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1 Einleitung

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Optimierung bildgebender Ver-
fahren der Nuklearmedizin, welche der nicht invasiven Erfassung von Stoff-
wechselprozessen in vivo und nachranging auch der Darstellung der Mor-
phologie einzelner Organe dienen. Die nuklearmedizinische Bildgebung be-
ruht auf der Messung der vom Kérper eines Patienten emittierten Strahlung
eines diesem zuvor applizierten Radionuklids und der bildlichen Darstel-
lung des Messergebnisses als zwei-dimensionales Szintigramm oder drei-
dimensionales Tomogramm. Je nach Art der Messung erméglichen diese
Verfahren die raumlich, quantitativ und ggf. auch zeitlich differenzierte Dar-
stellung der im Kérper des Patienten vorliegenden Nuklidanreicherung, was
den o. g. Ruckschluss auf die Stoffwechsellage erlaubt.

Die Bildgute von Szintigrammen hangt in besonderem Maf3e vom vorhan-
denen Bildrauschen ab. Die Minderung des Bildrauschens ist Gegenstand
einer Vielzahl von Untersuchungen, wobei insbesondere auch mathemati-
sche Glattungsverfahren zur Rauschfilterung eingesetzt werden.

Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist es, zwei bislang nicht zur Glattung
von Szintigrammen verwendete Glattungsalgorithmen auf ihre diesbezlgli-
che Eignung zu untersuchen. Die hierbei erzielten Ergebnisse werden mit
Ergebnissen verglichen, die mittels zweier weiterer, bekannter Glattungsal-

gorithmen erzielbar sind.

Zusatzlich werden die Méglichkeiten der Evaluierung der Ergebnisse von
Bild-Glattung beleuchtet.
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Im einzelnen werden folgende Fragen untersucht:

1. Eignet sich der von Weickert et al. [109] publizierte und auf einen mdg-
lichen Nutzen far die nuklearmedizinische Bildgebung bislang noch
nicht untersuchte Diffusionsansatz auf Basis eines Gauf3-Algorithmus

zur Glattung von Szinti- und/oder Tomogrammen?

2. Lasst sich der von Maeda und Murata [82] beschriebene Glattungs-
ansatz auf Basis einer Kombination eines linearen Filters mit einem
nicht linearen Filter neben der von Maeda und Murata bereits unter-
suchten Glattung von kinstlich verrauschten Bildern sowie Phantom-
aufnahmen auch sinnvoll zur Glattung von Szintigrammen zugrunde

liegenden Bildmatrizen einsetzen?

3. Wie wirkungsvoll sind die unter 1. und 2. genannten Ansatze beim Ver-
gleich der mit ihnen erzielten Ergebnisse mit jenen zweier bereits be-
kannter und erprobter Anséatze (gewichteter Mittelwertfilter sowie Me-
dianfilter)?

4. Die unter 1. bis 3. durch Anwendung der diskutierten Glattungsverfah-
ren erzielten Ergebnisse wurden zu ihrer Evaluierung in einem Mul-
tiobserververgleich durch nuklearmedizinisch erfahrene Arzte benotet.
Untersucht werden sollte ferner, inwieweit die in diesem Multiobserver-
vergleich vergebenen Noten mit der Bewertung der bei der Glattung
jeweils erzielten ,optische Glattheit” sowie der Erhaltung des Bildkon-
trasts durch Anwendung zweier regelméagig zur Bestimmung der Bild-
gute angewandter Maf3zahlen korrelieren.



2 Grundlagen der
huklearmedizinischen
Bildgebung

2.1 Entwicklung und Prinzipien der

nuklearmedizinischen Bildgebung

Die nuklearmedizinische Diagnostik basiert auf der nicht invasiven Unter-
suchung physiologischer Prozesse und hat sich einen festen Platz in der
medizinischen Diagnostik gesichert [84].

Erste nuklearmedizinische In-vivo-Untersuchungen mit bildgebenden Ver-
fahren fanden etwa Mitte des vergangenen Jahrhunderts statt. So wurden
bereits 1951 mit dem von Cassen und Mayneord vorgestellten automati-
schen, rektilinearen Schilddriisenscanner erste Aktivitadtskonzentrationen im
Kérper von Patienten gemessen [57]. Zu dessen Messung fuhr eine Mess-
sonde eine zuvor Uber der Schilddriise eines liegenden Patienten festge-
legte rechteckige Flache zeilenférmig ab und erfasste hierbei Uberlappungs-
und zugleich liickenfrei die von zuvor appliziertem radioaktivem '3!1 emittier-
te Strahlung [23]. Die mittels der Messsonde Uber der Patientenoberflache
jeweils lokal registrierte 3!'1-Aktivitdt wurde entsprechend ihrer Héhe grau-,
spater auch farbskaliert dargestellt. Da die bei diesem Vorgehen gemessene
Emission hinsichtlich einer Gewebstiefe, in welcher die registrierten Zerfalle
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jeweils stattfanden, nicht differenziert werden konnte, erhielt man lediglich
eine zweidimensionale planare Abbildung der im untersuchten Kérperregion
dreidimensional verteilten Aktivitat.

Noch vor Ende desselben Jahrzehnts wurden die ersten Gammakameras
(Abb. 2.1) vorgestellt [2, 3]. In Verbindung mit Datenverarbeitungssystem-
en ermdglichten sie erstmals auch die Erfassung und radumlich differenzierte
Darstellung von In-vivo-Radioaktivitatsverteilungen [111]. lhr Einsatz flhrte
dazu, dass die auf Messsonden basierenden Scanner ab den 70er Jahren

bereits wieder an Bedeutung verloren.

Das Kernstlick einer Gammakamera ist ein aus Natriumiodid bestehender
Szintillationskristall mit einer Thallium-Dotierung. Vom Patientenkdrper emit-
tierte und auf diesen Kristall auftreffende Gammaquanten I6sen Lichtblitze
aus, die auf ihrem Weg durch einen im Anschluf3 an den Kristall angeord-
neten Photomultiplier hindurch verstarkt werden und im weiteren Verlauf an
der Anode des Photomultipliers zu einem elektrischen Impuls fuhren. Mit-
tels einer auf einem Widerstandsnetzwerk basierenden Schaltung, der sog.
Anger-Ortung, wird ermittelt, an welcher Position bzw. Stelle auf dem Kris-
tall die Registrierung des Quants stattgefunden hat (kurz: Ortsinformation)
[66]. Beide hierbei gewonnenen Informationen - Anzahl der elektrischen Im-
pulse sowie jeweils deren Ortsinformation - gehen im weiteren Verlauf in die
bildliche Darstellung der raumlichen Verteilung des Radionuklids ein. Die ge-
messenen Impulse werden digitalisiert und in Bildmatrizen gespeichert.

Die Gammakamera ist noch immer das am haufigsten eingesetzte Messin-
strument der Nuklearmedizin; mit ihr werden planare Szintigrafien, vor allem

aber auch Tomografien durchgefuhrt.

Bei der planaren Szintigrafie werden Organe oder Prozesse in wenigstens
einer Ansicht bzw. Ebene (ventral, dorsal, linkslateral, schrag, etc.) abgebil-
det, wobei eine rdumliche Zuordnung von Anreicherungen oftmals bereits
bei Erweiterung der Untersuchung um die Aufnahme einer zusétzlichen,
zweiten Ebene mdglich wird.
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Abbildung 2.1: Der Querschnitt einer Gammakamera (links) verdeutlicht das Mess-
prinzip nach Anger, die Aufsicht (rechts) zeigt die optimal flachende-
ckende Anordnung der runden Photomultiplier hinter dem szintillie-
renden Einkristall (aus Krestel, 1988, Bild 9.6)

Die mit der planaren Szintigrafie derzeit erreichbare Auflésung liegt zwischen
etwa 1 und 3 cm. In oberflachennahen Organen, wie der Schilddrlse, gele-
gene Herde kénnen hingegen bereits ab einer GréBe von 0,6 bis 0,8 cm
dargestellt werden [99]. Die Methodik eignet sich insbesondere zu wenig
zeitaufwandigen, orientierenden Ganzkdrperuntersuchungen, aber auch zur
Sequenz- und Funktionsszintigrafie und kommt haufig u. a. als Skelett- und
Schilddrisenszintigrafie zum Einsatz [5].

Eine héhere raumliche Auflésung sowie die gezielte Darstellung einzelner
Schichten des untersuchten Organs bzw. Gewebes ist durch den Einsatz der
tomographischen Verfahren méglich. Zu diesen Verfahren zahlt in der Nu-
klearmedizin neben der sog. Single Photon Emission Tomography (SPET)
die sog. Positronen-Emissionstomografie (PET). Beide zuletzt genannten
Verfahren z&hlen zur sog. Emissionscomputertomographie (ECT), welche
wie die Réntgen-Computertomographie (kurz CT bzw. TCT fir Transmissi-
ons-Computer-Tomographie) und die Magnet-Resonanz-Tomografie (MRT)
zu den Schnittbildverfahren gerechnet wird. Mittels dieser tomographischen
Verfahren kdnnen einzelne Schichten des untersuchten Kérpers nicht in-
vasiv in frei bestimmbarer Gewebstiefe jeweils zweidimensional unter Aus-
blendung der Informationen detektorndher sowie detektorferner gelegener
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Schichten abgebildet werden. Wéahrend jedoch die CT auf der gewebeab-
hangigen Absorption einfallender Réntgenstrahlung und die MRT auf einer
Wechselwirkung eines &ufBBeren Magnetfeldes mit Atomkernen des unter-
suchten Gewebes beruhen, wird bei der SPET und der PET eine von in-
korporierten Radionukliden emittierte Strahlung gemessen.

Erste nuklearmedizinische Schnittbilder wurden von Kuhl und Edwards be-
reits Anfang der 60er Jahre u. a. von Leber und Hirn angefertigt [68, 69].
Bis jedoch die ersten Patienten im Rahmen einer heute zu den Routine-
untersuchungen z&hlenden SPET untersucht wurden, verging mehr als ein
Jahrzehnt [51, 62], u. a. deshalb, weil fir dieses Verfahren eine Rechner-
leistung bendtigt wird, wie sie zuvor nicht verfigbar war. Die von Kuhl und
Edwards eingesetzte Gammakamera wurde zwischenzeitlich u. a. zur rotie-
renden Mehrkopfkamera [78] mit optimierter bzw. verbesserter Detektorvor-
richtung [106] und verringertem mittleren Patienten-Kamera-Abstand [105]
weiterentwickelt. Das wesentliche Funktionsprinzip dieser Kamera hat sich
hingegen bis heute nicht veréndert.

Bei der SPET werden ausschlieBlich Radiopharmaka verwendet, deren Ra-
dionuklide Gammastrahlen emittieren. Haufig eingesetzte Radionuklide (und
ihre jeweils typischen Zielorgane) sind beispielsweise ™ Tc (Skelett), %I
(Schilddriise) und 2°*TI (Herz). Die SPET wird heute beispielsweise zur funk-
tionellen Hirndiagnostik sowie zur Herzdiagnostik, hierbei insbesondere zur
Untersuchung der myokardialen Perfusion [1, 4, 7, 10, 20, 21, 22, 34] einge-
setzt. Neben der gezielten Untersuchung von Organen dient sie u. a. aber
auch der Entziindungsdiagnostik mittel radioaktiv marktierer Leukozyten und
Granulozyten-Antikdrper [61]), flr eine Reihe von Fragestellungen hat sie
sich als Routineverfahren etablieren kénnen.

Anders als bei der SPET werden bei der Positronen-Emissionstomogra-
fie (PET) durch Positronenstrahler markierte Radiopharmaka appliziert. Ein
beim Zerfall eines Atoms des eingesetzten Radionuklids emittiertes Positron

zerfallt im weiteren Verlauf wiederum selbst unter Emission eines Photonen-
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paars. Die beiden hierbei in Koinzidenz entstehenden Photonen entfernen
sich nach dem Zerfall diametral voneinander. Wird bei einer sog. elektro-
nischen Koinzidenzabfrage ein Auftreffen zweier Photonen auf zwei einan-
der gegenuberliegenden Detektoreinheiten der verwendeten Kamera jeweils
innerhalb eines festgelegten, als Koinzidenzzeitfenster bezeichneten Zeit-
intervalls in einer GréBenordnung von 8 bis 15 ns registriert, so sind die
beiden nahezu zeitgleich registrierten Photonen mit hoher Wahrscheinlich-
keit beim Zerfall ein und desselben Ausgangspositrons entstanden [118]. Da
sich die beiden Photonen beim Zerfall des Ausgangspositrons stets anna-
hernd entgegengesetzt voneinander entfernen (diametral), geht man ferner
davon aus, dass das Ausgangspositron auf einer Verbindungsgeraden der
beiden Dektektoreinheiten, auf welchen das Auftreffen je eines der Photo-
nen registriert wurde, zerfallen ist. Diese Gerade wird daher als die sog. Ko-
inzidenzlinie (auch: line of response, LOR) bezeichnet.

Die Summe aller wahrend der Untersuchung des Patienten jeweils einer Ko-
inzidenzlinie zugeordneten Zerfélle bzw. Registrierungen werden in einem
sog. Bin gespeichert. Die Gesamtheit aller Bins wird als Sinogramm be-
zeichnet [11]. In einem sich anschlieBenden Verfahren des sog. Rebinnens
erfolgt eine Zuordnung aller im Sinogramm zusammengefassten Registrie-
rungen zu einzelnen Projektionen, aus denen im weiteren Verlauf Schnitte

durch gewahlte (Organ-)Ebenen rekonstruiert werden kénnen [65, 104].

Die fir PET-Untersuchungen verwendeten Positronenstrahler unterscheiden
sich von den flir SPET-Untersuchungen genutzten Nukliden durch vergleichs-
weise geringe Halbwertszeiten (Ublich sind ''C, 13N, °O oder auch '®F, wo-
bei sich beispielsweise °O durch eine besonders geringe Halbwertszeit von
nur etwa 2 Minuten auszeichnet), so dass diese in unmittelbarer Nahe zum
Untersuchungsort hergestellt werden mussen. Zu der hierduch bedingten
logistischen Schwierigkeit treten deutlich héhere apparative Kosten flir das
Kamerasystem der PET, gemessen an den Kosten der bei der SPET verwen-
deten Gamma-Kamera, hinzu [44, 46, 48]. Nicht zuletzt aufgrund ihres guten
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Auflésevermdgens und der verglichen mit der SPET besseren Quantifizier-
barkeit einer Nuklidanreicherung durch die PET hat sich diese dennoch tber
einen Einsatz im experimentellen Bereich hinaus bewé&hrt und in gré3eren
Zentren einen festen Platz in der Diagnostik eingenommen. Die PET wird
heute vor allem zur Tumordiagnostik sowie bei kardiologischen und neurolo-

gischen Fragestellungen eingesetzt [96, 97, 99].

Eine interessante Alternative zum jeweils reinen SPET- bzw. PET-Tomogra-
phen bilden derzeit Gammakamera-basierende Systeme, welche sich fir
Untersuchungen sowohl mit Gammastrahlern als auch mit Positronenstrah-
lern eignen. Da diese Gammakameras Uber die bei den PET-Systemen ver-
wendete Koinzidenzschaltung verfligen (missen), bezeichnet man sie auch
als Koinzidenz-Gammakamerasysteme. Sie vereinen Vorteile beider Syste-
me in sich: ihre apparative Ausstattung entspricht im Wesentlichen den ver-
glichen mit PET-Kameras kostengunstigeren klassischen Gammakamera-
systemen, zugleich aber erlaubt die weitere technische Ausstattung, wie
eine zusatzlich vorhandene Koinzidenzeinrichtung, neben SPET-Untersuch-
ungen auch Untersuchungen mit Positronenstrahlern durchzufihren [97].

Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit untersuchten PET-Tomogramme

wurden mit Hilfe eines solchen Koinzidenz-Gammakamerasystems erstellt.

2.2 Rauschen bei nuklearmedizinischer

Bildgebung und Ursachen hierfur

Szintigramme weisen gegenlber Abbildungen, welche durch andere medi-
zinische, bildgebende Verfahren erstellt wurden, i. d. R. eine geringere Bild-
schérfe bei oftmals auffallendem Rauschen auf. Ferner zeichnen sie sich
durch geringen Kontrast aus. Diese beiden Phdnomene sind methodeninha-
rent und vielféltigen Ursprungs. Eine wesentliche Ursache des Rauschens
ist die niedrige applizierte Aktivitat der eingesetzten Radionuklide, welche
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aufgrund der weltweit angestrebten Minimierung der Strahlungsexposition
des Patienten erforderlich ist. Zur niedrigen Zahlrate tragt auch die ver-
gleichsweise geringe Sensitivitat der eingesetzten Messgerate bei, wie sie
beispielsweise bei der Gammakamera durch den nicht zylindrischen Detek-
tor bedingt ist, was zum Erfassen lediglich eines Raumwinkels fhrt.

Zudem bedingt der Einsatz der bei der Gammakamera zur Lokalisation der
jeweiligen Strahlungsquelle bendétigten Kollimatoren eine Verminderung der
Zahlrate [28] und ein begrenztes Auflésungsvermdgen der Untersuchungs-
kameras [57, 63, 76, 87], da ein Anteil der emittierten Quanten aufgrund
u. a. des Compton-Effekts [61, 67, 70], der Absorption durch Materie (Schwa-
chung durch Gewebe) [61, 70, 95] sowie der klassischen Streuung [61, 70]
an den senkrecht zur Detektorebene stehenden Wénden bzw. Flachen der
Kollimatorsepten verloren geht, bevor eine Registrierung dieser Quanten
durch den Detektor stattfinden kann [57, 63, 76, 87].

Eine messtechnische Ursache flr eine Kontrasteinbuf3e besteht in der sog.
Totzeit der Detektoreinheiten: Wéahrend der Umwandlung eines Gamma-
Quants in einen elektrischen Impuls ist die umwandelnde Detektoreinheit fiir
weitere Quanten nicht ansprechbar. Innerhalb dieser Zeitdauer (in einer Gré-
Benordnung von Nanosekunden) werden weitere, auf dieselbe Detektorein-
heit auftreffende Quanten nicht registriert, es kommt zu einer Zahleinbuf3e
[53, 57, 111].

