus diesem Radius
ergeben sich 95 Klassen für das multiintensitätsbasierte Histogramm und 110 für das
Intensitäts-/ Gradientenstärke-Histogramm des CT-Datensatzes bzw. 78 Klassen für das
PET-Volumen. Für die gezeigten Visualisierungen wurden die Datensätze in der Vorver-
arbeitung mit dem Gauÿ�lter geglättet. Hierdurch war es möglich den Tumor aus dem
PET-Datensatz besser zu extrahieren, da die Voxelwerte geglättet wurden und somit die
Voxel, welche den Tumor repräsentieren, benachbarten Bins im Histogramm zugeordnet
wurden. Die Zeiten für die Generierung des Histogramms mit Gauÿ�lterung hat sich bei
diesen Datensätzen um ca. 2 Sek. erhöht. Ob die Gauÿ�lterung einen generellen Vor-
teil für die Darstellung bringt, welcher die längere Bearbeitungszeit rechtfertigt, muss
anhand von weiteren Datensätzen untersucht werden. Die Eigenschaften der Datensätze
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-
Datensätze dargestellt. Visualisierung 6.18(a) zeigt die aktiven Regionen aus dem PET-
Datensatz als violette Strukturen. Für diese Visualisierung mussten 19 Bereiche aus dem
klassi�zierten Histogramm des PET-Datensatzes zur betre�enden STF hinzugefügt wer-
den. Der dargestellte Teil der Haut wird im Histogramm des CTs durch eine Klasse
repräsentiert. Nachdem diese zur STF des CT-Datensatzes hinzugefügt wurde, kann das
CT-Volumen ensprechend visualisiert werden. Die gezeigte Visualisierung ergibt sich aus
der Color Fusionder beiden Datensätze. Nachdem Teile der Haut als komplementäre In-
formation aus dem CT-Datensatz zur Visualisierung 6.18(b) hinzugefügt wurden, können
die aktiven Regionen als Gehirn, Herz und Blase sowie ein Tumor identi�ziert werden.
Eine genauere Lagezuordnung wird möglich, 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 Lungen�ügels be�ndet. Die dargestellten inneren Strukturen wer-
den im CT-Histogramm durch zwei Klassen repräsentiert. Für die gezeigte Visualisierung
wurde die Haut wieder aus der STF des CT-Volumens entfernt und die beiden Klassen
hinzugefügt. Durch die unterschiedliche Einfärbung der Strukturen und die Verwendung
einer globalen, über die Skalarwerte einheitlichen Transparenz bleibt der Tumor auch bei
der Darstellung der Lunge als weitere komplementäre anatomische Struktur sichtbar.

Abbildung 6.19 zeigt eine sagittale Ansicht auf die Visualisierung der beiden Da-
tensätze. Durch die unterschiedlichen Blickrichtungen auf die Datensätze ist es möglich,
die Lage der Strukturen innerhalb des Körpers besser abzuschätzen. 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 räumliche Zuordnung.
Für die erzeugten Visualisierungen wurden die gleichen Klassen aus den Histogrammen
gewählt wie für Abbildung 6.18.
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6.5. Vergleich multiintensitätsbasierte und gradiententenbasierte Visualisierung

(a) (b) (c)

Abbildung 6.18.: Coronale Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen der CT-
und PET-Ganzkörperdatensätze.

(a) (b)

Abbildung 6.19.: Sagittale Ansicht auf die gradientenbasierten Visualisierungen der CT-
und PET-Ganzkörperdatensätze.

6.5.2. Visualisierung mit multiintensitätsbasierter STF

Für den multiintensiätsbasierten Ansatz wurde ein gemeinsames Histogramm für den
PET- und den CT-Datensatz erstellt. Für die in Abbildung 6.20 gezeigten Visualisie-
rungen wurde der gleiche Klassi�kationsradius wie im vorhergehenden Abschnitt für die
gradientenbasierte Visualisierung verwendet. In Abbildung 6.20(a) werden Teile der Haut
und die aktiven Bereiche aus dem erzeugten Volumen mit den beiden Intensitätswer-
ten der Datensätze dargestellt. Dazu wurden im klassi�zierten Histogramm 11 Bereiche
ausgewählt. Der Tumor wird in dieser Visualisierung jedoch nicht abgebildet. Auch als
weitere Klassen aus dem Histogramm zur Visualisierung hinzugefügt wurden, gelang es
nicht, den Tumor getrennt vom umgebenden Gewebe darzustellen. Durch die Auswahl
der Klassen, welche die stärksten Intensitäten aus dem PET-Datensatz repräsentieren,
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 Klassi�-
kationsradius zu erhöhen und so ggf. das Tumorgewebe vom Lungengewebe zu trennen.
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6. Ergebnisse

