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Zusammenfassung

Durch eine automatische Verarbeitung zweier intraoraler Réntgenbilder wird eine
quantitative und qualitative Bewertung periimplantirer Knochenstrukturen ermdog-
licht. Die Radiographien werden dazu mit speziellen Sensoren direkt digital aufgenom-
men. Durch die bildpunktweise Subtraktion zweier Aufnahmen kénnen Knochenum-
bauprozesse (Defekte und Regenerationsbereiche) sichtbar gemacht werden.

Fiir den Vergleich der Radiographien ist im allgemeinen die exakte Reproduzier-
barkeit der Projektionsgeometrie zwischen Rontgenquelle, Objekt und Sensor notwen-
dig. Geringfiigige Raumbewegungen aller Systemkomponenten kénnen niherungsweise
durch die reversiblen Sensorbewegungen beschrieben werden. Auf aufwendige, indivi-
duell zu fertigende Justierhilfen kann daher verzichtet werden.

Nach der Aufnahme wird jedes Rontgenbild durch speziell entwickelte, zweidimen-
sionale rekursive Filter restauriert. Die so rekonstruierten Daten werden durch eine
erweiterte Kepstrum—Technik geometrisch vorjustiert. Die Feinausrichtung nach dem
Modell der zentralperspektivischen Projektion erfolgt durch ein pafipunktbasiertes Ver-
fahren. Der Kontrastangleich der geometrisch justierten Bilder basiert auf deren Hi-
stogramm. Mit einem iterativen Algorithmus werden mogliche Defektregionen zur
Parameterextraktion ausgeschlossen und ebenso lineare Trends der Grauwerte auf-
grund von Sensorverkippungen kompensiert. Die Segmentierung der Defektregionen
im Differenzbild basiert auf dem Watershed—Verfahren. Mit einfachen morphologi-
schen Formkriterien konnen Artefakte erkannt und ausgeschlossen werden. Aus der
Anzahl der verbleibenden Segmentpixel und deren Grauwert wird eine quantitative
Bewertung abgeleitet.

Durch den Wegfall der Justierhilfen wird die klinische Anwendbarkeit des Verfah-
rens praktikabel. Die digitale Freihand-Subtraktionsradiographie (DFSR) ist dabei
nicht auf die postimplantire Knochendichtebestimmung beschrinkt. Sie kann auch in
der Karies— und Parodontaldiagnostik sowie bei der Therapieiiberwachung nach Wur-
zelspitzenamputation und bei Methoden der gesteuerten Geweberegeneration zusitz-
lich zur subjektiven Befundung wertvolle diagnostische Informationen liefern.

Dieser Beitrag geht nicht nur auf einzelne Schritte der Bildverarbeitungskette ein,
sondern diskutiert auch geeignete mathematische Qualitéits— und Ahnlichkeitsmafe zur
Entwicklung und Bewertung von Algorithmen zum Bildangleich.

!'Das Projekt Freihand-Subtraktionsradiographie wird von der Deutschen Forschungsgemeinschaft DFG
gefordert (Re 427/5-1)



1 Einleitung

In dem DFG-Projekt Intraorale digitale Freihand-Subtraktionsradiographie (DFSR) zur au-
tomatisierten densitometrischen Befundung von Alveolarknochenstrukturen in der Implan-
tologie wird versucht, mit Methoden der digitalen Bildverarbeitung eine Verbesserung der
Diagnostik in der Zahnheilkunde zu erreichen. Die medizinischen Fragestellungen werden
zunichst erldutert, in Abschnitt 2 wird die Bildaufnahme modelliert und in Abschnitt 3
das Konzept zur digitalen Bildverarbeitung entwickelt. Neben geeigneten Qualitdtsmaflen
zum Vergleich von Algorithmen zur Anpassung zweier Bilder wird die Umsetzung der ein-
zelnen Module der Bildverarbeitungskette in Abschnitt 4 an zwei Beispielen exemplarisch
diskutiert.

1.1 Zahnérztliche Implantologie

Die zahnérztliche Implantologie hat sich in den letzten Jahren als zuverlidssige Methode
etabliert, verlorengegangene Zihne zu ersetzen. Dabei werden bis zu sechs zylinderférmige
Implantate, meist Schrauben aus Titan, in den Kieferknochen des Patienten eingesetzt. Auf
diesen konnen dann Kronen, Briicken oder Prothesen befestigt werden. In der Klinik fiir
Zahn—, Mund-, Kiefer— und Plastische Gesichtschirurgie der Medizinischen Einrichtungen
der RWTH Aachen wurden seit 1986 ca. 1000 Patienten mit ca. 3000 Implantaten versorgt.
Je nach Implantatsystem wird in einer ersten Operation das Implantat in den Knochen ein-
gesetzt und das Zahnfleisch wieder verschlossen. Nach der dreimonatigen Einheilungsphase
wird in einem zweiten Eingriff das Implantat freigelegt, mit entsprechenden Adapterstiicken
aufgebaut und kann anschlieflend iiber den Kronenersatz belastet werden.