Ferner fiihrt insbesondere bei der planaren Szintigrafie die Uberlagerung der
tatsachlichen Aktivitatsverteilung aufgrund verstarkter Anreicherung eines
oder mehrerer benachbarter Organe zu einer QualitatseinbuBBe im erstell-
ten Szintigramm. So kann etwa das Ergebnis einer skelettszintigraphischen
Untersuchung der Hifte durch die durch Ausscheidungsvorgange bedingte,
hohe Aktivitat der Blase aufgrund Streuung und raumlich falschlich zugeord-
neter Zerfalle verfélscht werden. Dasselbe gilt auch fir das Ergebnis einer
Untersuchung des Myokards durch Nuklidanreicherung der Leber [35].

Auch eine noch wéhrend beispielsweise einer SPET-Untersuchung zuneh-
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mende Aktivitatsanreicherung der Blase aufgrund der physiologischen Aus-
scheidungsvorgange sowie die quantitative Aktivitatsdnderung eines unter-
suchten Myokards mindern die Qualitdt des Tomogramms [13, 35, 37, 38,
89, 91].

Speziell bei den tomographischen nuklearmedizinischen Verfahren flhrt nicht
nur die - wie oben gezeigt - fehlerbehaftete Zerfallsregistrierung, sondern
auch die auf die Registrierung folgende Rekonstruktion zu einer Qualitats-
einbuBBe [27, 71, 72, 73, 79, 86, 98, 104], wie sie v. a. bei Anwendung von
Rekonstruktionsalgorithmen der gefilterten Rlckprojektion beobachtet wer-
den kann [28, 54, 56, 57].

Durch die Rekonstruktion bedingt treten vor allem bei einer geringen Zahl re-
gistrierter Quanten ferner auch methodeninharente Artefakte durch eine (bil-
ligend in Kauf zu nehmende) Verletzung mathematischer Rekonstruktions-
voraussetzungen an das Aufnahmesystem (sog. Abtasttheorem), wie eine
unter der theoretisch erforderlichen Anzahl an Winkelschritten der Gamma-
kamera zurlckbleibende Anzahl festgelegter Winkelschritte, auf [80]. Auch
sie fuhrt letztlich zu eingeschrankter Detailerkennung [57, 84].

Ferner tragt die bei der ECT im Vergleich zur CT etwa 10*-fach niedrigere,
zu registrierende Quantendichte zu einem insgesamt hdheren statistischen

Fehler und vermindertem Kontrast bei [118].

Die vergleichsweise aufwendigen physikalischen Voraussetzungen der
ECT sind ihrerseits Quelle systeminharenter Artefakte. Wéahrend beispiels-
weise fir die CT-Bildgebung lediglich die Verteilung der unbekannten
Schwachungskoeffizienten zu ermitteln ist [74], missen bei der ECT zwei
unbekannte Faktoren - die Absorptionseigenschaften des Patientenkdrpers
sowie die raumliche Verteilung des Radionuklids - festgestellt werden [8].
Erst nach Ermittlung der Absorptionseigenschaften des Patienten eréffnet
sich die Méglichkeit, mittels einer sog. Absorptionskorrektur die je nach lo-
kal gegebener Gewebsdicke und -beschaffenheit unterschiedliche Schwa-
chung der emittierten Strahlung in die Rekonstruktion einflieBen zu lassen.
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Zur Ermittlung der Absorptionseigenschaften wurden in der Vergangenheit
Ansatze, wie beispielsweise die Nutzung von Comptonstreubildern, unter-
sucht [27, 61, 85]. Heute bedient man sich routineféhiger Verfahren mit ra-
dioaktiven, externen Strahlungsquellen [52, 55] in Form von Linienquellen
oder Réntgenstrahlen [41, 47, 52].

Eine Minderung der bildlichen Auflésung ist speziell bei der PET dadurch be-
dingt, dass Positronen im Kérper bzw. Gewebe eine im Einzelfall unbekannte
Distanz zuriicklegen kénnen, bevor sie in einiger Entfernung vom Ort ihrer
Entstehung in die sich jeweils diametral voneinander entfernenden Gamma-
Quanten zerfallen. Dieses Entfernen fuhrt regelmaBig zu einer félschlichen
Bin-Zuordnung des verzeichneten Zerfalls [26] und somit zu einer weiteren
- wenn auch von etwas geringerer Bedeutung - Einbuf3e an Bildinformation.

Ein ausgepragterer Verlust an Ortsinformation entsteht dadurch, dass sich
bei einem Positronenzerfall zeitgleich entstehende Photonen nicht exakt dia-
metral voneinander entfernen, und dass aus den beiden Orten ihrer jewei-
ligen Registrierung auf den Detektoreinheiten eine LOR errechnet wird, die
nicht der wahren Koinzidenzlinie entspricht.

Von besonderer Bedeutung flir die Gite der Messergebnisse nuklearmedizi-
nischer Untersuchungen ist auch das Auftreten von mehr oder weniger stark
ausgepragtem, qualitaitsminderndem Rauschen des Szintigramms beim Ein-
satz von Nukliden geringer Impulsdichte. Bei diesem sog. statistischen Rau-
schen handelt es sich um ein schwerwiegendes Problem bei der nuklear-
medizinischen Bildgebung. Seine Reduzierung stellt den Schwerpunkt der
vorliegenden Arbeit dar.
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2.3 Ansatze zum Verringern von Rauschen in

Szintigrammen

Das Ergebnis einer jeden Messung einer gegebenen Nuklidverteilung im Pa-
tientenkérper unterliegt qualitdtsminderndem (Quanten-)Rauschen, welches
mafgeblich auf die geringe Quantendichte des eingesetzten Nuklids zurtck-

zuflhren ist.

Die vorhandenen Ansétze zur Verringerung von Rauschen und der hiermit
verbundenen QualitatseinbufBe bei nuklearmedizinischen Untersuchungen
lassen sich in zwei Hauptgruppen unterteilen. Der Einsatz der Verfahren
bzw. Ansatze der ersten Gruppe zielt darauf ab, méglichst bereits einem
Entstehen von Rauschen bei nuklearmedizinischen Untersuchungen entge-
genzuwirken. Ziel dieser Ansétze ist vor allem die Minderung des als

3

Frq= \2‘ (2.1)

definierten relativen statistischen Fehlers [29], wobei n fir die Anzahl der
pro Pixel gemessenen Zerfalle steht. Zur Fehlerminderung kann die Impuls-
summe pro Pixel durch Applizieren héherer Aktivitat, Messen Uber einen
verlangerten Messzeitraum [60] oder auch Verringern der Anzahl von Pixeln
der Messwertmatrix durch Zusammenfassen von Pixeln [19, 70] bzw. Opti-
mieren der GréBe der Akquisitionsmatrix erhéht werden [90].

Auch eine Subtraktion des Hintergundeffekts [29, 60, 92, 118] sowie ei-
ne Glattung der Transmissionsmessungen bereits im Vorfeld der PET [25]
dienen der Minderung des statistischen Fehlers. Fir SPET-Untersuchungen
existieren zudem Ansétze einer Glattung im Raum. Untersuchungen hierzu

wurden beispielsweise von Wang et al. durchgefihrt [107].

Mit den Verfahren der zweiten Gruppe lasst sich ein nach Abschluss der
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Datenakquisition im Szintigramm bzw. der zugehdrigen Akquisationsmatrix
gegebenes Rauschen verringern. Dieses Vorgehen ist als Glattung (engl.:
smoothing) bekannt, die entsprechenden Verfahren werden als Glattungs-
verfahren bezeichnet.

Die einfachste Glattung dieser Art beruht auf der Tiefpasswirkung eines opti-
schen Zerstreuungsfilters (z. B. Pergamentpapier oder Milchglas), wenn die-
ser beim Betrachten des Szintigramms einige Zentimeter vor das Auge ge-
halten wird [64]. Auch ein geringfligiges Zusammenkneifen der Augen beim
Betrachten von Szintigrammen kann auf dieselbe Weise bereits Rauschen
ausblenden [53].

Zur weitergehenden und nachhaltigeren Glattung von Szintigrammen wur-
den bereits vor Einsatz der ersten Gammakameras u. a. photografische Glat-
tungstechniken entwickelt. Hierbei wurden Szintigramme unter Einsatz eines
geeigneten weichzeichnenden, optischen Filters abfotografiert, und von der
Gammakamera erkannte Kontrastunterschiede wurden zur Befundung auf
den gesamtmdglichen Kontrastbereich des nachgeschalteten Systems ge-
streckt und ggf. entsprechend verstarkt. Diesem Vorgehen vergleichbar ist
ein nachtragliches Abtasten bzw. ein geeignetes Einscannen eines Szinti-
gramms [9, 40]. Einen ausfihrlichen Uberblick liber diese heute nicht routi-
nemanig angewandten Verfahren geben Charleston et al. [24]. Heute setzt
man zum Glatten von Szintigrammen vornehmlich Rechenvorschriften ein,

welche auch als mathematische Filter bezeichnet werden.

2.3.1 Glattung unter Einsatz mathematischer Filter

Die zur Glattung in Matrizen gespeicherter Messergebnisse (sog. Rohda-
ten) einer Szintigrafie eingesetzten mathematischen Filter werden nach Pi-
zer et al. [94] in lineare und nicht lineare sowie in stationare und nicht statio-
nare Filter unterteilt. Eine weitere Unterscheidung der Filter ist anhand ihres
Wirkungsbereichs - Frequenzraum oder Ortsraum - tblich.
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Lineare Filter bzw. Verfahren zeichnen sich dadurch aus, dass das resul-
tierende Niveau eines geglatteten Bildpunktes vom Niveau seiner Nachbar-
pixel linear beeinflusst ist. Bei nicht linearen Verfahren ist genau dies nicht
der Fall. Hier entscheidet die Verknipfung von Impulsverteilung und Punkt-
abbildungsfunktion Uber das Niveau des einzelnen Bildpunktes.

Bei den sog. nicht stationaren Filtern handelt es sich um Algorithmen, die
jeden Bildpunkt einer Matrix unter Berlicksichtigung der jeweiligen - bezogen
auf die Matrix - 6rtlichen Gegebenheiten glatten. Stationare Filter hingegen
verandern ihr Filterverhalten ungeachtet lokaler Bildgegebenheiten wie Bild-
kanten oder besonders stetiger (Untergrund-) Bereiche im Bild nicht [64].

Bei der Verwendung von Frequenzraum-Filtern werden die im sog. Ortsraum
gemessenen, in Bildmatrizen vorliegenden Bildwerte in einem ersten Schritt
vom Ortsraum in den sog. Frequenzraum Fourier-transformiert. In dieser
Darstellungsform werden die maBgeblich am Rauschen beteiligten héher-
frequenten Anteile des Frequenz-Spektrums mittels eines geeigneten Filters
herausgefiltert, wahrend die tieferen Frequenzanteile, denen wichtige Infor-
mationen wie Bildkontrast und Auflésung zugeschrieben werden, nicht oder
nur geringftgig gefiltert werden. Im Anschluss an diese Filterung werden die
derart geglatteten Daten mittels einer zweiten Fourier-Transformation wieder

in den Ortsraum zurlicktransformiert.

Zu den Filtern, die tblicherweise im Ortsraum zum Filtern bzw. Glatten ein-
gesetzt werden, gehort beispielsweise das einfache Ersetzen eines jeden
gemessenen (verrauschten) Pixelwertes durch das arithmetische Mittel al-
ler Pixelwerte in einem diesen Bildpunkt umgebenden quadratischen Bild-
fenster. Die Kantenlange dieses Fensters betragt i. d. R. zwischen drei und
neun Pixel. Die einzelnen Pixelwerte innerhalb des Fensters werden bei die-
ser Glattung arithmetisch entweder mit stets gleicher Gewichtung oder aber
nach Multiplikation mit Gewichtungsfaktoren gemittelt, wobei die gewichtete
Glattung gegenulber der einfachen Mittelung oftmals eine geringere Kontrast-
einbuB3e zur Folge hat [8].
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Auch nicht lineare Operatoren werden vorteilhaft zur Bildglattung eingesetzt,
sie zeichnen sich durch oftmals betont geringen Verlust an Bildkontrast aus
[102].

Zu ihnen zahlen die Medianfilter, die einen besonderen Stellenwert unter
den nichtlinearen Filtern einnehmen [58, 59]. Wie bei dem oben beschrie-
benen Vorgehen beim gewichteten Mittelwertfilter, gleitet bei der Filterung
mit Medianen ein virtuelles Glattungsfenster beispielsweise der GroRe 3 x 3,
5 x 5 oder 7 x 7 Bildpunkte mit einer Schrittweite von einem Bildpunkt suk-
zessive Uber alle Pixel des zu glattenden Bildes. Dem Pixel im jeweiligen
Fenstermittelpunkt wird hierbei anstelle seiner urspriinglich gemessenen Im-
pulszahl der Median aller vom Fenster in dieser Stellung erfassten Bildpunkt-
werte zugeordnet. Die Starke dieses Filtertyps liegt vor allem in seiner Sta-
bilitat bei lokal gegebenen Bildstérungen, seiner einfachen Berechnung und
einer guten Erhaltung von Bildkanten [102]. Mathematische Formulierungen
finden sich beispielsweise bei Schlittgen [12, 14, 18, 33, 58, 81, 93, 100,
102].

Innerhalb der auf Medianen beruhenden Verfahren unterscheidet man zwi-
schen dem o. g. Standard-Median und Varianten hiervon. Zu den bekanntes-
ten dieser Varianten gehoren u. a. die gewichteten Mediane. Wahrend beim
Standard-Median alle Bildpunkte innerhalb des Fensters als gleichwertig be-
handelt werden und daher auch denselben Einfluss auf das Ausgangssignal
haben, ist es beim (einfach oder mehrfach) gewichteten Median hingegen
mdglich, bestimmten Bildpunkten ein besonderes Gewicht zuzuordnen. Wird
nur der zentrale Bereich eines Bildfensters hdher gewichtet, so spricht man
von einem zentral gewichteten Median [59]. Der Vorteil dieser Mediane be-
steht gegentber einfachen Medianen darin, dass Bilddetails, die sich tUber
weniger als die halbe Fensterbreite erstrecken, nicht verloren gehen missen
[113]. Eine Optimierung der Gewichtung unter Einbeziehung des Kriteriums
des Kleinster-Fehler-Quadrats findet sich bei Yin et al. [117].

Eine weitere Variante stellen rekursive Medianfilter dar. Diese beziehen je-
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weils die in einem der vorangegangenen Schritte bereits berechneten Er-
gebnisse in alle folgenden Berechnungen mit ein. Auch die Wirkung einer
Folge von Medianen (Multistage-Median) sowie ihre iterative Anwendung ist
untersucht worden [59].

Es hat sich gezeigt, dass sich Mediane bevorzugt bei sog. Impulsstérungen
innerhalb eines Bildes - also bei Stérungen, die ein eher kurzfristiges und
dabei ausgepragtes Abweichen von einem Schatzwert darstellen [16] - und
zur vergleichsweise guten Kantenerhaltung eignen. Bei Vorliegen von addi-
tivem wei3en Rauschen zeigen sich jedoch lineare Verfahren oftmals bes-
ser zur Rauschunterdriickung geeignet. Um die Vorteile von linearen und
nichtlinearen Verfahren zu vereinen, wurden sog. Hybridfilter mit dem Ziel
entwickelt, Impulsstérungen ebenso wie wei3es Rauschen zu glatten. Bei
diesen Algorithmen handelt es sich i. A. um nicht stationére Verfahren [82].
Die Untersuchung eines Verfahrens dieser Gruppe stellt einen Teil des Ge-
genstandes der vorliegenden Arbeit dar.

Einen Ansatz zum Glatten von Rauschen in Verbindung mit der Rekonstruk-
tion stellt die Glattung durch ein diskretes, lineares Ausgleichsproblem mit
Nebenbedingung (gradient constraint) dar. Laurette et al. konnten zeigen,
dass dieser Ansatz zumindest bei heuristischer Parameterbestimmung unter
gutem Kanten- und zugleich gutem Kontrasterhalt glattet. Verglichen etwa
mit den linearen Filter-Verfahren handelt es sich hierbei jedoch um einen
mathematisch aufwandigeren Ansatz [75].

Die Filter-Charakteristik eines Frequenzraum-Filters wird in sog. Nyquist-
Einheiten angegeben, wobei ein Nyquist (Ny) der maximal méglichen Auf-
|I6sung der Grenzfrequenz f im Frequenzraum entspricht und sich indirekt
proportional zur maximal mdglichen Auflésung im Ortsraum p (p entspricht
einer Pixelbreite) verhalt:

Ny =p (2.2)
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Hieraus geht hervor, dass etwa bei Anwendung eines sog. Low-Pass-Filters
einer Grenzfrequenz von f = 0,6 Ny alle unterhalb dieser Grenzfrequenz lie-
genden Frequenz unverandert in die Ricktransformation eingehen bzw. den
Filter passieren, wahrend die oberhalb dieser Grenze liegenden Frequenzen
abgeschnitten werden. Fir den Ortsraum bedeutet dies, dass die mdgliche
Auflésung geman (2.2) auf das etwa 1,6-fache einer Pixelbreite begrenzt
wird. Die Folge dieses Filterns ist eine Verringerung des Rauschens, jedoch
auch eine EinbuBe an Auflésung bzw. Ortsinformation.