(a) (b)

Abbildung 6.20.: Coronale Ansicht auf die multiintensitätsbasierten Visualisierungen der
CT- und PET-Ganzkörperdatensätze. 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 Schwäche des multiintensitätsbasierten Ansat-
zes erkennbar. Die getrennte Darstellung der aktiven Regionen aus dem PET-Datensatz
und des umgebenden Gewebes gelingt aus mehreren Gründen nicht. Zum einen wird ein
groÿer Teil der Gewebe im CT-Datensatz durch ähnliche Grauwerte repräsentiert. Hier-
durch wird fast der gesamte Intensitätsbereich des PET-Datensatzes auf einen kleinen
Teil in der Mitte des CT-Intensitätsumfangs abgebildet. Dies wird aus Abbildung 6.16(b)
ersichtlich. Zum anderen ist der Lungentumor über dazugehöriges 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 multiintensitätsbasierten und den
gradientenbasierten STFs gut erkennbar. Der Vorteil der gradientenbasierten STFs liegt
darin, dass sie durch Verwendung der Gradienteninformation Strukturen entlang ihrer
Grenzen ähnlich wie bei den Isoober�ächen extrahieren kann. Durch die verwendete
Ortsinformation wird eine gemeinsame Klassi�kation immer unwahrscheinlicher, je weiter
die Schwerpunkte zweier Bins auseinander liegen. Treten nun häu�g annähernd gleiche
Grauwerte auf, so wird die Ortsinformation ungenauer und so die Trennung der Gewebe
erschwert. Es scheint, als ob die gradientenbasierten STFs gegen diesen E�ekt weniger
anfällig sind als die multiintensitätsbasierten STFs.

Mit dieser Bildreihe wurden folgende Anforderungen erfüllt: Darstellung von PET-
Volumendaten. Visualisierung von Ganzkörperaufnahmen im Vergleich multiintensitäts-
basierter und gradientenbasierter STFs. Zudem wurde erneut die Anforderung, komple-
mentäre Information darzustellen, erfüllt.
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7. Diskussion und Ausblick

Erreichte Ziele

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

Um die Anforderungen an die Visualisierungskomponente zu erfüllen, wurden zwei
Ansätze für die direkte Volumenvisualisierung durch Farb- und Transparenztransferfunk-
tionen vorgeschlagen und implementiert. Zunächst wurde, basierend auf den von Roettger
et al. [RBS05] entwickelten Spatialized Transfer Functions, ein multiintensitätsbasier-
ter Ansatz implementiert und auf die Anwendbarkeit für multimodale Visualisierungen
untersucht. In diesem Ansatz wird der Nutzeraufwand für die Spezi�kation durch die
Verwendung einer gemeinsamen TF für die Darstellung beider Datensätze vermindert.
Daneben wurde mit dem gradientenbasierten Ansatz eine Möglichkeit umgesetzt und un-
tersucht, die Datensätze durch die Anwendung jeweils einer TF abzubilden und anschlie-
ÿend 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 Änderungen der Registrierung.
In beiden Ansätzen wurde auf die e�ziente und intuitiv durchzuführende Spezi�kation
der STFs zurückgegri�en, welche es dem Nutzer ermöglicht auch mehrere TFs in kurzer
Zeit zu generieren.

