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Notationen

2D zweidimensional

3D dreidimensional

CT Rontgencomputertomographie

CV% coefficient of variation (Variationskoeffizient in %)

MR, MRT Magnetresonanztomographie, Kernspintomographie

MT magnetization transfer (Magnetisierungstransfer)

FA flip angle (Flipwinkel)

FLASH fast low angle shot (schnelle Gradienten-Echo-Sequenz)
GE Gradientenecho

GF Gelenkfhche

KKG Knorpelknochengrenze

Kf,1, Kf,2 erste und zweite Hauptkmmung

K indirekte Fhchenkiimmung

Pixel picture element (Bildelement)

RMS root-mean-square (Wurzel aus den gemittelten Quadratwerten)
SE Spinecho

Sl Signalintensit



T1 Spin-Gitter Relaxationszeit

T2 Spin-Spin Relaxationszeit

TE Echozeit

TR Repetitionszeit

Voxel volume element (Volumenelement)
WE water excitation (Wasseranregung)

W Larmorfrequenzey. = yBg



Kapitel 1

Einleitung

1.1 Biologische und klinische Motivation

Degenerative Gelenkerkrankungen (Osteoarthroséjrgatzu den am weitesten verbreiteten chro-
nischen Erkrankungen dafteren Bewdlkerungsschichtl]] [2], von denen ca. 190 Millionen Men-

schen weltweit betroffen sind3]. Alleine in den Vereinigten Staaten belaufen sich die Kosten
hierfur aufuber 65 Mrd. Dollar. Es wird geséltet, dass diese im Jahr 2000 1% des Bruttosozial-
produktes der USA erreicht haben. Aus diesem Grund werden grof3e Anstrengungen unternommen,
die Diagnose, Therapie und Prognose der Osteoarthrose zu verbessern.

Es ist daher von besonderem Interesse, nicht-invasive Verfahren zu entwickeln, digiensatifr

ge Diagnose erster degenerativeraraterungen eriglichen. Dies ist notwendig, um rechtzeitig
mit einer geeigneten Therapie beginnen und/oder eine Prodiheseine Erkrankungswahrschein-
lichkeit oder ihren Verlauf geben zuknen. Eine therapeutische Intervention sollte angestrengt
werden, bevor erste morphologische aederungen auftreten, da nach derzeitigem Forschungs-
stand ein Wiederaufbau des Knorpels nur schwiglioh ist. Als der am &ufigsten von Sciden
betroffene Knorpel steht dabei der Kniegelenkknorpel im Vordergrund der Forschungaédivit

Die derzeitigen Standardmethoden zur Diagnose der Osteoarthrose weisen einige entscheidende
Nachteile auf. Konventionelle dttgenbilder liefern eine Projektion des Gelenks auf eine Ebene.
Dabei spielt esiir quantitative Messungen eine Rolle, in welcher Position das Gelenk &ictend

der Aufnahme befindetl]. Dies macht es unter Un#stden schwierig, einen Messwert zu reprodu-
zieren und eine veidiksliche Verlaufskontrolle durchiifren. Zudem kann, da imdRtgenbild nur

das Knochengewebe sichtbar ist, lediglich indiréker die Gelenkspaltweite auf den Knorpel ge-
schlossen werden. DietRtgencomputertomographie (C5)Jiefert zwar dreidimensionale Daten,

die weitgehend unaldimgig von der Gelenkpositionalirend der Aufnahme sind, séeskt allerdings

auch nur indirekte Aussagéier den Knorpel zu. Die CT-Arthrographig erfordert die Injektion

eines Kontrastmittels und bedingt, wie alle aufrigenstrahlen basierenden Verfahren, eine Strah-
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lenbelastung des Patienten. Einen gewissen Goldstandard stellt derzeit die Arthroskofjidoaar

Vorteil dieser Technik liegt darin, dass nicht nur eine Begutachtung des Knorpels, sondern gleich-
zeitig auch eine Behandlung (z.B.d®ung) niglich ist. Die Arthroskopie ist jedoch eine invasive
Technik, die ein gewisses Infektionsrisiko beinhaltet, eine Belastung des Patienten darstellt und in
der Regel eine Hospitalisierung erfordert. Sie kann nicht am gesunden Probanden eingesetzt oder
in einer Verlaufskontrolle engmaschig wiederholt werden.

In den letzten Jahren ist mit der Magnetresonanztomographie (MBRTP][10] [11] [12] eine
Technik in den Blickpunkt géirckt, welche die Mglichkeit bietet, sehr genaue Informatioridrer
die Morphologie des Knorpeld ] [13] [14] [15] [16] [17] [18] zu gewinnen. Sie weist den Vorteil
auf, dass

e Sie nicht-invasiv ist,

e im Gegensatz zu anderen Verfahren, wie z.B. CT, nach derzeitigem Stand des Wissens von
dem starken Magnetfeld keine $aligende Wirkung auf den Patienten ausgeht,

e der Knorpel direkt und mit hohem Kontrast zur Umgebung dargestellt werden kann,

e die Technik prinzipiell auch Aussagéiber den strukturellen Aufbau und die biochemische
Zusammensetzung des Knorpels égiicht,

e ein 3D-Datensatz erzeugt wird, der eine morphologische Analyse &nglthvon der Ge-
lenkstellung erraglicht.

Ein entscheidender Vorteil der MRT ist dabei vor allem die potentielle Senaitiy@geiiber bio-
chemischen Vénderungen des Gewebes. Hierdurch ist nicht nur eine Unterscheidung zwischen
verschiedenen Organendgiich, sondern esdanen auch krankhafte \&mderungen innerhalb ei-

nes Gewebes, die sich durch Helligkeitsunterschiede (Signalirdensiterschiede) im MRT-Bild
auf3ern, detektiert werden.

Um diese prinzipiellen Nglichkeiten der MRT ifir eine quantitative Analyse des Gelenkknorpels
nutzen zu Bnnen, bedarf es dreidimensionaler Bildverarbeitungsmethoden, die in der Lage sind,
eine effiziente Bearbeitung groRer Datenmengen zwagdeisten und reproduzierbare (schichtun-
abhangige) Messungen zu edéglichen. Eine vorhergehende Arbeltd besclaftigte sich mit der
Segmentierung und der Berechnung morphometrischer Parameter des Knorpels (Volumen, Dicke).
Dabei wurden Verfahren entwickelt, die eine halbautomatische Segmentiéttingnd Dicken-
analyse 21] des Knorpels eriidglichen. Um die 3D-Dickenverteilung von Knorpelplatten zu ver-
schiedenen Zeitpunkten vergleichen Zinken, wurde ein Matching-Algorithmus entwickett],

der Dickenunterschiede ortsaufgsi darstellen kann.

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, hierauf aufbauend, Schritte zu einer weitenénden Ana-

lyse des Knorpels mittels MRT zu liefern. Als erster wichtigster Schritt war hierbei eine 3D-
Rekonstruktion der Knorpelplatten aus den segmentierten Schichtbildern notwendig. Das daraus
entstandene Knorpelmodell sollte einerseits digghthkeit bieten, die GelenkfthengdRe und
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Grol3e der Knorpelknochengrenze exakt und reproduzierbar zu ermitteln. Zum anderen sollte das
Modell als Basis zur ortsaufgidten Berechnung und Visualisierung der Geldrdtfenkiimmung

und Signalintensitt dienen. Ein Vorteil der 3D-Rekonstruktion ist darin zu sehen, dass es durch sie
moglich ist, Analysen durchziihren, die unakidngig von der ursfiinglichen Schichtorientierung

sind.

In der Gelenkfhchengdl3e wird ein wichtiger Parameteiirfdie Lastverteilung in Gelenken ge-
sehen. Es gibt erste Befunde, die darauf hinweisen, dass die Unterschiede des Knorpelvolumens
zwischen Mannern und Frauen nicht auf Unterschieden der Knorpeldicke, sondern der Gelenk-
flachengdRe beruhenZ3]. Untersuchungen an Triathleten legen nahe, dass der relevante biologi-
sche Anpassungsprozess an hohe mechanische Belastung nicht eine Zunahme der Knorpeldicke,
sondern der Gelenkfthengdlie ist pP4]. Es hat sich auch gezeigt, dass der in Querschnittsstudi-

en an Patienten abzusithende Verlust an Knorpelvolumen auf die Geleidtilengd3e normiert

werden muss, um eine effiziente Unterscheidung zwischen “gesund” und “krank” bzw. “osteoar-
throtisch” treffen zu Bnnen p5].

In einem rachsten Schritt sollten Technikeiirfeine globale und regionale Analyse der Gelenk-
flachenkiilmmung entwickelt werden. Dabei waren sowohl die durchschnittliche mittlere, minima-
le und maximale Kiimmung der Gelenkithe sowie deren regionale Verteilung zu berechnen. Die
Krimmung sollte als Maf3 zur Beurteilung von Inkongruenzen zwischen patello-femoraler bzw.
tibio-femoraler Gelenk#iche dienen. Da das Ausmald der Inkongruenz zwischen zwei Gelenk-
flachen Einfluss auf die GBe der Kontaktfiche zwischen diesen hat, wird hierdurch die Druck-
verteilung im Gelenk entscheidend beeinflusst. Es wurde gezeigt, dass die Druckverteilung einen
wichtigen Einfluss auf metabolische Prozesse innerhalb der Knorpelnzg}p2[/] [ 28], auf deren
funktionelle Anpassung und auf deren eventuelleg8aiung hat. Aus diesem Grund kam insbe-
sondere auch der regionalen Geleagfienkiimmung eine wichtige Bedeutung zu. Durch diese
wird es niglich, die Inkongruenz eines bestimmten Gelenkkompartiments zu beurteilen und diese
in weiteren Studien in Relation zu lokalen biochemischen Eigenschaften des Knorpels und zum
moglichen Krankheitsverlauf zu setzen.