Da jedoch generell auch Anteile der hdheren Bildfrequenzen zur Ortsinfor-
mation eines Bildes und umgekehrt auch die tieferen Bildfrequenzen anteilig
zu dessen Rauschen beitragen, hat man sich - auch auBBerhalb der medi-
zinischen Bildgebung - in zahlreichen Untersuchungen damit befasst, einen
entsprechend optimierten Filter anzugeben. So schneidet beispielsweise ein
Shepp-Logan-Filter im Gegensatz zum oben beschriebenen Rampenfilter
die Frequenzen oberhalb einer Grenzfrequenz f zunehmend ab, wahrend
er die Frequenzen unterhalb f weitgehend unverandert beldsst. Um einen
Filter, der hinsichtlich seiner Funktions-Charakteristik zwischen dem Ram-
penfilter und dem Shepp-Logan-Filter einzuordnen ist, handelt es sich beim
Butterworth-Filter [35]. Mittels dieses Filters lassen sich durch Bestimmen
eines Ordnungsgrades sowie eines Frequenzparameters eine Reihe von
Filtertypen mit unterschiedlichen Glattungseigenschaften bilden, wobei bei
Wahl eines hohen Ordnungsgrades zunehmend die Wirkungsweise eines
Rampenfilters, bei Wahl eines niedrigen Ordnungsgrades zunehmend jene
des Shepp-Logan-Filters erzielt wird [8]. Neben den oben bereits erwéahnten
Shepp-Logan-Filter und Ramp-Filter [90, 91], zahlen auch der GauB3-Filter
[31, 49, 50, 95] und der Metz-Filter [36], der Kalmannfilter [30, 103] oder
auch der Wiener Filter [103] zu den bekannteren Filtern dieser Art. Eine
Ubersicht hierliber geben auch Hartung [42] sowie Schlittgen und Streitberg
[101].
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Um ein vergleichsweise junges Verfahren zur Glattung im Frequenzraum
handelt es sich bei den sog. wavelets. Durch Anlegen eines Systems von
Differentialgleichungen werden digitale Bilder in unabhéngige Frequenzka-
néle zerlegt, deren Breite auf einer logarithmischen Skala konstant sind.
Mittels dieser Wavelet-Transformation lassen sich flr jeden Bildpunkt lokale
Frequenzinformationen ermitteln und gezielt lokal filtern, da sich die adap-
tive Filterung der lokalen Frequenzinformation anpasst. Einzelheiten zu wa-
velets finden sich u. a. bei Healy et al. [43], Lehmann et al. [77] und Weaver
et al. [108].

Der Vergleich und die Bewertung von vier mathematischen Glattungsverfah-
ren ist Gegenstand der vorliegenden Untersuchung.

2.4 Bewertung der Ergebnisse von

Glattungsverfahren

Die Resultate von Glattungen werden i. d. R. zum Zwecke der Evaluie-
rung einem oder mehreren Bewertungsverfahren unterzogen und somit ver-
gleichbar gemacht. Die Beantwortung der Frage, ob sich ein spezielles
Bewertungsverfahren far eine Evaluierung jeweils eignet, hangt u. a. davon
ab, ob das zu einer urspriinglich verrauschten und im weiteren Verlauf ge-
glatteten Vorlage gehdrende unverrauschte Original bekannt ist oder nicht.
Letzeres ist bei nuklearmedizinischen Untersuchungen der Fall.

So kann etwa bei der Glattung kinstlich verrauschter digitaler oder digita-
lisierter Bilder ein direkter Vergleich des geglatteten Bildes mit seinem un-
verrauschten Original durchgefiihrt werden. Die Wirkung eines verwendeten
Glattungsalgorithmus ist auf diese Weise exakt nachzuvollziehen, wobei die
erzielte Glattung beispielsweise durch eine von verschiedenen Autoren an-
gewandte MaBzahl, dem Maf des einfachen [92] bzw. normierten Kleinster-
Fehler-Quadrats K F'() bewertet werden kann [83]:
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3(Djj — Dxy)?

REQ=""3psy

Hierbei bezieht sich die Summe der quadrierten Differenzen zwischen den
jeweils geglétteten Pixelwerten DJ und ihren bekannten, unverrauschten
Originalwerten Dx;; auf die Summe der wiederum quadrierten geglatteten
Pixelwerte. Das K F'() kann als Maf3 dafiir verwendet werden, inwieweit ei-
ne geglattete Version eines zuvor kinstlich verrauschten Bildes dessen ur-
sprunglich rauschfreiem Original gleicht, wobei ein niedriger Wert des K F'()
flr vergleichsweise originalgetreue Glattung steht.

Um ein dem K F'Q) vergleichbares Maf3 handelt es sich beim sog. Restaura-
tionskoeffizienten. Auch fir seine Anwendung ist die genaue Kenntnis der
Impulsdichte und -verteilung des Originals Voraussetzung [82].

Sind die Originalwerte Dx;; nicht bekannt, so kdnnen bei Untersuchungen an
Phantomen anstelle der Originalwerte behelfsweise auch Werte Dx;;, . ei-
ner Referenzaufnahme eingesetzt werden. Dieser Referenzaufnahme kann
aufgrund einer zeitlich ausgedehnten Aufnahme oder des Einsatzes einer
deutlich héheren Aktivitat ein niedriger prozentualer statistischer Fehler zu-
grunde liegen, so dass sich diese Referenzaufnahme als eine Bezugsgrofie
eignen kann [115].

Da die genannte Forderung nach Kenntnis des unverrauschten Originals
bei nuklearmedizinischen Untersuchungen nicht erfullt werden kann, eignen
sich die oben genannten MaB3e nicht fir die Bewertung der Glattung von
Szintigrammen. FUr ihre Beurteilung bedarf es vielmehr Mal3e, die auch oh-
ne Kenntnis der zugehdrigen unverrauschten Bildmatrix angewandt werden
kénnen. Hiezu zahlt die regelmafBig zur Bewertung von Glattung herange-
zogene relative Standardabweichung (engl.: standard deviation), auch nor-
mierte Standardabweichung genannt. Sie wird in einem Bereich mit k x |
Pixeln der Wertematrix bestimmt und errechnet sich aus [60, 79, 84, 90]:
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SDNorm = Ukl/Dkl (2-4)

Die SDyom ermittelt die mittlere Abweichung der einzelnen Pixelwerte des
betrachteten Bereichs eines Bildes um den Mittelwert Dy, aller Pixelinhalte
dieses Bereichs und gibt diese als relative Prozent des Mittelwertes D,; wie-
der. Die nicht zu messenden unverrauschten Werte sind fir die Berechnung
dieses Mafes nicht erforderlich.

In der von mir studierten Literatur hat Glattung von Bildmatrizen bislang stets
zu gleichzeitiger Verminderung eines Teils des fur das Sehen bzw. Erkennen
von Bildinformationen unerlasslichen Kontrasts gefiihrt. Da die Glattung von
Szintigrammen sehr wohl auch zur besseren Erkennbarkeit wichtiger Struk-
turen beitragen sollte, darf sich eine Glattung jedoch keineswegs nachteilig
auf den Kontrast auswirken. Méchte man die Wirkung und den Nutzen ei-
nes Glattungsverfahrens umfassend messen, so sollte daher neben der Be-
wertung der Stetigkeit daher stets auch die Bewertung des - verbliebenen -
Kontrasts im geglatteten Szintigramm gemessen und bewertet werden.

Ein allgemein gtiltiges Maf3 fir den physikalischen Kontrast eines Bildes wird
von Lehmann et al. als ein Unterschied der Leuchtdichte zweier benachbar-
ter Strukturen angegeben. Zu seiner Berechnung setzen die Autoren den
Kontrast C dem Verhéltnis der Leuchtdichte I;, der helleren zur Leuchtdichte
1; der dunkleren der beiden Strukturen wie folgt gleich [77]:

L1
L+

Eine mdgliche Anpassung dieser Formel zur Bewertung des klinisch rele-
vanten Kontrasts in Szintigrammen wird von Yao et al. vorgeschlagen [114].
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Sie ersetzen die Leuchtdichte I;, durch die gemessene Impulssummendich-
te eines zuvor bestimmten Bereichs H von vergleichsweise hoher Aktivitat
(sog. heiBer Bereich) sowie die Leuchtdichte 7, durch die gemessene Im-
pulssummendichte eines Bereichs K normaler bzw. niedriger Aktivitat (sog.
kalter Bereich) und bestimmen den Kontrast C' daher mit Hilfe der Formel

=" (2.6)

Eine vergleichbare Uberlegung liegt der haufig verwendeten Signal-to-Noise-
Ratio (SNR) zugrunde. Hierflir werden im Szintigramm bzw. rekonstruierten
Tomogramm mit Hilfe einer Rechnerfunktion i. d. R. zwei Bildbereiche von
geeigneter GrdBe bestimmt (sog. regions of interest, ROI), von denen ei-
ner Uber einem Bereich erh6hter Aktivitat, der andere Uber einem Bereich
normaler Untergrundaktivitat liegt. Die SNR ergibt sich aus dem Quotient
der Impulssummendichten der beiden Bereiche und kann bei geeigneter
Wahl der ROI ebenfalls ein Maf3 fir den relevanten Kontrast innerhalb eines
Szintigrammes darstellen, wobei eine nach Glattung verringerte SNR einem
Kontrastverlust entspricht.



3 Material und Methoden

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Glattung von planaren und tomo-
grafischen Szintigrammen in deren jeweils digitaler Form mittels vier unter-

schiedlicher, unten beschriebener Algorithmen.

Ferner erfolgte eine Evaluierung von Kontrast und Stetigkeit einzelner, aus-
gewahlter Bildbereiche, der Abgrenzbarkeit bestimmter Strukturen sowie der
Stetigkeit des jeweils gesamten geglatteten Szintigramms. Den oben vorge-
stellten Maf3zahlen gemeinsam ist, dass sie zwar jeweils einzelne Aspekte
der erzielten Glattung innerhalb eines Szinti- bzw. Tomogramms wie Stetig-
keit oder Kontrast bewerten, keine von ihnen kann jedoch die Auswirkung
der Glattung auf den Kontrast und die Bildstetigkeit zugleich messen. Zu-
dem kénnen sie auch den mittels einer durchgeflhrten Glattung tatsachlich
erzielten Nutzen im Sinne einer Verbesserung der klinischen Aussagekraft
der Szintigramme nicht bewerten. Hierzu ist jedoch der mit Szintigrammen
vertraute Mediziner in der Lage. Er liest eine mdgliche klinische Bedeutung
der erzielten Glattung stets mit und kann zugleich auch den Wert einer er-
zielten Stetigkeitserhdhung gegen einen ebenfalls aufgetretenen Kontrast-
verlust beispielsweise an Kanten und Niveauunterschieden abwagen.

Daher wurden zum Zwecke der Evaluierung der Kontrast und die Stetigkeit
nicht nur unter Anwendung mathematischer Maf3zahlen bewertet. Vielmehr
wurden die Bildbereiche ferner von finf in der Klinik fir Strahlentherapie und
Nuklearmedizin der Universitat zu Lilbeck tatigen Arzten und Arztinnen als
Gutachter benotet.

Die Gutachter haben hierbei insgesamt 1480 Einzelnoten vergeben, davon
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440 Noten fir den Bildkontrast, 440 Noten flr die Abgrenzbarkeit und 440
Noten fir die Stetigkeit der ausgewahlten Bildstrukturen. Weitere 160 No-
ten wurden fir die Stetigkeit des jeweils gesamten geglatteten Szintigramms
vergeben. Mittels der Maf3zahlen wurden insgesamt 80 Bewertungen vor-
genommen (40 Bewertungen des Kontrasts, weitere 40 Bewertungen der
Stetigkeit).

Alle o. g. Benotungen und Bewertungen wurden an 32 Bildbearbeitungen
von Szintigrammen vorgenommen, die auf der Untersuchung von insge-
samt acht Patienten basierten. Die Bildbearbeitungen wurden jeweils mit ih-
ren korrespondierenden, urspringlich aufgenommenen bzw. ungeglatteten
Standardbearbeitungen verglichen, die sich jeweils durch auBergewdhnlich
schlechte Zerfallsstatistik auszeichneten.

3.1 Patienten

Alle dieser Arbeit zugrunde liegenden Patientenuntersuchungen hatten in
der Klinik fir Strahlentherapie und Nuklearmedizin der Universitat zu Libeck
im Routinebetrieb zwischen September 1995 und November 2000 stattge-
funden. Das Alter der untersuchten Patienten (4 w, 4 m) betrug zum jewei-
ligen Untersuchungszeitpunkt zwischen 16 und 75 Jahren bei einem Alters-
durchschnitt von 52,5 Jahren. Bei drei der Patienten wurde jeweils eine pla-
nare Szintigrafie, bei zwei weiteren eine SPET und bei den verbleibenden
drei Patienten jeweils eine PET angefertigt. Die durchgefiihrten Untersu-
chungen werden im weiteren Verlauf entsprechend als Planar 1 bis 3, SPET
1 und SPET 2 sowie PET 1 bis 3 bezeichnet.

Die Untersuchungsbefunde und Diagnosen wurden den Patientenakten der
Klinik fir Strahlentherapie und Nuklearmedizin der Universitat zu Libeck
entnommen. Synopsen zu Patienten und Befunden finden sich im Teil A1
des Anhangs.
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3.2 Kameras und Datenakquisition

Die meinen Untersuchungen zugrunde liegenden planaren und tomo-
grafischen Szintigrafien wurden jeweils mit einer Dreikopf-Gammakamera
(PRISM 3000 bzw. PRISM 2000 XP, bei beiden Kameras handelt es sich um
Produkte der Fa. PICKER/Marconi) durchgefiihrt.

Fir die planaren Szintigramme wurde einheitlich ein hochauflésender, nie-
derenergetischer Parallelloch-Kollimator verwendet. Die Liegezeit der Pati-
enten betrug hierbei zwischen 2 und 35 Minuten, die jeweils verwendete Da-
tenmatrix umfasste 256 x 256 oder 1024 x 256 Pixel. Aufgenommen wurden
jeweils die ventralen und dorsalen Ansichten, wobei fir die Untersuchungen

der vorliegenden Arbeit die ventralen Szintigramme herangezogen wurden.

Bei den SPET-Untersuchungen wurde die Kamera in je einer 120 °-Rotation
in einer zylindrischen oder elliptischen Bahn um den Patienten gefihrt. Die-
se Rotation wurde in gleichmafBigen Winkelschritten von je 6 ° zur Aufnah-
me je einer Projektion von jeweils identischer Messdauer zwischen 60 und
115 s unterbrochen. Die Kamera war fir diese Untersuchungen mit einem
hochaufldsenden, niederenergetischen Parallelloch-Kollimator ausgestattet.
Die Abbildung der Daten jeweils eines Patienten erfolgte in insgesamt je 60
Matrizen mit je 128 x 128 Pixeln.

FUr die Aufnahmen mit der Koinzidenz-Gammakamera, welche fir die Unter-
suchungen mit einem Detektoraufsatz mit transversalen Septen ausgestat-
tet war, erfolgten Unterbrechungen einer 180 °-Rotation um den Patienten
in 4 °-Schritten. Die hierbei akquirierten Daten wurden jeweils in 90 Aufnah-
men von je 128 x 128 Pixeln abgelegt. Die Aufnahmedauer fiir jede dieser
90 Projektionen betrug bei den untersuchten Patienten 55, 65 oder 70 s.

Die zur Untersuchungsroutine zahlende elektronische Datenverarbeitung
wurde auf einem Rechner des Typs Odyssey fx 820 der Fa. PICKER/Marconi
durchgefthrt.
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Synopsen zu Patienten und Untersuchungsparametern finden sich im Teil
A3 des Anhangs.

3.3 Radiopharmaka

Die bei den einzelnen Untersuchungen jeweils verwendeten Radiopharma-
ka sind aus Anhang A3 ersichtlich. Die fir diese Pharmaka im klinischen
Gebrauch Ublichen Kurzbezeichnungen sind im Abkurzungsverzeichnis er-

lutert.

3.4 Glattung der Datensatze

Zur Glattung der Datensétze habe ich far jeden der zu untersuchenden Pa-
tienten eine Kopie der Datei (,tatsdchliche Rohdatei“) mit den gemessenen
Rohdaten (sog. R(aw)-File) bzw. rebinnten Rohdaten mit Hilfe eines FTP-
Programms (file transfer protocol) vom Rechner der Aufnahme- und Auswer-
teeinheit in einen Windows-PC exportiert. Dort wurden die Datensatze unter
Verwendung eines von mir fir diesen Zweck erstellten C++-Programms aus
dem Hexadezimal- in das ASCII-Zahlensystem Ubertragen und dabei in ei-
ne Anzahl kleinerer, unabhangiger Dateien aufgeteilt. Die Anzahl dieser neu
entstandenen Dateien entsprach jeweils der Anzahl der Projektionen, die bei
der Patientenuntersuchung angefertigt und in der Rohdatei abgelegt worden
waren. Bei den planaren Szintigrammen handelte es sich daher um jeweils
nur zwei Projektionen (ventral und dorsal); bei den SPET-Untersuchungen
waren es 60 Projektionen, und bei den PET-Untersuchungen 90 rebinnte Da-
tensatze. Die ersten 2048 Bytes einer Rohdatei wiesen einen sog. Header
auf. Dieser enthielt Informationen wie die Personalien des Patienten, Aufnah-

meparameter wie die Bezeichnung und die Konzentration des verwendeten
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Radionuklids und die Bezeichnung der verwendeten Kamera. Er wurde je-

weils in einer eigenen Datei ausgelagert und blieb im weiteren unverandert.

In einem nachsten Schritt wurden die auf diese Weise entstandenen ein-
zelnen Dateien, die je eine Projektion enthielten, auf der DOS-Ebene mit
Hilfe von mir hierfir geschriebener GAUSS-Programme geladen und mittels
drei der vier untersuchten Algorithmen bearbeitet. Beim vierten Algorithmus
handelte es sich um den Diffusionsansatz (siehe unten).

Die Bearbeitung der Daten mittels des Diffusionsansatzes fand im Institut far
Mathematik an der Universitat zu Libeck statt. Ein Mitarbeiter dieses Insti-
tuts (Herr Dr. Richard Rascher-Friesenhausen) hatte den Diffusionsansatz
in MATLAB programmiert und die vorliegenden Datenséatze mit Hilfe dieses
Programms bearbeitet. Die hierbei erforderlichen Glattungsparameter wur-
den nach meiner Begutachtung auf Wunsch teils mehrfach modifiziert.