Die Lebensdauer solcher Implantate betréigt ca. 10 Jahre. Die hiufigste Ursache fiir den
Implantatverlust ist die periimplantire Knochenerkrankung. Die an das Implantat angren-
zende Knochensubstanz bildet sich dabei immer weiter zuriick, bis das Implantat schliefllich
den Halt verliert und explantiert werden mu#.

1.2 Dentale Radiographie

Wichtigstes nichtinvasives Hilfsmittel zur Erkennung der beschriebenen Knochendestruktion
ist der intraoral belichtete Rontgenfilm (Abb. 1, Abb. 6). In der halbjéhrlichen Recall-
Untersuchung werden regelméflig Zahnfilme der Implantate angefertigt. Die vergleichende
Befundung der Zahnfilme ist jedoch im hochsten Mafle subjektiv. Insbesondere geringe
Verdnderungen der Knochendichte sind so nur schwer zu dokumentieren. FEine deutliche
Verbesserung der vergleichenden Befundung kann mit der Subtraktionstechnik erreicht wer-
den.

1.3 Subtraktionstechnik

Die intraorale Subtraktionstechnik geht auf die Subtraktionsangiographie zuriick, die bereits
1935 von Ziedses des Plantes eingefiihrt wurde [Zie35]. Zur Darstellung von Gefifilen wurde
das Positiv des Rontgenbildes, entstanden vor der Injektion von Kontrastmittel, deckungs-
gleich auf das Rontgenbild nach der Injektion gelegt und ein Kontaktabzug belichtet. In



Abbildung 1: Dentale Radiographien und Subtraktionsbilder

Die intraorale digitale Radiographie (a) zeigt ein TPS—-Schraubenimplantat im mazerierten Unterkiefer. Die
Folgeaufnahme (b) wurde unter anderen geometrischen Bedingungen mit einer héheren Dosis aufgenommen.
Das direkt gebildete Differenzbild (c) ist wertlos. Erst nach einer geometrischen Positionskorrektur und
einem Kontrastangleich ist im Differenzbild (d) der periimplantire Knochendefekt erkennbar. Dieser Defekt
ist bei einem reinen Vergleich der Aufnahmen (a) und (b) nur schwer zu dokumentieren.

dem so erhaltenen Subtraktionsbild ist der diagnostisch irrelevante Bildanteil (Hintergrund)
eliminiert und damit das Erkennen der Gefafie erleichtert. Hardstedt und Welander erarbei-
teten spéter die theoretischen Grundlagen der photographischen Subtraktion [Har75] und
entwickelten daraus technische Richtlinien zur Herstellung der Subtraktionsbilder [Har76].

Anfang der achtziger Jahre wurde dieses Prinzip von Ruttimann, Webber und Grohndahl
in die Zahnheilkunde iibertragen [Rut81, Gro83|. Zeitlich seriell aufgenommene Zahnfilme
wurden manuell aufeinander ausgerichtet und digitalisiert. Die zur Subtraktion erforder-
liche Ubereinstimmung der Projektionsgeometrien wurde mit individuellen AufbiBschienen
[Rud88] und mechanischen Hilfsmitteln [Jef87] sichergestellt. Nach der Subtraktion der digi-
talisierten Zahnfilme im Computer wurde das Differenzbild auf dem Monitor zur qualitativen
Diagnostik visualisiert. Seither konnte in zahlreichen Untersuchungen der diagnostische Ge-
winn der Subtraktionstechnik nicht nur in der Kariesdiagnostik [Gro82], sondern vor allem
auch bei der Bewertung der Alveolarknochenstruktur in der Parodontaldiagnostik [Web82],
in der Implantologie [Red90] und fiir die Techniken der gesteuerten Geweberekonstruktion
[Wen92] bewiesen werden.

