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Im zweiten Teil der Vorlesung werden physikali-
sche Methoden diskutiert, welche in der medizini-
schen Diagnose angewendet werden. Die medizini-
sche Diagnostik ist ein sehr breites Gebiet, welches
neben physikalischen auch chemische und biologi-
sche Verfahren umfasst. Wir beschrinken uns hier
auf die physikalischen und insbesondere auf einige
bildgebende Verfahren.

Dieses Kapitel gibt eine kurzen Ubersicht iiber die
Methoden, welche in den folgenden Kapiteln disku-
tiert werden. Dariiber hinaus werden einige weitere
Methoden aufgezéhlt fiir die im Rahmen dieser Vor-
lesung keine Zeit bleibt. Das Schwergewicht liegt
bei Methoden, die in der klinischen Praxis angewen-
det werden. Daneben werden einige Beispiele aufge-
zdhlt von physikalischen Techniken, die fiir die me-
dizinische Grundlagenforschung wichtig sind.

10.1 Bildgebende Methoden

10.1.1 Allgemeines

Diagnostik, also die Beurteilung des Gesundheits-
zustandes und die Suche nach den Ursachen einer
Krankheit, gehort zu den wichtigsten Aspekten der
Medizin. Wihrend sie lange Zeit praktisch nur auf
die Erfahrung und Ausbildung eines Arztes ange-
wiesen war, stiitzt sie sich heute in wesentlichen
Teilen durch biologische, chemische und physika-
lische Techniken. Heute existiert eine Vielzahl von
Methoden, welche diagnostisch wertvolle Informa-
tionen liefern. Diese sollten im Allgemeinen nicht
als Konkurrenz betrachtet werden, sondern als unter-
schiedliche Moglichkeiten, die sich ergdnzen. Hiu-
fig liefert eine einzelne Methode nicht geniigend In-
formationen, sondern erst eine Kombination von ver-
schiedenen Methoden liefert die relevante Aussage.
Wichtig vom Standpunkt des Physikers ist dabei, wie
die einzelnen Methoden optimiert werden konnen,
um moglichst viel Information oder moglichst ge-
nau die gewiinschte Information zu liefern. So kann
z.B. die MRI auf sehr unterschiedliche Informatio-
nen optimiert werden, wie z.B. die Geometrie von
Weichteilen, das Wachstum von Krebszellen, Stoff-
wechselstdrungen oder die Stromungsgeschwindig-
keit von Blut.

Traditionell (vor allem bei der Rontgentechnik) lag
der Schwerpunkt der physikalischen Diagnostik bei
der Abbildung von Organen. Heute liegt ein wichti-
ger Entwicklungstrend in der Erweiterung von der
reinen Abbildung auf funktionelle Bildgebung, al-
so zur Abbildung von bestimmten Korperfunktionen
wie z.B. Durchblutung, Stoffwechsel, Nervenaktivi-
tat. In die gleiche Richtung zielt die molekulare Bild-
gebung, also die Messung der Verteilung bestimmten
Molekiile im Korper. Und schliesslich versucht man
immer hiufiger, verschiedene Verfahren zu kombi-
nieren, z.B. fiir eine besonders hohe raumliche Auf-
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losung die Kombination aus MRT / CT.

10.1.2 Kernspintomographie (MRI)

In der Kernspintomographie (MRI = Magnetic Reso-
nance Imaging) verwendet man resonante Anregung
von Kernspin-Ubergiingen, um die Dichte von be-
stimmten Atomen (meistens Protonen = Wasserstof-
fatome) abzubilden. Sie basiert auf der Kernspinre-
sonanz (NMR = Nuclear Magnetic Resonance).

‘E

Abbildung 10.1: Links: Prinzip der Kernspinreso-
nanz (NMR). Rechts: Schnittbild-
aufnahme eines Kopfs mittel Kern-
spintomographie (MRI).

Figur 10.1 zeigt das Prinzip: In einem Magnetfeld
sind die Energien der Zustdnde eines Kernspins um
den Betrag der Larmorfrequenz aufgespalten. Ein re-
sonantes magnetisches Wechselfeld, das senkrecht
zum statischen Magnetfeld orientiert ist, kann Uber-
ginge zwischen diesen Zustdnden anregen. Die Stér-
ke des Signals ist proportional zur Anzahl der Spins.

Da die Aufspaltung und damit die Resonanzfrequenz
proportional zur Stirke des Magnetfeldes ist, kann
man die Larmorfrequenz der Kerne als MaB fiir die
Stiarke des Magnetfeldes verwenden. Benutzt man
ein Magnetfeld, dessen Stérke iiber den Raum va-
riiert, kann man somit die Verteilung der Spindichte
im Raum bestimmen. Eine Darstellung dieser Spin-
dichte ergibt damit, je nach Aufnahmeart, ein zwei-
oder dreidimensionales Bild des Objektes.

In der Medizin stellt man in erster Linie die Proto-
nen (=Wasserstoff)-Dichte dar. Die wichtigsten Si-
gnalbeitridge sind deshalb Wasser und Fett. Figur
10.1 zeigt als Beispiel einen Querschnitt durch einen
Kopf: hier wird das Gehirn sehr detailliert darge-
stellt, wihrend der Schidel nur schwach erscheint.
Die grofite Bedeutung hat die MRI daher auch im

Bereich der Erkrankungen des Gehirns und bei Tu-
moren der “weichen” Organe.

Die MRI ist ein quantitatives bildgebendes Verfah-
ren und bietet eine Vielzahl von Parametern, die ei-
ne Kontrastverbesserung fiir die unterschiedlichen
Untersuchungen moglich machen. Es ist aulerdem
moglich, eine Region des Korpers nicht nur drei-
dimensional abzubilden, sondern auch spektrosko-
pische Information ortsaufgeldst zu messen (MR-
Spektroskopie).

10.1.3 Projektionsrontgen

A

Abbildung 10.2: Rontgenaufnahmen.

Bei dem Projektionsrontgen wird das zu untersu-
chende Korperteil mit Rontgenstrahlen beschossen
und das Linienintegral iiber den (linearen) Ront-
genschwichungskoeffizienten entlang der Strahl-
bahn gemessen. Diese Abbildungsmethode wurde
schon kurz nach der Entdeckung der Rontgenstrah-
len durch Wilhelm Conrad Rontgen am 8. Novem-
ber 1895 medizinisch benutzt. Sie ist deshalb die am
besten etablierte der hier diskutierten Methoden.

Im Projektionsrontgen werden Objekte dann er-
kannt, wenn sie Rontgenstrahlung stirker oder we-
niger stark absorbieren als ihre Umgebung. Da die
Absorption von Rontgenstrahlung im Wesentlichen
durch die Elektronendichte bestimmt ist, wird sie vor
allem durch schwere Atome beeinflusst.

Knochen sind deshalb deutlich vor einem Hinter-
grund aus Weichteilgewebe zu erkennen. Verschie-
dene Weichteilgewebe (Fett, Muskeln etc.) konnen
aber erst durch den Einsatz von Kontrastmitteln un-
terschieden werden. Insgesamt sind die moglichen
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Anwendungen sehr zahlreich, zumindest fiir die Ab-
bildung von Knochen, Organen und Gefden. Quan-
titative Messungen sind auf Grund der Messung nur
eines Parameters nur sehr eingeschrinkt moglich.

10.1.4 Computer-Tomographie (CT)

Abbildung 10.3: Computer-Tomographie

Die physikalischen Grundlagen fiir die CT sind die
gleichen wie beim Projektionsrontgen. Bei der CT
werden jedoch viele Projektionen gemessen, indem
die Rontgenquelle und der Detektor um das Objekt
(den Patienten) gedreht werden. Aus dieser Viel-
zahl von Projektionen berechnet ein Computer durch
Riickprojektion die Elektronendichte im Objekt.

Abbildung 10.4: CT Abbildungen: Knochen eines
Neandertalers.

Das Einsatzgebiet umfasst hauptsidchlich Unfalldia-
gnostik und Untersuchungen von Kopf, Lunge und
Bewegungsapparat. Die Operationsplanung in der
Endoprothetik, zum Beispiel bei der kiinstlichen

Hiifte, basiert heute auf den dreidimensionalen CT-
Datensétzen. Quantitative CT ist wie beim Projekti-
onsrontgen nur eingeschriankt moglich. Ein Einsatz-
gebiet ist zum Beispiel die Messung des Knochenzu-
standes im Verlauf einer Therapie oder Erkrankung.

10.1.5 Nukleardiagnostik

Nukleardiagnostik fasst diejenigen diagnostischen
Verfahren zusammen, welche radioaktive Isotope fiir
die Untersuchung verwenden. Bei der Nukleardia-
gnostik ist nicht die Abbildung der Morphologie das
Ziel, sondern es sollen funktionelle Abliaufe sichtbar
gemacht werden. Dafiir werden dem Probanden ge-
eignete Molekiile verabreicht, welche die zu untersu-
chende Funktion markieren. Um diese Testmolekii-
le anschlieBend detektieren zu konnen, werden sie
mit Radioisotopen markiert, welche mit sehr hoher
Nachweiswahrscheinlichkeit detektiert werden kon-
nen.

Meist wird dem Probanden dafiir radioaktiv markier-
tes Material eingespritzt. Gemessen wird die Akti-
vitdt des zuvor eingebrachten radioaktiven Isotops
(meist Gammastrahler). Indem man die Quelle die-
ser Strahlung ermittelt, kann man nicht nur die An-
reicherung in einem bestimmten Teil des Korpers
verfolgen, sondern auch den Weg durch den mensch-
lichen Organismus.

Abbildung 10.5: Beispiel fiir planare Szintigraphie.

Bei der Planaren Szintigraphie wird die Aktivi-
titsaufnahme an einem Ort direkt nach der Ein-
nahme des Priparats mit einer Gammakamera zeit-
lich aufgeldst gemessen. Sie entspricht dem Projek-
tionsrontgen. In der Abbildung 10.5 ist eine Nieren-
funktionsszintigraphie zu sehen. Das Radiopharma-
kon flieit normal iiber die Nieren in die Blase. Die
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Durchblutung der Niere kann seitengetrennt beur-
teilt werden, ebenso wie die Reinigungsfunktion der
Niere (clearance).

Abbildung 10.6: Myokard-SPECT.

Ahnlich wie bei der CT kann auch die Nuklear-
diagnostik auf drei Dimensionen erweitert wer-
den. Die dreidimensionale Erweiterung der plana-
ren Szintigraphie wird als Single Photon Emissi-
on Computer Tomography (SPECT) bezeichnet.
Hier wird das Linienintegral der Aktivitdtsdichte mit
der Gammakamera in verschiedenen Projektionen
gemessen. Aus diesen Projektionen wird mit Hil-
fe @hnlicher mathematischer Rekonstruktionsverfah-
ren wie in der CT die dreidimensionale Verteilung
berechnet. Abbildung 10.6 zeigt das Ergebnis ei-
ner Myokardszintigraphie (Myokard-SPECT). Diese
Technik liefert exakt reproduzierbare und nachvoll-
ziehbare Schnitte durch das Herz und wird zum Bei-
spiel bei Verdacht auf eine koronare Herzkrankheit
eingesetzt.

Es gibt auch Kombinationsgerite, mit denen SPECT-
und CT-Untersuchungen gleichzeitig durchgefiihrt
werden konnen. Abbildung 10.7 zeigt ein Gerit von
Siemens, darunter eine CT- und SPECT-Aufnahme
eines Schilddriisentumors (links, Mitte) und das zu-
gehorige Kombinationsbild (rechts). Die Diagnose
von Tumor- und Herzerkrankungen wird so genau-
er und zuverldssiger.

Bei der Positronen-Emissions-Tomographie
(PET) wird ein Positronenmarker eingesetzt
zur Molekiilverfolgung und die Gammaquanten
der Annihilationsstrahlung von Positronen mit

Abbildung 10.7: SPECT/Spiral-CT-Gerét (oben)
und Kombination (rechts) zweier
Aufnahmen (links: CT, Mitte:
SPECT).
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Abbildung 10.8: Links: PET eines gesunden Men-
schen (oben) und eines Alzheimer-
Patienten (unten). Rechts: Kombi-
nation der Informationen aus MRI
und PET.

Elektronen iiber eine Koinzidenz-Detektion gemes-
sen. PET wird héufig fiir die Untersuchung von
Gehirnfunktionen verwendet.

Auch hier gibt es Kombinationsgerite fiir PET
und CT-Aufnahmen. Die Verwendung von MRI-
Schnittbildern zusammen mit PET-Bildern wird ins-
besondere bei Untersuchungen am Gehirn benutzt.
Solche Kombinationen sind deshalb wichtig, weil sie
wesentlich mehr Informationen liefern als die ge-
trennten Techniken allein: CT liefert keine funktio-
nelle Information, PET hat eine zu niedrige Aufl6-
sung und kann keine Strukturen abbilden.

10.1.6 Ultraschall

Ein praktisch ebenfalls sehr wichtiges bildgeben-
des Verfahren ist die Sonographie (Ultraschall-
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Abbildung 10.9: Kombinationsgerit fir PET und
CT.

Diagnostik). Diese nutzt die Reflexion, Streuung und
Absorption von Ultraschall in Gewebe. Ein Ultra-
schallwandler erzeugt die Ultraschallwelle und de-
tektiert die vom Gewebe erzeugten Echos.

Abbildung 10.10: Beispiele fiir Ultraschallbilder.
Links: 3D-Bild, rechts: konven-
tionelles Ultraschallbild eines
Babys.

Die Ultraschall-Diagnostik hat ebenfalls ein sehr
weites Anwendungsgebiet; es erstreckt sich von der
Schwangerschaft iiber Gynikologie und Blutgefifie
bis hin zur Herzuntersuchung.

10.1.7 Sonstige Verfahren

Die Abbildung bioelektrischer Quellen des Korpers
wird vorwiegend fiir die Untersuchung von Herz und
Hirn benutzt. Dabei werden elektrische wie auch
magnetische Signale detektiert. In der Impedanzto-
mographie werden Widerstandsidnderungen gemes-
sen.

Die Zielsetzung dieser Verfahren ist vergleichbar
mit der von SPECT oder funktioneller MRI, ndm-

Event
Related
Potentials «f

“Inverses
Problem”

Abbildung 10.11: Messung von Event Related
Potentials (ERP) mit Hilfe eines
EEG-Gerits und der Riickschluss
auf die zugrunde liegenden
Stromdipol-Verteilung.

lich die Abbildung funktioneller Abldufe im Kor-

- per. Es werden jedoch nicht Stoffwechsel-Prozesse

abgebildet, sondern elektrophysiologische Abléufe.
So kann man am Herzen zusitzliche Leitungsbah-
nen, die zu Herzrhythmusstorungen fithren, lokali-
sieren. Diese konnen dann mit einer RF-Ablation
unterbrochen und der Patient so vollstindig geheilt
werden. Seit kurzem konnen auch die elektrophysio-
logischen Auswirkungen eines Herzinfarkts abgebil-
det werden.

Weiter gibt es die Verfahren Thermographie, opti-
sche Tomographie und Endoskopie, welche alle op-
tische Verfahren verwenden.

Fiir die Bewertung und den Vergleich der einzelnen
Methoden gibt es eine Reihe von unterschiedlichen
Kriterien, wie z.B. rdumliche und zeitliche Auflo-
sung oder die Invasivitiit. Einige davon sind in Fi-
gur 10.12 zusammengefasst. Invasiv sind Verfahren
dann, wenn sie den Korper mit Einschnitten, Sub-
stanzen oder ionisierender Strahlung belasten. Dazu
gehoren chirurgische Eingriffe, wie sie bei den Me-
thoden erforderlich sind, die in Abb. 10.12 rot mar-
kiert sind.

10.2 Radioaktivitat

Strahlung aus instabilen Kernen (Radioaktivitit) ist
in unserer Umwelt vorhanden, wird durch die Kern-
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Abbildung 10.12: Vergleich von rdumlicher und
zeitlicher Auflésung unterschied-
licher Methoden und ihrer Invasi-
vitit.

technologie erzeugt, und sie wird in der Medizin fiir
die Diagnose genutzt. Die emittierte Strahlung fiihrt
im Gewebe zu lonisationsprozessen, welche zu Er-
krankungen, wie z.B. zu Krebs fiithren konnen. Hier
werden die physikalischen Grundlagen der Radioak-
tivitit zusammengefasst.

10.2.1 Atomkerne

In der Kernphysik werden die Kerne als Ansamm-
lungen von Protonen und Neutronen untersucht. Die
Bestandteile der Nukleonen, die Quarks, werden
in der Teilchenphysik beschrieben, zusammen mit
den Austauschteilchen (z.B. Gluonen), welche die
Quarks zusammenhalten.