In einem dritten Schritt sollten die Voraussetzuiig €éine detailierte Strukturanlyse des Knorpels
mit der MRT geschaffen werden, um Aussadgéer funktionelle Anpassungsprozesse innerhalb des
Knorpelgewebes an mechanische Beanspruchung sowie strukturéiledeenngen im frhstadi-

um der Osteoarthrose treffen zérnen. Eine EinscBnkung bei der ausschlief3lich morpholo-
gischen Untersuchung des Knorpels ist, dass das Gewebe schon stagkdggssh bevor erste
Veranderungen messbar werden. Erste Anzeichen struktureller und biochemisciratevangen
konnen dagegen schon imifistadium der Osteoarthrose messbar sein. Diese machen sich bei-
spielsweise durch eine \@rderte Zusammensetzung der Hauptbestandteile des Knorpels bemerk-
bar (Proteoglykane, Kollagene und interstitielléi$digkeit) P9] [30] [31] [32]. Eine Reihe von
Untersuchungen haben gezeigt, daber die Signalintengit spezieller MRT-Sequenzenigk-
schlisse auf die Konzentration und Verteilung der Knorpelbestandtéilgioh ist (siehe?.6.9.
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Daher war ein Schwerpunkt dieser Arbeit, eine ortsspezifische, quantitative und dreidimensiona-
le MRT-basierte Technikifr die strukturelle Charakterisierung des Gelenkknorpels zu entwickeln.
Die Ergebnisse der regionalen Signalinteitsianalyse sollten nicht nur einer statistischen Unter-
suchung zu@nglich sein, sondern auch farb- oder grauwertkodiert auf der @bbefldes entspre-
chenden Knorpelmodells visualisiert werden. Die Aufteilung des segmentierten Beli@iaind
regionale Signalintengitsanalyse soll sich insbesondere an den Knorpelbereichen orientieren, f
die bereits strukturelle Unterschiede beschrieben wurden.

1.2 Technische Problemstellung und bsungsanatze

In einem ersten Schritt war es notwendig, aus der schichtweisen Segmentierung des Knorpels ei-
ne 3D-Rekonstruktion zu erzeugen, mit deren Hilfe die Knorpééhe sowie deren gesamte bzw.
regionaleKr immungsverteilung bestimmt werden sollte. Diese 3D-Rekonstruktion sollte auch
dazu dienen, die Ergebnisse der regionabégnalintensitatsanalysefarb- oder grauwertkodiert

und ortsaufgdist darzustellen. Jedes dieser drei Entwicklungsziele musste gewissen Rahmenbe-
dingungen geingen, die im Folgenden dargestellt werden.

3D-Rekonstruktion des Knorpels aus einer segmentierten Schichtbildfolge und Qherénana-
lyse

Problemstellung Bei radiologischen Untersuchungen des Gelenkknorpels igbksh, die Art

der Schichtorientierung (transversal, koronar, sagittal) der konkreten medizinischen Fragestellung
anzupassen, d.h. die 3D-Datatme der segmentierten Knorpelplattginken sehr unterschiedli-

che Positionen im Raum haben. Um bei weiteren morphologischen und strukturellen Analysen des
Gelenkknorpels unald@imgig von der ursjiinglichen Schichtorientierung zu sein, musste ein 3D-
Modell des Knorpels erstellt werden. Diasstt sich auf die Problemstellung éokfuhren, aus

einer Menge von Punkten (Kontur des segmentierten Bereichs) dietmiggeFRBache zu rekonstru-

ieren. Eine wichtige Nebenbedingung bestand jedoch darin, die Knorpelknochengrenze (KKG) und
die Gelenkfache (GF) getrennt voneinander aus der segmentierten Kontur zu extrahieren. Zudem
war es wichtig, die Ordnung der Konturpunkte beizubehalten, um die InformatitimemPunkt-
nachbarschaften bei der Erzeugung von kontinuierlichen B-SpliaehEh einzuschlieRen. Die Zu-
ordnung in der KKG und GF sollte automatisch und ohne “a priori Wissen” deriurgpichen
Schichtorientierung vonstatten gehen.

Eine Anforderung an den Algorithmugrfdie 3D-Knorpelrekonstruktion war also, auf Basis anato-
mischer Forminformationen, in jeder Schicht eine automatische Klassifizierung der Knorpelkontur
in der KKG und GF vorzunehmen und im Anschluss daran die identifizierten Teilkonturen zu un-
abhangigen Fhchen zusammenzusetzen. Dabei war ziuiddesichtigen, dass es aufgrund des aniso-
tropen Charakters der tomographischen Bilddaten zwischen den Schichtbilderriiing&pin den
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GroRen der zu rekonstruierenden Knorpelplatten kommen kann. Insbesondésbedgang der
Facies patellaris femoris (Trochlea) zu den Femurkondylen erforderte eine spezielle Betrachtung,
da es sonst in einigeraften zu einer unrealistischen Rekonstruktion gekommaiew

Losungsansatz Es gibt verschiedene Aatze zur Berechnung von triangulierten 3D-Objekten

aus einer Punktmenge. Ein trianguliertes Objekt besteht aus einer unterschiedlich gro3en Anzahl
von Dreiecken, die zusammen eine Oligfle formen 33| [34]. Die Berechnungardgze unter-
scheiden sich in erster Linie dadurch, dassiier unterschiedliche Vorkenntnisse der Anordnung

der Ursprungspunktmenge viagen, aus denen die Dreiecke zusammengesetzt werden. Je weniger
Informationentiber die Anordnung der Ursprungspunkte gegeben ist, désterhst der Rechen-
aufwand, da eine gfRere Zahl von Optionen beidglichen Punktkorrespondenzen beksichtigt
werden muss.

In dieser Arbeit wurde ein Algorithmus entwickelt, der von einer geordneten Punktmenge aus-
geht und somit bei geringem Rechenaufwand eine 3D-Rekonstruktion des Knorpels erzeugt. Diese
beinhaltet zugleich Informationdiber die FachengdlRe der KKG und GF. Es bedarf jedoch eini-

ger Vorarbeiten, um die 3D-Daten des segmentierten Knorpels in eine entsprechende Ordnung zu
Uberfuhren:

e Extraktion der Oberfichenkontur aus jedem segmentierten Schichtbild
e Mathematisch positive Orientierung des Umlaufsinns jeder Kontur
¢ Einteilung der Konturen in KKG und GF

Der entwickelte Algorithmus verbindet die geordneten Punkte jeweils zweier benachbarter Kontu-
ren, getrennt nach KKG und GF, zu einer Kette von Dreiecken. Die folgende Verbindungrdieser
Dreiecksketten ben Konturen ergibt die 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatte. Der Vorteil dieser
Methode liegt vor allem darin, dass man eine genaue Informatidibdaerfalt, wo jeder einzelne
Punkt der Oberfiche in Relation zu seinen Nachbarn und des gesamten Objektes lokalisiert ist.
Dies ist nbglich, da man sowohl die direkten Nachbarpunkte innerhalb der Kontur als auch die
Position der Kontur innerhalb der Konturen kennt. Durch diese Ortsinformation kann man be-
reits bei der Berechnung der Dreiecksketten an anatomisch relevanten Positiondsbgrdiang
Femurkondylen zur Trochlea) in den Algorithmus eingreifen, um eine &sidthe Rekonstruktion

der Knorpelplatten zu geirleisten. Mit Hilfe der triangulierten Rekonstruktion des Knorpétst

sich die Gelenk#ichengdl3e und die Gil3e der Knorpelknochengrenze sehr exakt bestimmen.

Berechnung der globalen und regionalen KKmmungsverteilung der Gelenkichen

Problemstellung Es sollte ein Verfahren entwickelt werden, welches einerseits eine globale Be-
stimmung der Kilmmung des rekonstruierten Knorpelmodells égiicht und andererseits Aus-
sageniber dessen regionalesifinmungsverhalten liefert. Die regionaleniidmmungswerte soll-
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ten zur visuellen Bewertung farb- oder grauwertkodiert auf der Gidmél des Knorpelmodells
dargestellt werden. Die Knorpelkmmung war dabei aus der triangulierten Oldeffle der 3D-
Rekonstruktion zu gewinnen.

Das Problem bestand dabei darin, dass die klassische analytidomeiingsberechnung eine kon-
tinuierliche Kurve erfordert, @hrend das 3D-Knorpelmodell als diskrete Datenmenge vorlag. Aus
diesem Grund mussten Afize gefunden werden, die entweder die diskrete Datenmenge durch eine
kontinuierliche Kurve ersetzen oder eine indirektéikimungsberechnung auf Basis des diskreten
Datensatzes eriglichen.

Losungsansatz Es wurden sowohl eine analytische als auch eine indirekte, auf dem diskreten Da-
tensatz beruhende, Analysemethode implementiert. Bei der analytischemitngsanalyse wird,
ahnlich wie schon von Ateshian et aBY beschrieben, eine B-Splinedthe einer bestimmten
Anzahl von Oberfichenpunkten angepasst. Da B-Spline-Funktionen eine analytische Beschrei-
bung existiert, sind diese einer GauR3schetirkmungsanalyse zagglich. Es lassen sich somitrf

jeden beliebigen Punkt der B-Splined€he die maximale, minimale und mittlereiftnmung be-
rechnen. Aufgrund dieser Daten lassen sich auch Aussdgarden Charakter einerdghe treffen,

z.B. ob sie konvex, konkav oder sattethig gekiimmt ist.