Es wurden gute Visualisierungsergebnisse mit PET- und MRT-Datensätzen sowohl
bei separater als auch multimodaler Darstellung erzielt. In den Visualisierungen können
einzelne Strukturen aus den Datensätzen separat dargestellt werden und bei Bedarf be-
steht die Möglichkeit Kontextinformation oder komplementäre Strukturen aus einem Da-
tensatz anderer Modalität zur Visualisierung hinzuzufügen. Ein weiterer positiver Aspekt
ist die Verwendung von trilinearer Interpolation für die Anwendung der Registrierung im
multiintensitätsbasierten Fall.

Die Nutzerinteraktion für die Vorverarbeitung reduziert sich auf die Auswahl der aus-
zuführenden Operationen (Gauÿ�lterung, Überabtastung). Über die Einbeziehung der
Ortsinformation in den Generierungsprozess der TF, durch Verwendung von STFs und
die damit verbundene Klassi�kation des 2D-Histogramms, konnte weiterhin der Spezi�-
kationsaufwand für den Nutzer verringert werden. Daneben ist die Bedienung der Ober-
�äche zur De�nition der STF leicht zu erlernen. In der Darstellung des klassi�zierten
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7. Diskussion und Ausblick

Histogramms wird dem Nutzer über die Hervorhebung der ausgewählten Bereiche eine
Rückmeldung über das Aussehen der STF gegeben. Die verwendete globale Transparenz
kann durch den Nutzer modi�ziert werden wodurch ihm eine weitere Möglichkeit gegeben
wird die Visualisierung an die eigenen Bedürfnisse anzupassen.

Für die Untersuchung auf die Übertragbarkeit von Klassi�kationsergebnissen zur De-
�nition von Presets für die Transferfunktionen wurde bereits ein groÿer Teil der Vorarbeit
geleistet, indem die Verarbeitung der Daten standardisiert und weitestgehend normiert
erfolgt.

O�ene Ziele und Lösungsvorschläge

Die notwendigste Erweiterung des Visualisierungssystems ist die direkte Verwendung der
generierten 2D-FTF durch den Renderer. Dies soll in der VTK Version 5.0 umgesetzt wer-
den. Werden 2D-FTFs möglich, so muss die Klassi�kation dahingehend geändert werden,
dass nicht mehr Klassennummern sondern, wie in [RBS05] beschrieben, Farbwerte an die
Bins vergeben werden. Das klassi�zierte Histogramm aus dem der Nutzer ihn interessie-
rende Bereiche ausgewählt hat, kann dann direkt als FTF genutzt und zusammen mit
dem Volumendatensatz an den Renderer übergeben werden. Hierdurch würde die Aktua-
lisierung der Visualisierung beschleunigt werden. Die Datenstruktur für den e�zienten
Zugri� auf die Volumenelemente könnte 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 können trilinear interpoliert werden.

In der implementierten Visualisierungskomponente konnten keine TTFs basierend
auf der Gradientenstärke (Gradient Opacity) verwendet werden, da nur die ausgewähl-
ten Klassen mit einer 1D-FTF 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 erfüllt werden. Dies wird jedoch mit den
zuvor genannten Veränderungen möglich.

Weiterhin erfolgt bisher nur die Darstellung der Voxel, welche in die ausgewählten
Bereiche des Histogramms fallen. Denkbar wäre 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 hinzugefügt.
Auf diese Weise würde zu den eingefärbten Bereichen der gesamte Datensatz als Kon-
textinformation angezeigt werden. In der multimodalen Visualisierung ist dies nicht ohne
weiteres möglich, da dort mehrere Grauwerte für einen Voxel vorliegen.

Für die Auswahl der Farbwerte ist neben der zufälligen Farbvergabe aus [RBS05] zum
einen die Verwendung verschiedener auswählbarer Farbtabellen denkbar. Zum anderen
wäre auch die manuelle Farbzuordnung zu einem Bereich eine interessante Möglichkeit
die Visualisierung an die eigenen Vorstellungen anzupassen. Ebenso könnten Bereichen
eigene Transparenzen zugewiesen werden.
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Um dem Nutzer die Spezi�kation der STF weiter zu erleichtern, sollte die Interaktivi-
tät der Ober�äche um die Auswahl von Voxeln im Schichtbild und die Hervorhebung der
betre�enden Positionen im Histogramm erweitert werden (vgl. [Stö04] und [KKH01]).
Nach der Auswahl eines Bereiches sollte auch das dargestellte Schichtbild mit der 2D-FTF
eingefärbt werden, um dem Nutzer ein weiteres Feedback über die ausgeführte Aktion zu
geben. Auch die Erleichterung der Bereichsauswahl z.B. über die Auswahl aller Bereiche
innerhalb einer angegebenen rechteckigen Region ist denkbar.

