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Abstract

The advantages of digitizing medicd radiographs are twofold. First, they can be transmitted via
networks, seamnd, they may be archived on appropriate storage devices. Modern equipment for
medicd imaging arealy provides digital images, therefore post-digitization can be discarded.
Depending on medicd investigation the amourt of image data to be stored can be very large. As a
consequence digital image compresson schemes have been developed in order to reduce transmisson
times on networks and seizure on dgital storage media. One distingu shes between losdessand lossy
compresson methods. In the first case a compressed/decompressed radiograph differs in no detail
from the original radiograph whereas the second method introduces a loss of image quality and/or
information. Losdessimage compresson is limited by a maximum compresson fador of roughy 2.5.
In lossy image compresson the compresson fador is unlimited but one can observe adegradation in
image quality dependent on the compresson fador. This might result in awrongdiagnasis.

In order to profit from lossy image compresson withou introducing smeaing or blurring in
radiographs resulting in a wrong diagnasis one has to establish quantitative image quality measures.
These measures shoud objedively keep trad of image degradation during lossy image data reduction.
They shoud help the user estimating the highest compresson fador for which a safe and error-free
diagnacsis is dill possble. An optimization between tolerable image quality losses and a sufficiently
high compresson fador can be achieved.

The present work introduces a method for cadculating image quality parameters in a spedalized field
of medicd imaging. coronary arteriography. In order to avoid cdculating dobal image quality
measures (like the mean squared error MSE) threediff erent algorithms are used to subdvide an image
into its diagnosticdly relevant parts. These are vessl regions, their boundries and edge brim points.
Theredter image quality parameters are cdculated in the diagnasticaly relevant image regions. The
subdvision of the coronary arteriographs and the following cdculation of image quality parameters
alows to study the effeds of lossy image compresson in the diagnasticadly image regions separately.
The parameters are dependent on the compresson fador and consider image noise.

With quantitative and reproducible image quality measures one is able to cdculate image quality
degradations in arbitrary coronary arteriographs. Cumbersome re-investigations on image quality
losses after the application of anew (i.e. anather) lossy compresgon algorithm can be avoided.

The compresson agorithm used is based on Daubedhies-4 Scding- and Wavelet-functions. It was
chasen sinceit introduces small objedive image degradations althoughthe compresgon fador can be
chasen quite high. Diagnasticdly relevant image regions are preserved during lossy compresgon. This
can be proven by the image quality parameters. The effeds of lossyy image compresson on
diagncsticdly relevant image regions in coronary arteriography are shown in three examples. As a
conclusion the benefits and limitations of the introduced method are presented.
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Einleitung

Die Digitaliserung von Rontgenfilmen bietet zwei Vortelle. Zum einen koénren dgitale Bilder
praktisch unkegrenzt lange achiviert werden, zum anderen konren dgitale Bilddaten Uler Netzwerke
Ubertragen werden. Die Zugriff szdten auf die gespeicherten Daten gehen zuriick. Neuere bil dgebende
Gerdte arr Aufnahme von Rontgenbildern sind kereits in der Lage, digitale Bilddaten zu erzeugen.
Eine im Vergleich hierzu aufwendige Digitaliserung entféllt damit immer haufiger. Je nach
Untersuchung und Aufnahmeat fallen in der medizinischen Diagnaostik urnterschiedlich starke
Datenmengen an. Um Speicherplatz auf Archivierungsmedien zu sparen und Ubertragungszeiten
gering zu halten, missen Bilddaten komprimiert werden. Das Werkzeug hierzu sind Algorithmen zur
Bilddatenkompresgon, kuz Kompressonsalgorithmen. Es gibt eine Reihe von Kompressons-
algorithmen zur Reduktion vonBilddaten. Man urterscheidet zwel Gruppen:

— verlustlose (reversible) Verfahren,
— verlustbehaftete (irreversible) Verfahren.

Bei den reversiblen Kompresdonsalgorithmen ist das komprimierte/dekomprimierte Bild eine
originalgetreue Reproduktion des Originadls. Der maximal erreichbare Kompressonsfaktor ist
beschrankt. Bei den verlustbehafteten Kompressgonsalgorithmen erkauft man einen im Vergleich zu
den reversiblen Algorithmen hoteren Kompressonsfaktor durch einen Bildqualitétss undoder
Informationsverlust. Das komprimierte/dekomprimierte Bild stimmt ,ungeféhr® mit der Vorlage
Uberein. Darlber hinaus hangt derjenige Kompressonsfaktor, der eine fehlerfrele Befundung ds
Koronarangiogrammes gerade noch ermdglicht, von dm verwendeten verlustbehafteten
Kompresgonsverfahren ab. Bei verlustbehafteten Kompressonsalgorithmen werden detailli erte
Bildstrukturen mit wacdsendem Kompressonsfaktor ausgewaschen oder verschmiert. Einige
Verfahren erzeugen mit wachsendem Kompressonsfaktor charakteristische Kompresgonsartefakte.

Die Verluste an Bildqualitét undoder Information missen erfaldt und keurteilt werden. Dies geschieht
durch Berechnung von Bildqualitétsparametern. Die Bildqualitétsparameter erméglichen eine
reprodwzierbare und obektive Methode aur Bestimmung vonBildqualit&tsverlusten in Abhangigkeit
vom Kompressonsfaktor. Die Untersuchungen bezehen sich auf den medizinischen Bereich der
Koronarangiografie (Herzkatheteruntersuchung, siehe Anhang B. Hier besteht heute @n erhohter
Bedarf an Bilddatenreduktion, da @nerseits die fir die Archivierung undk ommunikation anfall enden
Datenmengen besonders gro3sind, undandererseits ein hoker Anspruch an den Informationsgehalt der
Bilder besteht. Da nicht nur in der Koronarangiografie immer mehr digitale Bilddaten anfallen, und
immer mehr Mediziner von cen Vorteilen der digitalen Archivierung undkKommunikation grofitieren
mochten, wird der Wunsch nach einer optimierten Bilddatenkompresson go6fer. Optimierung
bedeutet in desem Fall, dal3 de Menge der zur Darstellung cer Bilder nétigen Daten minimiert wird,
ohre den Informationsgehalt fir den Mediziner zur sicheren Diagnose a1 beschrénken.

Ziel der Arbeit ist es, den Verlust an Bildqualitdét undoder Information mit Hilfe der
Qualitatsparameter zu berechnen. Dies geschieht in den in der Kardiologie wichtigen, d.h.fir die
Diagnase relevanten Bildregionen. Hierbei handelt es sch um die kontrastmittelgefUllten Gefél3e und
deren Kanten. Es werden adaptive Verfahren entwickelt, welche die Gefél3e und ceren Rander
erkennen. Dies ist gleichbedeutend mit der Erzeugung Inarer Masken, welche die
Koronarangiogramme in de fur die Diagnose relevanten und irrelevanten Regionen zerlegen. Die
quantitative Bewertung von Bildquelitétsverlusten findet nur in den duch de bindren Masken
gefilterten Bildbereichen statt. Die Bildqgualitétsparameter werden so abgestimmt, dal3 sie das in den
Koronarangiogrammen intrinsische Rauschen beriicksichtigen.

Das in deser Arbeit untersuchte Kompressonsverfahren der ersten Generation verspricht einen im
Vergleich zu etablierten, d.h. standardisierten Verfahren hoten Kompressonsfaktor bei gleichem
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Bildgualitéts- undoder Informationsverlust. Die Gite dieses Kompressonsverfahrens ergibt sich aus
dem geringerem Bildqualitdtsverlust bei gleichem Kompressonsfaktor. Kompressonsartefakte treten
nicht auf. Eine au starke Kompresson fuhrt jedoch auch hier zu einem nicht mehr akzeptierbaren
Verschlechterung der Bildqualitdt und gefahrdet die fehlerfreie Diagnase.

Es ist nicht das Ziel der Arbeit, bestehende Kompresgonsverfahren gegeneinander abzugrenzen und
das ,beste” Verfahren zur Bilddatenkompresson in der Koronarangiografie a1 bestimmen. Die
Entwicklung eines neuen Kompressonsverfahrens wird nicht angestrebt.

Die in der Arbeit vorgestellten Verfahren zegen Mdodlichkeiten, wie man im Fall der
Koronarangiografie den Bildqualitétsverlust in den fir die Diagnose relevanten Bildregionen
berechnen kann. Der Nutzer soll ein Werkzeug erhaten, mit dessen Hilfe @ verschiedenartige
irreversible Kompressonsalgorithmen im Hinblick auf den resultierenden Bildqualitatsverlust
gquantitativ  beurteilen kann. Auf diese Wadse ist eine Optimierung ds untersuchten
Kompressonsalgorithmus méoglich. Der Bildqualitétsverlust wird in den fur die Diagnose relevanten
Bereichen (mefber) gering gehaten. In den dagnostisch irrelevanten Bereichen kann stérker
komprimiert werden, ohre die fehlerfreie Diagnose in Frage au stellen. Die Vorgabe a@ner hohen
Bilddatenkompresson wird bei gleichzeitiger Wahrung des Informationsgehaltes erreicht.

In Abschnitt 1 wird de Ist-Situation dgitaler Bilddatenkommunikation und -archivierung in der
derzetigen Kinischen Praxis (hier: Koronarangiografie) vorgestellt. Darliber hinaus wird eine
EinfUhrungin de digitale Bilddatenkompresson gegeben. Abschnitt 2 behandelt die mathematischen
Grundagen desin der Arbeit untersuchten Verfahrens zur verlustbehafteten Bil ddatenkompresgon. In
den Abschnitten 3 und 4 werden Algorithmen vorgestellt, welche die diagnostisch wichtigen
Bildregionen in einem Koronarangiogramm erkennen. Abschnitt 5 liefert eine Methode, den
Bildquelitétsverlust in den dagnastisch wichtigen Bildregionen quantitativ zu bewerten. Die Methode
wird anhand dei verschiedener Rontgenaufnahmen dskutiert. Eine Zusammenfasaung der Ergebnisse
ist in Abschnitt 6 gegeben.



1. Bilddatenkompression in der derzeitigen klinischen Praxis

PACS steht fur picture achiving and communicaion system. Die Hauptziele eénes PACS sind de
Optimierung

— der Patientenversorgung,

— desArbeitsablaufsin der radiologischen Abteilung,
— der Bildverteilungim Krankenhaus,

— der Bildversorgungfir Forschung und_ehre,

— der Bildarchivierung.

Beim konventionellen Arbeiten mit Filmen fihren de nicht immer zetgerechte Bereitstellung eines
bestimmten Filmes wie der Verlust von Filmen dazu, dal3 de radiologische Untersuchung, aren
Befundung undder Therapiednsatz, d.h. de Patientenversorgung, zetlich verzogert werden. PACS
soll helfen, solche Bildverluste und Doppeluntersuchungen zu vermeiden, Suchzeten zu minimieren,
und ummittelbar nach der radiologischen Befundung de Bilder (evtl. mit dem zugehdrigen Befund)
dem anfordernden Arzt zu Ubermitteln.

Durch schnell e Bildkommunikation zum Arbeitsplatz des Radiologen kann de Qualitét einer soeben
entstandenen Bildserie sofort beurteilt, und anhand der unmittelbar nach jeder Untersuchung zur
Verfigung stehenden Bilder kann entschieden werden, ob de Untersuchungsfolge fortgesetzt oder
modifiziert werden soll. Der direkte Zugriff vom diagnostischen Befundarbeitsplatz aus auf
gespeicherte frihere Bilder verkirzt die Befundungzet. Der Arbeitsablauf wird dadurch beschleunigt
und de Belastung aes einzdnen Patienten duch de Untersuchung \erringert.

Der Forschung undLehre werden duch computergestitzten Zugriff auf Bilder und Befunde neue
Maoglichkeiten fur die Vorbereitung undDurchfihrung von Konferenzen und Lehrveranstaltungen
erdffnet. Beim Zugriff auf digital gespeicherte Bilder und Befunde werden Kollisionen mit
Anforderungen zur Patientenversorgung \ermieden.

Die digitale Bildarchivierung ermdglicht den Zugriff auf archivierte Bilder mit kurzen Suchzeiten.
Heutige Archivmedien (optische Platten, odische Bander) gentigen der Forderung, dif3 dese Uber die
Archivierungszeit (30 Jahre) ohre awischenzetliche Regenerierung stabil sein missen. Die oft
formulierte Forderung, i3 de Archivmedien trotz fortschreitender Techndogieentwicklung Gker die
gesamte Archivierungszeit mit vernunftigem Aufwand lesbar sein missen, ist zu relativieren, da die
Zugriffshaufigkeit auf archivierte Daten nach etwa avei Jahren drastisch abnimmt und rach funf
Jahren weit unter einem Prozent liegt. Der Zugriff auf veraltete Daten kann gegebenenfall s Gber einen
Umsetzer erfolgen, ohre das der damit verbundene Zeitverlust den Arbeitsablauf in der Radiologie
stéren wirde.

Die bilderzeugenden Systeme geben de generierten Bilder as digitale Information an ein
Bildkommunikationsnetz &. Die Bilder werden in einem Bildspeicher- und -archivierungss/sgem
gesammelt. Von einer Vielzahl von Arbeits- und Betrachtungsplétzen werden zu urterschiedlichen
Zeiten von unerschiedlichen Orten gespeicherte Bilder angefordert und zur Befundung, zur
Konsultation oder zur Forschung und_ehre auf Monitoren dargestellt. Dabei kénren sie untereinander
und mit friheren Aufnahmen verglichen und nachbeabeitet werden. PACS ermdglicht es, den
anfordernden Arzten fertige Bilder liber das digitale Kommunikationsnetz zuzusenden und dese auf
den jeweili gen Betracdhtungspldtzen darzustell en.

In einem PACS misen Bilddaten und Befunde efaldt, kommuniziert und gespeichert werden. Die
Abschétzung des mittleren Datenvolumens der flr einen Patienten angefertigten radiol ogischen Bil der
ist mit einer groferen Schwankungsbreite behaftet. Man denke dabei an dgitale Aufnahmen aus der
Nukleamedizin, welche im Mittel ein Datenvolumen von 8IB je Bild aufweisen. Bel der digitalen



Subtraktionsangiografie falen hingegen 2MB pro Bild an. Noch kritischer wird es, wenn
kardiologische Untersuchungen einbezogen werden.

Die Koronarangiografie stellt eine Herausforderung an de digitalen Kommunikationsnetze und
Archivmedien dar, da besonders grofie Datenmengen pro Patient und Untersuchung anfallen. Die
nachstehende Tabelle gibt eine Gegeniiberstellung zwischen der herkébmmlichen Archivierung duch
einen 35mm-Kinofilm und der digitalen Archivierungsmethode.

herkébmmliches Verfahren Digital

réumliche Auflésung 4 Linienpaae/mm 1024x1024Pixel
Datenkapaztét pro Bild 1MB

Datenrate 30MB/s
Datenkap. pro Patient undUnters.  ein Film 2.400MB
Medium 35mmKindfilm vier CD-R

An deser Stelle bleibt offen, ob de Aufzeichnung, Archivierung und Kommunikation dgitaler
Bilddaten gegentiber dem herkdmmlichen Filmsystem tberhaupt Vorteil e bringt. Ein spirbarer Nutzen
der digitalen Koronarangiografie tritt erst dann ein, wenn de Datenmengen, welche aur Darstellung
der digitalen Koronarangiogramme nétig sind, reduziert werden. Ein Hilfsmittel zur Reduzierung des
Speicherbedarfs auf einem digitalen Speichermedium undoder der Kommunikationszeiten hietet die
Bilddatenkompresson. Man urterscheidet zwei verschiedene Gruppen zur Kompresson von dgitalen
Bil ddaten:

— verlustlose Kompressonsverfahren
— verlustbehaftete Kompressonsverfahren

Im ersten Fal stimmt das verlustios komprimierte/dekomprimierte Bild zu 100 mit der Vorlage
Uberein. Bei verlustbehafteter Bilddatenkompresson muf3 ein Betradhter Einbufen in der Bildqualitat
nach der Dekompresson Hnnehmen. Diese Einbufen sind abhéngig vom gewéhlten
Kompressonsverfahren und van Kompressonsfaktor. Im folgenden soll ein Uberblick (iber
verlustliose und \erlustbehaftete Kompressonsverfahren gegeben werden. Die Diskusgon ist auf
digjenigen Verfahren beschrénkt, welche aur Zeit in der Koronarangiografie diskutiert werden.

Verlustlose Datenkompression

Ein verlustlos arbeitender Kompresgonsalgorithmus konvertiert eine Kette von Zeichen (Buchstaben
oder Zahlen) reversibel in eineim Mittel kirzere Kette von Zeichen. Die Formulierung,,im Mittel* ist
in desem Zusammenhang kritisch. Es gibt keinen Algorithmus, der ale Zeichenketten verkirzt. Es
gibt nicht ausreichend \iele kurze Ketten, welche den langeren Ketten in einem Verhdltnis von eins zu
eins zugeordnet werden konren. Eine Kompresgon ist nur dann mdglich, wenn einige Zeichen der
Eingangskette haufiger vorkommen als andere. Diese kdonren mit weniger Zeichen in der
Ausgangskette kodiert werden, wasim Mittel einer Reduzierung der Datenmenge entspricht.

Die verschiedenen Kompresgonsverfahren basieren auf unterschiedlichen Methoden zur Bestimmung
der Haufigkeitsverteilung einzelner Zeichen in einer Kette. Zum einen gbt es Kodierungen variabler
Lange mit fester Eingabe. Hier wird de Eingabe in Einheiten fester Lange zelegt, wohingegen das
Ergebnis auf der Ausgangssite ane variable Lange haben kann. Das Einfadhste dieser Verfahren
heifdt Huff man-K odierung. Ein weiteres Verfahren ist die Arithmetische-K odierung.



Zum anderen gbt es Kompressonsverfahren, deren Methode darin liegt, die Zeichenkette auf der
Eingangsseite in Einheiten variabler Lange a1 zerlegen undauf der Ausgangssite Zeichenketten fester
Lange a1 prodwzieren. Ein héufig benutztes Verfahren ist die Ziv-Lempel-Kodierung[23].

Der Gedanke hinter den erstgenannten Kompressonsverfahren liegt darin, kirzere Bitketten fir
haufiger vorkommende Symbole a1 benutzen. Durch die Einfihrung der Entropie @ner Kette von
Zeichen erhdlt man Aussagen Uker die Leistungsfahigkeit der Kompressonsalgorithmen. Man nmmt
an, a3 de Zeichenkette auf der Eingangsseite aus N, Zeichen besteht, welche mit der relativen
Haufigkeit p,, i =12,...,N, auftreten. Gemal? dem ShannonTheorem [19] ist es moglich, einer
beli ebigen Kette von statistisch urabhéngigen Zeichen im Mittel mindestens

Nz

H= _z p; log, p; D

1=1

Bits zuzuordnen. H bezeachnet die Entropie der Wahrscheinlichkeitsdichteverteilung. Gemald dem
Theorem gibt es Kodierungsverfahren, welche dieser Grenze beliebig nahe kommen. H definiert die
Obergrenze des Kompressonsfaktors, bis zu dem eine verlustlose Bil ddatenkompresson méglich ist.
Treten die Zeichen der Eingangskette dl e mit derselben Wahrscheinlichkeit auf ( p, =1/ N ), hat man
H =log, N, . Hier findet keine Kompresson statt. Jede andere Wehrscheinli chkeits-dichteverteilung
der p, erzeugt eine kleinere Entropie und erlaubt so eine Kompresson cer Eingangskette. Die
Entropie H wird dann erreicht, wenn das Zeichen i mit einem Code der Lénge L; = —log, p, kodert
wird. Das Problem hierbei ist, dal3 —log, p, in der Regel nicht ganzzehlig ist. Die Huffman-
Kodierung ungeht dieses Problem, indem alle relativen Haufigkeiten als ganzzahlige Potenzen von
1/2 dargestellt werden. Werden alle p, auf diese Wase dargestellt, erreicht die Huff man-Kodierung
die Grenze H . Der Algorithmus welcher dem von Huff man vargeschlagenen Verfahren zugrundeli egt
istin[21], [22] dargestellt.

Arithmetische Kodierung

Ein ideder Kodierungsalgorithmus benutzt L, =-log, p; Bits zur Kodierung eines Zeichens. Im
Huffman-Algorithmus werden de L; duch ganzzehlige Wete gendhert und ein Code der
entsprechenden Lange ezeugt. Die aithmetische Kodierungweist den Zeichen einer Quelle éne Kette
von Bits zu, welche @ne redlwertige Lange hat. Eine Nadricht beliebiger Lange wird als redle Zahl
im Intervall 0<R<1 dargestellt. Je langer die Nadricht ist, desto genauer mul3 R angegeben
werden. Ein Verfahren zur arithmetischen Kodierungist in [22] gegeben.

Sowohl die Kodierung rach Huffman als auch de aithmetische Kodierung gehdren zu den verlustlos
arbeitenden Kodierungsalgorithmen. Es ist nicht mdglich, eine Kette von Zeichen mit weniger als H
Bits zu koderen. Hier liegt die Grenze der verlustlos arbeitenden Koderungsalgorithmen. Als
Faustregel gilt, da® man ein dgitaes Bild bis zu einem Kompressonsfaktor von 2,5 \erlustlos
komprimieren kann. Will man einen hoteren Kompresgonsfaktor erreichen, muld man auf die
verlustbehaftete Datenkompresson zuriickgreifen. In der Kardiologie werden zur Zeit zwel Verfahren
zur verlustbehafteten Bil ddatenreduktion dskutiert.

JPEG

Bei JPEG (Joint Photographic Experts Group) handelt es sch um ein standardisiertes
Kompressonsverfahren [30], [12]. Soft- und Hardwareimplementationen sind im Handel erhdltli ch.
Das Verfahren hesiert auf einer Rasterung eines Bildes in 8x8 Pixel grofe Teilbilder, sogenannte
Blocke. Die Grauwerte innerhalb eines Blockes werden mit Hilfe der diskreten Kosinustransformation
(DCT) gemai



S(v,u) = % SORN > Z S(y, X) cos{ (2 + 1)urt/16] cos] (2y + Yvrr/16],
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) = /42 foru=0 @
1foru>0
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transformiert. Hierbei ist s(y,Xx) der Grauwert innerhalb eines Blockes an der Pixelkoordinate (y, X) .
S(v,u) wird als zweidimensionaler DCT-Koeffizient bezachnet. Der Koeffizient S(0,0) hat den
Namen Gleichanteil (DC-Wert), da & den mittleren Grauwert innerhalb eines Blockes repréasentiert.
Die Ubrigen DCT-Koeffizienten heif3en AC-Werte. Die Transformation der Grauwerte innerhalb eines
Blockes kann as Entwicklung rach othogoralen Basisfunktionen aufgefalt werden. Die
Basisfunktionen sind duch

cos[(2x + Durr/16] cos[ (2y + Dvrr/16] 3)

gegeben. Es gibt innerhalb eines Blockes gleich vide Grauwerte S(y,x) und
Entwicklungskoeffizienten S(v,u) . Die Ricktransformation der Entwicklungskoeffizienten S(v,u) zu
den Grauwerten s(y, x) ist definiert durch

C(V) <

sy, X) = Z Z C) S(v, u) cog[ (2x + L)urr/16] cos[ (2y + L)vrr/16] (4)

mit den Koeffizienten C(v) und C(u) aus (2). Durch de diskrete Kosinustransformation allein wird
keine Bilddatenkompresson erreicht. Um mit Hilfe der DCT Bilddaten komprimieren zu konren,
madit man sich zu Nutze, da3 de Basisfunktionen (3) im Ortsraum zweidimensionale Funktionen
verschiedener rdumlicher Frequenzen darstellen. Jede der Funktionen wird vom menschlichen Auge
unterschiedlich stark wahrgenommen. Die unterschiedliche Sichtbarkeit wird duch eine
Quantisierungstabell e widergespiegelt. Die Tabelle enthélt 8x8 Zahlenwerte. Jeder dieser Zahlenwerte
représentiert denjenigen Schwellwert, ab dem die aigehdrige Funktion van menschlichen Auge
wahrgenommen wird. Die Zahlenwerte der Tabelle wurden empirisch duch Mittelung subjektiver
Betradhtereindriicke gewonren. Durch Vergleich der Entwicklungskoeffizienten mit den betreff enden
Schwellwerten der Quantisierungstabelle kann man erkennen, auf welche Entwicklungskoeffizienten
bei der Datenkompresson Wert gelegt werden mul3. Liegt der Betrag des Entwicklungskoeffizienten
oberhalb des zugehérigen Schwellwertes, handelt es dch um eine fir das menschliche Auge
wahrnehmbare Funktion. Liegt der Betrag des Entwicklungskoeffizienten urterhalb des betreff enden
Schwellwertes, kann kel der Rekonstruktion der Grauwerte aus den Koeffizienten auf die augeordnete
Funktion werzichtet werden. In der Praxis entscheidet man anhand des Quotienten aus
Entwicklungskoeffizient S(v,u) und Schwellwert t(v,u), ob eine Funktion zur Rekonstruktion der
Grauwerte wichtig ist:

qv,u )—S(V“) v=01..7 u=031..7. )
t(v,u)

Ist q(v,u) >1, spielt die Funktion (3) bei der Rekonstruktion der Grauwerte @ne Rolle. Gilt jedoch
g(v,u) <1, kann (3) bei der Rekonstruktion vernachlassgt werden und q(v,u) wird auf O gesetzt. Auf
diese Wease ghdt man eine Kompresson der Daten. Eine weitere Datenkompresgon wird duch
Rundung vonq(v,u) auf ganzzehlige Wate areicht. Der Kompressonsfaktor bei JPEG ist eine



resultierende Grole und kann vam Nutzer nur indirekt gesteuert werden. Eine hdhere
Datenkompresson wird erreicht, indem man de Schwellwerte aus der Quantisierungstabelle t(v,u)
mit einem Faktor kOR multipliziert. Hierbel mul3 k>1 gelten. Der Faktor k wird als
Qualit tsfaktor bezechnet. Man hat anstelle von (5) die dl gemeinere Form

__S(w,u)

= ,v=01...7u=041....,7, kOR™. 6
kd(v,u) v=0L u=0L ©)

q(v,u)

Je grofer k gewdhlt wird, desto stérker werden de Daten zur Darstellung des Bil des reduziert. In der
Regel werden die Betrége der Entwicklungskoeffizienten fir wachsende Wete von v und u immer
kleiner. Die Bilddatenkompresgon setzt zuerst diese Wate fir q(v,u) zu Null. Hierdurch wird auf
eine detailli erte Wiedergabe der Grauwerte innerhalb des 8x8 Pixel grofen Blockes verzichtet.
Solange der Qualitétsfaktor k nicht zu hach gewahit wird, falt die ungenaue Rekonstruktion der
Grauwerte innerhalb des Blockes nicht auf. Man kann davon ausgehen, dal3 bei einer zu hoken Wahl
von k nu noch sehr wenige Funktionen zur Rekonstruktion der Grauwerte beitragen. Die
verlustbehaftete Bil ddatenkompresson wird in dem vorliegenden Fall durch einen Tiefpal¥filter
erzeugt. Die Breite des Filters wird vom Qualitatsfaktor beanflufd. Je grofer der Qualitéatsfaktor ist,
desto schmaler wird der Filter im Frequenzraum. Dies resultiert in einer immer stérker werdenden
Mittelung der Grauwerte innerhalb eines Blocks bel der Umkehrung der DCT oder Dekompresson.
Da dle Blocke unabhéngig voreinander behandelt werden, erscheinen bei zu holen Qualit dtsfaktoren
charakteristische Blockartefakte. Die Eff ekte sind im folgenden dargestellt:

Figur 1. Koronarangiogramm (Originalaufnahme mit 256 Graustufen). Das Bild het die
Abmesaingen 256<256 Pixel. Eine Stenose befindet sich im markierten Bereich. Es
handelt sich um eine Aufnahme aus einem Herzkatheterlabor. Nach der Aufnahme ist der
Kardiologe sofort in der Lage, mit einem Ballonkatheter die Gefé3verengung
(mittelfristig) zu weiten. Der Rontgenfilm, dem diese Aufnahme entstammt, wird
archiviert undsteht fir Folgeuntersuchungen undoder Lehrzwede aur Verfiigung.



Figur 2. Mit Hilfe des JEG-Kompressonsdandards komprimiertes Bild. Der
Kompresgonsfaktor ist sedhs. Es snd kaum Unterschiede awischen dem Originabild und
dem komprimierten Bild zu erkennen.

Figur 3. Darstellung des um einen Faktor 12 mit JPEG komprimierten Originalbil des.
Die sogenannten Blockartefakte sind ceutlich zu erkennen. Diese Artefakte lasen de
Gefél3kanten ausgezadt erscheinen. Insbesondere bei kleineren Gefdllen ist der
Gefa3verlauf nur noch schwer zu erkennen. Das Auftreten von Blockartefakten wird
durch den Bildquelit&tsparameter NNND (normalized neaest neighbou difference) [29]
quantitativ charakterisiert. Infolge der verlustbehafteten Bilddatenkompresson werden
die Grauwerte an den Randern im Mittel ungenauer as in der Mitte des untersuchten
Blockes reprodwziert. Die Grauwertdnderungen an den Randern eines Blockes werden ins
Verhdltnis zur Grauwertdnderungin der Mitte des Blockes gesetzt. Eine Mittelung Uler
aleim Bild varhandenen Bldcke gleicht Schwankungen des blockbezogenen NNND aus.