Abbildung 1d zeigt ein solches Subtraktionsbild. Der Hintergrund ist einheitlich grau,
wiahrend die periimplantire Defektregion deutlich hervorgehoben ist. Diese Technik birgt
jedoch eine Reihe von Problemen und Fehlerquellen. Unterschiedliche Parameter bei der
Filmbelichtung und Filmentwicklung verfilschen die Grauwerte im Bild. Das manuelle Aus-
richten der Bilder bei der Digitalisierung ist fehlerhaft und die gleichméflige Ausleuchtung
der Zahnfilme ist kaum zu erreichen. Eine identische Projektionsgeometrie 148t sich durch
Aufbifischienen nur bedingt gewéhrleisten. Nach ca. einem Jahr sind auch diese nicht mehr
ausreichend genau positionierbar [Jan89]. Das Verfahren ist zeitaufwendig und kosteninten-
siv, denn fiir jeden Patienten muf fiir jede Interessenregion eine eigene Justierhilfe hergestellt
werden. Friither gemachte Aufnahmen lassen sich in der Regel nicht auswerten, denn bei sol-
chen Aufnahmen war die Projektionsgeometrie nicht identisch.
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Abbildung 2: Bildaufnahme

Vom Brennfleck der Rohre ausgehend durchtreten die Rontgenstrahlen das Objekt und werden dabei unter-
schiedlich geschwicht. Der Abstand vom Brennfleck zum Kiefer des Patienten betriigt 25-30 cm, wéhrend
der Film im Mund des Patienten in der Regel direkt am Kiefer anliegt.

2 Modell zur DFSR

Bei der Bildaufnahme sind die entscheidenden Parameter fiir die Vergleichbarkeit zweier
Bilder der Bildkontrast und die Abbildungsgeometrie.

2.1 Rontgendosis und Bildkontrast

Die Rontgenstrahlen treten aus der Rontgenquelle durch den Kiefer des Patienten und tref-
fen auf den Zahnfilm, welcher das unterschiedliche Schwichungsprofil des durchdrungenen
Gewebes als Summationsbild sichtbar macht (Abb. 2). Der Brennfleck der Rontgenréhre
ist mit einer Fliiche kleiner 1mm? fiir diese Problemstellung vernachliissighar und kann da-
her als Punktquelle modelliert werden. Fiir die Intensitdt I, der Rontgenstrahlung ohne
schwiichende Materie gilt dann [Mac83]:

Iy=A-FE- %2 (1)
Die Konstante A beschreibt die Anzahl der Photonen, die die Quelle in dem betrachte-
ten Raumwinkel verlassen, die Konstante E deren Energie und r den Abstand zwischen
Brennfleck und Film. Die Helligkeit und der Bildkontrast des Zahnfilms werden neben der
Intensitdt der Rontgenstrahlung vor allem von der Beschichtung (Emulsion) des Films und
den Parametern bei der Filmentwicklung (Temperatur, Konzentration, Einwirkdauer und
Alter der Chemikalien) bestimmt. Wihrend die Dosisleistung moderner Multipulsrohren
sehr genau reproduziert werden kann, sind die zuletzt genannten Einflufifaktoren kaum zu
kontrollieren (vgl. Abschn. 1.3).

Alternativ zum Zahnfilm sind seit 1987 digitale Sensoren fiir den intraoralen Einsatz erhélt-
lich [Ben93]. Neben den ersten Sensoren, die mittels einer Leuchtfolie die Rontgenstrahlen in
sichtbares Licht wandeln und iiber eine Sammeloptik auf einen gewohnlichen Video CCD-
Chip leiten, sind mittlerweile grofflichige CCD—Elemente erhéiltlich, die diinne Sensoren
ohne Optik erméglichen. Diese Systeme erlauben eine exakte Reproduktion der Bildhel-
ligkeit, die im Gegensatz zum Zahnfilm jetzt nur noch von der Dosis der Rontgenquelle,



Abbildung 3: Ersatzschaltbild eines digitalen Réntgensensors

Ein Rontgensensor kann durch das Quantenrauschen NN,, das eletronische Detektorrauschen Ny, und die
Modulation Transfer Function H beschrieben werden.

der Aufnahmegeometrie und dem Objekt selbst abhingt. Nachteilig ist neben Rausch—
und Aliasing—Effekten die geringe Auflosung der direkt digital erzeugten Rontgenbilder, die
derzeit bei ca. 10 Linienpaaren pro Millimeter liegt (Zahnfilm > 20 LP/mm). Weiterhin
koénnen in den Ubergangsbereichen von Objekt zum Hintergrund Bildverfilschungen durch
Ubersteuerung auftreten.