Das Hauptproblem liegt hierbei in der Wahl defi@punkte fir die Berechnung der B-Spline-
Flache. Der Sitzpunktabstand bestimmt, ob eher ein feiner oder grobamikrungsverlauf der
Gelenkfiche betrachtet wird. @hlt man eine zu feine Auisung, misst man das Rauschen, welches
von den diskreten Daten héhrt. Bei einer zu groben Aufsung gehen dagegen unter Uamgten
wichtige Details verloren, die z.B. Aufschlugéber fokale lasionen gebendanten. Aus diesem
Grund wird grofR3es Gewicht auf die optimale Visualisierung der regionalen Geélehkfikimmun-
gen gelegt, so dass eine interaktive Anpassung dez@inktautbsung nadglich ist. Dabei ist auch
eine Darstellung der B-Spline#&the zusammen mit dem 3D-Objekbglich, auf deren Basis
die Krummung berechnet wurde. Es werden di€itdmungseigenschaften (Mittelwert, maxima-
le und minimale Hauptkrmmung, Gaul3sche Kmmung) jedes Obe#éthenpunktes sowie deren
Mittelwert Uber die gesamte Gelen&flhe berechnet. Durch Interpolation wird die Qadlider
B-Spline-Fhche soweit verbessert, dass ein#gtithst exakte Anpassung an die Origirédthen-
punkte ndglich ist.

Aus Arbeiten von Hahn et al3p] und Hildebrandt et al.q7] ist bekannt, dass sich Kmmungs-
eigenschaften auch indirekber Fhchenveiinderungen ableiten lassen. Das von ihnen genutzte
Prinzip beruht darauf, dass eine konvexe OBelfe eine Flchenzunahme aufweist, wenn man sie
entlang ihrer Normalenvektoren expandiert. J&gr die Kiimmung der Fdche ist, desto gfier

ist die FEchenzunahme. Die relativedehenzunahme steht im Vé@lmis zu der Gesamtémmung

der Fiche. Das Gleiche giltif eine konkave Rche. In diesem Fallihrt die Kontraktion ent-
lang der Normalenvektoren zu einer Ob&cfienverkleinerung. Nachteil dieser Methode ist jedoch,
dass die globale Aussager die Oberfichenform keine Informationédiber lokale Unterschiede



1.2 Technische Problemstellung und Losungsansiétze 9

zulasst. Dieser Algorithmus lieferiif Flachen, didiber einen gleichermal3en grof3en konvexen wie
konkaven Anteil verfigen (z.B. sattelfrmige Fhchen) eine Gesamtkmmung von Null (wie bei
einer Ebene), so dass entscheidende Detailinformationen verloren gehdibeDi®berthchen-
expansion gewonnene #immung ist mathematisch nicht identisch mit der mittlereirkimung,

so dass Vergleiche zwischen verschiedenen Glréin nur mit Einscinkung ndglich sind. Um

die Vorteile sowohl der Gauf3schen- als auch der Expansiomskungsanalyse aussigfen bzw.
deren Nachteile kompensieren zirken, wurden beide Methoden implementiert.

Globale und regionale Signalintensitsanalyse des Knorpels

Problemstellung Die eigentliche Hauptanforderung an die zu entwickelnde Signalinéds§81)-
Analysesoftware war, die regionale Aufteilung des Knorpels den anatomisch bzw. physiologisch
relevanten Zonen anzupassen. Dazu war eine automatische Aufteilung des segmentierten Bereichs
notwendig, die eine Analyse insbesondere der Knorpelbereich@géiomt, fur die bereits struk-

turelle Unterschiede beschrieben wurden. Die Einteilung der Tiefenzonen (Schichten) des Knor-
pels musste die starken Formunterschiede zwischen verschiedenen Knorpelplatten und Probanden
beriicksichtigen. Die Trennlinien der Subregionen mussten nahezu parallel ZuBeren Beran-
dungen (KKG, GF) verlaufen, dabei aber beksichtigen, dass auch zwischen KKG und GF teil-
weise starke Formunterschiede auftreténren.

Losungsansatz Um die KKG von der GF trennen zwhknen, wurden in den segmentierten Da-
tensatzen Marker an defbergangsstellen gesetzt. Diese aus der Segmentierung stammende In-
formation Uber die Knorpelkante wurde genutzt, um automatisch ein schachbrettartiges Netz im
segmentierten Bereich festzulegen. Die Anzahl der Zeilen (horizontal) und Spalten (vertikal) war
innerhalb bestimmter Grenzen freéibar, um genau diejenigen Bereiche herauszufiltern, die ei-
ner genauen Analyse unterworfen werden sollten. Somit war es 28liah, oberfachliche von
tieferen Knorpelschichten (horizontale Abgrenzung) zu unterscheiden oder den Knorpel von zentral
nach peripher (vertikale Abgrenzung) aufzussisieln. Die Berechnung der vertikalen Begrenzun-
gen erfolgte, indem beide Obe&xfihenkonturen ausgehend von den Randmarkern, welche die KKG
von der GF abgrenzt, in eine vom Benutzer bestimmte Anzahl von Subkonturen aufgeteilt wurden.
Durch Verbindung der Endpunkte der korrespondierenden Subkonturen entstehéchisilfties
segmentierten Bereichs, deren Signalinténsiéparat ausgewertet wurden.

Ahnlich wie bei den vertikalen Teiiichen wurde zuichst auch bei der Berechnung der horizonta-

len Teilflachen vorgegangen. Hierbei wurde eine vom Benutzer definierte Anzahl von Konturen
erzeugt, die zur Obeéthe parallel verlaufen und den Knorpel in seiner Tiefe unterteilen. Die
Flachen zwischen den sich schneidenden horizontalen und vertikalen Begrenzungskonturen wur-
den schlieBlichiir die SI-Analyse herangezogen. Die Zahl dérgtichen Teilfaichen war dadurch
begrenzt, dass bedingt durch das Bildrauschen nur eine ausreichende Menge an Bildpunkten in den
Teilflachen einen aussagéakigen SI-Wert ergibt. Dies ist gerade in den Randbereichen, in denen
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der Knorpel schmal zauft, nicht gevihrleistet. Aus diesem Grund wurden Regionen, deren Vo-
xelanzahl keine statistisch sichere Bestimmung der Signalindé¢mslaubte, automatisch von der
Analyse ausgeschlossen.

Die ermittelten SI-Werte aus jedem Teilbereich wurden farbkodiert auf die 3D-Rekonstruktion den
Knorpels projiziert werden, so dass eine ortsaufged SI-Analyse raglich war. Zuvor war es not-
wendig, einen spezifischen horizontalen Tiefenbereich anzugeben, der auf dié€hieepflojiziert

werden sollte. Die Ergebnisse der Analyse konnten, aufgéssélt nach Zeilen- und Spaltennum-

mer, gespeichert und somit statistischen Analyseraaglich gemacht werden. Obwohl speziell

fur die SI-Analyse des Knorpels entwickelt, ist die géte Technik generell unabhgig von der

Form des zu untersuchenden Organs. Sie kann somit auch an anderen Organen zur Anwendung
kommen.



Kapitel 2

Grundlagen und Stand der Forschung

Dieses Kapitel befasst sich mit den Grundlagen und dem Stand der Forschung aus dem Bereich der
Knorpelforschung (insbesondere des hyalinen Knorpels), der Bilderzeugung und der Bildanalyse.
Bei der Beschreibung der Bildvorverarbeitungsmethoden wird insbesondere auf verschiedene Seg-
mentierungstechniken eingegangen, da der Segmentidiuabe folgenden Bildanalysen eine sehr
wichtige Bedeutung zukommt und sie gewissermal3en das “Bladelwischen Rohdatensatz und
Bildanalyse darstellt. Der letzte Teil dieses Kapitels bezieht sich auf den Stand der Forschung der
drei Hauptthemen dieser Arbeit: 3D-Rekonstruktionjimungsanalyse, Signalinterdgéganalyse.