Die entwickelte Visualisierungskomponente könnte 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 möglich wird.

Weiterhin sollte untersucht werden, ob die verwendete Klassi�kation verbessert wer-
den kann. Denkbar wäre z.B. die Aktualisierung von Schwerpunkt und Varianz eines
Bereichs nachdem ein Bin zu diesem Bereich hinzugefügt wurde. In diesem Fall würde
für die Normberechnung auch die Ortsinformation des Bereiches und nicht mehr eines
einzelnen Referenzbins herangezogen werden. Ansätze dieser Art werden bereits erfolg-
reich in Clustering-Algorithmen angewendet.

Um die Möglichkeiten und Grenzen des vorgestellten Visualisierungssystems näher zu
spezi�zieren, sollte die Auswirkung der Vorverarbeitung und vor allem der Gauÿ�lterung
auf die beiden implementierten Ansätze untersucht werden. Weiterhin ist die Analyse
der klassi�zierten 2D-Histogramme vor allem im Hinblick auf die Zuordnung von Klas-
sen zu Gewebetypen ein sinnvoller Ansatz. Dazu müssen die Untersuchungen auf eine
gröÿere Menge von Datensätzen ausgeweitet werden. Vor allem sollte die Darstellung
von CT-Datensätzen näher betrachtet werden, da hier Probleme bei der Extraktion von
Strukturen auftraten.

Die weiterführenden Untersuchungen des 2D-Histogramms könnten auf die Frage der
Anwendbarkeit von Referenz-Transferfunktionen ausgeweitet werden. Dabei gilt es her-
auszu�nden, inwieweit eine erzeugte Klassi�kation des Histogramms auf Datensätze der
gleichen Modalität 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 Klassi�kation des Histogramms eine
automatische Vorgabe einer Visualisierung erzeugt werden kann.
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Tabelle A.1.: Übersicht über die Visualisierungs Methoden

122



A

G
lie

de
ru

ng
sp

un
kt

M
it/

 o
hn

e 
K

on
te

xt
N

am
e 

de
s 

A
us

ga
ng

sd
at

en
sa

tz
C

T 
M

R
T 

H
ea

d 
3

M
od

al
itä

te
nr

ei
he

nf
ol

ge
M

R
T

PE
T

C
T

PE
T

C
T,

 M
R

T
D

ar
ge

st
el

lte
 K

ör
pe

rr
eg

io
n

Sc
hä

de
l

In
ha

lt 
de

r F
ilt

er
pi

pe
lin

e
M

ed
ia

n
M

ed
., 

Ü
be

ra
bt

as
tu

ng
M

ed
ia

n
Si

ze
 =

 A
nz

ah
l d

er
 V

ox
el

25
6 

x 
25

6 
x 

21
51

2 
x 

51
2 

x 
42

51
2 

x 
51

2 
x 

42
Sp

ac
in

g 
= 

G
rö

ße
 e

in
es

 V
ox

el
s

0,
78

 x
 0

,7
8 

x 
5,

62
0,

39
 x

 0
,3

9 
x 

2,
81

0,
49

 x
 0

,4
9 

x 
2,

51
A

rt 
de

r V
is

ua
lis

er
un

g
gr

ad
ie

nt
 M

R
T

gr
ad

ie
nt

 P
ET

gr
ad

ie
nt

 C
T

gr
ad

ie
nt

 P
ET

m
ul

tii
nt

en
si

tä
ts

ba
si

er
t

G
rö

ße
 d

es
 H

is
to

gr
am

m
s

15
9 

x 
13

9
24

9 
x 

40
24

3 
x 

16
0

23
4 

x 
55

21
2 

x 
13

1
R

ad
iu

s
20

0
A

nz
ah

l d
er

 K
la

ss
en

37
38

20
19

43

Ze
it 

fü
r d

ie
 G

en
er

ie
ru

ng
 d

es
 H

is
to

gr
am

m
s

6,
55

 S
ek

.
Ze

it 
fü

r d
ie

 G
en

er
ie

ru
ng

 d
es

 H
is

to
gr

am
m

s 
in

kl
. R

eg
is

tri
er

un
gs

ze
it

9,
86

 S
ek

.
Ze

it 
fü

r d
ie

 K
la

ss
ifi

zi
er

un
g 

de
s 

H
is

to
gr

am
m

s
0,

06
 S

ek
.