2.2 Sensorersatzschaltbild

Bei der Bildaufnahme wird das urspriingliche Signal s mit der Line Spread Function (LSF)
des Sensors gefaltet und mit zwei unabhéngigen Rauschprozessen iiberlagert (Abb. 3). Bei
geringen Rontgendosen iiberwiegt das elektronische Rauschen des Detektorelementes N,
wihrend bei hohen Dosen das Quantenrauschen der Rontgenquelle N, dominiert [Wel93]. Die
Ubertragungsfunktion des Sensors hat im allgemeinen Tiefpaficharakteristik. Die maximale
Auflésung ist durch die Grofle der Detektorzelle theoretisch gegeben. Der fiir die DFSR
bislang eingesetzte Grofiflichen—Sensor? mit einer quadratischen Pixelgrofie von 45 x 45 ym?
kann daher maximal 11,1 Linienpaare pro Millimeter auflésen.

2.3 Aufnahmegeometrie

Betrachtet man die Systemkomponenten Rontgenquelle ¢, Objekt O und Sensor S, so fiihrt
jede Bewegung einer Komponente zu einer beziiglich der Erstaufnahme verzerrten Abbildung.
Wihrend die durch alleinige Lageinderung des Sensors entstandene Verzerrung rein rechne-
risch in das Ausgangsbild zuriickgefiihrt werden kann, also reversibel ist, fiihren Lageénde-
rungen des Objektes oder der Quelle zu einer unterschiedlichen Abbildung der intraossa-
len Strukturen und damit zu einer prinzipiell irreversiblen Verzerrung der Zweitaufnahme.
Durch Rotation R und Translation 7" der drei Systemkomponenten in den drei Raumrich-
tungen z, y und z sind insgesamt 18 verschiedene Bewegungen denkbar (Abb. 4). Die durch
Rotation der Strahlenquelle um die Projektionsachse z entstehende Verzerrung ist aus Sym-
metriegriinden vernachlissighar. Ebenso fithren Verschiebungen der Quelle in z-Richtung,
sowie Drehungen um die z— oder y—Achse zu keiner Lagednderung der Strukturen in der
Zweitaufnahme. Die verbleibenden 14 Bewegungsrichtungen lassen sich durch Linearkombi-
nation aus 8 unabhingigen Vektoren zusammensetzen. Von diesen fiihren aber nur OT, und
OT, 7zu einer irreversiblen Abbildungsverzerrung. Die Distanzen zwischen Brennfleck und

2Sens-A-Ray, REGAM Medical Systems, Sunsvalle, Schweden.



BEWEGUNGS- ENTSTEHENDE ABHANGIGKEIT | NAHERUNG
VEKTOR VERZERRUNG

ST, reversibel linear unabhéngig —

ST, reversibel linear unabhéngig —

ST, reversibel linear unabhéngig —

SR, reversibel linear unabhéngig —

SR, reversibel linear unabhéngig —

SR, reversibel linear unabhéngig —

oT, irreversibel linear unabhéngig —ST,

o1, irreversibel linear unabhingig —ST,

OT, irreversibel —ST, — QT, —ST,

- T’L - Tz - T
OR, irreversibel +§'T: n gTz B ?]1:; +ST, + ST, — SR,
T.—QT, —

OR, irreversibel tQSTx N C,S%TZ B ggj —ST,+ ST, — SR,

OR, reversibel —SR.—QR. —SR,

QT. irreversibel -ST, — OT, —ST,

QT, irreversibel -ST, — OT, —ST,

OT. ka}lm .EinﬂuB auf: die L 0
Projektion des Objektes

OR, ka}lm .EinﬂuB auf: die L 0
Projektion des Objektes

QR, ka}lm .EinﬂuB auf: die L 0
Projektion des Objektes

QR. irrel'evant wegen ' L 0

Rotationssymmetrie

Abbildung 4: Tabelle aller Systembewegungen

Mit den Systemkomponenten Rontgenquelle (), Objekt O und Sensor S sind durch Rotation R und Trans-
lation T in den drei Raumrichtungen z, y und z insgesamt 18 verschiedene Bewegungen denkbar. Mit den
Néherungen OT, =~ ST, und OT, ~ ST, lassen sich alle relevanten Bewegungen durch die reversiblen des
planaren Sensors ausdriicken.

Objekt Dgo = 25 — 30cm und zwischen Objekt und Sensor Dpg < 1em sind in Abbildung

2 angegeben. Da Do > Dog gelten die folgenden Niherungen [Leh94]:

OT, ~ ST,

und

OT, ~ ST, .
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Abbildung 5: Blockschaltbild

Die bendétigten Module einer automatische Bildauswertung sind in der Abbildung entsprechend verschaltet.
Durchgezogene Linien reprisentieren Bilder, gestrichelte Linien stehen fiir Parameter.

Damit lassen sich zumindest ndherungsweise alle denkbaren Bewegungen aller Systemkom-
ponenten durch die zu reversiblen Abbildungsverzerrungen fiihrenden Bewegungen des Sen-
sorelementes beschreiben, d.h. die Raumpositionen von Roéntgenquelle und Objekt werden
ndherungsweise als konstant angesehen.