2.1 Knorpelgewebe

Das Knorpelgewebe besteht zu 2-4% aus Zellen (Chondrozyten) und zu 96-98% aus der von ihnen
produzierten Interzellularsubstanz. Diese besteht ihrerseits aus einer Grundsubstanz und eingela-
gerten Fasern. Variationen dieser Grundbausteine lassen drei Arten von Knorpel unterscheiden:

e Hyaliner Knorpel (Gelenke, Rippen, Epiphysenfuge, Trachea, Kehlkopfskelett, knorpelige
Nasenscheidewand)

e Faserknorpel (Bandscheiben, Symphyse, Sehnatmasvieniskus)
e Elastischer Knorpel (Ohrmuschel, Epiglottis)

Hyaliner Knorpel kommt an vielen Stellen des menschlichémpérs vor, insbesondere aber in syn-
ovialen (diathrotischen) Gelenken. Jugendlicher Knorpel besitzt eine milchididiie FRarbung,
wohingegen Knorpedllterer Menschen eine eher gelb-brauaedtng aufweist. Die kollagenen Fi-
brillen sind nur in polarisiertem Licht sichtbar, da sie durch Einwirkung der Chondroitinsulfate auf-
quellen und @ir gewdhnliche optische Géate unsichtbar (“maskiert”) sind. Einzelne Knorpatdte
werden von der Knorpelhaut (Perichondrium) uith Das Knorpelgewebe ist reich an Wasser (68-
85 Prozent) 29, der Anteil von Mineralsubstanzen liegt bei 4 Prozeritnfbis Zehn Prozent des

11
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Knorpels (ca. 50 Prozent der Grundsubstanz) wird von Proteoglykanen gebildet. Diese Proteogly-
kane werden aus langen Hyaluranosemolekilen aufgebaut, an die sich sogenannte Kernprotei-

ne anheften. Die Glykosaminoglykanketten (haapkdich Chondroitrinsulfate und Keratansulfat)

sind radar nach Art von “Flascherilisten” an die Kernproteine gebunden. Die Glykosaminogly-
kanketten sindiber zwei Mechanismerilf den Schwelldruck des Knorpels verantwortlich. Durch

ihre hohe negative Ladungsdichte stol3en sie sich einerseits voneinander ab, zum anderen erzeugen
sie durch die Anlagerung von positiv geladenen Natrium lonen einen osmotischen Druck. Dieser
bewirkt, dass sich Wassermolék in den Zwischer@umen einlagerr8g] [ 39 [40]. Aus diesen Ab-
stolRungskiften und dem osmotisch bedingten Druck leiten sich die viskoelastischen Eigenschaften
des Knorpels ab/[0].

In die Grundsubstanz sind fibilte Elemente eingelagert, die beim hyalinen Knorpel zu 95 Prozent
aus Typ-ll-Kollagen bestehen. Einen wesentlich kleineren Anteil machen Kollagenfibrillen des Typs
I, IX, X und Xl aus. Die Anordnung der Kollagenfibrillen in den einzelnen Knorpelgeweben ist
nicht einheitlich. Ihre aumliche Anordnung, bei der Typ-IX-Kollagen und kleine Proteoglykane
eine wichtige Rolle zu spielen scheinetl] [42] [43], wirkt dem Quelldruck der Proteoglykane
entgegen und verleiht dem Knorpel eine hohe Zugfestigkd]t[45] [46].

Die nutritive Versorgung des Knorpels vollzieht sigher Diffusion aus den Kapillarnetzen des
angrenzenden Perichondriums, dem subchondralen Knochen und aus der Syssiga#it. Im
Wesentlichendsst sich ir den nichtkalzifizierten Knorpel eine Dreizonen-Einteilung vornehmen,
die sich unter anderem an der Ausrichtung der Kollagenfibrillen oriendi@rtDie oberfachennahe
Tangentialzone weist parallel zur Gelerdkdhe ausgerichtete Fibrillen aufibwend die in der Tiefe
gelegene Radrzone senkrecht verlaufende Fibrillen zeigt, die in der kalzifizierten Knorpelzone
verankert sind. In der zwischen diesen Zonen gelegenen Transitionalzone weisen die Kolagenfibril-
len keine Vorzugsrichtung auf.

Der Druckbeanspruchung des Knorpels wirken in erster Linie Quelldruck und Reibaftgstmnt-

gegen, die beim druckbedingten Augstren des Wasser aus der Kollagen-Proteoglykan-Matrix
entstehen48] [49] [50] [51]. Dies fuhrt zu einem hydrostatischen Druckaufbau in der Mat.[
Zugbeanspruchung, welche insbesondere in Randbereichen des Knorpels und bei lokaler Druckbe-
anspruchung auftritt, wird haugtshlich durch das kollagene Netzwerk aufgenommen.

2.2 Das menschliche Kniegelenk

Abb. zeigt einen beschrifteten Schnitt durch ein Kniegelenk mit den hyalinen Knorpelplatten
der Patella, des Femurs und der Tibia. Der Patellaknorpel stellt beim Menschen im Normalfall die
dickste hyaline Knorpelplatte dasJ]. In den Gelenkbhlen befindet sich die Synovialfsigkeit,

die unter anderem die Reibung verringern soll. Das Gelenk ist eingefasst in die Gelenkkapsel, wel-
che zusammen mit @dern und Muskeln dem Gelenk StaBilitzerleint. Deutlich zu sehen ist
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die beim Kniegelenk ausgejgte Inkongruenz zwischen den Gele#akfien, die teilweise durch

die Meniski kompensiert wird. Inkongruenzen treten an den meisten Gelenken des menschlichen
Korpers auf und die Gelenkithenkimmungen korrespondierendeaEhenabschnitte unterschei-

den sich teilweise sehr stark voneinandef [

Femur Knorpel
(Facies patellaris)

Patella
Femur

Patella Knorpel

Femur Knorpel
(Condylus lateralis)

Meniscus lateralis
{Cornu anterius)

Meniscus lateralis

Tibia Knorpel (Cornu posterius)

(Condylus lateralis)

Articulatio tibiofibularis
Tibia
Fibula

Abbildung 2.1: Schnitt durch den lateralen Bereich eines menschlichen Kniegelenks (aus Sobotta

[55])

2.3 Medizinische Bilderzeugungstechniken

In diesem Teil wird auf einige der wichtigsten heute gelahlichen Bilderzeugungsmethoden ein-
gegangen. Es soll dabei nicht der Versuch unternommen werden, eine detailierte Darstellung aller
Methoden vorzunehmen, sondern in erster Linie das Prinzip der jeweiligen Bilderzeugungsmetho-
de darzulegen und Beispiele einer technischen Realisierung zu geben. Auf diese Weise werden die
Grundlagen geliefert, die eine bessere Einordnung der MRT in Relation zu anderen Bilderzeugungs-
methoden errglichen. Der letzte Abschnitt wird sich dann im Detail mit der MRT bé&s$togen.
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2.3.1 Konventionelle RO ntgentechnik

Das Prinzip der Bntgenaufnahme beruht darauf, dass die von dér&ausgehendendRtgen-
strahlen beim Durchdringen eine®koers je nach Gewebeart unterschiedlich stark absorbiert wer-
den. Die Intensét der Strahlung wird nach Durchstrahlung desrers von Detektoren (Film,
Leuchtschirm) aufgezeichnet. Nur diejenigen Organe, die sich durch eine hohe Dichte bzw. Ato-
me mit hoher Ordnungszahl auszeichnen, bewirken eine starkeaShbwng der Strahlung. Durch
Variation der Strahlérte lassen sich auch Organe mit unterschiedlichen Absorbtionskoeffizienten
darstellen, so dass bei sehr weicher, energiearmer Strahlung auch Weichteile auf dem Film sicht-
bar gemacht werdenodkinen. Diese Nglichkeit wird z.B. bei der Mammographie genutzt. Der
Nachteil der weichen Strahlung besteht jedoch darin, dass es zu einarktersStrahlenbelastung
kommt, da ein wesentlich gRerer Anteil der ionisierenden Strahlung vorarper absorbiert wird

und dort eine scdigende Wirkung entfalten kann. Das Prinzip dénigentechnik kommt bei den
unterschiedlichsten Bilderzeugungsverfahren zum Einsatz (Mammographie, Angiographie, Durch-
leuchtung) und bildet auch die Basis deatgy erbuterten Computertomographie.

Die klassische Bntgenaufnahme stellt die Projektion einedrpervolumens auf eine &he dar

und erlaubt somit keine genau&umliche Zuordnung einzelner Strukturen in drei Dimensionen.
Trotzdem hat sie einige Vorteile gegdaer den meistens recht aufwendigen 3D-Verfahren, da sie
fastiberall verfighar und vergleichsweise kostémgtig in der Anwendung ist. Auch in der Knor-
pelanalyse kommt sie zum Einsatz, indélrer die Gelenkspaltweite indirekt auf die Knorpeldicke
geschlossen wird4]. Da jedoch nur eine 2D Projektion des Gelenkes sichtbar wird, macht es einen
entscheidenden Unterschied, in welchem Winkel dimtgenstrahlen auf das Gelenk treffen. Es
wurden Anstrengungen unternommes6][ [57], die Gelenkposition w&hrend der Aufnahme zu
standardisieren, um dennoch &ssliche vergleichende Studien und Verlaufsstudiéglimh zu
machen.

2.3.2 Sonographie

Bildgebende Verfahren, die auf dem akustischen Echoeffekt beruhen, werden als Sonographie be-
zeichnet. Das Echo entsteht, wenn der Schallimpuls auf eine Grenzschicht im Gewebe trifft. Je
groRRer der Schallwellenwiderstand des Gewebes an dieser Grenzschicht ist, @dstoist die
Amplitude des reflektierten Signals. Unterschiedliche Gewebearten lassen sich also durch ihre ver-
schiedenen Schallwellenwidetisde identifizieren. Die Zeitdifferenz zwischen dem Austreten des
Schallimpulses und dem Eintreffen des Echos gibt Aufschilies die Entfernung des Gewebes

vom Schallkopf. Im Gegensatz zubRtgentechnik lassen sich mit der Sonographie hagpth
Weichteile darstellen. Beirtybergang Weichteil/Knochen ist der Unterschied in der Schallimpe-
danz so grol3, dass praktisch alle Schallwellen reflektiert werdérpafregionen hinter solchen
Grenzschichten sind somit den Ultraschallwellen nicht mehaagtich.
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Aufgrund ihrer Weichteilsensitivdt ist die Sonographie auchrfdie Untersuchung von Knorpel-
gewebe interessant. Problematisch ist dabei, dass der Gelenkknorpel normalerweise von Knochen
umgeben ist und somit In-vivo-Untersuchungen nur sehr bedingt dumdidr sind. Insbesondere

der A-Mode Ultraschall diente in einigen Untersuchungen als Validierung der MRT Knorpeldicken-
analysen 0], dieser kann jedoch nur amddmeten Gelenk eingesetzt werden.