Die Atomkerne bestehen aus Protonen (Ladung +e)
und Neutronen (ungeladen). Beide zusammen wer-
den als Nukleonen bezeichnet. Da ein Atom als gan-
zes neutral ist, entspricht die Zahl der Protonen gera-
de der Zahl der Elektronen in der Hiille. Von jedem
Element existieren unterschiedliche Istotopen; die-
se unterscheiden sich durch die Zahl der Neutronen.
Die Zahl der Nukleonen wird durch die Massenzahl
A = Z+ N bezeichnet; Z bezeichnet die Anzahl der
Protonen und wird als Kernladungszahl oder Ord-
nungszahl bezeichnet, wihrend N die Zahl der Neu-
tronen bezeichnet. Man bezeichnet Atomkerne mit

Hilfe von Indizes: 4Ky, wobei hiufig nur die Mas-
senzahl A, teilweise noch die Ordnungszahl Z an-
gegeben wird. K ist das chemische Symbol fiir das
entsprechende Element. Beispiele:

}H gewohnlicher Wasserstoff
%H=D schwerer Wasserstoff, Deuterium
ézc hiufigstes Kohlenstoff-Isotop

Die Massenzahl A gibt in erster Ndherung auch an,
wie schwer ein Atom ist, und zwar als Vielfaches der
Masse des einfachen Wasserstoffatoms.

Massenzahl A
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Abbildung 10.13: Radius des Atomkerns als Funkti-
on der Massenzahl.

Die Durchmesser der Atomkerne sind in etwa pro-
portional zur dritten Wurzel aus der Anzahl der ent-
haltenen Nukleonen (der Massenzahl A). Offenbar
nehmen also die Nukleonen ein konstantes Volumen
ein. Daraus erhilt man einen Nukleonenradius von
1,2-10~" m und eine Dichte der Kernmaterie von
2,3-10'7 kg/m? oder 230 Mio t pro Kubikzentime-
ter.

Man tragt die Isotope gerne in einem Raster auf,
welcher entlang der beiden Achsen die Anzahl der
Protonen und Neutronen enthilt. Abb. 10.14 zeigt
auch gleichzeitig, dass stabile Kerne nur ein schma-
les Band im Zentrum der gesamten Verteilung dar-
stellen. Die meisten Kerne sind instabil und zerfallen
nach bestimmten Prozessen, welche farblich mar-
kiert sind.
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Abbildung 10.14: Nuklidkarte.

10.2.2 Bindungsenergie und Massendefekt

Vergleicht man die Massenzahl der einzelnen Isoto-
pen mit ihrer exakten Masse, so findet man Abwei-
chungen. So ist z.B. die Masse von

m(L0) = 15,99492u,
wihrend die Masse der Bestandteile
8mp+8my +8m, =16,13192u

betrigt. Die Differenz Am = 0,137 u stellt die Bin-
dungsenergie der Nukleonen dar, welche gemal3 der
Einstein’schen Beziehung Ej, = Amc? betrigt. Die
Einheit u der atomaren Massenskala ist definiert als
1/12 der Masse von '>C.

Die Bindungsenergie, also der Zusammenhalt unter
den Nukliden wird vor allem durch die Kernkrifte,
die starke Wechselwirkung bestimmt. Diese ist deut-
lich stdrker als die Coulomb-Wechselwirkung, ihre
Reichweite ist jedoch sehr kurz. Sie bindet Protonen
und Neutronen gleich stark, d.h. sie ist nicht von der
elektrischen Ladung abhingig.

Bestimmt man die Bindungsenergie pro Nukleon, so
findet man fiir samtliche Kerne sehr dhnliche Wer-
te von ca. 8 MeV, wobei sie fiir leichte Kerne (z.B.
H) deutlich niedriger liegt und bei hohen Kernmas-
sen wieder abnimmt. Der Grund fiir die Abnahme
bei hohen Massenzahlen ist vor allem die Coulomb-
AbstoBBung zwischen den Protonen, welche mit der
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Abbildung 10.15: Bindungsenergie pro Nukleon als
Funktion der Atommasse.

Masse ~ Energie
niedrige Masse = stabil

Massenuberschuss [MeV]

Abbildung 10.16: Masseniiberschuss als Funktion
von N und Z.

Ordnungszahl zunimmt. Bei kleinen Atommassen ist
die Zahl der Wechselwirkungen kleiner.

Die Bindungsenergie hingt aber auch vom Verhilt-
nis Protonen zu Neutronen ab. Bei niedrigen Nukleo-
nenzahlen sind diejenigen Kerne am stabilsten, wel-
che etwa gleich viele Neutronen wie Protonen ent-
halten. Man kann dies anhand eines Schalenmodells
analog zum atomaren Schalenmodell erklidren. Bei
schwereren Kernen nimmt die Anzahl der Neutro-
nen relativ zu der Anzahl Protonen zu, da Neutro-
nen nicht durch die zunehmende Coulomb Wech-
selwirkung abgestofen werden. Bei den schwersten
Kernen liegt das Verhiltnis bei etwa 1,5. Als Bei-
spiel betrachten wir §§2Cf: hier ist das Verhéltnis
154/98 = 1,57.

Ober- und unterhalb der Linie der stabilen Nukli-
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de liegen instabile Kerne, welche eine begrenzte Le-
bensdauer besitzen und in die stabilen Nuklide zer-
fallen. Nuklide, die oberhalb der Stabilititslinie ste-
hen, also zu viele Protonen enthalten, zerfallen un-
ter Umwandlung eines Protons in ein Neutron; dies
geschieht durch Einfangen eines Elektrons aus einer
tiefliegenden Schale, resp. Emission eines Positrons
(eines Antiteilchens zum Elektron). Kerne unterhalb
der Stabilitétslinie zerfallen meist durch Emission
eines Elektrons, wodurch ein Neutron in ein Pro-
ton umgewandelt wird. Weitere, aber seltenere Ar-
ten der Radioaktivitit sind Emission von Neutronen
oder Protonen, Spaltung oder doppelte Emissions-
prozesse, wie z.B. der doppelte Betazerfall.

Die Wechselwirkung zwischen den Nukleonen ist
spinabhingig: parallele Spins werden stéirker gebun-
den als antiparallele. So ist z.B. Im Deuterium nur
die Kombination von Proton und Neutron stabil, bei
der die Spins parallel stehen; die antiparallele Kom-
bination ist instabil.

10.2.3 Radioaktive Prozesse

Die Radioaktivitit wurde im Jahre 1896 entdeckt, als
Becquerel feststellte, dass Uransalze Strahlen aus-
senden, welche den damals erst entdeckten Ront-
genstrahlen sehr dhnlich waren. Eine Reihe weiterer
Arbeiten ergaben in der Folge, dass die Kerne un-
terschiedliche Zerfallsmechanismen aufweisen, wel-
che unter anderem aufgrund der dabei entstehenden
hochenergetischen Strahlung unterschieden werden
konnen. Diese instabilen Kerne bilden die Grundla-
ge der Nukleardiagnostik.

Kerne konnen entweder spontan oder induziert zer-
fallen. Spontaner Zerfall erfolgt, wenn ein Neutro-
neniiberschuss oder Neutronenmangel in einem Iso-
top vorhanden ist, oder wenn der Kern schwerer ist
als A = 209. Induzierter Zerfall erfolgt nach Be-
schuss des Kerns mit Teilchen, die ihn in eine in-
stabile Modifikation iiberfiihren.

Die wichtigsten Arten des radioaktiven Zerfalls wer-
den als a-, B- und y-Zerfall bezeichnet. Diese wer-
den in den Unterkapiteln 10.2.4-10.2.8 diskutiert.

Die Zerfallsprodukte weisen unterschiedliche La-
dungen auf. Deshalb kann man die Zerfallsprozesse

2%

Abbildung 10.17: Arten des radioaktiven Zerfalls.
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Abbildung 10.18: Bahnen von radioaktiven Teilchen
im Magnetfeld.

unterscheiden, indem man die Bahn der Strahlung
in einem Magnetfeld misst: beim a-Zerfall wird ein
positives Teilchen emittiert, beim B-Zerfall positi-
ve oder negative Teilchen, welche um mehr als drei
GroBenordnungen leichter sind als die «-Teilchen,
und beim y-Zerfall ungeladene, masselose Teilchen
(Photonen).

10.2.4 Alpha-Zerfall

B3

Abbildung 10.19: a-Zerfall.

Protonenzahl
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Nautronenzaﬁl

Beim ¢-Zerfall emittiert ein Kern positiv gelade-

16



10 Diagnostische Bildgebung

ne Helium-Kerne, welche als ¢-Teilchen bezeichnet
werden. Sie haben eine Ladung von +2e. Der zu-
riickbleibende Kern ist entsprechend um 2 Protonen
und 2 Neutronen leichter. Solche Zerfille treten vor
allem bei schweren Kernen auf; durch den a-Zerfall
wird die Coulomb-Energie des Kerns reduziert.

# Protonen Z
3 2 8

2

134
# Neutronen N

Abbildung 10.20: Thoriumreihe.

Ein typisches Beispiel fiir a-Zerfille findet man in
der sog. Thoriumreihe. Sie beginnt mit dem Zerfall
von 232Th:

232 228 4
50 Th — gg"Ra+5He,

wobei die Halbwertszeit fiir diesen Prozess rund
14 Milliarden Jahre betrédgt. Der Radium-Kern wird
durch zwei sukzessive B~ -Zerfille in g%sTh umge-
wandelt, welches durch vier weitere o-Zerfille in
212pPb iibergeht. Dieses wandelt sich schlieBlich in

das stabile Isotop 2°®Pb um.

a-Teilchen haben eine starke Wechselwirkung mit
Materie wie z.B. Gewebe. Sie verlieren ihre Ener-
gie durch StoBe mit den Hiillenelektronen im Mate-
rial. Dabei werden jeweils Ionenpaare erzeugt, wo-
bei fiir jedes erzeugt lonenpaar eine Energie von ca.
35 eV bendétigt wird. Das a-Teilchen wird um die-
se Energie abgebremst und kommt zur Ruhe wenn
alle kinetische Energie aufgebraucht ist. Deshalb ist
ihre mittlere Reichweite relativ gering. In der Me-
dizin werden sie deshalb fiir therapeutische Zwecke
eingesetzt, aber nicht fiir die Diagnose.

10.2.5 Reichweite

Das Experiment zeigt, dass alle a-Teilchen aus ei-
nem radioaktiven Zerfallsprozess die gleiche Reich-

Abbildung 10.21: Bahnen von a-Teilchen.

weite besitzen, d.h. ihre Bahnen haben die gleiche
Linge. In Abb. 10.21 sind 2 Arten von Bahnen sicht-
bar, welche zu zwei unterschiedlichen Zerfallspro-
zessen mit unterschiedlichen Energien gehoren.

A
Eal < Ecd
? 100% T |
Neg
No
0 ! I >
R1 < H2 X

Abbildung 10.22: Abnahme der Teilchenzahl mit
der Distanz fiir zwei unterschied-
liche Energien.

Die identische Linge der Bahnen ist ein Hinweis
darauf, dass die Teilchen, die bei einem gegebenen
Zerfallsprozess entstehen, die gleiche Energie besit-
zen. Dies wiederum ist eine direkte Konsequenz da-
von, dass bei diesem Zerfall nur zwei Produkte ent-
stehen. Da der Zerfall sowohl Energie wie auch Im-
puls erhalten muss, ist die Geschwindigkeit der bei-
den Zerfallsprodukte fest. Die Teilchen fliegen an-
schlieBend so lange durch ein Material, bis sie die
gesamte Energie durch Stof3e verloren haben.

In Luft betrdgt die Reichweite fiir eine Anfangsener-
gie von 2 MeV ca. 1 cm. In dichteren Materialien ist
sie entsprechend geringer.

10.2.6 Energie

a-Zerfille sind meist energetisch giinstiger als die
Emission von Neutronen oder Protonen, welche

17
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Abbildung 10.23: Reichweite als Funktion der An-
fangsenergie in unterschiedlichen
Medien.

ebenfalls die Anzahl Nukleonen vermindern wiir-
den, weil die Bindungsenergie der Nukleonen in ‘%He
besonders grof} ist, namlich rund 7 MeV pro Nu-
kleon. Der Grund dafiir ist, dass 2 Nukleonen pro
Typ eine sogenannte magische Zahl darstellt: dhn-
lich wie beim Atom sind werden die Nukleonen im
Kern in Schalen eingeordnet. Die erste Schale ent-
hilt pro Nukleonensorte gerade 2 Plitze.

a-Zerfall nach Gamow:

Nach Durchtunnelung
der Potentialbarriere
wird das a-Teilchen
durch die Coulombkraft
abgestof3en.

o — $‘é éé ,,,,,, \ e k freies

a-Teilchen

l ,

Dabei gewinnt es insge-
samt die Energie

2
g o] 2(z-2)e

a
4me,, 7

a-Teilchen
Coulomb- im Kern

potential

N | -

Kern-
potential

Abbildung 10.24: Modell fiir den o-Zerfall nach
Gamov.

Die Energie der a-Teilchen kann mit Hilfe des Mo-
dells von Gamov fiir den a-Zerfall erklédrt werden:
Die a-Teilchen sind im Kern in einem Potentialtopf
gefangen. Liegt ihre Energie oberhalb der Energie
der freien Teilchen, ist der Kern instabil und die o-
Teilchen konnen ihn verlassen, indem sie durch die

Barriere hindurch tunneln, welche durch die starke
Wechselwirkung gebildet wird.

Nach diesem Modell ist die kinetische Energie der
a-Teilchen gegeben durch die Coulomb-Abstoung
zwischen dem Tochterkern und dem oa-Teilchen:
Wenn es im Abstand ry den Tunnel verlédsst sei es
zundchst in Ruhe und gewinnt dann kinetische Ener-
gie aus der Coulomb-Abstofung. Somit betrigt die
resultierende Energie

1 2(Z-2)é
_471,'8() ro '

Strom-
Messung
piE

b

Radioaktive Quelle

Abbildung 10.25: Funktionsprinzip eines

Rauchmelders.

Neben den medizinischen Anwendungen wurden Q-
Strahler auch in Rauchmeldern verwendet: eine ra-
dioaktive Quelle erzeugt elektrische geladene Luft-
molekiile, welche einen Strom leiten. Gelangt Rauch
in dieses System, dndert sich die Anzahl der gelade-
nen Teilchen und damit der Strom.

10.2.7 B-Zerfall

B-Teilchen sind Elektronen (87), resp. Positronen
(B™). Der Kern enthilt keine Elektronen; sie entste-
hen statt dessen durch den Zerfall eines Neutrons in
ein Proton. Ein freies Neutron ist nicht stabil, es zer-
fallt mit einer Halbwertszeit von 10,7 Minuten in ein
Proton, ein Elektron und ein Antineutrino,

n— pt+e +V.

Das letztere Teilchen ist nur schwer beobachtbar und
soll hier nicht mehr weiter diskutiert werden. Es
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spielt trotzdem eine wichtige Rolle: da es einen Teil
der Energie und des Impulses aufnimmt und dadurch
die Energie des Zerfalls auf drei Korper verteilt wird,
haben die Elektronen, die in einem gegebenen Zer-
fallsprozess emittiert werden, eine breite Verteilung
von Energie und Impuls.

In einem Kern ist der Zerfall des Neutrons stark un-
terdriickt, in den stabilen Kernen findet er gar nicht
statt. Er tritt jedoch dann auf, wenn der Kern insge-
samt dadurch eine niedrigere Energie erreicht. Da-
bei bleibt die Massenzahl des Kerns gleich, aber die
Kernladungszahl steigt:

IX = 5. Y+e +V.

Protonenzahl

n=p+p +v

M-2 | N-1| N | N+1|N+2
A A - - =
2 X= Y4B +V

~ Neutronenzahl
Abbildung 10.26: B~ -Zerfall.

Dies ist der Fall, wenn das Isotop sich unter-, resp.
oberhalb der Stabilitdtslinie befindet.

4

ol /

Abbildung 10.27: Distanzabhingigkeit der Zahl von
B-Teilchen.

Die Reichweite von f3-Strahlen ist etwas groBer als
die von ¢-Strahlen. Sie ist auerdem nicht so scharf
begrenzt; auch monoenergetische Strahlen verlie-
ren von Anfang an Intensitit. Da -Strahlen nicht
monoenergetisch sind, kann ihre Intensitdtsabnahme
ndherungsweise als exponentiell beschrieben wer-
den.

Auch B-Teilchen haben eine relativ kurze Wegléin-
ge und sind deshalb eher fiir die Therapie als fiir
die Diagnose interessant. T -Strahler werden fiir die

102
m E | |4 Lutt
101 il
b
Rp ; r
107 g [ Wasser
c bT1 L1 At
102 /: jil Pb
C T
103 / /./‘
1 3 5MeV 10
Epmax —

Abbildung 10.28: Reichweite von 3-Teilchen in un-
terschiedlichen Medien.

Diagnose verwendet (PET); hier werden die Positro-
nen im Gewebe absorbiert und die dabei frei werden-
den y-Quanten werden detektiert (—13.3.4).

10.2.8 y-Zerfall

Y-Teilchen sind Photonen, also elektromagnetische
Strahlung mit sehr kurzen Wellenlédngen im Bereich
< 1 nm. Physikalisch unterscheidet sie sich nicht
von kurzwelliger Rontgenstrahlung. Man spricht je-
doch meist von y-Strahlung wenn sie von radioakti-
ven Zerfallsprozessen erzeugt wird, und von harter
Rontgenstrahlung, wenn sie durch schnelle Elektro-
nen erzeugt wird.

Y-Teilchen werden von Kernen emittiert, welche von
einem angeregten Zustand in einen energetisch nied-
rigeren Zustand iibergehen — in direkter Analogie zur
Emission von sichtbarem Licht durch Atome, in de-
nen ein Elektron von einem energetisch hoch gele-
genen Orbital in ein energetisch niedrigeres Orbital
iibergeht. Solche Ubergiinge finden hiufig im An-
schluss an einen o oder -Zerfall statt.

