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Zusammenfassung

Die Registrierung von Bilddatensdtzen ist ein hdufig gestelltes Problem in
der medizinischen Bildverarbeitung. Ein Beispiel ist die sogenannte 2D/3D-
Registrierung von préoperativen dreidimensionalen CT-Bildern mit intraopera-
tiven zweidimensionalen Rontgen-Fluoroskopiebildern. Im Rahmen dieser Arbeit
wurden schnelle Verfahren der Volumenvisualisierung, insbesondere des Direct
Volume Rendering, auf ihre Eignung fiir die Berechnung perspektivischer Pro-
jektionen fiir die 2D/3D-Registrierung untersucht. Als geeignete Verfahren wur-
den ein Ray-Casting-Verfahren und ein Verfahren unter Ausnutzung einer Shear-
Warp-Faktorisierung der Viewing-Transformation ausgewéhlt und implementiert.
Auf diese Verfahren wurden verschiedene Optimierungen angewandt, um die ho-

hen Zeitanforderungen fiir den klinischen Alltag erfiillen zu kénnen.

Abstract

The registration of image datasets is a common problem in medical imaging.
An example of this is the 2D/3D-registration of preoperative 3D CT images
and intraoperative 2D X-ray fluoroscopy images. In this thesis, fast methods
of the volume visualization, especially of the direct volume rendering, have been
investigated on their use for the calculation of perspective projections for 2D /3D-
registration. A ray casting method and method which takes advantage of a shear-
warp factorization of the viewing transformation were chosen as suitable and,
hence, implemented. Different kinds of optimization were applied to the chosen

methods in order to meet the high time requirements for clinical use.
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Kapitel 1

Einleitung

Ein in der medizinischen Bildverarbeitung bekanntes Problem ist die Registrie-
rung von zwei- oder dreidimensionalen Bilddatensétzen. Der Begriff Registrierung
bezeichnet allgemein die Berechnung einer Transformation, die zwei korrespondie-
rende Punkte in zwei verschiedenen Koordinatensystemen aufeinander abbildet.
Ein Anwendungsgebiet, in dem diese Problemstellung hiufig auftritt wird, ist die
bildgesteuerte Chirurgie (image guided surgery). Gegeben sind zum Beispiel Bil-
der ein und desselben Patienten, die mit verschiedenen bildgebenden Verfahren
aufgenommen wurden, z. B. Rontgen-, Computertomographie-(CT)- und / oder
Magnet-Resonanz-Tomographie-(MRT)-Bilder. Jedes bildgebende Verfahren hat
seine Vorteile hinsichtlich der fiir den Mediziner erkennbaren Sachverhalte und so-
mit seine eigene Berechtigung. So geben CT-Bilder sehr gut den Knochenaufbau
wieder, wohingegen MRT-Bilder hier versagen. Dafiir zeigen die MRT-Bilder sehr
gut innere Strukturen in nichtkndéchernen Geweben auf. Neben Bildern von ver-
schiedenen Modalitdten tritt ebenfalls oft der Fall auf, dafl ein Patient nach ei-
nem Zeitraum ein weiteres Mal mit demselben bildgebenden Verfahren untersucht
wird. Bei der Bilderzeugung wird es jedoch praktisch nie gelingen, den Patienten
in allen Geriten genau gleich auszurichten. Auflerdem ist der menschliche Kérper

keine starre Struktur, sondern verformt sich leicht auf Grund von Atem-, Herz-
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10 KAPITEL 1. EINLEITUNG

und anderen Bewegungen. Aus diesen Griinden werden selbst Bilder ein und des-
selben Patienten nie einhundertprozentig {ibereinstimmen. Um dem Mediziner
bei der Diagnose, der Behandlungsplanung oder der Behandlung selbst zu helfen,
ist es notig, die Bilder zu registrieren.

Ein Anwendungsgebiet in der bildgesteuerten Chirurgie ist die Registrierung
von vor der Operation aufgenommenen Bildern mit Aufnahmen, die wihrend
der Operation erstellt werden. Gelingt die Registrierung, so kénnen die vor dem
Eingriff aufgenommenen Bilder zur Navigation wéihrend der Operation genutzt
werden. Ein typisches Problem ist die Registrierung von intraoperativen, zwei-
dimensionalen (Rontgen-)Fluoroskopiebildern mit priaoperativen, dreidimensio-
nalen Computertomographie-(CT)-Bildern. Dafiir miissen die prioperativen Bil-
der beziiglich des Koordinatensystems des Patienten und damit des Koordinaten-
systems der wihrend der Operation aufgenommenen Bilder registriert werden.
Die dabei erhaltene Transformation kann genutzt werden, um die Position von
chirurgischen Instrumenten im préoperativen CT-Bild anzuzeigen, die wihrend
der Operation iiber ein Positionsmefigerit, einen Lokalisierer, verfolgt und zur
Verarbeitung weitergeleitet wird. Auf diese Weise 143t sich u.a. das Einsetzen
von Schrauben in Wirbel unterstiitzen (pedicle screw placement); ein Verfah-
ren, bei dem es auf eine hohe Genauigkeit ankommt [27, 28]. Dabei diirfen die
Schrauben weder in das Riickenmark eindringen noch das umgebende Gewebe
verletzen. Aus dem CT-Bild lassen sich hierfiir wichtige Informationen, z. B. die
genaue Lage der Wirbelkorper ziehen, so dafl die Gefahr von Komplikationen
beim Eingriff verringert werden kann.

Ein anderes Anwendungsgebiet der Registrierung in der bildgesteuerten
Chirurgie ist die Projektion von vor der Operation entstandenen Informationen
der Eingriffsplanung oder von wichtigen, im CT-Bild sichtbaren anatomischen
Strukturen auf das Fluoroskopiebild. Ein Proze$}, der z. B. bei der Behandlung von
abdominalen Aneurysmen der Aorta gemifi der TEAM-Prozedur ( Transfemoral

Endovascular Aneurysm Management) zur Anwendung kommen kann, wie im
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EASI-Projekt beschrieben [6]. Dabei wird mit Hilfe eines Katheters eine Prothese
in die Aorta eingefiihrt, die dann das Aneurysma abdecken und somit ein Reiflen
der Aorta an der Stelle des Aneurysmas verhindern soll. Das plotzliche Platzen
eines derartig groflen Blutgefifl stellt eine lebensbedrohliche Situation dar, weil
innerhalb kurzer Zeit ein groer Blutverlust auftritt. Durch die Prothese wird der
Druck auf die Aortawand an der Stelle des Aneurysmas abgefangen, so dafl die
Aorta nicht platzt. Ein genaues Plazieren der Prothese ist aus zwei Griinden wich-
tig: zum einen muf} das Aneurysma vollstéindig abgedeckt werden, zum anderen
diirfen andere Blutgefifle, die von der Aorta abzweigen (z.B. die Blutversor-
gung der Nieren), nicht durch die Prothese verdeckt werden. Vor der Operation
kénnen Angiogramme genutzt werden, um die Aorta mit dem Aneurysma zu
visualisieren, indem Kontrastmittel vor der Aufnahme gespritzt wird. Manchmal
kann jedoch aus medizinischen Griinden vor der Operation kein Kontrastmittel
gespritzt werden. Mit Hilfe der 2D /3D-Registrierung kann nun trotzdem die Lage
der Aorta und des Aneurysmas im intraoperativen Rontgen-Fluoroskopiebild dar-
gestellt werden. Hierzu wird eine Projektion des interessierenden Gebiets aus den
CTA-(Computertomographie-Angiographie)-Daten berechnet.

Ein Verfahren zur sogenannten 2D/3D-Registrierung, das an der Philips
Forschungslaboratorien GmbH, Hamburg, entwickelt wurde [55], bildet den Pro-
ze3 der Rontgenbilderzeugung nach, um aus den Daten eines (dreidimensionalen)
CT-Bildes ein digital rekonstruiertes Rontgenbild, im Folgenden kurz Pseudo-
Rontgenbild genannt, zu berechnen. Fiir eine korrekte Nachbildung des Réntgen-
prozesses ist eine perspektivische Projektion der Daten auf eine Projektionsebene
erforderlich. Das digital rekonstruierte Réntgenbild éndert sich je nach Lage und
Orientierung des CT-Datensatzes beziiglich der Strahlenquelle und der Projek-
tionsebene. Das Pseudo-Rontgenbild wird dann mit dem vorliegenden Fluoros-
kopiebild verglichen, wobei zur Bestimmung der Ahnlichkeit der Bilder das eben-
falls bei den Philips Forschungslaboratorien entwickelte Maf3 der Pattern Inten-
sity benutzt wird. Sind die beiden Bilder unterschiedlich, so entspricht die Lage
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und Orientierung des CT-Datensatzes nicht der des Patienten. Weisen die bei-
den Bilder eine hohe Ahnlichkeit auf, so ist ebenfalls die Registrierung erfolgreich
gewesen.

Die Nutzung der 2D/3D-Registrierung im klinischen Alltag stellt zwei
Hauptforderungen an das Verfahren: eine hohe Genauigkeit und eine kurze Re-
chenzeit. Die Griinde fiir die geforderte hohe Genauigkeit wurden bereits be-
schrieben, die Zeitanforderungen ergeben sich aus dem Einsatz des Verfah-
rens wihrend eines klinischen Eingriffs, so dal die Ergebnisse innerhalb we-
niger Sekunden vorliegen miissen. Im Rahmen der vorliegenden Diplomarbeit
durchgefiihrte Untersuchungen an der bisher vorhandenen Umsetzung des Ver-
fahrens haben gezeigt, dal ca. 80% der Rechenzeit fiir die Berechnung der
Projektion aus den CT-Daten und die restlichen 20% fiir die Berechnung und
Optimierung des AhnlichkeitsmaBes benotigt wird. Hierbei wurde die Projek-
tion mit Hilfe eines einfachen Ray Casters berechnet. Erster Angriffspunkt
fiir eine Verringerung der Rechenzeit ist folglich die Projektionsberechnung.
Eine Losung hierzu bieten verschiedene Verfahren der Volumenvisualisierung
[1, 11, 20, 22, 23, 24, 25, 30, 35, 36, 39, 47, 50, 54, 56, 57, 59, 62].

Die Visualisierung von Daten ist ein Teilgebiet der Computergraphik, das
sich mit der Darstellung groler Datenmengen in sinnvoller und leicht verstdnd-
licher Art und Weise beschiftigt [18]. Viele wissenschaftliche und technische An-
wendungen (Simulationen, Experimente, Uberwachungen von Abliufen) liefern
grofle Datenmengen. In numerischer Form sind die erhaltenen Daten nur schwer
verstidndlich. Ziel ist es daher, mit Hilfe der Moglichkeiten der Computergraphik
und des Wahrnehmungssystems des menschlichen Auges die Daten in sinnvol-
ler und leicht verstdndlicher Art und Weise zu visualisieren. Stammen die Da-
ten aus einem Koordinatenraum, so bezeichnet man die Visualisierung i.allg.
als Volumenvisualierung (volume visualization), deren Verfahren sich hiufig den
Methoden des Volume Rendering bedienen, wie sie z.B. aus der realistischen

Bilderzeugung bekannt sind. Die Visualisierung ist u. a. sehr hilfreich in der wis-
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senschaftlichen Forschung, da sich z. B. verborgene innere Strukturen aufdecken
lassen. Ebenso lassen sich nur Teile der Daten im Hinblick auf bestimmte in-
teressierende Aspekte veranschaulichen, z. B. in medizinischen Anwendungen die
Visualisierung bestimmter Organe nach vorhergehender Segmentierung.

Bestimmte Methoden der Volumenvisualisierung sind fiir das vorliegende
Problem der 2D /3D-Registrierung geeignet, da der Prozefl der Rontgenbilderzeu-
gung nichts anderes ist als die Darstellung der Daten des durchstrahlten Volu-
mens. Die vorliegende Arbeit untersucht verschiedene Methoden der Volumen-
visualisierung auf ihre Eignung fiir die Berechnung von Pseudo-Réntgenbildern
aus einem CT-Datensatz fiir die 2D/3D-Registrierung, insbesondere im Hinblick
auf die gestellten Forderungen an Genauigkeit und Geschwindigkeit. Weiterhin
miissen die Verfahren fiir die Berechnung perspektivischer Projektionen geeignet
sein. Es wurden geeignete Verfahren ausgew#hlt und implementiert. Die Arbeit
baut auf ein an der Philips Forschungslaboratorien GmbH, Hamburg, erstelltes
Softwarepaket fiir die 2D/3D-Registrierung eines Wirbels in einer zweidimensio-
nalen Rontgen-Fluoroskopieaufnahme mit einem dreidimensionalen CT-Bild auf
[55].

Kapitel 2 beschreibt die Problemstellung bei der 2D/3D-Registrierung. Es
werden die Geometrie fiir die Projektionsberechnung dargestellt, das Verfahren
einschliefllich der notwendigen Bildvorverarbeitungsschritte erklédrt und die kon-
kreten Anforderungen hergeleitet. In Kapitel 3 erfolgt die Untersuchung der ver-
schiedenen Verfahren der Volumenvisualisierung im Hinblick auf ihre prinzipielle
Eignung fiir die Berechnung perspektivischer Projektionen aus den CT-Daten
und eine Einschidtzung der Verfahren hinsichtlich der gestellten Forderungen fiir
den praktischen Einsatz. Als besonders geeignet stellte sich neben dem Ray-
Casting-Verfahren [13, 30, 32, 33, 57| ein Verfahren heraus, das eine Shear-
Warp-Faktorisierung der Viewing-Transformation vornimmt [24]. Das anschlie-
Bende Kapitel 4 erldautert Moglichkeiten der Optimierung der zur Implementie-

rung ausgewdhlten Verfahren. Dabei wurden spezielle Datenstrukturen, wie die
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Lauflingenkodierung [63] und die Octree-Représentation [32, 52, 58], dreidimen-
sionale Distanz-Transformationen [3, 42, 63] und rechnerspezifische Optimierun-
gen von uns untersucht. Kapitel 5 enthélt die Beschreibung der implementierten
Verfahren und der angewandten Optimierungen dieser Verfahren. Implementiert
und néher untersucht wurden ein Ray-Casting-Verfahren und das angesproche-
ne Verfahren unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung der Viewing-
Transformation. Weiterhin wurde das Ray-Casting-Verfahren mit Hilfe der 3D-
Distanz-Transformationen und das Shear-Warp-Verfahren mittels Lauflingen-
kodierung optimiert. Die Ergebnisse fiir die einzelnen Verfahren und ihre Opti-
mierungen werden in Kapitel 6 verglichen und die Eignung der Verfahren fiir die
2D /3D-Registrierung diskutiert. Abschlieflend gibt Kapitel 7 eine Zusammenfas-
sung der Ergebnisse und einen Ausblick auf zukiinftige weitergehende Verbesse-

rungen der Projektionsberechnung und des Verfahrens der 2D /3D-Registrierung.



Kapitel 2
Die 2D /3D-Registrierung

Als Registrierung bezeichnet man allgemein die Berechnung einer Transforma-
tion, die zwei korrespondierende Punkte in zwei verschiedenen Koordinaten-
systemen aufeinander abbildet. Haufig zu registrierende Objekte sind zweidimen-
sionale Flichen oder dreidimensionale Koérper. Dies kénnen u.a. auch zweidi-
mensionale Bilder oder dreidimensionale Volumendatensitze sein. Bei derartigen
Objekten wird gewohnlich der Mittelpunkt als zu registrierender Punkt ange-
sehen und das Objekt danach ausgerichtet. Oft hat man ein und dasselbe Ob-
jekt in zwei verschiedenen Koordinatensystemen gegeben und mochte die beiden
Koordinatensysteme nach dem Mittelpunkt und der Lage des Objekts ausrich-
ten. In der medizinischen Bildverarbeitung tritt dieser Fall, wie in der Einlei-
tung beschrieben, hiufig auf. Als Beispiel wird im weiteren Verlauf dieses Ka-
pitels und der Arbeit die voxelbasierte 2D/3D-Registrierung eines Wirbels im
Rontgen-Fluoroskopiebild mit Hilfe eines dreidimensionalen CT-Bildes betrach-
tet. Voxelbasiert bedeutet dabei, dafl die zugrundeliegenden Volumenelemente
als homogene Volumenbereiche aufgefafit werden (fiir eine genaue Erkldrung der
Begriffe Voxel und Volumenelement wird auf Abschnitt 3.1 verwiesen). Dabei
wird das aus den CT-Daten rekonstruierte Projektionsbild des Wirbels vom Ori-

ginalrontgenbild subtrahiert. Im Falle der optimalen Registrierung und korrekten
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16 KAPITEL 2. DIE 2D/3D-REGISTRIERUNG

Intensitétsskalierung verschwinden die Wirbelstrukturen vollsténdig, wahrend die
Strukturen des umliegenden Gewebes und die Instrumente sichtbar bleiben.

Man unterscheidet zwei grundlegende Verfahren fiir die 2D/3D-Registrie-
rung. Zum einen gibt es die konturbasierten Verfahren [2, 26, 28]. Sie erfordern
die Segmentierung des Objekts und die Bestimmung der Konturen des Objekts
in der Projektion. Diese Verfahren sind zwar schnell genug fiir den klinischen
Einsatz, allerdings muf} die Konturbestimmung wihrend des Eingriffs interaktiv
erfolgen. Die Genauigkeit der Registrierung hidngt wesentlich von der Genauig-
keit der Konturbestimmung ab. Die andere Klasse von Verfahren basiert auf der
Berechnung von digital rekonstruierten Rontgenbildern aus einem dreidimensio-
nalen CT-Datensatz [5, 29]. Dabei wird der Proze§ der Rontgenbilderzeugung
simuliert. Die Pseudo-Rontgenbilder werden mit dem Originalréntgenbild regi-
striert. Da das gesamte CT-Bild fiir die Berechnung der Projektion genutzt wird,
ist keine Segmentierung notig. Andererseits ist diese Vorgehensweise auf Grund
der Grofle der Datensétze fiir die Praxis oft zu langsam. Auflerdem kénnen In-
strumente, die zwar im Rontgenbild sichtbar sind, nicht jedoch im CT-Bild, zur
fehlerhaften Registrierung fiihren.

Das bei der Philips Forschungslaboratorien GmbH, Hamburg, entwickelte
Verfahren beruht ebenfalls auf der Berechnung von Pseudo-Réntgenbildern aus
CT-Daten, jedoch werden diese Projektionsbilder nur aus einem kleinen Teil des
CT-Bildes berechnet, der das gewiinschte Objekt enthélt [55]. Bei diesem Verfah-
ren ist zwar in einem Vorverarbeitungsschritt eine Segmentierung des Objekts von
Interesse erforderlich, aber dieser Schritt mufl nur einmal zu Beginn durchgefiihrt
werden und ist damit fiir die Registrierung wihrend des klinischen Eingriffs zeit-
lich unkritisch. Der Vorteil des Verfahrens liegt in der Beschrinkung auf einen
kleinen Volumenbereich bei der Projektionsberechnung, so dafl selbst kritische

Zeitanforderungen im Bereich weniger Sekunden erfiillt werden konnen.
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Rontgenquelle
o

CT-Volumen

Projektionsebene

4 y

Abbildung 2.1: Die Geometrie bei der 2D /3D-Registrierung.

2.1 Die Geometrie

Abbildung 2.1 zeigt die Geometrie bei der Registrierung des Wirbels. Es wird zwi-
schen dem Koordinatensystem der Rontgenquelle (globales Koordinatensystem),
dessen Urspung genau im Mittelpunkt des Projektionsbildes in der Projektions-
ebene liegt, und dem Koordinatensystem des segmentierten CT-Volumens (loka-
les Koordinatensystem), dessen Ursprung im Zentrum des segmentierten Volu-
mens liegt, unterschieden. Man beachte die fiir die Computergraphik ungew&hn-
liche Lage des darzustellenden Objekts, das zwischen der Rontgenquelle und der
Projektionsebene liegt. Die Rontgenquelle stellt den Augpunkt fiir die Berech-
nung einer perspektivischen Projektion des Volumens auf die Projektionsebene
dar. Damit liegt das zu projizierende Objekt vom Augpunkt aus gesehen , vor®
der Bildebene. Mit Hilfe dieser Anordnung gelingt es, den Prozefl der Rontgen-
bilderzeugung zu simulieren und aus den CT-Volumendaten ein Pseudo-Réntgen-

bild zu berechnen.

Die Position und Orientierung des CT-Volumens im globalen Koordina-

tensystem wird durch eine starre Transformation beschrieben, d.h. durch drei
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Rotationen und drei Translationen
F=R@) T +1 (2.1)

Hierbei ist & ein Punkt des globalen Koordinatensystems und &' der korrespon-
dierende Punkt im lokalen Koordinatensystem. Die Rotationsmatrix R(J) ist

definiert durch

X T+ ———3 % (J x T) (2.2)

mit
_ [ 2 2 2
a = Jw; +wy +w;

Dabei représentiert & = (wy, wy, w,) den Rotationswinkelvektor und t = (tg, ty, t2)
den Translationsvektor. Der Rotationswinkelvektor & definiert die Drehachse und
seine euklidische Linge o den Rotationswinkel (Rotation mit Hilfe von Quater-
nionen). Die Komponenten ¢, und ¢, des Translationsvektors beschreiben die
Verschiebung innerhalb der Projektionsebene, wihrend ¢, die Hohe iiber der Pro-
jektionsebene angibt. Es ist méglich, auf eine starre Transformation zuriickzugrei-
fen, da es sich bei einem Wirbel um eine starre Struktur handelt, die auch durch

Bewegungen des Patienten nicht in ihrer Form verdndert wird.

2.2 Die Bildvorverarbeitung

Bevor die Bilder fiir die 2D/3D-Registrierung genutzt werden kénnen, miissen
sie einem Vorverarbeitungsschritt unterworfen werden. Dabei mufl zunéchst der
Wirbel im CT-Bild segmentiert werden. Die Segmentierung beruht auf einem so-
genannten Grauwert-Profil-Parser [37]. Fiir die Segmentierung werden die Schich-
ten des CT-Bildes bestimmt, die den Wirbel enthalten. Danach erfolgt die Seg-
mentierung Schicht fiir Schicht. Das Ergebnis der Segmentierung ist ein binérer

Datensatz, der beschreibt, welche Voxel zum gewiinschten Wirbel gehoren.
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Mit Hilfe des Bindrdatensatzes des segmentierten Wirbels und dem
Original-CT-Bild ist es moglich, den durchschnittlichen Grauwert der den Wir-
bel umgebenden Voxel zu bestimmen. Hierzu wird in einem ersten Schritt das
Binérbild einer Dilatation unterworfen. Anschliefend werden das erhaltene Bild
und das Binérbild bitweise mit einer Exklusiv-Oder-Operation verkniipft. Ubrig
bleiben danach die Voxel der Umgebung des Wirbels. Im dritten Schritt werden
die zu den Umgebungsvoxeln gehérenden Grauwerte bestimmt und ihr Durch-
schnitt gebildet. Dieser Durchschnittswert wird spédter den Voxeln des Wirbel-
korpers zugewiesen, damit bei der Subtraktion des Pseudo-Rontgenbildes vom
Original-Rontgenbild kein ,,Loch“ entsteht, sondern ein mit dem Grauwert der
Umgebung gleichméfig ausgefiillter Bereich.

Die Pseudo-Rontgenbilder werden durch einfaches Aufsummieren der Grau-
werte innerhalb des segmentierten Volumens entlang der gedachten Strahlen von
der Rontgenquelle zu den Pixeln der Projektionsebene berechnet (es sei hier noch
einmal auf die fiir die Computergraphik ungewohnliche Geometrie bei der 2D /3D-
Registrierung hingewiesen!). Im allgemeinen ist die Schichtdicke in einem CT-
Bild weitaus grofler als die horizontalen Ausdehnungen eines Voxels innerhalb
der Schichten. Daher sind die rekonstruierten Rontgenbilder nicht so scharf wie
die Originalrontgenbilder und zusétzlich ist die Schirfe ungleichméfiig. Um eine
gleichméflige Schérfe im Projektionsbild zu erhalten, wird das CT-Bild mit einem
uniformen Filter geglittet. Um den Schirfeunterschied zwischen dem Pseudo- und
dem Original-Réntgenbild zu beseitigen, wird das Originalréntgenbild ebenfalls
mit einem uniformen Filter gegléttet.

Der grofle Schichtabstand in CT-Bildern im Vergleich zu den Abstidnden
innerhalb der Schichten verschlechtert deutlich die Qualitdt der berechneten
Pseudo-Rontgenbilder. Es besteht dabei die Gefahr, dafl das Verfahren in einem
lokalen Minimum endet und somit nicht die korrekte Losung gefunden wird. Zum
Ausgleich wird das zuvor geglittete CT-Bild iiber ein Supersampling neu be-

rechnet. Als Interpolationsverfahren wird die trilineare Interpolation angewandt
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[4, 40]. Betrug die alte Voxelgrofie 0.5mm x 0.5mm x 2.0mm, so betrégt sie nach
dem Resampling 0.5mm x 0.5mm x 0.5mm oder gar 0.25mm x 0.25mm x 0.25mm.
Das Supersampling hat einen deutlich htheren Speicherplatzbedarf zur Folge, der
jedoch nicht so schwer ins Gewicht féllt, da nicht mehr mit dem gesamten CT-
Bild gearbeitet wird, sondern nur noch mit dem segmentierten Volumen, d. h. mit
einem bedeutend kleineren Volumen. Typische Volumengréfen fiir einen segmen-
tierten Wirbel nach Anwendung der zuvor beschriebenen Operationen liegen bei
etwa 250 x 250 x 100 Voxel und stellen damit kein Problem fiir die Speichergrofie
moderner Computer dar.