Die Abbildung dreidimensionaler Raumobjekte durch einen Projektionspunkt fiihrt fiir hin-
reichend diinne Objekte auf die zentralperspektivische Abbildung [Rei93]:

alX + GQY + ag
a- X +agy +1°

Cl4X + G5Y —+ ag
ar X +asy +1°

X'=h(XY)= Y= [(XY) = (3)
Gleichung (3) kann auf intraorale Rontgenbilder iibertragen werden, da die Raumpositionen
der Rohre und des Objektes zwischen Erst— und Zweitaufnahme als konstant angenommen
werden. Der Objektpunkt (X,Y) in der Erstaufnahme geht gemi8 (3) in den Punkt (X', Y”)
der Folgeaufnahme iiber. Der als Punktquelle modellierte Brennfleck der Rontgenréhre ent-

spricht dann dem Projektionspunkt.

3 Konzept zur technischen Realisierung

Fiir die digitale Freihand-Subtraktionsradiographie ergibt sich aus den Uberlegungen aus
Abschnitt 2 das folgende Konzept. Basierend auf den Daten intraoraler digitaler Sensoren,
wird ein Verfahren zur automatischen Kompensation der reversiblen Verzerrungsanteile, ent-
standen nur durch die Raumbewegungen des starren Sensors zwischen Erst— und Zweitauf-
nahme, ndherungsweise auf dentale Freihand—Aufnahmen angewendet. Voruntersuchungen
haben gezeigt, dafl der dabei entstehende Fehler fiir die nachfolgende densitometrische Be-
wertung von Defektregionen gering ist [Sch93]. Mit weiteren Abstrichen in der Genauigkeit



kann dieses Verfahren direkt auch auf nachtréiglich digitalisierte Altaufnahmen angewendet
werden.

Nach einer geeigneten Vorverarbeitung aller Bilder (Abschn. 4.2) wird zuerst die geometrische
Korrektur vorgenommen (Abb. 5). Dies geschieht mit einem mehrstufigen Ansatz. In einer
Vorjustierung werden die Hauptkomponenten der Verzerrung, Rotationen und Translatio-
nen des Sensors in der z—y—Ebene, eliminiert. Dazu konnte die bislang nur fiir Translationen
geeignete Kepstrum—Technik erweitert werden [Goe95]. Die anschliefende Paipunktbestim-
mung detektiert mit einem feature—based Ansatz wiedererkennbare Bildregionen, aus denen
dann area-based die Koordinaten der j Pafipunkte (Xj;,Y;, X7, Y]) subpixelgenau bestimmt
werden. Fiir j = 4 ergibt sich aus (3) ein in den Koeffizienten q; lineares Gleichungssystem:

X, 91 0 0 0 -X/X; —XIY ay X!
0 00X, Y5 1 -Y/X, -V a Y]
X, V51 0 0 0 —X)X, —XLY, as X}
0 00 X, Y, 1 —-YIX, —-YJV, a | | W n
Xs V31 0 0 0 —X'X; —X1Y; as | T | X!
0 0 0 X; Y3 1 —V/IX; —Y/V; ag Y]
X, Vi1 0 0 0 —X,X, —XlY, ar X}
0 00 X, V; 1 -Y/X, -V}, as Y]

welches durch Invertierung der Koeffizientenmatrix gelost werden kann. Die Pafipunktde-
tektion liefert in der Regel j > 4 Pafipunkte, denen zusétzlich eine Giite G; zugeordnet ist.
In diesem Fall wird mit einer Pseudo-Inversen gearbeitet. Die geometrische Riicktransfor-
mation erfolgt im Gegensatz zu Deformationen [Rup94] als modellbasierte Transformation
nach (3) durch 8 x 8 kubische Splineinterpolation [Dan90, Dan92]. Nach der geometrischen
Korrektur wird der Ausgleich unterschiedlicher Belichtungsverhéltnisse, die zum einen durch
die Dosis der Rontgenquelle und zum anderen durch die Systemgeometrie bestimmt sind,
vorgenommen (Abschn. 4.3). Die im Differenzbild segmentierten Bildregionen kénnen nach
einer Klassifikation vermessen werden.

4 Aspekte der digitalen Bildverarbeitung

Bevor auf die Realisierung der in Abschnitt 3 charakterisierten Module zur Bildverarbeitung
an zwei Beispielen exemplarisch eingegangen wird, werden zunéchst verschiedene Mafle zur
objektiven Bestimmung der Ahnlichkeit zweier Bilder diskutiert.