Ein Beispiel ist der Zerfall von Radon 220: durch
Emission eines o-Teilchens geht dieser Kern in
einen angeregten Zustand von Polonium 216 iiber,
welcher durch 7y-Emission in den Grundzustand
iibergeht. Ein anderes Beispiel ist '3’Cs, welches
durch B~-Zerfall in '3""Ba iibergeht, welches wie-
derum durch 7y-Zerfall in den Grundzustand von
137Ba iibergeht.
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55,6 s

o /6,29 MeV
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Abbildung 10.29: y-Zerfall von 2>°Rn zu 2'%Po.
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Abbildung 10.30: Absorptionsquerschnitt  fiir -
Teilchen als Funktion ihrer
Energie.

Y-Strahlen haben eine groBere Reichweite in Mate-
rie als die geladenen Teilchen. In diesem Fall tra-
gen unterschiedliche Mechanismen zur Abbremsung
bei: der Photoeffekt, der Compton-Effekt, sowie die
Paarerzeugung. Der Photoeffekt und der Compton-
Effekt sind bei niedriger Energie am effektivsten.
Der Photoeffekt nimmt sehr rasch ab, wéihrend der
Compton-Effekt unterhalb von ca. 1 MeV beinahe
konstant ist. Etwas oberhalb von 1 MeV setzt Paarer-
zeugung ein: in der Niéhe eines Kerns kann ein hoch-
energetisches Photon ein f~-B" Paar erzeugen. Da
die Ruheenergie eines Elektrons 0.511 MeV betrigt
ist dieser Beitrag unterhalb 1 MeV nicht vorhanden.
Der Atomkern ist fiir die Paarbildung notwendig, da
sonst die Impulserhaltung nicht gewihrleistet wire.
Diese Mechanismen werden in Kapitel 11 genauer

diskutiert.

Der K-Einfang kann als eine vierte Art radioaktiven
Zerfalls betrachtet werden, oder als ein besonderer
Fall des -Zerfalls, bei dem ein Hiillenelektron der
inneren Schalen durch den Kern “eingefangen” wird.
Dadurch wird ein Proton in ein Neutron umgewan-
delt, die Kernladungszahl wird also um eine Einheit
niedriger. Die frei gewordene Position des Elektrons
in der K-Schale wird durch ein energetisch hoheres
Elektron besetzt, welches die {iberschiissige Energie
wieder als Photon abgibt. Dabei wird eine charakte-
ristische Strahlung ausgesendet.

In der nuklearmedizinischen Diagnostik wird vor al-
lem 7y-Strahlung verwendet. Dies kann aus einem -
Zerfall stammen, aus Vernichtungsstrahlung oder K-
Einfang. Bei a— und f-Strahlung ist die Reichwei-
te zu gering, so dass die Strahlung vor allem inner-
halb des Korpers absorbiert wird. Diese Strahlenbe-
lastung ist erwiinscht bei der Nukleartherapie (z.B.
Brachytherapie), aber nicht bei der Diagnostik.

10.2.9 Zeitabhingigkeit

Eine Eigenschaft, die allen radioaktiven Zerfillen
gefunden wird, ist dass der Zeitpunkt, in dem der
Zerfall eintritt, scheinbar rein zufillig ist - er kann
nicht vorhergesagt werden. Man kann zu jedem Zeit-
punkt nur angeben, wie grof} die Wahrscheinlichkeit
ist, dass der betreffende Kern innerhalb der nichs-
ten zeitlichen Periode zerfillt. Die Wahrscheinlich-
keit selber ist zeitlich konstant, d.h. Die Zahl N der
Kerne eines Isotops nimmt ab nach der statistischen
Bewegungsgleichung

dN
d
T bezeichnet die Zerfallszeit, welche gerade gleich
der mittleren Lebensdauer der Kerne ist und A die
Zerfallsrate. Beginnt man eine Messung mit einer
Anzahl Ny von Kernen eines bestimmten Isotops, so
nimmt diese wie

N(t) = Noe /T = Nye™

ab. Anstelle der mittleren Lebensdauer 7 verwendet
man auch gerne die Halbwertszeit 7; ,, wihrend der
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die Anzahl der Kerne auf die Hilfte des Anfangs-
wertes abnimmt,

No

1
N(T; ) S e Telt—

Offenbar gilt
T1/2 =7ln2 ~ 0,693 T.

Wenn Isotope zerfallen, werden andere als Produk-
te neu gebildet. Die Konzentrationen kénnen des-
halb nicht nur ab-, sondern auch zunehmen. Man
hat somit normalerweise ein System von gekoppel-
ten Differentialgleichungen, z.B. fiir eine Reihe aus
drei Isotopen

AN,
AN

dt 14V1
AN

20— AN - AN
dt 14V1 21N
dNj;

E5 oM

dt 21N2

Hier stellt N die Anzahl der Atome des Mutteriso-
tops dar, NV, ein instabiles Tochterisotop von N; und
Nj ein stabiles Isotop. Die Gesamtzahl der Kerne ist
in diesem Fall konstant,

d 3
—Y N;=0.
dt =
N(() N.(0) = N,
N 0)=0
| ~ Stabiles Isotop
| .o e
\ o N A()
\ 2,=0
\
\‘// \\\ N, (1)
/’\\ / \.\ ho=A,J5
f“ / Y
/ \ 5

Abbildung 10.31: Zeitliche Abhingigkeit der Kon-
zentration von drei Isotopen.

10.2.10 Aktivitit

Die Aktivitit A(¢) einer Menge radioaktiven Mate-
rials ist definiert als die Anzahl Zerfille pro Zeitein-
heit, also

dN

dt

Sie wird gemessen in Becquerel [Bq]. In der Lite-
ratur (vor allem in dlteren Arbeiten) wird aullerdem
die Einheit Curie (Ci) verwendet. 1 Ci = 3,7-10'°
Bq. Als Beispiel berechnen wir die Aktivitit von 1g
226Ra. Eine Menge von 1g entspricht

A(r) : ANge ™ = Age ™.

lg

Ne— ">  —26-10%
226-1,7-10"24g ~ *

Atomen. Diese haben eine Aktivitit

0,69-2,6-10%!
1602-365-24-3600
3,6-10'Bq ~ 1Ci.

A

1 Curie wurde urspriinglich als die Aktivitdt von 1 g
Radium-226 definiert.

Die Aktivitit einer bestimmte Masse ergibt sich aus
der Zerfallszeit und dem Atomgewicht my. Sie wird
als spezifische Aktivitdt A; bezeichnet und hat die
Einheit Bg/kg. Als Beispiel berechnen wir die spezi-
fische Aktivitit von 13'I:

0,69 1 Bq
A 1311 U —_1
() 8-24-3600 131-1,7-1027 kg
B
— 4,5.10829,
kg

] Isotop \ Halbwertszeit | spez. Aktivitit [Bg/kg] \

BI 8 Tage 4,5-10'%
137¢Cs 30 Jahre 3,3-100
25U | 7-10%Jahre 8-107

Bei Isotopengemischen (z.B. natiirliche Verteilung)
muss die spezifische Aktivitit entsprechend der Zu-
sammensetzung gewichtet werden.

Typische Aktivititen in der nuklearmedizinischen
Diagnostik sind zwischen 100 und 1000 MBq, d.h.
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108 — 10° Zerfille pro Sekunde. Die entsprechen-
de Anzahl an radioaktiven Atomen, N = A/A, er-
gibt sich aus der Lebensdauer, N = Ty, /1n2: Be-
tragt diese z.B. 1000 s, so bendtigt man fiir eine Ak-
tivitdt von 100 MBq

_10%s

N
In2

1085~ ' ~1,4-10"

Atome.

10.2.11 Statistik

Der radioaktive Zerfall ist ein primirer Zufallspro-
zess, d.h. man kann nur die Wahrscheinlichkeit an-
geben, dass in einem gegebenen Intervall ein Zerfall
auftritt. Sie betragt
p=1-—e™.

Fiir ein einzelnes Atom gibt es nur zwei Moglich-
keiten: es zerfillt, oder es zerfillt nicht. Fiir eine
endliche Zahl N von Atomen gibt es N + 1 unter-
schiedliche Resultate, welche der Anzahl der Zer-
fille entsprechen. Dabei ist die Wahrscheinlichkeit
dafiir, dass in einem gegebenen Intervall n von ur-
spriinglich N Atomen zerfallen, durch die Binomial-
verteilung gegeben:

N! .
(1 =p)Nr,

P(n|N) = AN —n)!

Hier steht 1 — p = e~ *' fiir die Wahrscheinlichkeit,
dass ein Atom nicht zerfillt. Meist ist die Zahl der
Atome geniigend groB3, N > 1, so dass man an Stelle
der Binomialverteilung die Poisson-Verteilung ver-
wenden kann:

n

p(n;k) = e_k% .

Hier stellt k¥ den Erwartungswert dar, d.h. die mitt-
lere Zahl von Zerfillen tiber das Messinterval, und
N die effektiv gemessene Zahl von Zerfillen. Bei
k Zerfillen betrigt die Breite der Verteilung, al-
so die Unsicherheit v/k. Da man einzelne Zerfille
z#hlt, ist die minimal notwendige Aktivitdt dadurch
bestimmt, dass auf dem Detektor geniigend Photo-
nen eintreffen und die relative Unsicherheit, v/k/k

Wahrscheinlichkeit p(n)

Anzahl Zerfélle n

Abbildung 10.32: Poisson Statistik

= 1/v/k geniigend klein wird. Um die Strahlenbelas-
tung fiir den Patienten nicht unnétig erhohen zu miis-
sen, sollte man deshalb aus einem moglichst groflen
Anteil der Zerfille ein Signal gewinnen. Dies be-
deutet insbesondere auch, dass die verwendeten Ele-
mente moglichst wenig andere Zerfallskanile auf-
weisen sollten, welche nicht zum Signal beitragen.
In der Diagnostik bedeutet das vor allem, dass es
reine y-Strahler sein sollten (fiir SPECT), respekti-
ve B -Strahler (fiir PET).

10.2.12 Natiirliche Radioaktivitit im
Korper

Radioaktive Elemente kommen in der Natur vor und
werden auch vom Korper aufgenommen. Dazu ge-
horen z.B. '*C und *°K. '*C wird in der Atmosphi-
re durch die Hohenstrahlung gebildet, wihrend 4°K
bei der Entstehung der Erde schon vorhanden war
und wegen der langen Lebensdauer von etwa 1,3 Mia
Jahren noch vorhanden ist. Seine natiirliche Hiufig-
keit liegt heute bei 1,2-107%,

Der Korper enthilt etwa 2 g Kalium pro kg Korper-
gewicht, insgesamt also etwa 160 g. Davon sind

myo~1,2-107*.160g ~ 19mg
radioaktiv. Die entspricht

o

my o 1,9-1072
T

nag = ——Na 0 6-10%° ~2,8-10%
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Isotop |93,26% | stabil

39
Isotop (0.012% |B- - Zerfall
40 Tip=1.3x10%a

Isotop |6,73% |stabil
41

Abbildung 10.33: Die wichtigsten Isotope von
Kalium.

radioaktiven “°K Atomen. Bei einer mittleren Zer-
fallszeit von 1,3-10° Jahren entspricht dies einer Ak-
tivitdt von

N In2 0,7-2,8-10%
A = —_— :Ni =
T Ti)» 1,3-10%-3,2-107s/a

~ 4700s"! =4700Bq.

Insgesamt enthilt ein Erwachsener eine Aktivitit
von etwa 7000 Bq, also deutlich weniger als was bei
typischen Diagnose-Verfahren eingesetzt wird.

40
19K
EC \\ T,= 1.3x10° Jahre
(11%)

1.460 MeV \\ i

' (1.314 MeV)
(89%) \

Abbildung 10.34: Zerfallsprozesse von K.

(1.46 MeV)
40
18 AT

40
Ca

Nicht alle “°K Atome zerfallen nach dem gleichen
Prozess: ein Anteil von 11 % fingt ein Elektron ein
und wandelt sich so in **" Ar um, welches wiederum
durch Emission eines Photons von 1,46 MeV in den
Grundzustand iibergeht. Der gro3ere Anteil (89 %)
geht durch B~ -Emission in “°Ca iiber.

10.3 Endoskopie

Literatur zu diesem Kapitel:

* Dossel, Bildgebende Verfahren in der Medizin,
Kap. 12

Gastroskop &

Speiseréhre

Magen

)

Wasserversorgung [

Abbildung 10.35: Endoskopie.

Endoskopie bedeutet: den Korper von Innen betrach-
ten. Der Ausdruck steht fiir eine Reihe von Metho-
den, die sich auf unterschiedliche Weise optischen
Zugang zum Innern des Korpers beschaffen - entwe-
der durch natiirliche Korperoffnungen (Speiseroh-
re, Luftrohre, Enddarm) oder durch kleine Schnit-
te (z.B. am Knie fiir Arthroskopie oder am Bauch
fiir Laparoskopie). Zur Beleuchtung wird Licht zu-
gefiihrt und das Bild wird iiber ein Biindel von Glas-
fasern oder als Videosignal wieder herausgefiihrt.

10.3.1 Linsen-Endoskope

- Objekt

Bild T L0 [ 2
Okular g NN

=7 | -~ Linsen &N

Q b Prisnia

‘ H Anschlisse

Abbildung 10.36: Linsen-Endoskop.

Linsenendoskope bestehen aus einer Kette von Lin-
sen.

Relay

Linsen-

Abbildung 10.37: Relaysystem
Endoskops.

eines
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Die einzelnen Sektionen verldngern dabei das opti-
sche Rohr, indem sie das Objekt jeweils im MaB-
stab 1:1 abbilden. Sie werden als Relaysysteme be-
zeichnet. Die Abstidnde zwischen den Linsen und ih-
re Brennweiten sind durch ihren Durchmesser, die
numerische Apertur und die Brennweite bestimmt.

Endoskop
. Objekt

<

linkd Kamera - .

wig Q |

rechtg Kamera = *

Blende Zwischenbilder

Linsen-Endo-

Abbildung 10.38: Stereoskopisches
skop.

Fiir eine bessere Tiefendarstellung kann das Bildsys-
tem stereoskopisch aufgebaut werden, wie in Abb.
10.38 gezeigt.

10.3.2 Faser-Endoskope

Da es schwierig ist, Linsenendoskope mit mehr als 5
Segmenten zu bauen, verwendet man héufiger Faser-
Endoskope.

Fasertyp Querschnitt Brechzahl Strahlausbreitung
)
4]
Multimoden — - — -+
Stufenfaser W
Einmoden -
Stufenfaser === ————— I
Mehrmoden -
Gradiententaser - { (D)) -1-)- e

n?(r) = ni® — NA® (2r/Dg)° ;

Abbildung 10.39: Unterschiedliche Arten von opti-
schen Fasern.

Grundsitzlich ist es moglich, das Bild mit einer
einzelnen Faser zu transportieren, sofern der Bre-
chungsindex radial parabolisch abnimmt. Diese Art
von Fasern wird als “Gradient Index Lens” bezeich-
net. Sie erzeugt nach einer festen Linge ein Bild.
Allerdings ist die Bildqualitit dieser Systeme in der

Praxis nicht geniigend. Statt dessen wird jeder ein-
zelne Bildpunkt durch eine Single-Mode Faser trans-
portiert. In diesen Fasern ist der Querschnitt des
lichtleitenden Kerns so klein, dass darin nur fiir ei-
ne einzelne optische Mode Platz ist.

. Objekt
Bild _objektiv - T@)
(o O<E &
H—H ( 1/ \]\geordnetes

Anschliisse | X o/ JFaserbiindel

Abbildung 10.40: Faser-Endoskop.

Bei Faser-Endoskopen fiithren Lichtleitfasern das
Licht iiber Totalreflexion. Die Grundlagen der Licht-
leitung in Glasfasern wurden im Teil I, Kapitel
9.2.10 behandelt.

Typische Fasern fiir den Beleuchtungskanal eines
Endoskops haben einen Querschnitt von ~ 30 um,
und man verwendet ein Biindel aus 5000-7000 Fa-
sern.

Abbildung 10.41: Kohérentes Faserbiindel.

Fiir die Bildiibertragung liegt der Querschnitt bei
7 — 10 um, und man verwendet bis zu 40000 Fasern.
Die Schwierigkeit liegt hier vor allem darin, ein ko-
hirentes Faserbiindel zu haben, d.h. die Fasern miis-
sen an beiden Enden gleich angeordnet sein.

kohérentes
Bildbiindel

Wasserkanal Luftkanal

Abbildung 10.42: Spitze eines Endoskops.
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Abbildung 10.43: Spitze eines Video-Endoskops.

Anstelle von optischer Auskopplung des Bildes kann
auch eine miniaturisierte Videokamera eingebaut
und das Bild als Videosignal herausgefiihrt werden.
Dafiir werden CCD Chips mit einer Fldche von 5
mm X 6 mm verwendet, mit Pixelgroen von etwa
7um x7um.