Heutige Rontgengeriite liefern Bilder mit einer relativ hohen Auflésung
(512 x 512 Pixel). Diese Auflsung ist zu hoch, um bei der Registrierung zu prak-
tikablen Rechenzeiten zu gelangen. Das Originalrontgenbild wird daher mittels
eines Subsamplings neu berechnet. Eine auf 256 x 256 Pixel reduzierte Auflosung
fiihrt zu einer Senkung der Gesamtrechenzeit ungefdhr um einen Faktor 4, eine

Reduzierung auf 128 x 128 Pixel ungefdhr um einen Faktor 16.

2.3 Das Verfahren

Die Grundidee der hier verwendeten 2D/3D-Registrierung ist die Rekonstruk-
tion von Rontgenbildern, wobei nur der verhidltnismé&fig kleine Teil des CT-
Datenvolumens genutzt wird, der den zu registrierenden Wirbel enthilt. Die ge-
wonnene Projektion des Wirbels wird vom Originalrontgenbild subtrahiert und
die Lage, Orientierung und Intensitétsskalierung so lange veréndert, bis die Wir-
belstrukturen im Rontgenbild verschwunden sind. Die Intensitédtsskalierung dient
der Beriicksichtigung des Einflusses unterschiedlicher Strahlenldngen beim Durch-
queren des Volumens. So ist die Strahlenlénge eines Strahls, der senkrecht durch
das Volumen lauft, kiirzer als die Linge eines Strahls, der in schrigem Win-
kel das Volumen durchquert. Im Falle der optimalen Registrierung und richti-

gen Intensitétsskalierung werden die Wirbelstrukturen im Rontgenbild komplett
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ausgeloscht, wihrend die umgebenden Strukturen und die Instrumente sichtbar

bleiben. Das hier genutzte Verfahren basiert auf folgenden Annahmen:

e Die oben beschriebene Projektionsgeometrie ist genau bekannt. Eventuell

auftretende geometrische Verzerrungen wurden beseitigt.

e Grofle und Aufbau des CT-Volumens sind genau bekannt. Das CT-Bild

unterliegt keinen geometrischen Verzerrungen.

e Die Grauwerte im Rontgenbild héngen linear von den Abschwéchungskoef-

fizienten entlang des Strahls ab.

Die Nichtbeachtung einer dieser Annahmen fiihrt zu einer Verschlechterung der
Genauigkeit bei der Registrierung. Es ist leicht einzusehen, daf} eine genaue
Kenntnis der Projektionsgeometrie notwendig ist, um sinnvolle Ergebnisse zu
erhalten. Ebenso sollte es versténdlich sein, dal geometrische Verzerrungen, wie
z.B. kissenférmige Verzerrungen, im Rontgen-Fluoroskopiebild vor Beginn der
Registrierung korrigiert wurden [17]. Bei korrekt eingestellten und kalibrierten
CT-Scannern sollten die CT-Bilder keine oder nur sehr geringe geometrische
Verzerrungen aufweisen, die vernachlissigt oder gegebenenfalls korrigiert wer-
den [65, 66]. Die lineare Abhéngigkeit zwischen den Abschwichungskoeffizienten
entlang eines Strahls und den Grauwerten im Rontgenbild ist notwendig, damit
die Wirbelstrukturen korrekt und vollstdndig ausgeloscht werden. Bisher durch-
gefithrte Experimente bestétigen diese Annahme [55]. Jedoch kann die heute iib-
liche Nachbearbeitung dunkler Bereiche im Rontgenbild durch die Rontgengerite
diese Bedingung verletzen.

Das 2D/3D-Registrierungsverfahren bestimmt die fiir die Registrierung be-
notigten Rotations- und Translationsparameter & und ¢ ausgehend von Startwer-

ten wy und to. Der Algorithmus durchliuft die folgenden Schritte:
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. Bildvorverarbeitung (vgl. Abschnitt 2.2).

. Berechnung einer perspektivischen Projektion des segmentierten Wirbels,

d.h. eines Pseudo-Rontgenbildes, fiir die aktuellen Parameter & und ¢. Da,
im Schritt 1 der durchschnittliche Grauwert des umgebenden Gewebes vom
CT-Bild subtrahiert wurde, beruhen die Werte in der Projektion nur auf

den Datenwerten des Wirbels.

. Skalierung der Grauwerte im Projektionsbild mit einem Faktor Ij.

Subtraktion des Pseudo-Rontgenbildes vom Originalréntgenbild.
Bei korrekter Registrierung verschwinden die Wirbelstrukturen im Ront-

genbild.

. Berechnung eines AhnlichkeitsmaBes, das die ,Strukturiertheit* des erhal-

tenen Rontgenbildes beschreibt.

. Optimierung des Ahnlichkeitsmafies durch Versinderung der Parameter I,

& und .
Gewlinschte Genauigkeit erreicht?
Nein, zuriick zu Schritt 2.

Ja, Registrierung beendet.

Die Optimierung der Parameter fiir die starre Transformation erfolgt in der Rei-

henfolge ¢,, t,, w;, wy, w, und t,. Die Optimierung dieser Parameter erfolgt

solange, bis 6 aufeinanderfolgende Optimierungen keine weitere Erhohung des

Ahnlichkeitsmafes brachten.

Bekannte AhnlichkeitsmaBe in der medizinischen Bildverarbeitung sind

Korrelation [46], Entropie [7, 8] oder relative Entropie (mutual information)

[12, 51]. Um jedoch die Strukturiertheit besser charakterisieren zu kénnen, wird

im Verfahren der Philips Forschungslaboratorien GmbH, Hamburg, ein neues Maf}

namens Pattern Intensity genutzt [44]. Dieses Mafl weist Punkten in der Um-

gebung von Strukturen (Kanten, Linien, ...) einen gegen Null gehenden Wert zu,
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wihrend Punkte in eher homogenen Bereichen einen gegen Eins gehenden Wert
zugewiesen bekommen. Bezeichnet man das Originalrontgenbild mit 7,4, (x,y),
das Pseudo-Rontgenbild mit I,eua0(2, y) und den Skalierungsfaktor fiir die Grau-

werte mit [y, so ist das Differenzbild wie folgt definiert:

Idiff(xa y) = rb'nt(xa y) — Iy Ipseudo(x; y) (2.3)

Die Pattern Intensity kann dann als Funktion des Differenzbildes wie folgt defi-

niert werden:
2

Pr,a(]diff) = Z Z o . (24)

T (o< O T (Lairg (2, y) = i (v, w))?

Das Maf} hingt von zwei Parametern ab. Der Parameter r bestimmt die Gréfie der
Nachbarschaft, in der Grauwertverdnderungen beriicksichtigt werden. Der Para-
meter o kontrolliert die Sensibilitét, mit der Grauwertverdnderungen als Struk-
turen betrachtet werden oder nicht. Dieser Parameter sollte grofler sein als die
Standardabweichung des Rauschsignals im Rontgenbild, jedoch kleiner als die
Grauwertverdnderung bei typischen Strukturen. Grofle Bereiche der Pattern In-
tensity des Differenzbildes und des Originalrontgenbildes sind gleich. Sie brauchen

daher nicht beriicksichtigt zu werden, es reicht die Differenz

APT,O’(Idiff) - Pr,a(ldiff) - Pr,a(]rb'nt)- (25)

Um diese Differenz zu berechnen, brauchen nur wenige Pixel mit einem Abstand
von maximal r Pixeln vom projizierten Voxel berechnet zu werden. Damit geht
nur ein kleiner Teil des Rontgen-Fluoroskopiebildes in die Berechnung ein und
die Rechenzeit verringert sich deutlich.

Nach den bisher gemachten Erfahrungen ist die Pattern Intensity beson-
ders robust im Hinblick auf zusdtzliche Strukturen im Projektionsgebiet des Wir-
bels wie Katheter, weitere Instrumente oder Strukturen des umliegenden Gewe-
bes. Diese Strukturen sind nur im Rontgenbild enthalten, nicht jedoch im CT-
Datensatz. Dieser Fakt fiihrt bei anderen AhnlichkeitsmaBen zu Stérungen und

moglicherweise zu einem falschen Registrierungsergebnis.
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2.4 Anforderungen

Aus der Geometrie fiir die korrekte Nachbildung des Prozesses der Rontgenbilder-
zeugung ergibt sich die Forderung nach einem Verfahren der Volumenvisualisie-
rung, das in der Lage ist, perspektivische Projektionen aus dem Volumendaten-
satz des CT-Bildes zu berechnen. Die Projektionsberechnung muf§ geometrisch
genau erfolgen, um korrekte Ergebnisse fiir die Registrierung zu erhalten. Ne-
ben der geometrischen Genauigkeit ist die Genauigkeit in den Grauwerten im
Projektionsbild sicherzustellen, da inkorrekte Grauwerte iiber die Optimierung
des AhnlichkeitsmaBes zu einem falschen Registrierungsergebnis fiihren. Ein vi-
suell guter Eindruck ist nicht ausreichend, da eine berechnete Projektion zwar
»gut® aussehen mag, jedoch die Grauwerte die Datenwerte trotzdem nicht kor-
rekt wiedergeben. Insbesondere kénnen Interpolationen wihrend der Berechnung
des Pseudo-Rontgenbildes zu verfilschenden Glattungen von scharfen Material-
grenzen fithren. Aus diesem Grund wurde das CT-Bild iiber ein Supersampling

neu berechnet, um derartige Effekte so klein wie moglich zu halten.

Um im klinischen Alltag praktikabel zu sein, muf} die Registrierung eine ho-
he Genauigkeit aufweisen und in sehr kurzer Zeit durchgefiihrt werden kénnen.
Die Zeitanforderungen liegen dabei im Bereich weniger Sekunden (weniger als
10-15s). Der im Abschnitt 2.3 beschriebene Algorithmus verlagert die generell
zeitaufwendigen Operationen der Bildaufbereitung in einen Vorverarbeitungs-
schritt, der lediglich einmal vor Beginn der Registrierung durchgefiihrt werden
muf}. Dadurch kann die Bildvorverarbeitung bereits vor der Operation geschehen,
einem Zeitpunkt, an dem die Zeitanforderungen nicht kritisch sind. Die eigent-
liche Berechnung der Transformationsparameter fiir die Registrierung erfolgt in
den Schritten 2 bis 5. Hier sind die Zeitanforderungen hoch. Die Gesamtrechenzeit
fiir die Registrierung sollte maximal 10 bis 15 Sekunden dauern, um im klinischen
Alltag anwendbar zu sein. Die Schritte 2 bis 5 werden wéhrend der Optimierung

viele Male durchlaufen, deshalb sind schnelle Verfahren zur Berechnung der Pro-
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jektion und des AhnlichkeitsmaBes erforderlich.

Da die im vorhergehenden Abschnitt beschriebene Berechnung der Pat-
tern Intensity schon auf ein kleines, notwendiges Gebiet beschrinkt wurde, wird
ein Grofiteil der Zeit bei der Registrierung fiir die Berechnung der perspekti-
vischen Projektion aus den Volumendaten verbraucht. Untersuchungen an der
bisherigen Implementierung des Verfahrens zur 2D/3D-Registrierung, die einen
einfachen Ray Caster zur Berechnung der perspektivischen Projektionen einsetzt,
zeigten, daf fiir die Projektionsberechnung ca. 80% der Rechenzeit benotigt wur-
den, withrend die Berechnung des AhnlichkeitsmafBes und die Optimierung in den
restlichen 20% der Rechenzeit erfolgen. Eine Beschleunigung des Projektions-

verfahrens wirkt sich daher deutlich auf die Gesamtrechenzeit aus.
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Kapitel 3

Volumenvisualisierung

Als Volumenvisualisierung bezeichnet man die Visualisierung von Daten, die in
einem Koordinatenraum gewonnen wurden. Hiufig handelt es sich dabei um ska-
lare Daten in einem dreidimensionalen (euklidischen) Raum. Ein typisches An-
wendungsgebiet der Volumenvisualisierung ist die medizinische Diagnostik. Medi-
zinische Bildgebungsverfahren wie die Computer-Tomographie (CT) oder die
Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) liefern dreidimensionale Aufnahmen des
Korpers eines Patienten. Derartige Datensétze von CT-Aufnahmen stehen auch
bei der 2D /3D-Registrierung zur Verfiigung, um daraus die bendtigten perspek-
tivischen Projektionen zu berechnen. Weitere Anwendungsgebiete der Volumen-
visualisierung finden sich in der Geographie und Geologie, der Biologie, der Physik

und anderen Wissenschaften.

Die Verfahren der Volumenvisualisierung lassen sich in bezug auf die zu-
grundeliegenden Techniken klassifizieren. In den folgenden Abschnitten wird eine
derartige Klassifikation vorgestellt und die einzelnen Verfahren hinsichtlich ih-
rer grundsitzlichen Eignung fiir die 2D /3D-Registrierung untersucht. Die Unter-
suchung erfolgt zunéichst theoretisch, bevor geeignete Verfahren ausgewéhlt wer-
den, die dann im weiteren Verlauf dieser Arbeit auf die praktische Problem-

stellung angewandt werden. Der Abschnitt 3.1 wendet sich den Grundlagen der

27
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Volumenvisualisierung zu. Die Rendering-Pipeline bei der Volumenvisualisierung
allgemein und bei der 2D/3D-Registrierung im speziellen wird im Kapitel 3.2
erldutert. Im Abschnitt 3.3 wird die Volumenvisualisierung mit Hilfe der Model-
lierung von Isoflichen behandelt. Wie die Untersuchungen zeigen, ist sie jedoch
fiir die vorliegende Problemstellung nicht geeignet. Anschliefend werden im Ab-
schnitt 3.4 verschiedene Verfahren des Direct Volume Rendering vorgestellt, auf
ihre Eignung untersucht und geeignete Verfahren fiir die Implementierung aus-

gewdhlt.

3.1 Grundlagen der Volumenvisualisierung

Grundlage fiir die Volumenvisualierung ist die Existenz von Volumendaten. Bei
diesen Daten handelt es sich um skalare und / oder vektorielle Datenwerte in
einem n-dimensionalen Raum. Die Punkte im Raum, an denen die Daten vorlie-
gen, im Folgenden kurz Datenpunkte genannt, konnen auf unterschiedliche Wei-
se verteilt sein, z. B. als regulire Wiirfelstruktur, als rechteckige Gitterstuktur
mit konstanten oder variablen Abstédnden zwischen den Gitterlinien, als regulére,
nichtrechteckige Gitterstukturen wie kurvilineare Gitter oder in einer freien An-
ordnung. Im Fall der 2D /3D-Registrierung liegt den Daten ein rechteckiges Gitter
mit konstanten, jedoch nicht notwendigerweise gleich grofien Abstéinden zwischen
den Gitterlinien in allen drei Dimensionen zugrunde.

Diese Volumendaten lassen sich mathematisch wie folgt beschreiben (vgl.

Hamann [18]): Es wird eine gegebene Funktion f nur auf dem Gebiet

D= {X = (.T,y,Z)T|.ZL‘ € [xminaxmaa:]ay € [ymin;ymaa:]; KAS [zminazmam]} (31)

betrachtet. Die Funktion wird an (n, + 1) x (n, 4+ 1) x (n, + 1) Gitterpunkten im
Gebiet D ausgewertet, wobei n,, n, bzw. n, die Gréfie des betrachteten Volumens

in x-, y- bzw. z-Richtung angeben. Visualisiert werden soll dann die Datenmenge
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der Gitterpunkte

{(@i, g, 2, f(Xiyyj,26)) | 0 =0,...,ng, j=0,...,ny, k=0,...,n,}. (3.2)

Die Auswertung der Funktion an den Gitterpunkten bewirkt eine Partition des

betrachteten Volumengebietes in einzelne Volumenelemente wie folgt

Ti = Tpin + 1% dr mit dxzw und i=0,...,n,
Vi = Ymin + J *dy mit dy = W und j=0,...,n, (3.3)
% = Zmin + kxdz mit dz = fme=fmn ynd k=0,...,n,.

Als Volumenelemente werden Zellen und Voxel unterschieden. Der Unter-
schied besteht darin, dafl Voxel homogene Bereiche beschreiben, d. h. dem gesam-
ten Bereich eines Volumenelements ein konstanter Wert zugewiesen ist, wihrend
Zellen inhomogene Bereiche reprisentieren. Liegen Zellen als Volumenelemente
vor, so werden Datenwerte innerhalb der Zelle durch Interpolation aus den Daten-
werten in den Eckpunkten der Zelle bestimmt. Haufig angewandte Interpolations-
verfahren sind die Néchster-Nachbar- (nearest neighbour) und die trilineare Inter-
polation, wobei letztere genauere Ergebnisse liefert, allerdings rechentechnisch
aufwendiger ist [4, 40]. Seltener wird die trikubische Interpolation angewandst,
die zwar noch genauer ist, jedoch zu deutlich hoheren Rechenzeiten auf Grund
des hoheren Rechenaufwandes fiihrt. Kommt es auf hohe Rechengeschwindigkeit,
sprich niedrige Rechenzeit an, so wird i. allg. die Nachster-Nachbar-Interpolation
gewahlt werden. Ansonsten stellt die trilineare Interpolation einen guten Kom-
promif} zwischen kurzer Rechenzeit und hinreichender Genauigkeit dar.

Die Zuweisung diskreter Werte zu Volumenbereichen bei Voxeln kann zu
Diskontinuitidten in der Représentation kontinuierlicher Datenwertfunktionen
fiihren, Zellen eignen sich hierfiir besser. Demgegeniiber besitzen Voxel den Vor-
teil einer kompakteren Reprédsentation, insbesondere wenn die Datenwerte aus
Messungen stammen, die einem Bereich einen festen Wert zuweisen wie bei den

medizinischen Bildgebungsverfahren.
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Datenaufbereitung

|

Klassifikation

T

Isoflichenextraktion Direct Volume Rendering
(Volume Modeling)

T

Rendering

Abbildung 3.1: Die Rendering-Pipeline bei der Volumenvisualisierung.

3.2 Die Rendering-Pipeline

Die Schritte, die bei der Volumenvisualisierung durchlaufen werden, lassen sich
in einer Renderingpipeline zusammenfassen (Abb. 3.1). Die Datenaufbereitung
beinhaltet allgemein die Datenerfassung einschliefilich der Konvertierung in ein
geeignetes Datenformat (bzw. Datenstruktur), die Datenvervollstindigung bzw.
-reduktion, gewisse Filteroperationen (z. B. Segmentierung bestimmer Volumen-
bereiche mittels Schwellwertangabe) und u. U. die Uberfiihrung der Daten auf ein
regulires Gitter, wenn ein solches bei der Datenerfassung nicht zugrunde lag, wie
dies z. B. bei den scattered data-Methoden der Fall ist. Fiir eine exakte Rekon-
struktion des Originalsignals aus den Datenwerten ist allgemein darauf zu achten,
daf} die Abtastrate grofler ist als die Nyquist-Rate. Dazu miissen hinreichend viele

Datenwerte im Volumen vorliegen.

Im Laufe der Visualisierung miissen die Datenwerte auf visuelle Parameter
wie Farbe (colour) und Transparenz (Durchlissigkeit, opacity) abgebildet werden.
Im Klassifikationsschritt werden zunichst jedem moglicherweise vorkommenden
Material derartige Werte zugeordnet. Dann wird fiir jedes Volumenelement die
(prozentuale) Verteilung der Materialien im Volumenelement berechnet. Daraus

kénnen dann die Farb- und Transparenzwerte jedes Volumenelementes ermittelt
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werden.

Bei den Verfahren des Volume Modeling mufi anschlieflend zunéchst eine
Extraktion von Isoflichen erfolgen, bevor diese im Renderingschritt dargestellt
werden konnen (Abschnitt 3.3). (Einige Autoren bezeichnen das Volume Mode-
ling in Analogie zur realistischen Bilddarstellung auch als Surface Rendering.)
Demgegeniiber entfillt bei den Verfahren des Direct Volume Rendering der Ex-
traktionsschritt und die klassifizierten Volumenelemente werden direkt zum Ren-
deringschritt weitergeleitet und ausgegeben (Abschnitt 3.4).

Fiir das vorliegende Problem der Berechnung perspektivischer Projektionen
bei der 2D/3D-Registrierung ergeben sich einige Verdnderungen in den einzelnen
Schritten der Rendering-Pipeline, wobei die Reihenfolge der Schritte als solche
unverdndert bleibt.

Bei der Aufbereitung der Daten miissen folgende Schritte durchlaufen wer-
den, die hier nur noch einmal zusammengefafit werden, da sie im Abschnitt 2.2
bereits ausfiihrlich beschrieben wurden. Sowohl die Daten des dreidimensionalen
CT-Bildes als auch des zweidimensionalen Fluoroskopiebildes liegen als Daten-
satz bestehend aus Grauwerten (skalare Daten) vor. Diesen Daten liegen jeweils
reguldre Gitterstrukturen zugrunde. Da die digital rekonstruierten Rontgenbilder
und die Originalrontgenbilder auf Grund des grofien Abstandes von einer Schicht
zur nichsten im CT-Bild eine unterschiedliche Schérfe aufweisen, wird das CT-
Bild zunéchst mit einem uniformen Filter geglittet und dann mit Hilfe eines
Supersamplings neu berechnet. Das Originalrontgenbild wird einem Subsampling
unterworfen, um dessen Auflosung derjenigen des CT-Bildes anzupassen und die
Rechenzeiten zu verringern. Weiterhin erfolgt in einem Vorverarbeitungsschritt
die Segmentierung des zu registrierenden Wirbels. Das Ergebnis dieser biniren
Klassifikation liegt in einem Datensatz fiir die weitere Verarbeitung vor. Abschlie-
Bend wird der durchschnittliche Grauwert der Voxel um den segmentierten Wirbel
berechnet und dieser Wert der Umgebung des Wirbels zugewiesen.

Eine Klassifkation der Voxel, d.h. eine Zuordnung von Farb- bzw. Grau-



32 KAPITEL 3. VOLUMENVISUALISIERUNG

werten und Transparenzen, erfolgte bereits bei der Erzeugung des CT- bzw.
Rontgenbildes, so dafi dieser Schritt bei der 2D/3D-Registrierung nicht mehr
durchgefiihrt werden muf}. Des weiteren konnen die Transparenzen aufler Be-
tracht gelassen werden, da bei der 2D/3D-Registrierung Pseudo-Rontgenbilder
aus den CT-Daten rekonstruiert werden. Dabei werden die Grauwerte des seg-
mentierten Volumens einfach entlang der Strahlen von der Rontgenquelle zu den
Pixeln der Projektionsebene aufsummiert, so dafl keine expliziten Sichtbarkeits-
bestimmungen notwendig sind. Alle Grauwerte besitzen somit das gleiche Gewicht
hinsichtlich der Bestimmung des Strahlintegrals und somit spielt die Gréfle des
Gewichts keine Rolle in den weiteren Berechnungen.

Fiir die 2D/3D-Registrierung ist das Volume Modeling, d.h. die Model-
lierung des Volumens mit Hilfe von Isoflichen, voraussichtlich keine geeignete
Methode. Im folgenden Abschnitt wird diese Vermutung ndher untersucht. Die
Methoden des Direct Volume Rendering, die in den anschliefenden Abschnitten
vorgestellt werden, erscheinen geeigneter. Beim Direct Volume Rendering entféllt
der Schritt ,, Isoflichenextraktion® in unserer Rendering-Pipeline und die Pipeline

schliefit mit dem Rendering ab.

3.3 Volume Modeling -

Modellierung von Flichen

Bei dieser Klasse von Verfahren zur Volumenvisualisierung werden zunéchst Fli-
chen aus den Volumendaten konstruiert, die dann im Renderingschritt darge-
stellt werden. Bei den Flichen handelt es sich typischerweise um Isoflichen, d. h.
Fliachen, die die rdumliche Position eines bestimmten Datenwertes im Volumen
widerspiegeln. Die in der Praxis hiufig zu 16sende Frage der Oberflichenextrak-
tion la83t sich als Spezialfall der Isoflichenextraktion ansehen. Zur Konstruktion

von Isofldchen ist z. B. ein Schwellwert anzugeben, anhand dessen die geometri-
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schen und topologischen Eigenschaften der Daten unterschieden werden konnen.
Vereinfachend lassen sich geometrische Eigenschaften als Eigenschaften verste-
hen, die die rdumliche Position der Datenwerte beschreiben, wéhrend topologi-
sche Eigenschaften die Zusammenhénge zwischen den Datenwerten beschreiben.
Die Schwellwertbestimmung ist jedoch alles andere als trivial und erfordert die
genaue Kenntnis derjenigen Datenwerte, die eine gewiinschte zu extrahierende
Eigenschaft repriasentieren. Als Beispiel sei an dieser Stelle auf die Schwierigkeiten
bei der Segmentierung bestimmter Organe in der medizinischen Bildverarbeitung
verwiesen.