Neben dem standardisierten JPEG-Kompressonsverfahren ght es eine Reihe von anderen
Algorithmen zur verlustbehafteten Reduktion von Bilddaten. In letzter Zeit wird de
Bilddatenkompresson mit Hilfe von Wavelets daker diskutiert. Das untersuchte



Kompressonsverfahren verspricht einen im Vergleich zu JPEG hohen Kompressonsfaktor bel
gleichem Bildqualités- undoder Informationsverlust. Blockartefakte treten nicht auf.

Ein horerer Kompressonsfaktor unterliegt nur insoweit Einschrankungen, als das er durch einen
Verlust an Bildguditéa ,erkauft® wird. Dieser Verlust wird aber est bei  hoheren
Kompresgonsfaktoren, wie an Beispiel des JPEG-komprimierten Koronarangiogrammes gezegt,
empfunden. Der Verlust an Bildqualitdt spielt eine wichtige Rolle bei der Diagnosefindung as
Kardiologen. Aufgrund zu hoter Bilddatenkompresson sind sowohl falsche ds auch falsch pasitive
Befunde moglich. Eine falsche Diagnose wird dann getroffen, wenn eine Erkrankung zwar vorliegt,
diese &er vom Mediziner nicht erkannt wird. Falsche Diagnosen sind im Interese des Patienten
selbstversténdich zu vermeiden. Falsch pasitive Diagnosen werden duch Kompressonsartefakte
verursacht. Eine tatsddhliche Erkrankung liegt aber nicht vor. Falsch pasitive Diagnosen lassen
Behandlungen angezegt sein, de den Patienten unndig belasten und geféhrden. Eine verlustbehaftete
Bilddatenkompresgon darf nur soweit gehen, dal3 sowohl falsche ds auch falsch pasitive Diagnasen
mit Sicherheit ausgeschlossen werden konren.

In deser Arbeit werden zunddhst Methoden gesucht, mit deren Hilfe man digenigen Stellen in
Koronarangiogrammen markiert, in denen Bildquelitatsverluste fir die Diagnose bedeutsam sind.
Diese Stellen sind

— die kontrastmittelgefullten Geféle selbst,
— die Kantenregionen der Gefalie,
— die Stellen der stérksten Grauwertanderungen innerhalb der Kantenregionen.

Hier fUhren fehlerhaft wiedergegebene Grauwerte au einer Beantrachtigung dbr Diagnaosefindung as
Kardiologen. Im Anschlul3 werden quantitative Qualitétsparameter zur reproduzierbaren Bestimmung
des Bildgudlitétsverlustes nach verlustbehafteter Bilddatenkompresson eingefiihrt. Durch de
Berechnung a@r Qualitésparameter an den zuvor markierten Stellen erhdlt man Aufschllisse tber den
Grad der Bildqualitdtsverluste. Dies wird an drei Beispielen (Rontgenphantom; kontrastreiches
invasives Koronarangiogramm; kontrastarmes nichtinvasives Koronarangiogramm) demonstriert und
diskutiert. Das dabei verwendete Kompressonsverfahren basiert auf der Transformation der
Grauwerte mit Hilfe von Daubechies-Skalierungs- und Wavelet-Funktionen und wird im folgenden
Abschnitt erlautert.
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2. Bilddatenkompression mittels Skalierungs- und Waveletfunktionen

In der klinischen Diagnose kommt es auf die exakte Auswertung von Bildern an. Fir die
Koronarangiografie bedeutet dies, daid trotz verlustbehafteter Bilddatenkompresson ein fehlerfreier
Befund jederzet moglich sein muf3. Dabei sind in den Koronarangiogrammen stets <lche
Bildregionen vonlinteress, in den plétzliche Grauwerténderungen auftreten. Unabhdngig von der Art
des Bildes gilt es, diese Stellen im Bild aufzuspiren. Diese (wenigen) Stellen enthalten de fur die
Befundungrelevante Bildinformation. Es snd Kompressonsverfahren zu entwickeln, welche den Ort
der Grauwerténderung genau bestimmen und die Grauwerte an desen Orten auch bel hoheren
Kompresdonsfaktoren genau wiedergeben. Diese Verfahren sollen nu wenige aithmetische
Redhenoperationen bendtigen.

Prinzipiell lasen sich de Grauwerte @nes Bildes mit Hilfe der diskreten zweidimensionalen
Fouriertransformation aus dem Ortsraum in den Frequenzraum transformieren. Man hat

M-1IN-1

Fuv) = > 3 22w M +w/N) @)
und de Ricktransformation
z(x,y) = Z - F(u,v)exp(27i(ux/ M +vy/N). (8)

Hiebei sind M undN die Abmesaungen des Bildes in Pixeln. Der ungeféhre Verlauf der Grauwerte &/t
sich bereits durch den vorzeatigen Abbruch der Doppelsumme (8) darstellen. Die restlichen
Summanden in (8) kénren as Detaili nformation oder hoherfrequentes Rauschen betrachtet werden.
Der Betrag von F(u,v) wird mit wachsendem x undy immer kleiner. Hier liegt der Ansatzpunk fr
eine Bilddatenkompresson. Benutzt man nu die esten Koeffizienten in der Fouriertransformation,
erhdlt man schon eine gute Ndherung des Originabildes. Piétzliche Grauwertschwankungen lassen
sich jedoch nu unzureichend mit Hilfe der zweidimensionalen diskreten Fouriertransformation
beschreiben. Die Ursadhe liegt in der Darstellung der Grauwerte durch die réumlich nicht lokalen
Funktionen

exp(F2ri (ux/M +vy/N). 9

Eine exakte raumliche Rekonstruktion der Grauwerte ist nur mit den hokerfrequenten Anteilen in (8)
moglich. Fur die Diagnose ist aber gerade die prazse Wiedergabe der Grauwerte wichtig. Die
zweidimensionale diskrete Fouriertransformation besiert auf einer globalen Zerlegung as Signals. Zur
prazsen raumlichen Wiedergabe bendtigt man aber die lokale Darstellung der Grauwerte.
Wavelet-Funktionen oder ,Wavelets® sind sowohl im Orts- as auch im Frequenzraum lokale
Funktionen. Mit Hilfe dieser Eigenschaft ist man in der Lage, rdumlich begrenzte Eigenschaften eines
Koronarangiogrammes zu analysieren.

Integrale Wavelet-Transfor mation und Analyseim Orts- und Frequenzraum

Wie wird eine beliebige Funktion aus L?(R) nach Wavelet-Funktionen entwickelt, wenn dese
lokalisiert sind, d.h.schnell gegen Null konwergieren? Die Idee besteht in einer Verschiebung einer
Wavelet-Funktion W entlang der redlen Achse geméld

W(x-k), kOZ. (10)
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Neben der Trandation sucht man nach Wavelets mit unterschiedlichen Frequenzen. Betrachtet wird
die Zuordnung dr Wavelet-Funktionen W zu Frequenzbandern oder Oktaven. Fur die
Frequenzpartitionierungwahlt man ganzzéhlige Potenzen von 2, d. h.

Wi x-k), jkOZ. (12)
Das bedeutet, daf3 W(2'x-k) aus einer einzigen Wavelet-Funktion W(x) durch hindre Dilation
(Dilation durch 2') und eine dyadische Translation k/2' erzeugt wird. Von Interesse sind solche
Wavelet-Funktionen W, mit deren Hilfe durch hindre Dilation und dydische Translation keliebige

Funktionen aus L?(R) dargestellt werden konren. Mit Hilfe von W kann man eine Orthogoralbasis
generieren. Dabei ist das Skalarproduk durch

(f,g)= J’ f (x) g(x)dx (12)

definiert. Die Norm ist
[fl,:=(f. )", (13)

mit f,g0L?(R) . Fir beliebige j,k 0Z hat man mit Hilfe der Substitution y=2'x -k

- 2 o 2
Hf (21 x - k)”2 = Sr[ fIx-k)f(2x- k)dxg =2—i/2% f (y)ﬁdyg =278 . (14

Sindalle Funktionen W [J L?(R) narmiert, so sind auch alle Funktionen W, , narmiert, welche durch
W, (x):=212W(2 x-k), jkOZ (19
definiert sind. Das bedeutet
Wi, =11, =1 (16)
Definition: Eine Funktion W [0 L?(R) heif}t orthonamales Wavelet, wenn de Funktionen
W, (0:=22W(2Ix-k), jkOZ (17
eine Orthonamalbasis von L?(R) bilden. Es gilt

<L|Ji,k’q',|,m>=5 6k,m1 ik, I,mOZ. (18)

il
In desem Fall kann eine beliebige Funktion f [0 L?(R) durch

9]

f(x)= _ Z Cj,kl'pj,k(x) (19

I

=—00

dargestellt werden. Die Konwvergenz der Reihe (19) ist durch

12



N, N,
f - Z ch’kLIJj,k

12, K2y

[im
M;,N;, My, N, -

=0 (20)

2

sichergestellt. Die Reihenentwicklung (19) hei3t Wavelet-Reihe. Die Entwicklungskoeffizienten
werden mit Hilfe von

G =(FWix) (29)
bestimmt. Die e@nfadhe Darstellung der Entwicklungskoeffizienten in (21) ist nur aufgrund cer
Orthonamalitét der Wavelet-Funktionen moglich. Im allgemeinen sind Wavelets nicht orthonamal.

Orthonamale Wavelets konnen mit Hilfe enes gezellen Verfahrens konstruiert werden.

Die Entwicklungskoeffizienten c¢;, konren auch mit Hilfe der integralen Wavelet-Transformation
beredhnet werden. Diese ist durch

(W, f)(b,a):=|a| ™ [f (X)LPQ%@X = [ 10 %yq (0 22)
mit
f OL2(R), Wy (X) =|a1‘”2w§%§ 23)

definiert. In desem Fall hat man

Cix =<f ,ij,k>= } f(x)212@(2] x - k)dx

. (24)
: ” — 0"
=@y [ 1o 2 K
2o O 27 O
Der Vergleich mit (23) bringt
Cix =Wy f)(b,a), b=2"k,a=2"). (25)

Der j k-te Wavelet-Koeffizient von f wird duch de integrale Wavelet-Transformation vonf an der
Position b=k /2’ mit der Dilation a=2"' bestimmt. Das orthonamale Wavelet generiert sowohl
die Reihenentwicklung (19) als auch deintegrale Wavelet-Transformation.

Die Fouriertransformation einer Funktion f [JL?(R) ist gegeben duch
f(w) = J’f(x)e““"dx. (26)

Um (26) an einer einzigen Stelle w auswerten zu koénren, mulR das Signal unendich weit in x-
Richtung \erfolgt werden konren. Benétigt werden jedoch de Ortsintervalle, welche die
frequenzabhangigen Informationen in einem beli ebigen Frequenzband liefern. Fir hohe Frequenzen w
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ist das betrachtete Ortsintervall kurz und umgekehrt. Ein variables Fenster im Orts- bzw.
Frequenzraum wird mit Hilfe der integralen Wavelet-Transformation erzeugt. Das Fenster wird
schmal, wenn de Frequenz im Zentrum des Fensters hoch ist. Es wird breiter, wenn de Frequenz im
Zentrum des Fensters niedrig ist. Sowohl W als auch dessen Fouriertransformierte missen rasch
gegen Null konwvergieren, un als genannte Fensterfunktionen benutzt werden zu konren. Das
Zentrum und de Breite @ner Fensterfunktionw sind duch die folgende Definition gegeben:

Definition: Eine Funktiion w1 L?(R) heif’t Fensterfunktion, wenn auch das Produk xw aus L?(R)
ist. Das Zentrum t~ und cbr Radius A, der Fensterfunktionsind cefiniert durch

w(x)|” dx 27

und

1 B . 2 EI/Z

= (x—1")2|w(x)|"dxg . (28)
A=, g0l

Die Breite der Fensterfunktionw ist durch 2A,, gegeben.

Man nmmt an, dal3 sowohl W as auch dessen Fouriertransformierte { Fensterfunktionen sind. Die
Zentren undRadien seien mit

t, W, Ay, A

bezechnet. Wahit man jedoch W, anstelle von W als Fensterfunktion, ergeben sich mit Hilfe der
integralen Wavel et-Transformation

(W, f)(b,a):=|a| } f (t)wé‘;@ﬁ = } f (t) W, , ()t (29)

e n neues Zentrum undein neuer Radius des Fensters im Ortsraum. Fir das Zentrum hat man

2
Lug;ba . (30)

o

TRk

Mit der Substitution y = (t —b)/a erhdlt man

|ba

j(ay b W(y)[ dy . (3D)

] ball

Aufgrund von

[Weal, =¥, (32)
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(siehe Gleichung(16)) wird (31) zu

*

llJb:a

J’yl (y)| dy +b J’ILP(y)I

Jof; 2 3

vz

—at” +h.

Der neue Radiusist gegeben durch

2
= 2 Llg-b > d
= A=ty )W dt = (t-ty, ) =W adtm - (34
e o, AL el ||wba||zgl ikt
Durch de Substitution y = (t —b)/a undmit t, =at" +b erhat man

1 H * 2 QVZ

= (y-t)?W(y)| " dyg =ah,. (35
BTN R

Das analoge Signal f wird duch de integrale Wavelet-Transformation auf dem geschlossenen
Ortsintervall

b+at” —aA,,b+at” +aA,

gefenstert. Das Zentrum und de Breite des Fensters snd gegeben duch b+at™ und 2aA,,. Man
spricht deshalb voneiner Lokali sationim Ortsraum.

Fir die Fouriertransformierte von W, hat man

=12
1 + a _iax _b@
=P ()= (e wé‘f t 36
orr P () 2n:|; - (36)

Auch hier substituiert man wiein (34) underhélt

00

14 _a|a|_1/2 Siab @ miay _a|a|_]/2 Siab
Elpb;a(w)—?e :[,e ‘lJ(y)dy—?e W(aw). (37)

Im folgenden sollen das Zentrum und cer Radius des Frequenzfensters von @b;a bestimmt werden.

Das Zentrum und cer Radius von @b;a werden, wie oben angedeutet, mit w” und A, bezechnet.
Durch de Definition von

n():=P(w+w’) (38)
wird ¥ um " Einheiten nach links verschoben. Das Zentrum von N(w) liegtbel w=0. Mit

W, f)(b,a):=[a I f (t)wé‘;@ﬁ = J’ f(t) Wy (Dt =(f, Wy ) (39)
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und der Parseval-ldentitéat

_ 1/
<f,g>—5<f,g> (40)
erhdt man
IR G

<fvwb;a>_5_[<f’Lpb;a>_5_[;[°f(w)wb;a(w)dw- (41)

Einsetzen von(37) in (41) bringt
(f. >=a|""l ce f () §(aw)dw 42)

' Tha o :[0 .

Mit Hilfe von (38) wird daraus

(43

Hier kann man das Zentrum von W(aw) =n(a(w - w"/a)) an der Stelle @ =w’/a ablesen. Der
Radiusvon ¥(aw) sei A, . Man hat

2

A, = @I(w &) ‘W(aw)‘ de . (44)

Substitution von w' = aw undEinsetzen von

A2

R 2
[$@w), =a”]4[; (45)
fahrt auf
. vz
—“’_)Z‘Lb(w')rldw'%
a a i
(46)
1 1 H ) 2 EVZ 1
(W -w ) W(w)| dw'g ==A,.
Sa @ IO =2

Die Fensterfunktion liu'(aa)) hat das Zentrum an der Stelle @’ =a)*/a und eine Breite von 2A¢/a.
Mit Ausnahme dnes Faktors ala|¥2/(2m) und einer Phase €“° kann de integrde Wavelet-
Transformation
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(\wa)(b,a):<f,wb;a>:%T<fA,qu;a> (47

Aufschliisse tiber lokale Informationen von f in dem Frequenzfenster

W By o BeL
da aa E

liefern. Man spricht hierbei von Frequenzlokalisation. Das Fenster im Orts- bzw. Frequenzraum ist
durch

* * ) A" ) A"[
b+at” —aA,,b+at +aA, xé,"*’———““,“’—+—”’[ (48)
a a C

na

gegeben undermdglicht eine Analyse im Orts- und Frequenzraum mit Hilfe der integralen Wavelet-
Transformation kezogen auf die Wavelet-Funktion W. Im Fal von ausshliefflich pasitiven
Frequenzen, sollte die Wavelet-Funktion W so gewahlt werden, dal3 das Zentrum w von W ene
positive Zahl ist. Dies wird erreicht, indem man den Skalierungsparameter a positiv wahlt. Das
Verhdltnis des Zentrums des Frequenzbandes zu seiner Breite ist bestimmt durch

wla _ o
20, /a 2B

(49

Dieses Verhdtnis hangt nicht von a ab und ist unabhdngig vom Ort des Zentrums. Das
Frequenzfenster (48) wird schmal bei einer hohen Frequenz w*/a des Zentrums und wird breiter,
wenn w* /a kleiner wird. Die Fladche des Fensters, welche durch LUAARS gegeben ist, bleibt konstant.

Die integrale Wavelet-Transformation liefert Informationen Uber die Lokalisation (in Beaug auf
b+at"), de ,Rate” (in Bezug auf a) und cen Betrag (gegeben duch (W, f )(b,a) ) der Anderung von
f. Diese Informationen sind fur die Bilddatenkompresson wichtig, da die Wete von (W, f)(b,a)

urterhalb einer wahlbaren Schwelle au Null gesetzt werden konren.

In der digitalen Bilddatenkompresson werden nu diskretisierte Bilder untersucht. Fur die Berecdhnung
von (W, f)(b,a) wéhlt man deshalb b=k/2’ unda=1/2' mit j,k OZ.In desem Fall hat man

(W, f )%Zi@: [f of2 W@ x-Kax=(1,w,,) (50)
mit
W, (x):=217W(2 x-k), jkOZ (52)

wiein (15). Die gemadten Aussagen sind fir Wavelet-Funktionen im all gemeinen glitig.
Konstruktion der Wavelets

Die Konstruktion cer Wavelets erfolgt mit Hilfe der Dil ationsgleichung
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d(x) = Z c, d(2x - k).
Man sucht nach Lésungen von(52), welche durch
J'(D(x)dx =1
normiert sind. Die Normierungsbedingungfihrt auf

ICD(x)dx = Z ckJ’dD(Zx - k)dx.

Durch Substitution von y =2x — k undEinsetzen von(53) erhdlt man

chzz.

Die Fouriertransformierte von @ ist gegeben duch

0 0 Y]

d\)(w) = J' Z CkCD(2X - k)e_imdx = z Cy I(D(zx _ k)e_inX.
k z

E =S ="
Durch Substitution von y = 2x — k erhalt man nach Umformungen

d(w) = P()P(w/2),
mit

1 k
P ==
(2 2Eckz,z e

k=—0c0

—iwl/2

Durch die Definition von

1S [tz
P(z —Ekzmckzk.—g%g S(2)

(52)

(53

(54

(59

(56)

(57

(59)

(59

wird de Bestimmung dr Koeffizienten ¢, auf die Bestimmung von S(z) verschoben. N ist eine
positive ganze Zahl. Im Hinblick auf die Konstruktion von athonamalen Wavelets genig es,
orthonamale Skalierungsfunktionen zu bestimmen, aus denen de Wavelet-Funktionen duch de

Definition
W(x):= Z (-D* ¢, P(2x - k)

abgeleitet werden. Man kann zegen [3], dal3 mit Hilfe von (59) und
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‘s(e‘“’)\2 = NZEN +jj _%sin%gi (61)
£

orthonamale Skalierungsfunktionen mit kompaktem Tréger erzeugt werden. Die letzte Bezehung
stellt sicher, dal3 auch Translationen der Skalierungsfunktion athonamal sind, d.h.es gilt

(O(F ), (k) =8, i,.kOZ. (62)

Das Lemmavon Riesz [3] gewahrleistet, dal? eine Ldsung cer Gleichung(61) immer existiert.
Konstruktion der Skalierungsfunktion fir Daubecdies-Wavelets

Wéhlt man N=2, erhdlt man mit den Angaben aus[3] eine Gleichungfir S(z):
1
S(2) =—E{(J§—1)z—(J§+1)}. 63)

Daraus erhédlt man fur P(2)

N a _ Orq @
P =7 s =3, 3003, 30V 1B Bl § o ey
2 2 4 4 4 4 0 2.

Ein Koeffizientenvergleich bringt sofort

_1+43  _3+43 _3-43 _ _1-43
- 4 y Cl_ 4 ! CZ_ 4 ' C3_ 4 ) (65)

0

Die Skalierungsfunktion mit den Koeffizienten c,, c,, C,, ¢; heif%t Daubedies-Skali erungsfunktion
®2(x).Aus P(D) =1 folgt (55). Wegen P(-1) =0 erhdt man

Z Cox = Z Corsr = 1. (66)

Die Daubedhies-Skalierungsfunktion het den kompakten Trager [0;3], d.h. es gilt ®(x)=0 fir
xU[0;3] . Ferner gilt ®(0) = P(3) =0.

Graphen der Daubedies-Skalierungsfunktion und der zugehorigen Wavelet-Funktion
Es gibt keine Funktionsvorschrift, welche die Abhéngigkeit der Skalierungsfunktion ocer der daraus
abgeleiteten Wavelet-Funktion von einer Variablen definiert. Eine hdufig benutzte Methode aur

grafischen Darstellung cer Skalierungsfunktion und @r Wavelet-Funktion kesteht in der rekursiven
Berechnung @ Funktionswerte gemal3

D(x) = Z c P(2x - K). (67)

Ist die Skalierungsfunktion bekannt, kann de aigehdrige Wavelet-Funktion durch
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W(x):= Z (-D*c,_ P(2x - k) (68)

berechnet werden. Mit Hilfe der Koeffizienten aus (65) und der Bedingungen @(x) =0 fur xO[0;3],
sowie ®(0) = P(3) =0 erhdt man fur die Funktionswerte der Daubechies-Skali erungsfunktion an den
Stellen x=1 und x=2:

P(1) = Co®(2) +¢,P(1) +¢, P(0) +¢; P(-D),

A (69
B(2) =y ®(4) +C, P(3) +C,P(2) +c;P(D).
0 —0
In Matrixschreibweise:
molein Co (MO &

@ Ec3 e, b @ (70

Die Eigenwerte der Matrix L sind A, =1und A, =1/2. Der Eigenvektor von L zum Eigenwert A, =1
ist ein redlwertiges Vielfadhes des Vektors

& OO0 ECOD E&(lw_)D

= TC e N VPN 7

Die Normierung deses Eigenvektors bringt

Ay Norm (1| N )
[0) o = /2
» (1 V )% ( )

norm

Die Komporenten von <DA 21" bestimmen de Funktionswerte des Graphen von @2 (x) an den Stellen
x=1 und x=2. Diese Wete bilden den Rekursionsanfang von (67) Der zweite Eigenwert A, =1/2
bedeutet, dal? de Rekursion (67) diff erenziert werden kann:

D'(x) = ch2¢'(2x—k). (73

Die letzte Gleichungfuhrt auf die Weate ®'(1) und ®'(2) . Die Daubedhies-Skalierungsfunktion ist
links- jedoch nicht rechts-diff erenzierbar [4].

Mit Hilfe der Funktionswerte von ®2(x) an x=1 und x=2 und dr Rekursion (67) kdnren reue
Funktionswerte an den Stellen x =05, x=15 und x=2,5 berechnet werden. Dieses Verfahren wird
solange wiederhdt, bis ausreichend wele Datenpunke ar Darstellung dr Daubedchies
Skalierungsfunktion vahanden sind. Die Graphen der Funktionen @2 (x) und WP (x) sind weiter
unten dargestellt.

Bilddatenkompresson mit Hil fe von Wavelet-Funktionen
Die vorangegangenen Diskusgonen bezehen sich auf die Entwicklung einer beliebigen Funktion f in

eine Wavelet-Reihe. Fur diskrete Funktionen wahlt man b=k/2’ und a=1/2' . Es wurde nur der
eindmensionale Fall untersucht. Fir die Kompresson vonzweidimensionalen Bil ddaten kann auf den
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eindmensionalen Fall zurtckgegriffen werden. Bei der Transformation der Grauwerte in de
Entwicklungskoeffizienten der Wavelet-Reihe wird in zwei Schritten verfahren.

1) Die Grauwerte des Bildes werden duch de zelenweise (spatenweise) Ausfihrung s im
folgenden Abschnitt beschriebenen Pyramiden-Algorithmus zu  Entwicklungskoeffizienten
transformiert. Die Zahl der Grauwerte in einer Bildzele ist identisch mit der Zahl der
Entwicklungskoeffizienten.

2) Der Pyramiden-Algorithmus wird erneut spaltenweise (zellenweise) auf die unter 1) berechneten
Entwicklungskoeffizienten angewand.

Nach Durchfihrung der Schritte 1) und 2 hat man lediglich de Grauwerte des Bildes durch ebenso
viele Entwicklungskoeffizienten ersetzt. Haufig wird das © entstandene Anordnung vorKoeffizienten
zeéllenweise oder spaltenweise in einen Vektor eingelesen, desen Dimension der Anzahl der
Koeffizienten entspricht. Bel der verlustbehafteten Bilddatenkompresson werden nu digenigen
Vektorkomporenten gespeichert undoder Ubertragen, deren Betrége oberhalb eines Schwellwertes
liegen. Dies ist die enfachste Methode, Bilddaten verlustbehaftet zu komprimieren. Digjenigen
Komporenten, deren Betrag kieiner as der Schwellwert ist, werden zu Null gesetzt. Hier liegt der
Grundfur eine verlustbehaftete Bil ddatenkompresson. Eine exakte Rekonstruktion des Originalbil des
ist dann ncht mehr moglich. Der Schwellwert 7 ist eine Funktion der Kompressonsfaktors. Man hat

Hierbei ist |c*| der betragsmallig grof¥e Entwicklungskoeffizient und K der Kompressonsfaktor.
Neben den Betragen der nicht verschwindenden Vektorkomporenten missen nach deren Vorzechen
und Position innerhalb des Vektors gespeichert undoder Ubertragen werden. Ein Beispiel fir die
Anordnung er Entwicklungskoeffizienten innerhalb des Vektorsist in Figur 4 gegeben.

10000

1000

0,01

10000 20000 30000 40000 50000 60000

# Entwicklungskoeffizient

Figur 4. Darstellung von|c; | (siehe Text). Die durchgezogene Kurve stellt |c; | nach
Sortierungin absteigender Reihenfolge dar. Die Grauwerte entstammen Figur 1.
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Figur 5. Grafische Darstellung der Daubedhies-Skali erungsfunktion
geschlossenen Intervall [0;3].
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dem

Figur 6. Grafische Darstellung der aus der Daubecdhies-Skalierungsfunktion @2 (x)

abgeleiteten Wavelet-Funktion WP (x) .
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Wavelet-Dar stellung

Im folgenden wird ein Operator untersucht, welcher ein Signal mit einer gegebenen Auflésung
approximiert. Die Auflésung wird mit 2! bezdchret. Die im Bild enthaltene Information wird
sukzessve aus Detaili nformationen zusammengesetzt, welche d@ner Auflésung 2! zugeordnet sind.
Die Detaili nformation ist die Differenz zwischen zwei Approximationen mit den Auflésungen 2'*
und 2! . Die Detaili nformation ist identisch mit dem Informationsverlust, welcher durch den Ubergang
von cer Approximation mit der Auflésung 2/ zur Approximation mit der niedrigeren Auflésung 2!
entsteht. Der Informationsverlust zwischen zwei Approximationen mit den Auflésungen 2/** und 2!
kann mit Hilfe der orthonamalen Wavelet-Funktionen

wj,k(x):zzi/ztu(zix—k), j,kOz (74)

bestimmt werden. Die Strukturen, aus denen ein Bild aufgebaut ist, kdnren den verschiedenen
Auflésungen zugeordnet werden. Grofe Strukturen werden einer niedrigen Auflésung zugeordnet,
detailli erte Strukturen werden durch eine hohe Auflésung charakterisiert.

Sei A, ein Operator, welcher ein Signal f (x) mit einer Aufldsung 2} approximiert. Das Signal sei
quadratintegrierbar: f (X) 0 L?(R). Der Operator A, besitzedie folgenden Eigenschaften:

1) A, isteinlineaer Operator. Wird de Funktion f (x) durch A, f(x) approximiert, fuhrt eine
Anwendung vonA,; auf A, t(x) erneut auf das Ergebnis A, t () . Die Verkettungzweler
aufeinanderfolgender Anwendungen von A, bringt A, o A, = A, . A, ermbglicht die
Projektion auf einen Vektorraum V,; U L*(R). V,; ist die Menge dler Approximationen von
f (x) mit der Auflésung 2’ .

2) Unter allen Approximationen von f (x) mit der Auflésung 2! ist A, t(x) diegenaueste, d.h.

Og(x) OV, [lg(x) = (02| A, 09 = F(9)] - (79

A, ist eine orthogorele Projektion auf den Vektorraum V,, .
3) Die Approximation eines Signals mit der Auflosung 21" enthdlt alle nétigen Informationen
zur Berechnung as Signals mit der Auflésung 2’ . Man kann schreiben

0j0Z, V, OV,.. (76)

4) Durch Skalierungeiner Funktion mit dem Verhdltnis zweier aufeinanderfolgender Aufldsungen
erhalt man

0j0Z, f(QOV, = f(2%) 0V,... 77)

5) DieApproximation A, t (x) einesSignas f(x) erfolgt an 2} Stiitzstellen pro Einheitsintervall.
Wird f (x) duch 27) Einheiten verschoben, wird A, 1(x) um denselben Betrag verschoben.