Nach Abschluss dieser Bearbeitungen wurden die einzelnen Projektionen
unter Einsatz des oben erwahnten C++-Programms wieder in das Hexade-
zimalsystem Ubertragen, und alle Projektionen wurden zusammen mit dem
Header erneut in einer Datei (,vermeintliche Rohdatei”) zusammengefihrt.
Diese Datei wurde mittels des bereits zu ihrem Exportieren verwendeten
Programms in den jeweils entsprechenden elektronischen Patientenordner
rickgefuhrt. Aus den auf diese Weise entstandenen vermeintlichen Roh-
dateien wurden ebenso wie aus den tatsachlichen Rohdateien unter Ver-
wendung der hierfir jeweils Gblichen Parameter bei den SPET- und PET-
Untersuchungen die gewlnschten Ansichten rekonstruiert. Die geglatteten
planaren Szintigramm-Matrizen hingegen wurden - wie auch die mit der
Standardsoftware bearbeiteten - nach ihrem Rulckflhren nicht weiter bear-
beitet. Die geglatteten Szintigramme konnten wie gewohnt am Monitor dar-
gestellt und zusatzlich ausgedruckt werden.
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3.5 Untersuchte Glattungsalgorithmen

3.5.1 Glattung mittels eines gewichteten Mittelwertfilters

Um ein in der Vergangenheit vielfach untersuchtes und von verschiedenen
Autoren zur Glattung von Szintigrammen empfohlenes Verfahren handelt es
sich bei der Glattung mit Hilfe eines gewichteten arithmetischen Mittelwert-
filters [8, 64]. Die Gewichtung des Mittelwertes wirkt insbesondere an Bild-
kanten einem Verschmieren entgegen und erhéht verglichen mit jenen Bild-
punkten des Fensterrandbereichs den Einfluss der vergleichsweise mehr im
Bildzentrum gelegenen Bildpunkte auf die Berechnung des Mittelwerts.

In der vorliegenden Arbeit wurde die Anwendung dieses Verfahren in einem
7 x 7 Bildpunkte umfassenden Glattungsfensters untersucht. Hierbei wurde
jeweils dem im Zentrum eines Bildfensters gelegenen Pixel einer zu glatten-
den Bildmatrix ein gewichteter Mittelwert aller jeweils innerhalb des gewahl-
ten Glattungsfensters liegender Bildpunkte zugeordnet. AnschlieBend wurde
das Fenster Pixel fir Pixel bis zum Ende der jeweiligen Zeile n verschoben,
bevor auf dieselbe Weise mit der n + 1-ten Zeile fortgefahren wurde, wo-
bei nach jedem schrittweisen Verschieben des Fensters erneut dem aktuell
jeweils zentralen Pixel der gewichtete Mittelwert aller im Fenster enthalte-
nen, gemessenen Bildpunktwerte zugeordnet wurde. Der einzelne Bildpunkt

errechnet sich bei der Glattung nach:

b, = > W;g; (31)

Do w;

Hierbei steht b; fir den Schatzer bzw. Schatzwert des geglatteten i-ten Bild-
punktes, w; fir den entsprechenden Koeffizienten aus einer Gewichtungs-
matrix w fUr den jeweils gemessenen (Nachbar-)Wert g; im Glattungsfenster.
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Die Gewichtungsmatrix w wurde hier in Anlehnung an Bauer fir die 7 x 7 Pi-
xelumgebung wie folgt bestimmt [8]:

1 6 15 20 15 6 1
6 36 90 120 90 36 6
15 90 225 300 225 90 15
w= [ 20 120 300 400 300 120 20 (3.2)
15 90 225 300 225 90 15
6 36 90 120 90 36 6
1 6 15 20 15 6 1

Das sich bei Anwendung eines solchen Glattungsfensters generell ergeben-
de Randproblem kann auf unterschiedliche Weise gelést werden. Hamalai-
nen et al. empfehlen beispielsweise die Erweiterung des Randes durch Inter-
polation [39]. Bei der vorliegenden Arbeit wurde hingegen der Bearbeitungs-
rand um jeweils vier Pixelbreiten derart in die Mitte der Bild-Matrix verlegt,
dass dieses Randproblem gerade nicht mehr auftreten konnte. Eine Uber-
prufung hat ergeben, dass kein Wert eines beliebigen Pixels in einem jeweils
sieben Pixel breiten Randbereich gréBer Null war. Dieses Vorgehen konnte
die Ergebnisse daher nicht verzerren.

Auch bei der Verwendung der im Folgenden beschriebenen Median- sowie
Hybridfilter wurde das Glattungsfenster wie oben beschrieben sukzessive
spalten- und zeilenférmig verschoben. Die heuristisch aus flnf Varianten
(3 x 3 bis 11 x 11 Bildpunkte) als am geeignetsten ermittelte GréBe des
Fensters (7 x 7 Bildpunkte) sowie die Behandlung des Randproblems blie-
ben ebenfalls dieselben.
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3.5.2 Glattung mittels eines Medianfilters

Die untersuchten Ausgangs-Bildmatrizen wurden ferner mit Hilfe eines nicht
gewichteten Medianfilters geglattet. Das hierbei verwendete Glattungsfens-
ter entsprach dem beim Mittelwertfilter verwendeten 7 x 7-Bildfenster und
wurde wie dort beschrieben eingesetzt.

3.5.3 Glattung mittels eines Kombinationsfilters auf
Mittelwert- sowie Medianbasis

Um eine mdglichst groBe Stetigkeit eines geglatteten Bildes bei zugleich ver-
besserter Erhaltung tatséchlich vorhandener Bildkanten zu erzielen, wurden
in der Vergangenheit Kombinationen linearer Verfahren mit nicht linearen
Verfahren untersucht.

Um eine solche Kombination handelt es sich bei dem hier untersuchten und
im Folgenden daher als Hybridfilter bezeichneteten Algorithmus. Er kombi-
niert die Filterung mit einem (linearen) Mittelwertfilter und einem (nicht linea-
ren) Medianfilter. Bei seiner Anwendung wurden alle Zeilen n bzw. Spalten
[ der Bildpunkt-Matrix der zu glattenden Szintigramme mittels eines Glat-
tungsfensters jeweils zweimal sukzessive wie oben beschrieben durchlau-
fen. Bei einem ersten Durchgang wurde fur jede der (unter Bericksichtigung
des Randproblems) (n — 6)z(I — 6) Positionen des Fensters innerhalb der
gesamten Matrix jeweils die Varianz der Pixelwerte des Glattungsfensters
ermittelt. Die hierbei insgesamt als gr6Bte Varianz gefundene Varianz wurde
als v, bestimmt. Bei einem zweiten Durchlauf wurde wiederum fir jede
Position des wandernden Fensters innerhalb der Bildmatrix der Mittelwert
g, der Median M{g;} und die lokale Varianz v, der jeweils aktuellen Fens-
tersposition (n, ) ermittelt. Diese lokale Varianz v, wurde auf die zuvor ge-
fundene maximale Varianz v,,,, bezogen, und das sich ergebende Verhalt-
nis v; mit der Eigenschaft <= 1 bestimmte den Einfluss des Mittelwertfilters
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bzw. des Medianfilters bei der Glattung eines jeden Pixels. Der Schatzwert
b; eines jeden Pixelwertes betrug beim Hybridfilter somit:

by = viM{g;} + (1 — v;)3; (3-3)

Die speziellen Glattungseigenschaften dieses Hybridfilters wurden be-
reits an kudnstlich verrauschten Kurven und computererstellten zwei-
dimensionalen Figuren [82, 83] sowie an einem Leber-Phantom [82] unter-
sucht. Hier sollte nun die Anwendbarkeit dieses Filters auf die nuklearmedi-
zinische Bildgebung gepruft werden.

3.5.4 Glattung mittels eines Diffusionsmodells

Bei dem hier untersuchten Diffusionsansatz handelt es sich um ein von Wei-
ckert et al. vorgestelltes Verfahren [109].

Dieses Verfahren stellt rechnerisch den physikalischen Vorgang der Diffusi-
on als Ausgleichsprozess von Konzentrationen (hier: Grauwertstufen) nach.
Bei diesem Prozess sorgt ein Term unter Berlcksichtigung eines Abbruch-
kriteriums daflr, dass eine vollstandige Kantenabtragung im Rahmen dieser
Grauwertstufendiffusion nicht stattfindet: Die Diffusion wird vor Bildkanten
deutlich verringert.

Das Diffusionsverfahren wird mit Hilfe eines Systems nicht linearer Differen-
tialgleichungen in Raum und Zeit vermittelt. Fir die Anwendung der mathe-
matisch als kontinuierlich angenommenen Diffusion innerhalb der Bildverar-
beitung wird eine diskretisierte Anwendung dieses Ansatzes iterativ verwen-
det [110].
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3.6 Rekonstruktion der Tomogramme

Ausgehend von den im 128-Byte-Modus jeweils als einzelne Projektio-
nen abgespeicherten Akquisitionsdaten erfolgte bei den SPET- und PET-
Aufnahmen eine iterative Rekonstruktion der Schnittbilder der tomografi-
schen Szintigramme wiederum in 128 x 128 Pixel-Matrizen mittels einer
Programmanpassung der 1988 von Luig et al. [80] fir die SPET-Untersuch-
ung vorgestellten Multiplikativen Iterativen SPET-Rekonstruktion (MISR) an
die PET, die im Softwarepaket ISA (lterative SPET-Auswertung) vorliegt.
Die gewahlte Schichtdicke betrug hierbei zwischen 2,33 und 4,67 mm (s.
Anhang A3). Die Absorptionskorrektur erfolgte stets mit linearem Absorpti-
onskoeffizienten (0,14 bzw. 0,16/cm). Bei den SPET-Untersuchungen wur-
den jeweils acht Iterationsschritte mit der Parameterfolge 1,5; 1; 1,5; 1;
1; 1; 1; 1 durchgeflhrt, bei den PET-Untersuchungen wurde die Software-
Standardeinstellung tbernommen. Die Gradientenbegrenzung war stets ak-
tiviert. Des weiteren wurde eine Volumenberechnung voreingestellt und
durchgeflhrt. Eine detaillierte Programmbeschreibung findet sich bei Esch-
ner [28].

Die gesamte verwendete, kommerzielle Software fihrt laut Aussage des
Herstellers keine gesonderte Glattung der gemessenen Daten durch.

3.7 Bewertung der erzielten Glattung

3.7.1 Benotung im Multiobserververgleich

Jede Bildbearbeitung wurde zusammen mit einem eigenen Frage- bzw. Be-
wertungsbogen, wie er im Anhang A2 wiedergegeben ist, jeweils flinf in der
Nuklearmedizin tatigen Arzten bzw. Arztinnen zum Begutachten und Beno-
ten vorgelegt. Die begutachteten Bildbearbeitung sind ebenso wie die zuge-
hérigen Standardbearbeitungen im Anhang A4 abgebildet.
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Im Einzelnen wurden die Arzte aufgefordert, je nach Bildvorlage zwei bis
sechs zuvor von mir markierte, klinisch relevante Bildregionen der jeweils
ventralen Szintigramme bzw. eines wiederum von mir festgelegten Schnit-
tes eines Tomogramms zu untersuchen. Es galt, diese Bereiche hinsicht-
lich des in diesen Bildregionen jeweils gegebenen Bildkontrasts gegentber
einer bzw. mehreren unauffélligen Bildregionen innerhalb desselben Szinti-
gramms bzw. Schicht zu bewerten. Einen hierbei erkannten Kontrast galt es
dann mit einem in der Standardbildbearbeitung (dem Original) zwischen je-
weils denselben Bildstellen gegebenen Kontrast zu vergleichen und anhand
der unten stehenden Notenskala zu benoten, wobei die Gutachter in der
Wabhl der unauffalligen Vergleichsregionen nicht festgelegt waren:

1 = deutlich schlechter als bei der Standardbildbearbeitung
2 = schlechter als bei der Standardbildbearbeitung

3 = der Standardbildbearbeitung entsprechend

4 = besser als bei der Standardbildbearbeitung

5 = deutlich besser als bei der Standardbildbearbeitung

Ferner galt es, die Abgrenzbarkeit derselben markierten Regionen wiederum
gegenlber unauffélligen Regionen auf dieselbe Weise, wie oben beschrie-
ben, zu benoten. Zudem wurden die Arzte gebeten, analog die Stetigkeit
der Darstellung der markierten Regionen zu benoten. Eine abschlieBende
Frage des Bewertungsbogens richtete sich auf die Stetigkeit des gesamten
Szintigramms der rekonstruierten Schicht.

Die von den Gutachtern vergebenen Noten wurden fir jedes Merkmal Uber
alle finf Gutachter gemittelt und gingen somit als Durchschnittsnoten in die

Auswertung ein.

Da jedem Gutachter fir jede Bearbeitung (Patienten) und fir jeden unter-
suchten Algorithmus je ein Bewertungsbogen vorlag, wurden insgesamt 160
Bewertungsbdgen ausgefillt und ausgewertet.
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3.7.2 Bewertung mittels MaBzahlen

Zur Bewertung der Bildbearbeitungen nach statistischer Gite mittels mathe-
matischer Bildkennzahlen wurde zum einen die normierte Standardabwei-
chung, zum anderen der wie unten definierte Kontrast zwischen signalin-
tensiven und -armen Bereichen berechnet. Beide verwendeten Maf3zahlen
wurden jeweils in den Szintigrammen von ventral, bei den Tomogrammen in
stets derselben rekonstruierten Schicht mit Hilfe jeweils eines von mir hierflir
erstellten GAUSS-Programms gemessen.

3.7.2.1 Normierte Standardabweichung

Bei der normierten Standardabweichung SD,,,.., handelt es sich um ein in
der Literatur regelmafig verwendetes Maf3 zur Beurteilung der Bildgtite, ins-
besondere der Stetigkeit bzw. Glatte eines Bildes [79, 90, 114]. Bei ihrer
Anwendung wird die einfache Standardabweichung oy, aller Pixel eines zen-
tralen Bereichs (mit k x [ Pixeln) des betrachteten Bildes auf den Mittelwert
Dy, aller zu diesem Bereich zahlenden Pixel bezogen (,normiert):

SDnorm = 1000kl/Dkl (34)

Dieser zentrale Bereich wurde hier auf alle Pixel unabhangig eines bestimm-
ten Pixelwerts festgelegt, da eigene Untersuchungen an planaren Szinti-
grammen ergeben haben, dass gerade bei Untersuchungen mit geringer
Zéahlrate bereits Pixel, deren Impulszahl den vergleichsweise niedrigen Wert
von eins oder zwei aufweisen, einen wichtigen Informationsbeitrag beim Bild-

aufbau leisten.
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3.7.2.2 Kontrast zwischen signalintensiven und -armen Bereichen

Neben der Stetigkeit eines Bildes handelt es sich beim Bildkontrast um einen
nicht minder bedeutenden Wert bei der Bewertung der Bildgtte. Der Kon-
trast C' kann wie folgt definiert werden und gilt als Maf3 daflr, wie gut sich
zwei Bereiche eines Bildes u. a. durch das menschliche Auge unterscheiden
lassen:

=1
L+

Hierbei steht I, flr die Leuchtdichte des helleren Bereichs, I, flir jene des
dunkleren Bereichs. Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Leuchtdichte in
(3.5) in Anlehnung an Yao [114] durch die mittlere Impulssumme H des ,hei-
Beren“bzw. K des ,kalteren® Bereichs ersetzt zu

C=""- (3.6)

In jeder zur Verflgung stehenden Standardbearbeitung - und unveréndert
auch in jeder der jeweils zugehérigen Bildbearbeitungen - wurde ein heiBer
Bereich jeweils in einer Region pathologisch hoher Anreicherung und damit
in einem klinisch besonders relevanten Bereich des Szintigramms gewahlt.
Bei diesem Bereich handelte es sich jeweils stets um einen der auch schon
flr die Benotung des Kontrasts durch die Gutachter von mir ausgewahlten
und markierten Bereiche. Fir den kalten Bereich wurde eine Stelle gerin-
ger Anreicherung bestimmt. Die Werte H bzw. K wurden mit Hilfe einer der
kommerziellen Software an der Verarbeitungskonsole (Fa. PICKER/Marconi)
beiliegenden Programmfunktion am Monitor ermittelt und anschlieBend zur

Berechnung von C' manuell in die 0. g. Formel eingesetzt.
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Die Koordinaten dieser beiden betrachteten Bereiche innerhalb der
Szintigramm-Matrix blieben Uber alle untersuchten Verfahren (Algorithmen)
hinweg dieselben.

3.7.3 Vergleich von subjektiver und objektiver Bewertung

In einem weiteren Untersuchungsschritt wurden die von den Gutachtern ver-
gebenen Noten jenen Bewertungen gegenlber gestellt, die bei Anwendung
der 0. g. MaBzahlen (Standardabweichung sowie Kontrast) erzielt wurden.

Um hierbei eine méglichst gro3e Vergleichbarkeit zu erzielen, wurde die Be-
notung der Stetigkeit des gesamten planaren Szintigramms bzw. der gesam-
ten rekonstruierten Schicht durch die Gutachter (s. Punkt 4 des Bewertungs-
bogens des Anhangs A2, sowie Anhang A4) fir jede Bildbearbeitung jeweils
jenem Ergebnis gegentber gestellt, welches bei der oben beschriebenen

Anwendung der normierten Standardabweichung erzielt wurde.

Ferner wurde eine Uber alle fiunf Gutachter gemittelte Note fir den Kontrast
eines Bildbereichs, welcher auch zur Berechnung des Kontrasts - wie oben
beschrieben - herangezogen wurde, der errechneten Bewertung gegentber
gestellt.



4 Ergebnisse

4.1 Benotung der geglatteten Szintigramme im

Multiobserververgleich

Bei der Auswertung des oben beschriebenen Multiobserververgleichs
(s. auch Anhang A2) wurden von den Gutachtern fur die zu bewerten-
den Merkmale (beispielsweise fur den Kontrast eines bestimmten Bildaus-
schnitts) Bewertungen anhand einer Notenskala von 1 bis 5 vergeben. Die
Note 5 entsprach hierbei der bestmdéglichen Note, die Note 3 sollte dann
vergeben werden, wenn hinsichtlich des jeweils zu bewertenden Merkmals
kein qualitativer Unterschied zum entsprechenden ungeglatteten, im Folgen-
den als Standardbearbeitung oder auch ungeglattetes Original bezeichneten
Szintigramm wahrgenommen wurde. Die jeweils vergebenen Noten wurden
Uber alle finf Gutachter gemittelt. Bei den im folgenden angegebenen Noten
handelt es sich somit stets um Durchschnittsbewertungen.

Die Ergebnisse dieses Multiobserververgleichs sind in den Abbildungen 4.1
bis 4.4 und 4.13 bis 4.20 dargestellt.