Liegen Voxel als Volumenelemente vor, so werden die Voxel in die Klassen
yinnen“, Jauf* und ,auflen“ eingeteilt. Die Isofliche kann dann aus den ,auf*-
Voxeln konstruiert werden, z. B. durch polygonale Beschreibung der Oberflichen.
Ein Verfahren, das auf dieser Vorgehensweise beruht, jedoch nur zwischen den
Klassen ,,von Interesse“ und ,nicht von Interesse“ unterscheidet, sind die Cube-
rilles von Herman und Liu [20]. Ein anderes Verfahren ist das Contouring €&
Connecting [1, 16, 22]. Hierbei werden auf parallelen Schnitten durch das Daten-
volumen (z.B. den Schichten eines CT-Datensatzes) Isolinien erzeugt und diese
anschlieflend durch die Erzeugung eines Dreiecksnetzes miteinander verbunden.

Liegen Zellen als Volumenelemente vor, so werden zunéchst diejenigen Zel-
len bestimmt, die den Schwellwert enthalten. Anschlieflend erfolgt die stiickweise
Konstruktion der Isofliche in den gefundenen Zellen. Ein klassisches Beispiel
fiir diese Art von Verfahren ist das ,Marching-Cube“-Verfahren von Lorensen
und Cline [36]. Hierbei werden die Eckpunkte der Zelle anhand der Relation
ihrer Datenwerte zum Schwellwert klassifiziert (,,innen®, JauBlen“). Da sich die
grundsétzlich moglichen Félle, wie eine Isofliche in der Zelle liegen kann, durch
eine Fallunterscheidung voneinander trennen lassen, kann mit Hilfe der Klassi-
fikation der gerade vorliegende Fall bestimmt werden. Durch Interpolation der
Datenwerte in den Eckpunkten erhélt man eine Dreieckszerlegung der Isofliche

in der Zelle, d. h. eine polygonale Flachenbeschreibung.
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Es existieren noch weitere Verfahren, wie z. B. das Dividing- Cube-Verfahren
und das Marching-Tetrahedra-Verfahren, deren Beschreibung den Rahmen des
Abschnitts sprengen wiirde. Die oben detailierter beschriebenen Verfahren liefern
jedoch einen guten Einblick in die Vorgehensweise.

Generell hat die Modellierung von Flidchen den Vorteil, dafl sie mit der
klassischen Soft- und Hardware gerendert werden kann. Sie bietet weiterhin die
Moglichkeiten der interaktiven Steuerung durch Verédndern des Schwellwertes und
der kompakten Speicherung, z.B. als Octree. Nachteile sind die schon erwéhnte
schwierige Schwellwertbestimmung, die binére Klassifikation in Volumenbereiche
von Interesse und nicht von Interesse, der Verlust feiner Details und die hohe
Rechenintensitéit der Isoflichenextraktion. Anwendungen des Volume Modeling
liegen u.a. bei der Fertigung von Modellen (z.B. in der Prothetik) oder der ex-
pliziten Bestimmung der Gréfle von Objekten (z. B. Tumore).

Grundsitzlich sind die Verfahren des Volume Modeling nicht fiir unser Pro-
blem der Berechnung perspektivischer Pseudo-Rontgenbilder geeignet, da die ex-
trahierten Flichen immer die Position nur eines Datenwertes (des Schwellwertes)
widerspiegeln (auer bei den Cuberilles, wo ebenso ,innere“ Datenwerte vor-
liegen). Bendtigt wird jedoch fiir die Berechnung der Projektion ein Verfahren,
das das Durchdringen der Rontgenstrahlen durch das Volumen nachbildet. Daher
kommen fiir die vorliegende Arbeit nur die Methoden des Direct Volume Rende-

ring in Betracht, die im folgenden Abschnitt nidher vorgestellt werden.

3.4 Direct Volume Rendering

Beim Direct Volume Rendering wird direkt aus den Volumendaten eine visuelle
Reprisentation erzeugt, so dafl in der Rendering-Pipeline der Schritt der Erzeu-
gung einer geometrischen Zwischenstruktur (Isoflichenextraktion) entfiillt, wie
er noch beim Volume Modeling nétig war. Gleichzeitig mdchte man anstelle der

Auswahl bestimmter Datenwerte und der Darstellung ihrer raumlichen Position
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eine kontinuierliche Darstellung des Datenvolumens erhalten.

Das Volumen wird als ein durchgehender Materialblock dargestellt, in dem
die inneren Volumenelemente ebenfalls zum Endbild beitragen. Nach Wilhelms
[57] lassen sich die Schritte des Direct Volume Rendering wie folgt systemati-
sieren. Im ersten Schritt wird mit Hilfe einer Transformation eine Beziehung
zwischen dem Datenraum mit dem betrachteten Volumen und dem Darstellungs-
raum mit der Projektionsebene hergestellt. Dabei lassen sich die folgenden bei-
den Moglichkeiten unterscheiden: entweder wird der gesamte Datenraum in den
Darstellungsraum transformiert und das Datenvolumen mittels Resampling im
Darstellungsraum neu abgetastet, wie dies bei den Bildraumverfahren der Fall
ist (Abschnitt 3.4.1), oder jedes Volumenelement wird einzeln vom Daten- in den
Darstellungsraum transformiert, wie es bei den Objektraumuverfahren geschieht
(Abschnitt 3.4.2). Im néchsten Schritt werden die Datenwerte auf die visuellen
Parameter Farbe und Transparenz abgebildet. Im dritten Schritt werden die Bei-
trage der einzelnen Volumenelemente zur Projektion berechnet. Je nach Lage und
Ausrichtung des Datenraumes zum Darstellungsraum triagt ein Volumenelement
zu einem oder mehreren Pixeln des Endbildes bei. Im vierten und letzten Schritt
erfolgt die Komposition der Beitriage zur Bestimmung der Pixelwerte. Diese Kom-
position wird hiufig mit dem Operator von Porter und Duff [45] oder durch ein
Alpha-Blending durchgefiihrt.

Durch Beriicksichtigung aller Datenwerte fiir die Darstellung entfillt
das Problem einer korrekten bindren Klassifikation in Volumenelemente von
bzw. nicht von Interesse. Das Direct Volume Rendering eignet sich sehr gut,
um innere Strukturen sichtbar zu machen. Feine Details gehen nicht verloren.
Nachteilig wirkt sich der allgemein hohe Rechenaufwand aus, der abhingig von
der Grofle des betrachteten Volumens ist, da jedes Volumenelement in die Berech-
nungen eingeht. Je nach Verfahren lassen sich jedoch Parallelisierungen nutzen,
so daf} dieser Nachteil durch eine entsprechende Hardware beseitigt bzw. gemil-

dert werden kann. Problematisch ist ebenso die Kombination der Volumendaten
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mit geometrischen Daten (geometrische Primitive), fiir die die Daten zunichst
in eine einheitliche Datenstruktur iiberfiihrt werden miissen. Es sei hier nur auf
die Moglichkeiten des Volume Modeling und der 3D-Scankonvertierung bzw. des
hybriden Raytracers von Levoy [33] hingewiesen, die in dieser Arbeit jedoch nicht
ndher betrachtet werden, da sich die Frage der Kombination von Volumendaten
und geometrischen Daten fiir die 2D/3D-Registrierung nicht stellt.

Héufig wird das entstehende wolkenartige, unklare Bild als Nachteil an-
gefiihrt. Derartige semitransparente Bilder sind unter Umstidnden nur schwer zu
interpretieren. Auflerdem kénnen kleine Verdnderungen der Transparenzfunktion
zu groflen Verdnderungen im Bild fiihren. Fiir die Berechnung perspektivischer
Pseudo-Rontgenbilder erscheinen die Verfahren jedoch prinzipiell gut geeignet,
da sie die Moglichkeit bieten, alle Datenwerte bei der visuellen Représentation zu
beriicksichtigen. Die folgenden Abschnitte stellen die géngigsten Verfahren vor
und untersuchen ihre Anwendbarkeit auf das vorliegende Problem. Insbesondere
sind dabei die Genauigkeit und die Geschwindigkeit der Verfahren zu betrachten,
da diese die beiden Hauptanforderungen bei der 2D /3D-Registrierung darstellen.

3.4.1 Bildraumverfahren - Ray Casting

Bei den Bildraumverfahren werden ausgehend von jedem Pixel des Endbildes
Strahlen in den Datenraum geschossen. Man bezeichnet die Bildraumverfahren
daher auch als Riickwirtsprojektionen, da die Strahlen nicht wie in der Natur
von der Lichtquelle bzw. den Objekten ausgehen, sondern vom Augpunkt aus.
Die Strahlen werden bei der Traversierung des Datenvolumens verfolgt. Die Ab-
bildung 3.2 zeigt die Geometrie bei den Bildraumverfahren. Die Farb- und Trans-
parenzwerte der durch einen Strahl getroffenen Volumenelemente werden bei der
Berechnung des Pixelwertes in der Projektion beriicksichtigt. Damit entspricht
dieses Verfahren dem Ray Casting, das aus der Erzeugung realistischer Bilder

bekannt ist [23, 30, 54]. Die Verfolgung weiterer Strahlen aus der Reflexion von
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Abbildung 3.2: Die Geometrie und Funktionsweise von Bildraumverfahren. Links fiir
Parallelprojektionen, rechts fiir perspektivische Projektionen. D bezeichnet das Daten-
volumen, S die Strahlen, P die Projektionsebene und C das Projektionszentrum bei
perspektivischer Projektion.

Bilde Lookup-Tabellen fiir Farb- und Transparenzwerte;
FOR jeden Pixel in y-Richtung
FOR jeden Pixel in x-Richtung

{

Schiefle einen Strahl vom Augpunkt durch das Pixelzentrum
in das Datenvolumen;

Transformiere Strahl in Datenraum;

FOR jedes getroffene Volumenelement

{

Berechne Beitrag zum Pixel;
Addiere Beitrag zum Pixel;

Abbildung 3.3: Pseudo-Programmcode eines einfachen Ray Casters.

Strahlen an den Volumenelementen macht beim Direct Volume Rendering nur

wenig Sinn und wird daher i.allg. nicht angewandt.

Beim Ray Casting werden folgende Schritte durchlaufen (Abb. 3.3):
zundchst miissen die geschossenen Strahlen und das Datenvolumen in einen ein-
heitlichen Raum transformiert werden. Im néchsten Schritt werden den Daten-
werten der Volumenelemente Farb- und Transparenzwerte zugewiesen. Aus Effek-
tivitédtsgriinden werden hierzu Klassifikations-Lookup-Tabellen genutzt. Der drit-
te Schritt beinhaltet die Strahlverfolgung im Datenvolumen, die Berechnung
der getroffenen Volumenelemente und die Auswertung ihrer Farb- und Trans-

parenzwerte.
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Die Auswertung der Farb- und Transparenzwerte bei der Strahlverfolgung
kann auf unterschiedliche Art und Weise erfolgen. Entweder wird das Datenvolu-
men entlang des Strahls mit dquidistanter Schrittweite abgetastet (uniform point
sampling, Levoy [30]) oder es werden die Ein- und Austrittspunkte des Strahls im
Volumenelement berechnet und eine Gewichtung der im Volumenelement enthal-
tenen Werte entsprechend der Strahllinge im Volumenelement vorgenommen. Die
erste Methode bietet den Vorteil eines regelméafligen Abtastschemas, das zu einer
hoheren Geschwindigkeit fiithrt. Dafiir wird jedoch an mehr Punkten abgetastet
als bei der zweiten Methode. Diese zweite Methode hat zwar den Vorteil, dafl an
weniger Punkten abgetastet wird, dafiir ist aber der Aufwand fiir die Bestimmung
der Ein- und Austrittspunkte zu beriicksichtigen. Bei der Abtastung ist generell
auf die Einhaltung des Nyquist-Theorems zu achten.

Liegen Voxel als Volumenelemente vor, so kann einfach auf die bestimm-
ten Farb- und Transparenzwerte zugegriffen werden, um den Pixelbeitrag zu be-
rechnen, da Voxel homogene Volumenbereiche reprisentieren. Liegen Zellen vor,
so mufl man entweder interpolieren oder auf andere Weise den Pixelbeitrag be-
stimmen (minimaler oder maximaler Wert, Durchschnittswert, etc.). Abschlie-
Bend erfolgt die Komposition der Beitridge zum Pixelwert. Dabei unterscheidet
man grundsétzlich zwischen der front-to-back-Komposition und der back-to-front-
Komposition.

Bei der ersteren werden die Daten nacheinander von vorn nach hinten zu-
sammengetragen. Diese Vorgehensweise bietet eine bessere Orientierung, jedoch
werden innere oder weiter entfernt liegende Teile des Datenvolumens eventuell
nicht deutlich sichtbar, da sie von nidheren Strukturen verdeckt werden. Um sich
die front-to-back-Komposition besser zu veranschaulichen, kann man sich einen
zunéchst nebelverhiillten Berg vorstellen. Je weiter sich der Nebel zuriickzieht,
desto klarer wird der Blick auf den Berg. Das Zuriickziehen des Nebels entspricht
dem Voranschreiten bei der Traversierung des Volumens. Weiterhin bietet diese

Art der Komposition die Mo6glichkeit der Beschleunigung der Berechnungen, da
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ein Pixel ab einem gewissen akkumulierten Transparenzwert (ca. 96% undurch-
sichtig) vom menschlichen Auge als undurchsichtig wahrgenommen wird und so-
mit weitere Datenwerte fiir diesen Pixel nicht beriicksichtigt werden miissen. Da-
mit begrenzt man die Strahllinge je nach Wert der akkumulierten Transparenz.
Das Verfahren wird als vorzeitiger Strahlabbruch bezeichnet (early ray termina-
tion, Levoy [32]).

Die back-to-front-Komposition bietet den Vorteil, dafl bei der sukzessi-
ven Bestimmung des Endbildes alle Volumenelemente einmal vor den bis da-
hin beriicksichtigten Volumenelementen ausgegeben werden und somit zunéchst
ebenfalls Teile sichtbar sind, die spéter von néiherliegenden Strukturen verdeckt
werden. Fiir die Berechnung perspektivischer Projektionen bei der 2D /3D-Regi-
strierung ist diese Unterscheidung unerheblich, da erstens nur das Endbild von
Interesse ist und zweitens alle Datenwerte entlang eines Strahls beriicksichtigt
werden miissen, um den Prozel der Rontgenbilderzeugung korrekt nachzubilden.
Damit entfillt ebenso die Moglichkeit der Begrenzung der Strahlldnge fiir unser
Problem.

Das Ray-Casting-Verfahren liefert qualitativ gute Bilder. Allerdings ist
darauf zu achten, die Abtastrate entsprechend der Nyquistrate zu wahlen, um
Aliasingeffekte zu vermeiden. Ein allgemeiner Nachteil der Bildraumverfahren
ist allerdings die beliebige Richtung, in der Strahlen das Volumen durchlaufen
kénnen. Dadurch kann der Zugriff auf die Volumenelemente nicht in der Reihen-
folge ihrer Anordnung im Speicher erfolgen, was einen héheren Aufwand fiir die
Berechnung der Position der Abtastpunkte im Volumen und fiir die Adrefarith-
metik im Vergleich zu den Objektraumverfahren zur Folge hat.

Das Ray-Casting-Verfahren ist sowohl fiir Parallel- als auch fiir perspektivi-
sche Projektionen einsetzbar. Damit ist es fiir die 2D/3D-Registrierung geeignet.
Im allgemeinen bietet eine perspektivische Projektion eine hohere Realitdtsnihe
und vermittelt einen Tiefeneindruck. Demgegeniiber ist der Rechenaufwand deut-

lich hoher, da aus der Position eines Volumenelementes nicht die Position aller
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anderen Volumenelemente inkrementell ableitbar ist, wie dies bei der Parallel-
projektion der Fall ist. Weiterhin ist die ungleichméfige Volumenabtastung ein
Problem. Das bedeutet, dafl mit zunehmender Entfernung von der Quelle die
Strahlen immer stirker auseinanderlaufen, so dal bestimmte Volumenelemente
nicht mehr erfaft werden. Es kommt zu einem Informationsverlust. Sakas [47]
schlidgt hierzu die Approximation des Datenvolumens durch Volumenelemente
wechselnder Grole vor (pyramidical volume sampling). Fiir die Nachbildung des
Rontgenprozesses bei der 2D/3D-Registrierung stellt sich dieses Problem jedoch
nicht, da bei der echten Rontgenbilderzeugung die Strahlen ebenfalls divergieren
und somit bestimmte Bereiche nicht erfafit werden. Weiterhin erscheint die gute
Qualitédt und damit hohe Genauigkeit des Ray-Casting-Verfahrens von Vorteil. Es
wurde daher im Softwarepaket fiir die 2D/3D-Registrierung implementiert und

genau untersucht (vgl. Abschnitt 5.1.1).

3.4.2 Objektraumverfahren

Im Gegensatz zu den Bildraumverfahren wird bei den Objektraumverfahren von
den Volumenelementen ausgegangen und ihre Projektion auf die Bildebene be-
rechnet. Lassen sich die Bildraumverfahren als Riickwirtsprojektionen betrach-
ten, so handelt es sich bei den Objektraumverfahren um Vorwértsprojektionen,
die die Daten auf die Bildebene abbilden. Bei diesen Methoden der Volumen-
visualisierung, die oft vereinfachend Projektionsverfahren genannt werden, wer-
den die Volumenelemente eines nach dem anderen behandelt, d. h. Voxel fiir Voxel
bzw. Zelle fiir Zelle. Fiir jedes Volumenelement werden die Bildpixel bestimmt, auf
die es projiziert wird. Die Abbildung 3.4 zeigt die Geometrie bei den Objektraum-
verfahren. Die Projektionsverfahren nutzen Kohérenzen aus, wenn ein Volumen-
element gleich auf mehrere Pixel abbildet. Auflerdem konnen sie Aliasingeffekte
verhindern, da sie kein Pointsampling wie beim Ray Casting durchfiihren. An-

schlielend werden die Beitrdge zu den betroffenen Pixeln berechnet und zum



3.4. DIRECT VOLUME RENDERING 41

P P

Abbildung 3.4: Die Geometrie und Funktionsweise von Objektraumverfahren. Links
fiir Parallelprojektionen, rechts fiir perspektivische Projektionen. D bezeichnet das Da-
tenvolumen, S die Strahlen und P die Projektionsebene.

FOR jeden Voxel oder jede Zelle
{

Berechne Pixel, auf die Voxel oder Zelle projiziert wird;
FOR jeden Pixel, auf den projiziert wird

{

Berechne Beitrag zum Pixel;
Addiere Beitrag zum Pixel;

Abbildung 3.5: Pseudo-Programmcode eines Objektraumverfahrens.

bisherigen Bild hinzuaddiert (compositing). Abbildung 3.5 zeigt den Pseudo-

Programmcode eines Objektraumverfahrens.

In der Vergangenheit wurden verschiedene Verfahren vorgeschlagen, so u. a.
von Upson und Keeler [54], Westover [56] und Wilhelms und van Gelder [59].
Upson und Keeler interpretieren die Volumenelemente als Zellen und nutzen tri-
lineare Interpolation, um Datenwerte innerhalb einer Zelle berechnen zu kénnen.
Dadurch umgehen sie den Nachteil der diskreten Datenwertreprasentation durch
Voxel, die zu Diskontinuitéiten in der Darstellung fiihren kann. Eine sogenannte
Zellebene wandert von vorn nach hinten durch das Volumen. Innerhalb der Ebene
wird wiederum mit der Zelle begonnen, die den kleinsten Abstand zum Betrachter
aufweist. Nach Abarbeitung dieser Startzelle kénnen die Zellen in der Nachbar-
schaft besucht und abgearbeitet werden. Dabei geht man diagonal ausgehend von

der Startzelle durch die Zellebene hindurch, bis alle Zellen abgearbeitet sind. Dies
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hat den Vorteil, dafl nach Berechnung des Beitrags der Startzelle mehrere Zellen
parallel abgearbeitet werden kénnen, da sich ihre Projektionen nicht iiberlappen.
Um die zu bearbeitende Zelle wird anschliefend eine Bounding Box gelegt, die-
se auf die Bildebene geklippt, und fiir jede betroffene Pixellinie (Scanlinie) des
Endbildes erhilt man den Pixelabschnitt, auf den die Zelle projiziert wird. Durch
jede derartige Scanlinie wird nun eine Ebene senkrecht zur Bildebene durch die
Zelle gelegt. Die Projektion des dabei entstehenden Schnittpolygons der Zelle mit
der Schnittebene unterteilt den zuvor berechneten Pixelabschnitt in maximal 5
Teilabschnitte. Fiir jeden Abschnitt werden die Farbwerte berechnet und im End-
bild akkumuliert (front-to-back-Komposition). Die Abarbeitung Zelle fiir Zelle ist
analog zum bekannten Z-Buffer-Verfahren und ebenso in Hardware implemen-
tierbar und parallelisierbar. Daher leitet sich auch der Name des Verfahrens von
Upson und Keeler ab: V-Buffer. Das Verfahren arbeitet sowohl fiir parallele wie
perspektivische Projektionen.

Im Gegensatz zu Upson und Keeler interpretiert Westover die Volumenele-
mente als Voxel. Um das Endbild korrekt zu berechnen, muf§ das Originalsignal
genau aus den Datenwerten rekonstruiert werden. Westover betrachtet diese Re-
konstruktion als das Verteilen der Energie jedes Datenwertes in den ihn umge-
benden Raum. Die Datenwerte sind Einflulzentren mit abnehmendem Einfluf}
bei zunehmenden Abstand. Diese Situation spiegelt sich im verwendeten Rekon-
struktionsfilter wider, der eine kugelférmige Gestalt besitzt. Um die Beitrige zu
einem Pixel zu finden, muf} der Filter (0.B.d. A.) iiber den Bereich der z-Werte
der Datenpunkte integriert werden, die auf den Pixel projizieren. Dazu wird die
Projektion des Rekonstruktionsfilters in der Bildebene berechnet, der sogenannte
FuBabdruck (footprint). Dieser Fuabdruck ist unabhéingig von den tatséchlichen
Datenwerten und ist einzig und allein durch die Lage und Orientierung des Voxels
zur Bildebene bestimmt. Bei Parallelprojektion ist der Fuflabdruck fiir alle Voxel
gleich, bei perspektivischer Projektion jedoch nicht. Er muf} jeweils neu berech-

net werden. Mit Hilfe des Fulabdrucks erfolgt dann die ,,Energie“-Verteilung der
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Voxel, indem der Fuflabdruck iiber die Bildebene geschoben wird und die Bei-
trage auf die betroffenen Pixel verteilt werden. Dabei stimmt das Zentrum des
Fuflabdrucks immer mit dem projizierten Voxelzentrum iiberein.

Die Arbeitsweise des Fuflabdrucks funktioniert analog zum bekannten 7Tez-
ture Mapping, allerdings in entgegengesetzter Richtung. Dort wird ein Pixel in
den Texturraum abgebildet und alle Texturpunkte, die im Fulabdruck des Pixels
liegen, werden gewichtet und daraus der Pixelwert berechnet. Hier dient der Fuf3-
abdruck dazu, den Beitrag eines Datenpunktes auf jeden Pixel im Bereich des
Fuflabdrucks abzubilden. Die Bestimmung des Fuflabdrucks, das Sampling der
Fulabdruckfunktion und das Verteilen der Beitrige werden Splatting genannt.
Westover bezeichnet das Verfahren daher auch als Splatting-Verfahren. Die Bild-
qualitdt wird wesentlich von der Grofle des Filters bestimmt. Bei perspektivischen
Projektionen erfolgt eine Approximation der Projektion des ellipsoidenférmigen
Rekonstruktionsfilters (im Gegensatz zum kugelférmigen Filter bei der Parallel-
projektion) in der Bildebene durch eine Ellipse. Der hierbei entstehende Fehler
ist jedoch gering. Zur Betrachtung der Genauigkeit anderer Filter sei an dieser
Stelle auf [40] verwiesen.