4.1 Qualitidtsmafle

Der Informationsgehalt (Entropie) eines Zufallsgenerators ist genau dann Null, wenn dieser
immer den selben Wert produziert und maximal, wenn alle moglichen Ausgabewerte der
Quelle gleich hdufig vorkommen. Ist die Anzahl der moglichen Ausgabewerte a priori be-
kannt, so kann der Informationsgehalt auf den Wertebereich von 0 bis 1 normiert werden.
Zur Bildung eines normierten Mafles, das die Ahnlichkeit der Referenzaufnahme u(k,) zur
Folgeaufnahme v(k, [) angibt, kann diese Uberlegung auf das Histogramm des Differenzbildes
d(k,l) = v(k,l) — u(k,l) iibertragen werden [Leh95a]:
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Abbildung 6: Rotations und Translationssequenz

Zur Bewertung der verschiedenen AhnlichkeitsmaBe wurden mit einer speziellen Justiervorrichtung verschie-
dene Sequenzen von Rontgenbildern aufgenommen. Die obere Reihe zeigt Einzelbilder aus der Translations—,
die untere aus der Rotationssequenz.

EHDI =1 — m g:_z(;;_l) h(g) -log, (h(g)) mit h(g) = % %:5(d(k, l)—g).

h(g) bezeichnet die normierte relative Hiufigkeit der Grauwerte g € {—(G —1),...,G — 1}
im Differenzbild d(k,l) mit den Dimensionen K x L : 0 < k < K —-1,0<1[1 < L - 1.
Die diskrete Deltafunktion 6(x) in (5) ist fiir £ = 0 Eins und sonst Null. EHDI wurde
mit sieben weiteren Maflen, die zum Teil zur Bewertung von Registrierungstechniken, aber
auch zur Positionierung selbst, in der Literatur bereits vorgestellt wurden, hinsichtlich der
folgenden Kriterien verglichen [Leh95b:

e Einfluf} der Sensorauflosung (Pixelzahl)

Einfluf der Belichtung (Bias)

Verlauf des MaBles bei Sequenzen mit linearen Bewegungen des Sensors (Monotonie)

Ahnlichkeit von Réntgenbildern verschiedenen Inhaltes (Minimum)

Komplexitiit (Rechenzeit)

Nur die vier Mafle Kreuz—Kovarianzkoeffizient (CCC), Standardabweichung des Differenz-
bildes (SDDI), Standardabweichung des Histogrammes des Differenzbildes (SDHDI) und
(EHDI) waren unabhéingig von der Pixelzahl und einem additiven Grauwert.
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Abbildung 7: Verlauf der Qualitdtsmafle bei Translation

Die Ahnlichkeitskurven (Similarity) wurden aufgrund der Translationssequenz aus Abbildung 6 berechnet.
Anstelle eines monotonen Verlaufes neigt der Kreuz—Kovarianzkoeffizient (CCC) zu Uberschwingern.

In den Bereichen, in denen sich Erst— und Zweitaufnahme nicht iiberlappen, ist jeweils un-
terschiedliche Bildinformation enthalten. Die Bewertung der Qualitdtsmafie kann also nicht
einfach simuliert werden. Mit einer speziellen Justiervorrichtung, die die Geometrie von
Rontgenrdhre, Objekt und Sensor reproduzierbar macht und an der mit Hilfe von Mikro-
meterschrauben definierte Bewegungen eingestellt werden konnen, wurden vier Sequenzen
mit je ca. 40 Bildern erzeugt und ausgewertet. Fiir die Translationssequenz wurde der Sen-
sor senkrecht zur Zentralstrahl-Achse z 40mm entlang des Objektes bewegt und fiir die
Rotationssequenz um 180° um die z—Achse gedreht (Abb. 6). Daneben wurde noch eine
Skalierungssequenz und eine Sequenz mit variierter Dosis erzeugt. Das mittlere Bild jeder
Sequenz wurde als Referenzbild verwendet. Daher sind alle Mafle dort Eins. Als Vergleichs-
kriterum wurde die Varianz zur Idealkurve berechnet.