6) Bei der Berechnung @r Approximation des Signals f (x) mit der Auflosung 2’ geht Information
Uber f(x) verloren. Geht die Auflésung gegen Unendich, konwergiert die Approximation gegen
das urspriingiche Signal. Geht die Auflésung gegen Null, enthélt das Signal immer weniger
Informationen und konergiert gegen Null. Das approximierte Signal mit der Auflésung 2’

entspricht einer orthogoralen Projektion auf den Vektorraum V,,; . Man hat

00

limV,,; = U V.

jooo j=—oo 2!

(79)
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und

00

limV,, = NV, =0. (79)

]H—m J:—m

Der Vektorraum V,; besitzt eine Orthonamalbasis. Die orthonamalen Basisfunktionen sind de
Skali erungsfunktionen

2720, (x-271n), nOZ (80)
mit
P (x)=2'D(2'x). (81)

Ein Beweis wird in Referenz [1] gegeben. Eine Orthonamalbasis von V,; wird duch Dilation der
Funktion @(x) mit einem Koeffizienten 2' und Trandation auf einem Intervall mit einem
Stiitzstell enabstand 27! konstruiert.

Die orthogorale Projektion auf V,; mit der Auflosung 2! wird durch Entwicklung von f (x) nach
den arthonamalen Basisfunktionen vonV,,; erreicht:

[ee)

A, f(x)=2"" Z<f (), ®,, (u-2" n)>q>2J (x-277n). (82)

n=-co

A, 1 (X) ist durch de Koeffizienten
A =<f (), ®,, (u-2" n)> (83

charakterisiert; die Basisfunktionen von V,,; stehen fest. Die Faltung zweier Funktionen ist gegeben
durch

f*g(x)=(f(u)* g(u)(x) = I f (u)g(x —u)du=(f (u),g(x - u)). (84
Mit Hilfe von (84) wird (83) zu (P(x) redl)
Al f = <f (), ®, (u-2"" n)> = } f(u) 0, (u-27n)du=(f(U)* @, (-W)27n). (89

Die Anzahl der Stiitzstellen (Abtastpunke) im Einheitsintervall betragt 2'. Wéhrend cer
Approximation gehen die Details von f (x), welche awvischen den Abtastpunkien der Auflésung 2!
liegen, verloren. Durch de Berechnung as Faltungsproduktes (85) wird eine Tiefpalfilterung s
Signals f(x) in der Auflésung 2! erreicht. Die Funktion ®(x) ist ein Tiefpal¥filter. Die Funktionen
27120, (x—271n), nOZ reprasentieren eine spezell e Klasse von Tiefpal¥filtern, dasie orthonamal
sind.

Ein Detektor mifdt ein kortinuierliches Signal an nu endich vielen Stitzstellen. Das gemessene
diskrete Signal wird der Auflosung A, f (X) zugeordnet. Mit Hilfe von A f (x) konren alle weiteren
Approximationen A ; T (x) mit j <O berechnet werden.
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Sei V,, Uz der zur Auflésung 2} gehérende Vektorraum. ®(x) sei die entsprechende
Skalierungsfunktion. Die Funktionen 2-U*V2® ., (x —2-0U*n), n0OZ bilden eine Orthonamalbasis
von V,,;... Flr beliebige nOZ ist ®,;(x-271n) eine orthogorale Basisfunktion ces Vektorraums
VvV, . Wegen V,, UV,.. kan &, (x-271n) nach den othonamaen Basisfunktionen
27U, (x =270 n) aus V.. entwickelt werden:

®, (x-27n)=270" S <cp2l (U=27K),® ;. (u=-270"D k)>cb2m(x —270") . (86)

k=—00

Das Skalarprodukt in (86) wird mit Hilfe der Substitution

1 oo
Fv-u 27'n (87)

umgeformt. Man het

21,_1+1<cb2,. (U=277K),®,., (u-271"K)) = 2j1+1 [@2 =270, (u-270 k)
-1 o RV V270 (k - 2n)iv
_(21+1)2I 2l Hyje T 2 Hy e
(89)

Die Anwendung vond®,,; (x) =2! ®(2! x) (siehe (84)) in (88) flhrt auf das Ergebnis

21__1+1<q>2,. (U-271K),®,,., (u- 270" k)> = [®,2 (WU (k-2m)du= (@, (u), D(u - (k - 2n)))
(89

Einsetzen in (86) bringt
@, (x-27"n)= i(qnz,l (u),d(u-(k - 2n))>q>2M (x-2"0k). (90)

k=-00

Durch Berechnung as Skalarprodukies beider Seiten von(90) mit f (u) erhdt man

<f (), ®,, (x—27! n)> = i(cpz,l (u), d(u - (k - 2n))><f (U), @, (u=270"Y k)> ()
k=—c0

Sei H ein diskreter Filter mit der Impulsantwort

h(n) = <q>2_1 (u), d(u- n)>, OnOZ. (92)

Sei H der gespiegelte Filter mit der Impulsantwort ﬁ(n) =h(-n). Durch Einsetzen von(92) in (91)
erhalt man
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<f (), @, (x-27" n)> = i h(2n - k)<f (U), @0 (u—270" k)> (93)
k=—c0

Mit Hilfe der Gleichung(83)fir AY erhdt man hieraus

d = S h(2n-Kk)AS.. . (94)
A, kzz_w A,

Die letzte Gleichung zegt, da3 Aj aus einer Faltung von AJ,, mit H gewonren wird. Alle
diskreten Approximationen A¢ werden duch sukzessve Fatungaus Al f mit j<O berechnet.
Diese wiederhalte Faltung heif3t Pyramiden-Transformation (engl. pyramid transform).

Bei der Approximation eines Signals mit der Auflésung 2! geht gegeniiber der Approximation
desslben Signals mit der Auflésung 2/** Detaili nformation verloren. Im folgenden wird erlautert, wie
man den Informationsverlust zwischen zwei aufeinanderfolgenden Approximationen mit Hilfe aner
Orthonamalbasis von Wavelet-Funktionen berechnen kann. Der Informationsverlust wird als
Detail signal mit der Auflésung 2! bezeéchnet. Die Approximationen mit den Auflésungen 2! und
21" entsprechen arthogoralen Projektionen auf die Vektorraume V,; undV,;.,. Das Detail signal mit
der Auflésung 2! ist gegeben duch de orthogorale Projektion ces Ursprungssgnals auf das
orthogorale Komplement von V,,; in V... Das orthogorale Komplement werde mit O,; bezechnet.
Esqilt

0,0V, ,

0, OV, =V, ...

Um die orthogorale Projektion von f(x) auf O,; berechnen zu konren, kendtigt man eine
Orthonamalbasis von O,;. Man kann zeigen [1] dal? eine Orthonamalbasis von O,; durch de
Wavelet-Funktionen'

_'/2 _ — .

277 (x=27"n), n,jOZ

gegeben ist. Sei o, die orthogorele Projektion auf den Vektorraum O,;. Man kann o, f(X)

entwickeln:

Py f(x)=27 i<f (W), W, (=27 M)W, (x-27n). (95

n=—oco0

Po,, f (X) enthalt das Detailsignal von f (x) mit der Auflésung 2’ . Das innere Produkt
D,, f =<f (W), W, (u-2"" n)> (96)

charakterisiert das Detailsignal. D,;t wird als diskretes Detailsignal mit der Auflosung 2!
bezeachnet. Es enthdlt den Informationsverlust zwischen Af., undAf . Analog zu Gleichung (85)

" Diese Darstellung einer orthonamalen Wavelet-Funktion steht nicht im Widerspruch zur Formel
W, (X) =2)2W(2) x—K) aus Gleichung (15). Mit Hilfe von W, (x) =21 W(2)x) berechret man:
27129, (X =271K) =212 W(21 (X—271K)) =22 P(2) Xx—=K) =W,  (X) .
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kann man zeigen, dal? de inneren Produkte in (96) einer Faltung von f (x) mit W, (—x) ausgewertet
an der Stelle 27/ n entsprechen:

D, F =1 (W, W, (u=27n)) =(F (W)* W, (-w)2'n). (97)

Mit Hilfe der orthonamalen Funktionen 2-i2W,; (x-2-in) wird das Detailsignal zwischen den
Aufldsungen 2'** und 2! berechnet. Dariiber hinaus snd de Vektorraume V,, und O,, orthogoral.
Die Wavelet-Funktionen W(x) koénren daher als Bandpal¥filter betrachtet werden. Das urspriingiche
diskrete Signal A’ f mit der Auflésung 1wird duch de Menge

{(Ag_Jf,Dzjf)}, -J<j<-1 (99)

fur beliebiges J >0 représentiert. Man bezechnet die Darstellung (98) als orthogorde Wavelet-
Représentation. Diese Darstellungsform wird als Zerlegung as urspriingichen Signals mit Hilfe der
orthonamalen Wavelet-Funktionen in getrennte Frequenzbander aufgefalt.

Fur beliebiges nOZ gilt

Y, (x-27'n) 00, OV,,... (99)

Aufgrund von(99) kann W, (x - 27'n) mit Hilfe der Orthonamalbasis von V., entwickelt werden:
W, (x-27"n)=270" Z <w21 u-27"n),®, ., (u-27U" k)}d:z,ﬂ (x-2"U"k). (100
k=-c0

Die Substitution (87) fuhrt auf
27+ <w2j (U-2""n),® .. (u-270"Y k)> = (W, (u), D(u - (k- 2n))). (101)

Einsetzen von (101) in (100) und Berechnung @s Skalarprodultes von f (x) mit beiden Seiten von
(100 bringt

[«

<f (), W, (u-27" n)> =y (W, (u), p(u - (k - 2n))><f (), @0 (u—270" k)> (102

k=—0c0

Sel G ein diskreter Filter mit der Impulsantwort
g(n) = (W, (U), P(u-n)) (103

und G der gespiegelte Filter mit der Impulsantwort §(n) = g(-n) . Mit Hilfe des Filters G wird (101)
ZU

<f (W), W, (u-2" n)> = i g(2n - k)<f (U), @ (u— 270 k)> . (109
k=—0c0

Die Ausnutzung von
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D,, f =<f (U, W, (u-2"" n)> und A% f = <f (u),®,, (u-2"" n)> (105

liefert

= i gen-KALf. (106)

Das Detailsignal D, ; T erhdt man duch Fatung von AJ., f mit dem diskreten Filter G. Die
orthogorae Wa/elet Reprasentatlon eines diskreten Signals A f erfolgt durch sukzessve Zerlegung
von Ag. f in AJ f und D, f . Hierbei gilt -J<j<1.SieheFigur 7.

—> A f Z»AZJ 4 A f —

Figur 7. Zerlegung as Signals AJ f .

Der Zusammenhang zwischen der Impulsantwort des Filters G und der Impulsantwort des Filters H ist
gegeben duch [1]:

g(n) =(-)""h(1-n) (107)

G ist ein Hochpal¥ilter. Die Filter G undH werden in der englischsprachigen Literatur als quadrature
mirror filter (QMF) bezachnet.

Besteht das urspriindiche Signal aus N Datenpunken, so haben de diskreten Signale D, f und
Al f je 2! N Datenpunke. Dabei gilt J < j <-1. Gibt es einen signifikanten Unterschied zwischen
den Signadlen AJ., f und A, f , hat das Detailsignal D, f eine groe Amplitude.

Mit Hilfe der Pyramiden-Transformation ist die Rekonstruktion des ursprUngichen Signals moglich.
Da O,; dasorthogorale Komplementvon'V,,; inV,;., bildet (O, OV, = ), ist die Menge

2j+1 2] +1

{2‘]/2 (Dzj (X _ 2'] n),Z‘j/Z L|J2j (X - Z_j n)}, ndZ (10&

eine Orthonamalbasisvon V., . Fiir beliebiges n>0 kann de Funktion ®_,., (x=27U*n) in deser
Basis entwickelt werden. Man hat

a (x=27 ) =27 § (0, (u=27K), . (u=2702 k)P, (x-277K)
= (109
+270 <wzj (U=-27Kk),®, . (u—27U k)>w2,. (x-27Tk).

Die Berechnung as Skalarprodukes beider Seiten von (109 mit f(x) fuhrt unter Ausnutzung der
Bezehungen fur AJ f (83 und D, f (96) auf
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A f =27 Zh(n—zk)A;f +27) z g(n-2k)D,, f . (110
k=-co k=-o0

Das Signal mit der Auflésung 2'** kann aus den Signalen A¢ f und D,, t mit der Auflésung 2
durch Faltungmit den Filtern H undG gewonren werden. Figur 8 verdeutlicht dies.

_> A;j—lf—H> A;Jf_H> A;jjuf —>

G G

D,.f D, f D,.

2071 21

Figur 8. Rekonstruktion des Signals A f .

Eine ausfuhrliche Darstellung der numerisch stabilen Durchfihrung der orthogoralen Wavelet-
Reprasentation duch Orthogoralmatrizen inklusive des notwendigen Quellcodes ist in [22] gegeben.
Weitere Detail sliefert der Artikel von Strang[2].
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3. Orthogon ale Polynome in zwei kontinuierlichen Veranderlichen

Das Herzmuskelgewebe bildet den Untergrund, auf den de kontrastmittelgefillten Gefélle ds
diagnaostisch relevante Regionen aufgesetzt sind. Im Untergrund \eréndern sich de Grauwerte von
Pixel zu Pixel nur langsam. In den Geféldregionen verandern sich de Grauwerte von Pixel zu Pixel
dagegen sehr rasch.

Eine Lineakombination von athogoralen Polynomen in zwei diskreten Veranderlichen wird an de
Grauwerte z, , im Bild angepal¥t. Dabei werden de Gewichte iterativ so verandert, dal3 nu noch de
zum Untergrund gehérenden Pixel in de Anpasaungeingehen.

Mit Hilfe des Schmidt'schen Orthogoralisierungsverfahrens ist es moglich, eine Menge von
Funktionen ¢,(x,y), #,(X,¥),..., ¢,(X,y) bezigich eines Skalarproduktes zu orthogoralisieren.
Vorausstzung herbei ist, dal? de Funktioren ¢,(X,y) paaweise linea unabhdngig und
quadratintegrierbar Uber einer Gebiet G sind. Man findet auf diese Wdse d@ne Menge von
orthogoralen Funktionen ®,(x,y), ®,(X,y),..., ®,(X,y), wobei ®,(x,y) as Lineakombination
der ¢,(X,Y), ¢.(X,¥),..., §;(X,y) darstellbar ist. Ist im Besonderen G endich und p(X,y) eine
nichtnegative Funktion mit

HP(X, y)dxdy >0, (111

G

dann fihrt die Anwendung a@s Schmidt'schen Orthogoralisierungsverfahrens auf die linea
unabhangigen Funktionen

P, p%x, 0%y, p" X2, pPxy, py?,...

auf Polynome p,,(x,y),n=0,1,...; k=0,1,...,n. Der erste Index von p,,(X,y) bezeachnet den Grad
des Polynoms insgesamt. Der zweite Index von p,,(X,y) bezechnet den Grad des Polynoms
beziglich der Variablen y. Die Polynome p,, (X,y) erflllen de Bedingung

JI p(X, y) pn,k (X, y) pm,l (X’ y)dXdy = Cn,k,m,l 5n,m5k,l ' (112)

G

dabei ist 9, ; das Kronedkersymbad und ¢, €nevon p(x,y) abhangige Normierungskonstante.
Die letzte Gleichung reprasentiert das Skalarprodukt der Polynome p,, (X,y) undstellt gleichzeitig
die Orthogoralitétsbedingung @ p,, (X, y) bezigich der Gewichtsfunktion p(x,y) dar. Die
Polynome p,, (X,y) sindsowohl orthogoral zu jedem Polynom mit einem Grad Kieiner als n als auch
orthogoral beziglich des zweiten Index k. Eine Entwicklung cer Polynome p,,(X,y) nad den
Monamen 1, X, Y, X2, Xy, y2,... ist durch

n-1 m

Pk (X Y) = Z Z Yoy X"y + i Vo X"y (113

gegeben. Neben dem Schmidt'schen Orthogoralisierungsverfahren ghbt es die Modlichkeit,
orthogorale Polynome mit Hilfe aveler Rekursionsformeln zu korstruieren. Als Grundage hierfir
dienen de Orthogorditétsrelation (112 und de Entwicklung von p,, (X,y) nach den Monamen

(113.
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Konstruktion der Rekursionsformel fir orthoganale Polynomein x

Flr gegebenes n undKk ist das Produkt xp,, (X,y) ein Polynom vom Grad n+1 und van Grad k in y.
Da die Polynome p, ;(X,y) eine Basis des Vektorraums der Polynome in den Variablen x undy
beziglich des Skalarprodukes (112 darstellen, laft sich xp,,(X,y) as Lineakombination der
Basi spalynome schreiben:

n+l m

Xpn,k (X! y) = Z Z am,I pm,l (X, y) . (114)
m=0 [=0

Durch Multiplikation keider Seiten von(114) mit p(X,Y) p,, (X,¥) undintegration Uker G erhdlt man
unter Ausnutzung cer Orthogoralitétsrelation (112 die Entwicklungskoeffizienten a,,;

A i@t = [ POV KB (% V)] Py (6, Y)Y = [ (X, Y) P (60 V)] ot (% W) ey (119
mit
i = [ £04Y) P (1Y) (116

Die Koeffizienten a,,, héangen sowohl von m und! als auch vonn undk ab, auf eine ausfuihrlichere
Indizierung kann jedoch verzichtet werden. Das Polynom xp,,, (X,y) ist vom Grad m+1 und van
Gradl iny. Da p,,(x,y) orthogoral zu jedem Polynom vom Grad Kleiner alsnist, verschwindet a,,
fur m<n-1. Dievorletzte Gleichung \ereinfacht sich damit zu

n-1 n n+l
XPok (X, ) = Z Anq) Ppegy (X, Y) + Z an Pny (X, y) + Z @ns1) Preay (X5 Y) - (117
=0 =0 =0

Dieses Ergebnis kann insoweit nur as vorléufig bezechnet werden, da auf der rechten Seite von (117)
k nicht auftaucht. xp,, (x,y) ist jedoch ein Polynom vom Grad n+1 und h&hstens vom Grad k iny,
wie die Entwicklung rach Monamen zegt:

-1'm o k . ] h1lm . k e
xpn,k(x,y)=xa.‘z D VX 'y DR RATDY D VX Ty 2 Yux Tyl (118
=0 =0 =0 0 mof=0 =0

In der Entwicklung von xp, , (X,y) nach arthogoralen Polynomen in (117) mussen de Koeffizienten
@y flr 12k +1 verschwinden, da in der letzten Summe aif der rediten Seite von (118 n-k
Polynome vom Grad n+1 undmindestensvom Grad k +1 iny erscheinen. Gleichung(117) kannzu

n k

Xpn,k (X’ y) = zan—l,l pn—l,l (X’ y) + ; a‘n,I pn,l (X1 y) + Z an+1,| pn+1,| (Xv y) (119)

vereinfacht werden. Nach (115) lasen sich de Koeffizienten a,_;, berechnen. Esist

An-sin-uiBnar = [ POV ¥R (6 V)] Praay (% )XY = [ 0K Y) P (6 V) ¥Ry (X, ) ety
G G
(120
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mit

Aniin-1l =II pP(X,Y) pﬁ-u (X, y)dxdy . (121

G

Analog zu (119) hat man fir xp,_;, (X,y):
n-2 n-1 |
XPy-q (X, Y) = Zan—zj Pz, (X, ) + Zan—l,j Pn-z; (X, Y) + Zan,j Pn,j (X, Y) - (122

1= 1= 1=

Durch Einsetzen in (120) erh@lt man mit der Orthogorditétsrelation (112) nach Umformungen
|
Antinn@ny T Anginew z a, JI P(X, Y) Pox (X, ) Pn j (X, y)dxdy. (123
1=0 G

Hier verschwindet a,_;, unter der Bedingung | <k . Insgesamt vereinfacht sich de Entwicklung von
Xp, « (X, y) nach athogoralen Polynomen zu

n-1 n k
XPok (X, y) = Z Anq) Pp-gy (X, Y) + Z an Pny (X, y) + Z Ana1) Pragy (X Y) - (1249
= =0 =0
Die letzte Gleichungermogli cht es, rekursiv orthogorale Polynome héheren Grades in x zu berechnen.

Dies geschieht durch Auflosen nadha,,,; | Pp.a (X, Y) - Man erhdlt:

n-1 n k-1

A1k Prsik (Xv y) = XPn k (Xv y) - Z A1 Pn-1y (Xv y) - Z a,, Pn, (X! y) - Z A1) Prsay (X, y)
= =0 =0
(129
Man beadite, dal3 de Zahl der Summanden in der Rekursionsformel fir n — oo beliebig grof3 werden
kann. Dies deht im Kontrast zum eindimensionalen Fall, in dem die Rekursionsformel unabhéngig
vom Grad des Polynoms nur drei Terme besitzt.
Konstruktion der Rekursionsformel fiir orthoganale Polynomeiny
Die rekursive Konstruktion athogoraler Polynome in y verlauft analog zum oben beschriebenen Fall.

Das Polynom yp, ,(X,y) ist vom Grad n+1 und van Grad k+1 in y. Die Entwicklung von
YR, « (X, y) nach athogoralen Polynomen lautet

n+l m

ypn,k (X’ y) = Z z bm,l pm,l (Xv Y) ’ (126)

wobei b, durch

BBt = [ P04 V) Yo 04 )] Py (% Y)Aidly = [T 20X, ¥) B (6, V) Yo (x, ]ty (127)
mit
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B i = [[ PO Y) Py (X, Y) ey (129

G

gegeben sind. Das Polynom yp,,,; (X,y) ist vom Grad m+1 und van Grad | +1 iny. Da p,, (X, Y)
orthogoral zu jedem Polynom mit einem Grad Keiner als nist, verschwinden de Koeffizienten b, in
der Entwicklung vonyp,  (x,y) fur m<n-1. Damit vereinfact sich (127) zunadst zu

n+l

n-1 n
ypn,k (X, y) = Z bn—l,I pn—l,l (X1 y) + Z bn,I pn,l (Xv y) + Z bn+1,| pn+1,| (X1 y) . (129)
=0 =0 =0

Die Konstruktion cer vereinfachten Rekursionsformeln fur xp,, (x,y) und yp,, (x,y)flhrt zu
ahnlichen Ergebnissen fir xp,, (X, y) (Gleichung(117)) und yp, , (X, y) . (Gleichung(129). Betrachtet
man jedoch de Entwicklung vonyp, , (x,y) nach Monamen, dann erhalt man

-1 m . k . [ nlm . k T
YPok (X, Y) = yé’ﬂZ D VX 'yt D Yux VoEYy D VX 'y D Vi 'y (130
=0 [=0 =0 O meof=0 =0

Polynome hoheren Grades als k +1 in'y kénren wegen (130) in der Entwicklung rach arthogoralen
Polynomen nicht vorkommen. Es gilt b,,;, =0 fir | >k +2. Die Entwicklung lricht friher ab, und
man het

k+1

ypn,k (X’ y) = zbn—l,l pn—l,l (X1 y) + Z bn,I pn,l (X1 y) + ; bn+1,| pn+1,| (X1 y) (14(»

Eine Berechnung @r b,_,, in (140 fuhrt auf

Br -1,1,n-1, bl -1, = I | p(x’ y) ypll,k (X7 y) pl -1, (X’ y)dXdy = | | p(x7 y) pr Kk (X7 y) ypl -1, (X’ y) dXdy

Br-tin-1 = JI P(X,y) p§—1,| (X, y)dxdy . (142

R

Analog zu (140 hat man fir yp,_;, (X,y):

I+1

n-2 n-1
YPn-1; (X, Y) = Zﬁn—Z,j Pz (X, ) + Zﬁn-l,j Pooz; (X, ) + ZBM Pn; (X, Y) . (143
1= 1= 1=

Durch Einsetzen in (141) erhdt man

[+1

Bn-11 n-110n-11 = Bty -1y z B, JI P(X, Y) Pk (X, Y) Py j (X, y)dxdy. (144
1=0 R

Unter der Bedingung| <k —1 verschwinden de Koeffizienten b_;,, und de Rekursionsformel lautet
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k+1

n-1 n
YRk (X, Y) = Z Bo-1) Pr-g) (X, Y) + an,l Py (X, y) + anﬂ,l Prss (X, Y) - (149
1=k=1 =0 =0

Das nachsthohere Polynom bestimmt man durch Auflésen von (145 nadh by, . Prsa ke (X0 Y) - Man
erhélt

n-1 n k
bn+1,k+1 pn+1,k+1(x1 y) = ypn,k (Xv y) - Z bn—l,l pn—l,l (X’ y) - z bn,I pn,l (X’ y) - Z bn+1,| pn+1,| (Xv y) .
1=k-1 =l =
(146

Auch hier wird de Zahl der Summanden in der Rekursionsformel fir n — o beliebig gol3. Als
Rekursionsverankerungfir die Rekursionsformeln in den Variablen x undy definiert man

P_1-1 (X Y) = P_io(XY) = Po-1(X,Y) =0, (147
Poo(X,Y) =1, sowiep, (X, y) =0furn=1.

Rekursionsformeln fir orthoganale Polynome in zwei diskreten Veranderlichen

Die Ergebnisse fir die Rekursionsformeln in zwel kontinuierlichen Verdnderlichen lassen sich auf
diskrete Variablen x undy Ubertragen. Man mul3 dibei jedoch beaditen, dal3 de Gewichtsfunktion
p(x,y) nicht [anger kontinuierlich ist. Die Grauwerte @nes digitalen Bildes snd nu an diskreten und
aquidistanten Punkten (x,y) definiert. Es interesseren daher nur die Wate von p(x,y) an den
Pixelkoordinaten (X,y). In Gleichung (148 dient der zweidimensionale Delta-Kamm zur
Diskretisierung der Funktion p(x,y) an den dskreten Koordinaten (x,y) . Man hat

i Jmac
p(x,y) = Z ZW(X, y)o(x—i)o(y - j). (148

1=1 |=1

Durch Einsetzen in de Orthogoralitétsbezehung (112) fir zwel kortinuierliche Variable ehdt man
die Orthogordlit dtsrelation fir die diskreten Veranderli chen:

imax ijX
Z W(I ' J) pn,k (I ’ J) pm,l (I ' J) = 6n,k,m,l 5n,m5k,l . (149)

1=1 J=1

Da die Bezachnung dr Variablen keine Rolle spielt, geht man zu den hisher benutzten Variablen
dber, ndmlich i — X, j - y, sowi€ i, — Xmex UNA o = Ymex - D@ die Variablen i undj diskret
sind, sind auch de Veranderlichen x undy fir die weiteren Betradhtungen diskret. Der Ubergang zu
den dskreten Variablen x undy verandert die Rekursionsformeln (125 und (146) nicht. Lediglich de
Grundage ar Berechnung @r Koeffizienten in den Rekursionsformeln wird modifiziert. Fir die
Rekursionsformel in x hat man

1 Xmax Ymax

ZW(X! y) B l:pn,k (Xv y) pi,j (Xv y)’
V=

ai’j =A
a X=

(150

Xmax Ymax

Ag = XZ yZ:’W(X, y) PZ; (% ).

Die Koeffizienten in der Rekursionsformel iny werden duch
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Xmax Ymax

1
bi,j = W(X1 y) Ey I:pn,k (X! y) pi,j (Xv y)!
B Z_ Z_
Py (151)

Xmax Ymax

3523 3 Wk )Pl 009

berechnet. Das nachstehende Schema verdeutlicht, wie ausgehend von a@r Rekursionsverankerung
sukzessv orthogorale Polynome hoheren Grades berechnet werden konren.

Po.o
Pio P11
n Poo P21 P22
Pso P31 P32 Pss
Pao Ps1 Pa2 Paz Pag
-
k
Prinzipiell ist es moglich, vonjedem Polynom in desem Schema aus hohergradige Polynome sowohl

in x as auch in y zu berechnen. Es hat sich as zwedkmaldig erwiesen, bei der Berechnung er
orthogoralen Polynome folgendermalien varzugehen:

Po,o O - Po i Pi1 0y~ P20 i P21 O&9 - P2 i Pso---

Die Uber den Pfellen stehenden Ziffern reprasentieren de aur Berechnung hokrgradiger Polynome
verwendeten Rekursionsformeln.

Theorie
Sel{zIX=12,..., Xpma» Y=12,..., Ymax } €iNE Menge von Punkten Uker der x-y-Ebene, welche durch
eine Lineakombination von athogoralen Polynomen in zwei diskreten Veranderlichen approximiert
werden soll. Hierzu verwendet man de Methode der kleinsten Quadrate. Man setzt
ndeg n
Zx,y = Z(X1 y) = Z gcn,k pn,k (X’ y) ’ (152)
wobel p,, (X,y) €inPolynomvom Grad n und van Grad kiny ist. Der maximale Grad des Polynoms

ist Ny, - Die Koeffizienten ¢, . werden so bestimmt, daf3

I

2

X ymax
X255 W)z ~ 21X Y)) (153
y=1

1

x
1

minimiert wird. Die Weéhl der Art der Polynome p,, (x,y) urterliegt keinerlei Einschrankungen. Die
Minimierung von x2 fuhrt auf (n+1)(n+2)/2 Normalengeichungen fur die (n+1)(n+2)/2
Unbekannten c,,. Fir die Praxis erweisen sich orthogorale Polynome in zwel diskreten
Veranderlichen fir die Berechnung @r ¢, alshilfreich. Man hat
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Xmax Ymax |:| Ndeg N

=y WOy =D D CniPas (% y)@2 (1549

Partiell e Differentiation von x2 nac c,, bringt

max Ymax ndeg n O
a z z (X y)g Z nk Pnk (X1 y)gq_l) |:pn,k (X, y)
o (155
X Yima X Yo
=(D0) Y WO Y2y P (1) +20) S WK Yo PR (X,Y)
x=1 y=1 x=1 y=1

Durch Null setzen von(155) erhélt man nach Umformungen

1 Xmax Ymax
Cn,k =— zw(xv y)zx,y pn,k (X! y)!
ny x=1 y=1 (15®
Xmax Ymax
n, = W(X, ) P (X, Y).
x=1 y=1
DieVarianz der ¢, ist gegeben duch[18]
10°X°
== 15
2oz, 1 1o
Eine e@neute partielle Ableitung von(155) nach ¢, liefert
dZ 2
dcé(k =2n, . (158
Schliefdlich erhélt man de Standardabweichung dr Koeffizienten c,
= (159

L
Die Verwendung athogoraler Polynome bietet folgende Vorteil e:

= Nimmt man an, a3 de z, , unabhangig voreinander sind, werden de Matrizen zur Bestimmung
der Normalengleichungen dagorel.