Beim Zellprojektionsverfahren von Wilhelms und van Gelder [59] werden
die Volumenelemente wieder als Zellen betrachtet. Das Verfahren beruht dar-
auf, eine Schablone (template) fiir die Form und Orientierung der Projektion
einer Zelle zu finden, die sogenannte generische Zelle. Bei der Parallelprojektion
ist die Projektion jeder Zelle die exakte geometrische Kopie der Projektion je-
der anderen Zelle. Sie kann durch Translation aus der generischen Zelle erzeugt
werden. Bei perspektivischer Projektion mufl die Projektion fiir jede Zelle neu
berechnet werden. Die generische Zelle kann je nach Typ in maximal 7 Sub-
zellen zerlegt werden. Die Subzellen sind Polyeder, deren drei- oder viereckige
Vorder- und Riickseiten auf dieselben Bildpixel projiziert werden. Zunéchst er-
folgt die Bestimmung der Datenwerte in den Subzelleneckpunkten der Vorder-

und Riickseite, dann die Integration in die Tiefe, d.h. die Berechnung der Farb-
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und Transparenzwerte innerhalb der Subzelle zwischen Vorder- und Riickfliche.
Fiir die Integration in die Tiefe schlagen Wilhelms und van Gelder verschiedene
Methoden vor, so z. B. eine einfache Durchschnittsbildung zwischen Vorder- und
Riickfliche und komplexere Integrationsmethoden, die sich in ihrer Genauigkeit
und Komplexitdt voneinander unterscheiden. Anschlieflend erfolgt die Ausgabe
der Subzellen. Dabei werden die einzelnen Pixelwerte interpoliert und im Bild
akkumuliert. Die Interpolation der Pixelwerte kann z.B. mit einer erweiterten
Gouraud-Schattierung durchgefiihrt werden, bei der neben den Farbwerten auch
die Transparenzen bilinear interpoliert werden. Die abschliefende Komposition
der Beitrige erfolgt mit dem von Porter und Duff [45] vorgeschlagenen Operator
in Abhéngigkeit von der gewihlten Traversierungsordnung durch das Volumen
(front-to-back oder back-to-front).

Abschlielend 148t sich zusammenfassen, dafy die hier vorgestellten Projek-
tionsverfahren sowohl die parallele als auch die perspektivische Projektion unter-
stiitzen. Ebenso unterstiitzen sie sowohl die front-to-back- als auch die back-to-
front-Traversierung des Volumens und die front-to-back- bzw. die back-to-front-
Komposition des Bildes, die jedoch fiir die vorliegende Problemstellung unerheb-
lich ist, da auf Grund der Nachbildung des Rontgenprozesses Beschleunigungs-
methoden wie das vorzeitige Beenden der Strahlverfolgung nicht genutzt werden
kénnen. Es wird von verschiedenen Autoren angefiihrt, dafl die Objektraumver-
fahren durch die Ausnutzung von Kohérenzen schneller sind als die Bildraumver-
fahren. Jedoch beruht ein Grofiteil der erzielten Geschwindigkeitssteigerung auf
der Ausnutzung der Gleichheit des Projektionsbildes jedes Volumenelements bei
der Parallelprojektion. Fiir die bei der 2D /3D-Registrierung benétigte perspekti-
vische Projektion ergibt sich fiir jedes Volumenelement ein anderes Projektions-
bild, das folglich jedesmal neu berechnet werden muf}. Es verbleibt der Vorteil,
daf} der Beitrag eines Volumenelements gleich auf alle betroffenen Pixel verteilt
werden kann und somit jedes Volumenelement nur einmal angefafit werden mu#f.

Dieser Vorteil wird jedoch mit einem héheren Aufwand fiir die Berechnung des
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Projektionsbildes jedes Volumenelements erkauft. Davon unberiihrt zeigt sich die
hohe Qualitit und Genauigkeit der Verfahren, da kein Pointsampling wie beim
Ray Casting durchgefiihrt wird, sondern der Prozefl der Verteilung von Ener-
gie (Licht) im Raum modelliert wird. Damit ist die Gefahr von Aliasingeffekten
weitaus geringer als etwa beim Ray Casting.

Auf Grund der komplizierten und damit rechenintensiven Berechnung des
Projektionsbildes jedes Volumenelements bei der perspektivischen Projektion
wurde auf eine Implementierung eines Projektionsverfahrens fiir die 2D/3D-
Registrierung verzichtet, da es eine nicht so hohe Geschwindigkeit wie das im
folgenden Abschnitt vorgestellte Verfahren der Shear- Warp-Faktorisierung ver-

sprach.

3.4.3 Hybride Verfahren - Shear-Warp-Faktorisierung

Als hybride Verfahren werden Verfahren bezeichnet, die die Vorgehensweisen
zweier oder mehrerer Methoden kombinieren und bestimmte Eigenschaften aus-
nutzen, um entweder bessere Gesamteigenschaften oder die Eignung fiir ein spe-
zielles Problem als Ergebnis zu erhalten. Bekannt ist u.a. der hybride Raytracer
von Levoy [33], der die Kombination von geometrischen Daten (geometrischen
Primitiven) mit Volumendaten ermdglicht. Hierzu wird ein Raytracing-Verfahren
verwendet, das abwechslend im Datenvolumen und in der geometrisch modellier-
ten Szene abtastet. In dieser Arbeit wird jedoch nicht nidher auf dieses hybride
Verfahren eingegangen, da es keine Losung fiir das vorliegende Problem liefert.
Im Folgenden wird das hybride Verfahren zum schnellen Volume Rendering
unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung der Viewing-Transformation
von Lacroute und Levoy beschrieben [24]. Es vereint die Vorteile der Bildraum-
und Objektraumverfahren zu einem neuen Verfahren. Bildraumverfahren besit-
zen den Vorteil, dafl sie das Endbild Pixel fiir Pixel und damit scanlineweise

aufbauen. Dafiir ist die Berechnung der vom Strahl getroffenen Volumenelemente
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vergleichsweise kompliziert (vgl. Abschnitt 3.4.1). Objektraumverfahren hingegen
konnen zwar scanlineweise auf die Volumenelemente im Datenvolumen zugreifen,
jedoch ist die Berechnung der Projektion des Rekonstruktionsfilters nicht tri-
vial (vgl. Abschnitt 3.4.2). In beiden Fillen beruhen die Schwierigkeiten auf der
willkiirlichen Art der Abbildung der Datenpunkte vom Objektraum in den Dar-
stellungsraum, d. h. der freien Wahl des Blickpunktes und der Blickrichtung und
der damit beschriebenen Viewing-Transformation. Wie der Name bereits aussagt,
beruht das neue Verfahren auf der Faktorisierung der Viewing-Transformation
Myiew in eine Scherung (shear) S parallel zu den Schichten der Volumendaten

und in eine Verzerrung (warp) Myarp -
Myiew = Myary - S - P. (3.4)

Hierbei beschreibt P eine Permutationsmatrix, die das Koordinatensystem trans-
poniert, so dafl die Z-Achse grundsétzlich die prinzipielle Blickrichtung darstellt.
Prinzipielle Blickrichtung bedeutet die Achse des Volumens, die am ,,meisten par-
allel“ zur gewéhlten Blickrichtung verlduft. Mathematisch ausgedriickt, handelt
es sich bei der prinzipiellen Blickrichtung um diejenige Achse des Volumens, bei
der das Skalarprodukt aus dem Vektor, der die Lage der Achse beschreibt, und
dem momentanen Blickrichtungsvektor den gréfiten Wert annimmt.

Die Vorgehensweise der Faktorisierung wurde in der Vergangenheit bereits
von verschiedenen Autoren genutzt und beruht auf der Moglichkeit, eine affine
Transformation in drei Scherungen zu zerlegen [9, 10, 19, 48, 53]. Mit Hilfe der
Scherung wird das Volumen vom Datenraum in einen Zwischenraum transfor-
miert, den sogenannten gescherten Objektraum (sheared object space). In diesem
Raum sind durch Konstruktion alle Sichtstrahlen parallel zur dritten Koordina-
tenachse (Tiefe) ausgerichtet. Nun kann im Zwischenraum mittels Parallelpro-
jektion ein zweidimensionales Zwischenbild berechnet werden. Die Abbildung 3.6
zeigt die Lage des Zwischenbildes. Hierbei kann das gescherte Volumen Zeile fiir

Zeile und Schicht fiir Schicht von vorn nach hinten durchlaufen und die Da-
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Rontgenquelle
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Zwischenbild

CT-Volumen

Projektionsebene

Abbildung 3.6: Die Lage des Zwischenbildes in der Geometrie zur 2D/3D-
Registrierung.

tenwerte kénnen im Zwischenbild akkumuliert werden. Abschlieflend wird dieses
Zwischenbild mit einer zweidimensionalen Verzerrungsoperation in das Endbild
iiberfithrt. Sowohl bei der Berechnung des Zwischenbildes als auch beim abschlie-
Benden Warp ist ein Resampling notwendig, da die Scherungs- und Verzerrungs-
parameter i. allg. keine ganzzahligen, sondern reelle Werte sind. Der Algorithmus

fiir einen einfachen Volumenrenderer besteht aus folgenden Schritten:

1. Transformation des Volumens in den gescherten Objektraum geméf S.
Dabei Resampling jeder Schicht.
Bei perspektivischer Projektion mufy des weiteren jede Schicht skaliert wer-
den, damit die Sichtstrahlen im Zwischenraum parallel verlaufen.
P beschreibt die prinzipielle Blickrichtung und damit die Ebene, zu der alle
Schichten parallel liegen.

2. Berechnung des Zwischenbildes: Traversierung des Volumens in front-to-

back-Ordnung. Akkumulation mittels des Operators von Porter/Duff [45].

3. Transformation des Zwischenbildes in den Bildraum geméfl der Verzerrung

Myarp- Ergebnis ist das korrekte Endbild.
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FOR zp =1 TO Tiefe des Volumens
FOR y; =1 TO Hohe des Zwischenbildes
FOR z; =1 TO Breite des Zwischenbildes

{
Verschiebe und skaliere Schicht zp entsprechend S;
FOR jeden Voxel (zo,y0,20) im Bereich des Resamplingfilters (z;, ;)
Berechne Pixelbeitrag des Voxels zum Zwischenbildpunkt (z;, y;);
}

Abbildung 3.7: Pseudo-Programmcode des Shear-Warp-Verfahrens.

Der Algorithmus fiir die Parallelprojektion wurde zuerst von Cameron und Un-
drill [9] beschrieben, die Erweiterung auf perspektivische Projektionen stammt
von Lacroute und Levoy [24].

Der Pseudocode fiir die Erzeugung des Zwischenbildes, d. h. Berechnung der
Pixelbeitrige und Komposition, ist in Abbildung 3.7 dargestellt.

Die Schleifenanordnung erlaubt in Kombination mit der Shear-Warp-
Faktorisierung die Traversierung des Datenvolumens Zeile fiir Zeile und Schicht
fiir Schicht im Objektraum, wobei der Resamplingfilter fast identisch ist mit dem
Filter der Bildraumverfahren. Der einzige Unterschied beim Filter besteht dar-
in, dafl die meisten Bildraumverfahren einen dreidimensionalen Resamplingfilter
benutzen und keinen zweidimensionalen Filter wie hier.

Die Transformation des Volumens in den gescherten Objektraum hat drei
geometrische Eigenschaften, die die Komposition der Pixelbeitrége entscheidend

vereinfachen:

1. Die Zeilen des Zwischenbildes sind parallel zu den Zeilen des Datenvolu-

mens.

2. Alle Voxel in einer Schicht werden mit dem gleichen Faktor skaliert. Die-
ser Faktor ist bei der Parallelprojektion fiir alle Schichten gleich grof3, bei
der perspektivischen Projektion driickt er die perspektivische Verkleine-
rung aus und wird mit zunehmendem Abstand vom Blickpunkt gréfler. Der

konstante Faktor bei der Parallelprojektion kann insbesondere den Wert 1
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annehmen, was zu einer 1-1-Abbildung zwischen den Voxeln und den Pixeln

des Zwischenbildes fiihrt.

3. Die Sichtstrahlen verlaufen im gescherten Objektraum parallel zur dritten

Koordinatenachse (Tiefe).

Auf Grund der Parallelitdt der Zeilen im Volumen und im Zwischenbild kénnen
die Bild- und Volumenstrukturen beide scanlineweise durchlaufen werden. Dabei
eroffnet sich gleichfalls die Moglichkeit der Nutzung von Datenstrukturen, die
rdaumliche Kohérenzen in den Daten ausnutzen, wie z. B. Octrees und Lauflingen-
kodierungen (vgl. Abschnitt4.1). Bei der perspektivischen Projektion miissen die
Schichten skaliert werden, damit die Sichtstrahlen im gescherten Objektraum
parallel verlaufen. Die vorderste Schicht (d.h. die Schicht mit dem kleinsten Ab-
stand zum Blickpunkt) wird dabei mit einem Faktor 1 skaliert. Die weiter entfern-
ten Schichten werden mit einem Faktor 1/(1 + s k/d) multipliziert, wobei s den
Schichtabstand, & die Schichtnummer und d den Abstand der vordersten Schicht
vom Blickpunkt definieren. Auf diese Weise ist sichergestellt, dafl keine Schicht
iiber ihre gegebene Auflosung vergrofiert werden muf, was zu Interpolationsfeh-
lern fithren konnte.

Der Algorithmus besitzt zwei potentielle Fehlerquellen. Zum einen kénnen
die Resamplingschritte bei der Scherung und der abschliefenden Verzerrung zu
Fehlern fiihren. Wiederholtes Resampling kann ein verschwommenes Endbild zur
Folge haben, kleine Details kénnen verloren gehen. Zum anderen benutzt der
Algorithmus keinen dreidimensionalen Rekonstruktionsfilter bei der Scherung,
sondern nur einen zweidimensionalen Filter. Der Filter ist bilinear in der Ebe-
ne der Schicht, d.h. 1.Ordnung, aber nur 0.Ordnung in der Tiefe (Nichster-
Nachbar). Dies kann bei hohen Frequenzen in den Datenwerten zu Artefakten
fiihren.

Das Verfahren des schnellen Volume Renderings unter Ausnutzung einer

Shear-Warp-Faktorisierung der Viewing-Transformation erscheint trotzdem sehr
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gut fiir das vorliegende Problem geeignet. Das Verfahren unterstiitzt neben der
Parallelprojektion gleichfalls die perspektivische Projektion. Es kombiniert die
Vorteile der Bildraumverfahren mit denen der Objektraumverfahren und sollte
somit sehr kurze Rechenzeiten ermoglichen. Das Verfahren wurde daher imple-
mentiert und genauer untersucht. Diese Untersuchungen zeigen ebenfalls, inwie-
fern die Qualitdt mit anderen Verfahren konkurrieren kann. Es wird erwartet, dafl
das Verfahren eine hinreichende Genauigkeit fiir die 2D/3D-Registrierung liefert

und die Vorteile die o.g. Nachteile iiberwiegen.

3.4.4 Fourier-Projektionen

Bei der allgemeinsten Form der Volumenvisualisierung werden die Datenwerte auf
Parameter wie die Energieverteilung, die Absorption und Streuung usw. verteilt.
Anschlieflend miifite das Integral fiir die Berechnung des Lichttransfers im Me-
dium gelost werden. Auf Grund des hohen Aufwands wird in praktischen Fillen
die Reflexion der Datenpunkte untereinander vernachlissigt [30]. Das Integral fiir
die Berechnung des Lichttransfers entlang jedes Strahls kann unabhéngig von den

anderen Strahlen berechnet werden und hat die folgende Form:
o0 — [ o(t)dt
- / I(s)e >  ds (3.5)

wobei s die zuriickgelegte Strecke entlang des Strahls, I(s) den Intensititswert an
der Stelle s und o(t) die Abschwiéichung des Lichts durch das Material reprisen-
tieren. Mit Hilfe des Operators von Porter und Duff [45] erfolgt gewohnlich die
Berechnung des Integrals und die Komposition der Beitrdge. Das Verfahren ent-
spricht der numerischen Integration unter Nutzung eines Rechteckfilters. Fiir ein
N x N x N Voxel grofies Volumen erhilt man eine Komplexitéit von O(N?).
Die Vorgehensweise kann weiter vereinfacht werden, wenn die Streuung und

die Eigenstrahlung der Volumenelemente vernachlissigt werden. Das Lichtinte-
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gral hat dann folgende vereinfachte Form:

— j? o(s) ds
[=e -~ . (3.6)

Die dabei entstehenden Bilder dhneln Rontgenbildern.

Gleichungen dieser Form konnen iiber das Fourier-Projektionsebenen-Theo-
rem schnell und effektiv berechnet werden. Das Theorem besagt: wird eine Ebene
durch den Ursprung der dreidimensionalen Fourier-Transformierten einer Funk-
tion gelegt, so beschreibt die inverse Transformation dieser Ebene gerade eine
senkrechte Projektion der Funktion auf die Ebene. Jeder Punkt auf der Projekti-
on entspricht dem Integral der Funktion iiber dem unendlichen Strahl, der durch
den Punkt und senkrecht zur Ebene verldauft. Das Datenvolumen wird bei Voxeln
als Volumenelementen als diskrete Funktion verstanden, bei Zellen als kontinuier-
liche Funktion. Damit bietet dieses Theorem die Moglichkeit der Berechnung von
Integralen iiber ein Volumen durch die Extraktion von Ebenen des Frequenzrau-
mes [39]. Dieses Verfahren hat den Vorteil, daf§ die Komplexitéit des Algorithmus
zur Berechnung eines Pseudo-Rontgenbildes nur noch O(N? log N) betriigt, eine
deutliche Verringerung des Rechenaufwandes gegeniiber anderen Verfahren [35].
Ein Vorverarbeitungsschritt der Komplexitit O(N?3 logN) ist notwendig, um die
Représentation des Volumens im Frequenzraum zu berechnen. Jedoch muf§ dieser
Schritt nur einmal vor Beginn der Berechnungen getan werden, so daf§ der hohere
Rechenaufwand fiir die anschliefende Berechnung der Projektion nicht ins Ge-
wicht féllt. Das Verfahren wurde fiir die schnelle Rekonstruktion von CT-Bildern
aus den gemessenen Daten entwickelt. Die Umkehrung dieses Rekonstruktions-
verfahrens wird beim Volumenrendering genutzt.

Das Verfahren kann in dieser Form nur réntgenédhnliche Bilder liefern. Allge-
mein ist dies sicherlich ein Nachteil, doch fiir unser Problem sehr gut geeignet. Lei-
der kann dieses schnelle Verfahren nicht von uns genutzt werden, da bisher keine
praktikable Moglichkeit zur Berechnung perspektivischer Projektionen bekannt

ist. Es existieren hierzu einige Ansétze in verschiedenen Forschungsgruppen, je-
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doch konnte mit den bisherigen Algorithmen der theoretische Geschwindigkeits-
vorteil noch nicht in die Praxis umgesetzt werden. Ein Grund hierfiir mag im
hoheren Aufwand fiir die notwendige Speicherung der Datenwerte im Frequenz-
raum als reelle Werte und ihre Bearbeitung liegen, wihrend bei anderen Verfahren
ganzzahlige Datenwertrepriasentationen genutzt werden kénnen. Viele heutzutage
verbreitete Rechnerarchitekturen unterstiitzen das Rechnen mit ganzen Zahlen
(Integer-Operationen) weitaus besser als das Rechnen mit reellen Werten (Floa-
ting Point-Operationen), so da§ Algorithmen, die ohne Floating Point-Arithmetik
auskommen, kiirzere Rechenzeiten aufweisen als Algorithmen mit Floating Point-
Operationen. Auflerdem konnen mehr ganzzahlige als reelle Werte gleichzeitig im
Registersatz des Prozessors gehalten werden. Da Speicherzugriffe in den Rech-
nerarchitekturen eine lingere Zeit benotigen als Registerzugriffe, ergibt sich hier
ebenfalls ein Vorteil fiir die ganzzahlige Datenwertreprisentation. Aus diesen
Griinden wurde auf eine Implementation des Verfahrens in dieser Arbeit ver-

zichtet.



Kapitel 4

Optimierung der Direct-Volume-

Rendering-Verfahren

Eine erste Verbesserung der Direct-Volume-Rendering-Verfahren im Hinblick auf
moglichst kurze Rechenzeiten besteht darin, nicht den gesamten CT-Datensatz
zur Projektion zu nutzen, sondern nur den relevanten Volumenbereich des seg-
mentierten Wirbels und seiner unmittelbaren Umgebung. Es ist unnétig, Be-
rechnungen fiir Volumenbereiche durchzufiihren, die nicht fiir das beschriebene
Verfahren der 2D/3D-Registrierung benétigt werden. Zu diesem Zweck wird ei-
ne quaderformige Bounding Boz (auch als minimum enclosing box bezeichnet)
um den Wirbel gelegt und die Berechnungen auf diesen Bereich begrenzt (vgl.
Abschnitt 2). Die folgenden groben Schitzungen zeigen das Potential dieser Maf3-
nahme. In einem typischen CT-Datensatz der Grofle 512 x 512 x 100 Voxel vor
dem Resampling bzw. rund 512 x 512 x 500 Voxel nach dem Resampling der
Bildvorverarbeitung (Abschnitt 2.2) hat die Bounding Box um den segmentier-
ten Wirbel eine Gréfie von selten mehr als 250 x 250 x 100 Voxel. Damit wiirde der
Wirbel weniger als 5% des Gesamtvolumens belegen und die Berechnung einer

Projektion um den Faktor 20 beschleunigt werden.

Auf Grund der Form eines menschlichen Wirbels ist eine quaderférmige

23
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Bounding Box nur eine sehr grobe Beschreibung des Volumenbereiches von Inter-
esse. Daraus folgt, daf} innerhalb der Bounding Box ebenfalls zusammenhéngende
Volumenbereiche existieren, die nicht zum segmentierten Wirbel gehoren. Rdum-
liche Datenstrukturen, die homogene Bereiche zusammenfassen, sind daher eine
natiirliche Wahl. Zwei derartige Datenstrukturen sind im folgenden Abschnitt be-
schrieben. Abschnitt 4.2 beschreibt eine Optimierung des Original-Ray-Casters
mit Hilfe von dreidimensionalen Distanz-Transformationen. Im Abschnitt 4.3 wer-

den abschlieend rechnerabhéngige Optimierungen dargestellt.

4.1 Spezielle Datenstrukturen

Bei den gewéhlten Verfahren bietet sich die Ausnutzung rdumlicher Kohérenzen
in den Daten an, um homogene Bereiche zusammenfassen zu konnen und da-
mit bei der Berechnung der Projektionen Geschwindigkeitsvorteile zu erreichen.
Untersuchungen am Testdatensatz haben gezeigt, dafl ca. 75% des Volumens der
Bounding Box um den Wirbel ,leer” sind, d.h. keine Datenwerte von Interesse
fiir uns enthalten. Dieser Umgebung des segmentierten Wirbels wurde daher im
Vorverarbeitungsschritt (vgl. Abschnitt 2.2) der Wert 0 zugewiesen. Bei der Be-
rechnung und Komposition der Pixelbeitrige werden diese grofien Bereiche wie
normale Voxel behandelt, obwohl sie keinen Beitrag zum Endbild leisten. Es liegt
daher auf der Hand, Datenstrukturen zu nutzen, die es uns erlauben, derartige
homogene Bereiche schnell zu iiberspringen und nur die Voxel von Interesse zu
bearbeiten.

Prinzipiell ist es auf diese Art moglich, alle rdumlich nebeneinanderliegen-
den Voxel mit gleichem Datenwert zusammenzufassen. Dabei handelt es sich
sicherlich um eine sehr effektive Art der Datenspeicherung. Der Nachteil liegt
jedoch darin, daf} sich der Aufwand fiir die Bestimmung eines konkreten Daten-
wertes erhoht und sich die effektivere Speicherung nur lohnt, wenn groflere Be-

reiche zusammengefaf3t werden konnen, da sonst der Aufwand grofler ist als der
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Nutzen (im Hinblick auf die Rechenzeitoptimierung). In medizinischen Bildern
findet man typischerweise nur wenige nebeneinanderliegende Voxel mit gleichem
Datenwert bei den Voxeln von Interesse, dafiir hdufig grofle homogene Bereiche
bei den Voxeln, die nicht von Interesse sind. Grund hierfiir sind die Beeintréchti-
gungen der Datenwerte bei der Bilderzeugung durch das Rauschen. Wir haben
uns daher in der vorliegenden Arbeit dafiir entschieden, nur diese , leeren* Gebiete
zusammenzufassen und die Voxel von Interesse davon unberiihrt zu lassen.

In den folgenden beiden Abschnitten werden zwei geeignet erscheinende
Datenstrukturen beschrieben, die von uns zunéchst theoretisch auf ihre Eignung
fiir die schnelle Berechnung von Projektionen fiir die 2D/3D-Registrierung unter-
sucht wurden. Es handelt sich hierbei um eine Lauflingenkodierung (runlength

encoding) und um Octrees.

4.1.1 Lauflingenkodierung

Die Lauflingenkodierung (runlength encoding) empfiehlt sich besonders beim
Volume-Rendering-Verfahren unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung
der Viewing-Transformation, da hier Zeilen des Datenvolumens parallel zu den
Zeilen des Zwischenbildes angeordnet sind und beide Strukturen bei der Berech-
nung und Komposition der Voxelbeitréige zu den Pixeln des Zwischenbildes zeilen-
weise durchlaufen werden. Eine &hnliche Lauflingenkodierung zu der von uns
genutzten Variante ist in [24] beschrieben. Die Lauflingenkodierung stellt eine
Umsetzung der 3D-Distanz-Transformationen aus dem Abschnitt 4.2 im eindi-
mensionalen Raum dar.