Das Ergebnis fiir die Translation ist in Abbildung 7 dargestellt. Wiahrend CCC aufgrund
der pseudoperiodischen Struktur des Unterkiefers (Abb. 6) zu starken Uberschwingern neigt,
verlaufen die auf dem Differenzbild basierenden Mafle recht dhnlich. Insgesamt wurde die
Entropie EHDI fiir das beste Qualitdtsmafl befunden [Leh95b]. Dies liegt vor allem an der
guten Normierbarkeit. Der Extremfall, der fiir die Normierung der Standardabweichung zu
Grunde gelegt werden muf, sind zwei schachbrettartige Binérbilder, die so iibereinander
liegen, daf} sie an jeder Stelle gerade den anderen Grauwert haben. Das Histogramm des

Differenzbildes weist dann, im Gegensatz zum gleichverteilten Extremfall bei der Entropie
he(g) = 1/(2G — 1), nur zwei Werte auf: hy( — (G — 1)) = hy(G —1) =1/2.
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Abbildung 8: Blockschaltbild zur Wiener—Filterung

In Abbildung 3 wurde das Detektorelement durch die Ubertragungsfunktion H, das Quantenrauschen und
das Detektorrauschen modelliert. Nach (6) konnen die Rauschprozesse zu ¢, zusammengefafit werden. Die
Ubertragungsfunktion des Wiener-Filters ist mit W bezeichnet.

4.2 Bildrestauration

In Abschnitt 3 wurde begriindet, daf fiir eine densitometrische Auswertung des Differenzbil-
des zwei direkt digital erzeugte Radiographien den klassischen Zahnfilmen vorzuziehen sind.
Auf die damit verbundenen Nachteile einer geringeren Auflésung und moglicher Aliasing—
und Ubersteuerungseffekte wurde ebenfalls hingewiesen. Durch eine nachtrigliche Filterung
der digitalen Bildmatrix kann jedoch eine objektive Verbesserung der Bildqualitét erreicht
werden [Pet93a].

Mit der Wiener-Lee-Beziehung folgt fiir das Leistungsdichtespektrum des gesamten Rausch-
prozesses [Lue88]:

err - |I{|2 : quq + Qsdd- (6)

Damit geht das Ersatzschaltbild aus Abbildung 3 in den linken Block in Abbildung 8 iiber.
Der Ansatz bei der stochastischen Bildrestauration

EW{|s — s"|*} — min (7)

fiihrt auf die Ubertragungsfunktion des Wiener-Filters [Wah89]:

2

S T . 5
H  [H*$ss + Prr

In Kooperation mit dem Lehrstuhl fiir Mefitechnik der RWTH Aachen wurde mit einem

30um breiten Spalt die Line Spread Function (LSF) des Sensors in horizontaler und vertikaler

Richtung ermittelt. Trotz quadratischer Detektorelemente im Sensor ist sein Verhalten nicht

isotrop. Die aus den Messungen ermittelte Modulation Transfer Function (MTF) des Sensors

ist in Abbildung 9a dargestellt.

In Kombination mit entsprechenden Leeraufnahmen zur Rauschleistungsmessung 14t sich
unter der Annahme eines weifien Signalspektrums ¢,, = const. die Ubertragungsfunktion
des Wiener—Filters (Abb. 9b) berechnen und durch sensorspezifische rekursive Filtermasken
approximieren [Pet93b]. Gemifl dem Blockschaltbild der gesamten Bildverarbeitungskette
(Abb. 5) wird jedes Bild vor der Weiterverarbeitung mit dem Wiener—Filter nach (8) re-
stauriert. Nicht nur fiir die visuelle Befundung, sondern vor allem auch fiir die nachfolgende
densitometrische Differenzbildauswertung ist durch die Bildrestauration mit einer Verbesse-
rung der Genauigkeit zu rechnen.
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Abbildung 9: Sensor-MTF und Wiener Filter

Aus der horizontalen und vertikalen Spaltmessung kann die MTF des Sens-A-Ray-Sensors ermittelt werden
(a). Die Ubertragungsfunktion des zugehérigen Wiener—Optimalfilters ist rechts dargestellt (b).

4.3 Iterativer Kontrastangleich

Das Konzept zum iterativen Kontrastangleich ist in Abbildung 10 n#her spezifiziert. Da
Referenz— und Folgebild als Eingabebilder des Kontrastangleiches bereits geometrisch an-
einander angeglichen wurden, kann davon ausgegangen werden, dafl beide Bilder, abgesehen
von moglichen Artefakten und den zu detektierenden Defektregionen, den selben Inhalt ha-
ben. In der dufleren Iteration wird daher das Maskenbild iiberpriift, das die Defekte und
Artefakte zur Parameter—Extraktion der nachfolgenden Kontrasttransformation ausschlieft.
Erst wenn das Maskenbild iiber einen Zyklus konstant ist, wird die iterative Kontrasttrans-
formation des Folgebildes beendet. Der Kontrastangleich selbst wurde zweistufig ausgelegt.
Die erste Stufe kompensiert Kontrastéinderungen aufgrund von Sensorverkippungen (Trans-
form Graukeil), die zweite Stufe kompensiert verinderte Belichtungsverhéltnisse der Rohre
(Transform Histogramm).