4.1.1 Benotung des Kontrasts klinisch relevanter Bereiche

Die Gutachter benoteten den Kontrast von jeweils zwei bis sechs von mir zu-
vor in jedem Szintigramm markierten Regionen durch Vergleichen des Kon-
trasts dieser Regionen mit dem Kontrast jeweils einer beliebigen Region des
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Bildhintergrunds (Fragebogenpunkte 1A bis 1F des Fragebogens in Anhang
A2, Abb. 4.1).
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Kontrast-
verbesserung
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- ~ ; Medianfilter Kontrast-
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Abbildung 4.1: Durchschnittliche Benotung des Kontrasts ausgewahlter Bildaus-
schnitte durch Gutachter.

Der nach Glattung mittels des Mittelwertfilters erzielte Kontrast erhielt hierbei
Noten von 2,0 bis 4,6. Allein die Tomogramme wurden mit einer im Schnitt
etwa eine Notestufe unter der Bewertung der jeweiligen Standardbearbei-
tungen liegenden Note bewertet. Der Kontrast der planaren Szintigramme
wurde als erhéht oder gleichwertig erkannt.

Die mit Hilfe des Medianfilters bearbeiteten Szintigramme erhielten bei der-
selben Fragestellung Noten zwischen 1,2 und 4,6. Es fiel auf, dass fur die
Glattung der Tomogramme im Gegensatz zu den planaren Szintigrammen -
gemessen am jeweiligen ungeglatteten Original bzw. Standardbearbeitung -
deutlich schlechtere Noten vergeben wurden.

Bei den mit dem Hybridfilter erzielten Ergebnissen schwankten die Noten
zwischen 1,2 und 4,2. Das im Zusammenhang mit dem Medianfilter be-
schriebene Phanomen lief3 sich auch hier beobachten.

Die Glattung mittels des Diffusionsmodells erhielt hingegen Noten zwischen
2,6 und 4,0. Bei den tomografischen Szintigrammen lagen die Noten deut-
lich héher als nach deren Glattung mit den anderen ebenfalls untersuchten
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Algorithmen. Die planaren Szintigramme wurden hingegen als etwa den un-
geglatteten Bildbearbeitungen entsprechend oder geringfligig besser ange-
sehen. Dieser Ansatz zeigte somit als einziger der untersuchten Algorithmen
eine Kontrastverbesserung sowohl bei den planaren Szintigrammen als auch

bei den Tomogrammen.

4.1.2 Benotung der Abrenzbarkeit klinisch relevanter
Bereiche

Die Abgrenzbarkeit zuvor markierter, klinisch relevanter Szintigramm-
Ausschnitte gegeniber ihrer jeweiligen Umgebung wurde ebenfalls beno-
tet (Fragebogenpunkte 2A bis 2F). Zu benoten war hierbei nicht mehr der
Kontrast zur Umgebung, vielmehr sollte das Augenmerk auf die Scharfe der
Begrenzung bestimmter Bildstrukturen in zwei bis sechs Regionen gerichtet
werden. Die folgenden Noten stellen wiederum die Durchschnittsnoten je-
weils aller Regionen einer Bildvorlage Uber alle finf Gutachter dar (Abb. 4.2).
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me erhielten von den Gutachtern Noten zwischen 1,1 und 3,5 und wurden
gemessen an der Standardbearbeitung somit Gberwiegend schlechter be-
wertet. Die Hybridfilter-Glattung wurde mit 1,3 bis 3,1 und somit ebenfalls
schlechter als die Standardbearbeitung benotet. Beim Diffusionsmodell |a-
gen die Noten hingegen zwischen 2,6 und 3,3, wobei vier von finf Tomo-
grammen eine bessere Beurteilung als die jeweilige Standardbearbeitung
und zugleich die héchsten aller vergebenen Noten erhalten haben.

Bei den planaren Szintigrammen schnitt dieser Ansatz in einem der drei Fal-
le - verglichen mit den weiteren ebenfalls untersuchten Algorithmen - am
besten ab. Die bei den Tomogrammen zu erkennende Dominanz dieses An-
satzes zeigte sich bei den planaren Szintigrammen somit nicht.

4.1.3 Benotung der Stetigkeit klinisch relevanter

Bildausschnitte

Fur die Stetigkeit der markierten Ausschnitte der mit dem Mittelwertfilter ge-
glatteten Szintigramme wurden von den Gutachtern (Fragebogenpunkte 3A
bis 3F) Noten zwischen 2,6 und 4,1 vergeben (Abb. 4.3).
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Abbildung 4.3: Durchschnittliche Benotung der Stetigkeit ausgewéhlter Bildaus-
schnitte durch Gutachter.
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Die Filterung mit dem Medianfilter erzielte fur dieselben Untersuchungen No-
ten von 2,2 bis 3,6. Die Bearbeitung mit dem Hybridfilter erhielt fir die mar-
kierten Ausschnitte der Szintigramme Noten zwischen 2 und 3,6. Die Noten
lagen bei den mit der SPET erstellten Tomogrammen héher als bei jenen der
PET. Auf die durch das Diffusionsmodell bearbeiteten Szintigramme wurden
Noten von 2,4 bis 3,6 fur die in den Bildvorlagen markierten Ausschnitte ver-
geben.

Es hat sich gezeigt, das die SPET-Szintigramme ungeachtet des eingesetz-
ten Glattungsverfahrens fur stetiger als die PET-Szintigramme angesehen
wurden. Ferner fiel auf, dass sowohl die mittels des Mittelwertfilters als auch
die mittels des Diffusionsmodells geglatteten Szintigramme hdhere Noten
erhielten als jene mit den verbleibenden Verfahren geglatteten.

4.1.4 Benotung der Stetigkeit des jeweils gesamten

Szintigramms

Die Noten flr die Stetigkeit des jeweils gesamten Szintigramms (Fragebo-
genpunkt 4) bewegten sich beim Mittelwertfilter Gber alle Bewerter gemittelt
zwischen 2 und 4 (Abb. 4.4).

Die Stetigkeit der gesamten Abbildung erhielt bei Anwendung des Medianfil-
ters ausschlieBlich die Noten 2 und 3. Nur ein Tomogramm wurde schlech-
ter als die Standardbearbeitung bewertet (Note 2), alle weiteren geglatteten
Bildvorlagen wurden als dem Original ebenbirtig angesehen. Die Stetigkeit
des gesamten Szintigramms erhielt bei Glattung mit dem Hybridfilter Noten
zwischen 3 und 4 bei den Tomogrammen. Ein planares Szintigramm wurde
als verschlechtert betrachtet. Fiir die Gesamtstetigkeiten wurde beim Diffu-
sionsmodell hingegen nur die Note 3 oder 4 vergeben. Damit hat sich keines
der mit diesem Ansatz geglatteten Szintigramme in den Augen der Gutachter
verschlechtert, einige der Szintigramme wurden gar als verbessert angese-

hen.
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Abbildung 4.4: Durchschnittliche Benotung der Stetigkeit des jeweils gesamten

Szintigramms durch Gutachter.

Wie schon bei der Beurteilung der Stetigkeit markierter Bildausschnitte
schnitten auch hier die SPET-Tomogramme im allgemeinen besser ab als
die bei der PET erzeugten. Lediglich die Glattung mittels des Diffusionsmo-
dells fuhrte zu keiner Verschlechterung, und zwar weder bei den planaren

Szintigrammen noch bei den Tomogrammen.

4.2 Bewertung der geglatteten Szintigramme

mittels MaBzahlen

4.2.1 Bewertung der Stetigkeit

Die normierte Standardabweichung SD,,., (im Folgenden auch einfach
Standardabweichung genannt) der geglatteten Datensatze bzw. Bildvorla-
gen nahm gegenuber jener der nicht geglatteten Standardbearbeitungen bei
den mittels des Mittelwertfilters geglatteten planaren Szintigrammen (Planar
1 bis 3) auf Werte zwischen 88 % und 92 % der SD,,., der jeweiligen in
der klinischen Routine Ublichen Bildbearbeitung als Bezugswert (0 %-Linie,
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siehe Abb. 4.5) ab. Bei den PET-Tomogrammen nahm die normierte Stan-
dardabweichung bei Glattung mit Hilfe des Mittelwertfilters dagegen um bis
zu 5 % zu. Bei den SPET-Aufnahmen ergab sich wiederum eine Verminde-
rung der Standardabweichung um rund 5 % gegeniber der jeweiligen nicht
geglatteten Standardbearbeitung.
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Abbildung 4.5: Veranderung der normierten Standardabweichung durch Glattung
mit dem Mittelwertfilter im Vergleich zur Standardbearbeitung in re-
lativen Prozent.

Bei der Glattung mit dem Medianfilter nahm die normierte Standardabwei-
chung SD,..... der geglatteten Datensétze Werte zwischen 65 % und 95 %
der in der jeweiligen Standardbildbearbeitung gemessenen Standardabwei-
chung (Abb. 4.6) an. Eine Zunahme der Stetigkeit eines Szinti- oder To-
mogramms im zweistelligen Bereich konnte allerdings nur fir die planaren
Szintigramme gemessen werden (10 % bis 35 %), die Tomogramme erfuh-
ren weniger pragnante Zunahmen zwischen 5 % und 8 %. Dem Medianfilter
kann in der von mir gewahlten 7 x 7-Umgebung daher eine generelle und
zum Teil deutlich ausgepragte Rauschverringerung zugesprochen werden.

Der Einsatz des Hybridfilters verringerte die Standardabweichung aller pla-
naren Szintigramme um Werte zwischen 8 % und 30 % des jeweiligen Be-
zugswertes (Abb. 4.7). Wie aber bereits beim Mittelwertfilter nahm die Stan-
dardabweichung bei der Hybridfilter-Glattung in allen PET-Tomogrammen
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Abbildung 4.6: Veranderung der normierten Standardabweichung durch Glattung
mit dem Medianfilter im Vergleich zur Standardbearbeitung in relati-
ven Prozent.

um rund 3-6 % zu. Bei den SPET-Tomogrammen flhrte die Gattung aller-
dings erneut zu einer Verminderung der Standardabweichung um 5 % bis
7 %.

Die Bearbeitung mit dem Diffusionsmodell flihrte bei den PET-
Tomogrammen zu einer nur unbedeutenden Anderung der gemessenen
Standardabweichung (Abb. 4.8). Diese betrug zwischen weniger als 1 %
und 4 %. Bei den SPET-Tomogrammen stellte sich das Ergebnis uneinheit-
lich dar. So konnte ich eine Verminderung der Standardabweichung um
5 %, im anderen Fall eine geringflgige Erhéhung (0,25 %) messen. Die
Berechnung der Standardabweichung ergab hingegen bei allen planaren
Szintigrammen eine deutliche Erhéhung um bis zu 86 % und damit eine

beachtliche Verschlechterung der rechnerischen Bildstetigkeit.

Vor dem Hintergrund der mittels der normierten Standardabweichung ge-
messenen Werte konnte somit keinem der untersuchten Verfahren eine we-
sentliche Glattung im Sinne einer Zunahme der Stetigkeit bei der planaren
Szintigrafie, der SPET und der PET zugleich zugesprochen werden. Gut zu
erkennen war anhand des vorliegenden Zahlenmaterials auch, dass die mit
dem Medianfilter geglatteten Szintigramme die relativ gesehen héchste Ste-
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Abbildung 4.7: Veranderung der normierten Standardabweichung durch Glattung
mit dem Hybridfilter im Vergleich zur Standardbearbeitung in rela-
tiven Prozent.

tigkeit aufwiesen, gefolgt von den mittels des Mittelwertfilters geglatteten,
wiederum gefolgt von den mittels des Hybridfilters geglatteten Bildvorlagen.
Das Diffusionsmodell fihrte hingegen in allen Féllen auBBer einem zu einer
S D,orm-Erhéhung und damit zu einer Verschlechterung der mit dieser Maf3-
zahl gemessenen Bildstetigkeit.

Eine nennenswerte Verminderung der Standardabweichung wurde generell

nur fur die planaren Szintigramme erzielt (10 % oder mehr).

4.2.2 Bewertung des Kontrasts

Der Kontrast wurde jeweils als Quotient aus den jeweils innerhalb eines zu-
vor von mir festgelegten Bereichs hoher Anreicherung sowie innerhalb eines
gleich grof3en Bereichs geringer Anreicherung gemessenen Impulssummen

ermittelt.

Die Glattung mittels des Mittelwertfilters hat nach dem oben beschriebe-
nen Vorgehen zu einer KontrasteinbuBBe bei allen Tomogrammen gefihrt.
Die KontrasteinbuBBe nahm hierbei Werte zwischen 7 % und 17 % an. Die

planaren Szintigramme waren hiervon nicht bzw. in nur geringem Mafe be-
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Abbildung 4.8: Veranderung der normierten Standardabweichung durch Glattung
mit dem Diffusionsmodell im Vergleich zur Standardbearbeitung in
relativen Prozent.

troffen. So wies das gegléattete planare Szintigramm in einem Fall (Planar 1)
einen unveranderten Kontrast auf, in den anderen Féallen habe ich Kontrast-

veranderungen von weniger als 5 % gemessen (Abb. 4.9).
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Abbildung 4.9: Kontrastveranderung gegenlber der Standardbearbeitung nach
Glattung durch den Mittelwertfilter.

Die Messung des Kontrasts hat fir die Glattung mit Hilfe des Medianfilters in
sieben Fallen eine Minderung des Kontrasts aufgezeigt (Abb. 4.10).

Diese Verminderung erstreckte sich in einem Bereich von 3 % bis hin zum



Ergebnisse

46

60

401

201

Abweichung von der Standardbearbeitung [rel. %]
1
n
o

Kontrast-

7 verbesserung

!
|

Kontrast-

“verschlechterung

Medianfilter
T T T T T T T T
—
(- L1 L1
Il Il Il Il Il Il Il Il
PET1 PET2 PET3 SPET1 SPET2 Planarl Planar2 Planar3

Abbildung 4.10: Kontrastverdnderung gegentiber der Standardbearbeitung nach
Glattung durch den Medianfilter.

vélligen Kontrastverlust in einem Fall (SPET 2). In einem anderen Fall lief3

sich jedoch eine Kontrastanhebung von Uber 7 % gegentiber der Standard-

bearbeitung (Planar 2) messen.

Auch die Glattung mit dem Hybridfilter fliihrte in nahezu allen Fallen zu einem

Kontrastverlust von 7 % bis immerhin 71 % in einem Einzelfall (SPET 2)

(Abb. 4.11). In einem Fall stieg der Kontrast hingegen um knapp 4 % an

(Planar 2).
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Abbildung 4.11: Kontrastverdnderung gegentiber der Standardbearbeitung nach
Glattung durch den Hybridfilter.
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Im Falle der Glattung mittels des Diffusionsmodells fiel andererseits eine
Kontrastzunahme in immerhin vier Fallen auf (Abb. 4.12). Diese betrug je-
weils zwischen 1 % und 12 %. In zwei weiteren Féllen blieb der Kontrast
unverandert, und in den verbleibenden Fallen errechnete ich vernachlassig-
bare Kontrastminderungen (weniger als 1 %).
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Abbildung 4.12: Kontrastverdnderung gegeniber der Standardbearbeitung nach
Glattung durch das Diffusionsmodell.

Die Glattung durch den Mittelwertfilter fiihrte somit in allen Féllen bis auf
einen zu einem Kontrastverlust, der jedoch geringer ausfiel als etwa nach
Glattung mit Hilfe des Medianfilters. Letzterer schnitt wiederum in allen Fal-
len glnstiger ab als die Glattung durch den Hybridfilter. Der geringste Kon-
trastverlust wurde hingegen bei Anwendung des Diffusionsmodells beobach-
tet. Hier kam es - anders als bei den Ubrigen Verfahren - sogar zu einer
geringflgigen Kontrastanhebung, und zwar in der Mehrzahl der Falle.

Bemerkenswert ist, dass die Anwendung des Diffusionsmodells auf die To-
mogramme in nur einem Fall zu einer Kontrastverschlechterung gefihrt hat.
Bei allen anderen Tomogrammen wurde der Kontrast - anders als bei den
Ubrigen Verfahren - erhdht oder blieb zumindest erhalten. Ferner fallt auf,
dass die Bildvorlage Planar 2 unabhangig vom eingesetzten Glattungsalgo-
rithmus stets besser als das Original bewertet wurde.
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4.3 Vergleich von Benotung mit objektiver

Bewertung

Die mit Hilfe der verwendeten objektiven Maf3zahlen ermittelte Bildgute sollte
ferner durch die subjektive Bewertung (Benotung) letzterer durch fiinf Arzte
evaluiert werden. Dieser Vergleich wurde flr den Kontrast sowie die Stetig-
keit des jeweils gesamten Szintigramms bzw. je eines ausgewahlten Bildbe-
reichs hiervon durchgefihrt.

4.3.1 Kontrast klinisch relevanter Bildbereiche
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Abbildung 4.13: Abweichung des rechnerisch ermittelten Kontrasts vom Kontrast
der Standardbearbeitung nach Glattung durch den Mittelwertfilter

versus notenmagige Abweichung.

Zur Evaluierung des Kontrasts wurden, wie unter 3.7.2.2 beschrieben, in-
nerhalb eines jeden Szintigramms klinisch besonders relevante Bildbereiche
markiert. FUr jeden dieser Bereiche war der Kontrast zu dessen Umgebung
einerseits rechnerisch ermittelt worden, anderseits wurde dieser Kontrast zu-
satzlich auch von den Gutachtern benotet. Wahrend die begutachteten Arz-
te frei waren in der Entscheidung, welchen Referenzbildbereich sie jeweils
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zur Kontrastbenotung eines festgelegten Szintigrammbereichs heranziehen
wollten, musste dieser fir die rechnerische Kontrastermittlung zuvor von mir
festgelegt werden, wie im Kapitel ,Material und Methoden® dargelegt.
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Abbildung 4.14: Abweichung des rechnerisch ermittelten Kontrasts vom Kontrast
der Standardbearbeitung nach Glattung durch den Medianfilter ver-

sus notenmanige Abweichung (eine Notenstufe entspricht 33 %).

Mit Ausnahme des Mittelwertfilters konnte bei der Bewertung der Glattungs-
ergebnisse eines jeden Algorithmus mindestens ein Szintigramm erkannt
werden, bei welchem sich einerseits die Benotung und andererseits die rech-
nerisch ermittelte Bewertung hinsichtlich der Frage, ob seine Bearbeitung ei-
ne Kontrastverbesserung oder -verschlechterung mit sich gebracht hat, nicht
deckten. Die Abbildungen 4.13 bis 4.16 spiegeln dies wider.