Wir nutzen eine Lauflingenkodierung der Voxelzeilen des Datenvolumens.
Eine Lauflingenkodierung einer Zeile besteht allgemein aus einer Menge von
Intervallen, die Voxelwerte zusammenfassen. Jedem Intervall ist die Anzahl der
zusammengefafiten Elemente, die Lauflinge, und der Datenwert des Intervalls

zugewiesen. Wie zuvor beschrieben, fassen wir nur die Voxel mit Datenwert 0 zu-
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sammen. Damit enthélt eine Lauflingenkodierung des Datenvolumens zwei Arten
von Intervallen: transparente Voxelintervalle mit Datenwert 0 und nichttranspa-
rente Voxelintervalle mit einem Wert ungleich 0.

Das lauflaingenkodierte Volumen wird in einem Vorverarbeitungsschritt er-
zeugt. Es fillt damit fiir die 2D/3D-Registrierung nicht in den zeitkritischen
Bereich. Der Vorverarbeitungsschritt geht zeilenweise durch das Datenvolumen
voran und kodiert jeweils eine komplette Zeile. Transparente Voxelintervalle wer-
den zusammengefaflt, nichttransparente Voxel werden unkodiert iibernommen.

Wihrend des Rendering wird das lauflingenkodierte Volumen genutzt, die
transparenten und damit uninteressanten Bereiche des Datenvolumens zu bestim-
men. Der Rendering-Algorithmus unter Ausnutzung der Shear-Warp-Faktorisie-
rung lauft wie zuvor (vgl. Abschnitt 3.4.3) Schicht fiir Schicht und Zeile fiir Zeile
durch das nun kodierte Datenvolumen. Am Anfang der Daten fiir jede Schicht
wird mittels der Scherung die Translation der Schicht bestimmt. Der Algorith-
mus bearbeitet dann die lauflingenkodierten Zeilen nacheinander, wobei nur die
nichttransparenten Voxelintervalle mittels Resampling neu berechnet werden. Ab-
schliefend erfolgt wie gehabt die Komposition der Beitrage im Zwischenbild. Mit
diesem Algorithmus kann das kodierte Volumen in einer Schleife dekodiert, ge-
schert, skaliert, neu berechnet und aufaddiert werden, ohne das Volumen explizit
zu dekodieren. Auflerdem wird unnotiger Rechenaufwand fiir transparente Voxel
vermieden, die nicht zum Endbild beitragen.

Die Lauflingenkodierung des Datenvolumens scheint sehr gut fiir die Op-
timierung des Shear-Warp-Verfahrens geeignet. Es wurde daher implementiert
und untersucht. Abschnitt 5.2.2 gibt n&here Informationen iiber die konkrete
Implementierung der Lauflingenkodierung des Datenvolumens fiir die 2D/3D-
Registrierung.

Lacroute und Levoy [24] beschreiben eine weitere Lauflingenkodierung des
Zwischenbildes. Dabei werden Pixel der Zeilen des Zwischenbildes zusammenge-

fafit, die einen bestimmten Transparenzgrad iiberschritten haben. Somit brauchen
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weitere Datenwerte, die auf diese Pixel abbilden, nicht beriicksichtigt zu werden,
da die Pixel als undurchléssig dargestellt werden. Auf diese Weise ist eine Imple-
mentierung der vorzeitigen Beendigung der Strahlverfolgung (early ray termina-
tion) beim Volume Rendering unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung
der Viewing-Transformation moglich. Der Algorithmus fiihrt dann nur noch fiir
nichttransparente Voxel und noch nicht undurchsichtige Pixel des Zwischenbildes
Berechnungen durch, was zu einer weiteren Verminderung des Rechenaufwands
fiihrt. Da fiir unser Problem jedoch alle Datenwerte bei der Berechnung der per-
spektivischen Projektionen berticksichtigt werden miissen, bringt diese zusitz-
liche Datenstruktur fiir die 2D/3D-Regsitrierung keinen Vorteil und wurde des-

halb von uns nicht angwandt.

4.1.2 Octrees

Eine Lauflingenkodierung ist fiir das beschriebene Shear-Warp-Verfahren gut ge-
eignet, jedoch nicht fiir ein Ray-Casting-Verfahren, da dort nicht sequentiell auf
die Volumenelemente zugegriffen werden kann. Im Gegenteil miissen die getrof-
fenen Volumenelemente entlang des Strahls bestimmt werden, so dafl eine geeig-
nete Datenstruktur die riumliche Kohérenz nicht nur im eindimensionalen Raum
kodieren sollte, sondern im dreidimensionalen Raum. Eine Losung sind die hier-
archischen Datenstrukturen, wie z. B. die verschiedenen Octree-Methoden.
Hierarchische Datenstrukturen sind in der Computergraphik ein bewihr-
tes Mittel, um rdumliche Kohédrenzen in Bildern und Datensitzen auszunutzen
und zu einer effektiveren Datenvorhaltung zu gelangen [41, 58, 60]. Hierarchische
Datenstrukturen speichern zusammenfassende Informationen iiber disjunkte Vo-
lumenbereiche in unterschiedlichen Auflésungen. Die Grofle der Volumenbereiche
hiéngt von der jeweiligen Auflésungsstufe ab. Die feinste Auflosungsstufe ent-
spricht i.allg. der Originalauflésung und beinhaltet die unverinderte Anordnung

der Datenpunkte. Jedem Volumenbereich wird ein Wert oder werden mehrere
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Werte zugeordnet, die den Bereich beschreiben.

Octrees sind die Erweiterung des bekannten Konzepts der Quadtrees aus
der 2D-Bildverarbeitung in den dreidimensionalen Raum. Beide Datenstruktu-
ren sind hierarchisch aufgebaut und beruhen auf einer Zerlegung des Raumes.
Bei den Quadtrees wird ein zweidimensionales digitales Bild rekursiv in vier
Unterregionen zerlegt. Analog zerlegt man ein dreidimensionales Volumen durch
rekursives Halbieren der drei Volumendimensionen in 8 Untervolumen, die so-
genannten Oktanten. Das Ergebnis der rekursiven Zerlegung 1dt sich in einer
hierarchischen Datenstruktur, einer Baumstruktur, zusammenfassen. Dabei ent-
spricht jede Ebene im Baum einer bestimmten Auflosung. Der Wurzelknoten
beschreibt das gesamte Volumen.

Die Baumstruktur 14t sich nutzen, um Informationen iiber den von jedem
Knoten beschriebenen Volumenbereich abzuspeichern, z. B. {iber die Homogenitét
des Volumenbereichs. Haufig erfolgt eine bindre Kodierung der Volumenbereiche
in transparente und nichttransparente Bereiche bzw. in Volumenbereiche von In-
teresse und solche nicht von Interesse. Eine andere Kodierung nimmt eine Zu-
ordnung in homogene Bereiche (nur ein Datenwert) und nichthomogene Bereiche
(unterschiedliche Datenwerte) vor.

Levoy [32] schlégt eine Methode der hierarchischen rdumlichen Aufzéhlung
vor (hierarchical spatial enumeration), die die Prisenz von Objekten von Interes-
se in Bindrvolumen in verschiedenen Auflésungsstufen kodiert. Die Bindrvolumen
der verschiedenen Auflésungen bilden eine Pyramide. Die Pyramide wird auch
als ,,voller Octree bezeichnet, wobei die Ebenen der Pyramide den Ebenen im
Octree entsprechen. Dabei hat jeder Knoten im Octree genau 8 Kinderknoten
und die Auflésung ist in jeder Dimension eine Potenz von 2. Auf der untersten
Ebene enthalten die 8 Kinderknoten die Datenwerte. Ist die Auflésung in einer
Dimension keine Zweierpotenz, so wird die Auflésung in dieser Dimension auf
die néchstgroflere Zweierpotenz aufgerundet und entsprechend viele ,leere Vo-

xel eingefiigt, die auflerhalb des eigentlichen Volumens von Interesse liegen. Ein
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Abbildung 4.1: Drei Hierarchiestufen der hierarchischen riumlichen Aufzihlung. Mit
1 kodierte Elemente sind nichttransparent, mit 0 kodierte Elemente sind transparent.

(Die Kodierungen wurden nur auf der Vorderfront eingetragen, um die Ubersichtlichkeit
zu gewéihrleisten.)

derartiger voller Octree kommt ohne Zeigerstrukturen aus, da jeder Volumenbe-
reich im Octree in jeder Auflésung durch einen Bitstring (eine 1 steht fiir einen
nichttransparenten Unterbereich, eine 0 fiir einen transparenten Unterbereich)
genau definiert ist und mittels Adrefberechnungen lokalisiert werden kann. Der
Nachteil voller Octrees ist der u. U. verschwenderische Umgang mit Speicherplatz.

Abbildung 4.1 zeigt ein Beispiel fiir die hierarchische raumliche Aufzihlung.

Eine andere Methode besteht darin, einen Volumenbereich nur dann zu
unterteilen, wenn die 8 Untervolumen unterschiedliche Datenwerte reprisentie-
ren. Bilden die 8 Untervolumen jedoch einen homogenen Bereich (gilt sowohl fiir
transparente Bereiche als auch fiir nichttransparente Bereiche), so wird der ent-
sprechende Knoten im Baum zum Blattknoten, auch Terminalknoten genannt.
Eine weitere Unterteilung des Volumenbereichs unterbleibt in diesem Fall. Kno-
ten, die noch weiter unterteilt werden miissen, um zu einer eindeutigen Aussage
zu kommen, werden als teilweise transparent gekennzeichnet und ihre Kinderkno-
ten weiter betrachtet. Eine einfache Umsetzung dieser Methode wiirde auf Zeiger-
strukturen zuriickgreifen. Damit wiirde der Vorteil des verringerten Speicherplatz-
bedarfs fiir die Datenwerte durch den Speicherplatzbedarf fiir die Zeiger wieder
verlorengehen. Eine bessere Umsetzung bieten hierfiir die linearen Octrees. Dabei
wird jedem nichttransparenten Volumenelement ein Schliissel zugeordnet, der den

Pfad von der Wurzel des Octrees zu demjenigen Knoten kodiert, der das Volu-
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Abbildung 4.2: Der komprimierte Octree fiir das in Abbildung 4.1 gegebene Beispiel.
Die Kodierungen 0 bzw. 1 stehen transparente bzw. nichttransparente Blattknoten, T
%{S?lnzeichnet einen teilweise transparenten Volumenbereich, der weiter zu unterteilen
menelement im Octree repréisentiert. Transparente und teilweise transparente Vo-
lumenbereiche werden nicht gespeichert. Abbildung 4.2 zeigt den komprimierten
Octree fiir das im vorigen Abschnitt (Abb. 4.1) angegebene Beispiel.

Weitere Octree-Methoden sind die k-d-Baume [52] und die BONOs [60]. In
k-d-Baumen unterteilt jeder Knoten das Volumen in zwei Hélften mit anndhernd
gleicher Anzahl an Datenwerten. Dieses Verfahren entspricht dem bekannten
median-cut-Verfahren. Der Vorteil dieser Methode liegt in der Balanciertheit der
Biume, so dafl das Wiederfinden von Volumenelementen im Baum fiir alle Ele-
mente anndhernd gleich schnell durchgefiihrt werden kann. Die branch-on-need-
Octrees (BONOs) sind insbesondere dann von Interesse, wenn eine Klassifika-
tion vor Beginn der Visualisierung nicht moglich ist, da alle Volumenelemente
moglicherweise von Interesse sind. Jeder Knoten in einem BONO enthélt die mi-
nimalen und maximalen Datenwerte seiner Kinderknoten. Damit ist diese Art
der Octreespeicherung gut fiir die Erzeugung von Isoflichen geeignet, da nur die
Knoten besucht werden, bei denen der Schwellwert zur Beschreibung der Isofliche
zwischen dem minimalen und maximalen Wert im Knoten liegt. Eine gute Zu-
sammenfassung der hier beschriebenen Octree-Methoden findet sich in [60].

Fiir die Beschleunigung der Projektionsberechnung bei der 2D/3D-Regi-
strierung sind prinzipiell sowohl die vollen Octrees als auch die komprimier-
ten Octrees geeignet. Bei den vollen Octrees ist der grofle Speicherplatzbedarf

ein kritisches Kriterium, insbesondere da medizinische Bilddatensitze oft hohe



4.2. 3D-DISTANZ-TRANSFORMATIONEN 61

Auflésungen besitzen. Fiir die Volumengriofle eines segmentierten Wirbels (un-
geféhr 250 x 250 x 100 Voxel) sollten volle Octrees jedoch anwendbar sein. In der
zeigerlosen Baumstruktur eines vollen Octrees 148t sich die Suche nach Nachbarn,
wie sie bei der Strahlverfolgung erforderlich ist, relativ einfach durchfiihren. Gene-
rell besser geeignet hinsichtlich der Speicheranforderungen erscheint eine kompri-
mierte lineare Octree-Reprisentation des Datenvolumens. Nichtsdestotrotz bleibt
ein zusitzlicher Rechenaufwand bei der Traversierung des Octrees parallel zur
Traversierung des Datenvolumens.

Auf Grund der benétigten perspektivischen Projektion kénnen weitere Be-
schleunigungsmethoden bei der Octree-Reprisentation, wie z. B. die template-
basierte Octreeprojektion von Srinivasan u.a. [50], nicht genutzt werden, da sie
eine Parallelprojektion voraussetzen. In der perspektivischen Projektion lauft je-
der Strahl anders durch das Volumen, so daf§ keine gemeinsame Schablone (tem-
plate) fiir alle Strahlen gefunden werden kann. Eine template-basierte Strahlver-
folgung ist nur entlang eines Strahls moglich.

Aus diesen Griinden und auch auf Grund der beschrénkten Zeit fiir die
Erstellung dieser Arbeit wurde auf die Umsetzung einer Octree-Représentation
des Datenvolumens verzichtet. Die im folgenden Abschnitt beschriebene 3D-
Distanztransformation erschien uns erfolgversprechender und einfacher in den

bestehenden Ray-Casting-Algorithmus einzubinden.

4.2 3D-Distanz-Transformationen

Zuiderveld u.a. [63] schlagen eine neue Methode zur Beschleunigung des Ray
Casting vor, die Strahlbeschleunigung mittels Distanzkodierung. Dabei wird ei-
ne dreidimensionale Distanz-Transformation angewandt, die den minimalen Ab-
stand zu einem Objekt von Interesse bestimmt. Am Rand des Volumens fin-
den sich typischerweise grofie homogene (,leere®) Bereiche, so dafi ebenfalls die

Distanzwerte grofl sind. In diesen Bereichen brauchen weitaus weniger Daten-
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werte abgetastet zu werden. Dieses schnelle Uberspringen uninteressanter Volu-
menbereiche bei exaktem Abtasten der Volumenbereiche von Interesse reduziert
deutlich die Anzahl der Abtastpunkte, was zu einem verringerten Rechenaufwand
und damit kiirzeren Rechenzeiten fiihrt, ohne den Rechenaufwand wihrend der
Strahlverfolgung wesentlich zu erhéhen.

Die Strahlbeschleunigung durch Distanzkodierung (Ray Acceleration by Di-
stance Coding, kurz RADC) basiert auf der Nutzung eines zusétzlichen Integer-
wertes fiir jeden Voxel, der den euklidischen Abstand zum rdumlich nichsten
Voxel von Interesse enthilt. Die Berechnung der Abstidnde kann in einem Vorver-
arbeitungsschritt erfolgen und belastet somit nicht den Rechenaufwand wihrend
der Strahlverfolgung. Voraussetzung fiir den Vorverarbeitungsschritt ist die kor-
rekte Klassifizierung und Segmentierung des Datenvolumens. Die Distanzberech-
nung liefert das sogenannte Distanzvolumen, das die gleiche Gréfie wie das Origi-
nalvolumen aufweist. Wenn ein Voxel P im Distanzvolumen den Wert s besitzt,
dann ist garantiert, dafl kein Abtastpunkt in einem Volumenelement von Inter-
esse innerhalb der P umgebenden Kugel mit dem Radius s existiert. Mit Hilfe
der Abstédnde lassen sich dann schnell die Bereiche iiberspringen, die nicht von
Interesse sind.

Der modifizierte Ray-Casting-Algorithmus sieht wie folgt aus: fiir einen ge-
gebenen Abtastpunkt im Volumen mit bekannten Koordinaten erhélt man den
Distanzwert zum néchsten Abtastpunkt von Interesse, indem mit denselben Koor-
dinaten in das Distanzvolumen gegangen wird und der zum Voxel dazugehorende
Wert ausgelesen wird. Ein Wert 0 entspricht einer Position innerhalb eines Volu-
menbereichs von Interesse. Der néchste Abtastpunkt entlang des Strahls wird wie
beim Original-Ray-Casting mittels Vektorinkrement bestimmt. Ein Wert ungleich
0 bedeutet nicht nur einen zu iiberspringenden Abtastpunkt, sondern spezifiziert
ebenso die maximale Strahlstrecke, die ohne Abtastung iibersprungen werden
kann, ohne einen Wert von Interesse auszulassen.

Die Strahlbeschleunigung durch Distanzkodierung ist wie viele andere Be-
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schleunigungstechniken beim Direct Volume Rendering datenabhingig. Liegen
die Datenpunkte von Interesse verstreut im gesamten Volumen vor, so wird kaum
eine Beschleunigung erzielt. Typischerweise enthalten jedoch medizinische Bild-
datensétze ein relativ kompaktes, hiufig zentriertes Gebiet von Interesse, das von
Volumenbereichen umgeben wird, die nicht von Interesse sind. Die Wirkungs-
weise der Distanzkodierung a8t sich mit der Steuerung der ,,Strahlgeschwindig-
keit* vergleichen. In uninteressanten Bereichen mit hohen Distanzwerten werden
nur wenige Datenpunkte abgetastet, der Strahl hat eine hohe Geschwindigkeit. Je
niher der Strahl dem Volumenbereich von Interesse kommt, um so kleiner werden
die Distanzwerte, um so mehr Datenpunkte werden abgetastet und die Geschwin-
digkeit verringert sich. Im Volumenbereich von Interesse wird genauso abgetastet
wie bei der Original-Ray-Casting-Methode. Nach beendeter Abtastung des Volu-
menbereichs von Interesse werden die Abstandswerte wieder grofler, die Anzahl
der abzutastenden Datenpunkte sinkt und der Strahl beschleunigt wieder.
Zuiderveld [64] berichtet von einer Reduzierung der Anzahl der Abtast-
punkte um einen Faktor 5 bis 20 fiir typische medizinische Bilder. Der zusétzliche
Rechenaufwand wihrend der Strahlverfolgung ist gering. Dafiir ist der hohere
Speicherplatzbedarf durch Einfiihrung eines zusétzlichen Integerwerts pro Voxel,
das Distanzvolumen, ein Nachteil der Methode. Neben der euklidischen Distanz-
Transformation sind ebenso andere Distanz-Transformationen méglich, wie z. B.
die City-Block-Distanz oder Chamfer-Distanzen. Wichtig ist hierbei, daf§ der kor-
rekte euklidische Abstand nicht iiberschritten wird, da dann Abtastpunkte in
Volumenbereichen von Interesse ausgelassen werden und somit ein inkorrektes
Ergebnis entsteht. Ein Unterschreiten der korrekten Distanz ist hingegen fiir die
Genauigkeit unproblematisch, jedoch werden mehr Punkte abgetastet als notig.
Fiir einen Vergleich verschiedener Distanz-Transformationen sei hier auf Borge-

fors [3] oder Zuiderveld [64] verwiesen.
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4.3 Integer-Operationen

Die ausgewihlten Verfahren wurden auf einer SUN SPARCstation10 mit 194 MB
Hauptspeicher implementiert. Fiir diesen Rechner zeigte sich, daf§ eine Verlage-
rung aller zeitkritischen Berechnungen vom Bereich der reellen Zahlen (floating
point operations) in den Bereich der ganzen Zahlen (integer operations) Geschwin-
digkeitserh6hungen um einen Faktor 2 bis 5 brachten. Es sei ausdriicklich darauf
hingewiesen, dafl diese Geschwindigkeitssteigerung nicht fiir alle Rechner erreicht
werden wird, da moderne Rechner hiufig iiber ebenso leistungsfihige Rechen-
werke fiir Floating-Point-Operationen wie fiir Integer-Operationen besitzen. Eine
Umwandlung in Integer-Operationen wire dann nicht notig, da die Floating-
Point-Operationen ebenso schnell ausgefiihrt werden. Auf dem zur Verfiigung
stehenden Computer war jedoch eine deutliche Verkiirzung der Rechenzeiten
zu beobachten. Dies kann u. U. auch daran liegen, dafl die Integer-Operationen
komplett im Registersatz ausgefiihrt werden konnten, wihrend bei den Floating-

Point-Operationen rechenintensivere Speicherzugriffe notwendig waren.



Kapitel 5

Implementierung

Zur Einbindung der umgesetzten Verfahren in den Prozefi der 2D/3D-Registrie-
rung konnte auf die bestehende Software zur 2D/3D-Registrierung zuriickgegrif-
fen werden. Diese Software wurde an der Philips Forschungslaboratorien GmbH,
Hamburg, unter Nutzung der Bildverarbeitungssoftware SCIL Image (entwickelt
an der Universitdt Amsterdam [49]) entwickelt und beinhaltet neben der Bildvor-
verarbeitung und der Optimierung der Registrierungsparameter einen einfachen
Ray Caster zur Projektionsberechnung. Diese Umsetzung des Registrierungs-

algorithmus diente als Referenz fiir die implementierten Verfahren.

Zur Berechnung des Projektionsbildes der perspektivischen Projektion bei
der 2D/3D-Registrierung muf fiir jeden Bildpixel das Integral fiir die Berech-
nung des Lichttransfers im Medium entlang des Strahls von der Rontgenquelle
(gleich dem Augpunkt der Projektion) durch den Pixel bestimmt werden. Als
Medium wird bei den Direct-Volume-Rendering-Verfahren gewohnlich ein semi-
transparentes Gel betrachtet. Dieses Gel schwicht das durchdringende Licht ent-
sprechend der Absorption des getroffenen Materials ab, daher die Bezeichnung
semi-transparent. Das betrachtete Datenvolumen ist ein Teil des vom Medium

ausgefiillten Raumes.

Aus praktischen Griinden unterbleibt beim Direct Volume Rendering i. allg.

65
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die Beriicksichtigung von Effekten der Eigenstrahlung, der Lichtbeugung, der
Lichtbrechung und der Reflexion des Lichtes der Datenpunkte untereinander.
Vielmehr erfolgt nur eine Beriicksichtigung der Materialien entlang der Strah-
len und der durch das Material bestimmten Abschwéchungen des Lichtes. Da-
bei werden die Materialien und ihre Eigenschaften durch die Datenwerte an den
Datenpunkten beschrieben. Bei der Visualisierung der Datenwerte werden diese
auf bestimmte visuelle Parameter, wie z. B. Farbe und Transparenz, abgebildet,
die dann bei der Berechnung des Wertes des Projektionsbildpixels mittels des
Lichtintegrals berticksichtigt werden (vgl. Abschnitt 3.1).

Das Lichtintegral entlang eines jeden Strahls kann unter diesen Voraus-
setzungen unabhéngig von den anderen Strahlen berechnet werden und hat die

Form:

o0

I= / I(s) ei—ag() dtds. (5.1)

Dabei beschreibt s die zuriickgelegte Strecke entlang des Strahls, I(s) den In-
tensitidtswert an der Stelle s und o(¢) die Abschwiichung des Lichtes. Die Un-
abhéngigkeit der Berechnungen fiir die Strahlen untereinander eréffnet die Mog-
lichkeit, die Integrale mehrerer Strahlen parallel zu berechnen. Fiir die vorliegen-
de Arbeit stand jedoch nur ein Ein-Prozessor-Rechner zur Verfiigung, so daf alle
Strahlen sequentiell abgearbeitet werden. Unter der Voraussetzung, dafl nur die
Werte des Datenvolumens zum Projektionsbild beitragen sollen und dafl die das
Datenvolumen umgebenden Bereiche keinen Einflufl auf das Endbild haben, kann
die Formel fiir das Lichtintegral durch Begrenzung auf ein kleines Intervall des

Strahls vereinfacht werden:

E

H —[o(t) at
I=[1I(s)e ° ds. (5.2)
[

Hierbei beschreibt S die Lange des Strahls zwischen Eintritts- und Austrittspunkt
im Datenvolumen.

Bei der 2D/3D-Registrierung werden, wie in Kapitel 2 beschrieben, digital
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rekonstruierte Rontgenbilder benotigt. Bei der Berechnung dieser Pseudo-Ront-
genbilder spielen die Abschwichungswerte (Transparenzwerte) keine Rolle, so daf

sich die Formel zur Bestimmung des Lichtintegrals weiter vereinfacht:

I= /I(s) ds. (5.3)

Dieses Integral kann entweder analytisch berechnet werden, indem die Summe
der Intensititswerte der getroffenen Volumenelemente gebildet wird, wobei die
Intensitédtswerte mit der Lénge des Strahlabschnitts im Volumenelement normiert
werden, oder das Integral wird mittels numerischer Integration bestimmt.