10.3.3 Anwendungen

Luftréhre und Bronchien
Speiseréhre

Bronchoskopie
Oesophagoskopie

Gastroskopie Magen

Duodenoskopie Zwolffingerdarm

Cholangioskopie Gallenwege

Enteroskopie llleum (Teil des Diinndarms)
Koloskopie Enddarm

Sigmoidskopie Solon sigmoideum (Teil des Enddarms)
Arthroskopie Gelenkhdhlen

Ohr
Nase und Rachen
Nasen-Nebenhdhlen

Ohr-Endoskopie
Rhino-Endoskopie
Antroskopie

Thorakoskopie Lunge und Brusthohle

Laparoskopie Bauchhohle

Pelviskopie Bauchraum oft mit gynakologische Fragestellung
Vaginaskopie Vagina

Angioskopie Gefale

Abbildung 10.44: Anwendungen der Endoskopie.

Das Endoskop liefert visuelle Evidenz fiir Problem-
zonen, wie z.B. Ulzeration und Entziindungen, kar-
zinogene Gewebeteile, etc. Endoskope werden be-
nutzt um lokal Gewebeproben zu nehmen und even-
tuelle Polypen zu entfernen. Endoskopie unterstiitzt
minimalinvasive Chirurgie, liefert Filme von inne-
ren Organen und ermdglicht die lokale Anwendung
pharmazeutischer Produkte. Je nach Untersuchungs-
objekt benutzt man fiir die Einfithrung des Instru-
ments in den Korper eine natiirlich Korperoffnung
wie den Mund, oder es wird eine kiinstliche Korper-
offnung geschaffen, wie bei der Arthroskopie, wel-
che vor allem zur Abbildung der Anatomie und Er-
krankungen am Kniegelenk (Knie OP) und am Me-

niskus verwendet wird. Endoskope, die mit chirur-
gischen Instrumenten ausgestattet sind, werden in
der Laparoskopie verwendet, welche auch als Video-
chirurgie, Knopflochchirurgie oder minimalinvasive
Chirurgie bezeichnet wird.

Wellenlidnge [nm] ‘ Optische Eindringtiefe [mm] ‘

400 <1

514 0.5-2

630 1-6
700-800 5-10

Langwelliges Licht, also rotes Licht, wird weniger
stark gestreut als Licht mit kurzer Wellenldnge und
dringt deshalb weiter ins Gewebe ein. Uber die Wahl
des Lichtes ist es somit mdoglich, unterschiedliche
Gewebetiefen abzubilden.

Abbildung 10.45: Kapsel-Endoskop.

Endoskope konnen auch als autonome Systeme ge-
nutzt werden, welche in der Form von Kapseln ver-
schluckt werden, um auf diese Weise das Innere des
Verdauungskanals zu untersuchen. Dies wird vor al-
lem fiir die Untersuchung des Diinndarms genutzt,
der sonst nicht zuginglich ist.

Zu den wichtigsten Qualitétskriterien gehoren die
optischen Eigenschaften (Zahl der Bildpunkte, Fo-
kusbereich, Farbwiedergabe und Ausleuchtung), die
mechanischen Eigenschaften (Schaftdurchmesser,
Flexibilitit des Schaftes und Bewegungsmoglichkeit
der Spitze), sowie die Desinfizierbarkeit.

10.3.4 Historische Entwicklung

400 v.Chr.: Hippokrates beobachtet Darmausgang
mit Spekulum
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1795-1806: P. Bozzini: Beleuchtungsapparat (Ker-
zenlichtleiter) fiir Gebdrmutterhalsuntersuchungen.
Diese und folgende Geriite, bis 1932, waren starr.

1868: A. Kussmaul Gastroskopie (Magenspiege-
lung)

1922: R. Schindler: erstes starres Gastroskop
1932: G. Wolf: erstes halbflexibles Gastroskop

1958: Basil Hiroshowitz: erstmalige Bildiibertra-
gung mit Faserbiindeln

1987: Videoendoskop
1990: Stereo-Endoskopie

10.4 Thermographie

Literatur zu diesem Kapitel:

» Dossel, Bildgebende Verfahren in der Medizin,
Kap. 8

10.4.1 Grundlagen und Definitionen

Die Thermographie misst die Infrarotstrahlung, wel-
che von jedem warmen Gegenstand emittiert wird.

Abbildung 10.46: Thermographisches Brustbild.

In der Medizin wird die Methode in erster Linie
verwendet, um lokale Entziindungsherde zu erken-
nen. Lokal erhohte Temperaturen kdnnen auch dar-
auf hinweisen, dass in diesem Bereich Krebszel-
len gebildet werden. Die Wirmeerzeugung und Ab-
strahlung eines gesunden Korpers ist relativ symme-
trisch. Abweichungen von dieser Symmetrie kénnen
deshalb auf Erkrankungen hinweisen, wie im Bei-
spiel von Abb. 10.46.

Abbildung 10.47: Entziindete Blutgefale.

Erkrankte Blutgefile konnen auch im Ther-
mographie-Bild erkannt werden, Fehlfunktionen der
Schilddriise, oder Knochenbriiche. Reduzierte Wir-
meabstrahlung kann auf Durchblutungsstérungen
hinweisen.

Die gesamte emittierte Strahlungsleistung ® wird in
Watt gemessen. Die Strahlungsleistung ®, welche
von einem Flichenelement dA in einen bestimmten
Raumwinkel dQ abgestrahlt wird, wird als Strah-
lungsdichte L bezeichnet:

L_dzi- [L]
T dAdQ’

Hier wurde angenommen, dass die Abstrahlung
senkrecht zum Flidchenelement dA erfolgt.

_ w
"~ m2srad’

10.4.2 Schwarzer Korper

Der Begriff “schwarzer Korper” wurde 1862 von
Gustav Kirchhoff geprigt. Ein gutes Modell ei-
nes schwarzen Korpers ist ein Hohlraum, der innen
schwarz gestrichen ist. Befindet sich in dieser Au-
fenwand ein kleines Loch, so wird alles Licht, das
dort hineinfillt, vollstindig absorbiert.

Wiirde der Korper die Strahlung nur absorbieren,
so wiirde er sich kontinuierlich aufheizen. Aus der
Thermodynamik ist aber bekannt, dass sich die Tem-
peratur von verschiedenen Korpern, die miteinander
in Kontakt sind (auch nur iiber Wéarmestrahlung) an-
gleicht.

Somit muss ein Korper, welcher alle Wellenlédn-
gen absorbiert, auch alle Wellenldngen abstrahlen,
und zwar umso stérker, je hoher die Temperatur ist.
Ein Korper, der bei einer bestimmten Wellenldnge
gut absorbiert, emittiert bei dieser Wellenlinge auch
stark.
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Abbildung 10.48: Fast idealer Absorber aus stehen-
den Kohlenstoff-Nanorshrchen
(PNAS 106, 6044 (2009)).

Spiegel

Spiegel

Abbildung 10.49: Gleichgewicht zwischen thermi-
schen Strahlern.

Die gesamte Strahlungsleistung, die ein idealer
schwarzer Korper mit Oberfliche A emittiert, betrigt

W
m2K4
Hier stellt o die Stefan-Boltzmann Konstante dar, A

die strahlende Fldche und 7" die Temperatur des Kor-
pers.

P=AcT* o6=5,67-10"%

10.4.3 Graue und farbige Korper

Ein realer Korper absorbiert Strahlung, die auf ihn
einfillt, nicht vollstindig, sondern nur zu einem
Bruchteil

Pabs()lﬂ T)

gabs()v) = Peinf()va T) 5

O0<eps <1

mit P, als absorbierte Leistung und F,;, ¢ als einfal-
lende Leistung. Dieser Anteil wird als Absorptivitét
bezeichnet. Der restliche Anteil wird reflektiert oder
gestreut.

Die Emissivitit oder der Emissionsgrad

_ Ly(A,T)

fnB) = LT

bezeichnet die Strahlungsdichte Ly (A,T), welche
der Korper abgibt, normiert auf den Wert Ly g(A,T)
des idealen schwarzen Korper. Absorptivitit und
Emissionsgrad miissen identisch sein,

Eabs = Eems

da sonst der zweite Hauptsatz der Thermodynamik
verletzt werden konnte. Kirchhoff! formulierte dies
1859 als “Strahlungsgesetz”.

Prisma zur Spekfral-
zerlegung

)
| 20B0
TR Hohiraum ' T
Warmeisolafion / Infensitals-
¥ messer

Abbildung 10.50: Spektralanalyse der Schwarzkor-
perstrahlung.

Wir betrachten als néchstes die spektrale Verteilung
der Strahlung, die ein idealer schwarzer Korper ab-
gibt. Die Planck’sche Strahlungsformel beschreibt
die abgestrahlte Leistung als Funktion der Wellen-
lange oder Frequenz. Wir benutzen sie in der Wel-
lenlingendarstellung

21hc?
7L5

1

he
e AkpT ]

By(A,T) = (10.1)

Abb. 10.51 zeigt die entsprechende Verteilung. Glei-
chung (10.1) gilt fiir einen idealen schwarzen Kor-
per, d.h. fiir € = 1, unabhingig von der Wellenlin-
ge. Bei realen Korpern, €(A) < 1 liegt die Kurve
entsprechend darunter. Bei Korpertemperatur, 7 ~
36°C =~ 309K liegt der grofte Teil der emittierten
Leistung im fernen Infrarot (A > 6 um). Die Leis-
tungsdichte erreicht damit bei einer Temperatur von
36 Grad ihr Maximum bei = 9,3 um. Dies entspricht
einer Photonenenergie von ~ 0,12 eV.

Thermographische Messungen sollten so gemacht
werden, dass die detektierte Leistung moglichst

I Gustav Robert Kirchhoff (1824 — 1887)
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Strahlungsleistung [W/m3]

10
Wellenlédnge A [um]

Abbildung 10.51: Verteilung der Leistungsdichte ei-
nes schwarzen Strahlers in der
Wellenldngendarstellung.

dP

drT’

0,5
0,4

0,31

Strahlungsleistung [W/(K m3)]

¢ ‘ 10

Wellenléange A [um]

Abbildung 10.52: Anderung der thermischen Leis-
tung mit der Temperatur.

empfindlich auf Temperaturschwankungen reagiert.
Wie in Abb. 10.52 gezeigt, ist die Empfindlichkeit
im Bereich von ~ 7,8 um am groften.

10.4.4 Korper als Wiarmestrahler

Die Haut verhdlt sich in guter Niherung wie
ein schwarzer Korper, ihr Emissionsgrad liegt bei
€(A,T) ~ 0,98, relativ unabhingig von der Wellen-
lange. Damit kann die Temperatur einerseits tiber die
Messung der gesamten abgestrahlten Leistung, oder
aus ihrer spektralen Verteilung bestimmt werden.

In vielen Fillen wird nicht die Wellenldngenabhin-
gigkeit der Emission gemessen, sondern die Ge-
samtintensitit, integriert iiber alle Wellenldngen. Die
thermische Leistung, die vom Korper abgegeben
wird, hdngt von der Umgebungstemperatur ab, so-
wie von der Art der Bekleidung, der Titigkeit und

den Witterungsbedingungen. Eine einheitliche Aus-
sage ist somit nur fiir bestimmte Bedingungen mdg-
lich. Fiir einen nackten Korper in Ruhe konnen etwa
folgende Zahlen als Richtwerte betrachtet werden:

Temperatur [°C] \ 20 \ 30 \ 36 ‘
Gesamte thermische 63 38 | 43
Leistung [W/m?]

Anteil Verdunstung 0,13 | 0,27 | 1,0
Anteil Konvektion 0,26 | 0,27 | O
Anteil Strahlung 0,61 1046 | O

In Ruhe liegt die thermische Leistung bei etwa 100
W.

in Ruhe

\ _ Gehim

Rest
/__Haut und Muskeln

\ 0,56
\ Brust und
Bauch

Gehirn 0,01
Rest 0,01

1 bei korperlicher
Arbeit

0,90

und Muskely
N >

""\Haut

Abbildung 10.53: Verteilung der Warmeproduktion.

Bei korperlicher Arbeit wird der grofite Teil der Wiir-
me in den Muskeln produziert, in Ruhe sind der
Bauch- und Brustraum wichtiger und das Gehirn
vergleichbar zu den Muskeln.

10.4.5 Kameratechnik

Um ein Bild von Wiarmestrahlung aufnehmen zu
konnen, bendtigt man einen Detektor, der die Strah-
lung effizient aufnimmt und in ein elektrisches Si-
gnal umwandelt. Der Detektor muss selber kilter
sein als das abzubildende Objekt, da er sonst in erster
Linie seine eigene Wiarme messen wiirde. Die bes-
te Empfindlichkeit erhélt man deshalb mit gekiihlten
Detektoren.

28



10 Diagnostische Bildgebung
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Abbildung 10.54: Wellenldngenabhédngigkeit  der
Empfindlichkeit unterschiedlicher
Sensoren.

Die Empfindlichkeit wird nicht nur durch das gene-
rierte Signal, sondern auch durch das Rauschen des
Detektors bestimmt. Das Rauschen wird durch die
Detektorflache mitbestimmt, es steigt etwa mit der
Wurzel aus der Fliche an, sowie durch die Band-
breite. In Abb. 10.54 wird dies beriicksichtigt, indem
die Empfindlichkeit (in Volt/Watt) normiert wird auf
die Wurzel aus der Detektorfliche und der elektroni-
schen Bandbreite.

Fiir die Messung von Infrarotstrahlung konnen Halb-
leiterdetektoren mit kleiner Bandliicke verwendet
werden, wie z.B. InSb, InGaAs oder HgCdTe. In
diesen Materialien wird durch Infrarot-Photonen je-
weils ein Elektron-Loch Paar erzeugt, welches als
Strom nachgewiesen werden kann. Deshalb muss
die Bandliicke unterhalb der Energie der Infrarot-
Photonen liegen. In Abb. 10.54 erkennt man, wie bei
jedem Halbleiterdetektor die Empfindlichkeit ober-
halb einer bestimmten Wellenlénge einbricht. Die ist
die Wellenlinge der Photonen, welche gerade der
Bandliicke entsprechen,
hc hc
gbg—h\/—fbg — Abg_?bg'

Als Beispiel hat InSb eine Bandliicke von &, (InSb)
=0,17 eV =2,7-1072° J. Die entspricht einer Wel-

lenldnge von = 7 um. Die Flanke auf der kurzwelli-
gen Seite ist in erster Linie darauf zuriickzufiihren,
dass die Anzahl Photonen pro Zeiteinheit

PA
n=—
he

bei gegebener Leistung P proportional ist zur Wel-
lenlinge A.

10.4.6 Mikrobolometer

Eine empfindlichere (aber auch teurere) Technik ver-
wendet Mikrobolometer. In diesen Schaltungen &@n-
dert die absorbierte Infrarotstrahlung den Wider-
stand eines absorbierenden Materials. Ein Pixelras-
ter erzeugt daraus ein Bild.

Reflektor IR Absorber
+— Goldkontakt
Elektrode
W = 2 um
= |

Ausleseelektronik (Si)

Abbildung 10.55: Querschnitt durch das Pixel eines
Mikrobolometers.

Die absorbierende Schicht sollte infrarote Strahlung
effizient absorbieren und die resultierende Wider-
standsdnderung sollte moglichst hoch sein. Typische
Materialien sind amorphes Silizium und Vanadiu-
moxid. Der Reflektor kann z.B. aus Titan bestehen,
er dient dazu, Strahlung, die durch das Material hin-
durch gedrungen ist, wieder darauf zu reflektieren.
Die Briickenstruktur dient dazu, die absorbierende
Schicht thermisch von der Ausleseelektronik zu ent-
koppeln. PixelgroBen liegen im Bereich 15-50 um.
Es existieren Mikrobolometer, die nicht gekiihlt wer-
den miissen.

Anstelle eines zweidimensionalen Pixel-Arrays kon-
nen auch eindimensionale Arrays oder einzelne De-
tektoren verwendet werden, welche jeweils mit ei-
nem oder zwei Scannern kombiniert werden.

Fiir die optischen Elemente der Kamera kann kein
Glas verwendet werden, da dieses im wichtigsten
Wellenldngenbereich von §...10 um nicht transpa-
rent ist. Als Alternative kommen Materialien wie
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Abbildung 10.56: IR-Scanner  fiir
mographie-Kamera.

eine  Ther-

Germanium, Zink-Selenid, Zink-Sulfid, Gallium-
Arsenid, Cadmium-Tellurid, Natrium-Chlorid und
Diamant in Frage. Eine Alternative liegt in der Ver-
wendung von reflektiven Optiken.

10.4.7 Anwendungen

Die wichtigsten Anwendungen dieser Methode lie-
gen darin, erste Anzeichen fiir Entziindungen oder
Tumore zu finden, in beiden Féllen ist die Wirme-
produktion der entsprechenden Organe erhoht. Al-
lerdings sind die Temperaturunterschiede relativ ge-
ring, da die Korpertemperatur nie mehr als einige
Grad von 37° C abweicht. Tabelle 10.1 listet typische
Temperaturerhohungen fiir einige relevante Sympto-
me.

Erkrankung ‘ AT in [K] ‘
Mamma-Karzinom 1,5...4
Maligne Melanome 2...4
GefialBerkrankungen, z.B. 1...2
Thrombose

Entziindungen (z.B. Rheuma, 1...2
Arthritis)

Tabelle 10.1: Typische Temperaturerh6hungen in

der Thermographie.

Die Wiarme erzeugenden Organe liegen meist nicht
direkt an der Korperoberflache. Es ist deshalb not-
wendig, fiir eine gemessene Wirmeverteilung an der
Oberflache auf die Quelle zuriick zu schlie3en.