0,
02

 S
ek

.
0,

08
 S

ek
.

0,
02

 S
ek

.
0,

09
 S

ek
.

Ze
it 

pr
o 

K
la

ss
en

au
sw

ah
l (

pi
ck

en
)

1,
02

 S
ek

.
0,

08
 S

ek
.

0,
14

 S
ek

.
0,

19
 S

ek
.

0,
33

 S
ek

.
Ze

it 
fü

r N
eu

kl
as

si
fiz

ie
ru

ng
 n

ac
h 

Ä
nd

er
un

g 
de

s 
R

ad
iu

s
8,

63
 S

ek
.

3,
86

 S
ek

.
8,

40
 S

ek
.

5,
28

 S
ek

.
2,

75
 S

ek
.

Ze
it 

fü
r d

as
 R

en
de

rin
g

1,
05

 S
ek

.
0,

95
 S

ek
.

0,
20

 S
ek

.

G
lie

de
ru

ng
sp

un
kt

N
am

e 
de

s 
A

us
ga

ng
sd

at
en

sa
tz

M
od

al
itä

te
nr

ei
he

nf
ol

ge
M

R
T

PE
T

C
T,

 P
ET

C
T

PE
T

D
ar

ge
st

el
lte

 K
ör

pe
rr

eg
io

n
In

ha
lt 

de
r F

ilt
er

pi
pe

lin
e

M
ed

ia
n

M
ed

., 
Ü

be
ra

bt
as

tu
ng

Si
ze

 =
 A

nz
ah

l d
er

 V
ox

el
25

6 
x 

25
6 

x 
21

51
2 

x 
51

2 
x 

42
Sp

ac
in

g 
= 

G
rö

ße
 e

in
es

 V
ox

el
s

0,
78

 x
 0

,7
8 

x 
5,

62
0,

39
 x

 0
,3

9 
x 

2,
81

A
rt 

de
r V

is
ua

lis
er

un
g

m
ul

tii
nt

en
si

tä
ts

ba
si

er
t

gr
ad

ie
nt

 C
T

gr
ad

ie
nt

en
ba

si
er

t P
ET

G
rö

ße
 d

es
 H

is
to

gr
am

m
s

22
6x

25
3

25
3 

x 
39

22
6 

x 
22

R
ad

iu
s

A
nz

ah
l d

er
 K

la
ss

en
40

42
95

11
0

78

Ze
it 

fü
r d

ie
 G

en
er

ie
ru

ng
 d

es
 H

is
to

gr
am

m
s

9,
17

 S
ek

.
80

,8
1 

Se
k.

Ze
it 

fü
r d

ie
 G

en
er

ie
ru

ng
 d

es
 H

is
to

gr
am

m
s 

in
kl

. R
eg

is
tri

er
un

gs
ze

it
16

,9
2 

Se
k.

87
,8

6 
Se

k.
Ze

it 
fü

r d
ie

 K
la

ss
ifi

zi
er

un
g 

de
s 

H
is

to
gr

am
m

s
0,

16
 S

ek
.

0,
19

 S
ek

.
0,

28
 S

ek
.

0,
02

 S
ek

.
0,

02
 S

ek
.

Ze
it 

pr
o 

K
la

ss
en

au
sw

ah
l (

pi
ck

en
)

0,
06

 S
ek

.
1,

24
 S

ek
.

0,
14

 S
ek

.
0,

09
 S

ek
.