Beim Vergleich der Benotung versus rechnerische Bewertung des Kontrasts
imponierten die Ergebnisse der Bearbeitung bzw. Glattung zweier planarer
Szintigramme. Dies war zum einen die Auswertung Planar 1, welche eine
auffallige Diskrepanz zwischen der gegentiber der Standardbearbeitung un-
veranderten rechnerischen Bewertung und der deutlich positiveren Beno-
tung aufwies. Zum anderen traf dies auch auf die Auswertung Planar 3 zu,
bei welcher rechnerische Bewertung einerseits und Benotung andererseits

zu entgegengesetzten Ergebnissen flihrten (Verbesserung bzw. Verschlech-
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Abbildung 4.15: Abweichung des rechnerisch ermittelten Kontrasts vom Kontrast
der Standardbearbeitung nach Glattung durch den Hybridfilter ver-
sus notenmafige Abweichung.

terung).

Zumindest flr die planaren Szintigramme konnte somit keine zuverlassige
Korrelation zwischen dem durch die verwendete Maf3zahl ermittelten Kon-
trast und seiner Benotung durch die Gutachter beobachtet werden.

4.3.2 Stetigkeit des gesamten Szintigramms

Die mittels der normierten Standardabweichung SD,,.,., ermittelten Bildste-
tigkeiten wurde den unter Punkt 4 des Fragebogens vergebenen und Gber
alle finf Gutachter gemittelten Noten flr die Stetigkeit gegenibergestellt.
Das Ergebnis dieser Gegenuberstellung ist in den Abbildungen 4.17 bis 4.20
dargestellt.

Hierbei zeigte sich, dass die Gutachternoten eine nur geringe bis gar keine
Korrelation zu der rechnerisch ermittelten normierten Standardabweichung
der Bildvorlagen aufwiesen. So wurde eine errechnete Verringerung von 5 %
(Medianfilter bei PET 1) bis immerhin 33 % (Medianfilter bei Planar 3) ge-
genlber der jeweiligen Standardbearbeitung von den Gutachtern im Mittel
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Abbildung 4.16: Abweichung des rechnerisch ermittelten Kontrasts vom Kontrast
der Standardbearbeitung nach Glattung durch das Diffusionsmo-
dell versus notenméaBige Abweichung.

noch nicht als notenverbessernd angesehen (Abb. 4.18). In anderen Aus-
wertungen hingegen (Medianfilter bei PET 2 und PET 3) wurde bei einer um
7 % bzw. 2,5 % geringer gemessenen SD,,,.., um eine Notenstufe niedriger
als die Standardbearbeitung benotet (Abb. 4.18). Eine Abnahme der Stan-
dardabweichung um nahezu denselben Wert (4,5 %) fihrte jedoch in einem
weiteren Fall (Mittelwertfilter in SPET 1) entgegen der Erwartung zu einer
notenmanigen Verbesserung um eine Note (Abb. 4.17).

Es fiel auf, dass eine Verringerung der normierten Standardabweichung ei-
nes Szintigramms um einen gewissen Prozentanteil nicht in allen Féllen zu
einer Notenverbesserung gefuhrt hat. Es konnte ferner gezeigt werden, dass
sogar das Gegenteil eintreten kann, namlich die Vergabe einer unter der Be-
notung der Standardbearbeitung liegenden Note bei verringerter normierter
Standardabweichung, also bei einem rechnerisch glatteren Szintigramm.

Die Bearbeitung der Aufnahme Planar 2 zeigt schlie3lich eine nahezu voll-
kommene Entkoppelung des objektiven BildgUteparameters eines planaren
Szintigramms vom Ergebnis der Begutachtung durch die Gutachter. Hier
fihrte eine deutliche Verschlechterung der SD,,,,,, um immerhin 86 % beim
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Abbildung 4.17: Abweichung der durch die normierte Standardabweichung S D0
gemessenen Stetigkeit von Stetigkeit der Standardbearbeitung
nach Glattung mit dem Mittelwertfilter versus notenmafige Abwei-
chung.

Diffusionsmodell ebenso wenig zu einer Notenveranderung gegentber der
Standardbearbeitung (Abb. 4.20) wie eine Verbesserung um 20 % durch den
Medianfilter in demselben planaren Szintigramm (Abb. 4.18).

Unterschiede zwischen den planaren Szintigrammen einerseits und den To-
mogrammen andererseits konnte ich in Bezug auf die Korrelation zwischen
Gutachernoten und errechneter normierter Standardabweichung nicht be-
obachten. Allerdings war bei der hier gestellten Frage nach der Bildstetigkeit
eine noch geringere Ubereinstimmung zwischen subjektiver und objektiver

Bewertung als bei der Untersuchung des Kontrasts zu erkennen.
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Abbildung 4.18: Abweichung der durch die normierte Standardabweichung S D05

gemessenen Stetigkeit von der Stetigkeit der Standardbearbeitung

nach Glattung mit dem Medianfilter versus notenméBige Abwei-

chung.
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Abbildung 4.19: Abweichung der durch die normierte Standardabweichung S D,,orm

gemessenen Stetigkeit von der Standardbearbeitung nach Glattung

mit dem Hybridfilter versus notenméagiige Abweichung.
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Abbildung 4.20: Abweichung der durch die normierte Standardabweichung S D,,orm

gemessenen Stetigkeit von der Standardbearbeitung nach Glattung

mit dem Diffusionsmodell versus notenmafBige Abweichung.



Ergebnisse 55

4.4 Optimierte Parameterwerte bei der Glattung

mittels des Diffusionsmodells

Die Glattung mit dem Diffusionsmodell erforderte eine individuelle Anpas-
sung des dem Modell zugrunde liegenden Algorithmus an die speziellen
Begebenheiten jedes einzelnen der bearbeiteten Szintigramme. Diese An-
passung bestand darin, vier Parameterwerte heuristisch festzulegen, nam-
lich den Kontrollparameter fiir den oben angesprochenen Strafterm zur Kan-
tenerkennung (1), die Lange des einzelnen lterationsschrittes (), die ge-
winschte Dauer des Prozesses (7') sowie eine Angabe zur Vorglattung mit
einem GauB3-Filter (o). Als optimal fir die Glattungswirkung haben sich die in
Tabelle 4.1 aufgefiihrten Einstellungen der Parameter des Diffusionsalgorith-
mus erwiesen, wobei stets die Perona-Malik-Funktion mit einer Schrittweite
von 1 gewahlt wurde.

Patient T T Ao
PET 1 50 1000 4 2
PET 2 50 100 2 2
PET 3 5 1000 1 1
SPET 1 5 100 0,05 1
1
2
2
2

SPET2 50 1000 1

Planar1i 0,5 10 1/3
Planar2 0,5 10 1/3
Planar3 0,5 10 1/3

Tabelle 4.1: Optimierte Parameterwerte fiir das Diffusionsmodell



5 Diskussion

5.1 Studienanordnung

Gegenstand der vorliegenden Untersuchungen war die Evaluierung der bei
der Glattung von planaren und tomografischen Szintigrammen mittels vier

unterschiedlicher Algorithmen erzielten Ergebnisse.

Hierzu wurden in einem ersten Schritt Szintigramme mit besonders ausge-
pragtem Bildrauschen mit jeweils jedem der vier Algorithmen geglattet. Die-
se Szintigramme waren jeweils bei Untersuchungen mittels planarer Szin-
tigrafie, SPET- oder PET-Tomografie im klinischen Routinebetrieb erstellt
worden, wobei die notwendigen Voraussetzungen fiur hochwertige Unter-
suchungsergebnisse wie die Ublichen engmaschigen Kontrollen der Gerate
ebenso erflllt worden waren wie die exakte Positionierung der Patienten zur
Kamera und die Forderung nach einem wahrend der gesamten Liege- und
Untersuchungszeit regungslosen Patienten [54].

Die Evaluierung der Ergebnisse der Glattungsoperationen fand mittels Maf3-
zahlen und zusatzlich mittels einer Benotung im Multiobserververgleich statt.
Ferner galt es, die von den Gutachtern vergebenen Noten mit der entspre-

chenden Evaluierung mittels der Maf3zahlen miteinander zu vergleichen.
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5.1.1 Glattung der Projektionen im Ortsraum

Die von mir betrachteten Algorithmen wurden ausschlieBlich zur Glattung im
Ortsraum eingesetzt. Dabei wurden bei den tomografischen Untersuchun-
gen (SPET und PET) jeweils alle Projektionen bearbeitet. Die Bearbeitung
erfolgte jeweils, bevor die iterative Bildrekonstruktion durchgeflhrt wurde.
Nach der Rekonstruktion erfolgte keine weitere Bearbeitung.

Die untersuchten Bildmerkmale (Kontrast und Stetigkeit) wurden nach Ab-
schluss der Glattung sowie einer sich bei den Tomogrammen anschlie3en-
den Rekonstruktion mittels entsprechender Programme aus den Werten der
Bilddaten-Matrizen errechnet oder mittels Softwarefunktionen am Monitor
gemessen oder mittels Softwarefunktionen am Monitor gemessen bzw. von
den Gutachtern anhand ausgedruckter Szintigramme benotet. Dieses Vor-
gehen, bei welchem eine Begutachtung bzw. Benotung erst im Anschluss
an eine durchgefuhrte Rekonstruktion vorgenommen wurde, harmoniert mit
einer von Lecomte et al. gemachten Beobachtung: Sie fanden heraus, dass
beispielsweise die SNR (Signal-to-Noise-Ratio) eines rekonstruierten Bildes
letzten Endes der SNR der einzelnen Projektionen entspricht [76].

Die Ergebnisse der vorliegenden Untersuchung zeigten hierbei, dass eine
Glattung im Ortsraum bei einigen Szintigrammen durchaus zu einer Rausch-
verminderung ohne Kontrastverlust fihren kann. Die von Yao et al. [115] ver-
tretene Meinung, dass Glatten im Ortsraum nicht wiinschenswert sei, da es
vor allem bei niedrigen Zerfallswerten wegen des Verschiebens von gezahl-
ten Counts Uber LORs (engl.: lines of response) hinweg zu Kontrastverlust
fhren musse, konnte ich nicht bestéatigen.

Bei dem von Yao et al. praferierten Vorschlag der Glattung im Energieraum
(gemeint ist die Gesamtheit aller Frequenzraume einer PET-Untersuchung)
ist in der Vergangenheit eine weitere Schwierigkeit hinzu getreten: Diese
Art der Glattung bedeutete angesichts der bis zu jenem Zeitpunkt Ublichen
Rechnerkapazitat einen kaum akzeptablen Zeitaufwand. Yao und seine Mit-
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arbeiter selbst verwendeten in ihrer Veroéffentlichung aus dem Jahre 1997
den auch in der vorliegenden Arbeit untersuchten Hybridfilter zur Glattung
im Energieraum aus eben diesem Grunde mit der vergleichsweise geringen
Fenster-GréBe von 3 x 3 Pixel in einer Matrix von geringer klinischer Rele-
vanz aus lediglich 13 x 13 Bildpunkten. Konsequenterweise sprachen Yao
et al. auch von einer “feasibility study”. Mit der heute verfligbaren Rechner-
kapazitdt kann eine Glattung im Energieraum auch fir den Einsatz in der
Klinik in Betracht gezogen und untersucht werden.

5.1.2 Art des angenommenen Rauschens

Einig sind sich die Autoren in der Literatur dartiber, dass es fur die Wahl des
jeweils geeigneten Glattungsfilters sehr wohl von Interesse sei, zu wissen,

welcher Art das beim Glatten zu reduzierende Rauschen ist.

Unklar bleibt beim Studium dieser Literatur indessen, ob eine exakte Bestim-
mung der Art des jeweils vorliegenden Rauschens in nuklearmedizinischen
Bildmatrizen tatsachlich méglich ist. Zur Uberprifung der Glattungseigen-
schaften verschiedener Algorithmen wurden in einer Reihe von Arbeiten di-
gitale Bilder kunstlich verrauscht. Letztere wurden in der Mehrzahl dieser
Untersuchungen aufgrund vermuteter Realitatsnahe mit sog. ,White Noise”-
Rauschen Uberlagert.

Bovik et al. gingen hingegen davon aus, dass die Annahme Weil3en Rau-
schens bei der Bildverarbeitung nicht realistisch sei, da die hiermit verbun-
dene Annahme der Unabhangigkeit benachbarter Pixel-(bzw. Grau-)Werte
flr die meisten Anwendungen nicht zutreffe [16].

Ahnlich &uBerten sich u. a. auch Hamalainen et al. [39]. Sie nahmen an,
dass Rauschen und Artefakte zugleich in jedem Bild zu finden seien, und
dass es sich bei diesen zuséatzlichen, unerwinschten Signalen fir gewdhn-
lich um keine GauB-Signale handle, sondern dass sich diese ebenfalls das
Frequenzband des gewiinschten Signals teilten. Zu einer vergleichbaren
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Aussage kamen Lehmann et al. [77]. Auch sie duBerten Schwierigkeiten da-
bei, die Annahme der GaufB3‘schen Verteilung bei Bildvorlagen wie den hier
behandelten aufrecht erhalten zu wollen. lhrer Meinung nach misse man

hierbei eher die Binomialverteilung zugrunde legen.

Maeda und Murata [82] nahmen an, dass in Szintigrammen gar Gauf3‘sches
Rauschen, bedingt durch das Aufnahmesystem, sowie Poisson-Rauschen -
durch die Eigenheiten des statistischen Zerfalls entstanden - gleichzeitig auf-
treten. Die Resultate ihrer Glattungsoperationen unter Einsatz des von ihnen
vorgeschlagenen Hybridansatzes unterschieden sich ihrer Bewertung nach
jedoch nicht von jenen Ergebnissen, die sie bei Verwendung dieses Ansat-
zes auf Bilder erhielten, die sie zuvor mit reinem Poisson-Rauschen bzw. in
einem anderen Fall mit Poisson-Rauschen und “out-of-blur’-Rauschen Uber-
lagert hatten.

Weaver et al. schrieben ferner, dass sie keinen Weg gefunden hatten, das
Rauschen a priori zu charakterisieren. Sie konnten vorhandenes Rauschen
nicht eindeutig als wei3es Rauschen identifizieren, aber auch nicht sicher
als sog. farbiges Rauschen [108].

Vor diesem Hintergrund habe ich die untersuchten Algorithmen nicht nach
ihrer Tauglichkeit gegenlber einem bestimmten Rauschen ausgewahlt. Zu-
dem galt es nicht, einen Algorithmus fir eine bestimmte Art des Rauschens
zu modulieren. Es galt vielmehr, die Wirkungsweise von Algorithmen an
Szintigrammen zu testen, welche bei klinischen Untersuchungen bereits er-

stellt worden waren.

5.1.3 Untersuchte Algorithmen

Der in dieser Arbeit zur Glattung verwendete gewichtete Mittelwertfilter hat
seine aus der Literatur bereits bekannten Eigenschaften erneut deutlich auf-
gezeigt. So haben die mit diesem Algorithmus bearbeiteten Szintigramme
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(mit Ausnahme der PET-Tomogramme) eine Stetigkeitsverbesserung erfah-
ren, legt man die regelmaBig angewandte normierte Standardabweichung
als MaBstab zugrunde. Auch der hinlanglich bekannte Kontrastverlust bei
Anwendung dieses Filters hat sich bestatigt.

Beim Medianfilter handelt es sich laut Schréder um einen Algorithmus, der
regelmanig als besonders geeignet zum Glatten von Impulsrauschen (engl.:
salt and pepper noise) mit den hierbei charakteristischen sehr hohen positi-
ven oder negativen Werten beschrieben wird [102]. Schrdder wies allerdings
auch daraufhin, dass es sich hierbei um ein Verfahren handle, bei dem man
zum einen die Fehlerwahrscheinlichkeit kennen misse und man dartber hin-
aus auch noch von konstanten (korrekten) Impulshéhen des (Bild-)Originals
auszugehen habe.

Eine solche Annahme besteht flir Szintigramme im allgemeinen jedoch nicht.
Dennoch konnte der Medianfilter in der vorliegenden Arbeit auch ohne tiefe-
re Kenntnisse der Bild- und Rauscheigenschaften ansatzweise zur Verbes-
serung der Stetigkeit fihren. Eine a priori-Untersuchung derselben mag zu
Effektivitatssteigerung dieses Filters beitragen kénnen.

Justusson merkte tUber den Median-Filter an, man kénne ihn vor allem unter
dem Gesichtspunkt der Kantenerhaltung im Bild einsetzen; er sah auf3erdem
einen sinnvollen Einsatz zur Objekt-Extraktion [59]. Diese letztgenannte Ein-
schatzung sehe ich an einzelnen der bearbeiteten Szintigrammen bestatigt.
Als Beispiel méchte ich die Auswertung Planar 1 nennen (siehe Anhang A4).
Dort hebt sich eine Anreicherung am Processus xiphoideus nach Glattung
durch den Medianfilter optisch deutlich vom Untergrund ab. Diese Anreiche-
rung zeigt sich gemessen am Hintergrund weder im unbearbeiteten plana-
ren Szintigramm noch nach Bearbeitung durch einen beliebigen der anderen
ebenfalls untersuchten Glattungsfilter vergleichbar deutlich.

Auch die Fahigkeit zur Kantenerhaltung lasst sich an den von mir bearbei-
teten Bildvorlagen deutlich erkennen. Dies trifft in besonderem Maf3e flir die
Abbildung von Skelettabschnitten zu, die sich nach der Bearbeitung klarer
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von dem sie umgebenden Weichteilgewebe abgrenzen lassen.