Das vorstehende Lichtintegral ist die Grundlage der im folgenden Abschnitt
beschriebenen Umsetzung der beiden ausgewihlten Verfahren des Direct Volu-
me Rendering. Abschnitt 5.2 beschreibt die Implementierung der ausgewéhlten

Optimierungen fiir diese Verfahren.

5.1 Die Direct-Volume-Rendering-Verfahren

5.1.1 Der optimierte Ray Caster

Ausgehend vom einfachen Ray Caster der Ausgangsumsetzung des Algorithmus
zur 2D /3D-Registrierung wurden verschiedene Optimierungen vorgenommen, um
die Projektionsberechnung bei gleichbleibend guter Qualitdt zu beschleunigen.
Aus verschiedenen Griinden wurde es vorgezogen, keine der zahlreich existieren-
den Ray-Casting-Umsetzungen einzusetzen, sondern eine eigene Implementierung
zu nutzen. Zum einen setzen viele Ray Caster eine Parallelprojektion voraus, fiir
die 2D/3D-Registrierung wird jedoch eine perspektivische Projektion benotigt.
Zum anderen mufl der Ray Caster kompatibel zum gewéhlten Bildformat der
Bildverarbeitungssoftware SCIL_Image sein. Des weiteren sind die Chancen ei-
ner an die Anwendung angepaften ,engen“ Programmierung auf Verkiirzung der

Rechenzeit grofler als bei der Verwendung eines allgemeinen Ray Casters.
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Summe = 0;

Transformiere Augpunkt und Projektionsebene in Datenraum;
Projiziere Bounding Box auf Projektionsebene;

Ermittle von Projektion betroffene Pixel;

FOR jeden betroffenen Pixel(4, j)

{

Berechne Strahl Augpunkt — Pixel;

Bestimme Eintrittspunkt P(Ein) und Austrittspunkt P(Aus);
Strahllinge = P(Aus) — P(Ein);

Anzahl Schritte s = Strahlliange / Voxelgrofie;

FOR £ =0TO s DO k++

{

Summe + = Intensitit / Strahllinge pro Schicht;
Position + = Vektorinkrement;

Abbildung 5.1: Pseudo-Programmcode fiir den Ray Caster

Der Ray Caster bestimmt das Lichtintegral analytisch, d. h. die Intensitéts-
werte der getroffenen Volumenelemente entlang des Strahls werden mit der Lénge
des Strahlabschnitts im Volumenelement normiert und danach aufsummiert. Es
sei an dieser Stelle noch einmal daran erinnert, dafl die Volumenelemente im Al-
gorithmus zur 2D /3D-Registrierung als Voxel betrachtet werden. Die analytische
Berechnung des Integrals 148t sich wie folgt in einer Formel beschreiben:

1(s)
len(s)

I =

0<s<n

(5.4)

wobei s die Anzahl der getroffenen Voxel und len(s) die Lénge des Strahl-
abschnitts im Voxel bezeichnen.

Der Ray Caster durchlduft folgende Schritte, die in Abbildung 5.1 in Form
von Pseudo-Programmcode zusammengefafit sind. In einem Vorverarbeitungs-
schritt vor jeder Berechnung einer Projektion miissen das Datenvolumen und der
Augpunkt sowie die Projektionsebene in einen gemeinsamen Koordinatenraum
gebracht werden. Hierzu wird der Augpunkt in das Koordinatensystem des seg-

mentierten Wirbels transformiert. Alle weiteren Berechnungen erfolgen in diesem
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Koordinatensystem. Aus der Position des Augpunktes, der Blickrichtung und der
Hohe des Augpunktes iiber der Projektionsebene ergibt sich die Lage der Projek-
tionsebene.

Weiterhin wird im Vorverarbeitungsschritt die Bounding Box, die das
Datenvolumen des segmentierten Wirbels umschliefit, auf die Projektionsebene
projiziert. Dabei ist zu beachten, dafl das Datenvolumen zwischen Augpunkt
und Projektionsebene liegt. Bildlich ausgedriickt, liegt das Volumen, vom Auge
aus gesehen, ,vor“ der Bildebene und nicht wie sonst in der Computergraphik
gewOhnlich , hinter® der Bildebene. Mit dieser Projektion der Bounding Box wer-
den diejenigen Pixel des Projektionsbildes bestimmt, die von der Projektion des
Datenvolumens betroffen sein werden. Pixel aulerhalb der projizierten Bounding
Box werden in keinem Fall von der Projektion des Wirbels beriihrt. Ihnen kann
somit von vornherein der Hintergrundwert zugewiesen werden und sie brauchen
bei der Projektionsberechnung nicht beriicksichtigt werden. Auf diese Weise kann
die Anzahl der zu schielenden Strahlen je nach Groéfle des projizierten Wirbels
verringert werden. Die Grofe des projizierten Wirbels ist abhéngig von der Entfer-
nung des Wirbels vom Augpunkt. Je ndher der Wirbel am Augpunkt liegt, desto
grofler ist die perspektivische Projektion des Wirbels und desto mehr Strahlen
miissen in das Datenvolumen geschossen werden.

Prinzipiell wird fiir alle so bestimmten Pixel ein Strahl vom Augpunkt durch
das Datenvolumen zum Pixel geschossen. Alle Strahlen werden sequentiell abge-
arbeitet. Zunéchst wird die prinzipielle Blickrichtung des Strahls bestimmt. Dabei
handelt es sich um die gréfite Komponente des Vektors, der die Strahlrichtung
beschreibt. Anschlieflend werden der Ein- und Austrittspunkt des Strahls im Da-
tenvolumen und daraus die Lénge des Strahls im Datenvolumen bestimmt. Die
Linge des Strahls wird mit der Voxelgréfie normiert. Damit erhélt man die Anzahl
der vom Strahl getroffenen Voxel in jeder der drei Richtungen des Volumens.

Die Anzahl entlang der prinzipiellen Blickrichtung entspricht der Anzahl

der getroffenen Schichten des Volumens, d.h. pro Schicht wird genau ein Voxel
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mit seinem Datenwert beriicksichtigt. Diese Vorgehensweise stellt eine Approxi-
mation dar, da ein Strahl pro Schicht ebenso zwei Voxel treffen konnte. Wird nur
ein Voxel getroffen, so arbeitet das Verfahren analytisch genau. Mehr als zwei
Voxel pro Schicht konnen nicht getroffen werden, da ab einem Winkel von grofier
als 45 Grad zur Schichtnormalen die prinzipielle Blickrichtung gewechselt wird
und somit andere Schichten betrachtet werden. Der bei dieser Approximation
entstehende Fehler ist gering, solange die Datenwerte der beiden getroffenen Vo-
xel anndhernd gleich grof3 sind. Fehler entstehen, wenn sich die Datenwerte an
Kontouren deutlich unterscheiden. Bisherige Untersuchungen zeigen jedoch nur
einen geringen Einfluf} auf die Genauigkeit, so daf§ der Fehler vernachléssigt wird.

Der Intensitidtswert des getroffenen Voxel wird mit der Linge des Strahl-
abschnitts in jeder Schicht normiert, um Intensitdtsschwankungen innerhalb des
Projektionsbildes auf Grund unterschiedlicher Strahllingen zu verhindern. Der
Weg eines senkrecht durch die Schicht laufenden Strahls ist kiirzer als der Weg
eines schrige durch die Schicht laufenden Strahls. Haben die getroffenen Voxel in
beiden Fillen ein und denselben Datenwert, so wiirde die obige Vorgehensweise
fiir den schrig durch die Schicht laufenden Strahl einen geringeren Intensitéts-
wert berechnen als fiir den senkrechten Strahl. Die berechneten Grauwerte im
Projektionsbild wiren inkorrekt, was zu einer deutlichen Ungenauigkeit der Re-
gistrierung fithren kann, da das Ahnlichkeitsma$ an einer anderen Stelle sein Ma-
ximum annimmt. Visuell kann dieser Fehler durchaus nicht wahrnehmbar sein.
Die berechneten Werte werden entlang des Strahls aufsummiert und dem Pixel
im Projektionsbild zugewiesen.

Innerhalb der innersten Schleife, die die Traversierung des Datenvolu-
mens entlang eines Strahls durchfiihrt, wurden sdmtliche Befehle in Integer-
Operationen umgewandelt. Zur Beschleunigung des Ray Casters ist es sinn-
voll, die innerste Schleife, d.h. die Strahlverfolgung, zu optimieren, da sie die
am héufigsten auszufiithrenden Befehle enthilt. Auf dem zur Verfiigung stehen-

den Rechner wurden Integer-Operationen deutlich schneller als Floating-Point-
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Operationen ausgefiihrt (vgl. Abschnitt 4.3). Dies betraf insbesondere die Integer-
Additionen. Um die Integer-Operationen nutzen zu kénnen, miissen alle benotig-
ten Werte in entsprechend skalierte ganzzahlige Werte umgewandelt werden. Die-
se Vorgehensweise entspricht der Zerlegung eines Vektors in seine Komponenten.
Geht man entlang des Strahls und fiihrt in jedem Schritt einen Schritt in die
prinzipielle Strahlrichtung aus, so ist immer dann ein zusétzlicher Schritt in die
anderen beiden Richtungen erforderlich, wenn sich deren Vektorkomponenten so-
weit aufaddiert haben, dafl sie grofler sind als die Auflésung in der entsprechen-
den Richtung. Im Anschlufl an einen derartigen Schritt wird die aufsummierte
Vektorkomponente um die Grofle eines Elementes in der entsprechenden Rich-
tung verkleinert.

Die Berechnung der Position des néchsten, vom Strahl getroffenen Voxel in
der néchsten Schicht erfolgt {iber die Addition von Vektorinkrementen zur bishe-
rigen Position analog dem gerade beschriebenen Prinzip. Da sowohl die Positions-
komponenten als auch die Vektorinkrementkomponenten als Integerwerte gefiihrt
werden, ist bei der Addition darauf zu achten, dafl es zu keinem Overflow kommt.
Erreicht ein Wert die erforderliche Grofle, so wird ein zusétzlicher Schritt in die
entsprechende Richtung getan. Der bisherige Ray Caster verglich in jedem Schritt
fiir alle drei Richtungen die aufsummierten Inkremente mit den erforderlichen
Werten fiir einen zusétzlichen Schritt. Als weitere Verbesserung zum bisherigen
Ray Caster werden die Vektorinkremente daher so normiert, daf} in der prinzipiel-
len Strahlrichtung kein Vergleich mehr notwendig ist, da in jedem Schritt entlang
des Strahls in dieser Richtung ein Schritt vorgenommen wird. Damit kann die
innerste Schleife des Ray Casters, d. h. die Strahlverfolgung und Aufsummierung
der Datenwerte entlang des Strahls, mit nur noch 5 bis 7 Integer-Additionen und

somit sehr schnell durchgefiihrt werden.
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5.1.2 Das Shear-Warp-Verfahren

In diesem Abschnitt wird die Implementierung des hybriden Verfahrens zum
schnellen Volume Rendering unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung
der Viewing-Transformation (Lacroute und Levoy [24]) fiir die 2D/3D-Registrie-
rung beschrieben. Das Verfahren wird im Folgenden kurz Shear-Warp-Verfahren
genannt. Das Verfahren vereint die Vorteile der Bildraum- und Objektraumver-
fahren zu einem neuen Verfahren (vgl. Abschnitt 3.4.3). Fiir die bestmdogliche
Nutzung des Shear-Warp-Verfahrens zur Projektionsberechnung bei der 2D /3D-
Registrierung sind verschiedene Modifikationen des Originalverfahrens von La-
croute und Levoy vorgenommen worden, die ebenfalls im Folgenden beschrieben
werden.

Das Verfahren beruht auf der Faktorisierung der Viewing-Matrix M e, in

eine Scherungsmatrix Mpeq, und eine Verzerrungsmatrix Myq,p:
Mview - Mwarp ' Mshear- (55)

Die Scherungsmatrix Mpeqr vereint die notwendigen Schritte zur Erzeugung des
Zwischenbildes, aus dem dann die Verzerrungsmatrix My, das korrekte Endbild
berechnet.

Zur Berechnung des Zwischenbildes ist zunéchst die prinzipielle Blickrich-
tung zu ermitteln. Dabei handelt es sich um diejenige Achse des Volumens, bei der
das Skalarprodukt aus dem momentanen Blickrichtungsvektor und dem Vektor,
der die Lage der Achse im Raum beschreibt, am gréfiten ist. Bildlich gesprochen
ist es diejenige Achse des Volumens, die am , meisten parallel“ zum Blickrich-
tungsvektor verlduft. Die prinzipielle Blickrichtung definiert, welche Volumen-
elemente zu einer Schicht zusammengefafit werden kénnen. Diese Definition der
Schichten garantiert, dal der Vektor der prinzipiellen Blickrichtung grundsétzlich
senkrecht auf den Schichtebenen steht, was eine wichtige Voraussetzung fiir die

nun folgende schnelle und korrekte Berechnung des Zwischenbildes darstellt.
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Nach der Bestimmung der prinzipiellen Blickrichtung ist die Scherung der
Schichten durchzufithren (Abb. 5.2 und 5.3). Bei der Parallelprojektion reicht
diese Scherung bereits aus, die Sichtstrahlen im Zwischenraum parallel auszu-
richten. Da die Sichtstrahlen bei der fiir die 2D/3D-Registrierung benétigten
perspektivischen Projektion jedoch divergieren, ist zusétzlich eine Skalierung der
Schichten des Volumens in Abhéingigkeit von der Entfernung der Schicht vom
Blickpunkt erforderlich. Als Entfernungsmafl wurde von uns die Lange des Lotes
vom Blickpunkt auf die Ebene im Raum, die die Schicht enthé&lt, gewihlt, d. h.
der senkrechte Abstand des Blickpunktes von der Schichtebene. Die dem Blick-
punkt rdumlich am néchsten liegende Schicht wird dabei grundsitzlich mit dem
Wert 1 skaliert, alle weiter entfernt liegenden Schichten werden entsprechend des
Skalierungsfaktors verkleinert. Der von uns verwendete Skalierungsfaktor fiir eine
beliebige Schicht £ 148t sich mit folgender Formel beschreiben:

dist(Front) 1

k = — 0 0 .
J (k) dist(Front) + k * Schichtdicke 1 + %

(5.6)

Hierbei bezeichnet dist(Front) den senkrechten Abstand der ersten Schicht vom
Blickpunkt. Die Schichtdicke ist aus dem Resampling des CT-Volumens wihrend
der Bildvorverarbeitung (Abschnitt 2.2) bekannt.

Im Anschlufl an die Scherung und Skalierung der Schichten erfolgt die Kom-
position der Beitrige der Voxel in den Schichten zu den Pixeln des Zwischen-
bildes. Die Skalierung der gescherten Schichten hat bewirkt, dal die Erzeugung
des Zwischenbildes einer Parallelprojektion des Volumens mit achsenparallelen
Sichtstrahlen auf die Zwischenbildebene entspricht. Sie ist damit analog zu einem
Ray-Casting-Verfahren zur Parallelprojektion. Die Zeilen des Zwischenbildes lie-
gen parallel zu den Zeilen in den Schichten des Volumens, so daf3 die Projektion
Schicht fiir Schicht und Zeile fiir Zeile erfolgen kann, was das Verfahren einfach
und damit schnell werden 148t.

Das Zwischenbild liegt rdumlich in derselben Ebene, wie die mit dem Wert

1 skalierte ,vorderste® Schicht des Volumens. Es hat mindestens die Grofle die-
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Sichtstrahlen Sichtstrahlen

Datenvolumen Datenvolumen

Bildebene Bildebene

Abbildung 5.2: Die Transformation der Volumenschichten vom Objektraum (links)
in den gescherten Objektraum (rechts) bei der Parallelprojektion.

ser rdumlich néchsten Schicht. Werden alle weiter entfernten Schichten von der
Frontschicht verdeckt, so hat das Zwischenbild genau dieselbe Grofle wie die
Frontschicht. Ist die Scherung so grof}, da} weiter entfernt liegende Schichten
zumindest teilweise sichtbar sind, so vergroflert sich das Zwischenbild so weit,
daf die senkrechte Projektion aller Voxel auf die Zwischenbildebene beriicksich-

tigt wird. Abbildung 5.4 gibt Aufschluf iiber die verschiedenen Fille.

Im Gegensatz zum Originalverfahren erfolgt die Komposition der Pixel-
beitrage durch einfache Addition im Zwischenbild, d.h. ohne den Operator von
Porter und Duff [45]. Die Grundlage fiir diese Vereinfachung des Verfahrens liegt
in der gewiinschten Erzeugung von Pseudo-Rontgenbildern, bei der die Trans-
parenzwerte unberiicksichtigt bleiben. Fiir jede Schicht des Volumens wird das
Zwischenbild erneut durchlaufen und die Voxelbeitrége der Schicht zum bisheri-
gen Bild hinzuaddiert. Mit Hilfe einer Interpolation wird jedem Pixel des Zwi-
schenbildes ein Datenwert zugeordnet, sofern ein Voxel der Schicht auf den Pixel
abbildet. Ebenso wie beim Ray Casting miissen die unterschiedlichen Léngen des

Strahlabschnitts in einer Schicht, hervorgerufen durch die perspektivische Verzer-
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Sichtstrahlen Sichtstrahlen

A

Datenvolumen Datenvolumen

Bildebene Bildebene

Abbildung 5.3: Die Transformation der Volumenschichten vom Objektraum (links)
in den gescherten Objektraum (rechts) bei der perspektivischen Projektion.

__________

Abbildung 5.4: Die Bestimmung der Grofle des Zwischenbildes (dicke Linien). Im
ersten Fall werden alle weiter entfernten Schichten (diinne Linien, gestrichelt) von der
Frontschicht verdeckt. Im zweiten Fall und dritten Fall ist die Scherung so grof}, daf}
die Frontschicht die entfernteren Schichten nur noch teilweise verdeckt.

rung, beachtet werden, damit es nicht zu Intensitdtsschwankungen innerhalb des
Bildes kommt. Aus Effektivitdtsgriinden wird hierfiir eine Lookup-Tabelle mit
vorberechneten Werten genutzt.

Die Auflésung des Zwischenbildes orientiert sich an der Auflosung des zu
projizierenden CT-Volumens. Bei einer Parallelprojektion entspréiche die Grofie
eines Pixels des Zwischenbildes der Gréfe eines Voxels des Datenvolumens. Durch
die Skalierung der Schichten gilt dies bei der perspektivischen Projektion nur fiir
die Frontschicht. Fiir die weiter entfernt liegenden Schichten gilt, dal mehr als ein

Voxel auf einen Pixel abbildet. Das Originalverfahren verwendet zur Beriicksich-
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Zwischenbild

Endbild

Abbildung 5.5: Eine Seitenansicht des Warping des Zwischenbildes in das Endbild.

tigung dieses Effekts eine bilineare Interpolation aus den vier nichsten Voxeln.
Auf Grund der hohen Zeitanforderungen an die 2D/3D-Registrierung haben wir
uns entschlossen, nur eine Néchster-Nachbar-Interpolation einzusetzen. Die Er-
gebnisse zeigen eine hinreichende Genauigkeit auf Grund der hohen Auflésung
des CT-Volumens nach dem Resampling der Bildvorverarbeitung.

Die Schritte der Zwischenbilderzeugung sind in der Scherungsmatrix Mjeq
zusammengefaft:

Mshear = Mskal -SSP (57)

wobei M;rq den Skalierungsfaktor beinhaltet, S die Scherung bewirkt und die
Permutationsmatrix P die prinzipielle Blickrichtung festlegt.

Nach der Zwischenbilderzeugung wird mit Hilfe einer Verzerrungsoperation
(warping) das Endbild erzeugt. Die Verzerrung bewirkt die Abbildung des Zwi-
schenbildes in der Zwischenbildebene auf die Projektionsebene. Abbildung 5.5
verdeutlicht diesen Vorgang. Um Ungenauigkeiten zu vermeiden, wird die inverse
Abbildung betrachtet, d. h. man bildet jeden Pixel des Endbildes in die Zwischen-
bildebene ab und ermittelt iiber Interpolation im Zwischenbild den Pixelwert. Als
Interpolationsverfahren wird eine bilineare Interpolation aus den vier néchsten
Zwischenbildpixeln genutzt.

War die Zwischenbilderzeugung grundsétzlich nichts anderes als eine Trans-
formation der Projektionsebene in eine Ebene parallel zu den Schichten des

Datenvolumens, so handelt es sich bei der Verzerrung um die inverse Transfor-
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mation, bei der das Zwischenbild in der Zwischenbildebene auf die Projektions-
ebene abgebildet wird. Die inverse Transformation ist folglich die Abbildung einer
Fliche im Raum auf eine andere Fliche im Raum. Da sich das Zwischenbild in
derselben Ebene wie die Frontschicht befindet, kann die Verzerrung als eine zwei-
dimensionale Abbildung betrachtet werden. Die Form der Verzerrung ist abhéngig
von der Lage des Zwischenbildes im Raum. Eine zweidimensionale Abbildung
kann im Vergleich zu einer dreidimensionalen Abbildung weitaus schneller durch-
gefiihrt werden, was sich positiv auf die benotigte Zeit zur Projektionsberechnung
bei der 2D /3D-Registrierung auswirkt.

Zur weiteren Beschleunigung der Verzerrung betrachten wir nur die Pixel
des Endbildes, auf die tatsédchlich ein Datenwert abgebildet werden kann. Dazu
benutzen wir die aus dem Ray Casting bekannte Projektion der Bounding Box um
den segmentierten Wirbel auf die Projektionsebene. Nur die Pixel innerhalb des
Projektionsbildes sind von der Projektion der Datenwerte betroffen. Auflerhalb
liegende Endbildpixel erhalten unter keinen Umsténden einen Beitrag von den
Datenwerten und brauchen daher nicht beriicksichtigt werden. Sie erhalten den
Hintergrundwert zugewiesen.

Die Schritte des von uns modifizierten Shear-Warp-Verfahrens sind in Abbil-
dung 5.6 in Form von Pseudo-Programmcode zusammengefaft. (Auf Grund der
groflen Anzahl an Abbildungen befinden sich die weiteren Abbildungen am Ende
dieses Kapitels.) Die Funktion Projektion dient als Schnittstelle zum 2D/3D-
Algorithmus und tibergibt das berechnete Projektionsbild. In der Funktion Kom-
position erfolgt die Berechnung des Zwischenbildes nach dem beschriebenen Ver-

fahren. Abschlielend ermittelt die Funktion Warping das Endbild.
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5.2 Die Optimierungen

5.2.1 Die euklidische Distanz-Transformation

Die Berechnung der euklidischen Distanz-Transformation erfolgt in einem Mehr-
schrittalgorithmus (multi-pass algorithm). Der von uns ausgewihlte Algorithmus
verlduft analog zum Algorithmus von Mullikin [42]. Zur Erzeugung des Distanz-
volumens werden sogenannte Masken verwendet, die die Werte aus bestimmten
Nachbarvoxeln, den 6 rdumlich nichsten Voxeln, bei der Berechnung des Ab-
standswertes des momentan betrachteten Voxels beriicksichtigen. Diese Masken
werden in mehreren Schritten durch das Datenvolumen bewegt. Bei den Schrit-
ten handelt es sich um Vorwérts- und Riickwértsbewegungen entlang der Zeilen
des Volumens. Dabei werden fiir jeden Voxel zunéchst drei Werte gespeichert,
die die Anzahl von Schritten in den drei Raumrichtungen zum rdumlich néichsten
Voxel von Interesse enthalten. Fiir die Berechnung dieser drei Werte konnte im
Rahmen dieser Arbeit auf eine vorhandene Softwareimplementation zuriickgegrif-
fen werden. Abschliefflend werden aus den gespeicherten Schrittanzahlen in den
drei Dimensionen des Volumens die benétigten euklidischen Distanzen berechnet,

indem die quadratische Wurzel aus der Summe der Quadrate gezogen wird.

Die Verfahren zur Berechnung der euklidischen Distanz sind die aufwendig-
sten unter den géngigen Verfahren zur Abstandsberechnung, da sie das Volumen
mehrmals durchlaufen, mehrere Werte zwischenspeichern und die Distanz iiber
ein rechentechnisch teures Wurzelziehen berechnet wird. Dafiir liefern derartige
Verfahren genauere Resultate als die anderen Verfahren, wie z. B. die Chamfer-
Verfahren. Die Berechnung des Distanzvolumens kann jedoch bereits in einem
Vorverarbeitungsschritt erfolgen, womit sie fiir die genannten Anwendungen im
klinischen Alltag in den nichtzeitkritischen Bereich fillt. Fiir den in Kapitel 6
beschriebenen Testdatensatz dauerte die Berechnung auf dem ebenfalls dort be-

schriebenen Rechner ca. 45 Sekunden und liegt damit im akzeptablen Bereich
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fiir die Anwendung. Abbildung 5.7 zeigt zwei Schichten des Distanzvolumens mit
den schwarz gekennzeichneten Bildpunkten fiir den Abstandswert 0 (zum Wirbel
gehorende Voxel) und den Bildpunkten mit zufallsméfig zugeordneten Grauwer-
ten fiir die Abstandswerte ungleich Null.