0,
06

 S
ek

.
Ze

it 
fü

r N
eu

kl
as

si
fiz

ie
ru

ng
 n

ac
h 

Ä
nd

er
un

g 
de

s 
R

ad
iu

s
1,

90
 S

ek
.

9,
92

 S
ek

.
1,

63
 S

ek
.

0,
52

 S
ek

.
0,

98
 S

ek
.

Ze
it 

fü
r d

as
 R

en
de

rin
g

0,
20

 S
ek

.
0,

78
 S

ek
.

11
55

13
,2

8 
Se

k.

0,
53

 S
ek

.

D
au

er
 d

er
 e

in
ze

ln
en

 A
rb

ei
ts

sc
hr

itt
e 

in
 S

ek
un

de
n

D
au

er
 d

er
 e

in
ze

ln
en

 A
rb

ei
ts

sc
hr

itt
e 

in
 S

ek
un

de
n

14
,2

7 
Se

k.
17

,1
7 

Se
k.

11
30

 C
T 

M
R

T 
PE

T

59
,7

3 
Se

k.

0,
81

 S
ek

.

67
,8

9 
Se

k.
47

,3
6 

Se
k.

M
ed

ia
n

36
9 

x 
26

7 
x 

13
1

0,
98

 x
 0

,9
8 

x 
2,

4

E
ig

en
sc

ha
fte

n 
de

r 
D

at
en

sä
tz

e
M

on
om

od
al

e 
V

is
ua

lis
ie

ru
ng

Sc
hä

de
l

20
0

E
ig

en
sc

ha
fte

n 
de

r 
D

at
en

sä
tz

e

V
er

gl
ei

ch
 3

D
-  

un
d 

2D
-V

is
ua

lis
ie

ru
ng

C
T 

PE
T 

Th
or

ax

Th
or

ax

V
er

gl
ei

ch
 m

ul
tii

nt
en

si
tä

ts
- u

nd
 g

ra
di

en
te

nb
as

ie
rt

C
T 

PE
T 

B
od

y

20
0

G
an

zk
ör

pe
r

M
ed

ia
n,

 G
au

ß
97

 x
 9

7 
x 

35
1

5,
15

 x
 5

,1
5 

x 
2,

42
m

ul
tii

nt
en

si
tä

ts
ba

si
er

t
24

9 
x 

15
9

V
or

te
ile

 d
er

 Ü
be

ra
bt

as
tu

ng
C

T 
M

R
T 

PE
T

Sc
hä

de
l70

,9
1 

Se
k.

T
ab
el
le
A
.2
.:
M
es
sd
at
en

zu
de
n
vi
su
al
is
ie
rt
en

D
at
en
sä
tz
en
.

123



A. Anhang

Programmcode

Listing A.1: In der Funktion MIP2DHistGeneratorPanel::ComputeOverlappingVolumes()
wird die überschneidende Region der beiden Volumendatensätze berechnet.
Diese Funktion ist hier ausschnittsweise gezeigt.� �

1 // 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

6 // 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 =

11 m_pRotatedVolume->GetRequestedRegion().GetIndex();

ImageType::IndexType secondMinimumCoords =

m_pSecondImage->GetRequestedRegion().GetIndex();

// Anzahl der Voxel bis zur rechten, oberen, hinteren Ecke

16 // der zu Verarbeitenden Region der Volumen bestimmen

ImageType::SizeType firstMaximumCoords =

m_pRotatedVolume->GetRequestedRegion().GetSize();

ImageType::SizeType secondMaximumCoords =

m_pSecondImage->GetRequestedRegion().GetSize();

21

// den Unterschied in der Ausdehnung der beiden Volumen

// für jede Dimension bestimmen

int difference[3];

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

26 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++) // für alle drei Raumdimensionen

31 {

// wenn das erste Volumen in x-Dimension gröÿer ist als das zweite

if(difference[i] >= 0)

{

// wenn der Unterschied eine grade Anzahl von Pixeln ist

36 // kann die Region vom ersten Volumen direkt angepasst werden

if((difference[i] % 2) == 0)

{

firstMinimumCoords[i] += difference[i] / 2;

firstMaximumCoords[i] -= difference[i] / 2;