Der von Maeda und Murata [82] beschriebene Hybridansatz basiert auf einer
VerknUpfung eines Medianfilters mit einem Mittelwertfilter. Ihrer Veroffentli-
chung zufolge wurde seine Wirkungsweise bereits erfolgreich zur Rauschre-
duzierung eingesetzt. Der durch Maeda und Murata sowie durch Mascaren-
has und Furuie beschriebene Einsatz dieses Ansatzes [83] war jeweils an
digitalisierten Bildvorlagen aus Bereichen auBerhalb der Medizin erfolgt. Die
hierbei geglatteten Matrizen waren in verschiedenen Versuchen einmal mit
Poisson-Rauschen, ein anderes Mal mit GauB3‘schem Rauschen oder mit
Poisson-Rauschen und “out-of-blur’-Rauschen verrauscht worden. Die vor-
liegende Arbeit konnte zeigen, dass der Einsatz dieses Ansatzes auch bei
Glattung nuklearmedizinischer Aufnahmen von Nutzen sein kann. Allerdings
konnte weder eine allgemeine noch eine spezielle Uberlegenheit gegeniiber
den deutlich weniger aufwandigen bzw. schneller berechneten Algorithmen
wie beispielsweise dem gewichteten Mittelwert- oder dem Medianfilter beob-
acht werden.

Der von Weickert [110] empfohlene Diffusionsansatz hat sich in dieser Ar-
beit als ein ernst zu nehmender Glattungsansatz empfohlen. Eine tber na-
hezu alle Szintigramme hinweg beobachtete Kontrastverbesserung und ei-
ne durchgehend hoch benotete Stetigkeit sprechen fiir diesen Algorithmus.
Weickerts Empfehlung, den Diffusionsansatz auch flir dreidimensionale An-
wendungen in der Medizin zu verwenden, kann nach den vorliegenden Aus-
wertungen als lohnend bewertet werden. Vor allem die Glattung der Tomo-
gramme konnte eine Uberlegenheit der Diffusion gegeniiber den ebenfalls
untersuchten Verfahren und insbesondere hinsichtlich der Kontrasterhaltung

zeigen.
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5.1.4 Verwendete FenstergroBe und -form sowie

Parameteroptimierung

Uber die zu wahlende GréBe des Glattungsfensters sowie seiner zu be-
vorzugenden Form ist an verschiedenen Stellen berichtet worden. Leh-
mann et al. schlugen beispielsweise vor, eine Hexagondigitalisierung fur die
Bildverarbeitung in Betracht zu ziehen, wie man sie aus der Natur (Bienen-
waben) kennt [77]. Die Beziehung der Hexel zueinander sei eine direktere,
da jedes von ihnen sechs gleichberechtigte Nachbarn habe. Diese Uberle-
gungen scheinen fir einen Einsatz in der nuklearmedizinischen Bildverarbei-
tung noch nicht untersucht worden zu sein. Das auch von mir beim gewichte-
ten Mittelwertfilter verwendete Vorgehen, nahmlich die rechnerische Berlck-
sichtigung der unterschiedlich weiten Abstande der Nachbarbildpunkte ei-
nes Pixels durch Gewichtung, konnte dem gewichteten Mittelwerffilter in der
vorliegenden Arbeit nicht zu vollends befriedigenden Ergebnissen verhelfen.
Eine Hexagondigitalisierung erscheint daher wert, untersucht und beispiels-

weise mit den Ansatzen der vorliegenden Arbeit verglichen zu werden.

Auch die Art der durch den Glattungsfilter selbst verursachten Artefakte soll
laut Bovik [15] zumindest beim Medianfilter eine Abhangigkeit von der Fil-
tergeometrie zeigen: Quadratische Filter verursachen ihm zufolge Fehler in
Klecksform, Filter in Form eines geraden oder eines geneigten Kreuzes (“X”)
streifenférmige Fehler. Basierend auf den eigenen Beobachtungen bei der
Suche nach der fiir meine Untersuchung geeignetsten Filterform kann ich
bestatigen, dass man den geglatteten Szintigrammen ansieht, ob sie mit ei-
nem quadratischen Filter oder einem anders gestalteten Filter, etwa einem
Filter in Kreuz- bzw. X-Form geglattet wurden. Eine Richtung dieser Filte-
rung konnte ich mit bloBem Auge jedoch nicht bestimmen. Auch fiel dieses
Phanomen je nach Glattungsvorlage unterschiedlich stark aus. Die jeweilige
Form eines vermeintlich vorhandenen Glattungsartefakts konnte ich auch im
Vergleich mit dem jeweiligen Original und den Ergebnissen der Glattung mit
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den anderen Algorithmen nicht feststellen.

Bovik et al. gaben eine Faustregel fur die GréBe des Glattungsfensters an.
Sie forderten, dass das gewahlte Fenster beim Einsatz eines Medianfilters
mehr als doppelt so viele Bildpunkte enthalten sollte wie die Anzahl der Pi-
xel, die einen Artefakt ausmachen. Bei einer fir die entsprechende Glat-
tungsaufgabe zu klein gewahlten FenstergréB3e wirden die stérenden Werte
nicht eliminiert, sondern kdénnten das Niveau der Umgebung mitbestimmen.
Ein zu gro3 gewahltes Fenster hingegen kénne bei der Glattung mit dem

Medianfilter zu einem Verlust relevanter Information flhren [16].

Far die Anwendung von Medianfiltern gab Schréder [102] ein Verfahren zum
Errechnen der geeignetsten Fenstergrée an. Hierzu bedirfe es jedoch ei-
ner i. d. R. nicht vorhandenen a priori-Kenntnis des statistischen Fehlers.
Ungeachtet der FenstergréBe empfahl er das Quadrat als geeignetsten Ope-
rator. Vorteile anderer Formen als dem Quadrat sah Schrdder erst bei ein-
deutigem Stérungsverlauf bzw. eindeutigem Kantenverlauf innerhalb des zu
glattenden Bildes. Mit einem solch eindeutigen Kantenverlauf hat man es in
der nuklearmedizinischen Bildverarbeitung allenfalls ausnahmsweise zu tun.
Auch aus Grinden der Vergleichbarkeit habe ich meine Untersuchungen mit-
tels des Medianfilters, des gewichteten Mittelwertfilters sowie des Hybridfil-
ters daher ausnahmslos mit quadratischen Filterformen durchgefihrt.

Auch Maeda und Murata [82] wiesen darauf hin, dass die optimale GrdR3e
des Glattungsfensters von der Struktur der Bilder abhéngt. Dies bedeute
fir die praktische Anwendung, dass diese Struktur (Varianz, Ecken, Kan-
ten, etc.) vor Glattungsbeginn mit dem von ihnen vorgestellten Hybridfilter
bekannt sein sollte. Die Autoren haben flr ihre Untersuchungen die optima-
le Fenstergré3e empirisch ermittelt. Ihre Ermittlungen ergaben als optimale
FenstergréBe und -form jeweils ein 5 x 5-Fenster flr das lokale Mittel und fir
die lokale Varianz, sowie ein 3 x 3-Fenster flir den Median-Filter.

Ich habe die flir meine Untersuchungen optimale FenstergréBe von 7 x 7
Bildpunkten heuristisch ermittelt. Die Wahl einer geringeren Fenstergréf3e
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fihrte bereits zu nicht mehr zufriedenstellender Bildglattung, ab einer Gro-
Be von 9 x 9 Pixeln nahm ein “Verschmieren” v. a. durch den gewichteten
Mittelwertfilter Gberhand. Auch ein Auslassen “kleiner Informationen” konnte
ab dieser GroRe bei Anwendung des Median- sowie des Hybridfilters bereits
beobachtet werden.

Die Optimierung der fir die Anwendung des Diffusionsansatzes gewéahlten
Parameter fand heuristisch unter mehrfacher, visueller Kontrolle durch mich
sowie den Betreuer dieser Arbeit statt.

5.1.5 Phantomstudien

Messungen mit Phantomen eignen sich vorztglich, um die Abbildungseigen-
schaften eines Bildaufnahmesystems zu prifen und zu bestatigen. Ein ent-
sprechend aufgebautes Phantom erlaubt die Evaluierung der Bilddarstellung
in klar definierten Situationen und tragt zur Uberpriifung des Auflésevermd-
gens der Untersuchungseinheit bei. Ein weiterer Vorteil von Phantomen ist
die Trainierbarkeit klinischer Situationen. Laut Hindel lassen sich bei gewis-
sem Einfallsreichtum selbst dynamische Situationen durch den Einsatz von
Phantomen simulieren [45].

Die Glattungseigenschaften der von mir untersuchten Algorithmen sind bei
ihrer Anwendung an kunstlich verrauschten Bildern sowie z. T. auch an
Phantomuntersuchungen in entsprechenden Untersuchungen bereits eva-
luiert worden [8, 58, 64, 82, 83, 102, 109]. In der vorliegenden Arbeit galt es
nunmehr, das Glattungsverhalten dieser Algorithmen an Szintigrammen zu
untersuchen. Phantomuntersuchungen wurden in diesem Zusammenhang
daher nicht durchgefihrt.
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5.1.6 Verwendete Bewertungsmafzahlen

In engem Zusammenhang mit Untersuchungen zur Verbesserung der Bild-
qualitat steht stets die Frage, wie sich ein erzieltes Ergebnis messen und
damit vergleichbar machen lasst. Hierzu finden sich in der Literatur unter-
schiedliche Meinungen sowie auch Hinweise auf eine Reihe von Instrumen-
ten zur Messung der Bildgute.

Morneburg bemerkte hierzu etwa, dass der Begriff der Bildgute in der me-
dizinischen Bildgebung nur mit Blick auf die medizinisch-diagnostische Fra-
gestellung festgelegt werden kénne. Zwar kénne man eine technische Be-
urteilung einzelner Merkmale, wie Ortsauflésung (Bildschéarfe), Bildkontrast
oder Bildrauschen auch objektivieren, der Stellenwert jedes Merkmals mus-
se dabei jedoch vom Anwender bestimmt werden [84]. Dieser Versuch der
Objektivierung erfahrt somit jedoch wiederum eine subjektive Komponente.

Es ist offensichtlich, dass jede durch Bearbeitung erzielte Glattung eines
Szintigramms vom Auge des erfahrenen Betrachters beurteilt werden muss
und auch vor diesem zu bestehen hat. Nur die an diesem Kriterium gemes-
sene erzielte ,,Glattheit*, die ohne gleichzeitigen, ein gewisses Maf3 Uberstei-
genden Verlust an Kontrast und der ebenso wichtigen raumlichen Auflésung
einher geht, kann im klinischen Alltag von Nutzen sein. Keine noch so Uber-
zeugend ausfallende Bewertung mittels mathematischer Gré3en bedeutet
automatisch eine Erhéhung der diagnostischen Sicherheit fir den Kiliniker.

Dennoch wurden in nahezu allen vorausgegangenen Untersuchungen zu-
satzlich zu Begutachtungen durch Fachleute oder gar an deren Stelle Maf3-
zahlen zur Bewertung der Ergebnisse verwendet. Nicht immer waren diese

jedoch besonders aussagekraftig.

Hierzu zahlt meines Erachtens beispielsweise die fir den Glattungsvorgang
bendtigte Rechenzeit. Bei dieser von verschiedenen Autoren verwendeten
GréBe zur Beurteilung der von ihnen jeweils untersuchten Algorithmen zur

Rauschunterdriickung wird die Zeit pro Pixel angegeben, die der verwendete
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Rechner beim Glatten des Bildes benétigt [32, 73, 79, 92]. Bei der Rechen-
zeit handelt es sich um eine Grée, deren Aussage bei der heute bereits
zur Verflgung stehenden Rechenleistung moderner EDV-Anlagen nur mehr
dann von ernsthafter Bedeutung sein kann, wenn sich beispielsweise bei
mathematisch aufwandigen Rekonstruktionen nach deutlich mehr als 100
Iterationsschritten noch immer eine Verbesserung der Bildqualitat ergibt [79].
Im Jahr 1998 hingegen diese Gré3e zur Beurteilung von Glattungsresultaten
noch verwenden zu wollen [73], wirkte meines Erachtens selbst im Jahr 1998
nicht mehr zeitgerecht. Gerade die Glattung von SPET-Projektionen soll-
te bei entsprechender Implementierung der Glattungs-Software quasi zeit-
gleich mit der Messung der jeweils nachsten Projektion stattfinden kénnen
und mit Ende der Patientenuntersuchung ebenfalls im Ganzen abgeschlos-
sen sein. Die beispielsweise von einem Rechner, der den heutigen Biro-
Anforderungen genigt, bendtigte Zeit zur Glattung mit Hilfe eines gewichte-
ten Mittelwertfilters betragt bei einer MatrixgréBe von 128 x 128 Bildpunkten
wenige Sekunden. Selbst die zeitintensivere Glattung mit Hilfe des Hybrids
bendtigt nur etwa das Flinffache an Zeit.

Ein weiteres, haufig zitiertes Maf3 ist der sog. kleinste mittlere quadratische
Fehler (engl.: Mean-Squared-Error, kurz: MSE oder KFQ). Dieses Maf3 wird
nahezu standardmafig zur Bewertung von Glattung bei kiinstlich verrausch-
ten Bildern angewandt [92]. Die Beschrankung seiner Anwendung sehe ich
in ihrer Grundvoraussetzung: Es bedarf stets der genauen Kenntnis der kor-
rekten Pixelinhalte eines Bildes in dessen unverrauschten Zustand, wie sie
etwa flr additiv verrauschte, digitale Bilder gegeben ist und auch fir entspre-
chend aufgebaute Phantomstudien in guter Naherung angenommen werden
darf. FUr die Bewertung der Ergebnisse der vorliegenden Arbeit ist dieses
Maf3 hingegen nicht geeignet.

Wesentlich aussagekraftiger hingegen sind meiner Meinung nach die nor-
mierte Standardabweichung sowie die Signal-to-Noise-Ratio.
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5.1.6.1 Normierte Standardabweichung

Yao et al. empfahlen dieses Mal3 im Zusammenhang mit Untersuchun-
gen an Flachenquellen [115]. Fir die Nuklearmedizin ist die Ermittlung der
Standardabweichung von Interesse, weil sie beispielsweise bei homogener
Strahlungsquelle (Phantomstudien) ein direktes Mal3 fir das gemessene
Rauschen darstellt. Andere Autoren hingegen verwenden sie, um die opti-
sche Stetigkeit (,Glattheit”) eines Bildes bzw. Szintigramms oder eines Be-
reichs hiervon zu ermitteln [60, 79, 84, 90].

Es gilt bei der Verwendung dieses Mal3es im Zusammenhang mit der Bild-
beurteilung jedoch zu beriicksichtigen, dass die Glattung eines Bildes oder
eines Szintigramms nicht allein durch dessen Glattheit nach Abschluss der
Glattung charakterisiert werden kann. So haben gerade Bilder mit geringen
oder auch gar keinen Kontrastunterschieden eine kaum zu verbessernde
Varianz und kénnen als vergleichsweise rauscharm gelten. Je geringer die
Ortsinformation eines Bildes oder eines Szintigramms ist, desto niedriger
kann die Standardabweichung ausfallen. Es trifft offensichtlich zu, dass die
mittlere Stetigkeit eines Szintigramms zunimmt (bestatigt durch eine verrin-
gerte Standardabweichung), wenn etwa kleine, klinisch relevante Anreiche-
rungen unterschiedslos zusammen mit vorhandenen Artefakten ,weggeglat-

tet” werden.

So Uberrascht es auch wenig, dass Lehmann et al. die mittlere quadratische
Grauwertabweichung vom Mittelwert der Grauwerte aller Pixel eines Bildes
als eine MafBzahl zur Messung des ,globalen Kontrasts” beschreiben [77].
Diese Formel entspricht dem Quadrat der oben besprochenen Standardab-
weichung (also der Varianz), nimmt man vereinfachend eine Gleichsetzung

des Grauwertes eines Pixels mit dessen Zihlrate vor.

Problematisch ist der Einsatz der normierten Standardabweichung auch
dann, wenn Uber einem kleinen Bildbereich als zentralem Bereich gemessen
wird [60, 79, 84, 90]. SchlieBlich ist das Ziel einer Bild- oder Szintigramm-
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glattung immer auch eine héhere Stetigkeit der gesamten Bildvorlage.

Es wird daher ersichtlich, dass die SD,,.,., kein besonders und vor allem kein
fiir den alleinigen Gebrauch geeignetes Maf zur Uberpriifung der Wirksam-
keit eines Glattungsfilters darstellt. In diesem Zusammenhang sei auf die in
5.1.7 unten stehend diskutierten Ergebnisse des Vergleichs der SD,,.,,,, mit
der Benotung durch erfahrene Arzte hingewiesen.

5.1.6.2 Messung der Signal-to-Noise-Ratio

Um eine zum Messen des Kontrasts haufig verwendete Maf3zahl handelt
es sich bei der Signal-to-Noise-Ratio (SNR). Der Nuklearmediziner markiert
zu ihrer Bestimmung mit Hilfe einer kommerziellen Softwarefunktion i. d. R.
zwei Bereiche von willkirlicher GréBe im Szintigramm, wobei ein Bereich
durch hohe Aktivitat, der andere Bereich durch normale Untergrundaktivi-
tat gekennzeichnet ist. Eine in diesen beiden sog. ROls (eng.: Region(s) of
Interest) jeweils erechnete Impulssummendichte ergibt bei Division der bei-
den Werte die SNR. Diese stellt bei geeigneter Wahl der ROls durch den
Anwender ein Maf3 fir den Kontrast zwischen klinisch relevanter Information

gegenilber weniger relevanten Bereichen eines Szintigramms dar [35].

Die von mir jeweils gewahlten ROls enthielten zwischen 30 und 256 Bild-
punkte. Die jeweilige GréBe ergab sich, indem die den klinisch relevanten
Bereich umfassende ROI méglichst exakt um den relevanten Bereich gelegt

wurde.

5.1.7 Statistische Bewertung versus subjektive Bewertung

Es ist nach dem oben Gesagten leicht zuganglich, dass eine durch Bearbei-
tung erzielte Glattung eines Szintigramms - zumindest auch - mit dem Au-
ge desjenigen beurteilt werden muss, der Szintigramme tagtaglich befundet

bzw. auswertet. Nur er ist in der Lage, alle relevanten Kriterien wie etwa die
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Stetigkeit und den nach Glattung gleichzeitig noch gegebenen Kontrast oder
die Aufldsung bezlglich der Relevanz jedes einzelnen Kriteriums zugleich
zu beurteilen. DarUber hinaus ist er es, der im Gegensatz zu mathemati-
schen Maf3zahlen zugleich auch die klinische Bedeutung einer Veranderung
eines Bildes durch Glattung mitbeurteilen kann. Das Auge des Betrachters
gilt daher als héchster Maf3stab, oder wie Brender [17] es formuliert:

Quality is . .. the degree of fulfillment of the users expectations.