Bei der oben beschriebenen Vorgehensweise erhalten fast alle Voxel die kor-
rekte euklidische Distanz zum rdumlich néchsten Voxel von Interesse zugewiesen.
Ausnahmefille sind pathologische Félle, in denen ein Voxel raumlich gleich weit
entfernt von zwei oder mehr Voxeln von Interesse liegt. Bei der Berechnung der
Abstandswerte fiir die ndchsten Voxel kann es dann zu einer Fortpflanzung eines
Abstandswertes kommen, der nicht mehr der kiirzesten Distanz zum rdumlich
néchsten Voxel von Interesse entspricht. Doch auch in diesen seltenen Féllen sind
die Fehler zum korrekten Abstandswert sehr gering und zeigen i. allg. keine er-
kennbaren Auswirkungen auf das Verfahren.

Wie erste Untersuchungen mit dieser Optimierung des Ray-Casting-Verfah-
rens ergaben, ist der Aufwand fiir die Berechnung der Vektorinkremente héher
als der Gewinn an Rechenzeit, da die Vielfachen der Vektorinkremente fiir die
verschiedenen Schrittgréfien fiir jeden Strahl auf Grund der perspektivischen Pro-
jektion neu berechnet werden miissen. Wir haben uns daher zu einer Modifikation
des Verfahrens entschlossen. Dabei wird nur noch fiir eine gréfiere Schrittweite ein
vergroflertes Vektorinkrement berechnet. Bei kleineren Abstandswerten wird ein
normaler Einzelschritt durchgefiihrt; ist der Distanzwert gleich grofl oder grofler
als der Wert fiir einen groflen Schritt, so erfolgt ein derartiger Schritt. Die grofiere
Schrittweite sollte so gewédhlt werden, daf} einerseits ein moglichst grofles Gebiet
mit einem Schritt {ibersprungen werden kann, andererseits darf der Schritt nicht
zu grof} sein, da dann nur wenige grofle Schritte, aber viele kleine Schritte erforder-
lich wiren. Das Ziel muf} sein, die Gesamtanzahl der durchzufiihrenden Schritte
zu minimieren. Als grofle Schrittweite wurde von uns eine Weite dquivalent zu
5 Einzelschritten ausgewéhlt. Abbildung 5.8 zeigt den Pseudo-Programmcode

fiir den modifizierten Ray Caster. Die Kombination von Vektorinkrementen und
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Distanz-Transformationen ist &hnlich zur schablonenbasierten (template-based)

Strahlverfolgung [61, 62].

5.2.2 Die Lauflingenkodierung

Die Datenstruktur fiir das kodierte Datenvolumen besteht fiir jede Zeile aus drei
Feldern (Abb. 5.9): einem Feld fiir die Lauflingen, einem Feld fiir die nicht-
transparenten und folglich nicht lauflingenkodierten Voxel und einem Feld aus
Zeigern auf die ersten beiden Felder. Im Lauflingenfeld steht bei transparenten
Voxelintervallen die Linge des Intervalls und damit die Anzahl der zu {ibersprin-
genden Voxel. Fiir nichttransparente Voxelintervalle enthélt das Feld die An-
zahl der zu beriicksichtigenden Voxel. Diese Voxel sind hintereinander im zwei-
ten Feld abgespeichert, wobei jeweils 16 Bit pro Datenwert reserviert sind (CT-
Datensiitze enthalten gewohnlich 10-12 Bit pro Wert). Jede Lauflinge wurde
als 8-Bit-Integerwert gespeichert, um Speicherplatzanforderungen so gering wie
moglich zu halten. Es kommt bei den heute gédngigen Bildgréfien in der medizini-
schen Bildverarbeitung, z. B. 512 x 512 x 100 Voxel, selten vor, daf} ein Intervall
langer ist als 255 Voxel. Tritt dieser Fall doch ein, so wird das Intervall in zwei
oder mehr Intervalle mit maximal 255 Voxeln aufgespalten. Die Einsparung an
Speicherplatz durch die Verwendung eines 8-Bit-Wertes ist weitaus grofier als der
eventuell zusétzliche Aufwand fiir die Aufspaltung eines Intervalls.

Durch die Speicherung nur der nichttransparenten Voxel ergibt sich eine
deutliche Einsparung an Speicherplatz, da medizinische Datensétze typischer-
weise 50 - 80% uninteressante Volumenbereiche enthalten (vgl. [32, 52, 64]). Es
besteht keine Notwendigkeit, transparente Voxel zu speichern, da sie nicht zum
Endbild beitragen. Uber das Lauflingenfeld liBt sich bestimmen, an welchen
Stellen transparente Voxel vorhanden und zu iiberspringen sind. Die Lauflingen
und die nichttransparenten Voxel sind in zwei getrennten Feldern gespeichert, um

Probleme der Byte-Ausrichtung zu verhindern. Auf einigen Rechnern miissen be-
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stimmte Datentypen an bestimmten Bytegrenzen beginnen. Wiirden die 1-Byte-
Lauflingen von 2-Byte-Datenwerten unterbrochen, so konnte es zur Einfiigung
zusétzlicher Bytes kommen, um die korrekte Ausrichtung zu erreichen. Dieses
kann mit einer Trennung der Felder verhindert werden.

Ein allgemeines Problem bei Lauflingenkodierungen ist, daf§ der wahlfreie
Zugriff auf die Datenwerte nicht mehr gegeben ist. Die gespeicherten Daten
miifiten jeweils vom Beginn der Datenstruktur aus dekodiert werden. Abbhilfe
schafft hier das dritte Feld in unserer Datenstruktur. Jeder Eintrag enthélt fiir
jede Zeile einen Zeiger auf den Anfang der Lauflingen fiir diese Zeile und einen
weiteren Zeiger auf den ersten nichttransparenten Datenwert im Voxelfeld. Damit
kann der beim Shear-Warp-Verfahren benotigte Zugriff auf die Daten Schicht fiir
Schicht und Zeile fiir Zeile realisiert werden, da die Daten im Vorverarbeitungs-
schritt bei der Erzeugung des kodierten Volumens ebenso Schicht fiir Schicht und
Zeile fiir Zeile kodiert wurden.

Ein weiteres Problem besteht darin, dafl das kodierte Volumen nur in der
Reihenfolge durchlaufen und dekodiert werden kann, in der es gespeichert wurde.
Generell gibt es genau drei Moglichkeiten, Schichten so durch das Volumen zu
legen, dafl immer zwei definierende Achsen des Volumens eine Ebene parallel zur
Schichtebene aufspannen. Anders ausgedriickt gibt es genau drei Moglichkeiten,
Schichten senkrecht zu jeweils einer der definierenden Achsen des Volumens zu
definieren. Die das Volumen definierenden Achsen werden oft auch als prinzipielle
Blickrichtungen bezeichnet. Um beim spiteren Rendering einen gleichschnellen
Zugriff in alle drei prinzipiellen Blickrichtungen zu erméglichen, miissen im Vor-
verarbeitungsschritt drei kodierte Volumen berechnet werden.

Wiéhrend des Rendering wird immer auf eines dieser lauflingenkodierten
Volumen zugegriffen. Dabei handelt es sich um dasjenige Volumen, dessen z- Achse
(Tiefenachse) mit der bestimmten prinzipiellen Blickrichtung iibereinstimmt (vgl.
Abschnitt 3.4.3). Laufen die Strahlen in einem Winkel grofler als 45 Grad in

einer der drei prinzipiellen Blickrichtungen durch das Volumen, so wird auf das
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entsprechende Volumen umgeschaltet. Damit ist sichergestellt, dal immer die
bestmogliche Bildqualitét erreicht wird. Ab einem Winkel von gréfer als 45 Grad
sind die horizontalen Abstéinde zwischen den Voxeln grofler als die vertikalen
Absténde (eine uniforme Verteilung der Voxel im Raum vorausgesetzt), was zu
einer Verschlechterung der Bildqualitit fithren wiirde. Auflerdem fithren Winkel
grofler als 45 Grad zu einem unnotig groflen Zwischenbild und somit zu einem
vergroflerten Rechenaufwand, der sich in einer ldngeren Rechenzeit niederschligt.

Durch den eingesparten Speicherplatz bei der Lauflingenkodierung bewegt
sich der benstigte Speicherplatz fiir die drei Kopien des Volumens in derselben
Groflenordnung wie fiir das unkodierte Volumen, so dafl Speicherplatzprobleme
bei typischen medizinischen Datensitzen nicht auftreten sollten. Haufig belegen
die drei Kopien zusammen sogar weniger Speicherplatz als das unkodierte Volu-
men zuvor.

Das Shear-Warp-Verfahren arbeitet wie zuvor beschrieben (Abschnitt
5.1.2). Mit Hilfe der momentanen Blickrichtung wird die prinzipielle Blickrich-
tung und damit das kodierte Volumen bestimmt. Der Algorithmus durchlduft die
Daten Schicht fiir Schicht und Zeile fiir Zeile, wobei immer eine Zeile aus dem
kodierten Volumen bearbeitet wird. Die Angaben fiir transparente Voxel bestim-
men die Anzahl der nicht zu beriicksichtigenden Voxel und damit die Anzahl der
zu iiberspringenden Pixel im Zwischenbild. Der Warping-Schritt bleibt von der
Lauflingenkodierung unberiihrt. Abbildung 5.10 zeigt die verdnderte Funktion

Komposition.
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ProjBild Projektion(CT-Volumen, Viewing-Geometrie)

{
Faktorisiere Viewing-Matrix;
Berechne Zwischenbildgrofie aus Scherung und Skalierung;
Losche Zwischenbild;

Zwischenbild = Komposition(CT-Volumen, Mycq);
ProjBild = Warping(Zwischenbild, Myqrp);

}

TmpBild Komposition(CT-Volumen, Mpeq,)

{

Bestimme prinzipielle Blickrichtung;

FOR Schicht £ =0 TO K, —1 DO k+ +

{
Schere und skaliere Schicht k;
Zeiger p = 1. Voxel(i,j) in Schicht k;
Berechne Volumenschrittweiten zsep und ysiep,
die einem Schritt im Zwischenbild entsprechen;
FOR y=0TO Y0 DO y+ +

{

FOR z=0TO X,,,. DO z + +

{
Skaliere Voxelwert *p entsprechend Strahllinge;
TmpBild(X7Y) + = *p; P + = Tstep;

}

P + = Ystep;

}
}
}

ProjBild Warping(TmpBild, M)
{
Bestimme betroffene Endbildpixel durch Projektion der Bounding Box;
FOR jeden betroffenen Pixel(i,j)
{
Transformiere Pixel in Zwischenbildebene;
IF TransProjBild(i,j) innerhalb Zwischenbild
ProjBild(i,j) = Interpoliere TransProjBild(i,j) aus 4 néchsten
Zwischenbildpixeln;

Abbildung 5.6: Pseudo-Programmcode fiir das Shear-Warp-Verfahren



84 KAPITEL 5. IMPLEMENTIERUNG

Abbildung 5.7: Zwei Schichten des Distanzvolumens fiir das CT-Volumen des Test-
datensatzes (links Schicht 32, rechts Schicht 59). Zum Wirbel gehérende Voxel wurden
schwarz dargestellt. Den anderen Voxeln wurde ein zufilllig ausgewéhlter Grauwert
zugewiesen.

Berechne Vektorinkrement fiir einzelnen und groflen Schritt;
FOR k=0 TO s DO k++
{
Summe + = Intensitdt / Strahllinge pro Schicht;
IF (Distanzwert geq Wert fiir groflen Schritt)
{
Position + = Vektorinkrement fiir grofien Schritt;
k + = grofler Schritt;
}
else
Position + = Vektorinkrement fiir Einzelschritt;

}

Abbildung 5.8: Pseudo-Programmcode fiir die verinderte innerste Schleife des Ray
Casters. Je nach Distanzwert wird ein grofler oder ein kleiner (normaler) Schritt durch-
gefiihrt.
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Lauflangenfeld Zeilenfeld Voxelfeld
T PLy | PVy Vo
Ny PL, | PVy Wi
Ty PLy | PV, Vs

Abbildung 5.9: Die Datenstruktur der Lauflingenkodierung. Das Lauflingenfeld
enthélt die Ldngen homogener Intervalle einer Datenzeile, wobei nur zwischen trans-
parenten und nichttransparenten Voxeln unterschieden wird. Im Voxelfeld sind nur die
nichttransparenten Voxel gespeichert. Das Zeilenfeld umfafit die Zeiger in die ersten
beiden Felder.
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TmpBild Komposition(CT-Volumen, Mgeqr)
{
Bestimme prinzipielle Blickrichtung;
Bestimme damit, auf welches kodierte Volumen zuriickgegriffen wird.
Zeiger 7z = Anfang 1. Zeile des kodierten Volumens;
FOR Schicht k=0 TO K, — 1 DO k + +
{
Schere und skaliere Schicht k;
Zeiger p = 1.nichttransparenter Voxel in Schicht k;
Berechne Schrittweiten z44ep und yssep, die einem Schritt im Zwischenbild
entsprechen;
FOR y =0 TO Y, DO y+ +

{
WHILE = < X1,

{
IF *z transparenter Voxel
x + = umgerechnete Lauflange(*z) in Zwischenbildpixeln;
ELSE
FOR [ =0 TO Lauflinge(z) DO [ + = Zep
{
Skaliere Voxelwert *p in Abhéngigkeit von Strahllange;
TmpBild(x,y) = *p;
P + = Zstep; X++;
¥
z = nichstes Volumenintervall;
}
z = Anfang néichste Zeile des kodierten Volumens entsprechend ysep;
p = 1. nichttransparenter Voxel in Zeile z;

}
}

Anfang 1. Zeile néchste Schicht;

}

Abbildung 5.10: Pseudo-Programmcode fiir die veriinderte Zwischenbilderzeugung
bei Verwendung einer Lauflingenkodierung des Datenvolumens



Kapitel 6

Eignung der Verfahren fiir die
2D /3D-Registrierung

6.1 Der Testdatensatz

Als Testdatensatz standen ein vor der Operation aufgenommenes dreidimensiona-
les CT-Bild und ein wihrend des Eingriffs aufgenommenes Rontgen-Fluoroskopie-
bild der Bauchregion zur Verfiigung. Als Beispiel fiir die 2D/3D-Registrierung
wurde die Registrierung eines in den Bildern dargestellten Lendenwirbels aus-

gewdahlt.

Das CT-Bild besitzt vor der Vorverarbeitung, d.h. vor der Glittung und
dem Supersampling, eine Auflésung von 512 x 512 x 123 Voxeln. Die Voxelgrofie
betrigt 0.488mm x 0.488mm x 2.0mm. Nach dem Vorverarbeitungsschritt betrigt
die Grofle des CT-Volumens 512 x 512 x 492 Voxel und die VoxelgréBie 0.488mm x
0.488mm x 0.5mm. Die Bounding Box um den segmentierten Wirbel (aus dem
bearbeiteten CT-Bild) besitzt eine Grofie von 231 x 213 x 76 Voxeln. Damit belegt
sie gerade einmal knapp 2,9% des gesamten CT-Volumens. Der Wirbel selber
nimmt wiederum nur einen Teil der Bounding Box ein, da die quaderférmige

Bounding Box nur eine grobe Approximation der Wirbelform darstellt. Diese

87
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Abbildung 6.1: Links eine Schicht des CT-Bildes mit dem zu registrierenden Wirbel
im Zentrum. In der Mitte die segmentierte Schicht, rechts das Rontgen-Fluoroskopiebild
vor der Registrierung.

Dimension macht deutlich, welche Zeitersparnis allein die Beschriankung auf die
Berechnung einer Projektion aus den in der Bounding Box enthaltenen Voxeln
statt der Voxel des gesamten CT-Bildes bringt. Die Rontgen-Fluoroskopie ist vor
dem Preprocessing 512 x 512 Pixel grof. Danach besitzt sie eine Gréfle von 128 x
128 Pixel mit einer Pixelgrofie von 2.38mm x 2.38mm. Abbildung 6.1 zeigt eine
Schicht des Wirbels im CT-Bild nach dem Resampling der Bildvorverarbeitung

und die dazugehorige Segmentierung sowie das Rontgen-Fluoroskopiebild.

Alle Experimente wurden auf einer SUN SPARCstation10 mit 194 MB
Hauptspeicher ausgefiihrt. Die folgenden Abschnitte beschreiben die Ergebnisse
fiir die durchgefiihrten Experimente und werten diese hinsichtlich der gestell-
ten Anforderungen an die Rechenzeit und Genauigkeit aus. Als Referenz diente
der einfache Ray Caster, der vor dieser Arbeit im Softwarepaket fiir die 2D /3D-
Registrierung genutzt wurde. Die erzielten Rechenzeiten sind einfach zu verglei-
chen. Schwieriger gestaltet sich der Vergleich der Genauigkeit beziiglich der be-
rechneten Registrierungsparameter und insbesondere der Grauwertgenauigkeit.
Fiir erstere wurde die maximale Differenz der berechneten Werte zu den Refe-
renzwerten ausgewertet. Es stellte sich heraus, dafl alle Parameter auler der Hohe
t, nur sehr wenig (maximal 1-2%) um die Referenzwerte schwanken, wihrend der
Hohenparameter ¢, deutlich grofiere Schwankungen zeigte (bis zu 5%). Der Grund

hierfiir ist in der Projektionsgeometrie zu suchen, die dafiir verantwortlich ist, dafl
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die Pattern Intensity bei der Hohe ¢, ein vergleichsweise flaches Minimum hat,
wéhrend sie bei den anderen Translations- und Rotationsparametern ein spitzes
Maximum hat [55]. Eine Verdnderung der Hohe zieht nur eine geringe Verdnde-
rung des Projektionsbildes nach sich, so dafl es schwierig ist, den Hohenparameter
korrekt zu bestimmen. Bei den Ergebnissen werden daher die Fehler fiir den Pa-
rameter ¢, und fiir die restlichen Parameter getrennt angegeben.

Fiir die Grauwertgenauigkeit wird das AhnlichkeitsmaB Pattern Intensity
betrachtet. Eine weitere Moglichkeit der Begutachtung der Qualitdt ist das
Ausloschen der Wirbelstrukturen im Rontgen-Fluoroskopiebild. War die Regi-
strierung erfolgreich, so werden die Wirbelstrukturen komplett ausgeldscht. Der
visuelle Eindruck der Giite der Registrierung kann jedoch t&uschen und kann

keinesfalls die anderen Genauigkeitsmafle ersetzen. Die Referenzwerte sind:

Translation £, = —18.44mm

Translation £, = —15.09mm

Translation t, = 300.20mm
Rotation w, = 1.56rad
Rotation w, = 0.07rad
Rotation w, = 0.10rad

Pattern Intensity = 1968.32
Rechenzeit Projektion = 0.288s

Rechenzeit Registrierung = 37.596s

Die Rechenzeit fiir die Bildvorverarbeitung (vgl. Abschnitt 2.2) betrégt fiir
das Referenzverfahren 10 Sekunden, wurde jedoch nicht in den Vergleich mit
einbezogen, da die Berechnung in den fiir die klinische Anwendung zeitlich un-
kritischen Bereich der Eingriffsvorbereitung féllt. Zu dieser Zeit addiert sich die
Rechenzeit, die fiir die Bereitstellung der Bilddaten benétigt wird. Diese Zeit

ist abhéngig von der Gofle der Datenséitze und von den vorhandenen Bus- bzw.
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Abbildung 6.2: Links das Rontgen-Fluoroskopiebild vor der Registrierung, rechts
die Aufnahme nach der Registrierung. Die Wirbelstrukturen wurden deutlich sichtbar
ausgeloscht.

Netzwerkkapazititen. Alle Werte sind Mittelwerte von jeweils 10 Experimenten,
um verwertbare statistische Ergebnisse zu erhalten. Die Abbildung 6.2 zeigt die
intraoperative Rontgenaufnahme vor und nach der Registrierung. Die Wirbel-
strukturen wurden ausgeloscht, wihrend die Strukturen des umliegenden Gewe-
bes sowie der Katheter sichtbar bleiben.

Untersuchungen am Referenzverfahren haben ergeben, dafi rund 80% der
Rechenzeit bei der 2D /3D-Registrierung fiir die Projektionsberechnung benétigt
werden. Es ist daher berechtigt, schnellere Verfahren zur Berechnung einer per-
spektivischen Projektion zu suchen, um die Gesamtrechenzeit zu senken.

Der Abschnitt 6.2 behandelt die Ergebnisse fiir die ausgewihlten Verfahren
des Direct Volume Rendering ohne Optimierungen. Der Abschnitt 6.3 widmet

sich dann den optimierten Verfahren.

6.2 Ergebnisse fiir die Direct-Volume-Rendering-

Verfahren

In den im Folgenden beschriebenen Tabellen bezeichnet A das urspriingliche Ray-
Casting-Verfahren, B das Ray-Casting-Verfahren mit vereinfachten Vektorinkre-
menten und C das Shear-Warp-Verfahren.

Die Tabelle 6.1 zeigt die Ergebnisse fiir die Berechnung einer perspektivi-
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Verfahren Zeit | Pattern | proz. Fehler fiir | Faktor
in s | Intensity | ¢, Rest
A 0.288 | 1968.32 - - -
B 0.266 | 197245 | 1.4 0.9 1.08
C 0.334 | 1956.79 | 3.2 1.7 0.86

Tabelle 6.1: Ergebnisse bei der Berechnung einer perspektivischen Projektion durch
die ausgewihlten Direct-Volume-Rendering-Verfahren ohne zusétzliche Optimierungen.
A bezeichnet den urspriinglichen Ray Caster, B den Ray Caster mit vereinfachten
Vektorinkrementen, C das Shear-Warp-Verfahren.

Verfahren || Zeit in s | Faktor
A 37.596 -
B 33.048 1.13
C 55.474 0.67

Tabelle 6.2: Ergebnisse fiir die gesamte 2D/3D-Registrierung.

schen Projektion aus den Volumendaten. In der Tabelle sind neben den absoluten
Zeiten, den Werten des Ahnlichkeitsmafies und den prozentualen Fehlerwerten
auch die erreichten Faktoren beziiglich der Rechenzeiten angegeben.

In der Tabelle 6.2 werden die Ergebnisse fiir die drei Verfahren bei der
gesamten 2D/3D-Registrierung dargestellt. Wie die Ergebnisse aus beiden Ta-
bellen zeigen, brachten die vereinfachten Vektorinkremente beim Ray Casting
eine Einsparung an Rechenzeit von ca. 10%. Die Gesamtzeit fiir die 2D/3D-
Registrierung liegt jedoch immer noch iiber 30 Sekunden und ist damit deutlich
von den gewiinschten Zeiten von weniger als 15 Sekunden entfernt.

Fiir das Shear-Warp-Verfahren zeigte sich sogar eine deutliche Verschlechte-
rung. Der Grund hierfiir ist einfach zu erkennen: das CT-Volumen und damit das
Zwischenbild, das sich an der Auflosung des CT-Volumens orientiert, haben eine
deutlich héhere Auflésung als das Endbild in der Projektionsebene. Wie der Re-

ferenzwert fiir die Hohe des Wirbels (genauer gesagt, des Zentrums der Bounding
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Box um den Wirbel) iiber der Projektionsebene anzeigt, liegt die typische Hohe
bei einem Wert um 300mm. Projiziert man einen Pixel des Projektionsbildes auf
die Zwischenbildebene in dieser Hohe, so hat ein derartiger Endbildpixel dort eine
Gréfe von ca. 1.66mm x1.66mm, wenn die Zwischenbildebene parallel zur Projek-
tionsebene liegt. Bei einer Pixelgréfle im Zwischenbild von rund 0.5mm x 0.5mm
kann die Auflosung im Zwischenbild gefahrlos ohne Auswirkungen auf die Ge-
nauigkeit des Endbildes um einen Faktor 3 verringert werden.

Die Grofle der projizierten Pixel ist abhéingig von der Lage und Orientierung
des CT-Volumens und damit der Zwischenbildebene beziiglich dem Koordinaten-
system der Strahlenquelle. Je kleiner der Abstand des CT-Volumens von der
Projektionsebene, desto geringer fillt der Faktor aus. Auflerdem verdndert die
Neigung der Zwischenbildebene zur Projektionsebene die Grofle der Projektion
des Pixels in der Zwischenbildebene. Die hier als Beispielrechnung angefiihrten
Werte geben jedoch eine Schitzung fiir die Groflenordnungen, bei denen keine
Auswirkungen auf die Genauigkeit zu erwarten sind.