41 }

// bei ungeradem Unterschied wird die minimale Schicht

// (links, vorn, unten) weggelassen
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Aelse

{

46 firstMinimumCoords[i] += (difference[i] / 2)+1;

firstMaximumCoords[i] -= difference[i] / 2;

}

}

// wie oben nur für das zweite Volumen

51 else

{

if(difference[i] % 2 == 0)

{

secondMinimumCoords[i] -= difference[i] / 2;

56 secondMaximumCoords[i] += difference[i] / 2;

}

else

{

secondMinimumCoords[i] -= (difference[i] / 2)-1;

61 secondMaximumCoords[i] += difference[i] / 2;

}

}

}� �
Listing A.2: Im itkListSampleToSTFHistogramGenerator werden das Histogramm ge-

neriert und Schwerpunkt und Varianz berechnet. Daneben wird die
std::multimap für den e�zienten Zugri� auf die Voxel eines Bins erzeugt.� �

1 // Das Histogramm mit der angepassten Gröÿe und dem

// oberen und unteren Grenzen der abgetragenen Werte erzeugen

m_Histogram->Initialize(m_Sizes, h_lower, h_upper) ;

// einen Iterator über das Histogramm generieren

HistogramType::Iterator ithisto = m_Histogram->Begin();

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

// Alle Bins auf 0 setzen

while(ithisto != end)

{

ithisto.SetFrequency(0);

11 ++ithisto;

}

// einen Iterator über die Eingabedaten generieren

typename TListSample::ConstIterator imageIter = 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 i;

21 unsigned int imageIndexX = 0;

unsigned int imageIndexY = 0;

unsigned int imageIndexZ = 0;
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A. Anhang

itk::Index<2> indexBaryAndVary;

double worldCoordX = 0;

26 double worldCoordY = 0;

double worldCoordZ = 0;

unsigned int mem, div;

// die Felder für Schwerpunkt (barycenter) und

31 // Varianz initialisieren

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

ArrayType baryCoordinates = ArrayType(init);

m_Barycenters->SetRegions(m_Sizes);

m_Barycenters->Allocate();

36 m_Barycenters->FillBuffer(baryCoordinates);

double varianceCoordinate = 0.0;

m_Variances->SetRegions(m_Sizes);

m_Variances->Allocate();

m_Variances->FillBuffer(varianceCoordinate);

41 // die std::multimap für die Speicherung der Voxelkoordinaten

m_VolumeIndexMultiMap.clear();

// das Histogramm auffüllen und gleichzeitig Schwerpunkt und

// Varianz der Bins berechnen

46 // dazu über die Eingabedaten iterieren

while (imageIter != imageLast)

{

// aus dem Identifier des Iterators über die Liste der

// Eingabedaten die Bildkoordinaten berechnen

51 imageIndexX = imageIter.GetInstanceIdentifier() % m_ImageSizeX;

mem = imageIter.GetInstanceIdentifier() - imageIndexX;

div = mem / m_ImageSizeX;

imageIndexY = div % m_ImageSizeY;

mem = div - imageIndexY;

56 div = mem / m_ImageSizeY;

imageIndexZ = div % m_ImageSizeZ;

// die Bildkoordinaten in Weltkoordinaten umrechnen

worldCoordX = imageIndexX * m_ImageSpacingX;

worldCoordY = imageIndexY * m_ImageSpacingY;

61 worldCoordZ = imageIndexZ * m_ImageSpacingZ;

// die Messwerte des Bildes in die des Histogramms umwandeln

lvector = imageIter.GetMeasurementVector() ;

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

66 {

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

}

// die Position des Bins in die der Messwert sortiert werden muss holen

// wird ITK intern durch binäre Suche ermittelt

71 m_Histogram->GetIndex(hvector,index);

// liegt der Messwert ausserhalb der Histogrammgrenzen?
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Aif (!m_Histogram->IsIndexOutOfBounds(index))

{

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

// Histogrammgenerierung anwenden

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

{

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

81 {

indexBaryAndVary[0] = index[0];

indexBaryAndVary[1] = index[1];

indexBaryAndVary[0] = indexBaryAndVary[0] + k;

indexBaryAndVary[1] = indexBaryAndVary[1] + l;