2.3.3 Szintigraphie

Ein Verfahren, welches insbesondere Stoffwechselprozesse sichtbar machen kann, ist die Szintigra-
phie. Dazu werden radioaktive Isotope in den Kreislauf gebracht; aus der Verteilung der Isotope im
Organismus kann dann erkannt werden, wo und wie stark diese Produkte tgrarKimgesetzt

bzw. angereichert werden. Die Messung der von den Isotopen emittierten Strahlung kann mit zwei-
oder dreidimensionalen Bildgebungsverfahren erfolgen.

Die hierbei verwendetg-Kamera besteht aus hexagonal angeordneten Photo-Multipliern, die in
der Lage sind, die von den Isotopen ausgestrai@gilchen dAumlich und zeitlich aufgékt zu
empfangen. Durch die Signadskeverteilung der Impulse in den Photo-Multipliern ist eine exakte
Feststellung des Ortes, an dem gakeilchen auftrifft, mbglich. Noch weiter gehen die Verfahren

der Emissionscomputertomographie (SPECT, PET), die eine dreidimensionale Darstellung der Ver-
teilung radioaktiver Stoffe im Krper erlauben. Die Bildrekonstruktion erfolgfinlich wie bei der
Computertomographie durch eine ridghige Anordnung der Detektoren. Knorpel eignet sich auf-
grund seiner schwachen Stoffwechselalditjedoch nichtiir funktionelle Untersuchungen mittels
Szintigraphie.

2.3.4 Computertomographie (CT)

Bei der Computertomographie werden viele einzelne Projektionen einer Objektebene aufgenom-
men und danach zu einer zweidimensionalen Regmtation der Schiwehungswerte dieser Ebene
rekonstruiert. Erste CT-Géte nutzten einen bleistiftdickendRtgenstrahl, mit demif alle Win-

kel von @ bis 180° eine Projektion erzeugt wurde. Aus diesen 180 Projektionen konnte mittels
geeigneter Rckprojektionsalgorithmen wiederum ein Schichtbild erzeugt werden.

Heutige CT-Geitte arbeiten mit &chern von Rntgenstrahlen, wobei das ganze Objekt simultan er-
fasst wird. Dies hat den Vorteil, dass eine rein rotatorische Bewegungthegé&hdhre ausreicht,

um das Schichtbild rekonstruieren zarnen. Die einzelnendeherstrahlen werden so umsortiert,
dass sich wieder die urdjprgliche parallele Anordnung der Strahlen ergibt. Durch Verschiebung der
Rontgendhre oder des Patienten entlang dérperachse im CT-Gat ist es naglich, dreidimen-
sionale Dateritze des Krpers oder bestimmter Teilvolumina zu erzeugen. Diese 3D-Ditisns
bestehen aus einer Anzahl von Schichtaufnahmen, wobei di@sunily innerhalb der Schichten
normalerweise ein Vielfaches der Adglung zwischen den Schichten légi. Die Schichtdicke der
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CT kann bis zu einem halben Millimeteiidn sein und ist durch die Dicke des Strahlémibels
begrenzt. Die Aufisung innerhalb der Schicht wird durch die Anzahl der Projektionen und den Re-
konstruktionsalgorithmus bestimmt, sie laeft bei konventionellen, klinischen Gden bis zu 300

um.

Ein entscheidender Faktor bei der Quilitler erzeugten Schichtbilder ist der Algorithmus zur
Ruckstransformation der einzelnen Schichtprojektionen zu demiurglichen 2D Schichtbild.
Hierbei bilden die Radon-Transformation und ihre Umkehrung die mathematische Grundlage. Die
grof3te praktische Bedeutung bei deidRprojektion kommt der Fourier-Transformation zu. Wei-

tere, in der Praxis weniger relevante Methoden stellen die Radon-Resolvente und der algebraische
Ansatz dar.

Die unterschiedlichen Sclaghungswerte der Organe gegbar Rontgenstrahlung, welche durch
verschiedene Grauwerte im rekonstruierten Schichtbild sichtbar sind, werden in Houndsfield-
Einheiten (HE) angeben. Dies ist gleichbedeutend mit einer Normierung auf dea&unvgswert

des Wassergle = ”‘”’JH;::ZO -K(K hat den Wert 1000), welcher mit Null festgelegt wird. Weichtei-

le lassen sich aufgrund ihrer eng zusammen liegenden &ttwagswerte in der CT nur begrenzt
voneinander trennen. Gute Kontraste liefert die Lunge und der Knochen. Aufgrund deré&oéschr

ten Kontraste zwischen verschiedenen Weichteilen ergibt sich bei der CT dasselbe Problem wie bei
der klassischen &itgenaufnahme: Knorpel kann praktisch nur indif@bér die Gelenkspaltweite
analysiert werden. Einen wichtigen Vorteil gegeer dem zweidimensionalerRtgenbild stellt
jedoch die Myglichkeit dar, die Gelenkspaltweite undngig von bestimmten Projektionsrichtun-

gen analysieren zudkanen, da sich aus dem 3D-Datensatz das gesamte Gelenk rekonstassten |

2.3.5 Magnetresonanztomographie (MRT)

Wahrend der wesentliche Parameti@r Yerschiedenen Sclaghungskoeffizienten bei der CT die
Gewebedichte ist, erzeugt die MRT Bildkontraste, die aus verschiedenen Parametern (Protonendich-
te, Relaxationszeiten) resultieren. Damit erweitert die MRT-Technik die diagnostischgich

keiten und es &nnen auch Gewebe visuell voneinander getrennt werden, die in dahdlithe
Houndsfield-Einheiten aufweisen. Diését sich insbesondere bei der Analyse des Gelenkknorpels
nutzen, da auf diese Weise nicht nur eine indirekte Ausweriilneg die Gelenkspaltweite, sondern

eine explizite 3D-Analyse des Knorpelglich wird.

Die Entwicklung beziehungsweise Weiterentwicklung von Bildverarbeitungsmethoden zur Knorpe-
lanalyse aus MRT-Dateatzen stellt den Kernbereich dieser Arbeit dar. Daher soll an dieser Stelle
genauer auf die MRT-Technik eingegangen werden. An dieser Stelle sei auch alftmvsichts-
artikel zu diesem Thema hingewies&g][[59).
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Physikalische Grundlagen

Kernspin und magnetisches Moment MRT-Untersuchungen sind immer danrogtich, wenn

das zu untersuchende Gewebe Atomkerne mit einem magnetischen Kernmdrasittt. Ein sol-

ches Kernmoment tritt dann auf, wenn ein Atomkern eine ungerade Nukleonenanzahl und damitim
Grundzustand einen von Null unterschiedlichen Kerndrehimpuls aufweist. Ladaggstdie sich
bewegen (in diesem Fall der Atomkern), erzeugen immer ein magnetisches Feld, dessen Richtung
und Sarke durch das magnetische Momgrieschrieben wird. Wasserstoff ist mit nur einem Pro-

ton im Atomkern das einfachste Atom mit ungerader Nukleonenzahl und besitzt zudenb@tes gr
magnetische Kernmoment. Es kommt prakti§berall in organischem Material vor und spielt da-

her eine herausragende Rolle bei der Bildgebung durch Magnetresonanz. Im feldfreien Raum befin-
den sich die magnetischen Momente in einem ungeordneten Zustand. Wird diesem Raum jedoch ein
starkesaul3eres Magnetfel?b Uberlagert, richten sich die Kernmomente entlangadg®eren Feldes

aus, indem sie sich entweder parallel oder antiparallel im afarts von ca. 10000096:10000000

(bei 1,5 Tesla) zu diesem stellen. Diérktere Besetzung des eneggimeren parallelen Zustands
erzeugt ein messbares magnetisches Felid Richtung desiulReren Magnetfeldes. Die Kernmo-
mente sind jedoch nicht genau in die Richtung deBeren FeldeB, ausgerichtet, sonderngxe-

dieren um dieses mit der Lamor-Frequenz Die Lamorfrequenz ist aldmgig von dem Betrag von

Bo und dem gyromagnetischen Véitisy : w = yBo.

Resonanz- und RelaxationsprozesseWird von aufl3en ein za@szliches Magnetfeld?i einge-
strahlt, welches senkrecht B4 steht und mit der Lamorfrequenz (Resonanzfrequenz) um dieses
rotiert, dann kann das thermische Gleichgewicht des Systemsrgest! die Magnetisieruniyl
gedreht werden. D.IM zeigt dann nicht mehr in Richtung daal3eren FeldeB;, sondern beginnt

mit der Frequenzy; um das FeIcB_l) Zu rotieren.