Thermographie wird aktuell als Alternative zur
Mammographie propagiert, vor allem mit den Argu-
menten

* Thermographie kann Tumore ab einer Grofe
von 256 Zellen erkennen, Mammographie erst
ab etwa 4 Milliarden.

* Thermographie nutzt keine ionisierende Strah-
lung.

10.5 Bilddarstellung

Literatur zu diesem Kapitel:

Dossel, Bildgebende Verfahren in der Medizin,
Kap. 2,3

Bushberg et al., The essential physics of medi-
cal imaging, Kap. 4, 10, 11

Morneburg (Ed.), Bildgebende Systeme fiir die
medizinische Diagnostik, Kap. 2, 3, 8.2

Suetens, The fundamentals of medical imaging,
Kap. 1, 8

Smith, Webb, Introduction to medical imaging,
Kap. 1

In den Anfingen wurden diagnostische Bilder meist
analog aufgenommen (z.B. Rontgenfilm). Heute ist
die Aufnahme meist digital, und die eigentliche Da-
tenerfassung wird durch eine Reihe von Verarbei-
tungsschritten ergénzt. Dies ist im Falle der To-
mographie zwingend notwendig, um die dreidimen-
sionalen Daten aus den zweidimensionalen Projek-
tionen zuriickzurechnen. Auch bei zweidimensiona-
len Verfahren konnen aber die Qualitdt und der In-
formationsgehalt meistens durch entsprechende Da-
tenverarbeitungsschritte verbessert werden. AufBer-
dem werden Daten digital archiviert und iiber unter-
schiedliche Endgerite dem Arzt zur Verfiigung ge-
stellt.

30



10 Diagnostische Bildgebung

Additiv Subtraktiv

gelb

Abbildung 10.57: Additive und subtraktive Darstel-
lung von Farbtonen.

10.5.1 Farbdarstellung

Da unser Auge Farbtone mit Hilfe von drei un-
terschiedlichen Rezeptoren unterscheidet, kann jede
beliebige Farbe als Summe von drei Helligkeitswer-
ten dargestellt werden. Als die entsprechenden Ba-
sisfarben verwendet man meist rot, griin und gelb.
Diese Art der Darstellung wird als additive Farbmi-
schung bezeichnet und als RGB abgekiirzt.

Eine Alternative dazu ist die subtraktive Farbmi-
schung: hier stellt man dar, welche Farben aus einem
weillen Spektrum entfernt wurden. Auch dafiir rei-
chen grundsitzlich drei Farben. Dies werden meist
als gelb (= rot + griin oder schwarz - blau), cyan (=
griin + blau oder schwarz - rot) und magenta (= rot
+ blau oder schwarz - griin) gewéhlt.

Abbildung 10.58: HSB-Darstellung von Farbtonen
(Hue, Saturation, Brightness).

Eine weitere Moglichkeit ist die Zerlegung der Farb-
werte in Helligkeit (brightness), Sittigung (saturati-
on) und Farbwert (hue). In dieser Darstellung (HSB
oder HSV) liegt ein Schwarz-Weif3 Bild auf der Ro-
tationsachse. Auf dieser Achse reicht offenbar eine
Zahl fiir die Darstellung, da der Wert fiir den Farb-

ton bedeutungslos wird. Der Farbwert wird als Win-
kel definiert, z.B. 0°=rot, 120°=griin, 240°=blau.

RGB - Werte

240 300 360

Farbwinkel (°)

Abbildung 10.59: Darstellung des  Farbwinkels

durch RGB-Werte.

Die einzelnen Darstellungen kénnen ineinander um-
gerechnet werden. Abb. 10.59 zeigt als Beispiel die
Definition des Farbwinkels durch die entsprechen-
den RGB-Werte (fiir maximale Farbsittigung und
Helligkeit).

Ein Bild wird als eine Matrix von Pixeln (Bildele-
menten) dargestellt, von denen jedes einen Farbwert
codiert. In vielen Fillen enthalten die Bilddaten nur
eine Intensitdt (z.B. in einem Rontgenbild). In die-
sen Fillen konnen die beiden freien Parameter ver-
wendet werden, um unterschiedliche Modalititen in
einem Bild darzustellen, oder um feine Intensitits-
unterschiede farblich sichtbar zu machen.

10.5.2 3D Objekte

Urspriinglich wurden diagnostische Datensitze
meist als zweidimensionale Projektionen aufgenom-
men, mit dem Projektionsrontgen als klassisches
Beispiel. Inzwischen ist man in vielen Bereichen
(MRI, CT, SPECT, US) zur Aufnahme von drei-
dimensionalen Datensiitzen iibergegangen. Fiir die
graphische Darstellung kann man diese dreidi-
mensionalen Objekte wieder in zweidimensionale
Schnittbilder zerlegen, wobei es grundsitzlich
moglich ist, die Schnittebene beliebig zu wihlen.

Je nach Anwendung verwendet man aber auch ande-
re Darstellungen. So kann man ein Organ durch ent-
sprechende Algorithmen aus dem iibrigen Bild iso-
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Abbildung 10.60: Darstellung von Organen als drei-
dimensionale Objekte.

lieren und z.B. die Oberfliche mit Hilfe von “raytra-
cing” Algorithmen darstellen: man verfolgt virtuelle
Lichtstrahlen, welche an der Oberfliche dieser Or-
gane reflektiert oder im Inneren absorbiert werden.
Dabei kénnen Oberflachen und Volumina ganz oder
teilweise transparent gewéhlt werden. Diese Art der
Darstellung wird unter anderem auch in Videospie-
len und Computer-generierten Szenen in Filmen ver-
wendet.

Ist nicht nur die Oberflache relevant, kann man auch
das gesamte Volumen darstellen, indem jedem Vo-
xel ein Intensititswert und ein Transparenzwert zu-
geordnet wird. Dies ist typischerweise nur sinnvoll,
wenn das Volumen wenig gefiillt ist.

Eine normale Projektion stellt jeweils das Linienin-
tegral in Projektionsrichtung dar:

b(x,y) = /P(x,y,Z) dz.

Hier stellt z die Projektionsrichtung dar, p die Dichte
des 3D Objekts und b den Wert der Projektion.

Anstelle einer Parallelprojektion kann auch eine
Zentralprojektion verwendet werden. In Abb. 10.61
ist C das Zentrum der Projektion. Dieser Punkt ent-
spricht dem Auge oder der Kamera. Wir wihlen die-
sen Punkt als Zentrum des Koordinatensystems, des-
sen z-Achse senkrecht zur Bildebene liegt. Ein Punkt
(x,y,z) wird damit bei der Projektion in die Bildebe-
ne auf

(v)-(31)

mit f als z-Koordinate der Bildebene.

| (x.y,2)

Abbildung 10.61: Projektion eines 3D Objekts in ei-
ne 2D Ebene.

Sagittal

Frontal

Abbildung 10.62: 3D Darstellung von Blutgefidflen
im Kopf als Projektion der jeweils
hellsten Punkte.

Eine weitere Darstellungsmoglichkeit ist, in jeder
Projektion jeweils nur den hellsten (oder dunkels-
ten) Bildpunkt darzustellen. Abb. 10.62 zeigt als
Beispiel zwei unterschiedliche Projektionen von
Angiographie-Bildern, welche mit Hilfe der “Time-
of-flight” MRI Methode gemessen wurden. Diese
Methode verstidrkt das Signal von flieBendem Blut,
so dass in den meisten Projektionen das Blutgefil3
den hochsten Helligkeitswert besitzt.

In den meisten Fillen werden zweidimensionale
Schnitte in der Form von Ebenen durch das drei-
dimensionale Objekt dargestellt. Es ist jedoch auch
moglich, und manchmal niitzlich, gekriimmte Ob-
jekte auf eine Ebene abzubilden, z.B. entlang eines
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BlutgefiBes.

10.5.3 Auflosung

Verschiedene Parameter bestimmen die Qualitit des
Bildes, wie z.B. Auflosung, Dynamik, Kontrast und
Rauschen. Wir beginnen die Diskussion mit einer
Quantisierung der Auflosung.

Die digitale Auflosung eines Bildes entspricht der
Anzahl Pixel pro Lingeneinheit. Diese sollte auf je-
den Fall hoher sein als die physikalische Auflésung,
welche durch das abbildende System bestimmt wird.
Diese Abbildungseffekte sind spezifisch fiir die ein-
zelnen Techniken und werden deshalb nicht hier,
sondern in den entsprechenden Kapiteln diskutiert.
Die resultierende Auflosung eines Bildes kann z.B.
tiber die “Point Spread Function” (PSF) quantifiziert
werden: diese bezeichnet die Verteilung, welche das
Bild eines Punktes als Resultat der optischen Abbil-
dung darstellt.

Bild

/

Point Spread Function

Objekt

Abbildung

Abbildung 10.63: Point Spread Function.

Die Abbildung f4p fithrt also eine zweidimensiona-
le 6-Funktion iiber in die PSF

PSF(x,y) = fanp{8(x,)}.

Die PSF kann prinzipiell gemessen werden, indem
man das Bild eines punktférmigen Objekts auf-
nimmt. Dies ist in der Praxis schwierig, aber es gibt
Testobjekte, die fast gleichwertig sind, wie z.B. ein
Strichgitter. Wir werden hier jeweils annehmen, dass
die PSF translationsinvariant sei. Dies ist nicht im-
mer der Fall, da in einem optischen System z.B. die
Punkte an den Réndern meist stirker verzerrt wer-
den, also im Zentrum.

Abbildung Inten-

sitat

Roéntgenrdhre

Testgitter
Bildebene ——

i

IC
|
(]
=
[
Qo
g
=
£
o)
o]

Point Spread Function.

Abbildung 10.64:

Héaufig arbeitet man auch mit der Fouriertransfor-
mierten der PSF, der optischen Transferfunktion

OTF (k)= .Z{PSF} = / PSF (x)e 2™ dx.

Die OTF ist eine komplexe Funktion der rdumlichen
Frequenz k, mit einem Amplituden- und einem Pha-
senteil. IThr Amplitudenteil, normiert auf den Wert
bei k = 0, wird als Modulationstransferfunktion

|

bezeichnet, ihr Phasenteil als Phasentransferfunkti-
on PTF. Die MTF gibt insbesondere an, wie stark
die Abbildung den Kontrast von feinen Strukturen
reduziert.

OTF (k)
OTF(0)

MTF (k) = ‘

original | || [ | |
PSF(y) MTF(k,) Bilder
4
: . IEERR
y K,
MTF(k,)
PSF(y) -
A D
y k,
MTF(k,)
PSF(y) 4
iy LI

y

Abbildung 10.65: Einfluss von unterschiedlichen
PSFs/MTFs auf die Abbildung
eines Strichrasters.

Abb. 10.65 zeigt als Beispiel den Einfluss unter-
schiedlicher PSFs auf ein Strichraster. Ist die PSF
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eine Deltafunktion und die MTF dementsprechend
konstant fiir alle Frequenzen, so ist die Wiederga-
be exakt. Bei einer endlichen aber geringen Breite
der PSF werden die einzelnen Elemente des Objekts
etwas verschmiert, bleiben jedoch getrennt sichtbar.
Bei einer stirkeren Verbreiterung (unten) iiberlappen
Elemente, welche niher beieinander liegen als die
Breite der PSF. Derartige Muster mit zunehmender
Frequenz erlauben eine Messung der MTF.

Die OTF ist sehr niitzlich, wenn ein Objekt mehr-
fach abgebildet und / oder digital verarbeitet wird:
so lange die einzelnen Schritte linear sind, kann
die Ubertragungsfunktion aller Verarbeitungsschrit-
te durch eine einzige Ubertragungsfunktion darge-
stellt werden, welche als Produkt aus den Ubertra-
gungsfuntktionen der einzelnen Schritte berechnet
werden kann. Die PTF addieren sich dabei.

100
Film Mammographie
80 -
Digit.Detektor
(100 pm Pixel)
¥ 60r
° Digitale
= diographie
2 40
ontgenfilm
20
0
0 1 2 3 4 5 6 7 g

Raumliche Frequenz [mm-1]

Abbildung 10.66: Vergleich der Aufldsung unter-
schiedlicher Detektoren fiir Ront-
genbildgebung.

Die MTF ist ein gutes MaB3 dafiir, wie eine Abbil-
dung oder ein Detektor die Auflosung eines Bildes
reduziert. Wie in Abb. 10.66 gezeigt, liegt sie bei
niedrigen rdumlichen Frequenzen bei 1 und fillt bei
hoheren Frequenzen gegen 0 ab. Je spiter dieser Ab-
fall stattfindet, desto hoher ist die Auflosung. Die
digitale Auflosung sollte im Idealfall hoher sein als
die optische Auflosung, damit der Informationsge-
halt durch den Detektor nicht reduziert wird. Dies
ist allerdings nicht in allen Fillen moglich, entweder
aus Empfindlichkeitsgriinden (kleinere Detektoren

erhalten weniger Photonen, sind also weniger emp-
findlich), oder aus finanziellen Uberlegungen (mehr
Pixel sind teurer). Die Auflosung von digitalen Ront-
gendetektoren ist deshalb meist etwas geringer als
diejenige von Rontgenfilmen. Fiir die Mammogra-
phie, wo besonders feine Strukturen aufgelost wer-
den miissen, wird ein feinkornigerer Film und hoher
aufgeloste Pixeldetektoren verwendet.

10.5.4 Abtastung

4

Abtastwerte
!

—

| Ortx

ignal f(x)

S

i
Soo S1o S20 Sa0 Sao0

LT

Ortx

Pixel

Empfindlichkeit S(x)

Abbildung 10.67: Abtastung eines Bildes mit einem
Pixelraster.

Werden Bilder digital aufgenommen, so wird das ei-
gentliche Signal (z.B. eine rdumliche Intensititsver-
teilung) iiber einzelne Pixel integriert und das Resul-
tat in einen digitalen Wert umgewandelt, wie in Abb.
10.67 schematisch dargestellt.

Die Anzahl der Pixel sollte hoch genug sein, damit
die relevanten Einzelheiten erkannt werden konnen,
wie in Abb. 10.68 gezeigt.

Eine mathematische Diskussion der Anzahl Pixel
verwendet die rdumlichen Frequenzen, welche kor-
rekt abgebildet werden miissen. Das Bild wird somit
in seine Fourier-Komponenten zerlegt, in einer Di-
mension z.B. in

s(x) =5+ Y a;cos(27mkix) + b;sin(27k;x).
i

Hier sind k; die raumlichen Frequenzen und a;, b; die
zugehdrigen Amplituden und § der riumliche Mittel-
wert.
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‘-

1024><1024 “ 64 x 64

Abbildung 10.68: Rontgenbild einer Brust mit unter-
schiedlichen Pixelgrof3en.

f2 = cos (2#%90)
/ f1 =cos (

27r5:c

)

Signal

Ort x

Abbildung 10.69: Die beiden Funktionen f; und f>
haben an den Stiitzstellen im Ab-
stand Ax = 1 die gleichen Werte.

Damit die Bilder die Objekte treu abbilden, muss die
Abtastfrequenz hoch genug sein. Abbildung 10.69
zeigt als einfaches Beispiel die Funktion

4
f1 =cos <27t5x> .

Wird sie durch Stiitzstellen im Abstand Ax = 1 di-
gitalisiert, so werden die entsprechenden Werte auch
von der Funktion

1
f> =cos <27‘c5x>

dargestellt. Auf Grund der digitalen Werte kann so-
mit nicht zwischen diesen beiden Funktionen unter-
schieden werden, welche die raumlichen Frequenzen
ki =4/5 und k, = 1/5 besitzen (sowie allen Funk-
tionen mit k = 1/5+4m oder 4/5 +m mit m als ganze

Zahl). Eine eindeutige Zuordnung kann nur erfolgen,
wenn die Frequenz niedriger ist als

ky = —

N7 2Ax
mit Ax dem Abstand zwischen zwei Stiitzstellen.
Dies entspricht der Hélfte der Abtastfrequenz. Die
Grenzfrequenz ky wird als Nyquist-Frequenz be-
zeichnet.

10.5.5 Faltung

Frequenzen k oberhalb der Grenzfrequenz ky er-
scheinen “zuriickgefaltet” auf |k — 2ky|. Ist diese
Frequenz immer noch hoher als ky, so wird sie er-
neut zuriickgefaltet, bis sie unterhalb von ky liegt.

AVAVAVA

Ort x

Signal

Abbildung 10.70: Abtasten eines sinus-féormigen Si-
gnals einmal pro Periode.

Das Abtasten muss mit geniigend hoher Rate erfol-
gen: Signale, deren Frequenz hoher ist als die halbe
Abtastfrequenz, werden “zuriickgefaltet”. Dies wird
als ”Nyquist-Shannon-Theorem” bezeichnet. Wird
ein monochromatisches Signal einmal pro Periode
abgetastet, so erscheint es konstant, wie in Abb.
10.70 gezeigt. Ist die Abtastrate kleiner als die halbe
Frequenz, so wird die gemessene Frequenz kleiner
als die wirkliche Frequenz:
krekon — |ksig - kdig | .

Im Beispiel von Abb. 10.70 betragen die beiden Fre-
quenzen kgig = kgig und damit kpexon = 0. Im Beispiel
von Abb. 10.69 ist kg, = 4/5, kgig = 1 und damit
krekon = 1/5. Dieses ‘Zuriickfalten’ des Signals zu
einer kleineren Frequenz wird als ‘Aliasing’ bezeich-
net.