In Abschnitt 2 wurde der Brennfleck der Rontgenquelle als Punktquelle modelliert. Bezeich-
net man mit rq den Abstand der obersten Sensorzeile vom Brennfleck und mit ' = ry + Ar
den selben Abstand in der Folgeaufnahme, so ergibt sich mit (1)

I, 7 Ar  Ar?
Y . 9
r To r3 (9)

Wird der Sensor aus einer Position senkrecht zur Zentralstrahlachse z um 90° geneigt, so
gilt mit der Hohe b = 26mm der sensitiven Sensorfliche Arp.x = b. Da ro_. = 25cm (vgl.
Abb. 2) gilt Ar?/r2 < 1 und (9) kann linear geniihert werden:

si(m,n) = sg(m,n) + m-Am+n- An. (10)

12
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Abbildung 10: Iterativer Kontrastangleich

Der iterative Kontrastangleich wurde zweistufig ausgelegt. Eine erste Transformation (Graukeil) kompensiert
Grauwertdifferenzen aufgrund von Sensorverkippungen. Das quadratische Abstandsgesetz (1) kann aufgrund
der intraoralen Aufnahmesituation (Abb. 2) linear approximiert werden. Die Testvektoren werden mit einer
Adaptive Random Search (ARS) generiert. Danach wird die eigentliche Transformation durch Matchen der
akkumulierten Histogramme (Verteilungsfunktionen) durchgefiihrt.

Die Testvektoren (Am, An)” werden mit einer adaptiven Zufallssuche (Adaptive Random
Search, ARS) iterativ erzeugt [Ven86]. Der Startvektor dieser inneren Iteration kann optional
aus der bereits bestimmten Relativverschiebung des Sensors zwischen den zu vergleichenden
Aufnahmen berechnet werden.

Fiir die nun folgende Histogramm-Transformation (Transform Histogramm in Abb. 10)
wird ein parameterfreies Verfahren gewihlt [Pra78]. Bei der allgemeinen Histogramm-
Transformation ¢’ = T'(g) miissen die Flichen unter beiden Histogrammkurven fiir alle
Transformationspaare g,, g, gleich sein (Abb. 11). Im Diskreten fithrt dies auf die Unglei-
chung [Leh93]:

ga—1 g:l 9a
S hle)< Y holg) < Y h(g) (11)
9=9min 9'=0 in 9=9min
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Abbildung 11: Allgemeine Histogramm—Transformation

Bei der Transformation eines Grauwerthistogrammes h auf eine beliebige Funktion hg, muf} die Fliche unter
beiden Kurven, also die akkumulierten Histogramme H, fiir jedes Grauwertepaar g,, g, gleich sein. (Aus:
[Leh93]).

5 Ergebnisse und Diskussion

Die digitale Freihand-Subtraktionsradiographie (DFSR) wurde fiir die speziellen Voraus-
setzungen bei intraoralen Rontgenaufnahmen modelliert. Aus diesem Modell wurde das
modulare Konzept zur digitalen Bildverarbeitung (Abb. 5) abgeleitet. Das Design der ein-
zelnen Module, das nocht nicht fiir alle Aspekte abgeschlossen ist, wurde an zwei Beispielen
exemplarisch beschrieben.

Abbildung 1la zeigt in vitro ein intraorales Rontgenbild eines TPS—Schraubenimplantates.
Die Folgeaufnahme (Abb. 1b), die im halbjdhrlichen Recall bei den Implantatpatienten er-
stellt wird, unterscheidet sich von Abbildung la in Geometrie, Rauschen und Kontrast.
Die visuelle vergleichende Befundung ist dadurch erschwert und subjektiv, also vom jeweili-
gen Untersucher abhéngig. Das direkt erzeugte Subtraktionsbild (Abb. 1c) ist diagnostisch
wertlos. Erst nach dem Angleich beider Aufnahmen in Geometrie und Bildkontrast ist im
Differenzbild (Abb. 1d) der simulierte Defekt im Alveolarknochen an der rechten Seite des
Implantates nachweisbar.

Dabei ist das Konzept durchaus auf andere medizinische Fragestellungen iibertragbar. Neben
der Bewertung periimplantirer Knochenstrukturen, kann die DFSR auch in Bereichen der
Karies-Diagnostik oder bei der Uberwachung von Knochenrekonstruktion mit Methoden
der gesteuerten Gewebe-Regeneration zusitzliche diagnostische Informationen bereitstellen.
Bei der Ubertragung in nicht intraorale Bereiche ist zu priifen, inwieweit die gemachten
Annahmen aufrechterhalten werden konnen.
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