— Durch Hinzufiigen eines weiteren Polynoms ¢, p, . (X, y) werden die aisder x2-Minimierung
gewonrenen Koeffizienten aufgrund der Orthogoralitétsrelation richt veréndert. Unter der
Verwendung rcht-orthogoraler Polynome missen al e Koeffizienten neu berechnet werden.

Algorithmus
Wiein der Einleitung deses Abschnitts angedeutet, 183t sich ein Koronarangiogramm in dagnastisch
relevante und umelevante Strukturen teilen. Man nmmt an, dal? jeder gemessene Grauwert als Summe

zweier Terme dargestellt werden kann: z,, =v,, +b, . Hierbei liefert v, den Beitrag der
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kontrastmittel geflllten Gefal3e und b, , den Beitrag des Herzmuskelgewebes an der Pixelkoordinate
(x,y). Bezachnet man mit Q, die Punkmenge der gemessnen Grauwerte, die zam
Herzmuskelgewebe gehdren, hat man v, , <<b,  fur (x,y) 0Q,. Strenggenommen git hier sogar

=0, dain dem die Geféle umgebenden Gewebe kein Kontrastmlttel vorhanden ist. Es gibt jedoch
auch in den Bildbereichen in denen kein Kontrastmittel vorhanden ist Grauwertschwankungen. Diese
sind jedoch Kein im Vergleich zu den Grauwertschwankungen in den Geféregionen. Wenn de
Punkte ais Q, von vanherein bekannt sind, ist eine Anpasaung an alle gemessenen Punkte z, , mit
(x,y) 0Q, sofort durchfiihrbar. Dies geschieht, in dem die Gewichte dl derjenigen Punkte, welche
nicht zu Q, gehdren, zu Null gesetzt werden: w(x,y) =0 fur (x,y) 0Q,. Im algemeinen ist die
Punkimenge Q, von vanherein nicht bekannt. Die Punkte, die 2u Q, gehdren, konren in einem
iterativen Verfahren ermittelt werden. Sei z(x,y) eine Approximation einer Lineakombination von
orthogoralen Polynomen an de gemessnen Grauwerte z,, . Der Grad der Lineakombination von
orthogoralen Polynomen sei ny, . Fur die Punkte (x,y) 0Q, gilt z,, =z(x,y). Fur die Punke
(x,y) 0Q, hat man dagegen z,, >>2z(x,y). Eine bessre Anndherung an de Punkte (x,y) 0Q,
erhdt man mit einer erneuten Approximation. Hierbei wahlt man jedoch w(x,y) =0 fir digenigen
Punkte, fir die z, , >z(x,y) gilt. Das Gewichtsschema lautet:

1 ..
WOXY) = S U 2, <200y) T E00Y), 150

w(Xx,y) =0 sonst.

Hierbei bezechnet s(x,y) die Standardabweichung as berechneten Grauwertes z(x,y). r ist eine
Konstante. Ublicherweise wahit man r =2 oder r =3; Folgt s(x,y) einer Normalverteilung, dinn
tritt |z,, —2(X,y¥)I<3s(X,y) in 97,®6 der Fale en. Xx? lait sich mit der Einfihrung von Q, als
Menge dler Punkte, die a1m Herzmuskelgewebe gehdren und ém Gewichtsschema schreiben al's

2 _

X2= Y WYz 2 Y)Y WK Y)(Zy — 2% YD) (161)

(x,y)Q, (X, y)LQy,

Unter der Wahl von w(x,y) =0 fir (x,y) 0Q, verschwindet die letzte Summe auf der rechten Seite
von (161). Mit der neuen Funktion w(x,y) kann de Approximation wiederholt werden. Das
Verfahren konwergiert, wenn sich der Wert fir 2 zwischen zwei aufeinanderfolgenden Iterationen
nicht oder nur unwesentlich a@ndert. Das Konvergenzverhaten der Approximation wird im folgenden
durch einen reduzierten x 2 -Wert beschrieben. Man hat

1
szed :EXZI (162

F ist die Zahl der Freiheitsgrade. Es gilt

_ (ndeg +1)(ndeg + 2)
° 2

F=ng , (163

wobei ng die Zahl der Datenpunke in Q, ist. Der Grad des Polynoms ny, kann a priori nicht
bestimmt werden. Hierfir hat sich das folgende Schema ds brauchbar erwiesen: Trégt man de Grole

E= ) (2, —2xY)? (169
(x,y)Q
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as Funktion von ny,, auf, so kann man fir zwei aufeinanderfolgende Werte von ny,, nur eine geringe
Anderung vonE feststellen. Man wéahit den gréleren der beiden Werte fir Nieg as , besten" Grad des
Polynoms. Die Routinen zur Bestimmung des diagnostisch unbedeutenden Untergrundes snd in
Anhang A gegeben.

Alternativen

Das im vorangegangenen Abschnitt dargestellte Verfahren ist sehr rechenaufwendig und lelegt viel
Hauptspeicher eines Redhners. Diese Kriterien lassen das Verfahren fir den Anwender nicht attraktiv
erscheinen. Ein schnelleres Verfahren besteht in der wiederhdten Anwendung @s moving-average-
Filters: die Grauwerte @nes Bildes werden duch Verschiebung s Filters gegléttet. Die Vorschrift
zur Gléttunglautet:

ZX’y +z

yew)s W12, (169

1
- Z(Zx—w,y + zx,y—w + Zx+W,y

Wahlt man den Parameter w hoch (z.B. w=4), werden de Grauwerte stark gemittelt. Bilddetail s
werden dedurch verschmiert. Dies ist ein erwiinschter Effekt. Durch den Ubergang z,, - z,, kann
der Filter auf die bereits geglétteten Grauwerte angewandt werden. Dies resultiert in einer weiteren
Verschmierung wsw. Durch n-malige Anwendung a@s Filters werden Strukturen ausgewaschen, de
sich im Origina durch abrupte Grauwertdnderungen auszeichnen. Das resultierende Bild besteht nur
noch aus langsam veranderlichen Strukturen. Diese entsprechenden dem Herzmuskelgewebe. Durch
Subtraktion deser Strukturen vom Original erhd@lt man dejenigen Regionen des Bildes, welche die
starken Grauwerténderungen enthalten. Dies snd de Gefél3e.

Bel der Anwendung @s Verfahrens mul? man beaditen, dal3 lreite Strukturen nu sehr langsam und
unvdlstandig von dem Glattungsfilter gegléattet werden. Es ist fraglich, obeine voll standige Gléttung
dieser Strukturen Ubkerhaupt erreicht werden kann. Dartiber hinaus verbindet der Algorithmus lokale
Minima der Grauwerte. Eine bindre Maske, die bel der Anpasaung an dagnostisch unbedeutende
Strukturen mit orthogoralen Polynomen automatisch anfallt, wird hier nicht berechnet. Diese ist
interaktiv mit Hilfe von Schwellwerten zu erzeugen. Ein Unterprogramm zur sukzesgven Glattung mit
dem moving-average-Filter ist in Anhang A gegeben.
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4. Erkennung der Kantenregionen

Ein wichtiger Punkt in der digitalen Bildverarbeitung ist die Erkennung vonKanten. Objekte oder
Bildregionen konren anhand ihrer Umris<e identifiziert werden, da das menschliche Auge besonders
empfindlich auf abrupte Grauwertdnderungen reagiert.

Eine Kante ist eine Grenze aischen zwei Regionen mit bestimmten Grauwerteigenschaften. Dabel
geht man davon aus, dal? dese Regionen weitgehend hanogen sind, so da3 der Ubergang zwischen
diesen beiden Regionen alein auf der Basis der Grauwertschwankungen berechnet werden kann. Die
meisten Methoden zur Kantenerkennung lasieren auf einer Berechnung @s Gradienten zwischen
benactbarten Grauwerten eines Bil des. Je grofier der Betrag des Gradienten ist, desto auffélli ger ist die
Kante.

250 L T T T T T T T T T T ]

.
.
&
sty o
e ", #
200 |-+ R —
& et ¥
& ¥
E

x,80

150 - .

100 . 1 . 1 . 1 . 1 . 1
50 100 150 200 250

Pixelkoordinate (x)

Figur 9. Profil schnitt durch das Koronarangiogramm von Seite 7. Das Bild hat 256x256
Pixel. Dargestellt ist Bildzele 80. Das kontrastmittelgefillte Gefald ist durch einen
Rahmen markiert.

Es gibt eine Reihe von Methoden zur Kantenerkennung,welche aif der rechnerischen Verknipfung
sogenannter Masken mit den Grauwerten des Originalbildes beruhen. Eine Maske ist ein
zweidimensionales (z.B. 3x3) Feld, desen Feldinhdte fur das Verfahren der Kantenerkennung
charakteristisch sind. Um ein kantenbetontes Bild zu berechnen wird die Maske lber das Originabild
gelegt. Dabei wird de Maske so pasitioniert, dal3 ihr Zentrum und eine beliebige Pixelkoordinate
(X, ¥) =(Xq,Y,) des Originabildes zusammenfalen. Anschlielend werden de Grauwerte des
Originabil des, welche von der Maske Uberdedkt werden, mit den Eintrégen der Maske gewichtet und
addiert. Das Ergebnis bezachnet den Grauwert des kantenbetonten Bildes an der Pixelkoordinate
(Xo,Yo) - Durch Verschieben der Maske um jeweils ein Pixel und Wiederhoung cer Prozedur
berechnet man das kantenbetonte Bild. Das Verfahren zur Erkennung dr Kantenregionen ist beendet,
wenn alle Pixel des Originalbil des vom Zentrum der verschiebbaren Maske efaldt wurden.

Der Gradient eines Bildes an einer Pixelkoordinate (x,, Y,) ist gegeben duch
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Dieser Vektor zeigt in Richtung ces sarksten Anstieges von z,, an der Stelle (x,,Y,) . Der Betrag
dieses Vektorsist

V(G +Gy) .

Es gibt digitale Masken, welche néherungsweise den Gradienten des Bildes fir zwei zueinander
orthogorale Bildrichtungen berechnen. Der Vorteil solcher Masken liegt auch darin, dal3 sie das im
Bild varhandene Rauschen teilweise glétten. Sobel [14], [15] schlug de nadchstehenden Masken zur
Berechnung @s Gradienten in x- undy-Richtung va:

F1 -2 -10 1 0 1C
S =00 0 0§ S,=g2 0 2. (167)

Hl 2 1H 51 0 1F

Innerhalb der Maske werden die Grauwerte des Originalbil des gemal3 dem Schema

(24, Zon  Zyy E
10 %0 o[
@—1,—1 Zo-1 4 E

neu indiziert. Die Gradienten des Bildes in x- undy-Richtungwerden mit Hilfe der Eintrégein S, und
S, berechnet. Man hat

Gy = (S1-1Z-11 + S01201 + SiaaZi1) T (Si1aZ41 + Se0aZ0a + SiaaZin)
(24,0 %22y 3 +2) 1) = (240 + 225, + 24,)

(169

und

G, =(Sy112Z11 + Sy0Z10 + Sy 121 -1) +(Syc11Z01 + Sy 10Z00 + Syc1 120 41)

=z +225+2 1) (243 + 22,5+ 2 ).

(169

S, eignet sich zum Auffinden von haizontal verlaufenden Kanten. S, hebt vertikal verlaufende
Kanten hervor. Die Berechnung von

Gy = JG2 + G; (170

liefert einen Grauwert, der den Betrag des Gradienten im Zentrum der Maske représentiert. Dieser
Grauwert verkorpert ebenfalls den Grauwert im kantenbetonten Bild an der Stelle (x,,Y,) . Um den
nacdsten Grauwert im kantenbetonten Bild zu erhalten, wird, wie bereits angedeutet, die Maske um ein
Pixel verschoben und de Prozedur wiederholt.
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Das kantenbetonte Bild an sich liefert jedoch nach keine Information dartiber, ob eine Kante fir den
Betrachter undoder die Diagnose relevant ist oder nicht. Erst mit Hilfe d@nes subjektiv gewahlten
Schwellwertes t ist der Betradhter in der Lage, zu entscheiden, an welcher Stelle der Grauwert im
kantenbetonten Bild grol3 genugist, um zu einer diagnastisch bedeutenden Kantenregion zu gehdren.
Mit Hilfe der nachstehenden Entscheidungsregel erhdlt man ein bindres Bild:

wennG, , >t
. Yy (177

b, =
Y E 0 sonst

Oberhalb der Schwelle t gehdren alle Punkte des kantenbetonten Bildes G, , zu den eigentlichen
Kantenregionen, urterhalb der Schwelle liegen keine fur die Diagnose relevanten Kanten var. An
dieser Stelle wird deutlich, dal3 mit Hilfe der vom Betrachter subjektiv zu wahlenden Schwelle
Kantenregionen aus dem Original gefiltert werden. Die Kantenregionen haben eine vom Schwell wert
abhéngige Breite. Je hoher der Schwellwert angesetzt wird, un so schmaler werden de
Kantenregionen, da immer weniger Grauwerte des kantenbetonten Bildes die Bedingung G, , >t
erfullen.

: : : :
55 ]
50 |- ]
45 i
40 [ ]
2ol o f ]
30 ]
M\M ;

T
I \ \
50 100 150 200 250

Pixelkoordinate (x)

Figur 10. Darstellung des Betrages der ersten Ableitung der Grauwerte aus Zeile 80
(eindimensional) aus Figur 9. Durch de Wal des Schwellwertes wird de Breite der
Kantenregionen lreiter oder schmaler. Dies ist durch de fetten haizontalen Linien fir
die Schwellwerte 1,0 und 4,%angedeutet. Der Verlauf einer scharfen Kante innerhalb der
Kantenregionen kann mit diesem Verfahren nicht bestimmt werden

Setzt man den Schwellwert niedriger, werden aus dem Originabild kreitere Kantenregionen gefiltert,
da viele Pixel im kantenbetorten Bild de Bedingung G, , >t erflllen. Hier sind nu unkare
Aussagen dariber moglich, wo innerhalb deser breiten Region de agentliche Kante verlauft. Dieses
Manko wurde in [14] diskutiert. Die Suche nach Kantenregionen verléuft erfolgreich, wenn de im
Bild vorhandenen Grauwertschwankungen gof3 sind. Die vorgestellte Methode ist (begrenzt)
unempfindlich beziglich des Bil drauschens undeinfach im Programmieraufwand.

Es gellt sich de Frage nach der Lokalisation einer definierten Kante innerhalb der mehr oder weniger

breiten Kantenregion. Diese Kante beschreibt den eigentlichen Rand der Region (hier: des Gefélies).
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Zur Lokalisation deser Kanten wendet man in der digitalen Bildverarbeitung haufig den
Laplaceoperator auf die Grauwerte z(Xx,y) des Bildes an. Man hat an der Pixelkoordinate

(X, ¥) = (X0, ¥o)

2
zXy+

(Azx,y)(xo,yo) H o'?xz

I\J><

VE( . 172
X0:Y0)

Das eindimensionale Analogonist in Figur 11 dargestellt

20 .

10 | .

ZZEWI\AV/\VAVA/\A WL A il
L P

-1,0 -_ H

-15 L

-20 L .

-25 . ! . ! . ! . ! . !
50 100 150 200 250

Pixelkoordinate (x)

Figur 11. Darstellung dr zweiten Ableitung dr Grauwerte in Bildzele 80
(eindimensional) aus Figur 9. Die Nullstellen bezechnen die Lage der scharfen Kanten.
Die Pfeile markieren de scharfen Kanten innerhalb einer Kantenregion.

Die Stérke dieser Methoce liegt darin, dal3 de Nullstellen von (172 genau den Pixelkoordinaten der
definierten Kanten entsprechen, welche innerhalb der zuvor berechneten Kantenregionen (hier: der
Gefélregionen) liegen. Definierte Kanten werden auch in stdrker verrauschten Bildern sicher
gefunden. Die Fahigkeit, definierte Kanten zu erkennen, ist unabhéngig vom Betrag des Gradienten.
Diese Eigenschaften werden voneinem vergleichsweise hohen Programmieraufwand kegleitet [15].

Berechnung des Verlaufs definierter Kanten

Aufgrund cer dstatistischen Abweichungen der Grauwerte von ihren "wahren” Werten an den
Pixelkoordinaten (x,y) konren kurstliche Maxima in den Kantenregionen auftauchen. Die
Beseitigung odr Unterdrickung deser Fluktuationen ist ein nitzliches Hilfsmittel zur Glattung
verrauschter Bilder und liefert die Grundage aur Extraktion cefinierter Kanten. Durch eine Gléttung
wird de Bildqualité qualitativ verbessert, da das Bildrauschen gemildert wird. Eine bedenkenlose
Glattung fuhrt jedoch zur Verschmierung vonBildstrukturen, da die Grauwerte von Nachbarpixeln in
die Berechnung @s geglatteten Grauwertes an der Pixelkoordinate (X,y) eingehen. Besonders
betroffen sind hiervon Koll aterale und Stents.

Eine Methodke, statistische Fluktuationen zu urterdriicken, besteht darin, eine aveidimensionale Flache
an de Grauwerte des Originalbil des anzupassen. Man geht davon aus, da3 de Grauwerte in einem
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hinreichend Keinen Teilbereich des Originalbil des durch ein Polynom vom Grad N angenahert werden
kénren. Das Polynom hat die Form

N n
=35 Dy XY (173
n=0 k=0

Man wahlt eine Pixelkoordinate (X,Y)=(X,,Y,) des Originalbildes as zentralen Punkt eines
quadratisches Fensters der Kantenlange 2m+1 mit mON . Die Grauwerte z, , Originabildes, die
von dem Fenster umschlossen werden, werden gemald

Xx=-m-m+1...,-101,..,.m-1m (174

y=-m-m+1,..,-101,..,m-1m
neu indiziert. Die Indizierung cer Grauwerte innerhalb des Fensters ist fest. Der Grauwert z_, .
reprasentiert die linke untere, der Grauwert z,, . die redhte obere Ecke des Fensters. Der Grauwert
Z,, liegt im Zentrum des Fensters. Innerhalb deses Fensters wird de Annéherung an de Grauwerte
mit Hilfe der zweidimensionalen Funktion (173 durchgefiihrt. Fir die Anpasaungsprozedur spielen
die Fehler der Grauwerte in dem Subhbild keine Rolle. Jeder Grauwert wird mit demselben Faktor
gewichtet. Aus der Bestimmung dr Koeffizienten by, erhdt man den geglétteten Wert an der
Pixelkoordinate (0,0) (im Zentrum des Fensters) durch

2(0,0) =byqo- 75
Die aweite partielle Ableitung rach x an der Stelle (0,0) ist gegeben duch

9%2(x,y)

v = 2Dy 50 - (176

(0,0)

Anaog dazu hat man de partielle Ableitung rach y an der Stelle (0,0)

9%2(x,y)

= 2Dy . 17
Y (177

(0,0)

In Bezug auf die Anwendung es Laplaceoperators auf die Grauwerte z, , erhalt man
Az, 5 = Az(0,0) = 2(by 0 +by2) - (178

Die Koeffizienten by, werden duch eine Minimierung von

m m

E2= S ) (2~ 2XY)? (179

X=—my=-m

berechnet. Eine partiell e Differentiation von(179) nach den Koeffizienten by bringt

(9E2 m m N n kK N i
=(-2) DZ Z SZx,y - Z Z ankX y %D( y . (180
ij =0

abN X=—my=-m n=0
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Null setzen von (180 fuhrt nach Umformungen auf

n

N 0 m m o g m m L
2 2 thw ) 2 XY= 5 3 mX Ty (181
n=0 k=0 X=—my=-m

X=—my=—-m

Der Term

m m o )
Xn—k+|—] yk+] (182)

X=—my=-m

in (181) ist nur dann vonNull verschieden, wenn (n—k +i — j) und (k + j) gerade sind. Anhand von
Beispielen soll das beschriebene Verfahren erlautert werden.

Beispiel 1: Wahlt man N =1 (m beliebig), ist das Polynom, welches an de Grauwerte innerhalb des
Fensters angepal’t wird, gegeben durch

Z(X,y) = by +byex + by, Y. (183
Setzt man i = j =0, erhdlt man mit Hilfe von (181) eine Gleichungzur Bestimmung vonb,,:
blooz Zl"'bnoz ZX+b1nz Zyzz zzx,y (184
X=-my=-m X=—my=-m X=—my=-m X=—my=-m

Aufgrund der Argumentation zu (182 hat man

m m m m

z szz zy=0DmDN. (185
X=—my=-m X=—my=-m
Ferner ist
N i1=(2m+1)2, (186
X=—my=-m

also gerade die Zahl der Pixel innerhalb des Fensters. Die Losungfir by, ist damit gegeben durch

1 5 iley. (187)

X=—my=-m

blOO

) (2m+1)2

Dieses Ergebnis ist hinsichtlich der Gléttung identisch mit dem moving-average-Verfahren. Eine
Bestimmung dr zweiten Ableitungim Zentrum des Fensters ist nicht moglich, da z(x,y) linea in x
undy ist.

Beispiel 2: Wahit man N =2und m=2, fuhrt die Ausnutzung von(181) und de Argumentation zu
(182 auf das Gleichungsg/stem
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2 2

230, + 50, + 500, = Z z z

X,y
X=—2y=-2
2 2
50,4, + 1700, +1000,,, = Z Z z,, % (189
X=-2y=-2
2 y2
Sy +1000,,, +170b,,, = Z z Zx,yyz'
X=-2y=-2

Die Losungist gegeben duch

b, = LOT S 50(b,0 +bs,, )
=—H zZ,, - +
200 25 jZZyZZ X,Y 220 222 %
1 0 2 2 2 2 2D
by === ZDZ Z Z,,+ Z Z Z, X % (189
70 O X=-2y=-2 X=-2y=-2
10 2 2 2 2 2D
B,z :_j_ZDZ sz,y + z zzx,yy %
70 L X=-2y=-2 X=-2y=-2
Hier reduziert sich aufgrund des Verschwindens von
m m
Xn—k+i—j yk+j
X=—my=-m

in (188 fir ungerades (n—k +i—j) oder (k+ j) die Zahl der Gleichungen zur Bestimmung von
Booos D20 UNA by .

Beispiel 3: Wahle N =3 und m=3. Durch Ausnutzung von(181) und der Argumentation zu (182
erhdlt man das Gleichungss/stem

3 3
4905, + 19605y, +1960,,, = Zy
x=-3y=-3
3 3
196bs,, + 13720, + 784b,,, = z Z Z,,X° (190
x=-3y=-3
3 3 ,
196b,,, + 784b,,, +1372b,,, = z,,y
XZ3YZ3 ’

mit der Lésung

Lo s 196(by + b,
= Zyy ~ 320 T D320 %
49 %: 3yZ3 ’
10 3 3 3 3 ,0
320-%§—4DZ szy+ZZszx % (199
=-3y=-3 x=-3y=-3
3 3 ,0
B350 = %‘4DZ szy+zzzx,yy %
X=-3y=-3 X=-3y=-3
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Wiein Beispiel 2 reduziert sich hier die Zahl der Gleichungen zur Bestimmung der Koeffizienten byy,,
b,,, und b,,,. Bemerkenswert ist, dal3 sich de Gleichungen zur Bestimmung der Koeffizienten b,
b,,, undb,,, sowie by, by, und by, nicht unterscheiden. Hier taucht lediglich de Fensterbreite m
a's Parameter auf.

Fir Polynome mit Grad N=4 undN=5 erhéht sich die Zahl der Unbekannten mit den zugehdrigen
Gleichungen auf sedhs. Fir N=6 undN=7 hat man zehn Gleichungen mit zehn Unbekannten, usw.
Man muf3 keaditen, dal? de Zahl der anzupassenden Parameter in (173) die Zahl der Datenpunke oder
Pixel innerhalb des Fensters nicht Uberschreitet. Es mul3 celten:

—(N+1)2(N+2)<(2m+1)2. (192

Das beschriebene Verfahren ermoglicht es, fir N=2 und N =3 auf einfache Wease simultan
statistische Schwankungen der Grauwerte im Originalbild zu détten und de partiellen zweiten
Ableitungen an den Pixelkoordinaten (Xx,y) zu berechnen. Fir hohergradige Polynome ist der
rechnerische Aufwand g6lr.

Um die Lage der definierten Kanten innerhalb einer breiten Kantenregion zu bestimmen, reicht die
Kenntnis der Funktionswerte der Grofe

8z, )= @dzzx,y N 9%z, U (193
X,y 0)(2 WZ

ausgewertet an den Pixelkoordinaten (X,y) des Originalbildes nicht aus. Von Bedeutung sind de
Nullstellen von (193). Die Nullstellen von (193 liegen im Subpxelbereich, d.h. zwischen den
Pixelkoordinaten. Mit Hilfe der Bili neaform

g(u,v) =a+bu+cv+duv (199

lat sich eine Ebene Uber einem quadratischen Gebiet konstruieren, dessen Eckpunke die
Pixelkoordinaten sind, siehe Figur 12. Die Schnittpunke der Ebene mit der xy-Ebene sind de
Null stellen von(194). Die Parameter a, b, c undd in (194) kénren mit Hilfe der Grauwerte an den vier
Eckpunkien exakt bestimmt werden. Man het

u=0,v=00 a=2zXx,Y,)

u=1Lv=00 b=zx,+1ly,)-a
u=0,v=10 c=2z(X,Y, +1)—a
u=1v=10 d=z(x, +1y, +1)—a-b-c

(199

Durch eine Rasterung s quadratischen Gebietes zwischen den Pixelkoordinaten kann man den
Verlauf der Nullstellen ndherungsweise bestimmen. Sei y; =ie, mit i =0,...,.k =1 und k=1/¢. €
ist die Kantenlénge der Quadrate im Subpxelbereich de man erhédlt, wenn man den quedratischen
Zwischenraum zwischen den Pixelkoordinaten in kxk neue Quadrate unterteilt. Siehe Figur 12.Um die
Rasterpunke zu bestimmen, de dem Verlauf der kontinuierlichen Nullstellen am nadhsten kammen,
setzt man

g(ie,y;) =a+bhie +cy, +digy, =0. (196
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Fur y, folgt hieraus

y, = BFDE) L hig)20. (197
c+die

y; istim allgemeinen eine redle Zahl. Mit Hilfe von
v =y /e (199
erhdlt man das Zahlenpaa (ie,v*”) innerhalb des konstruierten Rasters, welche dem reden Verlauf

der Nullstellen am nadsten kommt Auf redundante Wease verfahrt man mit der Koordinate v. Man
hat mit v; =ie undi =01,....,k -1, k=1/¢:

=-(a*de) iy 20, (199
b+die
Auch x; ist im allgemeinen eineredle Zahl. Mit
U™ =[x /e® (200

erhdlt man das Zahlenpaa (u™”,i€) als Naherungan den Verlauf der Nullstellen. Je feiner das Raster
wird, desto genauer kann der rede Verlauf der Nullstellen machempfunden werden. Fur die
Anwendungreicht die Wahl von k=2 (d.h. € =0,5) aus. Ein Unterprogramm befindet sich in Anhang
A.

Z(xo,yo+1)\ Z(Xo +1L Yy, +1)
\
v
\
Z(Xo:Yo) Z(Xo +1,Yo)
u

Figur 12. Bestimmung dr Nullstellen im Subpxelbereich. Das Quadrat, dessen
Eckpunkte durch Pixelkoordinaten gegeben sind, wird in kxk kleinere Quadrate aufgeteilt.
Die Kantenldnge der kleinen Quadrate ist € =1/k, k=2,3,.... Im dargestellten Fall ist
k=4.Femerist 0su<l1 und O<sv<1. Der Bogen stellt den Verlauf der Nullstellen im
kortinuierlichen Fal dar. Durch de Rasterung kann deser Verlauf nur anndhernd
wiedergegeben werden. Dieswird duch de Punkte auf den Gitterkreuzen symbalisiert.

Der Einsatz des beschriebenen Algorithmus bietet zwei Vorteile

— dtatistische Fluktuationen der Grauwerte werden urterdriickt,
— definierte Kanten werden innerhalb der Kantenregionen festgelegt.
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Jede Gléttung birgt jedoch immer das Risiko der Bildverfadlschung. Dies bedeutet, da3 Keine, d.h.
raumlich lokalisierte Strukturen in einem Koronarangiogramm durch de falsche Wehl der
Fensterbreite undoder des Polynomgrades in der Gléttungsprozedur verloren gehen kdnren. Dieses
Risiko l&3t das vorgestellte Verfahren fragwiirdig erscheinen. Welchen Spielraum gibt es fir die vom
Nutzer wéahlbaren Parameter, ohre da3 de durch de Gléttung hervorgerufenen Verfalschungen das
Verfahren unbrauchbar werden lasen?