Ein eindeutiges Ergebnis erhilt man, falls die Abta-
strate kqig groBer ist als die doppelte Signalfrequenz,
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ignal

Ort x

Abbildung 10.71: Digitale Abtastung mit der kriti-
schen Frequenz, ky,;; = 2kgig.

kdig > 2ksig. Anders ausgedriickt: Das Abtastinter-
val (im Ortsraum) muss kleiner sein als die Hilfte
der kleinsten vorhandenen Wellenlédnge. Wie in Abb.
10.71 gezeigt, ergeben bei kgig = 2 kgjy noch mehre-
re analoge Signale die gleichen digital gemessenen
Werte.

Abbildung 10.72: Harry Nyquist (1889 - 1976,
links) und Claude E. Shannon
(1916-2001, rechts).

Das Abtasttheorem wurde zuerst von Harry Ny-
quist (1889-1976) postuliert und von Claude Shan-
non (1916-2001) bewiesen. Es gilt sowohl bei der
Abtastung im Ortsraum wie auch im Zeitraum. Es
definiert, wie schnell ein Signal abgetastet werden
soll, ist aber auch wichtig fiir die Minimierung des
Rauschens: Breitbandiges Rauschen wird bei Verlet-
zung des Abtasttheorems in das Signalband hinein
gefaltet und verschlechtert so das Signal-zu-Rausch
Verhiltnis.

10.5.6 Dynamik

In jedem Pixel des Bildes ist eine Informations-
menge enthalten, die unter anderem vom Kontrast
und vom Signal-zu-Rausch Verhiltnis abhéngt, so-
wie von der Darstellung. Man bendétigt eine minima-

le Menge an Speicherplatz, um diese Information zu
speichern und darzustellen. Die Daten sollten so ska-
liert sein, dass das LSB (least significant bit) etwa
dem Niveau des Rauschens entspricht. Ist das Ver-
hiltnis zwischen dem groften Signal und dem Rau-
schen SNR, so bendtigt man mindestens log, SNR
Bits fiir die Speicherung der Daten. Fiir SNR = 1000
werden somit 10 Bits bendtigt. In der Praxis ist es
sinnvoll, etwas hohere Werte zu nehmen, also z.B.
12 oder 16 Bits.

2 Bits

Abbildung 10.73: Einfluss der Anzahl Grauwerte
auf die Bildqualitiit.

Eine dhnliche Bedingung gilt fiir die Darstellung.
Wie in Abbildung 10.73 gezeigt, wird eine minima-
le Zahl von unterschiedlichen Grauwerten benétigt,
um einen kontinuierlichen Eindruck zu erhalten. Das
menschliche Auge kann zwei Graustufen unterschei-
den, wenn sie sich um mehr als 1% unterscheiden. Ist
der Abstand zwischen der niedrigsten und der hochs-
ten Intensitdt zum Beispiel ein Faktor 100, so werden

log100

~ 463
log1,01

n= logl’OI 100 =

Graustufen benétigt. Die entspricht 9 Bits. In der
Praxis wihlt man gerne einen etwas hoheren Wert,
z.B. 12 Bits. Eine geniigend grof3e Zahl von Bits pro
Pixel ist unter anderem wichtig, wenn einzelne Be-
reiche mit erhohtem Kontrast dargestellt werden sol-
len (—10.5.7).
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Eine Moglichkeit, auch bei groeren dynamischen
Bereichen einen guten Kontrast zu erhalten, ist die
Falschfarbendarstellung (—10.5.9).

10.5.7 Skalierung von Helligkeitswerten

Stellt man ein Bild dar, so miissen die Pixelwerte auf
Helligkeitswerte abgebildet werden. Im einfachsten
Fall wihlt man diese proportional zueinander: man
bildet z.B. den gesamten Bereich der Pixelwerte p
(typischerweise [0..4095] auf die verfiigbaren Hel-
ligkeitswerte / ab, welche z.B. den Bereich [0..255]
abdecken:

£
(7]
=
2
[
T

Intensitat

Abbildung 10.74: Einfluss der Skalierung auf ein
Ultraschall-Bild des Herzens.

Interessiert man sich nicht fiir das gesamte Bild, son-
dern nur fiir einzelne Bereiche, so ist es sinnvoll,
den Kontrast in diesem Bereich zu optimieren. Abb.
10.74 zeigt als Beispiel ein Ultraschallbild des Her-
zens mit unterschiedlichen Skalierungen.

Dabei muss man sich nicht auf lineare Skalierun-
gen beschrinken. Man kann die Helligkeit invertie-
ren oder eine nichtlineare Funktion verwenden, wel-
che z.B. den Kontrast in den Bereichen mit hohen In-
tensitidten optimiert, oder in den Bereichen mit nied-
rigen Intensititen. Der Kontrast wird immer dort ver-
groBert, wo die Helligkeit als Funktion des Pixelwer-
tes eine hohe Steigung aufweist (siche Abb. 10.75).

Direkt Invertiert

Helligkeit
Helligkeit

Pixelwert Pixelwert
Kontrast in
hellen
Bereichen
verstarkt

Kontrast in
dunklen
Bereichen
verstarkt

Helligkeit
Helligkeit

Pixelwert Pixelwert

Abbildung 10.75: Skalierungen fiir die Signalinten-
sitit.

10.5.8 Helligkeits-Fenster

Eine weitere Moglichkeit dafiir besteht darin, die
verfiigbaren Graustufen auf den relevanten Bereich
zu verteilen. Man beschriinkt sich z.B. auf einen Be-
reich von Pixelwerten in einem Fenster der Breite w
und mit Zentrum /.

250 A
Q
S
Fenster ‘(\0

200 | - o
o I=1250 S
9] w =500
5 150
‘g
<
2 100
K]
T

50
0 T . . r
0 1000 2000 3000 4000
Pixel-Wert

Abbildung 10.76: Darstellung eines Bereichs der
Intensitétsskala.

Diese Pixelwerte werden wiederum linear auf den
Bereich der Helligkeitswerte abgebildet:

0 firp <Il—%3
h= te(p= (1= 3)) firl ¥ <p<ity
255 firl+ 35 <p.

Hier bezeichnet 4 den Helligkeitswert, p den Pixel-
wert, [ das Zentrum des Fensters und w seine Brei-
te. Es wurde angenommen, dass die Helligkeitswerte
mit 8 bit codiert sind, also den Bereich [0...255] ab-
decken.
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Porportionale Darstellung

Lunge Knochen

# Pixel

Absorption

Abbildung 10.77: Bild eines Brustraums in propor-
tionaler Darstellung. Die dunklen
Pixel (geringe Absorption) geho-
ren zur Lunge, die hellen (hohe
Absorption) zu den Knochen, die
mittleren zum weichen Gewebe.

Abb. 10.77 zeigt als Beispiel ein Rontgenbild eines
Brustraums. Das Histogramm zeigt eine bimodale
Verteilung, bei der die Lunge eine geringe Absorp-
tion aufweist, Gewebe und Knochen eine hohe. Ver-
sucht man, die gesamte Intensitdtsverteilung darzu-
stellen, so erhilt man ein relativ kontrastarmes Bild.

Knochen

# Pixel / Helligkeit

Absorption

Abbildung 10.78: Gleiches Bild wie 10.77, aber
mit einer Fensterfunktion, welche
Knochen und Gewebe mit gutem
Kontrast darstellt.

Wihlt man eine Fensterfunktion, welche nur einen
Absorptionsbereich optimal darstellt, so erhilt man
fiir diesen Bereich einen guten Kontrast, wihrend
der andere Bereich praktisch ausgeblendet wird.
Abb. 10.78 und 10.79 zeigen dies fiir ein Fenster,
welches im ersten Fall Gewebe und Knochen, im
zweiten Fall die Lunge mit gutem Kontrast darstellt.

unge

# Pixel / Helligkeit

Absorption

M

Abbildung 10.79: Gleiches Bild wie 10.77, aber mit
einer Fensterfunktion, welche die
Lunge mit hohem Kontrast dar-
stellt.

10.5.9 Falschfarben-Darstellung

_

RGB - Werte

o

Pixelwert

Abbildung 10.80: RGB-Farbskala fiir Falschfarben-
Bilder.

Pixelwerte konnen nicht nur als Graustufen darge-
stellt werden, sondern auch in eine Farbskala iiber-
tragen werden, wie in Abb. 10.80. Dies wird z.B.
in der Thermographie gerne verwendet, wie z.B. in
Abb. 10.46, wo die Temperatur in eine Farbskala
umgesetzt wird. In diesem Fall werden meist gelbe
und rote Farbtone verwendet, um hohe Temperatu-
ren darzustellen, sowie griine und blaue fiir niedrige
Temperaturen.

Die Farbskalen konnen neben dem Farbwert auch
die Helligkeit variieren. Dadurch konnen unter-
schiedliche Bereiche mit hoherem Kontrast darge-
stellt werden. Abb. 10.81 zeigt zwei solche Farb-
skalen. Eine weitere Moglichkeit ist, mehrfach durch
den Farbraum zu laufen. Dabei geht allerdings die
Eindeutigkeit verloren.
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Abbildung 10.81: Unterschiedliche Farbskalen fiir
Falschfarben-Bilder.

10.5.10 Kontrast

Kontrast ist die Intensititsdifferenz zwischen be-
nachbarten Pixeln. Er wird primér durch den Prozess
der Bildgebung bestimmt, also z.B. dadurch, wie
stark die Absorption von Strahlung in unterschied-
lichen Geweben variiert. Die Moglichkeiten zur Op-
timierung des Kontrasts sind deshalb fiir die einzel-
nen Techniken unterschiedlich und werden dort dis-
kutiert. An dieser Stelle sollen nur die Aspekte dis-
kutiert werden, die fiir alle Techniken relevant sind.

Es gibt viele unterschiedliche Quantifizierungen von
Kontrast, welche meist als Basis die Differenz zwei-
er Pixel-Werte {S4,Sg} verwenden:

Cup = |SA —SB|.

Meist ist es sinnvoll, auf das mittlere Signal zu nor-
mieren, z.B.:

_|Sa— S3|

Cpp= ————.
AB |Sa + Sp]

Wichtiger als der absolute Kontrast ist das Verhiltnis
von Kontrast zu Rauschen. Dieser kann z.B. als

Sa—S
Ny = 154 = 58 AG ]

bestimmt werden, mit ¢ dem Rauschen des Bildes.
Allerdings ist es nicht immer einfach, den Wert von
o zu bestimmen, ohne eine Referenzaufnahme zu
verwenden.

Der Kontrast kann teilweise bei der Bildaufnahme
optimiert werden, z.B. durch Zugabe eines Kontrast-
mittels, durch geeignete Skalierung bei der Darstel-
lung (—10.5.7) oder durch Methoden der Bildverar-
beitung (—10.6).

Magen-Darm Trakt

g SV N
Kontrastmittel: BaSO4  Kontrastmittel: tri-iodo-benzoesaure

Abbildung 10.82: Differenzbilder zur Sichtbarma-
chung des Darms oder von Blut-
gefillen.

In manchen Fillen ist es moglich, den Kontrast zu
verbessern, indem man ein Referenzbild subtrahiert,
welches den nicht relevanten Teil enthélt. Abb. 10.82
zeigt als Beispiel Differenzbilder des Verdauungs-
trakts sowie von Blutgefidlen. Hier wird ein Bild,
das ohne Kontrastmittel aufgenommen wurde, von
einem Bild subtrahiert, bei dem ein Kontrastmittel
geschluckt oder in die Blutgefdfle injiziert wurde.
Dadurch werden die dominierenden Bilder der Kno-
chen unterdriickt, welche in diesem Zusammenhang
nicht interessieren.

10.5.11 Rauschen

Jedes Bild enthilt Rauschen und Storsignale, wel-
che die Bildqualitit verschlechtert. Als Rauschen be-
zeichnet man Signalanteile, welche nicht durch das
Objekt bestimmt werden. Typische Rauschquellen in
einem bildgebenden System sind Detektorrauschen
(thermisches, Schrotrauschen, elektronische Storsi-
gnale, ...), Streulicht (z.B. Compton-Streuung beim
Rontgen), Schwankungen der Strahlintensitit bei ei-
nem sukzessive abgetasteten Bild oder ungleichma-
Bige Beleuchtung. Auf einzelne Rauschquellen wird
ebenfalls in den einzelnen Kapiteln eingegangen.
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Ein Teil dieser Signale kann durch instrumentelle
Verbesserungen reduziert werden, andere, wie z.B.
das Schrotrauschen sind inhérent.

Man kann das Rauschen wiederum in systematisches
und stochastisches Rauschen unterteilen. Systema-
tisches Rauschen ist bei zwei nacheinander aufge-
nommenen Bildern identisch. Es kann normalerwei-
se eliminiert werden durch eine Verbesserung des
abbildenden Systems, wie zum Beispiel durch die
Eliminierung eines Storsignals, oder durch Diffe-
renzmessungen wie in Abb. 10.82.

“Banding” durch unterschiedliche Korrigiert

Verstarkung w W
e “ Neid
i

4

Abbildung 10.83: Korrektur eines “banding”-Arte-
fakts.

Dazu gehoren auch tote Pixel in einem Detek-
tor. Diese werden bestimmt und bei der Verarbei-
tung korrigiert. Werden beim Auslesen eines CCD-
Detektors fiir die einzelnen Spalten unterschiedli-
che Verstirker verwendet, haben diese meist unter-
schiedliche Verstirkung. Ohne Korrektur fiihrt dies
zu streifenformigen Artefakten, wie in Abb. 10.83
links gezeigt. Dies kann durch numerische Bearbei-
tung kompensiert werden, indem die Spalten mit den
notigen Korrekturfaktoren multipliziert werden (sie-
he Abb. 10.83 rechts).

Stochastisches Rauschen hingegen, wie z.B. Schrot-
rauschen oder thermisches Rauschen, variiert von
Bild zu Bild. Es kann nie vollstdndig eliminiert wer-
den, aber das Verhiltnis von Signal und Rauschen
kann durch Mittelung iiber unabhingig aufgenom-
mene Bilder verbessert werden. Beim Signal S erhélt
man zweimal das gleiche, eine Addition der Bilder
ergibt somit das doppelte Signal. Die Rauschanteile
der beiden Bilder sind hingegen unkorreliert. In der
Summe addieren sich die Leistungen, also die Qua-

drate, und das Rauschen der addierten Bilder ist so-
mit nur um den Faktor v/2 groBer als das Rauschen
der einzelnen Bilder, Ny, = v/2N. Das Signal-zu-
Rausch Verhiltnis verbessert sich somit um den Fak-

tor \/EI

S Sa+S
SNRass = (A+B)= ]A;]MBB
25,

= V2SNR4 = V2SNRg.

V2N

Allgemein kann man bei unkorreliertem Rauschen
das SNR um den Faktor \/n erhdhen, indem man n
unabhingige Bilder aufnimmt und iiber sie mittelt.
Dies gilt natiirlich nur, wenn das Objekt sich nicht
bewegt oder dndert.

EPI Bild (1 scan)

EPI Bild gemittelt

Abbildung 10.84: Verbesserung des SNR durch Mit-
telung iiber 16 EPI Bilder.

Abbildung 10.84 zeigt als Beispiel, wie die Mit-
telung tiber 16 EPI Bilder das Rauschen erheblich
(theoretisch: um den Faktor 4) reduziert. EPI ist ei-
ne schnelle Bildgebungsmethode in der Kernspinto-
mographie. Die Bilder werden in rund 100 ms auf-
genommen und haben deshalb eine relativ geringe
Auflosung und ein geringes SNR.

Diese Verbesserung ist nicht kostenfrei: Man kann
sie erreichen, indem man die Messzeit erhoht oder
indem man die Intensitit der Quelle erhoht. Ei-
ne Verlingerung der Messzeit erhoht allgemein die
Kosten und bringt das Risiko, dass der Patient sich
bewegt. Wird ionisierende Strahlung fiir die Bildge-
bung verwendet, so steigt die Strahlenbelastung fiir
den Patienten.

40



10 Diagnostische Bildgebung

10.6 Bildverarbeitung

Literatur zu Bildverarbeitung in der medizinischen
Diagnose:

» Ddossel, Bildgebende Verfahren in der Medizin,
Kap. 2-3

* Bushberg et al., The essential physics of medi-
cal imaging, Kap. 4, 11, 13

* Suetens, The fundamentals of medical imaging,
Kap. 1

* Heinz Morneburg (Ed.), Bildgebende Systeme
fiir die medizinische Diagnostik, Kap. 2-3

10.6.1 Digitale Filterung

Liegen Bilddaten in digitaler Form vor, gibt es eine
Reihe von Moglichkeiten, ihre Qualitdt durch ma-
thematische Transformationen zu verbessern. Dabei
wird grundsitzlich der objektive Informationsgehalt
nicht hoher, aber man kann die enthaltene Informati-
on besser sichtbar machen. Wir konzentrieren hier
uns vor allem auf Methoden, bei denen die trans-
formierten Objekte lineare Funktionen der Origina-
le sind und die auBerdem translationsinvariant sind:
Objekte, die sich nur durch ihren Ort unterscheiden,
werden in gleiche Objekte abgebildet, welche um
den gleichen Vektor von einander entfernt sind.