86

// 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])

91 {

// das Bin im Histogramm um eins erhöhen

m_Histogram->IncreaseFrequency(indexBaryAndVary, 1);

// die Koordinaten des Voxels zum Schwerpunkt hinzurechnen

baryCoordinates = m_Barycenters->GetPixel(indexBaryAndVary);

96 baryCoordinates[0] += worldCoordX;

baryCoordinates[1] += worldCoordY;

baryCoordinates[2] += worldCoordZ;

m_Barycenters->SetPixel(indexBaryAndVary, baryCoordinates);

// die Koordinaten des Voxels zur Varianz hinzurechnen

101 varianceCoordinate = m_Variances->GetPixel(indexBaryAndVary);

varianceCoordinate += (worldCoordX * worldCoordX) +

(worldCoordY * worldCoordY) + (worldCoordZ * worldCoordZ);

m_Variances->SetPixel(indexBaryAndVary, varianceCoordinate);

106 // den Voxel nur für das jeweilige Bin speichern, nicht auch für seine

// k Nachbarn

if (k == 0 && l == 0)

{

unsigned int id = indexBaryAndVary[1] * m_Sizes[0] +

111 indexBaryAndVary[0];

unsigned int volumeid = imageIter.GetInstanceIdentifier();

// das Wertepaar in die multimap einbinden

m_VolumeIndexMultiMap.insert(

std::pair<unsigned int const, unsigned int const>(id, volumeid));

116 }

}

}

}

}

121 ++imageIter ;

}

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

end = m_Histogram->End();

126

// über das Histogramm iterieren, um die Schwerpunkte zu normieren

// und die Varianz zu berechnen

while(ithisto != end)

{

131 // aus dem Identifier des Iterators die Position im Histogramm berechnen

indexBaryAndVary[0] = ithisto.GetInstanceIdentifier() % m_Sizes[0];

mem = ithisto.GetInstanceIdentifier() - indexBaryAndVary[0];

div = mem / m_Sizes[0];

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

136 // die Anzahl der Voxel im Bin für die Normierung holen

double voxelAnzahl = ithisto.GetFrequency();

// den Schwerpunkt normieren

baryCoordinates = m_Barycenters->GetPixel(indexBaryAndVary);

baryCoordinates[0] /= voxelAnzahl;

141 baryCoordinates[1] /= voxelAnzahl;

baryCoordinates[2] /= voxelAnzahl;

m_Barycenters->SetPixel(indexBaryAndVary, baryCoordinates);

// die Varianz mit dem Schwerpunkt berechnen und normieren

varianceCoordinate = m_Variances->GetPixel(indexBaryAndVary);

146 varianceCoordinate = (varianceCoordinate / voxelAnzahl) -

(baryCoordinates[0] * baryCoordinates[0])-

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

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

m_Variances->SetPixel(indexBaryAndVary, varianceCoordinate);

151

++ithisto;

}� �
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Verzeichnis verwendeter

Abkürzungen

1D - eindimensional
2D - zweidimensional
3D - dreidimensional
CT - Computertomographie, Computertomograph
et al. - et alii <lat.> (und andere)
FTF - Farbtransferfunktion
IGD - Institut für Graphische Datenverarbeitung der Fraunhofer Gesellschaft
ITK - Insight Toolkit ; freie Programmbibliothek für die Bildverarbeitung,

entwickelt von der Kitware Inc.
MI - Mutual Information
MIP - Medical Imaging Platform; zu erweiternde Software für die

medizinische Bildverarbeitung
MIR - Mutual Information Registration
MPP - Multiple Properties per Point
MRT - Magnetresonanztomographie, Magnetresonanztomograph
OPP - One Property per Point
PET - Positronen Emissions Tomographie, Positronen Emissions Tomograph
STF - Spatialized Transfer Function
STFs - Spatialized Transfer Functions
TF - Transferfunktion
TFs - Transferfunktionen
TTF - Transparenz-Transferfunktion
TTFs - Transparenz-Transferfunktionen
VTK - Visualization Toolkit ; freie Programmbibliothek für die Visualisierung,

entwickelt von der Kitware Inc.
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