Zeigt die Magnetisierun®/ vor dem Einstrahlen des FeldBs in Richtung vonByg, so wird sie in

der Zeitt, um den Winkeb = wjt,, gedreht. Betrachtet man nun den Vekibr so kann man diesen

in zwei Komponenten aufteilen, derendBen abhngig vona (FA) sind (Abb.2.2). Die Kompo-
nenteM, (Langsmagnetisierung) ist der Anteil der Gesamtmagnetisierung, der in z-Richtung, d.h.
in Richtung defwl3eren Felde®; zeigt. Die KomponentM_m), (Quermagnetisierung) ist der Anteil

von M, der auf die x,y-Ebene eitit. Wahlt man nun beispielsweise einen Kippwinkeyon 9,

so steht nach dem Ausschalten Bndie Magnetisierung senkrecht B und entspricht der Quer-
magnetisierung, @ahrend die Bngsmagnetisierung Null bégt. Ein Hochfrequenz-Impuls (HF-
Impuls) mit der Frequena,, derM um 9@ dreht, wird 98-Impuls genannt. Nach Ausschalten
des entsprechenden HF-Impulses dréhtvieder in seine Ursprungsrichtung entlang des Feldes
Bo zuriick. D.h. die Quermagnetisierung geht auf Nulliatk und die lAngsmagnetisierung ent-
spricht wiederM . Dieser Vorgang, die Wiederherstellung des thermischen Gleichgewichtes, wird
als Relaxation bezeichnet, wobei zwei verschiedene Relaxationsprozesse unterschieden werden:
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Abbildung 2.2: Wird die Magnetisierunigl durch einen Hochfrequenz-Impuls um den Wingel
(FA) ausgelenkt, wird sie in einedngs- und Querkomponentd; und My, zerlegt.

« Die Relaxation der Bngsmagnetisierunidl, wird beschrieben durch die Spin-Gitter- Rela-

xationszeit T1

e Die Relaxation der QuermagnetisieruWy wird beschrieben durch die Spin-Spin- Relaxa-
tionszeit T2

M, (t)/H, M (E)/H,
A A
1.0
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Abbildung 2.3:links: Relaxation der Bngsmagnetisierung mit der RelaxationszeitfEthts. Re-
laxation der Quermagnetisierung mit der Relaxationszeit T2.

Der Kurvenverlauf der beiden Relaxationsprozesse ist in Abbilduidargestelit. Die sich zeitlich
andernden Magnetfeldéf, und ny induzieren ihrerseits in einer geeigneten Spule einen Strom,
der durch seinen Verlauf Informationéiber die T1- und T2-Zeiten erdt (Kernresonanzsignal).

Da die T1- und T2 Zeiten gewebespezifisch sidst sich mit ihrer Hilfe ein Kontrast zwischen
verschiedenen Gewebearten erzeugen und darstelltem.verschiedene technische Parameter, die
Repetitionszeit (TR), die Echozeit (TE) und den Kippwinkel (FAjdt sich eine Wichtung zugun-

sten des T1- oder T2-Kontrastes erzeugen. Die TR-Zeit stellt dabei die Zeit dar, die man verstreichen
lasst, bevor derachste HF-Impuls eingestrahlt wird. Sie liegt im Bereich von wenigen Millisekun-
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den. Bei der TE-Zeit handelt es sich um die Zeitdauer vor dehsten Phasenkatenz, verbunden
mit einem Signalmaximum. Der FA-Winkel gibt Auskurifber den arénglichen Auslenkungs-
winkel des Magnetisierungsvektoﬁ. Bei Spinechosequenzen Lt er 96, bei den schnelleren
Gradientenechosequenzen jedoch weniger als 90

Ortskodierung und Bildrekonstruktion

Wirkt auf den ganzen &rper das gleichéul3ere MagnetfeIBTJ, dann weist jedes einzelne Volu-
menelement auch die gleiche Lamorfrequenz auf. Somit werden bei einer Anregungf_sﬁmltm
M-Vektoren ausgelenkt, wobei das empfangene Signal eine Summe der Kernresonanzsignale aller
Teilvolumina darstellt. In diesem Fall ist es uaglich, eineodrtliche Zuordnung eines bestimm-

ten T1- oder T2-Kontrastes vorzunehmen. Es bedarf daher besonderer Methoden, um das empfan-
gene Kernresonanzsignal einem spezifischen Teilvolumen zuordneinperk Sind erst einmal
Datengtze mit verschiedenen Ortskodierungsverfahren erzeugt worden, bedarf es geeigneter Bild-
rekonstruktionsmechanismen, die die Signalintétsiinformation ortsaufgest wiederherstellen
konnen.

Ortskodierung Wenn man das Messobjekt, z.B. einen menschlichémp&t, in kleine qua-
derformige Volumenelement (Moxel) aufteilt, besteht die Aufgabe darin, die &gtder einzel-

nen Voxel zum Summensignal voneinander zu unterscheiden. Dies gelingt, indem man dem ma-
gnetischen GrundfelB ein weiteres magnetisches Félbderlagert, welches eine definierte Orts-
abrangigkeit aufweistUberlagert man beispielsweise dem Grundf@jckinen magnetischen Gra-
dienten in Richtung des Grundfeldes (z-Achse), so ergibt sictié Lamorfrequenz eine Funktion
entlang der z-Koordinaten(z) = y(Bo -+ G,z). Bei einer Anregung durcB; mit w; wird nur eine
Schicht aus dem thermischen Gleichgewicht gebracht und liefert somit einen Anteil an dem aufge-
nommenen Gesamtsignal, welche die Bedingw(m = o erfullt.

Nach der selektiven Anregung derjenigedriierschicht mito(z) = w mussen die einzelnen Voxel
innerhalb dieser Schichtumlich kodiert werden. Dies geschieht durch die Frequenz- und Pha-
senkodierung. Bei der Frequenzkodierung wird dem Kernresonanzsigheémd der Auslesepha-

se ein weiteres Gradientenfealtberlagert. Eine Fourier-Transformation émglicht eine Trennung

dieser einzelnen Frequenzkomponenten und somitditiehe Zuordnung der Signalintergten
innerhalb der Schicht. Bei der Phasenkodierung wird vor der Signalerfasgueiné bestimm-

te Zeit ein Phasenkodiergradient eingeschalteéhhi#®nd der Einschaltphase des Gradienten ha-
ben Magnetisierungskomponenten verschiedener Orte einen unterschiedlich schnellen Umlaufsinn.
Hieraus ergibt sich eine Phasendifferenz, in der die Ortsinformation kodiert ist.

Bildrekonstruktion  Die angewandten Bildrekonstruktionsmechanismen unterscheiden sichin er-
ster Linie durch die Kombination der vorher exlanten Verfahren zur Ortskodierung. Ein einfaches,
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wenngleich heutzutage Uhliches Verfahren zur Bildrekonstruktion stellt die Projektionsrekon-
struktionsmethode dar. Hierbei werden pro betrachteter Schichtebene durch Drehung des Ausle-
segradienten N Projektionsprofile (bestehend aus jeweils N Punkten) erzeugt. Durch eine gefilter-
te Rickprojektion &sst sich die Signalintenatsverteilung der Schicht rekonstruieren. Eine ge-
brauchlichere Methode zur Bildrekonstruktion stellt die 2D-Fourier-Methode dar. Dabei wird eine
kombinierte Phasen- und Frequenzkodierung zweier orthogonaler Gradienten erzeugt. Die Bild-
gebungssequenz wird mit einer Frequenzkodierung pro Schicht Neme¢fschiedene Werte des
Phasenkodiergradienten wiederholt und die Signalini@ssierteilung deN x N Pixel mittels einer
Fourier-Transformation rekonstruiert.

Die 3D-Fourier-Methode erweitert das 2D-Verfahren um eine weitere Phasenkodierung. Aufgrund
der daraus resultierenden langen Messze#iestlsich diese Methode allerdings nur mit Schnell-
bildsequenzen realisieren. Der Vorteil der Mehrschichttechnik liegt darin, dass die relativ lange
Zeit, welche das Spinsysteriirfdie Relaxation béitigt, genutzt wird, um zeitlich versetzt schon
benachbarte Schichten anzuregen und auszuwerten. Dadumebrkverschiedene Schichten nahe-

zu simultan erfasst werden; hiermisist sich die sequenzielle Anwendung der 2D-Fourier-Methode
zur Erzeugung eines 3D-Datensatzes erheblich beschleunigen.

Bildkontrast und spezielle Bildgebungssequenzen

Durch Wahl geeigneter Impulsfolgeadst sich in der MRT der Bildkontrast zwischen bestimmten
Gewebestrukturen edhen. In der Praxis wird versucht, eine der beiden Relaxationszeiten (T1,
T2) im Vergleich sarker zu wichten. Man spricht dann von T1- oder T2- gewichteten Sequenzen.
Erreicht wird dies durch Variation der TR- bzw. TE-Parameter.

e T1-WichtungTE< T2,TR~T1
e T2-Wichtung.TE= T2, TR>T1

Im Folgenden werden einige Sequenzen, diediese Arbeit von gi3ere Bedeutung sind, genauer
beschrieben.

Spinechosequenz Die Spinecho (SE)-Sequenz, heutaufiger Turbo-SE, wird in der klinischen
Routine sehr &ufig verwendet. Die Spinechosequenz &giitht eine sehr genaue Messung der
T2-Zeit, da der Einfluss von Feldinhomogéuén auf die Relaxation der Quermagnetisierung mit
dieser Sequenz minimiert werden kann. Dies istgiith, weil die Dephasierung der Querma-
gnetisierung durch die zeitlich konstanten Feldinhomogéait reversibel ist. Hierdurch kann die
tatachliche, substanzspezifische Relaxationszeit ermittelt werden. Technisch wird die Spinecho-
sequenz durch die Impulsfolge ®0 1 — 180 — 1 — Akquisitionrealisiert. Nach Einstrahlung des

9(° Pulses ist die Quermagnetisierung maximal, d.h. alle Magnetisierungsanteile sind in Phase und
um 9@ gedreht. Im Anschluss daran beginnt die Dephasierung der Quermagnetisierung, hervor-
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gerufen durch fluktuierende lokale Zusatzfelder und Inhomogtamitimaulieren Magnetfelﬁé.