Die meisten linearen Transformationen konnen als
Faltung dargestellt werden. Diese beschreibt nicht
nur die mathematischen Operationen, welche in
der Bildverarbeitung durchgefiihrt werden, sondern
auch optische Abbildungen oder den Einfluss von
Detektoren und nichtidealen Quellen. Bei einer Fal-
tung wird jeder Punkt des Originals o(x,y) in eine
Funktion f(6x,8y) transformiert. Das Bild insge-
samt ist damit gegeben als

b)) =[] drdyoley) f(¥ =y -)
= o(xy) @ f(xy)-

Durch das doppelte Integral ist dies eine relativ re-
chenintensive Operation. Da die digitalen Bilddaten

diskret sind, d.h. als Funktionswerte fiir einzelne Pi-
xel abgespeichert werden, wird das Integral als Sum-
me ausgefiihrt. Bei einem Bild mit N (zB. N = 107)
Bildpunkten betrédgt die Zahl der Operationen somit
N? (=10'%).

Original
- 5
Resultat G /
esulta A
d y o 1 7 A :;»j,-"
Faltung ~

Abbildung 10.85: Faltung mit einem lokalen Kern.

Das Integral, respektiv die Summe, wird in der Pra-
xis normalerweise nicht iiber den gesamten Bereich
des Bildes ausgefiihrt. In den meisten Fillen sind die
Faltungsfunktionen f(x,y) lokal, d.h. sie fallen iiber
wenige Pixel auf praktisch vernachlédssigbare Werte
ab. In diesen Fillen kénnen somit die Integralgren-
zen auf diese wenigen Pixel reduziert werden, wie in
Abb. 10.85 gezeigt.

Original Bild (gefiltert)

1 5 3 5 4 6 112 | 112 | 1112 1 5 3 5 4 6

4 3 2| s 6 9 ¥ 2422 |=| 4 a b c d 9

6 10 4 8 8 7 1712 | V12 | 112 6 10 4 8 8 7

a=(1)(1/12)+H(S)(1/12)+B)(1/12)+(@)(1/12)+HB) (@ 12)+(32)(1/12)+H6)(1/12)+(10)(1/12)+(4)(1/12)=6.4
b=(5)(1/12)+3)(1/12)+(5)(1/12)H3)(1/12)+(B2)(A/ 12)+(5)(1/12)+(10)(1/12)+(A)(1/12)+8)(1/12)=14.3
e=(3)(1/12)+HS)(1/12)HA)(1/12)+(32)(1/12)+(5)(A/12)H6)(1/12)+A)(1/12)+8)(1/12)+(8)(1/12)=7.5

A=(3)(1/12)+@)(1/12)+(6)(1/12)H(5)(1/12)+(6)(4/ 12)+HO)(1/12)+B)(1/12)+(8)(1/12)+(7)(1/12)=6.3

1 5 3 5 4 6

Bild (geﬁltert) 4 6.4 143 | 7.5 6 9

6 10 4 8 8 7

Abbildung 10.86: Beispiel eines digitalen Filters.

Abb. 10.86 zeigt ein konkretes Beispiel einer solchen
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Faltung. Es werden zu jedem Pixel jeweils ein Vier-
tel des Wertes aller 8 Nachbarpixel addiert und das
Resultat so skaliert, dass das Integral konstant bleibt.
Dies entspricht einer Glittung, also einem (rdumli-
chen) Tiefpassfilter.

In den iibrigen Fillen kann die Faltung mit Hilfe
eines mathematischen Theorems auf zwei Fourier-
Transformationen und eine Multiplikation zuriickge-
fithrt werden:

fog=7"HTZ(f) F(9)}.

Hier bezeichnet .# die Fouriertransformation und
- die elementweise Multiplikation. Da die Fourier-
transformation von N Elementen O(NlogN) Opera-
tionen benotigt, die Faltung aber O(N?) Operatio-
nen, ist diese Methode deutlich schneller. Im oben
genannten Beispiel reduziert sich die Zahl der Ope-
rationen von etwa 10'# auf etwa 10°.

Ein niitzliches Filter, welches gut mit lokalen Fal-
tungskernen realisiert werden kann, ist der Gradient.
Man berechnet die Komponenten des Gradienten mit
den Kernen

1

szi[—l 0 1] :

Dy,==|0

—1

Dieser hilft, z.B., bei der Suche nach der Grenze von
Objekten. Auf die gleiche Weise kann die zweite Ab-
leitung, also der Laplace-Operator, berechnet wer-
den. Niitzliche Nidherungen sind die beiden Kerne

10.6.2 Hoch- und Tiefpassfilter

Zu den wichtigsten digitalen Filteroperationen ge-
horen Hoch- und Tiefpassfilter. Damit bezieht man
sich auf die raumlichen Frequenzen: ein Tiefpassfil-
ter unterdriickt diejenigen Signalkomponenten, wel-
che hohen rdumlichen Frequenzen entsprechen.

Solche Filter konnen durch Faltung implemen-
tiert werden, aber auch durch lokale Transforma-
tionsmasken. So kann ein Tiefpassfilter durch eine

MTF (TP) Nach TP-Filter

Original

Abbildung 10.87: Effekt eines Tiefpassfilters: das
Original (links) wird mit der MTF
(Mitte) gefaltet.

Mittelwert-Matrix realisiert werden, also eine Ma-
trix, bei der alle Elemente gleich sind. Dies ent-
spricht einer Faltung mit einer Rechteckfunktion. Im
Fourier-Bereich entspricht dies eines Multiplikation
mit einer sinc-Funktion, deren Maximum bei 0 liegt.
Ein weicheres Tiefpassfilter, welches im Frequenz-
bereich keine Oszillationen zeigt, ist das GauB3-
Filter. Wihrend die eigentliche GauB3-Funktion nie
ganz auf O abfillt, kann sie mit einem lokalen Fal-
tungskern gut gendhert werden, da sie mit e~ rela-
tiv schnell abfillt.

Tiefpassfilter verwendet man vor allem, um das
Rauschen zu reduzieren: auf Grund der begrenz-
ten rdumlichen Auflosung des bildgebenden Sys-
tems finden die Signalkomponenten eines Bildes im-
mer in einem begrenzten Frequenzbereich Platz. Das
Rauschen, welches vom Detektor stammit, ist hinge-
gen zwischen benachbarten Pixeln unkorreliert und
deckt damit das gesamte Frequenzspektrum ab. Un-
terdriickt man hohe Frequenzkomponenten, so wird
damit das Rauschen stédrker reduziert als das Signal
und das SNR wird erhoht. Werden auch Signalkom-
ponenten abgeschwicht, so werden zuerst die Kon-
touren weniger scharf, wie in Abb. 10.87 erkennbar.

Original MTF (HP)

Nach HP-Filter

Abbildung 10.88: Effekt eines Hochpassfilters.
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Bei einem Hochpassfilter werden die niedrigen Fre-
quenzkomponenten abgeschwécht, wihrend die ho-
hen Frequenzen direkt abgebildet werden. Dies fiihrt
zu einer Verstirkung von Konturen, wie in Abb.
10.88 gezeigt.

Original Differenz: Hochpass

Tiefpass-gefiltert

Abbildung 10.89: Hoch- und Tiefpass Filter am Bei-
spiel eines Rontgenbildes.

Abb. 10.89 zeigt den Effekt eines Tief- und eines
Hochpass Filters am Beispiel des Rontgenbildes ei-
ner Hand. Das Hochpass-gefilterte Bild zeigt sehr
viel Rauschen, aber es stellt die Grenzen zwischen
Gewebeteilen relativ klar dar.

Original nach “Unsharp-Masking”

Abbildung 10.90: “Unsharp-masking” eines Ront-
genbildes.

Mit diesen Filtern verwandt ist das sogenannte
“unsharp-masking”. Hier werden die hoherfrequen-
ten Teile des Bildes leicht verstirkt und die nieder-
frequenten leicht abgeschwicht. Wie in Abb. 10.90
gezeigt, entsteht dadurch ein Bild mit etwas schirfe-
ren Kanten, ohne dass das SNR zu stark beeintrich-
tigt wird.

Abb. 10.91 vergleicht einige digitale Filter. Die

Original
gemittelt

"Harmonisiert”

Konturen verstarkt

Abbildung 10.91: Anwendung unterschiedlicher di-
gitaler Filter auf ein Schnittbild
eines Brustkorbes.

“Harmonisierung”
Filter.

entspricht einem Hochpass-

10.6.3 Fourier-Zerlegung

In vielen Fillen ist es niitzlich, die Faltung mit
Hilfe der Fourier-Transformierten zu beschreiben.
Dies kann einerseits die effizienteste mathemati-
sche Methode sein, und es ist niitzlich fiir das Ver-
standnis des entsprechenden Filters. Die Grundla-
gen dazu wurden bereits im Kapitel 10.5 diskutiert,
insbesondere bei der Einfithrung der Modulations-
Transferfunktion, welche im Fourier-Raum definiert
ist.

Die Fouiertransformation .%# aus dem direkten in den
inversen Raum ist definiert als

1 .
F{f(x)} = —/ x)e PR g
Wy = [ 1)
In zwei Dimensionen wird dies zu

F@ {flx,y)}= ;ﬂ//f(x,y)eiz”k"xeiz’rk>'ydxdy.

Abb. 10.92 zeigt graphisch die zweidimensiona-
le Fouriertransformation eines Rechtecks und ei-
nes Gitters. Auf der rechten Seite ist jeweils ein
eindimensionaler Schnitt durch den Fourier-Raum
gezeigt, auf einer logarithmischen Skala. Im obe-
ren Bild entspricht das Objekt einem Rechteck, die
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Original

MWYW iy

. Pixel 1 4
o—= /' 'L/ ‘
VA
Pixel
Abbildung 10.92: Zweidimensionale Fouriertrans-

formation.

Fouriertransformierte ist deshalb eine sinc-Funktion.
Da es sich um eine lineare Transformation handelt,
ist die Fouriertransformierte eines rotierten Objekts
gleich dem rotierten Bild der Fouriertransformierten.

10.6.4 Geometrische Transformationen

Translation Rotation Dilatation
Stauchung Scherung

By yi

Abbildung 10.93: Geometrische Transformationen.

In vielen Fillen miissen die Bilder oder Teile davon
auch geometrisch transformiert werden. Mogliche
Griinde umfassen eine Verzerrung, z.B. auf Grund
von nichtlinearen Gradienten in der MRI oder die
Korrektur von Bewegungen des Patienten. Die ein-
fachste Operation ist hier die Skalierung, in der die
Koordinaten entlang der beiden Achsen mit einem

festen Faktor sy, s, skaliert werden:

()=, 0)

Hier stellen x, y die urspriinglichen Koordinaten ei-
nes Bildpunktes dar, x’, y' die skalierten. Eine Trans-
lation kann dargestellt werden als

(3 )=(0)+(5)

und eine Scherung in x-Richtung als

(3)=(o 1))

und in y-Richtung als

(3=

Bei einer Rotation muss die Transformation so aus-

T

Fiir dreidimensionale Datensétze wird dies entspre-
chend auf drei Dimensionen erweitert. Fiir den Ver-
gleich mit zweidimensionalen Bildern oder fiir die
graphische Darstellung miissen die Datensitze auf
eine zweidimensionale Form iiberfiihrt werden, z.B.
durch Projektion (— 10.5.2).
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10.6.5 Warping

Eine Art von Transformationen, welche fiir die Ent-
zerrung von Bildern geeignet ist, verschiedene Arten
von Bildern libereinander zu legen, oder um Bewe-

gungsartefakte zu eliminieren, ist das “Image War-

plng”2

Dafiir miissen zunichst Ankerpunkte identifiziert
werden, welche in beiden Bildern erkennbar sind.
Man verwendet dafiir teilweise externe Marker, wel-
che vor der Aufnahme am Korper des Patienten
befestigt werden, oder anatomisch klar erkennbare

ZEnglisch: warp = verformen, verzerren.
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Vorher Nachher

—

-~

D

EEs

Abbildung 10.94: "Warping”: Entzerrung.

Punkte. Fiir diese Markerpunkte wird zunéchst die
notwendige Translation berechnet.

Zusitzlich sollen die Umgebungen dieser Marker-
punkte aufeinander abgebildet werden. Dazu wird
das Bild in der Nihe der Ankerpunkte elastisch
verformt, wobei die Verschiebung mit zunehmen-
dem Abstand vom Ankerpunkt abnimmt. Sind zwei
benachbarte Ankerpunkte stark unterschiedlich ver-
schoben, so erhilt man im Gebiet dazwischen eine
relativ starke Verformung der Geometrie. In Abb.
10.94 ist das fiir den Bereich zwischen den beiden
unteren Ankerpunkten der Fall.

Modifiziert

Original

Geometrische
Transformation I

|

nsforn'\i‘lerm

Tra

] o+ ‘1
+ | — - )
GJ = Pixelwert aus
—WYrbild-des - Interpolation
neuen Pixels
T
L\

Abbildung 10.95: Bestimmung des Pixelwertes in
einem neuen Gitter.

Nach einer geometrischen Transformation befinden
sich die Pixel normalerweise nicht in einem #quidi-
stanten Raster. Fiir eine Darstellung miissen sie auf
ein neues Raster transformiert werden, welches dqui-
distant ist, d.h. es miissen die Pixelwerte im dquidi-
stanten Raster bestimmt werden. Dafiir werden die
Positionen der neuen Rasterpunkte im Original be-
stimmt, durch Inversion der geometrischen Trans-
formation. Dort werden die Intensitéiten aus den be-
nachbarten Pixelwerten interpoliert.

Eine einfache Interpolationsmethode ist das bili-

yo 93 934 94
y
g(x.y)
y —
: 94 T Ji2 9o
X4 X Xo
Abbildung 10.96: Bilineares Interpolationsverfah-

ren: Der Wert von g(x,y) soll
bestimmt werden.

neare Verfahren. Abb. 10.96 zeigt das Vorgehen:
g1, 82, 83, 84 sind die Stiitzstellen, deren Werte be-
kannt sind, und g(x,y) soll bestimmt werden. Beim
bilinearen Verfahren wird zunichst in einer Rich-
tung interpoliert - im Beispiel von Abb. 10.96 in x-
Richtung. Es werden somit die Werte g1, und g34
bestimmt:

_ X—Xi

gz = g1+ (8&2—81)
X2 —X|

_ X—Xi

g = g+ (84—83)
X2 — X1

und daraus durch Interpolation in y-Richtung

_ y 1, _
g(x,y) =g+ (834 —&12)-
y2—y1

10.6.6 Bildanalyse

Diagnostische Daten eines Patienten kdnnen meh-
rere Hundert bis mehrere Tausend Bilder umfassen.
Die Speicherung, Verarbeitung, Darstellung und In-
terpretation dieser Daten stellt eine eigene Heraus-
forderung dar, welche in zunehmendem Masse die
Moglichkeiten der elektronischen Datenverarbeitung
nutzt. Digitale Auswertung dient gleichzeitig dem
Zweck, eine moglichst objektive Analyse zu errei-
chen. Wichtig ist auch, die Bilddaten in einem For-
mat abzuspeichern, welches auf verschiedenen Sys-
temen lesbar ist. Dazu existieren Standards, z.B. DI-
COM 3

3Digital imaging and communications in medicine (DICOM)
version 3.0. ACR-NEMA Standards Publication No. 300-
1999, 1999.
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Radiologe 1

Radiologe 2 Radiotherapeut

he

1. Durchgang

V

Nt
R}

2. Durchgang

Abbildung 10.97: Bestimmung der Grenzen einer
Léasion in der Leber durch drei Ex-

perten zu zwei unterschiedlichen
Zeiten.

i.

Zu den wichtigsten Aufgaben der Bildverarbeitung,
bei der sowohl Menschen wie Programme Schwie-
rigkeiten haben, gehort die Abgrenzung von er-
kranktem Gewebe. Abb. 10.97 zeigt als Beispiel
die Variation (= 10 %) welche in der Bestimmung
von Grenzen des geschidigten Gewebes gefunden
werden. Es handelt sich in allen sechs Bildern um
die gleiche CT Aufnahme einer Leber. Die Grenzen
wurden von drei unterschiedlichen Experten zu zwei
unterschiedlichen Zeiten gezogen.

MRI-Bild Herz Lokale Maxima

Gradient, Absolutwert

Abbildung 10.98: Automatische Bestimmung der
Grenzen als Maxima des Gradien-
ten.

Automatische Methoden konnen z.B. die Maxima
des Gradienten oder des Laplace-Operators mar-
kieren. In der Praxis ist ihr Nutzen oft beschrinkt
durch Bildrauschen und andere Artefakte. Fiir ei-
ne sichere Erkennung wird meist zusitzlich Infor-
mation, wie zum Beispiel eine zweite Bildgebungs-
Modalitét oder ein Modell des zu delektierenden Or-
gans benétigt.

Abb. 10.99 zeigt ein Beispiel, bei dem zwei unter-
schiedliche Bild-Modalititen verwendet werden: Im

MRI, 'H-Dichte Korrelation

MRI, T>-gewichtet

Abbildung 10.99: Automatische Bestimmung der
Grenzen iiber zwei unterschiedli-
che Bildmodalitéten.

ersten MRI-Bild sind die Pixel mit der transversa-
len Relaxationszeit der Protonen gewichtet, im zwei-
ten mit der reinen Protonendichte. Aus den einzel-
nen Modalititen ist eine Zuordnung zu weiller oder
grauer Substanz schwierig. Betrachtet man jedoch
die Verteilung der Pixel im zweidimensionalen Pa-
rameterraum, so zerfallen die Werte grob in zwei
Bereiche, welche teilweise iiberlappen. Der eine Be-
reich entspricht der weilen Gehirnsubstanz, der an-
dere der grauen.