Die Fahigkeit des Algorithmus, lediglich de dstatistischen Fluktuationen aus den
Koronarangiogrammen zu entfernen, jedoch feine Strukturen zu erhalten oder deren wahres Aussehen
wiederzugeben, hangt neben der Fensterbreite des Filters und cem Polynomgrad auch noch von der
Amplitude des Rauschens ab. Eine hohe Rauschamplitude &3t feine Strukturen verschwinden. Ein
Gléttungsalgorithmus ist daher nicht in der Lage, stark verrauschte Bilder in der Art zu détten, dai3
verborgene Strukturen nach der Filterung hervortreten und dese in Form undV erlauf wahrheitsgemal3
wiedergegeben werden.

1,20

1,15 o Polynomfilter N=2 oder N=3
1,10 s moving average

1,05 |- ]
1,00 . ° i
0,95 . o ]

0,90 |- o ]

oo

relative Peakhdhe

0,85 |- E
0,80 |- E

0,75 |- E

o70 L— v o0y
0,00 0,25 050 0,75 1,00 1,25 1,50 1,75 2,00 2,25 2,550 2,75 3,00 3,25

relative Filterbreite

Figur 13. Darstellung cer relativen Pe&khohe in Abhéngigkeit von der relativen
Filterbreite fir ein unwerrauschtes Bild. Der moving-average-Filter gléttet die Struktur
stérker als der Polynomfilter mit einem Polynomgrad von 2 o@r 3.

Die Beurteilung cer Leistungsfahigkeit des vorgestellten Gléttungsalgorithmus 183t sich mit Hilfe von
berechenbaren Strukturen Ukerprifen. Diese Strukturen werden nach und rach von Rauschen mit
wachsender Amplitude tberlagert und anschliefRend gegléttet. Die Leistungsféhigkeit ergibt sich aus
der Genauigkeit, mit der die berechenbaren Strukturen trotz des Rauschens vom Gléttungsalgorithmus
wiedergegeben wurden. Als beredhenbare Struktur wurde ene aveidimensionale Gauf3werteilung
gemald

1 H 10x-p)? | (x—u)?
FOGYs oy 0y,0,) = O RS Gl Y N F (209)
ZHUXO'y B 2@ oy o, B

gewdhlt. Uber den Gitterpunken (x,y) werden mit Hilfe von (201) die Grauwerte berechnet. Mit
Hilfe der Parameter o, und o, kann de Breite der Struktur variiert werden. Ist (201)
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rotationsyymmetrisch zur zAchse, git o, =0,=0. Aufgrund cer Normierung resultiert die
Amplitude der Struktur. Das Ergebnis der Gléttung a3t sich daran messen, in wie weit trotz
Uberlagertem Rauschen sowohl die Amplitude ds auch de Breite der unwverrauschten Struktur
reprodwziert werden. In den Figuren sind de relative Pe&khohe und de relative Pedkbreite in
Abhangigkeit von der relativen Filterbreite dargestellt. Diese sind gegeben durch

reproduzierte Peakhohe
Peakhohe des unverrauschten Peaks'

relative Pegkhdhe =

(202
reproduzierte Pe&kbreite
5 .

relative Pedkbreite =

Die relative Filterbreite ist das Verhdltnis der Fensterbreite m zum Parameter g in (200):

relative Filterbreite =" (203
(o)

Die Leistungsfahigkeit des Glattungsalgorithmusist in den Figuren 13 bs 22 wiedergegeben.

8,5 ———

3(5) - o Polynomfilter N=2 oder N=3

70 o moving average u
6,5 - ]
6,0 - ]
55 [ ]
50 [ ]
45 [ ]
40 [ 3
35 o ]
30 3
25 ]
2,0 [ ]
15 [ oo @ ]
10 [ oooo®’ ]
0,5 [ ]
0’0 | | | | | | | | | | | | | | | | | | | | | | | | |
0,00 0,25 0,50 0,75 1,00 1,25 1,50 1,75 2,00 2,25 2,50 2,75 3,00 3,25

relative Peakbreite

relative Filterbreite

Figur 14. Relative Pe&breite in Abhangigkeit von der relativen Filterbreite fir ein
unverrauschtes Bild. Der moving-average-Filter verbreitert schmale Strukturen sehr stark.
Der Polynomfilter reprodwziert die Struktur und gbt den Parameter o richtig wieder,
solange die Fensterbreite m des Filters den Wert fir o nicht Gberschreitet.

Um zu Ubkerprifen, in wie weit der Glattungsalgorithmus in der Lage ist, die berechenbare Struktur in
verrauschten Bil dern wiederzugeben, wurde der Struktur gauf¥érmiges Rauschen mit Mittelwert 0 und
Standardabweichungs Uberlagert. Das Rauschen wird voneinem Zufall szahlengenerator erzeugt. Der
verrauschte Grauwert ergibt sich aus der Summe des mit (201) berechneten Grauwertes und der
gaul¥ormig vertellten Zufallszahl. Um zuféllige Ergebnisse in der Bestimmung der Amplitude und
Breite der geglétteten Struktur zu vermeiden, wurden de Parameter je 100 ma bestimmt und cer
Mittelwert gebil det. Deren Standardabweichungresulti ert aus den Einzdmessaungen.
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Figur 15. Darstellung d relativen Pe&khohe in Abhédngigkeit von der relativen
Filterbreite fir ein verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betrdgt 1% der
Amplitude der pe&kformigen Struktur.
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Figur 16. Relative Pe&breite in Abhédnggkeit von der relativen Filterbreite fir ein
verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betragt 1% der Amplitude der
peakformigen Struktur.
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Figur 17. Darstellung cbr relativen Pegkhohe in Abhéngigkeit von der relativen
Filterbreite fur ein verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betragt 3% der
Amplitude der pe&kformigen Struktur.
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Figur 18. Relative Pe&breite in Abhédngigkeit von der relativen Filterbreite fir ein
verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betrdgt 3% der Amplitude der
peakformigen Struktur.
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Figur 19. Darstellung d relativen Pe&khohe in Abhdngigkeit von der relativen
Filterbreite fir ein verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betrdgt 5% der
Amplitude der pe&kformigen Struktur.

8,5
8,0 [
75 [
70 L s moving average -
6,5 [ ]
6,0 [ ]
55 [ ]
50 L ]
45 [ ]
40 [ ]
35 L o ]
30L[ ]
25 L[
2,0 [ ]
15[ e ® . ]
10} ss22l .+~ = T ]
05 [ ]
0’0 L | L | L | L | L | L | L | L | L | L | L | L | L
0,00 0,25 050 0,75 1,00 1,25 1,50 1,75 2,00 2,25 2,50 2,75 3,00 3,25

o Polynomfilter N=2 oder N%S

relative Peakbreite

A

relative Filterbreite

Figur 20. Relative Ped&breite in Abhéngigkeit von der relativen Filterbreite fir ein
verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betragt 5% der Amplitude der
peakformigen Struktur.
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Figur 21. Darstellung dr relativen Pe&khohe in Abhédngigkeit von der relativen
Filterbreite fur ein verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betrégt 10% der
Amplitude der pe&kformigen Struktur.
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Figur 22. Relative Ped&breite in Abhangigkeit von der relativen Filterbreite fir ein
verrauschtes Bild. Die Amplitude des Rauschens betréagt 10% der Amplitude der
peakformigen Struktur.
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Eine Erhdhung @r relativen Filterbreite bewirkt eine Verringerung der reprodwzierten Peakhdhe und
ein Ansteigen der reprodwzierten Pegkbreite. Bilddetail s werden verwaschen. Verwaschungen werden
nicht hervorgerufen, wenn de relative Filterbreite den Wert 1 nicht Ubersteigt. In desem Fall werden
sowohl die Pe&khohe ds auch die Pegkbreite hinreichend genau wiedergegeben.

Wird dem zweidimensionalen Ped&k zusétzlich Rauschen Ukerlagert, wird de Reproduktion der
Pegkhohe und der Peakbreite ungenauer. Die Ungenauigkeit hangt von der Amplitude der Rauschens
ab. Die nachstehende Tabell e fal3t die Ergebnisse der Gléttungsprozedur fur die relative Filterbreite 1
zusammen.

Rauschen
0% 1% 3% 5% 10%

rep. Pegkhohe 0,975 0,97%0,010 0,9720,012 0,9720,023 0,97%0,030
rep. Peekbreite 1,059 1,058:0,007 1,06:0,010 1,05%0,019 1,058:0,031

Tabelle 1. Die Amplitude des Rauschens wird auf n% (n=0,1,3,5,10 der Amplitude des
unverrauschten Peds (Gleichung (201)) eingestellt. Die relative Filterbreite betragt 1. Die
reprodwzierte Peskhothe und Pedbreite sind als Vielfache der unverrauschten Pegkhéhe und
Pedbreite angegeben. Der Glattungsalgorithmus reduziert die Peakhdhe um héchstens 3%. Die
reprodwzierte Pedkbreite vergrolert sich um hdchstens 6%. Die reprodwzierten Werte sind
nahezu urebhéngig von cér Rauschamplitude. Die Unsicherheit der reproduwzierten Werte steigt
mit wacdhsender Rauschamplitude.

Die Berednung von z(0,0) =by in (175 wird duch de Grauwerte dler benachbarten Pixel
innerhalb des Fensters beanfluf¥. Die Grauwerte werden wahrend der Anpasaungsprozedur (179
gleichstark gewichtet. Durch eine stérkere Gewichtung der Grauwerte im Zentrum des Fensters im
Vergleich zu den Grauwerten an den Randern des Fensters werden de pegfoérmigen Strukturen
genauer reproduziert.

56



5. Bewertung von Bildqualitdtsverlusten anhand qu antitativer Bildqu alitdtsparameter

In den Abschnitten 3) und 4 wurden Verfahren zur Bestimmung bnédrer Masken eingefuhrt, welche
die diagnostisch wichtigen Bildregionen festlegen. In diesem Abschnitt werden zundchst quantitative
Bildquelitétsparameter vorgestellt, welche den Verlust an Bildqualitdt undoder Information in den
diagnostisch wichtigen Bildregionen dokumentieren. Im Anschlul3 daran werden in den Abschnitten
5.1, 5.2 und 5.3 i¢ Verfahren zur Bestimmung der diagnastisch wichtigen Bildregionen an drel
unterschiedlichen Bildern erprobt und de Effekte der verlustbehafteten Bil ddatenkompresson sowie
deren Auswirkung auf die Bildqualitétsparameter untersucht. Die Auswahl der Bilder geschah wie
folgt:

— Abschnitt 5.1 Rontgenphantome sind kirstliche Aufnahmen, welche das raumliche

Auflésungsvermdgen einer Rontgen-Fernsehkette wiedergeben. Das Bleiraster des Phantoms
erzeugt in ein Rontgenbild mit unterschiedlich starken Kontrasten. Rontgenphantome elauben de
Bestimmung einer Bezehungzwischen den Bil dqualit &tsparametern und abn Bil dqualit &tsverlusten
(Verwaschungen schwadcher Kortraste). An dem untersuchten Rontgenphantom werden de
Algorithmen zur Bestimmung der diagnostisch wichtigen Bildregionen erprobt. Insbesondere
lasen sich Rickschluse aif die Leistungsféhigkeit der Algorithmen zur Erkennung
Kantenregionen und e scharfen Kanten ziehen.
Darber hinaus werden mit dem RoOntgenphantom die Effekte der verlustbehafteten
Bilddatenkompresson urtersucht. Hier sollen deren Auswirkungen auf die Grauwert-Histogramme
und Grauwertanderungen (Gradientenfelder) in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor untersucht
werden. Ferner wird der Frage nadgegangen, in wie weit die im Phantombild vorhandenen
urterschiedlichen Kontraste den Kompressonsfehler beanflussen. Dies wird in Abhdngigkeit vom
Kompresgonsfaktor anhand vonProfil schnitten und eren Fourierspektren urtersucht.

— Abschnitt 5.2 In einer Erweiterung zu Abschnitt 5.1 werden die Verfahren zur Bestimmung cer
diagnastisch bedeutenden Bildregionen an einem invasiven Koronarangiogramm untersucht. Im
Gegensatz zum Rontgenphantom sind de Anforderungen an dese Verfahren in reden
Koronarangiogrammen hoter. Das Verfahren zur Anpasaungeiner Lineakombination athogoraler
Polynome in zwel diskreten Veranderlichen an die diagnastisch unkedeutenden Bil dregionen wird
ausfuhrlicher Gberprift (Gleichung (164)). Die Anforderungen an de Verfahren zur Bestimmung
der Kantenregionen und scharfen Kanten sind g63er, da die Rénder der diagnastisch wichtigen
Bildregionen nicht mehr parallel zu den Bildadchsen verlaufen und de Kontraste, mit dem sich de
wichtigen von cén urwichtigen Bil dregionen abheben, deutlich kieiner sind.

Ferner wird urtersucht, inwieweit die Auswahl unterschiedlicher Bildregionen innerhalb des
invasiven K oronarangiogramms abwei chende Bil dqualit atsparameter hervorrufen.

— Abschnitt 5.3 Als FortfiUhrung der Betrachtungen in 5.1 und 5.2wird ein nichtinvasives

Koronarangiogramm zur Untersuchung dr Verfahren zur Bestimmung dagnastisch bedeutender
Bildregionen herangezogen. Im Gegensatz zum invasiven Koronarangiogramm sind de Kontraste,
mit denen sich de GefédlRe vom Herzmuskelgewebe aheben, Keiner. Dies ist auf die geringere
Kontrastmittelkonzentration im Blut zurtickzufiihren. Das Pixelrauschen wird duch de Poison-
Statistik beanfluf¥ undist deutlich gré%er alsin der invasiven Koronarangiografie.
Es wird urtersucht, inwieweit die Algorithmen zur Gefélferkennung undzur Erkennung er
Kantenregionen und scharfen Kanten trotz verminderten Kontrastes und erhéhtem Pixelrauschen
brauchbare Ergebnisse liefern. Es ist zu vermuten, dal3 ein verminderter Kontrast und ein erhdhtes
Pixelrauschen zu irrefiihrenden undoder nicht aussagekréftigen Schluf¥olgerungen flhren. Dies
wird an zwei Profil schnitten demonstriert.

Die Erzeugung @r bindren Masken ist spezell auf die Koronarangiografie agestimmt. Diese
bezaechnen de fur die Diagnose wichtigen Bildregionen. Im Gegensatz hierzu ghbt es Verfahren,
welche die Auswirkungen verlustbehafteter Bil ddatenkompresgon auf die menschliche Wahrnehmung
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bewerten. Hierzu zéhlen Hosaka-Plots [27] und PQS (picture quality scde) [28]. Diese Verfahren
gehen nicht auf die Besonderheiten der Koronarangiografie d@n und werden nicht weiter
berticksichtigt.

Das am haufigsten benutzte quantitative Mald zur Beurtelung von erlustbehafteter
Bilddatenkompressonist der mean squared error (M SE):

<
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1 Xmax

(2o, = Z57)" (209

MSE X= 1
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1

Hierbei sind z,, und Zz%Y* de Grauwerte des Originabildes und ds
komprimierten/dekomprimierten Bildes an der Pixelkoordinate (x,y). N, ist die Anzahl der Pixel

im Bild. X,, und Y,, bezechnen de Abmesaingen des Bildes in Pixeln. Jeder fehlerhaft

wiedergegebene Grauwert flieft in de Berechnung @&s MSE ein. Dabel wird vernadlassgt, ob der

fasch reprodwzierte Grauwert an der Pixelkoordinate (x,y) in einer fir die Diagnose relevanten

Bildregion (Gefal3, Kantenregion, cefinierte Kante) liegt. Die bedeutenden Bil dregionen macdhen in der

Anwendung nu einen kleinen Teil des Koronarangiogrammes aus. Der MSE berticksichtigt auch de
nicht relevanten Bildregionen, d.h.das die Gefél3e umgebende Herzmuskelgewebe. Hier fallen falsch

wiedergegebene Grauwerte jedoch nicht ins Gewicht.

Die bindren Masken markieren die fur die Diagnose relevanten Bildregionen. Prinzipiell ist eine
Berechnungdes MSE innerhalb der bindren Masken moglich. Es ist jedoch fraglich, obein fehlerhaft

wiedergegebener Grauwert aufgrund des intrinsischen Rauschens des Rontgenbildes als lcher eine
Rolle spielt.

Man kann davon ausgehen, dal3 de Grauwerte des Koronarangiogrammes fehlerbehaftet sind. Eine
Wiederholungsmesaung eines Koronarangiogrammes unter sonst identischen Bedingungen fuhrt zu

abweichenden Grauwerten an den Pixelkoordinaten (x,y) in Bezugauf die vorangegangene Mesaung.
Es gellt sich de Frage, ob ein aufgrund \erlustbehafteter Datenkompresson kerechneter Grauwert

nicht auch im Rahmen einer Wiederhoungsmesaung aufgetreten wére. Ist dies der Fall, kann man

nicht von einem Kompressonsfehler sprechen. Der MSE trégt dieser Tatsadhe nicht Rechnung und
muf entsprechend modifiziert werden.

Hauptbestandtell des bel der Aufnahme verwendeten Bildverstéarkerfernsehens ist der

Rontgenbil dverstérker. Der Rontgenbil dverstéarker ist eine Vakuumrohre, in der ein Rontgenbild in ein

sichtbares Bild hoter Leuchtdichte umgewandelt wird. Die durch das Untersuchungsobjekt rdumlich

modui erte Rontgenstrahlung duchdringt das drahlendurchléssge Eingangsfenster der Rohre undfallt

auf den Rontgenleuchtschirm. Dieser transformiert das Rontgenbild in ein optisches Bild. In optischem

Kontakt mit dem Roéntgenleuchtschirm befindet sich eine sehr dinrg, lichtempfindliche Schicht, die
Photokathode, welche die Helligkeitsverteilung des optischen Bildes auf dem Schirm in ene
Elektronenfluf3dchteverteilung umwandelt. Die Photoelektronen werden isotrop in den Halbraum vor

der Photokathode emittiert. Durch ein elektrisches Feld werden de emittierten Elektronen im Innern

des Bildverstérkers © gelenkt, dal3 ihre Bahnen zusammen ein keulenférmiges Bindel bilden. Die
grof¥e Dicke wird nahe der Photokathode ereicht und \erjing sich zur Anode hin. Auf dem

Ausgangsleuchtschirm treffen de Elektronenbahnen in einem Punkt zusammen. Diese Punkt wird als
Bildpunk bezechnet. Wéhrend der Bewegung in dem elektrischen Feld nehmen de Elektronen

Energie auf (25 s 35 keV). Die Energie @nes Elektrons gentigt, um am Ausgangs euchtschirm etwa
1000Lichtquanten zu erzeugen. Die dektronenoptische Abbildungist sehr lichtstark. Das kleine, helle
Ausgangsbild ist fir die Bildubertragungmit einer CCD-Kamera sehr gut geegnet.

Die Eigenschaften des Eingangsleuchtschirmes bestimmt mal3geblich die Bildubertragungsgite des
gesamten Rontgenbil dverstérkers. Hier muld ein Kompromifd zwischen den sich widersprechenden

Forderungen nach holer Quantenabsorption (hohe Leuchtstoffbelegung und radh holem

Auflésungsvermdgen (geringe Leuchtstoffbelegung gefunden werden. Da die Grenzaufldsung
zunacdhst mehr ins Auge springt als etwas mehr oder weniger Quantenrauschen, mufd man bewu(d der
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Versuchung widerstehen, de Auflésung auf Kosten der Quantenabsorption zu bevorzugen. Die
Optimierung der diagnastisch signifikanten Bil dqualit & mul3 angestrebt werden.
Die Intensitét des raumlich moddierten Strahlungsfeldes ist stdndig Fluktuationen urterworfen. Diese
Fluktuationen werden als Quantenrauschen bezechnet. Daneben tragen de Abbildungss/steme in der
gesamten Rontgenfernsehkette selbst rauschartige Stérungen bei. Dies ist insbesondere dann der Fall,
wenn sie verstarkende Elemente besitzen. Bel lineaen artsinvarianten Abbildungs/stemen kann das
Rauschiibertragungsverhalten mit Hilfe des Wiener Spektrums beurteilt werden. Anders als im
rauschfreien Fall muf3 de Quantennatur der Rontgenstrahlung kerlicksichtigt werden, was im
vorliegenden Fall bel gegebenem Poison-Rauschen duch den Erwartungswert der Anzahl
absorbierter Quanten pro Flacheneinheit erfolgt. Die angegebene Beschreibung des Rauschens ist
insofern unvdlstandig, as die inneren Rauschquellen des gesamten Systems nicht berilicksichtigt
wurden. Deren Rauschbeitrége sind zu bewerten und gwichtet zu addieren.
Im Fal der Rontgenabbildung stellt die experimentelle Bestimmung des Wiener-Spektrums ein
erhebli ches Problem dar. Bei inhamogenen Objekten kerlagert sich das Rauschen in kaum trennbarer
Weise den Objektstrukturen. Andererseits snd de Rauschkenng6fRen duch de Objektstrukturen
moddiert. Lediglich bei homogenen Prufkérpern |&’t sich de Stdrke des Rauschens
(Standardabweichung undoder die Art der Kornigkeit (Korrelationen) beschreiben. In desem Fall
sind de Rauschkenngdf¥en aus einem einzigen Bild bestimmbar [20]. Man hat

==z te (205
Hierbei sind z;'7* und zy@" der gemessene und cer wahre Grauwert an der Pixelkoordinate (X, Y) . €
ist eine gauBwerteilte Zufallsvariable mit Mittelwert O und Standardabweichung o. zy st
unbekannt.
Mit Hilfe des in Abschnitt 4 vorgestellten Verfahrens |83 sich o ngherungsweise bestimmen. Unter
der Voraussetzung, dil3 de im Bild enthaltenen Details nicht durch den Glattungsfilter verschmiert
werden, berechnet man die Grole

Zey iy (206
Hierbei ist z7\* der mit Hilfe des Glattungsalgorithmus berechnete Grauwert. Man geht dabel davon
aus, dald mit Hilfe des Glattungsalgorithmus im Bild vorhandene statistische Schwankungen teilweise
ausgegli chen werden. Fur die Pixelkoordinaten (x,y) gilt

zﬁf‘,hr - Z°|< zxvf;hr -7 (207)
Als Schatzwert fUr o erhdlt man
2
a 1 Xmax ~MYmax =M mess SO0 2 EI/
o=03 (zy -z, 0o - (208
gxmax —2M=D (Y —2mM-1) -1,5: y;ﬂ " " H

Xmax UNd Yy, bezachnen de Abmessungen des Bildes in Pixeln, m ist die Fensterbreite des
Glattungsfilters. Der Wert fir o ist ein (zu kleiner) Schatzwert fir die Standardabweichung s
Pixelrauschens, Im allgemeinen gilt:

Z" — W £ 0. (209

Mit Hilfevon o kdnren de Kompressonsfehler relativiert werden. Ein Kompressonsfehler tritt dann
auf, wenn de Bedingung
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7 -z >ro (210

X,y X,Y

in den fur die Diagnose relevanten Bildbereichen erfullt wird. z)® ist der durch de verlustbehaftete
Bilddatenkompresson reprodwzierte Grauwert, r ist ein vom Anwender wahlbarer Parameter. Fir r=1
und gaul¥ormiges Rauschen liegen bei Wiederholungsmesaungen eines Koronarangiogrammes unter
gleichen Bedingungen etwa 68,3% der gemessenen Grauwerte in dem Intervall [ zya — o,z + 0 .
Gesucht wird nach den Stellen (x,y) innerhalb der durch de bindren Masken markierten
Bildregionen, an denen (207) erflllt wird. In desem Fall hat man enen Beitrag zum
Bildquelit &tsparameter

mess __ _compy 2

1 <« &y —zy
2
Ng (2T0) (ro)

q = , 1=123 (219

N, bezechnret die Anzahl der Pixel in den dagnostisch relevanten Bildregionen. Die Normierung
gewdhrleistet, dal} de Bildqualitdtsparameter g, in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor streng
monaon steigen. Ferner erlaubt die Normierung de Berechnungeines mittleren Kompressonsfehlers
pro Pixel in der betreffenden Bildregion. Die Numerierung der Bildregionen ist: 1 (Gefél3regionen), 2
(mit Hilfe der Sobel-Masken extrahierte Kantenregionen), 3 (definierte Kanten innerhalb der unter 2
aufgefiihrten Kantenregionen).

Anhand von dei Beispielen wird de Erzeugung @r notwendigen bindren Masken und de Berechnung
von o demonstriert.

5.1 Uberprifung der Algorithmen zur Bestimmung diagnostisch wichtiger Bildregionen an
einem Rontgenphantom

Mit Hilfe von Rontgenphantomen wird das Auflosungsvermdgen von Rontgenbildverstarkern

bestimmt. Mit dem Rontgenphantom wird de Leistungsfahigkeit der Algorithmen zur Erzeugung er
bindren Masken urtersucht.

A0 100 150 00 250 300 350

Figur 23. Typisches Rontgenphantom (487x233 Pixel). Grobe kontrastreiche Strukturen
(obere Reihe) sind leicht zu erkennen. Ab 2 Linienpaaen/mm (rechts unten) sind de sehr
dunren Bleistreifen (Breite<0,5mm) nicht mehr zu erkennen.

a 5

400 450

Bel dem Rontgenphantom entspricht die Breite eénes quadratischen Pixels 0,20 mm. Die dunkelgraue
Region werkdrpert in einem reden Koronarangiogramm das die Geféle umgebende
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Herzmuskelgewebe. Die Ausgarungen des Bleirasters (helle Streifen) représentieren de Gefélle. Mit
Hilfe des in Abschnitt 3 beschriebenen Verfahrens werden de diagnacstisch relevanten Regionen aus
dem Originalbild gefiltert. In de hierfir notwendige Rechnung ght der Schétzwert ¢ fir das
Pixelrauschen ein. Der Glattungsalgorithmus liefert bei einer Fensterbreite von m=1 und a@m
Polynomgrad 2 einen Wert von o =0,59. Der Wert fur r wurde auf 3 gesetzt. Dies gewéhrleistet, dald
bei einer wiederhdten Rontgenaufnahme des Bleirastersin 99,26 der Féll e die Grauwerte im Intervall
[zyar —30,zpr + 30| liegen. Der Grad des Polynoms zur Erkennung e@r fur die Diagnase nicht

) X,y
relevanten Bildregionen ist 2. Siehe Figur24.
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Figur 24. Profilschnitt durch das Rontgenphantom in Bildzele 117 (Mitte des Bildes).
Die Punkte stellen de Grauwerte in der betreffenden Bildzele dar. Die durchgezogene
Kurve reprasentiert das Ergebnis der Anpassungsprozedur. Aufgrund der Verzeichnung
des Rontgenhbil dverstérkers erscheinen de Grauwerte in dieser Zeile gewdlbt und richt
flach. Die Verzechnung ist anndhernd rotationssymmetrisch zur Mittelachse des
Rontgenbil dverstérkers. Aus diesem Grund wurde der Polynomgrad 2 kel der Anpassing
an de diagnostisch unkedeutenden Strukturen gewahit.

Man mul3 keaditen, dal3 der Grad des Polynoms zur Anpasaung an den dagnastisch unkedeutenden
Untergrund nu bedingt frel wahlbar ist. Bel dem vorliegenden Phantom handelt es sch um
Rontgenbild, welches vom Betrachter leicht in zwei Regionen geteilt werden kann. Die dunkelgraue
Region verkorpert die fur die Diagnose unbedeutende, die hellen Streifen de bedeutende Struktur.
Aufgrund der sehr einfachen Beschaff enheit des Rontgenphantoms konvergiert das Anpassung an de
Grauwerte in den unledeutenden Strukturen fur den Polynomgrad 2 sehr rasch. Dies ist in der
folgenden Grafik dargestellt.
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Figur 25. Konvergenz des adaptiven Verfahrens zur Anpasaung eines Polynoms vom
Grad 2 an den dagnastisch unlkedeutenden Untergrund. Es wurden 20 Iterationen
durchgefihrt. Nach 14 Iterationen andert sich der Wert fur x/y nicht mehr. Er betragt
Xreq =33712. Die Zahl der Datenpunke welche in de Anpassungsprozedur eingehen
betragt ab der vierzehnten lteration 41637.Bereits ab der siebenten Iteration hat man
Xieqg =33797 mit 41659 relevanten Datenpunken. Das Verfahren hitte friher
abgebrochen werden konren. Der (zu grole) Wert fur xo, impliziert, da? der Wert fur
die Standardabweichung as Rauschens zu Klein ist.

Die diagnostisch unbedeutenden Bil dregionen sind in dem nachstehenden Bild dargestellt.

Figur 26. Darstellung der diagnostisch unkedeutenden Bildregionen. Die durch
orthogorale Polynome angepaldten Grauwerte des Bildes wurden in dem Bereich [0;255
neu skaliert um den Kontrast zu maximieren. Auf diese Wese wird de Verzeichnung as
Rontgenhbil dverstérkers besser sichtbar.
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Die Differenz der Figuren 23 und 2diefert ein kortrastverbessertes Bild. Die Bildscharfe wird nicht

LRI
W

Figur 27. Negativ der Differenz der Figuren 23 und 26.Der Kontrast wurde stark
verbessrt, da die volle Skala der Grauwerte aur Darstellung des Bildes ausgenutzt
werden kann.