Nach der Zeitdauer wird ein 18®-Puls eingestrahlt, der eine Spiegelung der einzelnen Magneti-
sierungsanteile bewirkt. Dieser 1BBuls kehrt praktisch die Dephasierung um, welche durch die
Feldinhomogeniiten verursacht wurde. Er erzeugt eine Rephasierung, die wiederum nach der Zeit-
dauert abgeschlossen ist. Das Ende der Rephasierung ist durch ein weiteres Maximum (Echo) der
Quermagnetisierung gekennzeichnet, welchesaffeder tatsdchlichen substanzspezifischen Rela-
xationszeit T2 gegdiber dem vorherigen Maximum abgeséiuhit ist.

Durch Wiederholung dieses 18@ulses (Multiechosequenz) kann der exponentielle Abfall der

Quermagnetisierung nachgebildet werden (Abl). Die Signalintensit der Spinechosequenz

ergibt sich ausSsg =p- (1— e*%{) .e~T. Die Zeitdauer zwischen zwei aufeinander folgenden

Maxima wird Echozeit (TE) genannt. Sie setzt sich aus der Summe der De- und Rephasierungszeit

(TE = 21) zusammen und stellt, zusammen mit der Repetitionszeit und dem Kippwinkel (siehe
), einen wichtigen Parameter bei der Erzeugung maximaler Bildkontraste dar.

Gradientenechosequenz (GE-Sequenz)Um die Akquisitionszeiten so gering wie@glich zu
halten, wird laufig die GE-Sequenz eingesetzt. Sielgehu den Sequenzen mit Kleinwinkelanre-
gung, d.h. dass der Kippwinkel FA unter®@ehalten wird. Hierdurch kann die TR und die Ak-
quisitionszeit entscheidend vénzt werden. Ein weiterer Vorteil der GE-Sequenz bestehen darin,
dass der 188Impuls zur Erzeugung des Spinechos vidiggind eine geringere Energie imbkper
deponiert wird. Jedochdanen ohne den 18ampuls die Dephasierung der Spins aufgrund der
Feldinhomogeniiten sowie die chemischen Verschiebungen nicht kompensiert werden. D.h. die
Relaxationszeit T2 kann nicht exakt bestimmt werden.

FLASH-Sequenz Die FLASH-Sequenz (Fast Low Angle Shot) ist eine schnelle GE-Sequenz.
Durch ein zuatzliches Gradientenfeld wird die Dephasierung der Quermagnetisierung kompen-
siert, welche durch den Schichtauswahl- und Frequenzkodiergradienten verursacht wird. Hierdurch
kommt es zu einem Gradientenecho. Das Besondere an der FLASH-Sequenz ist dabei, dass die
Quermagnetisierung nach der Datenakquisition deréigespoilt”) wird, bevor eine neue Sequenz-

folge gestartet wird. Im Gegensatz zur SE-Sequen%Rist die erzeugte SignalaitdasiELASH-
Sequenz vom Kippwinkel atiimgig: Seiasr = p - %-@%. Die FLASH-Sequenz hat
dieselben Vorteile (hohes Signal bei kleinen TR-Zeiten, kurze TE-Zeiten) und Nachteile (Magnet-
feldinhomogeniten und chemische Verschiebungémiken nicht kompensiert werdehZ*] und
verfalschen somit die wahre T2-Zeit) wie andere GE-Sequenzen.

Fettsattigung Zum Bildsignal tragen in der MRT im Wesentlichen zwei Protonenkomponenten
bei, diejenige der frei beweglichen Wassermdalekund diejenigen déZH,-Gruppen der mobilen
Fettsauren. Zwischen den beiden Protonenkomponenten ergibt sich durch chemische Verschiebung
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ein Bildartefakt (z.B. an der Knorpelknochengrenze). Dieses kann jedoch durch eapardir

onspuls, der vor dem eigentlichen Anregungsimpuls eingestrahlt wird, uint&tdverden. Durch
sogenannte CHESS (“chemical shift selective”) Vorpulse wird die Resonanzlini&HieProtonen
abgeattigt, wodurch bei der relevanten Impulsfolge nur noch die im Wasser gebundenen Protonen
angeregt werden. Diese Methode bedarf eines sehr homogenen Magnetfeldes, was durch spezielle
Shim-Prozeduren erreicht wird. Gerade bei der Visualisierung des Knorpels spielt ditketts

gung eine wichtige Rolle, da nur so in T1-gewichteten SequenzenddigerkKontrast zwischen
Knorpel und markhaltiger Knochensubstanz égticht werden kann€g(]. Abbildung 2.4a zeigt

ein typisches sagittales Schichtbild des Kniegelenks einer FLASH-Sequenz nittitgpitsy durch

Vorpuls.

Abbildung 2.4: a,b MRT-Schichtbilder eines Kniegelenks in sagittaler (a) und transversaler (b) Ori-
entierung. Der sagittale Schnitt wurde mit einer 3D-FLASH-Sequenz mit&fegisng erzeugt,

beim transversalen Schnitt wurde eine selektive Wasseranregungssequenz verwendet. In beiden
Bildern zeichnet sich der Knorpel durch eine hohe Signalintéhgitgeiiber dem umgebenden
Gewebe aus.

Selektive Wasseranregung Die sogenannte selektive Wasseranregung (WEpglicht deutlich
kirzere Messzeitenc0%) als die Fetttigung mit frequenzselektivem Vorpuls. Es wird ein der
frequenzselektiven Fettvagigung vergleichbarer Bildkontrast erreicht, der es erlaubt, den Knor-
pel gut vom umgebenden Gewebe unterscheidendzundn. Die Reduktion der Repetitionszeit
(TR-Zeit) kommt im Wesentlichen durch den Einsatz eines binomialen Anregungspulsschemas zu-
stande §1] [62] [63] [64]. Die Amplitude des Anregungspulses wird dabei im \&this 1.2:1 va-

riiert. Letztlich resultiert eine Nettoanregung der nicht fettgebundenen Protonen aus der geeigneten
Wahl der Zeithume zwischen den separaten kurzen Anregungspulsen. E#zlioise Reduktion

der TR-Zeit wird durch eine Verringerung der Bandbreite erreicht. Das zieht eine entsprechende
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Reduktion (ca. 30%) des Signal- und Kontrast-zu-Rauschalgrieses nach sich, ohne jedoch den
durch die Sequenzparameter vorgegebenen Bildkontrast zu ebiigen. Abbildung.4b zeigt

ein transversales Schichtbild des Kniegelenks, welches mit einer Wasseranregungssequenz akqui-
riert wurde.

Magnetisierungstransfer Mit dem Magnetisierungstransfer lassen sich Wasserprotonen mit ho-
her Mobilitat (H¢) von Protonen in Makromoléken mit reduzierter Mobilét (H,) unterscheiden.

Die T2-Zeiten der Wasserprotoner A40mg sind im allgemeinen #her als diejenigen def, -
Protonen £ 100ug). Entscheidend ist, dass diese beiden Protonenpools durch intermolekulare Pro-
zesse miteinander im Austausch stehen und dass dadurcAredeeung der Magnetisierung eines
Bereiches einen Einfluss auf den anderen Bereich hat. Diese Kopplung wird Magnetisierungstrans-
fer (MT) genannt.

Durch frequenzselektive Bparationsimpulse werden dig-Protonen ge#ttigt, was zu einer Ab-
nahme des MRT-Signals def;-Protonen fihrt [65] [66]. Uber diese Methode lassen sich indirekt
Aussageruber den Gehalt von Makromolélen im Gewebe treffen, da die Abnahme der Signal-
intensifit derH;-Protonen nach dem &parationsimpuls im Ve#itnis zu dem Vorhandensein der
Makromolekile steht. Gerade bei der Knorpelanalyse bietet der Magnetisierungstransfer interessan-
te Anwendungsgebiete, welil nur eine begrenzte Anzahl von Makrorlelekm Knorpelgewebe
vorhanden ist, die einen Einfluss auf ie-Protonen habendnnen. Aus diesem Grund glaubt man,
Uuber MT-Differenzbilder Aussagdiber den biochemischen Aufbau des Knorpels treffeniunkn

[65] [67] [68] [69]. Abbildung 2 .5a zeigt ein aus zwei Datedtzen berechnetes MT-Schichtbild.

Abbildung 2.5:a: Schichtbild des Magnetisierungstransfers aus einem 3D-Datehs&zhicht-
bild der Protonendichte aus einem 3D-Datensatz. Im linken Bereich der Bilder ist dasiimitgef
Phantom zu erkennen.
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Protonendichte (p) Wie bereits enahnt, spielt die Protonendichte bei der Kontrastgebung im
Gegensatz zu den T1- und T2-Zeiten eine eher untergeordnete Rolle. Es kann jedoch von Interesse
sein, eine quantitative Aussagker die Protonendichte eines bestimmten Gewebes zu treffen, wenn
damit spezifische Informationéiber die Gewebezusammensetzung verbunden sind. Im Allgemei-
nen wird die Protonendichte mit der Konzentration freier Wasserprotonen in Verbindung gebracht
und gibt daher Aufschlusiber den WassergehaltiiFdie Bestimmung des Wassergehaltes im Ge-
lenkknorpel wurde von Selby et al7(] ein Verfahren vorgestellt, bei dem durch Variation der
Echozeit und des Kippwinkels drei verschiedene, uaagige Bilddateri&tze von demselben Ob-

jekt erzeugt werden. Da in der Gleichung zur Signalintémgienau drei Unbekannte Parameter
(T1, T2, p) auftauchen, &nnen die drei unakdmgigen Dater&ze zur Aufbsung der Gleichung
nachp verwendet werden (siehe unten). Abbildungb zeigt ein aus drei Dateatzen berechnetes
Protonendichte-Schichtbild.