Des weiteren zeigten Untersuchungen des Shear-Warp-Verfahrens ohne Re-
duktion, dafl ca. 80% der Rechenzeit zur Berechnung einer Projektion fiir die Be-
rechnung des Zwischenbildes benétigt werden. Die Verzerrung ist auf Grund ihres
zweidimensionalen Charakters vergleichsweise schnell durchzufiihren. Es ist daher
berechtigt, insbesondere nach Moglichkeiten der Beschleunigung der Zwischen-
bilderzeugung zu suchen.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden daher Experimente mit den Auflésungs-
faktoren 2 und 3 durchgefiihrt. Die Tabelle 6.3 zeigt die Ergebnisse fiir eine Pro-
jektionsberechnung, die Tabelle 6.4 fiir die gesamte 2D/3D-Registrierung. Die
reduzierte Auflésung im Zwischenbild bewirkt, dafl ebenfalls entsprechend weni-
ger Voxel in den einzelnen Schichten des Volumens bearbeitet werden miissen.
Dabei bleibt das Datenvolumen in unverdnderter Form gespeichert, wihrend
sich die Schrittweite bei der Traversierung durch das Volumen entsprechend dem

Auflésungsfaktor dndert.
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Verfahren Zeit | Pattern | proz. Fehler fiir | Faktor
in s | Intensity | ¢, Rest

A 0.288 | 1968.32 - - -

B 0.334 | 1956.79 | 3.2 1.7 0.86

C 0.142 | 1937.20 | 3.4 1.7 2.03

D 0.088 | 1902.88 | 3.1 1.9 3.27

Tabelle 6.3: Ergebnisse bei der Berechnung einer perspektivischen Projektion un-
ter Ausnutzung einer reduzierten Auflosung des Zwischenbildes. A bezeichnet den ur-
spriinglichen Ray Caster, B, C und D das Shear-Warp-Verfahren mit den Faktor 1, 2
bzw. 3.

Verfahren || Zeit in s | Faktor
A 37.596 -
B 55.474 0.67
C 27.408 1.37
D 18.838 2.00

Tabelle 6.4: Ergebnisse fiir die gesamte 2D/3D-Registrierung.

Das Shear-Warp-Verfahren mit einem Auflésungsfaktor 2 ist bei der Berech-
nung der Projektion doppelt so schnell wie das Referenz-Ray-Casting-Verfahren.
Es bendtigt nur noch die Hilfte der Rechenzeit fiir die gesamte Registrierung
im Vergleich zu dem Verfahren mit einem Faktor von 1 und ist ebenfalls rund
ein Drittel schneller als das Referenzverfahren. Bei dem Shear-Warp-Verfahren
mit einem Faktor 3 zur Reduktion der Auflésung ist die Projektionsberechnung
mehr als dreimal so schnell wie das Referenzverfahren. Fiir die gesamte 2D /3D-
Registrierung ergibt sich ein Beschleunigungsfaktor von 2. Damit konnte die
Rechenzeit fiir die Registrierung deutlich unter die 20-Sekundenmarke gedriickt
werden und kommt somit der gewiinschten Maximalrechenzeit von 15 Sekunden
schon recht nahe. Das Verhéltnis der Anteile von Zwischenbilderzeugung und

Warping an der Projektionsberechnung hat sich dabei von 80:20 auf 70:30 verbes-
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Abbildung 6.3: Das Ergebnis der Registrierung. Links das Referenz-Ray-Casting-
Verfahren. In der Mitte das Ray Casting mit vereinfachten Vektorinkrementen. Rechts
das Shear-Warp-Verfahren mit Auflgsungsfaktor 3.

Verfahren Zeit | Pattern | proz. Fehler fiir | Faktor

in s | Intensity | ¢, Rest
A 0.288 | 1968.32 - - -
B 0.334 | 1956.79 | 3.2 1.7 0.86
C 0.102 | 1912.96 | 4.1 1.6 2.82
D 0.056 | 1882.12 | 4.9 2.1 5.14

Tabelle 6.5: Ergebnisse bei der Berechnung einer perspektivischen Projektion unter
Ausnutzung einer reduzierten Auflosung des Zwischenbildes. A der urspriingliche Ray
Caster, B das Shear-Warp-Verfahren ohne jegliche Reduktion, C und D die Shear-
Warp-Verfahren mit den Faktoren 2 bzw. 3 in allen Dimensionen des Volumens.

sert. Die Bilder in der Abbildung 6.3 zeigen die Rontgen-Fluoroskopieaufnahmen
nach der Registrierung und Subtraktion der projizierten Wirbelstrukturen fiir
das Ray-Casting-Verfahren mit vereinfachten Vektorinkrementen und Integer-
Arithmetik sowie das Shear-Warp-Verfahren mit einer um den Faktor 3 redu-
zierten Auflosung des Zwischenbildes im Vergleich mit dem Ergebnis des Refe-

renzverfahrens.

Neben der Reduktion der Auflosung innerhalb des Zwischenbildes kann
ebenso die Auflosung in der Tiefe reduziert werden. Das bedeutet, es wird nur
noch jede zweite oder dritte Schicht beriicksichtigt. Diese Reduktion in der Tiefe
birgt allerdings die prinzipielle Gefahr einer verschlechterten Genauigkeit, da das

Ahnlichkeitsmaf Pattern Intensity stark auf Strukturen im Bild reagiert, die bei
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Verfahren || Zeit in s | Faktor
A 37.596 -
B 55.474 0.67
C 23.429 1.60
D 15.396 2.44

Tabelle 6.6: Ergebnisse fiir die gesamte 2D/3D-Registrierung.

einer Reduktion der Datenmenge in der Tiefe moglicherweise fehlen und somit
zu fehlerhaften Maximalwerten und in deren Folge zu Mifiregistrierungen fiihren

konnen.

Die Ergebnisse fiir die Projektion finden sich in der Tabelle 6.5 und fiir die
gesamte 2D /3D-Registrierung in der Tabelle 6.6. Eine Reduktion der Auflésung
in der Tiefe bewirkt eine deutliche Geschwindigkeitssteigerung. So bendétigt das
Shear-Warp-Verfahren mit Faktor 3 in allen Dimensionen nur noch ein Fiinf-
tel der Rechenzeit des Referenzverfahrens zur Berechnung einer perspektivischen
Projektion und ebenfalls die Rechenzeit fiir die gesamte Registrierung sinkt auf
einen Wert von anndhernd 15 Sekunden. Das Verhiltnis der Rechenzeiten fiir die
Zwischenbilderzeugung und das Warping hat sich dabei auf 60:40 geéndert. Es
mag auf den ersten Blick verwundern, dafl die Reduktion der zugrundeliegenden
Datenmenge insgesamt keine héheren Beschleunigungen der Projektionsberech-
nung und der Registrierung bewirkt. Hierbei mufl jedoch bedacht werden, dafl
sich eine Reduktion nur auf die Zwischenbilderzeugung positiv auswirkt, die an-
deren Programmfunktionen, wie z.B. die Verzerrung oder die Berechnung des

Ahnlichkeitsmafes, unverindert bleiben.

Es wird mit zunehmender Datenreduktion deutlich, dafl die Genauigkeit
der Registrierung unter der Reduktion leidet. Insbesondere wird dies an den ver-
kleinerten Werten der Pattern Intensity deutlich. Die prozentualen Fehler der

Registrierungsparameter steigen bis auf 5% fiir den Hohenparameter ¢, und bis
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Abbildung 6.4: Die Ergebnisse der Registrierung. Links das Referenz-Ray-Casting-
Verfahren. In der Mitte das Shear-Warp-Verfahren mit reduzierter Auflésung (Faktor2).
Rechts das Shear-Warp-Verfahren mit reduzierter Auflésung (Faktor 3). Die Datenre-
duktion erfolgte in allen drei Dimensionen.

auf 2% fiir die iibrigen Parameter. 5% Differenz in der Hohe entsprechen rund
15mm. Dies ist eine deutliche Zunahme der Schwankungsbreite gegeniiber den 8-
10mm beim Referenzverfahren. Trotz dieser erh6hten Schwankungsbreiten macht
das Registrierungsbild, d. h. die Rontgen-Fluoroskopieaufnahme mit dem subtra-
hierten Projektionsbild des Wirbels, einen visuell guten Eindruck, da die Wirbel-
strukturen des segmentierten Wirbels nicht mehr erkennbar sind. Dies ist ein
Beleg dafiir, daf§ der visuelle Eindruck allein iiber die vorhandene Ungenauigkeit
hinwegtduschen kann und daher nicht ausreicht, die Genauigkeit der Registrie-
rung zu beschreiben. In der Abbildung 6.4 sind die Rontgenaufnahmen nach
Registrierung fiir die Shear-Warp-Verfahren mit Faktoren 2 bzw. 3 im Vergleich

mit dem Ergebnis des Referenzverfahrens dargestellt.

6.3 Ergebnisse fiir die Optimierungen

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse fiir die Kombination der aus-
gewidhlten Direct-Volume-Rendering-Verfahren mit den ausgewéhlten Optimie-
rungen prasentiert. Dabei handelt es sich um die Optimierung des Ray-Casting-
Verfahrens durch eine dreidimensionale euklidische Distanz-Transformation und
die Nutzung einer Lauflingenkodierung des CT-Volumens beim Shear-Warp-

Verfahen.
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Verfahren Zeit | Pattern | proz. Fehler fiir | Faktor

in s | Intensity | ¢, Rest
A 0.288 | 1968.32 - - -
B 0.266 | 1972.45 | 1.4 0.9 1.08
C 0.300 | 1963.15 | 1.4 1.0 0.96
D 0.056 | 1882.12 | 4.9 2.1 5.14
E 0.048 | 1878.89 | 4.6 1.9 6.00

Tabelle 6.7: Ergebnisse bei der Projektionsberechnung. A der Referenz-Ray-Caster, B
der Ray Caster mit vereinfachten Vektorinkrementen, C der Ray Caster mit Distanz-
Transformationen, D das Shear-Warp-Verfahren mit dem Faktor 3 und E das Shear-
Warp-Verfahren mit dem Faktor 3 und der Lauflingenkodierung.

Verfahren || Zeit in s | Faktor
A 37.596 -
B 33.048 1.13
C 40.162 0.94
D 15.396 2.44
E 11.070 3.40

Tabelle 6.8: Ergebnisse fiir die gesamte 2D/3D-Registrierung.

Die fiir die Erzeugung des Distanzvolumens, das die euklidischen Absténde
zum jeweils rdumlich néchsten Voxel von Interesse enthilt, bendtigte Zeit betrigt
fiir das CT-Volumen des Testdatensatzes ca. 45 Sekunden. Die Berechnung und
Kodierung der drei lauflingenkodierten Volumen dauert ungefihr 6 Sekunden.
In beiden Féllen handelt es sich um Vorverarbeitungsschritte, die in den zeitlich
unkritischen Teil der Operationsvorbereitung bei einem klinischen Eingriff fallen.

In den Tabellen 6.7 und 6.8 sind die Ergebnisse dargestellt. Als Ver-
gleich neben dem Referenzverfahren wurde fiir den Ray Caster mit Distanz-
Transformation der Ray Caster mit vereinfachten Vektorinkrementen ausgewéhlt.

Fiir das Shear-Warp-Verfahren wurde ein Faktor von 3 zur Reduktion der
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Abbildung 6.5: Das Ergebnis der Registrierung. Links das Referenz-Ray-Casting-
Verfahren. In der Mitte das Ray-Casting-Verfahren mit 3D-Distanz-Transformation.
Rechts das Shear-Warp-Verfahren mit Lauflingenkodierung.

Auflésung gewihlt, sowohl fiir das Verfahren mit Nutzung der Lauflingenkodie-
rung als auch fiir das Verfahren ohne spezielle Datenstrukturen. Die Abbildung
6.5 zeigt das Rontgen-Fluoroskopiebild nach der Registrierung, d.h. nach Sub-
traktion der projizierten Wirbelstrukturen, fiir die Verfahren mit Optimierungen

im Vergleich mit dem Referenzverfahren.

Die euklidische 3D-Distanz-Transformation zum schnellen Uberspringen
groflerer homogener Bereiche im Volumen brachte keine Verbesserung, im Gegen-
teil sogar eine Verschlechterung. Wir fithren das auf die Implementierung zuriick.
Der Ray Caster mit den vereinfachten Vektorinkrementen benétigte nur noch
maximal 7 Integer-Additionen innerhalb der innersten Schleife zur Strahlverfol-
gung. Es ist schwierig, in diesen engkodierten Programmabschnitt eine Nutzung
der berechneten Distanzwerte einzubringen, die eine zusétzliche Beschleunigung
der Berechnungen bewirkt. Eine Md6glichkeit wére, die Schrittweite eines grofien
Schrittes, die momentan bei 5 normalen Einzelschritten liegt, zu erhéhen. Ei-
ne derartige Erhohung hat jedoch zur Folge, dafl weniger grofle Schritte aus-
gefiihrt werden konnen, da weniger Distanzwerte den Mindestwert fiir einen
groflen Schritt aufweisen. Mehr Einzelschritte bedeuten wieder mehr Rechenzeit.
Weitere Untersuchungen mit unterschiedlichen Schrittweiten und einer verbes-
serten Implementierung sind notwendig. Diese Untersuchungen sprengten jedoch

den Rahmen dieser Arbeit.



6.3. ERGEBNISSE OPTIMIERUNGEN 99

Die Lauflingenkodierung des CT-Datenvolumens bewirkte eine nochmalige
Beschleunigung der Zwischenbildberechnung um ca. 35%. Dies hatte wieder-
um eine Beschleunigung der gesamten Projektion und der kompletten 2D/3D-
Registrierung zur Folge. Die Projektion ist nun sechsmal schneller als im Re-
ferenzverfahren, die Registrierung konnte um mehr als einen Faktor 3 beschleu-
nigt werden. Weiterhin konnte die Gesamtrechenzeit fiir die 2D /3D-Registrierung
auf 11 Sekunden verringert werden und liegt somit deutlich unter der geforder-
ten Maximalrechenzeit von 15 Sekunden. Das Verhiltnis der Rechenzeit fiir die
Zwischenbilderzeugung und die Verzerrung betrdgt nun 50:50. Ebenso betriagt
das Verhéltnis zwischen Projektionsberechnung und anderen Teilen des Registrie-
rungsalgorithmus 50:50, so dafl in weiterfiihrenden Untersuchungen die Beschleu-
nigung dieser Programmteile, wie z.B. die Berechnung des AhnlichkeitsmafBes
und die Optimierung der Registrierungsparameter, angeraten scheint.

Ein Problem bleibt die verringerte Genauigkeit der Registrierung durch die
Reduktion der Auflésung im Zwischenbild und in der Tiefe des Datenvolumens.
Wir fithren das auf den Umstand zuriick, dafl insbesondere bei der Reduktion
in der Tiefe wichtige Informationen iiber Strukturen verlorengehen, die fiir das
Ahnlichkeitsmafl Pattern Intensity von Bedeutung sind. Die Pattern Intensity
ist ein Maf}, das auf die Strukturiertheit eines Bildes reagiert. Weitere Unter-
suchungen zu dieser Problematik erscheinen erforderlich, gehen allerdings iiber
den Rahmen dieser Arbeit hinaus. Eine mogliche Losung des Problems koénnten

unterschiedliche Auflésungsfaktoren im Zwischenbild und in der Tiefe sein.
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Kapitel 7

Zusammenfassung und Ausblick

In der vorliegenden Arbeit wurden schnelle Verfahren der Volumenvisualisierung
auf ihre Eignung fiir die Berechnung perspektivischer Projektionen fiir die 2D /3D-
Registrierung untersucht. Als geeignet stellten sich verschiedene Verfahren des
Direct Volume Rendering heraus. Das Direct Volume Rendering ist eine Klasse
von Verfahren der Volumenvisualisierung, die eine visuelle Représentation direkt
aus den Daten ohne vorherige Erzeugung einer geometrischen Reprisentation
berechnen. Mit Hilfe dieser Verfahren ist es moglich, den Prozef§ der Réntgen-
bilderzeugung nachzubilden und aus einem dreidimensionalen C'T-Datensatz ein
zweidimensionales Pseudo-Rontgenbild zu berechnen. Dieses Bild kann dann in
einem 2D/3D-Registrierungsalgorithmus genutzt werden, um den préoperativen
CT-Datensatz wiahrend eines klinischen Eingriffs mit Hilfe einer intraoperativen
zweidimensionalen Rontgen-Fluoroskopieaufnahme mit dem Patienten zu regi-

strieren.

Als besonders geeignet fiir die betrachtete 2D /3D-Registrierung eines Wir-
bels erschienen ein Ray-Casting-Verfahren und ein Verfahren, dafl eine Shear-
Warp-Faktorisierung der Viewing-Transformation vornimmt. Beide Verfahren
wurden implementiert und verschiedene Modifikationen an den urspriinglichen

Verfahren vorgenommen, um sie an die Anforderungen im 2D/3D-Algorithmus

101
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anzupassen. Es galt, die Genauigkeit bei der Registrierung verglichen mit dem
bestehenden Verfahren zur Projektionsberechnung zu erhalten, wéhrend die
Rechenzeit moglichst verringert werden sollte. Das Ray-Casting-Verfahren wur-
de mit vereinfachten Vektorinkrementen ausgestattet und die Strahlverfolgung
komplett mit Integer-Arithmetik durchgefiihrt. Die innerste Schleife zur Strahl-
verfolgung benétigt nur noch maximal 7 Integer-Additionen zur Bestimmung und
Aufsummierung eines Datenwertes. Diese enge Kodierung brachte indes nur ei-
ne Geschwindigkeitssteigerung von rund 10%. Andererseits zeigte insbesondere
das Shear-Warp-Verfahren bei vergleichbarer Auflosung eine Beschleunigung der
Projektionsberechnung gegeniiber dem Ray-Casting-Verfahren um einen Faktor
3. Die Gesamtrechenzeit fiir die 2D/3D-Registrierung konnte halbiert werden.

Weiterhin wurde gezeigt, dafl beim Shear-Warp-Verfahren eine weitere
Rechenzeitverkiirzung iiber eine Reduktion der Auflésung in der Tiefe erreicht
werden kann. Bei zunehmender Datenreduktion erhdht sich allerdings die Un-
genauigkeit der Projektionsberechnung. Hierbei spielt besonders die zunehmende
Ungenauigkeit in den Grauwerten eine entscheidende Rolle, da feine Strukturen
verlorengehen kénnen, die fiir die korrekte Berechnung des AhnlichkeitsmafBes
(Pattern Intensity) von Bedeutung sind.

Auf die ausgewéhlten Verfahren wurden verschiedene Optimierungen ange-
wandt. Das Ray-Casting-Verfahren erhielt eine euklidische 3D-Distanz-Transfor-
mation, um homogene Volumenbereiche, die nicht zum Projektionsbild beitragen,
moglichst schnell zu {iberwinden. In der praktischen Anwendung konnte mit die-
ser Optimierung jedoch keine Verringerung der Rechenzeit erreicht werden. Es
erwies sich als schwierig, die Ergebnisse der Distanz-Transformation innerhalb
der engkodierten Programmschleife zur Strahlverfolgung so zu nutzen, dafl eine
Verbesserung des Verfahrens erreicht werden konnte. Zukiinftige Untersuchun-
gen sollten zeigen, bei welchen Distanzwerten fiir die schnell zu iiberspringenden
Gebiete die grofiten Verbesserungen erreicht werden konnen. Hierbei mufl ein

Kompromif zwischen maglichst grofien Schrittweiten zur schnellen Uberwindung
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derartiger homogener Volumenbereiche entlang des Strahls und der Gesamtanzahl
der durchzufiihrenden Schritte entlang des Strahls gefunden werden.

Auf Grund der Schwierigkeiten bei der Nutzung der Distanzwerte aus der
euklidischen 3D-Distanz-Transformation sind wir der Meinung, daf§ die Kodie-
rung der rdumlichen Kohérenzen in einem Octree zwar eine Speicherplatzerspar-
nis bringt, jedoch ebenfalls kaum eine Verbesserung der Rechenzeit zur Folge
haben wird. Grund fiir diese Annahme ist zum einen die notwendige Berechnung
der Lénge des Strahlabschnitts innerhalb eines Octree-Volumenelements, die auf
Grund der perspektivischen Verzerrung von der Lage des Volumenbereichs zum
Blickpunkt abhéngig ist. Zum anderen ist es noch schwieriger als bei den Distanz-
Transformationen, die Schrittweite entlang des Strahls fiir die Volumenbereiche
auf den einzelnen Hierarchiestufen des Octrees vorauszuberechnen. Eine Berech-
nung wihrend der Projektionsberechnung ist auf jeden Fall zu langsam.

Als Optimierung fiir das Shear-Warp-Verfahren wurde eine spezielle Daten-
struktur gewdhlt, die die homogenen, nicht zum Wirbel gehérenden Volumen-
bereiche innerhalb der Bounding Box um den Wirbel zusammenfafit. Dabei han-
delt es sich um eine Lauflingenkodierung der Voxelzeilen innerhalb der Schichten
des Datenvolumens. Diese Kodierung raumlicher Kohéirenzen im CT-Datensatz
stellte sich aus zwei Griinden als sehr gut geeignet heraus. Zum einen 148t sie sich
einfach in den Shear-Warp-Algorithmus einbinden, da in dem Algorithmus die Er-
zeugung des Zwischenbildes ebenfalls zeilenweise erfolgt. Mit anderen Datenstruk-
turen, wie z. B. den hierarchisch aufgebauten Octrees, wire die Abarbeitung einer
Voxelzeile wesentlich erschwert. Zum anderen kénnen grofle Volumenbereiche zu-
sammengefafit werden, da in unserem Beispiel ca. 75% des Volumens innerhalb
der Bounding Box um den Wirbel nicht zu den Wirbelstrukturen gehoren.

Das Shear-Warp-Verfahren mit einer Lauflingenkodierung des Datenvolu-
mens und einer Reduktion der Auflosung erreichte eine weitere Beschleunigung
der Berechnung des Zwischenbildes um rund ein Drittel der dafiir notwendigen

Rechenzeit. Damit ergaben sich fiir die Projektionsberechnung gegeniiber dem
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Referenz-Ray-Casting-Verfahren ein Faktor 6 fiir die Verkiirzung der Rechenzeit
und fiir die gesamte 2D /3D-Registrierung eine Verringerung der Rechenzeit um
einen Faktor 3. Die Gesamtrechenzeit fiir die 2D /3D-Registrierung betrug im Er-
gebnis dessen nur noch 11 Sekunden und lag damit im (fiir den klinischen Alltag)
akzeptablen Bereich unter 15 Sekunden.

Betrug das Verhiltnis von Rechenzeit fiir die Projektionsberechnung zur
Rechenzeit fiir die restlichen Teile des Registrierungsalgorithmus (Berechnung
des AhnlichkeistmaBes, Optimierung der Registrierungsparameter) beim Refe-
renzverfahren 80:20, so dnderte sich dieses Verhéltnis mit den in dieser Arbeit
vorgestellten schnellen Verfahren zur Projektionsberechnung durch die Verrin-
gerung der Rechenzeit fiir die Berechnung einer Projektion auf 50:50. Hieraus
schluf3folgern wir, dafi fiir weitere Verkiirzungen der Gesamtrechenzeit in Zukunft
Optimierungen bei der Berechnung des AhnlichkeitsmaBes und der Optimierung
der Registrierungsparameter untersucht werden sollten. Eine Idee hierzu ist, bei
der Zwischenbilderzeugung im Shear-Warp-Verfahren auf das zuvor berechnete
Zwischenbild zuriickzugreifen und das neue Zwischenbild durch Interpolation aus
dem alten Zwischenbild zu erhalten. Diese Vorgehensweise kann bei drei der sechs
Registrierungsparameter angewandt werden.

Neben der hier beschriebenen Anwendung der 2D /3D-Registrierung fiir die
Registrierung eines Wirbels ld8t sich die 2D/3D-Registrierung fiir die Registrie-
rung von Gefifisystemen einsetzen. Dabei befinden sich die Volumenbereiche von
Interesse nicht mehr relativ kompakt im Zentrum des Datensatzes, sondern sind
iiber das gesamte Volumen verteilt, so dafl andere Optimierungen fiir die beschrie-
benen Verfahren bessere Ergebnisse liefern konnen. Unserer Einschidtzung nach
sollte das Shear-Warp-Verfahren mit einer Lauflingenkodierung aber ebenso fiir

diese Anwendung eine gute Alternative zum Ray-Casting-Verfahren darstellen.
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Thesen

Die vorliegende Arbeit untersucht schnelle Verfahren der Volumenvisualisie-
rung auf ihre Eignung fiir die Berechnung perspektivischer Projektionen bei der
2D /3D-Registrierung von préoperativen 3D-CT-Bildern mit intraoperativen 2D-
Rontgenfluoroskopiebildern. Dabei bestehen hohe Zeitanforderungen, um die Re-
gistrierung im klinischen Alltag nutzen zu konnen. Die Untersuchungen wurden

am Beispiel der Registrierung eines Wirbels durchgefiihrt.
e Ein geeignetes Verfahren ist das Ray Casting.

e Ein weiteres Verfahren, dafl besonders geeignet scheint, ist das Verfahren
unter Ausnutzung einer Shear-Warp-Faktorisierung der Viewing-Transfor-

madtion.

e Spezielle Datenstrukturen beschleunigen die Projektionsberechnung, ins-
besondere beim Shear-Warp-Verfahren. Diese Optimierung ist jedoch da-
tenabhéingig.

e Es konnte eine Beschleunigung der Projektionsberechnung um einen Faktor

5 erreicht werden.

e Die Gesamtrechenzeit fiir die 2D/3D-Registrierung konnte damit auf weni-
ger als 15 Sekunden gebracht werden. Dabei handelt es sich um einen in

der Praxis anwendbaren Zeitwert.