Die bindre Maske, welche die fir die Diagnose relevanten Bildregionen markiert, féllt wahrend der
Anpasaungsprozedur automatisch an:

Figur 28. Binare Maske ar Erkennung dagnostisch relevanter Strukturen. Die
bedeutenden Bildpunke sind weil3.
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Die Erkennung @r Kantenregionen erfolgt mit Hilfe der Sobel-Masken. Das resultierende Bild ist
noch keine bindre Maske. Man hat

AL

Figur 29. Darstellung des mit Hilfe der Sobel-Masken erzeugten kantenbetonten Bildes
(Bildrnegativ). Die dunken Bildregionen bezachnen de Orte grof%er

Grauwertanderungen.

Erst durch de Wehl eines Schwellwertes wird aus dem kantenbetonten Bild eine bindre Maske. In
diesem Fall wurde der Schwellwert subjektiv auf 15 gesetzt. Oberhalb des Schwell wertes werden die
Bildpunke des kantenbetonten Bildes shwarz engeférbt. Grauwerte, die unterhalb des Schwell wertes

liegen, werden weil3 eingefarbt.

Figur 30. Aus dem kantenbetonten Bild erzeugte bindre Maske. Die Kantenregionen sind
aufgrund der Wahl des Schwellwertes von 15 \erhaltnisméaliig breit.

Innerhalb der Kantenregionen liegen die definierten Kanten. Der Glattungsalgorithmusist in der Lage
die Grauwerte degjienigen Bildes zu beredhnen, welche aus der Anwendung as Laplaceoperators auf
die Grauwerte des Originalbildes entstehen. Von Interesse ist hier der Verlauf der Hohenlinie bei
zZ(x,y) =0 im verarbeiteten Bild. Diese Hohenlinien verlaufen strenggenommen zwischen den
Pixelkoordinaten. Durch Rundungwerden die Ergebnissein das Pixelraster des Originals verschoben.
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Figur 31.Bindre Maske aur Markierung cer definierten Kanten (weif3e Pixel). Aufgrund
des Pixelrauschens werden neben den gesuchten Kanten auch Kanten innerhalb der
diagnostisch irrelevanten Bil dstrukturen sichtbar.

Aus der bindren Maske des kantenbetonten Bildes (Figur 30) und der bindren Maske aus Figur 31
erzeugt man ein Koinzidenzbild. Eine definierte Kante liegt nur dann va, wenn de gefundenen
Nullstellen innerhalb der Kantenregionen liegen. Man erhdlt das folgende Bil d:

Figur 32. Aus den Figuren 30 und 31 @wonrenes Koinzidenzbild. Aufgrund des
Pixelrauschens erscheinen die definierten Kanten an einigen Stell en ausgezadxt.

Mit Hilfe der bindren Masken in den Figuren 28, 30 und 32erfolgt die Berechnung ar
Qualitétsparameter an den dagncstisch relevanten Stellen. Der flachere Verlauf der Kurven im
Vergleich zum MSE in (204) ist auf die Division der Grauwertdifferenzen duch den als konstant
angenommenen Fehler der Grauwerte aurlickzufiihren. Dieser ist im vorliegenden Fall gegeben durch
rs=1,77 (r=3, s=0,59. Bis zu einem Kompressonsfaktor von adt wadst der Parameter g, am
starksten, der Parameter q; am schwadsten. Der Kompressonsalgorithmus erhélt scharfe Kanten
genauer im Vergleich zu den Ukrigen bedeutenden Bildregionen. Ab einem Kompresgonsfaktor von
elf kehrt sich der Trend un: q, wadst am stérksten, g, am schwadsten in Abhdngigkeit vom
Kompresgonsfaktor. Diesist auf die starken Grauwertdnderungen (Gradienten) in den Kantenregionen
des RoOntgenpheantom  zurlckzufihren. In  einem reden Koronarangogramm sind de
Grauwertanderungen weit weniger stark.
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Figur 33. Darstellung dr Bildqualitdtsparameter (modifizierte MSE) in Abhéngigkeit
vom Kompressonsfaktor. Aufgrund der Bedingung(211) sind de Bil dquelit &tsparameter
in den interesgerenden Bildregionen erst ab einem Kompressonsfaktor von vier von Null
verschieden. Tabell e 2 enthdlt die dem Diagramm zugrundeli egenden Zahlenwerte.

Kompres- MSE
sionsf%ktor % % %
1 0 0 0 0
2 0,04607 0 0 0
3 0,12905 0 0 0
4 0,20974 1,435E-4 1,64FE-4 0
5 0,28438 0,00185 0,00163 0,00124
6 0,35325 0,00623 0,00624 0,00572
7 0,41654 0,01264 0,01256 0,01136
8 0,47565 0,02134 0,0219 0,02184
9 0,53148 0,03165 0,03344 0,03217
10 0,58535 0,04268 0,04496 0,04535
11 0,63892 0,05649 0,05944 0,06111
12 0,68805 0,06947 0,0739 0,07646
13 0,74199 0,08446 0,09074 0,09646
14 0,79163 0,09894 0,10672 0,11574
15 0,84209 0,11246 0,12277 0,13399
16 0,89255 0,12918 0,14155 0,15468
17 0,94629 0,14634 0,1609 0,17654
18 1,00297 0,1666 0,18339 0,19877
19 1,05611 0,18535 0,2041 0,22161
20 1,11154 0,20562 0,22708 0,24595

Tabelle 2. Die Bildquelitétsparameter in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor geben
den mittleren Kompressonsfehler pro Pixel in der betreff enden Bil dregion wieder.
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Mit  Hilfe des RoOntgenpheantoms werden de Auswirkungen der  verlustbehafteten
Bilddatenkompresdon auf die Grauwerte und de Gradientenfelder untersucht. Mit wadsendem
Kompressonsfaktor werden Grauwerte und abrupte Grauwertdnderungen nicht mehr prazse
wiedergegeben. Dies Piegelt sich auf zwei Arten wieder:

1) Das Histogramm der Grauwerte wird im Vergleich zum unkamprimierten Bild verzerrt.
2) Die Grauwertdnderungen konren ebenfals in einem Histogramm dargestellt werden

(Gradientenfeld). Hier fihrt ein wacdhsender Kompressonsfaktor zu einer Verzerrung des
Gradientenfeldes.

Man erwartet, dal’ de Verzerrungen von ar Grole des Kompressonsfaktors abhdngen. Anhand eines
Profilschnittes durch das RoOntgenphantom in Bildzele 207 werden de Auswirkungen der
verlustbehafteten Bilddatenkompresson anhand von del Beispielen verdeutlicht. Jedes Beispiel
behandelt einen Kompressonsfaktor. Der Kompresgonsfaktor wird so eingestellt, da? de
Standardabweichung dr Grauwertdifferenz zawischen Original und rekonstruiertem Bild in Bildzele
207ein ganzzahliges Vielfaches der Standardabweichung ar Grauwerte des Original bil des betrégt.

Original

77777 Kompressionsfaktor 6
200 |

Grauwert

150

1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1
50 100 150 200 250 300 350 400 450

Pixelkoordinate (x)

Figur 34. Grauwerte des Rontgenphantoms in Bildzele 207. Die durchgezogene Linie
stellt die Grauwerte im Originalbild dar. Die gestrichelte Linie verkérpert die durch das
verlustbehaftete ~ Kompresgonsverfahren  wiedergegebenen  Grauwerte. Der
Kompressonsfaktor ist 6. Man erkennt, dal3 bei diesem Kompressonsfaktor selbst feine
Strukturen (siehe markierte Bereiche) genau wiedergegeben werden.

Aufgrund der Grauwertdynamik des Rontgenphantoms (Grauwerte awvischen 136 und209 liefert ein
direkter Vergleich der Grauwerte awischen Origina und \erlustbehaftet rekonstruiertem Bild nur
gualitative Aussagen Uber die Bildqualit dtsverluste.

Durch de Darstellung dr Differenz der Grauwerte awischen dem Originabild und a@m
verlustbehaftet komprimierten Bild erh8lt man Aufschlisse dartiber, in wie weit der
Kompresgonsalgorithmus ~ Strukturen mit einer hohen Ortsfrequenz bei der
Kompressor/Dekompresson urterdriickt. Dies kann im Frequenzraum mit Hilfe der
Fouriertransformation urtersucht werden. In beiden Féllen sind quantitative Aussagen Uker das
Verhalten des Kompressonsalgorithmus als Tief pal3filt er moglich.
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Figur 35. Histogramm der Grauwerte fiur das Originalbild und @s komprimierte Bild.
Der Kompresdonsfaktor ist sechs. Hier erwartet man nach keine gravierenden
Abweichungen der Grauwerte im verlustbehaftet rekonstruierten Bild. Die Histogramme
sind rehezu identisch.
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Figur 36. Histogramm der Grauwertdnderungen fur das Originabild und ds
komprimierte Bild (Gradientenfelder). Der Kompressonsfaktor ist sedhs. In der
logarithmischen Darstellung sind bereits kleine Abweichungen zu erkennen. Diese sind
auf die Funktion des Kompresgonsalgorithmus als Tiefpal¥filter zurlickzufiihren. Sehr
starke Grauwertéanderungen werden nicht mehr original getreu wiedergegeben.
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Figur 37. Darstellung cer Differenz der Grauwerte zwischen Originalbild und
verlustbehaftet komprimiertem Bild. Es handelt sich um den Profilschnitt der Bildzele
207. Der Kompresgonsfaktor ist 6. Der Mittelwert der Differenz ist 0,05, de
Standardabweichung tetrégt 0,55. Der Kompressonsfaktor wurde so gewahlt, dal3 de
Standardabweichung dr Differenz néherungsweise der einfachen Standardabweichung
der Grauwerte des Original bil des entspricht. Diese betrégt 0,59(s.0.).
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Figur 38. Darstellung cer Fouriertransformation der Differenz der Grauwerte aus Figur
37. Aufgetragen ist das Betragsquadrat |H(f)[2 der Amplitude H(f) der
Fourierkoeffizienten in Abhéngigkeit von der Frequenz f. Die Gleichungen zur
Berechnung @ diskreten Fouriertransformation kefinden sichin [22].
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Figur 39. Darstellung dr Grauwerte des Originalbildes und des verlustbehaftet
komprimierten Bildes in Bildzele 207. Der Kompressonsfaktor ist 20. Im Vergleich zu
Figur 34 werden feine Strukturen nicht mehr so genau wiedergegeben (markierte
Bereiche).
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Figur 40. Histogramm der Grauwerte fur das Originabild und ds komprimierte Bild.
Der Kompressonsfaktor ist 20. Das im Bild vorhandene Pixelrauschen wird immer
stérker gegléttet. Dies trifft auf ale Bildregionen zu. In den Regionen mit vielen
Linienpaaen (siehe Figur 23 rechts unten) liegen de Helli gkeitsdiff erenzen jedoch in der
Grolenordnung as Pixelrauschens. Hier werden Rauschen undStruktur gegléttet. Daher
sind Rekonstruktionsfehler hier haufiger a's in anderen Bil dbereichen. Dies fihrt zu einer
stérkeren Umverteilung der Grauwerte (Grauwert=175) im Histogramm.
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Figur 41. Grauwerténderungen fur den Kompressonsfaktor 20. Starke Grauwert-
anderungen werden immer schledhter wiedergegeben. Dies féllt am redhten Rand ks
Histogramms auf. Aufgrund der Gléttung des Pixelrauschens verschieben sich auch de
schwachen Grauwertdnderungen nach weiter nach links, wie man am &uf¥ersten linken
Rand des Histogramms erkennt.
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Figur 42. Darstellung dr Differenz der Grauwerte zawischen Originabild und
verlustbehaftet komprimiertem Bild. Es handelt sich um den Profilschnitt der Bildzele
207. Der Kompresgonsfaktor ist 20. Der Mittelwert der Differenz ist 0,01, de Stan-
dardabweichung tetrégt 1,18.Die Standardabweichung cr Diff erenz ndherungsweise der
doppelten Standardabweichung dr Grauwerte des Originalbil des (0,59 entspricht.
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Figur 43. Darstellung der Fouriertransformation der Differenz der Grauwerte aus Figur
42. Aufgetragen ist das Betragsquadrat |H(f)|2 der Amplitude H(f) der
Fourierkoeffizienten in Abhéngigkeit von der Frequenz f. Der Kompressonsfaktor betragt
20.
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Figur 44. Darstellung dr Grauwerte des Originalbildes und des verlustbehaftet
komprimierten Bildes in Bildzele 207. Der Kompressonsfaktor ist 40. Im Vergleich zu
den Figuren 34 und 39wverden feine Strukturen immer stérker gegléttet, siehe markierte
Bereiche.

72



T T T T T T T T
10000 | _— Original | 3
A Kompressonsfaktor 40
1000 |- =
= i
X
2 100 L E
5 : ]
:C L
T
10 L E
1 . ! . ! L ! - l - '
0 50 100 150 200 250

Grauwert

Figur 45. Histogramm der Grauwerte fir das Originalbild und &s komprimierte Bild.
Der Kompresdgonsfaktor ist 40. Grauwerte werden immer stérker gegléttet. Die Folge ist
eine Umverteilung der Grauwertanderungen.
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Figur 46. Darstellung dr Grauwertdnderungen (Gradientenfelder) fur den
Kompressonsfaktor 40. Das Histogramm verdeutlicht den Trend der immer ungenaueren
Reproduktion starker Gradienten.
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Figur 47. Darstellung cer Differenz der Grauwerte zwischen Originalbild und
verlustbehaftet komprimiertem Bild. Es handelt sich um den Profilschnitt der Bildzele
207. Der Kompresgonsfaktor ist 40. Der Mittelwert der Differenz ist 0,03, de
Standardabweichung tetrégt 1,75. Der Kompressonsfaktor wurde so gewahlt, dal3 de
Standardabweichung d@r Differenz ndherungsweise der dreifachen Standardabweichung
der Grauwerte des Originalbil des (0,59 entspricht.
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Figur 48. Darstellung der Fouriertransformation der Differenz der Grauwerte aus Figur
47. Aufgetragen ist das Betragsquadrat |H(f)|?2 der Amplitude H(f) der
Fourierkoeffizienten in Abhéngigkeit von der Frequenz f. Der Kompressonsfaktor betragt
40.
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Die Bildqualitésparameter fur das Rontgenphantom sind als reine Zahlenwerte fir den Betradter
ohre Bedeutung. Es gilt, einen Zusammenhang zwischen den Parametern einerseits und n
tatsAchlichen Bildqualitétsverlusten andererseits herzustellen. Bildqualitétsverluste sind im Fall des
Phantombildes gleichbedeutend mit einem Verlust an Auflésung. Aufgrund der ungeniigenden
Reproduktiion der Grauwerte infolge verlustbehafteter Bilddatenkompresson verschlechtert sich de
Auflésung, was einem Verlust von Detail s entspricht. Der Betradchter kann anhand des Profil schnittes
beurteil en, welche Detail s noch sicher erkennbar sind'. Quantifizierbar wird des mit Hilfe der Anzahl
der Linienpaae pro mm welche trotz verlustbehafteter Bilddatenkompresson ausreichend gu
wiedergegebene werden. Fur den Kompressonsfaktor sedis treten praktisch keine sichtbaren
Bildqualitétsverluste auf. Dies fuhrt zu den Bildquelit&tsparameter g, = 0,00623, q, =0,00624 und
g; =0,00572 (siehe Tabelle 1). Ab enem Kompressonsfaktor von 20 treten erste
Bildquelitétsverluste aif. Es sind nu noch 1,4 oder weniger Linienpaae pro mm zu erkennen. Dies
entspricht Strukturen mit einer Breite grofer as 0,7 mm. Dieser Bildqualitétsverlust wird den
Qualit&tsparametern g, = 0,20562, q, =0,2270€ und g, = 0,24595 zugeordnet (siehe Tabelle 1). Ab
einem Kompressonsfaktor von 40ist nur noch 1 Linienpaa pro mm (oder weniger) einwandfrei zu
erkennen (Bilddetails mit einer Breite von mehr als 1mm). Dies entspricht den (nicht in Tabelle 1
aufgefihrten) Qualitatsparametern g, =0,78942, g, =089146 und q;=099787. Fir das
Rontgenphantom besteht ein Zusammenhang zwischen den beredhneten Bildquelit&tsparametern q,,
g, undggund der Anzahl der Linienpaare/mm welche noch korrekt wiedergegeben werden.

100 | .
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10 £
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0’1 L L | L | L | L |
000 005 010 015 02 02
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Figur 49. FFT der Bildzele 207 des Rontgenphantoms. Die gepunkitete Linie beschreibt
die FFT derselben Bildzele nach verlustbehafteter Bil ddatenkompresson. Es sind kaum
Unterschiede zu erkennen.

Die durch de verlustbehaftete Bilddatenkompresson hervorgerufenen Fehler hdngen nicht vom
Kontrast innerhalb des Rontgenphantoms ab. Kontrastreiche und konrastarme Bildregionen sind

" Die Profilschritte des Rontgenphantoms erlauben eine objektivere Beurteilung cbs Bil dqualit stsverlustes im
Vergleich zur visuelen Beurtelung Die visuelle Beurtellung erfordert die Festlegung von
Betrachtungsbedingungen, wie dem Abstand Auge-Bildschirm und der Umgebungshelli gkeit. Darliber hinaus
muf3 festgelegt werden, ob de Beurteilung der Bildqualitétsverluste an Hochkortrast- oder Standardmonitoren
stattfindet.
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gleichermalien vonBildqgualit&tsverlusten betroffen (siehe Figuren 37, 42 und 4)7 Die Fourierspektren

[22] der Figuren 37, 42 und 47spiegeln dies ebenfalls wieder. Das Leistungsvermdgen des

Kompressonsalgorithmus wird durch einen drekten Vergleich der Fourierspektren des Profil schnittes

in Bildzele 207 in Abhangigkeit vom Kompressonsfaktor wiedergegeben, siehe Figuren 49, 50 und
51.
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Figur 50. FFT der Bildzele 207 (Original und rach verlustbehafteter Bilddaten-
kompresgon) des Rontgenphantoms. Die Unterschiede awischen den Spektren sind
nicht gravierend. Der Kompressonsalgorithmus gibt feine Strukturen genau wieder.
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Figur 51. FFT der Bildzele 207 (Origind und rach verlustbehafteter Bilddaten-
kompresson) des Rontgenphantoms. Obwohl 97,3% der fur die Reproduktion ndwen-
digen Entwicklungskoeffizienten verlorengehen, ist die Reproduktion ausreichend.
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Aus den Figuren 37, 42 und 47 dpt hervor, da3 der Kompresgonsfehler fir die untersuchten
Kompresgonsfaktoren sedhs, 20 und 40 itht vom Bildrauschen zu urterscheiden ist. Die Differenz
von Grauwerten im komprimierten Bild zum Originalbild entspricht der statistischen Fluktuation von
Grauwerten in Bildern mit intrinsischem Rauschen. Der Grole des Kompresgonsfehlers hangt nicht
vom im Bild vorhandenen Kontrast ab.

Anhand von zwei Teilbildern innerhalb des Rontgenphantoms wird urtersucht, inwieweit sich de
Auswahl einer bestimmten Bildregion auf die Bildqualitétsparameter auswirkt. Das erste Teilbild ist
im Vergleich zum zweiten Teilbild kortrastreich. Die Bildqualit ésparameter in den Bil dausschnitten
werden beredhnet undins Verhdtnis zu den Ergebnissen des Gesamtbil des gesetzt.
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Figur 52. Verhdtnise der Qualitétsparameter (MSEq qia1: Gitaiigr: =12,3) in
Teilbild 1 zu den Qualitétsparametern (MSE, q;,i =1,2,3) aus Tabelle 2. Die Ergebnisse
sind in Abhéngigkeit vom Kompresdonsfaktor dargestellt. Teilbild 1 entstammt dem
Rontgenphentom. Der Bildausschnitt  reicht von Pixelkoordinate (46,179 bis
Pixelkoordinate (174,278. Dies entspricht der ersten Liniengruppe (bestehend aus vier
Linienpaaen) in der unteren Reihe (Figur 23).

Aus den Figuren 52 und 53 ght hervor, dald de berechneten Bildqualitétsparameter fir hohere
Kompresgonsfaktoren (Kompressonsfaktor sechs in Figur 52, Kompressonsfaktor sieben in Figur
53) in den Teilbildern nicht wesentlich von den berechneten Bil dqualit étsparametern im Gesamtbil d
abweichen. Fir Kompressonsfaktoren kieiner als sdis oder sieben ergeben sich golere
Abweichungen. Hier ist die Zahl der Pixelkoordinaten zur Erfillung vonBedingung(210) zu gering,
um einen Trend festzulegen.

Fur die quantitative Beurteilung der Bildqualitétsverluste kommt es nicht auf die Auswahl von
Teilbildern an. Aufgrund der Normierung in Gleichung (211) werden fir Kompressonsfaktoren ab
sechs oder sieben vergleichbare Ergebnise ezielt.
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Figur 53. Verhdltnisee der Qualitatsparameter (MSE guiq2: Uitaibiiaz.i =12,3) in
Teilbild 2 zu den Qualitétsparametern (MSE, q;,i =1,2,3) aus Tabelle 2. Die Ergebnisse
sind in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor dargestellt. Teilbild 2 entstammt dem
Rontgenphentom. Der Bildauschnitt  reicht von Pixelkoordinate (352,178 bis
Pixelkoordinate (462,27§. Dies entspricht den letzten vier Liniengruppen (bestehend aus
jevier Linienpaaen) in der unteren Reihe (Figur 23).

Anhand des Rontgenphantoms konren quelitative Aussagen Uber die Leistungsfahigkeit der
Algorithmen zur Bestimmung der bindren Masken getroff en werden.

Im Rontgenphantom konrten de Grauwerte der diagnastisch urwichtigen Bildregionen duch ein
Polynom vom Grad zwei angendhert werden. Der Polynomgrad wurde aifgrund der Betrachtung
von Profilschnitten bestimmt. Gleichung (164) wurde nicht benutzt. Wenn es eine begriindete
Vermutung Uker den Grad des Polynoms zur Anpasaung an de Grauwerte der diagnastisch
unbedeutenden Bil dregionen gibt, sollte diese angewandt werden.

Die Sobel-Masken eignen sich zur Bestimmung vonKantenregionen. Ihre Wirkungsweise ist nicht
auf eine bestimmte Art von Bildern beschrankt. Lediglich der Schwellwert zur Erzeugung ar
zugehdrigen hindren Maske muf3 van Anwender vorgegeben werden. Die Wehl des Schwell wertes
ist subjektiv. Der Anwender entscheidet anhand der Auswahl verschiedener Schwellwerte, ob de
resulti erende bindre Maske seinen Anforderungen genud.

Das Verfahren zur Bestimmung scharfer Kanten liefert in kortrastreichen Bildregionen richtige
Ergebnise. Man erkennt, da3 das Verfahren ab einer Auflésung von zwe Linienpaaen/mm
scharfe Kanten bruchstiickhaft wiedergibt (Figur 32, rechts unten). Die Rontgenfernsehkette elaubt
bei feineren Auflosungen als zwel Linienpaaen/mm keine Unterscheidung dr Rasterstreifen mehr.

5.2 Uberpriifung der Algorithmen zur Bestimmung diagnostisch wichtiger Bildregionen an

einem kontrastreichen Koronarangiogramm

Die Wirkungsweise der Algorithmen zur Bestimmung bndrer Masken wird an einem
Koronarangiogramm untersucht. Im Gegensatz zu Abschnitt 5.1 hat man urterschiedlich stark
ausgepragte Kontraste. Starke und schwade Kontraste kdnren in ummittelbarer Nachbarschaft liegen.
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Figur 54. Koronarangiogramm mit den Abmesaungen 256x256 Pixel. Lediglich de
dunkelgrauen Gefél3e sind dagnastisch bedeutsam.

Das Verfahren zur Filterung der diagnostisch relevanten Bil dstrukturen ist in Abschnitt 3 beschrieben.
Man kann davon ausgehen, dal3 den Grauwerte des Bildes ein gauf¥6érmiges Rauschen tberlagert ist.
Der Mittelwert des Rauschens ist 0. Desen Standardabweichung wird mit dem in Abschnitt 4
vorgestellten Gléattungsalgorithmus bestimmt.
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Figur 55. Bestimmung ds Polynomgrades zur Anpasuung an de diagnostisch
unbedeutenden Strukturen. Zur Bestimmung vonE siehe Gleichung(162).

Wéhlt man fir die Gléttung de Fensterbreite m=1 undeinen Polynomgrad von 2,erhdlt man fir die
Standardabweichung as Rauschens den Wert o =0,43. Der Wert fur r wurde auf 3 gesetzt. Dies
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gewahrleistet, da’ bei einer wiederhdten Mesauing des Koronarangiogramms in 99,6 der Félle die
Grauwerte im Interval [zyar —30,zyar +30 ] liegen. Lediglich der Grad des zweidimensionalen
Polynoms zur Filterung cer kontrastmittelgefillten Gefél3e ist unklar. Mit der in Abschnitt 3 (siehe
Gleichung(162) beschriebenen Methode kann man den Grad des zur Anpasaung an die diagnostisch
unbedeutenden Regionen vorgesehenen Polynoms ermitteln, siehe Figur 55. Im vorliegenden Fall
bestimmt man den optimalen Grad des Polynoms zu 22.Hier andert sich der Wert fir E im Vergleich
zum vorangegangenen Wert (Polynomgrad 20 um weniger as 1%. Je hoher der Grad des Polynoms
gewahlt wird, desto genauer wird de Anpasaungan de fir die Befundung unbdeutenden Strukturen.
Eine a1 hole Wahl des Polynomgrades erméglicht es dem Algorithmus, eine Anpassung auch in den
diagnostisch relevanten Regionen duchzufihren. Dies ist nicht erwinscht. In Figur 55 erkennt man
diesdaran, dal3 der Wert fir E mit wachsendem Polynomgrad sinkt.

Es interesdert auch, ob d&s Verfahren fur den Polynomgrad 22 sicher gegen de diagnastisch
unbedeutenden Bildregionen konwergiert. Figur 56 verdeutlicht den Verlauf der Anpasaung. Hier ist
ersichtlich, dal3 der Wert fur x2, nicht wie ewartet gegen 1 sondern gegen 1,88 konergiert. Diesist
darauf zurtickzufihren, dal3 der Wert fir o, der in de Anpasaung eingeht, zu klein bestimmt wurde.
Diesist in Einklang mit der Argumentation in Abschnitt 4. Die Anpassungsprozedur fuhrt auf ein Bild,
in dem nur das Herzmuskelgewebe au erkennenist. In den diagnastisch relevanten Gefél3regionen fand
keine Anpasaung an de Grauwerte statt. Der Algorithmus interpoliert aufgrund des adaptiven
Gewichtungsshemasin diesen Bereichen.

X red + X

# lteration

Figur 56. Verlauf der Anpasaung an de fur die Diagnose nicht bedeutenden Strukturen.
Der Polynomgrad ist 22. Das Verfahren konwergiert sicher. Dargestellt sind 20
Iterationen. In der ersten Iteration gehen alle 256x256 Pixel in de Anpassungein. Ab der
neunten Iteration andert sich der Wert fur 2, in zwei aufeinanderfolgenden Iterationen
um weniger as 1%. In der neunten Iteration betrégt die Zahl der in de Anpasaung
eingehenden Punkte 29111in der zwanzigsten dagegen 29018.Der Algorithmus hétte
fruher abgebrochen werden konren.
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Figur 57. Darstellung des Herzmuskelgewebes, in das die Gefél3e @ngebettet sind. Die
Anpasaungsprozedur konnte afolgreich zwischen den diagnacstisch unkedeutenden und
bedeutenden Bil dregionen urterscheiden.

Figur 58. Darstellung s Differenzbildes aus den Figuren 54 und 57.Die
kontrastmittelgefiillten Gefalle sind beser zu erkennen. Offensichtlich eignet sich das
Verfahren zur Anpasauing an de fir die Diagnose unbedeutenden Strukturen hier zur
Kontrastverbessrung.
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Figur 58 selbst stellt jedoch nach keine bindre Maske dar, welche die diagnaostisch bedeutsamen
Bereiche vom Herzmuskelgewebe trennt. Diese Maske féllt bei der Anpassungsprozedur automatisch
an, siehe Figur 59.
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il

Figur 59.Binare Maske, welche die diagnastisch bedeutenden Bil dbereiche markiert. Die
wichtigen Regionen sind schwarz. Bildpunke, die aim Herzmuskelgewebe gehdren sind
weil3.

Figur 60. Mit Hilfe der Sobel-Masken erzeugtes kantenbetontes Bild (Bildnegativ).
Bereits hier erkennt man, dal3 de Kantenregionen eine bestimmte Breite haben.
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Figur 61. Darstellung der bindren Maske fur die Kantenregionen. Zur Erzeugung e
bindren Maske wurde der Schwellwert in Figur 60 subjektiv auf 15 Grauwerte gesetzt.

ist 2. Aufgrund s Bildrauschens findet der
83

Der Polynomgrad

Figur 62. Erkennung dr scharfen Kanten. Zur Berechnungwurde die Fensterbreite m=1

gewahit.
Glattungsalgorithmus sehr viele scharfe Kanten.



Figur 63.Darstellung der scharfen Kanten innerhalb der Kantenregionen (Bil dnegativ).