Anhand dieser Daten kann fiir die einzelnen Pixel
eine Zuordnung zu weiller oder grauer Gehirnsub-
stanz erfolgen, wobei im iiberlappenden Bereich die
Zuordnung unsicher ist. Das Resultat kann anschlie-
Bend in der Form von Schnittbildern oder als Ober-
flache des 3D Objektes dargestellt werden.

10.6.7 Qualitit und Interpretation

Das wichtigste Kriterium fiir die Beurteilung der
Qualitdt eines diagnostischen Bildes ist in vielen
Fillen, ob der Arzt die Daten korrekt interpretieren
kann.

Auf Grund der vorliegenden Daten soll der Radio-
loge entscheiden, ob ein bestimmter Befund vorliegt
oder nicht. Im relativ einfachen Fall eines einzelnen
Kriteriums wird man somit einen Grenzwert fest-
legen. Liegt ein Patient oberhalb dieses Grenzwer-
tes, so ist der Befund positiv, unterhalb negativ. Die
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# Patienten
Anteil richtig positiv

t t, Kriterium

" Anteil falsch positiv '

TP : richtig positiv
FP : falsch positiv

TN : richtig negativ
FN : falsch negativ

Abbildung 10.100: Entscheidungsgrundlagen  bei
Vorliegen  eines  einzelnen
Kriteriums.

beiden gauBformigen Kurven in Abb. 10.100 stel-
len die Verteilung der Werte fiir die Patientengrup-
pen mit positivem, respektive negativem Befund dar.
Im Idealfall einer perfekten Diagnose wiren die bei-
den Kurven getrennt und man wiirde den Grenzwert
dazwischen legen.

In Wirklichkeit gibt es fast immer eine Uberlappung
der beiden Kurven und damit falsche Diagnosen:
diejenigen Patienten ohne Befund, welche oberhalb
des Grenzwertes liegen, werden als ‘false positive’
(FP) bezeichnet, diejenigen unterhalb mit ‘true nega-
tive’. Bei den Patienten mit Befund teilt der Grenz-
wert die Kurve in den Bereich ‘false negative’ und
‘true positive’. Fiir normierte Verteilungskurven gilt

TP+FN=1 FP+TN=1.

Je hoher der Grenzwert liegt, desto weniger positi-
ve Diagnosen gibt es. Damit nimmt der Anteil der
falsch positiven Diagnosen ab (der Anteil der roten
Kurve oberhalb des Grenzwertes), aber auch der An-
teil der richtig positiven Diagnosen (der Anteil der
blauen Kurve oberhalb des Grenzwertes). Der Anteil
an richtig positiven Befunden entspricht der Emp-
findlichkeit der Methode. Der Anteil an falsch po-
sitiven Diagnosen entspricht der inversen Spezifitit
(=1-FP). Die Kurve, welche durch die unterschied-
lichen Punkte im Diagramm der rechten Hilfte er-
zeugt wird, wird ROC-Kurve (Receiver Operating
Characteristic) genannt.

Sind die beiden Verteilungen identisch, erfolgt ein

A normal
e @DNOIMAN
_ - perfekt
1 . L
g £ ic
S ot 5
£ =
* = A
©
o
k= A,
&
- 0 . .
Kriterium 0  1-Spezifitdt (FP) 1

Abbildung 10.101: Unterschiedlich gut getrennte
Gruppen und zugehorige Ent-
scheidungskurven.

Entscheid bei der Zuordnung rein statistisch, ist al-
so zu 50 % korrekt. Dies ist in Abb. 10.101 durch
den Fall A dargestellt. Die ROC Kurve entspricht
hier der Diagonalen, teilt also das Quadrat in zwei
gleich grofle Hilften. Die dunklere Hilfte unterhalb
der Diagonalen entspricht dem Anteil der richtigen
Diagnosen (50 %).

Mit zunehmendem Abstand der Kurven (B, C) wird
die Entscheidung sicherer. Die Zahl der korrekten
Entscheide entspricht der Fliche unterhalb der Kur-
ve, welche von 0.5 bis auf (beinahe) 1.0 ansteigt
(A—B—C).

10.7 Tomographie

10.7.1 Prinzip

Die Tomographie bestimmt die 3D-Struktur eines
Objekts aus einer Vielzahl von 2D Projektionen. Das
Wort ist eine Kombination der beiden griechischen
Worter tome (Schnitt) und graphein (schreiben).

Die grundlegende Idee ist, das Objekt aus un-
terschiedlichen Projektionswinkeln abzutasten und
durch anschlieBende Rekonstruktion das Bild zu er-
halten. Dies erlaubt einem, unter anderem, anstel-
le von Projektionen, in denen sich Objekte iiberla-
gern, Schnittbilder durch das 3D Objekt zu berech-
nen. Das Prinzip wird inzwischen in den meisten dia-
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Projektion
[ N
-
ﬂﬂ Schnittbilder

Abbildung 10.102: Prinzip der Tomographie.

gnostischen Techniken verwendet. Beispiele werden
beim Rontgen, MRI, Ultraschall und in der Nuklear-
diagnostik diskutiert.

Fiir die Rekonstruktion der 3D Form aus den einzel-
nen Projektionen gibt es zwei Arten von Konstruk-
tionsverfahren: die iterative Rekonstruktion und die
Rekonstruktion basierend auf Integraltransformatio-
nen, wie der Radon-Transformation. Die iterative
Rekonstruktion war historisch wichtig, sie wurde in
den Anféngen der CT benutzt. Heutzutage wird sie
nur noch in der Nukleardiagnostik verwendet.

10.7.2 Iterative Rekonstruktion

AX
D Lo -HHAX 'u12ﬂx
— Ky | B2 [ By #
D
0 D :
— Ky | Bpp Mt A =Doe (!-111+!»L12)AX

Abbildung 10.103: Einfaches Objektmodell und zu-
gehorige Dosiswerte.

Um die iterative Rekonstruktion zu verdeutlichen,
wird ein einfaches Objektmodell betrachtet (Abb.
10.103). Die Schwichung der Rontgenstrahlung er-
folgt nach dem Schwichungsgesetz. Fiir D; erhilt
man

D = Doe*(.ullJr“lZ)Ax

oder

i -In(Do/Dy) = pi1 + Uiz

Die einfallende Dosis Dy ist bekannt, die Dicke Ax
eines Pixels ebenso. Gemessen wird D, also erhilt
man mit dem Messwert die Summe der auf dem Pro-
jektionsstrahl liegenden linearen Schwichungskoef-
fizienten. Allgemeiner ist der Messwert die Projek-
tion der zweidimensionalen Verteilung der linearen
Schwiichungskoeffizienten ;;.

H 2 1
Objekt ——
! 26
gemessene Projektionswerte - z’f‘
¥7 X7 38
0+1,5 |0+1,5 |—>»3-0=3
waagrechte Summen ey e R
'
senkrechte Summen 150 |15
55+0 [55+0

7-7=0 7-7=0 6-7=-

diagonale Summen 15051505
6,5-0,5 |5,5+0,5
J 8-7=1
2 1
5 6

Abbildung 10.104: Schema der iterativen Rekon-
struktion.

Um ein Bild des Objektes selber zu erhalten, muss
diese Projektion invertiert werden: aus den ge-
messenen Projektionswerten D; soll die Verteilung
der Schwichungskoeffizienten p;; berechnet wer-
den. Das prinzipielle Vorgehen ist in Abb. 10.104
skizziert. Ausgehend von einer beliebigen Anfangs-
verteilung werden die Pixel in einer Projektionsrich-
tung so korrigiert, dass die Messwerte herauskom-
men. Das ganze wird iterativ fiir alle gemessenen
Projektionsrichtungen durchgefiihrt.

Abb. 10.105 zeigt, wie die Qualitdt des Bildes mit
der Zahl der Projektionen zunimmt.

10.7.3 Radon-Transformation

Die wichtigste Grundlage fiir die Rekonstruktion
iiber Integraltransformationen ist eine Arbeit von
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8 Projektionen

Original

Abbildung 10.105: Riickprojektion fiir zunehmende
Anzahl von Projektionen.

J. Radon mit dem Titel “Uber die Bestimmung
von Funktionen durch ihre Integrale lings gewis-
ser Mannigfaltigkeiten”, welche 1917 verdffentlicht
wurde. Vergleichbare Arbeiten gab es allerdings be-
reits von Hendrik Antoon Lorentz (1853 - 1928),
und das Prinzip wurde auch von Allan McLeod Cor-
mack (1924 - 1998) wiederentdeckt und schlielich
nochmals von Godfrey Newbold Hounsfield (1919
- 2004), der es erfolgreich umsetzte und marktreife
Geriite entwickelte.

Die Idee ist, eine beliebig integrierbare Funktion
g(x,y) durch Linienintegrale iiber ihr Definitionsge-
biet zu beschreiben. Die Gesamtheit aller Projektio-

nen
— [ angtxy),

welche die einzelnen Messungen beschreiben, wird
als Radontransformierte bezeichnet. Hier bezeich-
nen 7 und & die Koordinaten des (um ) gedrehten
Systems (sieche Abb. 10.106).

Ein quantitatives Beispiel ist die Projektion der
Funktion f(x,y), die in einem kreisformigen Gebiet
(Radius Rp) den Wert a besitzt und ansonsten Null
ist. Die Projektion ergibt

2a+/R2—x2 |x| <Ry
Pe(x)Z{ 0 g

0 sonst.

. - xy)‘-ﬁ
\

LIL S

/yh
m\

x= Ecos 6 -Mnsind

y=E&sin @ +M cose
Pe(E)—

Abbildung 10.106: Projektion einer zweidimensio-
nalen Funktion.

Die Projektion pg(x) stellt somit eine Ellipsen-
Hilfte dar, unabhingig vom Winkel 6.

10.7.4 Zentralschnitt-Theorem

Um aus den Messdaten das Objekt zu rekonstruie-
ren, kann man das Zentralschnitt-Theorem (auch
als Fourier-Scheiben-Theorem bekannt) verwen-
den. Es lautet:

Die bei einem Schnitt durch die zweidimensio-
nale Fourier-Transformierte G(ky,ky) von g(x,y)
unter dem Winkel 6 sich ergebende Funktion
Gg(k) ist gleich der eindimensionalen Fourier-
Transformierten der Projektion pg(&):

Po(k) = F{pe(E)} = Gg(k).

s

T D

ky
nx,

Q(X‘Y)\/(

G(kz, ky)

/y
o\

Py (E)—

Ortsraum Frequenzraum

Abbildung 10.107: Veranschaulichung des Zentral-

schnitt-Theorems.

Die Rekonstruktion des Bildes kann also wie
folgt durchgefiihrt werden: Durch eindimensionale
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Fourier-Transformation aller gemessenen Projektio-
nen kann die zweidimensionale Fouriertransformier-
te G(ky,ky) von g(x,y) zusammengesetzt werden.
Die gesuchte Bildfunktion g(x,y) erhélt man durch
die inverse Fourier-Transformation von G (ky, ky).

10.7.5 Gefilterte Riickprojektion

Die Radontransformation beziehungsweise das
Zentralschnitt-Theorem kann auch so gedeutet
werden, dass das Spektrum P(k,0) mit der Filter-
funktion |k| gefiltert worden ist. Wir berechne dafiir
die rekonstruierte Bildfunktion

s =5 |

aus der Funktion im k-Raum in einem polaren Koor-
dinatensystem (k, 0):

+oo .
dkydky G(ky, ky) €27k )

1

T 0
do | dkPy(k) k|25
oz |40 [ dkpati ke

o= | dopae) < F 1 k.

g(x,y)

Diese Riickprojektion entspricht einer Faltung. Der
Faltungskern F ! {|k|} ist unabhiingig vom Projek-
tionswinkel, das hei3t alle Projektionen werden mit
dem gleichen Kern gefaltet. Man kann dies qualitativ
verstehen, wenn man beriicksichtigt, dass im Zen-
trum des kartesischen Koordinatensystems die Stiitz-
stellen der Zentralschnitte sehr viel nédher liegen als
bei grolen Abstinden.

Diese Betrachtung eroffnet die Moglichkeit, statt des
“richtigen” Kerns eine modifizierte Filterfunktion
zu verwenden, die die hohen und mittleren Ortsfre-
quenzen unterschiedlich stark anheben. Verwendet
werden glittende und hochauflosende Filter bezie-
hungsweise Faltungskerne.

Die gefilterte Riickprojektion muss fiir die Pra-
xis diskretisiert werden. Ein Vorteil der gefilterten
Riickprojektion besteht darin, dass direkt nach dem
Erfassen der ersten Projektion schon mit der Faltung
und Riickprojektion begonnen werden kann.

Abbildung 10.108 zeigt ein Beispiel fiir den Einfluss
der Filterung auf ein punktférmiges Objekt.

=%

ungefilterte Rickprojektion
einer Messung

| ungefilterte Rickprojektion
| aller Messungen

4

| gefilterte Rickprojektion
| einer Messung

Messung

gefilterte Rickprojektion
aller Messungen

Abbildung 10.108: Vergleich einer gefilterten und
einer ungefilterten Riickprojekti-
on.

10.8 Molekulare Bildgebung

10.8.1 Konzept

Der Begriff “molekulare Bildgebung” (englisch: mo-
lecular imaging) bezeichnet die Erforschung physio-
logischer Prozesse und die Diagnose von Krankhei-
ten auf molekularer Ebene mittels bildgebender Ver-
fahren. Das Gewicht wird somit von der Abbildung
von Organen zur Messung von Verteilung von Mo-
lekiilen und ihren Umwandlungsprozessen verscho-
ben.

Im Idealfall geschieht dies am lebenden Organis-
mus in Echtzeit. Die Motivation dafiir stammt aus
der Moglichkeit, bestimmte Krankheiten und Fehl-
funktionen auf anomale Konzentrationen bestimm-
ter Molekiile zuriickzufiihren. So wird beispielswei-
se die Alzheimer-Krankheit auf die Ablagerung von
(makro-)molekularer Plaque im Gehirn der Patienten
zurlickgefiihrt.

Das Ziel der molekularen Bildgebung ist es, diese
molekularen Signaturen von Krankheiten zu detek-
tieren und fiir die medizinische Diagnose zu nut-
zen. Im Idealfall lassen sich damit Krankheiten be-
reits vor dem Ausbruch der ersten Symptome dia-
gnostizieren und therapieren. Im Fall der Alzheimer-
Erkrankung zeigt sich die Ablagerung der Plaques
bereits Jahre vor den klinischen Symptomen.
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Antikorper

Sondenmolekule
%

Wirkstoffmolekule

Nanopartikel

\

| | [ -

Abbildung 10.109: Prinzip
Bildgebung.

der molekularen

10.8.2 Implementationen

Die Grundlage fiir die molekulare Bildgebung liegt
hiufig in einem Atom, Molekiil oder Nanopartikel,
das leicht zu detektieren ist und mit einer ,,Zielfin-
dungseinheit* verbunden ist. Die Zielfindungsein-
heiten sind spezifisch fiir molekulare Marker be-
stimmter Krankheiten. Nach dem Schliissel-Schloss-
Prinzip binden sie mit moglichst hoher Selektivitét
am kranken Gewebe und bewirken so eine Anreiche-
rung der an sie gebundenen signalgebenden Mole-
kiile. Diese konnen von auflen mittels bildgebender
Verfahren detektiert und lokalisiert werden. Ein Bei-
spiel fiir die funktionelle molekulare Bildgebung ist
die Apoptose-Bildgebung.

Am weitesten fortgeschritten und etabliert ist die
molekulare Bildgebung mit Radionukliden (— Ka-
pitel 13). Heute sucht man nach Alternativen dazu,
welche weniger invasiv und vielleicht auch preis-
werter sind. Kandidaten sind die Magnetresonanz-
tomografie, die Sonografie (Bildgebung durch Ultra-
schall) und optische Verfahren (meist mittels Fluo-
reszenz). Fiir diese Techniken geeignete Sonden
umfassen magnetische Nanopartikel fiir die MRI,
“Microbubbles” fiir die Ultraschall-Bildgebung oder
Fluoreszenzmarker wie Luciferin fiir die optische
Bildgebung (Biolumineszenz). Abb. 10.110 zeigt als
weitere Moglichkeit unterschiedliche Quantenpunk-

R Abbildung 10.110: Molekulare
Oberflache einer Korperzelle

Core

Shell

Polymer
coating

4
£
= Biomolecule

) o

15-20 nm

Maus-Niere:

2 Laminin : griin;

PECAM Adhasions-Molekiil: rot;
i Kerne: blau

Bildgebung  mit
Quantenpunkten.

te, welche bei unterschiedlichen Wellenldngen Pho-
tolumineszenz zeigen.

Die gleiche Vorgehensweise eignet sich auch fiir die
Therapie: molekulare Marker werden eingefiihrt, so
dass sie mit Hilfe von Hochfrequenz-Magnetfeldern
erhitzt werden konnen, mit Ultraschall zerschossen
oder mit ultraviolettem Licht aktiviert werden kon-
nen.
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