Einige Autoren unterzogen die Resultate der von ihnen durchgefiihrten Glat-
tung neben der Bewertung durch Maf3zahlen auch einer visuellen Betrach-
tung. Als Beispiel hierflr seien Paranjape et al. genannt [92]. Sie arbeiteten
bei der Evaluierung ihrer Ergebnisse einerseits mit dem Maf des kleins-
ten quadratischen Abstands, griffen aber dartber hinaus auch auf die visu-
elle Begutachtung zuriick. Interessanterweise wiesen sie darauf hin, dass
in einigen Anwendungen die mit Hilfe der MafB3zahl als starker verrauscht
identifizierten - in diesem Falle - Bilder von den Betrachtern bevorzugt wur-
den. Auch habe es stark entrauschte Bilder mit kleinem FKQ gegeben, die
fir manche Betrachter aber optisch dennoch weniger befriedigend gewesen
seien, da sie typischerweise unter neu aufgetretenen, stérenden Artefak-
ten litten. Diese seien oft problematischer als das anfangliche, Gberlagernde
Rauschen selbst.

Diese Aussage macht deutlich, dass es nicht ausreicht, Bildgite nur durch
eine einzige Messgrof3e beschreiben zu wollen. Zugleich zeigt sie auch die
Grenzen der Beurteilung mittels MaBzahlen auf.

Zu fordern gilt fir eine Bewertung der Wirkung von Glattungsoperatoren da-
her, dass diese wenigstens anhand eines Katalogs aus Maf3zahlen Uberprift
werden sollte. Da im Rahmen der vorliegenden Arbeit jedoch kein zuverlas-
siger Zusammenhang zwischen der Benotung einer geglatteten Bildvorlage
und ihrer Bewertung durch zwei der mir plausibelsten MaBzahlen aus ei-
ner Vielzahl von MafR3zahlen fir die Bearbeitung von Szintigrammen aufge-
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zeigt werden konnte, sollte eine Bewertung geglatteter Szintigramme daher
vorzugsweise primar durch einen Fachmann seines Gebiets vorgenommen

werden.

5.2 Schlussbetrachtung und Ausblick

Der gewichtete Mittelwertfilter zeigte eine mittels der normierten Standard-
abweichung gemessene Stetigkeitserhéhung fir die SPET-Tomogramme so-
wie flr die Szintigramme. Bei den PET-Tomogrammen verschlechterte sich
die Stetigkeit (Abb. 4.5), ahnlich sahen dies die Gutachter (Abb. 4.4). Der
Kontrast verschlechterte sich gemaf seiner Messung durch die SNR in al-
len Fallen auBer einem (Abb. 4.9), dies entspricht in etwa auch der Sicht
der Gutachter (Abb. 4.1). Die Abgrenzbarkeit relevanter Szintigrammberei-
che war durchweg schlechter als beim Original (Abb. 4.2).

Die Glattung der Szintigramme durch den Medianfilter hat in der vorliegen-
den Arbeit zu einer Stetigkeitsverbesserung von bis zu 35 % des ungeglatte-
ten Originals bei Messung mit Hilfe der normierten Standardabweichung ge-
fihrt. Hierbei konnten bei den planaren Szintigrammen die jeweils besseren
Ergebnisse erzielt werden (Abb. 4.6). Im Multiobserververleich fielen die No-
ten hingegen meist schlechter aus als fiir das Original (Abb. 4.4). Der mit der
Signal-to-Noise-Ratio (SNR) bewertete Kontrast hat sich bei der Glattung
mit dem Medianfilter in nahezu allen Fallen - teils erheblich - verschlechtert
(Abb. 4.10). Im Multiobserververgleich wurde der Kontrast bei den planaren
Szintigrammen als erhdht, bei den Tomogrammen jedoch als durchwegs ver-
mindert erkannt (Abb. 4.1). Auch die Noten fur die Abgrenzbarkeit relvanter
Szinitigrammausschnitte fielen in nahezu allen Féllen schlechter aus als fur
das Original (Abb. 4.2).

Beim Hybridfilter verhielten sich die Glattungsergebnisse hinsichtlich der ge-
messenen Stetigkeit wie beim gewichteten Mittelwertfilter: Die Stetigkeit der
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PET-Tomogramme nahm ab, fir alle anderen Untersuchungen nahm die
Stetigkeit zu (Abb. 4.7). Anders sahen dies die Gutachter. In ihren Augen
verbesserte sich die Stetigkeit nur eines planaren Szintigramms (Abb. 4.4).
Der Kontrast (SNR) nahm regelmaBig und teils erheblich ab (Abb. 4.11), die
Gutachter erkannten hingegen Kontrasterhéhungen bei allen Szintigrammen
(Abb. 4.1). Die Abgrenzbarkeit einzelner relevanter Bereiche war in keinem
Fall besser als beim jeweiligen Original (Abb. 4.2).

Das Diffusionsmodell konnte in keinem der Falle bei Messung mittels der
normierten Standardabweichung zu einer nennenswerten Stetigkeitsverbes-
serung fihren. In einem Fall war sogar das Gegenteil der Fall (Abb. 4.8).
Die Gutachter hingegen erkannten fiir nur ein Szintigramm eine Stetigkeits-
verschlechterung (Abb. 4.4). Der Kontrast nahm nur in einem Fall ab, und
dies auch nur geringfiigig (Abb. 4.12). Die Noten fir den Kontrast tUbertra-
fen die der Originale bei allen Bildvorlagen auBer einer (Abb. 4.1). Auch die
Abgrenzbarkeit der einzelnen Szintigrammausschnitte tbertraf jene der Ori-
ginale in nahezu allen Fallen (Abb. 4.2).

Die vorliegende Arbeit konnte erwartungsgemaf gegenlaufige Auswirkun-
gen der untersuchten Glattung auf Kontrast und Stetigkeit bestatigen, so-
weit diese mit den Maf3zahlen ermittelt wurden. Zwischen der Bewertung
der Stetigkeit sowie des Kontrasts durch die MaBzahlen einerseits und den
Ergebnissen der Benotung durch die Gutachter andererseits ergaben sich
z. T. deutlich negative Korrelationen.

Vor allem fir den neuartigen Diffusionsalgorithmus (Diffusionsmodell) konn-
te mit der vorliegenden Arbeit gezeigt werden, dass sein Einsatz nach Urteil
der Gutachter zu vielversprechenden Ergebnissen fiihren kann. Seine sys-
tematische Optimierung fur prazise gestellte Glattungsaufgaben in der Nu-
klearmedizin sollte daher in naher Zukunft betrieben werden. Es scheint, als
kdnne sich sein Routineeinsatz fir bestimmte Fragestellungen in der Klinik

als sinnvoll erweisen.

Einen weiteren Ausblick in die Zukunft der Glattung nuklearmedizinischer
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Bildvorlagen mag der Ansatz der Glattung mit Hilfe von wavelets darstel-
len. Weaver et al. schrieben, dass sie mit Hilfe von wavelets in MRT-Bildern
vorhandenes Rauschen bereits um 10-50 % reduzieren kénnten [108]. Die
dabei bendtigten Parameterwerte haben die Autoren in dieser Arbeit noch
heurisitsch ermittelt. Eine gezielte Untersuchung dieses Verfahrens und ei-
ne Optimierung der notwendigen Parameter flr die jeweilige klinische An-
wendung durfte eine lohnenswerte Aufgabe darstellen und ggf. besondere
Starken dieses Verfahrens aufzeigen, die wavelets zu einer sinnvollen Er-
ganzung der bekannten Glattungs- und Rekonstruktionsverfahren werden

lassen kdnnten.

Auch eine beabbsichtigte Kantenversteilerung, wie sie Wu in seiner Disser-
tation anhand verschiedener Verfahren vorstellte, kann ggf. bekannte Glat-
tungsverfahren in ihrer Funktion unterstitzen [112]. Dieselbe Grundidee wird
mit der von Lehmann et al. beschriebenen Kantendetektion durch Differenz-
filter verfolgt [77]. Eine entsprechende Untersuchung im Zusammenhang mit

Szintigrammen ist mir nicht bekannt.

Vielversprechend erscheint mir auch der Versuch, vorhandene und in ihrer
Gattungswirkung wohlbekannte Filter miteinander zu kombinieren und die-
se Kombination ggf. zusatzlich gezielt zu gewichten. Einen entsprechenden,
aus der Zeitreihenanalyse bekannten Ansatz gab Schlittgen an. Er kombi-
nierte Mediane mit verschiedenen Fenstergré3en bzw. -spannen zu einer
Reihe von Filtern. Auf diese Art und Weise erzielt er im zweidimensionalen
Raum (Zeitreihe) bessere Rauschunterdrickung als mit dem jeweils reinen
Median- oder Mittelwertfilter [100, 101]. Auch die Mdglichkeit der Gewich-
tung von Medianen, &hnlich wie es im Rahmen dieser Arbeit beim Mittel-
wertfilter der Fall ist, wird diskutiert [39, 116].

Nieminen et al. empfahlen eine sog. Multilevel Median Structure [88]. Hier-
bei werden ganze Baume von Medianen vernetzt. Diese Subfilter kbnnen
gezielt einzelne Informationsausschnitte bearbeiten. Aufwandiger ist hierbei
die Erstellung der Gewichtung, ohne die es keinen besonderen Sinn macht,
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gewichtete Filter zu verwenden. Eine Untersuchung derart vernetzter Me-

dianfilter an Szintigrammen ist mir ebenfalls nicht bekannt.



6 Zusammenfassung

In der vorliegenden Arbeit wurden vier mathematische Verfahren hinsichtlich
ihrer Eignung zur Unterdickung von Bildrauschen bei Szintigrammen unter-
sucht. Die hierbei gefundenen Ergebnisse wurden miteinander verglichen.
Die Algorithmen wurde jeweils an denselben Szinti- und Tomogrammen ge-
testet, welche aufgrund besonders ausgepragten Bildrauschens fiir diese

Untersuchung ausgesucht worden waren.

Zwei der vier Verfahren, ein gewichteter Mittelwertfilter sowie ein Medianfil-
ter, waren von verschiedenen Autoren flr ihren Einsatz in der medizinischen
Bildgebung empfohlen worden. Die anderen beiden, ein Hybridfilter, mit des-
sen Hilfe die Vorziige von Mittelwert- und Medianfilter miteinander verbun-
den werden sollen, sowie ein auf Diffusion basierender Gradientenansatz
waren hinsichtlich ihrer Glattungseigenschaften in anderen Gebieten als der

Nuklearmedizin untersucht worden.

Zur Glattung wurden die Dateien mit den unbearbeiteten Bild-Rohdaten
aus den durchgeflhrten Szintigrafien aus der Untersuchungseinheit heraus
transferiert, mittels eigens hierflir geschriebener Programme geglattet und
nach der Glattung unter Bericksichtigung des urspringlichen Dateiformats
in die Untersuchungseinheit zurtickgespielt. Erst im Anschluss an diese Ma-
nipulation fand die Ubliche Rekonstruktion der Tomogramme statt.

Die Gute der erzielten Bildqualitat wurde in einem folgenden Schritt mittels
objektiver MaB3zahlen gemessen, zum anderen benoteten erfahrene Nukle-

armediziner die geglatteten Szintigramme in einem Multiobserververgleich.
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Bei den Maf3zahlen fir die objektive Bewertung handelte es sich um die nor-
mierte Standardabweichung zur Ermittlung der Bildstetigkeit sowie um eine
Signal-to-Noise-Ratio (SNR)-Untersuchung zur Bestimmung des Kontrasts
jeweils vor und nach der Glattung. Bei der Begutachtung durch die fiinf Arzte
galt es zuvor festgelegte Szintigrammausschnitte und zusatzlich das jeweils
gesamte Szintigramm bzw. einen Schnitt hiervon hinsichtlich der optischen
Stetigkeit und Kontrasterhaltung zu benoten.

Die Auswertung der objektiven Bewertung ergab eine z. T. deutliche Ver-
besserung der optischen Stetigkeit nach Bearbeitung mit dem gewichteten
Mittelwert-, dem Median- sowie dem Hybridfilter, sieht man von geringfU-
gigen Verschlechterungen bei deren Anwendung an PET-Tomogrammen ab.
Weniger pragnant hingegen waren die Verbesserungen nach Glattung durch
den Diffusionsfilter. Beim Bildkontrast hingegen hat die Verwendung der drei
erstgenannten Filter zu Kontrasteinbuf3en in allen Féllen aul3er einem ge-
fuhrt, die Diffusion konnte jedoch den Kontrast in der Mehrzahl der Félle
sogar erhéhen.

Die Begutachtung durch die Arzte hat Verbesserungen in Stetigkeit und Kon-
trast im Vergleich mit dem jeweiligen Original fur die Glattung mit der Diffusi-
on ergeben. Die anderen Verfahren wurden hingegen in aller Regel schlech-
ter als das Original benotet. Auch in der Frage nach der Abgrenzbarkeit ein-
zelner, klinisch relevanter Szintigrammausschnitte war das Diffusionsmodell
den anderen Verfahren - wie auch dem Original - in mehr als der Halfte der
Falle Gberlegen.

In einem letzten Untersuchungsschritt wurden die erzielten Ergebnisse der
objektiven sowie der subjektiven Bewertung der Glattungsoperatoren fir je-
des Szintigramm getrennt gegentibergestellt. Hier fiel auf, dass eine zuver-
lassige Korrelation zwischen den Ergebnissen des objektiven und des sub-
jektiven Bewertungsverfahrens nicht gegeben ist.



7 Abkurzungsverzeichnis

99mTC
123|
201T|
ADC
Bq
CBF
CT
ECT
FDG ['8F]
KFQ
LOR
MRT
MSE
Nal(T!)
Ny
PET
ROI
SD
SNR
SPECT
TCT

MDP Metylendiphosphonat

lod

Thallium-Chlorid

Analog-Digital-Wandler

Becquerel

Cerebral blood flow
Transmissions-Computertomografie
Emissionstomografie

Fluordeoxyglukose

Kleinster-Fehler-Quadrat

Line of Response
Magnet-Resonanz-Tomografie

Mean Sqared Error

Natriumiodid mit Thallium-Dotierung

Nyquist

Positronen-Emissions-Tomografie

Region of Interest

Standardabweichung (engl.: standard deviation)
Signal-to-Noise-Ratio
Single-Photon-Emission-Computed-Tomography

Transmissions-Computertomografie
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A Anhang

A.1 Befunde und Diagnosen

Planar 1: Degenerativ/durch eine diskret floride Arthritis bedingter Befund

im rechten Acromioclaviculargelenk.

Planar 2: Nachweis von knochenmarkverdrangenden Prozessen im Be-
reich des 4. und 5. Lendenwirbels sowie unmittelbar lateral des Kopfes
der HUft-TEP rechts.

Planar 3: Zustand nach Thyreoidektomie wegen eines follikularen Schild-
drisenkarzinoms. Unterschiedlich stark speichernde pulmonale Meta-
stasen. Kleiner Schilddriisenrest links.

SPET 1: Nachweis von transmuralen und nichttransmuralen Substanzde-
fekten des Myokards bei Zustand nach zweimaligem Myokardinfarkt
vor geplanter ACVB-OP.

SPET 2: Erhdéhte Osteoblastenaktivitdt im Bereich der Mandibula links
bei vitalem Fibulatransplantat bei Zustand nach Plattenepithel-Ca der
Glandula submandibularis links.

PET 1: Verdacht eines Rezidivs bei metastasierendem Thymom in der Ana-
mnese. Filiae bzw. Rezidiv in Projektion auf die linke Lunge sowie die

ventrale und dorsale Thoraxwand.
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PET 2: Ubiquitar deutlich inhomogene Nuklidbelegung im Bereich des ge-
samten Cortex mit geringgradig erhéhter Aktivitatsanreicherung in Pro-
jektion auf die Basalganglien rechts sowie einer geringen Nuklidmin-
derbelegung in Projektion auf den visuellen Cortex links.

PET 3: Nachweis von pathologischer Stoffwechselaktivitéat in Projektion auf
das Rektum bei Rectum-Ca.

A.2 Bewertungsbogen fur die subjektive
Bewertung der Bearbeitung der

Szintigramme

Bewertungsschlissel:

1 = deutlich schlechter als beim Original Patient :
2 = schlechter als beim Original Szintigramm- Nr.:
3 = dem Original entsprechend Auswerter:

4 = besser als beim Original
5 = deutlich besser als beim Original

Bitte bewerten Sie die auf der beigefligten Skizze markierten Regionen nach
oben stehendem Schllssel hinsichtlich:

1. Kontraststarke (im Vergleich zum Original) bei
Region A: Region B: Region C:
Region D: Region E: Region F:

2. Abgrenzbarkeit (im Vergleich zum Original) bei
Region A: Region B: Region C:
Region D: Region E: Region F:
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3. Stetigkeit der Region (im Vergleich zum Original) bei
Region A: Region B: Region C:
Region D: Region E: Region F:

Bitte bewerten Sie zuséatzlich die:

4. Stetigkeit des gesamten Szintigramms (im Vergleich zum Origi-

nal):
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A.4 Zur Benotung vorgelegte Szintigramme PET
1, SPET 1 und Planar 1

Die im Folgenden dargestellten Szintigramme wurden wie auch die nicht dar-
gestellten aufgrund ihres besonders ausgepragten Rauschens fir die vorlie-
gende Untersuchung ausgewahilt.

Dieser Anhang umfasst flr jedes der dargestellten Szintigramme jeweils
einen Ausdruck nach Bearbeitung mittels Standardbearbeitung, Mittelwert-
filter, Medianfilter, Hybridfilter sowie Diffusionsmodell.



PET 1 Standardbearbeitung




PET 1 Mittelwertfilter




PET 1 Medianfilter




PET 1 Hybridfilter




PET 1 Diffusionsmodell




SPET 1 Standardbearbeitung




SPET 1 Mittelwertfilter




SPET 1 Medianfilter




SPET 1 Hybridfilter




SPET 1 Diffusionsmodell




Planar 1 Standardbearbeitung




Planar 1 Mittelwertfilter




Planar 1 Medianfilter




Planar 1 Hybridfilter




Planar 1 Diffusionsmodell
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