Anhand der bindren Masken aus den Figuren 59, 61 und 63verden die Qualitésparameter an den
diagnostisch relevanten Stellen berechnet. In Figur 64 ist die Abhéngigkeit der Qualit&tsparameter
vom Kompressonsfaktor wiedergegeben. Der flachere Verlauf der Kurven im Vergleich zum MSE
(204 ist auf die Divison ces Kompressonsfehlers (zy* -z,,) duch den as konstant
angenommenen Fehler der Grauwerte im Originalbild zuriickzuflihren. Dieser ist im vorliegenden Fall
gegeben duch rs=1,29 (r=3, s=0,43. Der Kompressonsalgorithmus reprodwziert durchgangig de
Grauwerte in den scharfen Kanten am genauesten. Die Grauwerte in den Kantenregionen werden
etwas ungenauer, die Grauwerte in den Gefélregionen im Vergleich hierzu am ungenauesten
wiedergegeben. Fur die Weahrnehmung ist die genaue Reprodukion der Grauwerte in den scharfen
Kanten mal3geblich.
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Figur 64. Quadlitatsparameter des Koronarangiogramms in Abhangigkeit vom
Kompressonsfaktor. Aufgrund von(211) hat man erst bei einem Kompressonsfaktor von
vier nichtverschwindende Bil dqualit étsparameter. Siehe auch Tabelle 3.
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Kompres- MSE

sionsf%ktor % % %
1 0 0 0 0
2 0,05946 0 0 0
3 0,16867 0 0 0
4 0,2731 3,4174%-4 0 0
5 0,36595 0,0027 0,0014 0
6 0,44736 0,0082 0,00465 8,117E-4
7 0,51933 0,01633 0,00936 0,00234
8 0,58412 0,02608 0,01637 0,00759
9 0,64267 0,03732 0,02433 0,01152
10 0,69657 0,04872 0,03512 0,01785
11 0,74768 0,05912 0,04455 0,01996
12 0,79586 0,07072 0,05665 0,02788
13 0,84132 0,08032 0,06775 0,03379
14 0,88496 0,09015 0,07651 0,03882
15 0,9265 0,10128 0,08894 0,04491
16 0,96685 0,11239 0,10355 0,051
17 1,00605 0,12184 0,11375 0,05411
18 1,04399 0,13068 0,12587 0,06396
19 1,08174 0,14005 0,1307 0,07073
20 1,11829 0,15006 0,13774 0,07752

Tabelle 3. Die Bildqualitétsparameter in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor geben

den mittleren Kompressonsfehler pro Pixel in der betreff enden Bil dregion wieder.
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Figur 65. Verhdtnisee der Qualitatsparameter (MSEq gig1: Gitaibigr: =12,3) in
Teilbild 1 zu den Qualitésparametern (MSE, q;,i =1,2,3) aus Tabelle 3. Die Ergebnisse
sind in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor dargestellt. Teilbild 1 entstammt dem
(invasiven) Koronarangiogramm. Der Bildausschnitt reicht von Pixelkoordinate (46,169
bis Pixelkoordinate (164,253.
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Wiein Abschnitt 5.1 wird urtersucht, inwieweit die Bildqualit dtsparameter aus Teil bildern von denen
des Gesamthildes abweichen. Das erste Teilbild enthdlt im Vergleich zum zweiten Teilbild mehr
Gefal3- und Kantenregionen sowie scharfe Kanten. Die Bil dqualit dtsparameter in den Bildauschnitten
werden beredchnet undins Verhéltnis zu den Ergebnissen des Gesamtbil des gesetzt.
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Figur 66. Verhdltnisee der Qualitatsparameter (MSE giq2: Uitaibiaz.i =12,3) in
Teilbild 2 zu den Qualitétsparametern (MSE, q;,i =1,2,3) aus Tabelle 3. Die Ergebnisse
sind in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor dargestellt. Teilbild 2 entstammt dem
(invasiven) Koronarangiogramm. Der Bildausschnitt reicht von Pixelkoordinate (148,82
bis Pixelkoordinate (248,18).

Auch hier geht hervor (Figuren 65 und 6§ dal’3 de berechneten Bildquelitétsparameter fir héhere
Kompressonsfaktoren (Kompressonsfaktor adcht in Figur 65, Kompressonsfaktor elf in Figur 66) in
den Teilbildern nicht wesentlich von dn beredhneten Bildqualitétsparametern im Gesamtbild
abweichen. Fir Kompressonsfaktoren kleiner als adht oder elf ergeben sich gdlere Abweichungen.
Hier ist die Zahl der Pixelkoordinaten zur Erfillung vonBedingung(210 zu gering, um einen Trend
festzulegen. Dies trifft insbesondere fir den Quotienten 3/ Qgremiq2 2U. Die Zahl der
Pixelkoordinaten innerhalb der scharfen Kanten betrégt 297, wohingegen de Zahl der
Pixelkoordinaten innerhalb der scharfen Kanten des Gesamtbil des 4802 letrégt.

Fur die quantitative Beurteilung der Bildquelitétsverluste kommt es nicht auf die Auswahl von
Tellbildern an. Aufgrund der Normierung in Gleichung (211) werden fur Kompressonsfaktoren ab
adt oder elf vergleichbare Ergebnisse azidlt.

5.3 Limitierungen der Algorithmen zur Bestimmung diagnostisch wichtiger Bildregionen
gezegt an einem kontrastarmen Koronarangiogramm

Neben der intravendsen Koronarangiografie gibt es ein Verfahren zur nichtinvasiven Untersuchung abr
koronaren Herzkrankheit. Im Gegensatz zur Untersuchungim Herzkatheterlabor eines Krankenhauses
wird dem Patienten das Kontrastmittel (Jod) Uber eine Vene injiziert. Das Kontrastmittel wird mit dem
Blutstrom zum Herzen geschwemmt Mit Hilfe @ner Rontgenquelle und einem Rdntgendetektor
werden die Herzkranzgefdl3e sichtbar dargestellt. Ist die Réntgenquelle monoenergetisch, kann das
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Absorptionsverhalten des Kontrastmittels ausgenutzt werden, um trotz der Verdiinnungim Blutstrom
aussagekréftige Bilder zu erhalten. Durch de Gleichzeitige Aufnahme aveier Rontgenhilder mit zwei
unterschiedlichen Energien E; und E, kann man ein Subtraktionsbild erzeugen. Die Energie E, liegt
knapp urterhalb der K-Kante von Jod, de Energie E, knapp olerhalb der K-Kante. Der
Absorptionkceffizient von Jod &ndert sich in dem Energiebereich zwischen E, und E, um einen
Faktor 6 [24], wahrend de Absorptionskoeffizienten des Ubrigen Gewebes (Knochen, Muskel, Fett)
ndherungsweise konstant sind. Nacdh der Subtraktion sind im Idedfal nur noch de
kontrastmittelgefillten Gefélle sichtbar. Die eforderliche Rontgenstrahlung wird mit Hilfe enes
Synchrotrons erzeugt. Die Strahlung liegt as Faderstrahlung va, was den Einsatz von
Zeilendetektoren nahelegt. Um ein zweidimensionales Bild zu erhalten, wird der Patient in einer
ausreichend kurzen Zeit (256ms) mit Hilfe @énes Hubmedhanismus vertika durch den Strahl gefahren.
Der verwendete Zeilendetektor registriert Photonen-Zéhlraten, welche mit Hilfe von Korrekturen in
die Graustufen eines digitalen Bil des umgerechnet werden. Im allgemeinen kann man davon ausgehen,
dal3 der Fehler der Grauwerte aufgrund der Statistik des Absorptionsprozesses (Poisn) nicht konstant
ist. Der Fehler der Grauwerte ist berechenbar, wenn man de verwendeten Korrekturen zur Konversion
der Zahiraten in Grauwerte berlicksichtigt. Diese Fehler gehen in de Berechnung @ diagnostisch
unbedeutenden Bildregionen ein [25].

1600000

1400000 |- * 4
1200000 |- E
1000000 |- 4
800000 |- 4
E
600000 |- 4

400000 " * E

200000 |- 4

0 PR I S A A (NN NS SRS EU SR
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

Polynomgrad

Figur 67. Bestimmung des optimalen Grades des Polynoms zur Anpasaung an de
diagnaostisch untedeutenden Strukturen. Der Parameter r ist 1. Man erwartet bel
Wiederhdungsmesaungen, dal3 68,30 der Grauwerte im Intervall [z — g,z + g |
liegen. Der Grad des Polynoms wurde mit Hilfe von (162 zu 14 kestimmt.
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Figur 68. Konvergenz des Verfahrens fir den Polynomgrad 14. Nacd der zwanzigsten
Iteration gehen 5890 @r insgesamt 8192 Pixel in de Anpassung ein. Man hétte bereits
nach der achten Iteration abbrechen konren, dasich der Wert fur y 5, um weniger as 1%
andert. Der Erwartungswert fir xz, ist 1. Tatsachlich wird fir den Polynomgrad 14 rach
20 Iterationen der Wert 0,873 erreicht. Dies ist ein Indiz dafir, dal3 der Fehler der
Grauwerte dwas zu grol3ist.

Bei dem verwendeten Detektortyp handelt es dch um eine lonisationskammer fir schnelle
Abbildungen [24]. Die Anforderungen an den Detektor sind eine hohe Absorptionswahrscheinli chkeit
fur Rontgenstrahlung, eine gute Ortsaufldsung und eine prdzse Intensitdtsmessung ke kleinen
Rauschbeitrégen. Die DQE (engl. detedive quantum efficiency) eines lchen Systems liegt
idederweise nahe bel eins. Eine wesentliche Anforderung an das Aufnahmesystem ist die schnelle
Signalverarbeitung.In deser Applikationist die Elektronenkomporente des erzeugten Ladungssgnals
der Signdltréger. Dies wird duch den Einsatz @nes Frisch-Gitters erreicht, welches zwischen der
Auslesedektrode und cer Driftkathode plazert wird. Die Ortsaufldsung wird im wesentlichen durch
die im Detektor ablaufenden Wedselwirkungsprozesse bednflul¥. Hierzu zéhlen die raumliche
Ausdehnung @ lonisation und de Verbreiterung der Ladungsverteilung infolge Diffusion. Um eine
kontrastmittelgeflllte Arterie darstellen zu konren ist eine Mindestphaonenrate notwendig. Fur eine
Ax =1mm starke Arterie betragt die Mindestrate

2
i 0 3@2 O
Ngoinmn = BLD :
DAUpJodAXD

Hierbel sind Ay =29,8cm® /g die Differenz der Massenabsorptionskoeffizienten fir Jod an der K-
Kante und p,q =10mg/ ml die Kontrastmittelkonzentrationim Blut. Dabei wurde vorausgesetzt, dafd
die Detektion des JDbdsignals nur moglich ist, wenn das Signal dreimal grof¥er ist as das relative
Quantenrauschen des Detektors. Der Wert fir N oose, liegt ungefahr bei 20000Phaotonen. Npt,,, ist

eine untere Abschétzung fir die Zahl der Photonen, de pro Pixel undIntegrationszet bendtigt werden.
Das Koronarangiogramm stellt im Gegensatz zu Abschnitt 5.2 hole Anforderungen an de

88



Algorithmen zur Erzeugung ar bindren Masken, da das Bild wesentlich kortrastérmer ist. Dies ist auf
die schwadthe Konzentration des Kontrastmittels im Blutstrom und das im Vergleich zu 5.2 stirkere
Pixelrauschen (Poisson-Statistik) zurlickzufthren.

Mit Hilfe der bindren Masken in den Figuren 69d, 70b und 70cfolgt die Berechnung ar
Qualitétsparameter an den dagncstisch relevanten Stellen. Der flachere Verlauf der Kurven im
Vergleich zum MSE (Gleichung (204) ist auf die Division des Kompressonsfehlers (z;)* -z, ,)
durch den Fehler der Grauwerte im Originalbild zurtickzufiihren. Wie in 5.2 werden auch hier die
Grauwerte in den scharfen Kanten am genauesten reprodwziert. Die Grauwerte in den Kantenregionen
werden weniger genau, de Grauwerte in den Gefal3regionen am ungenauesten wiedergegeben. Das
Wahrnehmungsvermégen wird aufgrund der genauen Wiedergabe der Grauwerte an den scharfen
Kanten urterstitzt.

Figur 69. (a) Ausschnitt aus einem Koronarangiogramm des HASYLAB mit einem Stent
im linken urteren Bildbereich. (b) Abbildung dr diagnastisch nicht relevanten
Bildbereiche. Hier wurden im Gegensatz zu 5.1 und 5.2 wariable Fehler der Grauwerte
verwendet. (c) Differenzbild aus den Bildern (@) und (b). Der Kontrast wurde nur
unwesentlich verbessert [26]. Der Gefal3verlauf ist im markierten Bereich nicht mehr zu
erkennen. Der Stent tritt deutlicher hervor. (d) Bindre Maske, welche durch de
Anpasaingeiner Flache an die diagnastisch unkedeutenden Strukturen (weil3) entsteht.
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Figur 70. (a) Mit Hilfe der Sobel-Masken kantenbetontes Bild. Die Begrenzungen des
Stent sind am deutlichsten zu erkennen. Die Gefél¥rander treten im Vergleich zur
Sichtbarkeit des Stent zurtick. (b) Aus dem kantenbetonten Bild erzeugte bindre Maske.
Um die bindre Maske au erhalten, wurde in dem kantenbetonten Bild der Schwell wert auf
40 esetzt. Oberhalb der Schwelle wurden alle Pixel schwarz engeférbt. Der
Gefalverlauf ist jetzt besser zu verfolgen. (c) Durch die Beredhnung @r Nullstellen von
(193 berechnetes Bild. Die Fensterbreite betragt 2. Der Grad des Polynoms, welches an
die Grauwerte innerhalb der Fensters angepaldt wurde, ist 2. Offensichtlich versagt das
Verfahren bei zu grofRem Bil drauschen. (d) Koinzidenzbild aus (b) und(c). Es werden nur
digienigen Pixel dargestellt, welche sowohl in (b) as auch in (c) schwarz markiert sind.
Der GefaRverlauf ist zwar zu erahnen, ist jedoch schledhter zu erkennen asin (b). Alle
Bilder wurden um einen Faktor zwei vergrolert. Die Originalabmesaingen betragen
64x128Pixel.

Wie in der Bildurterschrift von Figur 69 angedeutet, ist das Verfahren zur GefélRerkennungaufgrund
des geringen Kontrastes (infolge verdinrten Kontrastmittels) und \ergleichsweise hoher
Rauschamplitude (bedingt durch das Poisson-Rauschen) nicht in der Lage, Gefél3e durchgehend als
solche au erkennen. Die nachstehenden Profil schnitte belegen dies.
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Figur 71. Profil schnitt des Koronarangiogramms (nichtinvasiv) in Bildzele 87. Bildzele
87 liegt auf Hohe des markierten Bereiches von Figur 69c. Der Pfeil markiert die Lage
des Gefal3es.
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Figur 72. Profilschnitt des Koronarangiogramms (nichtinvasiv) in Bildzele 101.
Bildzelle 101 liegt oberhalb des markierten Bereiches von Figur 69c. Die Lage des
Gefélzes innerhalb des Profil schnittes ist aufgrund des nicht vorhandenen Kontrastes nicht
auszumadhen.
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Die Wirkungsweise des Algorithmus zur Erkennung dr Gefél3regionen ist durch das Zusammenspiel
eines chwaden Kontrastes undoder hoher Rauschamplitude beschrankt. Im gedacdhten GefaRdverlauf
werden nu Punkte gefunden, welche aim diagnastisch urwichtigen Gewebe gehdren. In Figur 72 ist
der Bildkortrast so schwad, dal3 auch hier keine Bildpunke gefunden werden, welche a1 den
diagnastisch relevanten Bildregionen gehtren. Man hat folgende Ergebnisse:

— Die Geféregionen mussen sich in ihren Grauwerten deutlich von dem sie umgebenden Gewebe
abheben, um als lche ekannt zu werden.

— Die Audéaufer der Gefél3e werden infolge ener zu grofien Rauschamplitude in de Anpasaung mit
einbezogen, siehe Figur 71,

Die Kontrastarmut des Bildes und dis im Vergleich zu Abschnitt 5.2 erhdhte Pixelrauschen haben
weiterhin zur Folge, da3 auch de Kantenregionen und de dngebetteten scharfen Kanten nu
unvdl sténdig erkannt werden.
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Figur 73. Qualitatsparameter des nichtinvasiven Koronarangiogramms (HASYLAB) in
Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor. Die Grafik suggeriert, da3 ale
Qualitétsparameter ab einem Kompressonsfaktor von vier von Null verschieden sind.
Tabelle 4 ghbt die Zahlenwerte der Qualit & sparameter wieder.

" Dieser Effekt kann auch kiirstlich durch zu hote Wahl des Parameters r (Gleichung(160) herbeigefihrt werden. Dies hat
eine Verschméerung der Gefél3regionen zur Folge. Es wird empfohlen, den Parameter r nicht grof3er als 3 zu wéahlen.
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Kompres- MSE (o} O, s

sionsfaktor
1 0 0 0 0
2 1,30291 0 0 0
3 3,54781 0,00101 0 0
4 5,5773 0,00421 0,00569 0
5 7,35623 0,03228 0,01712 0,00644
6 8,81947 0,06536 0,03708 0,024
7 10,09288 0,09342 0,06483 0,04736
8 11,23381 0,13441 0,08556 0,06656
9 12,2584 0,18696 0,11646 0,09468
10 13,25467 0,22807 0,13918 0,1009
11 14,12583 0,26917 0,1731 0,14694
12 14,931 0,30081 0,18991 0,14753
13 15,67433 0,33166 0,22493 0,17377
14 16,27292 0,38153 0,25517 0,19643
15 16,87343 0,4039 0,27814 0,21291
16 17,40699 0,43474 0,29683 0,23107
17 17,92099 0,45366 0,3083 0,23966
18 18,44268 0,46533 0,33771 0,23999
19 18,91129 0,50327 0,37842 0,27511
20 19,39251 0,53313 0,38323 0,32378

Tabelle 4. Die Bildquelitdtsparameter in Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor geben
den mittleren Kompressonsfehler pro Pixel in der betreffenden Bil dregion wieder.

Die Algorithmen zur Bestimmung dr Gefdd- und Kantenregionen sowie der scharfen Kanten
erkennen de diagnaostisch wichtigen Bildregionen um so besser, je stérker der Bildkortrast und je
kleiner das Pixelrauschen sind. Ist der Bildkortrast zu schwacdh und as Pixelrauschen zu grol3, werden
Bildpunke ds diagnastisch relevant erkannt, obwohl diese nicht zu den diagnastisch bedeutenden
Bildregionen gehdren (Figuren 69d, 70b und 7QdDie Aussagekraft der Bil dqualit dtsparameter hangt
von der Erkennung @r diagnostisch wichtigen Bildregionen und @mit vom Bildkortrast und
Pixelrauschen ab:

— In den Abschnitten 5.1 und 5.2vurde gezegt, dald de Algorithmen zur Erkennung ar Gefél3- und
Kantenregionen sowie der scharfen Kanten in deutlicher Mehrzahl diagnaostisch wichtige
Bildpunke ds lche ekennen. Die Zahl der Bildpunke, welche irrtimlich as diagnastisch
relevant eingestuft werden ist vernachlasdgbar. In desem Fall messen de Bildqualit atsparameter
die mittlere gewichteten Grauwertdifferenz in den dagnastisch wichtigen Bil dregionen.

- In Abschnitt 5.3 werden aufgrund des niedrigen Kontrastes und erh6htem Pixelrauschen Pixel als
diagnastisch wichtig gekennzeichnet, obwohl diese offensichtlich nicht zu den fir die Diagnase
bedeutenden Bildbereichen gehdren. Die Zahl der irrtimlich als diagnastisch bedeutsam
eingestuften Bildpunken ist nicht vernachléssgbar. Die mittlere gewichtete Grauwertdiff erenz
wird sowohl in den dagnacstisch wichtigen als auch in den dagnastisch unkedeutenden
Bildregionen gemessn. Die Qualitdtsparameter geben her die mittlere gewichtete
Grauwertdifferenz in den fir die Wairnehmung wichtigen Bildbereichen an. Die diagnastisch
wichtigen Bildregionen hilden eine Tellmenge der fir die Wéahrnehmung hkedeutenden
Bil dregionen.

Die Algorithmen zur Erkennung dagnastisch wichtiger Bildregionen sind auf ale Arten von
Koronarangiogrammen anwendber. In Koronarangiogrammen mit niedrigem Kontrast und holem
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Pixelrauschen werden neben den Gefél3en und eren Réndern auch Artefakte ds diagnastisch wichtig
erkanrt. Die Artefakte weisen in Bezaug auf Kontrast und Pixelrauschen de gleichen Eigenschaften auf
wie die Geféle und deren Rander. Diagnastisch wichtige Bil dbereiche und Artefakte mit dhnlichen
Eigenschaften konren von dn Algorithmen, welche ar Bestimmung dagnostisch wichtiger
Bildregionen entworfen wurden, nicht unterschieden werden. Artefakte sind in deser Klasse von
Bildern den dagncstisch wichtigen Bildbereichen deichgestellt. Artefakte z&len aufgrund der
Ahnlichkeit mit den GefaRen zu den fur die Wahrnehmung wichtigen Bildregionen. Man hat es mit
einer Mischung von dagnaostisch wichtigen Bildregionen und fur die Warnehmung wichtigen
Bildregionen zu tun. Die berechneten Bildqualitdisparameter &ndern sich  nicht. Die
Bildgualit étsparameter beredhnen nicht ausschliefdlich den Bildqualitétsverlust in den fur die Diagncse
wichtigen Bil dregionen sondern auch in den fir die Wehrnehmung kedeutenden Bil dregionen. Je mehr
Artefakte irrtimlich als diagnostisch bedeutsam erkannt werden, desto stérker beschreiben de
Bildquelitétsparameter die mittlere gewichtete Grauwertdifferenz in den fur die Weahrnehmung
wichtigen Bildregionen.
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6. Zusammenfassung

Ziel der Arbeit war die quantitative Bewertung von Bildqualitétsverlusten nach verlustbehafteter
Bil ddatenkompresgon. Die Bildqualitétsverluste lassen sich duch Bildqualit&tsparameter erfassen,
und werden in Bezug auf das im Rontgenbild vorhandene Rauschen relativiert. Dies wurde an einem
Rontgenphantom und zwei Beispielen aus der Koronarangiografie untersucht.

Zur Untersuchung @ Zielsetzung wurde @n Pyramiden-Algorithmus benutzt, welcher die Grauwerte
des Originalbil des mit Hilfe von Daubedies-4-Skali erungs- und Wavelet-Funktionen in eine Wavel et-
Reprasentation transformiert. Die Bilddatenkompresdon erfolgt an Detailsignalen in der Wavelet-
Représentation und wirkt as Tiefpal¥filter. Bei der Rucktransformation fuhrt der Verlust an
Detail signalen zu einer ungenauen Reproduktion des Originalbil des. Das untersuchte verlustbehaftete
Kompresgonsverfahren ermoglicht einen im Vergleich zu etablierten Verfahren holen
Kompresdonsfaktor bei gleichem Bildqualitéatss undoder Informationsverlust. Aufgrund der
Trandations- und Skalierungseigenschaften der Daubechies-4-Skalierungs und Wavelet-Funktionen
sowie deren raumlicher Lokalisation ist eine vergleichsweise genaue Reprodukion der Grauwerte
gegeben.

In der Koronarangiografie konren Bildqualitétsverluste au fehlerhaften Diagnosen fiihren, wenn dese
an den kortrastmittelgefillten GefalRen undoder deren Kanten auftreten. Dies sind de diagnaostisch
relevanten Bildregionen. Die Bildqualitatsparameter, welche die Bildqualitétsverluste quantitativ
beschreiben, werden nu in den dagncstisch relevanten Bildregionen berechnet. Sie bewerten de
mittlere Grauwertdifferenz  zwischen Reprodukion und Originabild in Abhdngigkeit vom
Kompressonsfaktor.

- In einem adaptiven Verfahren wird eine Lineakombination athogoraler Polynome in zwei
diskreten Veranderlichen an de diagnostisch unkedeutenden Bil dregionen angepaldt. Wahrend der
Anpasaungsprozedur wird eine bindre Maske ezeugt, welche diagnostisch bedeutende und
unbedeutende Bil dregionen voreinander trenn.

- Zur Erkennung von Kantenregionen werden Sobel-Masken verwendet. Mit Hilfe dnes
Schwellwertes 183t sich eine aveite bindre Maske @zeugen und de Breite der Kantenregionen
regulieren. Diese bindre Maske reprasentiert die diagnastisch wichtigen Kantenregionen.

- Die Berechnung scharfer Kanten erfolgt durch de Anwendung a@s LaplaceOperators auf
zweidimensionale Funktionen, welche innerhalb eines verschiebbaren Fensters an die Grauwerte
des Originalbildes angepald werden. Durch eine aveidimensionale Nullstellensuche in dem
Resultat erhdlt man de scharfen Kanten des Originalbildes. Ein Koinzidenzverfahren priift, obeine
scharfe Kante innerhalb einer Kantenregion liegt, undso einen diagnastisch wichtigen Bildpunk in
einer dritten bindren Maske verkorpert.

Ein Kompressonsfehler (ein Beitrag zu einem zugeordneten Qualit &sparameter) in den dagnastisch
relevanten Bildregionen tritt dann auf, wenn der verlustbehaftet rekonstruierte Grauwert um
mindestens k Standardabweichungen vom Originalwert abweicht. Die Bil dqualit dtsparameter bil den
streng monaon steigende diskrete Funktionen und messen den Bildqualitdtsverlust in den fir die
Diagnose wichtigen Bildbereichen. Die Reprodultionseigenschaften des Kompressonsalgorithmus
werden duch de Telung dr diagnostisch bedeutenden Bildregionen getrennt untersucht. In
Abhéngigkeit vom Kompressonsfaktor wird wiedergegeben, wo Bildqualitatsverluste alerst auftreten
undwie stark diese sind. Dies erméglicht die Beurteilung vonKompressonsalgorithmen hinsichtlich
der Genauigkeit der reprodwzierten Grauwerte in den dagnastisch wichtigen Bil dregionen.

Es wurde gezegt, da’ der Kompressonsfehler fur bestimmte Kompressonsfaktoren nicht vom
Bil drauschen zu urterscheiden ist. Die Diff erenz von Grauwerten im komprimierten Bild zum Original
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entspricht der statistischen Fluktuation von Grauwerten in Bildern mit intrinsischem Rauschen. Die
Grole der Kompresdonsfehler hangt nicht vom Kontrast innerhalb eines Bildes ab. Eine
verlustbehaftete Bilddatenkompresson fuhrt erst dann zu einem Informationsverlust, wenn cer
Kompressonsfaktor eine Grenze Uberschreitet. Diese Grenze ist dartiber hinaus von der betrachteten
diagnostisch wichtigen Bildregion abhéngig. Fir das untersuchte Rontgenphantom wurde emittelt, ab
welchem Kompressonsfaktor Bilddetail s verschwinden und @mit Informationen verlorengehen. Bis
zu einem Kompressonsfaktor von sechs ist der Kompressonsfehler von den statistischen
Fluktuationen nicht zu urterscheiden. Ab einem Kompressonsfaktor von 20 sind Details mit einer
Breite vonweniger als 0,7 mm nicht mehr zu erkennen. Ab einem Kompressonsfaktor von 40sind nu
noch Detail s zu erkennen, welche breiter als 1 mm sind. Die Bildqualitatsverluste (hier: die Verluste
des raumlichen Auflésungsvermogens) konren den Bildqualit ésparameter zugeordnet werden. Auf
diese Wese entsteht ein Zusammenhang zwischen Bil dqualit ésverlusten undBil dquelit &tsparametern.

In dem Rontgenphantom wurde anhand der Bildqualitatsparameter gezegt, da3 his zu einem
Kompressonsfaktor von acht die Grauwerte in den scharfen Kanten genauer wiedergegeben werden
als in den anderen diagnostisch relevanten Bildregionen. Die mittlere Abweichung zwischen den
rekonstruierten Grauwerten und an usprindichen Grauwerten ist gegenldber den anderen
Bildregionen am  kleinsten. Der Kompressonsalgorithmus erkennt  adaptiv = starke
Grauwertschwankungen underlaubt eine ausreichend genaue Wiedergabe derselben. Dies unterstiitzt
die menschliche Wahrnehmung, da das Auge besonders empfindlich auf starke Grauwertdnderungen
reajiert.

Im invasiven Koronarangiogramm wurden die Grauwerte in den scharfen Kanten im Vergleich zu den
Kanten- und Gefél3regionen stets am genauesten wiedergegeben. Die Grauwerte in den Gefalregionen
wurden am ungenauesten reprodwziert. Die mittlere Abweichung zwischen den rekonstruierten
Grauwerten undden urspriindi chen Grauwerten ist gegentiber den anderen Bildregionen am kleinsten.
Der Kompressonsalgorithmus erkennt starke Grauwertanderungen undreproduwziert diese genauer as
in den Ulrigen Bildregionen. Die Fahigkeit, Objekte anhand ihrer Umrisee a1 identifizieren, wird
unterstiitzt. Die Bildqualitétsparameter mesen de mittlere gewichtete Grauwertdifferenz in den
diagnostisch wichtigen Bil dregionen.

Im nichtinvasiven Koronarangiogramm erkennen de Algorithmen zur Bestimmung cer diagnastisch
wichtigen Bildregionen aufgrund des niedrigen Kontrastes undoder des hohen Pixelrauschens die
bedeutenden Bildregionen  nu  bruchstiickhaft. Die Algorithmen stufen auch Bildpunke ds
diagnastisch wichtig ein, obwohl diese nicht zu den betreffenden Bildregionen gehdren. Die Zahl der
irrtimlich as diagnostisch bedeutsam eradhteten Bildpunke ist im Gegensatz zum invasiven
Koronarangiogramm nicht vernadlassgbar. Die Bildqualitdtsparameter mesen de mittlere
gewichtete Grauwertdifferenz in den fir die Wahrnehmungwichtigen Bil dregionen.

Kritik

Abschliefiend seien nach einige kritische Anmerkungen zur Grenze der Leistungsfahigkeit und dem
Einsatz der vorgestellten Verfahren gemadit. Der Algorithmus zur Approximation einer
Lineakombination athogordler Polynome in zwei diskreten Veranderlichen an de diagnastisch
unwichtigen Grauwerte des Originalbil des kann soweit automatisiert werden, daf3 es vom Anwender
unbeaufsichtigt arbeitet. Er erfordert die Eingabe @nes Parameters. Der optimale Grad des Polynoms
und de Anzahl der zur Anpasuung ndwendigen lterationen werden duch Abbruchbedingungn
festgelegt. Das Verfahren konwergiert rasch undsicher.

Fir die Anwendung as Algorithmus auf einem Redhner sind der grole Speicherbedarf und de lange
Redhenzet von Nadhteil. Diese hdngen von cen Abmesaungen des untersuchten Bildes und der Anzahl
der Parameter ab, welche in der Approximation bestimmt werden. Der Anwender kann den
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Algorithmus beschleunigen, wenn er die Abmessungen des Bildes verkleinert undoder den Grad des
Polynoms fir die Approximation urterhalb des empfohlenen Wertes wahit.

Das Programm ist nicht in der Lage, gro¥ladige diagnastisch wichtige Bildregionen zu erkennen,
wenn dese sich nu unwesentlich von cn unhbedeutenden Bildregionen abheben. Gefaldregionen
werden sicher erkannt, wenn dese schma sind und sich in ihren Grauwerten deutlich vom
umgebenden Gewebe unterscheiden.

Der Einsatz des Algorithmus ist auf die Koronarangiografie beschrankt. Eine Alternative zum
vorgestellten Algorithmus bendtigt zwar weniger Speicher und Rechenzet, liefert die benctigte binére
Maske jedoch nicht automatisch.

Es gibt kein gquantitatives Verfahren, mit dem der Schwellwert fir die Erzeugung bndrer Masken aus
den kantenbetonten Bil dern (Sobel) berechnet werden kann.

Mit Hilfe des vorgestellten Gléttungsfilters werden statistische Fluktuationen der Grauwerte
ausgeglichen. Der Filter gléttet ohre Bilddetail s zu verschmieren, wenn de Filterbreite die Breite des
Details nicht Ubersteigt. Der Grad des Polynoms ist dabei zwei oder drei. Simultan erfolgt mit
demselben Verfahren de Beredhnungscharfer Kanten.

Die Verfahren zur Erkennung vonKantenregionen (Sobel) und zur Bestimmung scharfer Kanten
liefern gue Ergebnisse, wenn dbas Signal-Rausch-Verhdtnis hinreichend gol3 ist. Je kleiner das
Signal-Rausch-Verhdtnis wird, desto weniger Kantenregionen undscharfe Kanten werden erkannt. In
der Praxis ist dies kritisch, wenn es auf die Beurteilung von Kollateraen nach verlustbehafteter
Bilddatenkompresgon ankommt Unter Berlicksichtigung dbr Einschréankungen konren de Verfahren
auch aul¥erhalb der Koronarangiografie engesetzt werden.

Um die Bildqualitétsparameter von invasiven Koronarangiogrammen der Verschledhiterung der
Bildgualitét zuzuordnen, muf3in regelmalligen Absténden de Mesaung der Rauschamplitude in einem
Phantombild durchgefihrt werden.

Ausblick

Koronarangiogramme stell en eine spezelle Klasse von Bildern in der Radiologie dar. Jedoch ist eine
quantitative Beurteilung von ‘erlustbehafteter Bilddatenkompresson an beliebigen Bildern in der
Radiologie von Interess. Inwieweit sich radiologische Aufnahmen in drei Bildregionen (langsam
veranderliche Strukturen, Texturen undKanten) teilen lassen, ist offen. Ist dies jedoch der Fall kann
der Einflufd der einzenen Bildregionen auf die Warnehmung urtersucht werden. Bildqualit &tsverluste
in den Bildregionen missen hinsichtlich der Wahrnehmung gewichtet und getrennt bewertet werden.
Hier verschiebt sich de quantitative Beurteilung vonBildgualit étsverlusten in dagnostisch wichtigen
Bildbereichen zur Klasdgfikation vonBil dqualit ésverlusten in Bil dregionen, welche die Wehrnehmung
beeanflusen. Es wird empfohlen, Bildqualit ésverluste beziglich des im Bild vorhandenen Rauschens
zu relativieren.
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Anhang A

Das Unterprogramm snoot h gléttet mit Hilfe des in Abschnitt 4 erlauterten Verfahrens die statistischen
Fluktuationen der Grauwerte. Das Unterprogramm eignet sich nu zur Gléttung der Grauwerte, wenn
der Grad des Polynoms innerhalb des Fensters nicht grofier als drei ist. Darliber hinaus wird simultan
das Ergebnis der Anwendung es L aplaceoperators auf die Grauwerte berechnet.

verrauschtes Bild

Eingabe: znoi sy
m Fensterbreite des Glattungsfilters
ndeg Grad des Polynoms, welchesin dem Fenster an de Grauwerte
angepaldt wird
Ausgabe: zs gegléttetes Bild
deriveand  Ergebnis der Anwendung as Laplaceoperators auf die Grauwerte
subroutine snooth (znoi sy, m ndeg, zs, deriv2nd)
paraneter (ymax=512, xmax=512)
integer i, j, k, I, m ndeg

real znoisy(1:ynmax, 1: xnmax)
real znoisy(1:ymax, 1: xmex), zs(1l:ymax, 1:xmax), deriv2nd(1:ynmax, 1: xmax)
real workl, work2, work3, r1, r2, r3, novaver
c --- calculate snoothed spectrum and store it into zs
do 60 i = ml, ymax-m
do 70 j = m+l, xmax-m
ri =20
r2 = 0.
r3 = 0.
zs(i,j) = 0.
deriv2nd(i,j) =0
c ... calculate r1, r2, r3
do 80 k =-m m
do 901 =-m m
rl1 =rl + znoisy(i+k,j+l)
r2 =r2 + znoisy(i+k,j+)*I*l
r3 =r3 + znoisy(i+k,j+l)*k*k
90 conti nue
80 conti nue
if (ndeg.eq.1) then
c ... Use zs(i,j) = nmovaver ONLY if the degree of the polynom al to be
c ... fitted is equal to 1. Note that there is no 2nd derivative in this case
novaver = r1/((2.*m+ 1)*(2.*m + 1))
zs(i,j) = nmovaver
endi f
if (ndeg.ne.1.and. meg.1) then
workl = 1./18.*(-6.*rl + 9.*r3)
work2 = 1./18.*%(-6.*rl + 9.*r2)
work3 = 1./9.*(r1 - 6.*work2 - 6.*workl)
zs(i,j) = work3
deriv2nd(i,j) = 2.*(workl + work2)
endi f
if (ndeg.ne.1.and. meqg.2) then
workl = 1./70.*(-2.*r1 + r3)
work2 = 1./70.*(-2.*rl + r2)
work3 = 1./25.%(r1 - 50.*work2 - 50.*wor k1)
zs(i,j) = work3
deriv2nd(i,j) = 2.*(workl + work2)
endi f
if (ndeg.ne.1.and. meg.3) then
workl = 1./588.*(-4.*r1 + r3)
work2 = 1./588.*(-4.*rl1 + r2)
work3 = 1./49.*%(r1 - 196. *work2 - 196. *wor k1)
zs(i,j) = work3
deriv2nd(i,j) = 2.*(workl + work2)
endi f
70 conti nue
60 conti nue

end
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Die wichtigsten im Unterprogramm verwendeten Parameter undVariablen sind:

xmax, ymax Abmesaungen desBildesin Pixeln
ndeg

N

rl }E }E ny
Xy

r2 XS
Xy

r3 z ZZX'yy2
Xy

wor k1 by 2o
wor k3 bNOO

Das Unterprogramm snmooth berechnet nicht die Nullstellen von Az, =2(Dy,, +byz,) IM
Subpxelbereich. Das Unterprogramm i ndzer oes eignet sich hierfar.

Eingabe: derivend  Ergebnis der Anwendung @s LaplaceOperators auf die Grauwerte
m Fensterbreite des Glattungsfilters
Ausgabe: zer oes Nullstellen vonderi vand im Subpxelbereich (bindres Bil d)

subroutine findzeroes (deriv2nd, m zeroes)

paraneter (ymax=512, xnmax=512, eps=0.5)
integer i, j, X, vV,

integer zeroes(1l:ymax, 1: xmax)

real f1, f2, f3, al, a2, a3, xin, yin
real deriv2nd(1:ymax, 1: xnmax)

c ... initialize
do 140 y = 1, ynax
do 150 x = 1, xmax
zeroes(y,x) =0

150 conti nue
140 conti nue
c ... find zeroes concerning the Laplacian of the grey val ues

do 160 y = m+l, ymax-m
do 170 x = mtl, xmax-m

f1 = deriv2nd(y, x)
f2 = deriv2nd(y,x + 1)
f3 = deriv2nd(y + 1,x)
al = f1
a2 = f2 - f1
a3 = f3 - f1
if (a2.ne.0.) then
xin = -all/a2
if (xin.ge.0..and.xin.le.1.) then
xin = int(xin/eps)
zeroes(y,x + xin) =1
endi f
endi f

if (a3.ne.0.) then
yin = -al/ a3
if (yin.ge.0..and.yin.le.1.) then
yin = int(yin/eps)
zeroes(y +yin,x) =1

endi f
endi f
170 conti nue
160 conti nue

end
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Die wichtigsten im Unterprogramm verwendeten Parameter undVariablen sind:

xmax, ymax Abmesaungen desBildesin Pixeln

eps €, spezel: €=05

f1 Z(Xo:+ Yo)

f2 Z(X, +1,Yo)

f3 Z(Xo, Yo +1)

al a

a2 b

a3 Cc

xi n —a/b (vor der Trunkierung)
yin —a/c (vor der Trunkierung)

Um ein bindres Bild zu erzeugen, ist eine feinere Rasterung as € =05 nicht nétig ist. Das in
Abschnitt 4 vorgestellte Verfahren vereinfadht sich entsprechend. Lediglich de Vereinfachungist in
dem Unterprogramm umgesetzt.

Das Unterprogramm opol bac bestimmt die diagnostisch unhbedeutenden Bildregionen in einem
Koronarangiogramm. Hierzu werden arthogorale Polynome in zwei diskreten Verénderlichen benutzt.
Digjenigen Datenpunke, welche au den fir die Diagnose nicht relevanten Bildregionen gehdren
werden mit Hilfe der Routine adj wei g ermittelt. Dartiber hinaus wird das Unterprogramm ort pol zur
Berechnung dr orthogoralen Polynome in zwel diskreten Veranderlichen benutzt. Die Parameter der
X °-Minimierungwerden ebenfallsin ort pol bestimmt.

Eingabe: r Parameter zur Einstellung der Empfindichkeit des Algorithmus.
Typische Watefur r liegen zwischen 2 und 3Siehe Gleichung
(160.

Ausgabe: r chi sq Wert fir x/s, . Siehe Gleichung(162).

Bemerkung Aufgrund des hohen Speicherbedarfs ist es ratsam, die Variablen z, bin und zback in
comon-Blocken zu speichern.

subrouti ne opol bac (r,rchisq)

paraneter (ymax=512, xnmax=512, naxadj =20, ndegr=20)
integer x, y, |, nbpnts

integer z(1:ynax, 1: xmax)

real sumsq, rchisq, r

real zback(1:ynmax, 1: xnax)

common / workl / z

common / work2 / zback

c ... initialize
sunmsq = O.
nbpnts = 0
do 10 y = 1, ymax
do 20 x = 1, xnmax
zback(y,x) =0

20 conti nue

10 conti nue

C --- main iteration |oop
do 30 I = 1, nexadj

call adjweig (r,nbpnts)
call ortpol (sumsq)
rchisq = sunsqg/float((nbpnts - (ndegr+1)*(ndegr+2)/2))
30 conti nue
end
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Die wichtigsten im Unterprogramm verwendeten Parameter undVariablen sind:

xmax, ymax Abmesaungen desBildesin Pixeln

maxadj Anzahl der Iterationen zur Anpasaungeiner Flache an die diagnos-
tisch unkedeutenden Bildregionen

ndegr Grad des Polynoms zur Anpasaung

nbpnt s Zahl der Datenpunkein den fir die Diagnose unbedeutenden
Bildregionen

z Koronarangiogramm mitden Abmesaungen xnex, ymax.

zback Berechnete Wete der Fladhe, welche durch Anpasaungan de

Grauwerte in den dagnastisch untedeutenden Bil dregionen entsteht.

Das Unterprogramm adj wei g bestimmt in einem adaptiven Verfahren dejenigen Pixelkoordinaten,
welche in dem Koronarangiogramm diagnastisch nicht relevant sind. Dieses Unterprogramm liefert
gleichzeitig de entsprechende bindre Maske bin nadh nexadj Iterationen. Die Eingabe- und
Ausgabeparameter stammen aus der Routine opol bac.

subroutine adjweig (r, nbpnts)

paranmeter (ymax=512, xmax=512)

integer x, y, nbpnts

integer z(1:ynex, 1: xmax), bin(21l:ynmax, 1: xmax)

real r

real zfit(1:ynmax, 1: xmax), s(1:ynmax, 1l:xmax), w(1l:ynmax, 1: xmex)
common / workl / z, bin

common / work2 / zfit

common / work3 / w

common / work4 / s

nbpnts = 0
c +++ |l oop over all data points
do 40 y = 1, ynax
do 50 x = 1, xmax
if (zfit(y,x).gt.0.) then
if (z(y,x).le.zfit(y,x) + r*s(y,x)) then
C *** point is considered as background
Wy, x) = 1.7(s(y,x)*s(y,x))
nbpnts = nbpnts + 1.

bin(y,x) = 1.
el se
c xx* point is not considered as background
wy, x) = 0.
bin(y,x) = 0.
endi f
el se
c --- background <= 0, wei ght based orignal data
c --- initial condition

wy,x) = 1./float(nmax(z(y,x),1)*max(z(y, x),1))
nbpnts = nbpnts + 1.

endi f
50 conti nue
40 conti nue

end

Der Fehler s(y, x) der Grauwerte ist im al gemeinen eine variable Grof¥. Diese Variable wird in einem
common-Block aus dem Hauptprogramm an de Routine Ubergeben. s(y,x) wird wahrend des
Programmablaufs nicht veréndert. Die Variable w wird hingegen zwischen den lterationen neu
berechnet. Da w im Unterprogramm ort pol bendtigt wird wurde auch w aufgrund seiner Gréf3e in
einem conmon-Block gespeichert.

Das Unterprogramm ortpol berechnet orthogorale Polynome in zwei diskreten Verénderlichen

beziglich der Gewichtsfunktion w(y, x) aus adj wei g. Alle ndtigen Variablen werden mit Hilfe von
common-Bldcken lkergeben. Die @nzige Ausgabevariableist sumsq.
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c

90

130
120

Cc +++

150
140
C ~—

190
180

210
200
170

230
220

subroutine ortpol (sunsq)
paraneter (ymax=512, xnmax
integer x, y, n, k, m 1|,
integer z(1:ynax, 1: xmax)
real sunsq

real zfit(1:ynax, 1: xmax),
doubl e precision
doubl e precision
doubl e precision
doubl e precision
doubl e precision pn(-1:nd
doubl e precision pnmn(-1
common / workl / z

common / work2 / zfit
common / work3 / w

a(-1: nde
c(0: ndeg

initialize
do 80 y 1, ynmax
do 90 x = 1, xmax
pnmn(-1,y, Xx)
pnmi n(0,y, Xx)
pn(- lv Y, X)
pn(0, Y, x)
zfit(y, x)
conti nue
conti nue
| oop over all polynom a
do 100 n 0, ndegr
do 110 k = 0, n
c(n, k) 0.
gam = 0.
do 120 y = 1, ynmax
do 130 x 1
c(n, k) c(n,

0.
- 0.
1.
0

gam gamam n,
sum( 1: ymax, 1: xmax)

=512
start

ndegr =20)

w( 1: ymax, 1: xmax)
gama, ganbm n, ganb, ganbplus
gr-1,-1:ndegr-1),
r, 0: ndegr)

egr, 1: ymax, 1: xmax)
:ndegr, 1: ynax, 1: xmax) ,

b(-1: ndegr, - 1: ndegr-1)

pnpl us(-1: ndegr, 1: ymax, 1: xnmax)

terns

Xmax

k) + w(y, x)*z(y,x)*pn(k,y,x)

gam = gam + w(y, x) *pn(k, y, x) *pn(k, y, x)

conti nue
conti nue
c(n, k)
contribution of thi
do 140 y = 1, ymax

= c¢(n, k)/gam

s termto the fit

do 150 x = 1, xnmax
zfit(y,x) = zfit(y,x) + c(n, k)*pn(k,y,Xx)
suny, x) =
conti nue
conti nue

cal cul ate consecut
if (n.lt.ndegr.and
do 1701 =0, n
a(n-1,1) 0.
gamanmin = 0.
a(n, ) 0.
gama = 0
do 180 y = 1,
do 190 x
if (1.1
a(n-
gama
endi f
a(n, )
gama =
conti nue
conti nue
if (gamamn.n
a(n, ) a(n,
do 200 y = 1,
do 210 x
sum(y, X
conti nue
conti nue
conti nue

ng pol ynom al s recursively
k.eq.0) then

ymax
1, xmax

e.(n-1)) then

1,1) = a(n-1,1) + wy, x)*x*pn(k,y, x)*pnm n(l,y, x)
mn gamamn + Wy, X) *pnmi n(l,y, x)*pnm n(l,y, X)

a(n, 1) + wy, x)*x*pn(k,y, x) *pn(l,y, x)
gama + w(y, x)*pn(l,y, x)*pn(l,y, x)

e.0.) a(n-1,1)
')/ gama

ymax

1, xmax
) = sumy,x) + a(n-1,1)*pnmin(l,y,x) + a(n,l)*pn(l,y,x)

a(n-1,1)/gamam n

do 220 y = 1, ynmax

do 230 x 1,
pnplus(0,y
suny, x)
conti nue
conti nue
endi f

XITRx
»X) = x*pn(0,y, x)
0.

- sum(y, X)



if (n.lt.ndegr.and.k.le.n) then

start = k-1
if (k.eq.0.) start =0
do 240 1 =0, n
b(n-1,1) = 0.
ganbmin = 0.
b(n,I') = 0.
gamb = 0
b(n+1,1) = 0.
ganmbplus = 0.
do 250 y = 1, ymax
do 260 x = 1, xmax
if (l.ge.start.and.l.le.(n-1)) then
b(n-1,1) = b(n-1,1) + wy, x)*y*pn(k,y, x)*pnm n(l,y, x)
ganbmin = ganbmin + Wy, x) *pnmi n(l,y, x)*pnm n(l,y, Xx)
endi f
b(n,1) = b(n, 1) + wy, x)*y*pn(k,y, x)*pn(l,y, x)
gamb = gamb + w(y, x) *pn(l,y, x)*pn(l,y, x)
if (I.le.k) then
b(n+l,1) = b(n+l,1) + Wy, x)*y*pn(k,y, x)*pnplus(l,y,X)
ganbpl us = ganbplus + w(y, x) *pnpl us(l,y, x)*pnplus(l,y, x)
endi f
260 conti nue
250 conti nue
if (ganbmin.ne.0.) b(n-1,1) = b(n-1,1)/ganbm n
b(n,1) = b(n,1)/ganmb
if (ganbplus.ne.0.) b(n+l,1) = b(n+l,1)/ganbpl us
do 270 y = 1, ymax
do 280 x = 1, xnmax
sum(y, x) = sum(y, x) + b(n-1,1)*pnmn(l,y,x)
* + b(n,I)*pn(l,y,x) + b(n+l,1)*pnplus(l,y,Xx)
280 continue
270 conti nue
240 conti nue
do 290 y = 1, ynmax
do 300 x = 1, xmax
pnplus(k+1,y,x) = y*pn(k,y,x) - sun(y,x)
300 conti nue
290 conti nue
endi f
if (k.eq.n) then
do 440 | =0, n+l
do 450 y = 1, ymax
do 430 x = 1, xmax
if (I.1t.(n+1)) pnmn(l,y,x) = pn(l,y,x)
pn(l,y,x) = pnplus(l,y,x)
430 conti nue
450 conti nue
440 conti nue
endi f
110 conti nue
100 conti nue
¢ ~~~ wei ghted sum of squares val ue
sunmsq = O.
do 410 y = 1, ynax
do 420 x = 1, xmax
sumsq = sumsq + Wy, x)*(z(y, x)-zfit(y,x))*(z(y,x)-zfit(y, x))
420 conti nue
410 conti nue

end
Die wichtigsten im Unterprogramm verwendeten Parameter und Variablen sind:

xmax, ymax Abmesaingen desBildesin Pixeln
V4

sumsq X

ndegr Grad des Polynoms zur Anpasaing
gam ny

gamani n Normierungskonstante fir a,,_y,
gam Normierungskonstante fir  a,,
ganbni n Normierungskonstante fir b,_,,
ganb Normierungskonstante fir b,
ganbplus  Normierungskonstante fr b,
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a, b, ¢ an, bn,|, Crx

pn Pn (X’ y)
pnnin Pn-1, (X, y)
pnpl us Prazy (X, Y)

Das Unterprogramm snipbg entfernt schnell veranderliche Strukturen duch de wiederhdte
Anwendung a@s moving-average-Filters. Die Glattung erlauft in ni ter Schritten. Die Filterbreite wird
in den letzten nr educ Iterationen um den Faktor /2 verringert.

Eingabe: z Koronarangiogramm mitden Abmesaungen xmax, ymax.
w Filterbreite des moving-average-Filters. Siehe Gleichung (165
Ausgabe: zback gegléattetes Koronarangiogramm mitden Abmesaungen xnax, ynex.
Siehe Gleichung (165

subroutine snipbg (z, w zback)

paraneter (ymax=512, xnex=512, niter=48, nreduc=8, sqrt2=1.4142136)
integer x, y, w, n, iw iwl, iwx2, iwl, iwy2

real redfac

real z(1l:ymex, 1l:xmax), zback(1l:ynmax, 1: xmax)

C ... structure stripping
redfac = 1.
do 20 n = 1, niter
c ... set width, reduce width for last nreduc iterations
if (n.gt.niter-nreduc) redfac = redfac/sqrt2
iw = max(nint(redfac*w), 1)
do 30 y = wt+l, ynmax-w

do 40 x = w+l, Xmax-w
iwxl = max(x-iw, wl)
iwx2 = mn(x+iwint(xmax)-w)
iwl = max(y-iw, wl)
w2 = mn(y+iwint(ymax)-w)

zback(y,x) = min(0.25%(z(y,iwxl) + z(y,iwx2) + z(iwl, x) +
z(iwy2,x)), z(y, X))

40 conti nue
30 conti nue
20 conti nue

end
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Anhang B

Jahrlich erleiden in Deutschland 261000M enschen einen Herzinfarkt. Der Herzinfarkt ist fast immer
das Ergebnis von Verénderungen der Herzkranzgefal3e: Er ist die Folge der koronaren Herzkrankheit.
Jeder zweite Bundesbirger stirbt an einer Krankheit des Herz-Kreislaufsystems. Damit sind dese
Erkrankungen de haufigste Todesursache.

Eine Vorausstzung fur problemloses Funktionieren des Herzens ist die voll standige Durchgangigkeit
der Herzkranzgeféile (Koronararterien). Ausgehend von ar linken und rechiten Koronararterie wird
das gesamte Herz mit einem Netz immer feiner werdender Adern tberzogen undmit Blut versorgt.
Unter dem EinfluR von Risikofaktoren wie Zigarettenrauchen, Bluthochdruck, erhdhtem
Cholesterinspiegel, Zuckerkrankheit und Ubergewicht kommt es zu einer Schadigung abr
Gefallinnenhaut (Intima) der Herzkranzgefale. Diese Verletzung|dst einen Reparaturvorgang aus, der
die Innenhaut verdickt. Es entsteht ein choesterinhaltiges Polster, das in de Geféiinnenwand
hineinragt und sie verengt. Je weiter der Krankheitsprozeld fortschreitet, umso gréfRer werden de
Plagues. Auf diese Wase bilden sich Engstellen (Stenosen), die den Blutfluf3 zunehmend behindern.
Erst wenn de Verengungmehr als 70% des Gefél3es zugesetzt hat, reicht die Durchblutung richt
mehr. Das Herz reagiert mit Schmerzen und Atemnat. Der beklemmende Schmerz in der Brust wird
Angina Pedoris genannt.

Zum Herzinfarkt kommt es, wenn ein Koronargefdl sich pl6tzlich vdlstandig verschlief3t. Dabel reif3t
die Dedkplatte der Plague én, und a@r chodesterinhaltige Kern kommt mit dem Blutstrom in
Berdhrung. Dadurch wird das Gerinnungsystem in der Art aktiviert, dal3 Blutplattchen das
aufgerissene Fettpalster abzudichten versuchen. Das © entstehende Blutgerinnsel kann das eingeengte
Blutgefd? vdlstandig verschliefen. Dadurch kommt die Blutzufuhr im hinter dem Verschluf3
liegenden Tell des Gefél3baums zum Erliegen.

Tritt Angina Pedoris auf, sind eine Reihe von Untersuchungen nawendig. Hierzu gehéren
Belastungs-EKG, Ultraschall und Myokardszintigrafie. Ergeben sich aus den Untersuchungen
Hinweise auf eine koronare Herzkrankheit, ist eine Herzkatheteruntersuchung angezegt. In einem
invasiven Eingriff im Herzkatheterlabor wird duch Punktion der Beinvene in der Leistengegend ein
Katheter bis in de linke oder rechte Kranzarterie geschoben. Daraufhin wird duch den Katheter
Rontgenkortrastmittel  eingebracht. Wahrend einer Rontgenaufnahme wird der Fluld  des
Kontrastmittels durch den betreffenden Teil des Gefé3baumes auf einem 35 mm-Film ("Kinafilm™)
oder in einer zdtlichen Folge digitaler Bilder festgehaten. Verengungn zeigen sich duch
umschriebene Ausgarungen des Kontrastmittels. Auf diese Wase konren Vorhandensein, Ausmal?
und Lokalisation vonVerengungen der Herzkranzgefél3e nachgewiesen werden.

Eine Reihe von Medikamenten ist zur Behandung der Angina Pedoris verflghar. Hierzu zéhlen
Nitrate, Betablocker, ACE-Hemmer, Lipidsenker und "Aspirin® (Acetylsaicylsaure). Fuhrt eine
medikamentdse Behandlung ncht zum Ziel, kann eine Aufdehnung ar Herzkranzgefélle, die
sogenannte PTCA (Dilatation mittels Ballonkatheter noch wahrend der Untersuchung, urter
Umstanden mit einer Gefél3stiitze (Stent) oder eine Bypassoperation ndwendig werden.

Die Angina Pedoris ist ein Warnsignal fur einen ummittelbar bevorstehenden Herzinfarkt. Die
Koronarangiografie kann helfen einen drohenden Infarkt reditzedtig zu erkennen und ihn so
verhindern. Eine Koronarangiografie ist auch dann angezegt, wenn folgende Indikationen vorli egen:

— Frischer Myokardinfarkt: Verlauft die medikamentdse Auflosung des Thrombus, welcher den
Infarkt verursadcht hat, erfolglos, kann eine sofortige PTCA (sofern mdglich) grof¥e Teile des
betroff enen Gefal3baumes retten.

- Kontrollkoronarangiografie: Nach einer koronaren Intervention (PTCA, Stent, Rotablation) oder
nach Bypassoperationen ist eine Kontrollkoronarangiografie dann lich, wenn es sch bel den
behandelten Defekten um wichtiges Gewebe undoder um ein vorlaufiges und ursicheres
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Primérergebnis  handelt. Bel  erneut  auftretender  Angna  Pedoris ist  eine
Kontroll koronarangiografie ohnehin ratsam.

Eine Kontraindikation der Koronarangiografie liegt vor bei

— Patienten, bei denen de Erkrankung lereits bekannt ist und tei denen jede operative oder
interventionell e Therapie unmoglich ist.

— Patienten, deren schledhter Allgemeinzustand eine Koronarangiografie nicht erlaubt, oder bei denen
eine schwere Folgeekrankungzu erwarten ist.

— Patienten, bei denen ein beibendes Nierenversagen duch de Injektion des Kontrastmittels zu
erwarten ist.

— Patienten mit al ergischen Re&ktionen auf das Kontrastmittel.

— Patienten mit nicht beherrschbaren Gerinnungd6rungen.

Die Koronarangiografie ist unerl&fdlich zur exakten Diagnosenstellung, zur Planung vonOperation und
interventionellen Verfahren sowie aur Abschdtzung der Progncse. Eine Koronarangiografie wird nur
dann duchgefihrt, wenn sich mit Sicherheit therapeutische Konsequenzen aus der Untersuchung fiir
den Patienten ergeben. Das Risiko der Untersuchung mufd cen therapeutischen und pognastischen
Nutzen rechtfertigen.

Figur 74. Darstellung der Herzkranzarterien. Die Herzkranzarterien oder Koronararterien
versorgen den Herzmuskel mit Sauerstoff und den erforderli chen Nahrstoff en.
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