2.4 Validierung und Prazision der MRT-Knorpelanalyse

Aufgrund ihrer inl.1 dargelegten vorteilhaften Eigenschaften, bietet sich die MREihe quan-

titative Knorpelanalyse an, bei der morphologische Parameter wie Volumen, Dicke und Gelenk-
flachengdRe direkt untersucht werdeidhnen. Besonders T1-gewichtete, fettuntéctite Gradi-
entenechosequenzeh?] [60] haben sich in den letzten Jahren bei der quantitativen morphologi-
schen Analyse durchgesetzt. Sie erzeugen einen hohen Kontrast des Knorpels mit den umgebenden
Geweben. Die Technik der selektiven Wasseranregung eignet sich aufgrund der geringen Akquisi-
tionszeiten besonders guitrfdie Knorpelanalysesp] [63] [64].

Die meisten quantitativen MRT Analysen des menschlichen Knorpels wurden bislang am Knie
durchgeiihrt, da der Knieknorpel bei gesunden Individuen di@ige Dicke aufweist und beim Pa-
tienten am filhesten Anzeicheruf eine Degeneration zeigt. MRT-Volumen-Messungen des Knie-
knorpels wurden von verschieden Arbeitsgruppen validiert. Bei Verwendung von fettuircetedr
FLASH-Sequenzen zeigte sich ardParaten, dass die Ergebnisse um nicht mehr als ca. 5% von
demjenigen bei Anwendung einer Wasservénglungsmethode 8] [15] [71] [72], anatomischen
Schnitten [ 3] [ 74] oder der CT-Arthrographielf] [ 54] abwichen. Auch die regionale Verteilung
der Knorpeldicke zeigte eine gutéereinstimmung mit den Ergebnisse aus anatomischen Schnit-
ten [73] [74] [75], dem A-Mode Ultraschall 10] [63], der CT-Arthrographie 16] [63] und der
Stereophotogrammetrid§]. Diese Ergebnisse wurden auch bei variierenden Schichtorientierun-
gen besitigt [54]. Die Reproduzierbarkeit bei In-vivo-Messungen war relativ hdchj [13] [71]
[72)[74][76] [77). Die Prazision lag zwischen 1% und 3,9% und war deutlich geringer als die inter-
individuelle Variation [L2]. Die Langzeit-Pazision ist zwar etwas geringer als bei Kurzzeit-Studien,
aber die Differenz ist relativ gering.UF die Berechnung der Knorpeldicke ergaben sibhliche
Prazisionsfehler wie bei der Volumenmessufdj[ Auch bei anderen Gelenken (Metakarpophalan-
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gealgelenk, Ellbogengelenk ikful®) konnten zufriedenstellendeaRisionen festgestellt werden
[63][78] [79].

2.5 Bildvorverarbeitung

Im Folgenden soll allgemein auf Bildverarbeitungsmethoden eingegangen werden. Die hier vor-
gestellten Verfahren sind dabei selbsvanstiich nicht nur auf MRT-Bilddatesze anwendbar,
sondern erriaglichen eine Bearbeitung von Bilddaten aus beliebigen Bilderzeugungssystemen (CT,
Ultraschall, Rntgen, usw.). Der erste Teil dieses Abschnitts wird kurz auf die Bildverbesserung
eingehen, insbesondere solche Methoden, die bei der Darstellung des Gelenkknorpels zum Einsatz
kommen. Der zweite Abschnitt besitigt sich mit der Segmentierung von Bildstrukturen.

2.5.1 Bildverbesserung
Erzeugung isotroper Dateridze

Die vom MRT-Scanner gelieferten 3D-Datétee haben im allgemeinen nicht die gleiche Asfing

in allen drei Raumrichtungen. Die sogenannte “in-plane-resolution”, d.h. di@#wfh innerhalb

der Bildschicht, ist oftmals um den Faktor 1@8er als die Aufisung zwischen den Schichten. Bei
einigen Anwendungen ist es allerdingig, einen isotropen (gleiche AdBung in alle Raumrich-
tungen) Datensatz zu erzeugen, d.h. den Datensatz mit neuen SchichteilkumfzDie einfachste
Methode stellt didUbertragung der Voxel-Grauwerte einer Schicht auf alle zu erzeugenden Zwi-
schenschichten bis zuéanhsten Originalschicht dar. Dieses Verfahren ist sehr schnell, erzeugt aber
amUbergang von der letzten Zwischenschicht zacmsten Originalschicht unter Urasiden einen
Grauwertsprung. Bei der linearen Interpolation wird jeweils zwischen den Grauwerten (g) zwei-
er Voxel in benachbarten Schichteag(X,y,z) bzw. g(x,y,z+ 1)) linear interpoliert. Obwohl dieses
Verfahren recht einfach zu realisieren ist, hat es den Nachteil, dass [ﬂbkrgangen zu den Ori-
ginalschichten keine kontinuierlichen Grauvigrérginge erzeugt werderdknen. Dieser Nachteil

kann durch den Einsatz von Spline-Funktionen kompensiert werden, indem die Grauwerte von kor-
respondierenden Voxeln verschiedener Schichten étz@@inkte eines Splines betrachtet werden.
Somit lassen sich kontinuierlicHgbergainge zwischen den Grauwerten erzeugen. Hierzu werden
aus dem Grauwertverlauf der Spline-Funktion die Zwischenschichten berechnet, die zur Erzeugung
eines isotropen Datensatzes notwendig sind. Die Grauwert-Spline-Funktion muss alldidjags f

des einzelne Voxel der Bildebene berechnet werden (bei einex 256-Matrix sind das 65536
Voxel), was relativ zeitaufwendig ist.
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Kontrastverbesserung

Um den Kontrast der erzeugten MRT-Bilder zu verbessern, wurde die Grauwertspreizung oder auch
Histogrammspreizung angewendé}. [Die Transformation T, die dabei mit den ur8pglichen
Grauwerten durchgéhrt wird, kann durch die folgende Formel beschrieben werden:

Omin fur 0 < g < 9min
T(9) = 8 Snin AG-1) fUr gmin < 9 < Omax (2.1)

Imax—0Gmin

Omax fUrgmax<g<G-1

g stellt den aktuellen Grauwert dar, G den maximal darstellbaren Grauwert (z.B. 256 bei 1 Byte-
Darstellung) unmin bzw. gmax den zu definierenden Minimal- bzw. Maximalgrauwert, auf die
das Ausgangsbild begrenzt werden soll. Mit dieser Methode lassen sich oftmals wesedflietegr
Kontraste erzielen, was insbesondere die optische Trennung zwischen Knorpel und Syssigalfl

keit bzw. zwischen Knorpel und Knochen deutlich verbessert.

2.5.2 Segmentierung

Die hervorgehobene Darstellung von inhaltlich zusamraegkenden Regionen durch Zusammen-
fassung benachbarter Bildpunkte, die einem Homogtskititerium geiigen, nennt maBegmen-
tierung. Die darauf folgende inhaltliche Beschreibung und Zuordnung des segmentierten Bereichs
bezeichnet man alslassifikation. Segmentierung und Klassifikation stellen dig€i&e zwischen

der reinen Pixelinformation des Eingabebildes und einer symbolischen Beschreibung der Bildinhal-
te fur weitere Bearbeitungsschritte her. Bis heute ist es nur in Teilbereichen gelungen,idikee L

zu schlie3en, wobei Computeralgorithmen noch weit von der Leistéhiggfeit des menschlichen
visuellen Systems entfernt sind. Bei der Segmentierung werden aus dem Bild selbst abgeleitete In-
formationen zur Bildung von Gruppen von Bildpunkten genutzt. Solche Informatiandn z.B.

der Grauwert oder die Textur eines Objektes sein. Eidglithe Einteilung in unterschiedliche
Segmentierungstechniken gliedert sich in punkt-, kanten-, regionen- und texturorientierte Verfah-
ren.

Punktorientierte Verfahren

Dieses Verfahren konzentriert sich nur auf den Grauwert des jeweils betrachteten Bildpunktes als
Homogeniatskriterium. Dabei wird davon ausgegangen, dass jedes Objekt mit einem Maximum
im Grauwerthistogramm korrespondiert. Punktorientierte Verfahren ordnen demnach jedes Pixel
einem bestimmten Grauwertbereich zu, ohne jedoch zusan@mgaehde Regionen erzeugen zu
konnen. Sie sind sehr schnell und einfach berechenbar, erfordern aber in jedem Fall eine Nachbe-



2.5.2 Segmentierung 27

arbeitung und sind daher eher als Teilschritte in komplexen Bildverarbeitungskettéuddimh.
Gemeinhin bekannte punktorientierte Verfahren stellen die globalen-, lokalen- und dynamischen
Schwellwertverfahren dar.

Kantenorientierte Verfahren

Wird das Homogenditskriterium fir Regionen auf bestimmte Eigenschaften der Regionsbegren-
zung erweitert, soifthrt dies zu kantenorientierten Segmentierungsverfahren. Weist eine Region
eine klare Berandung auf, dann ist ihre Beschreibung durch Angabe einer Randkghehmn
diesem Fall sollte aber auch umgekehrt eine Ermittlung der Region durch Extraktion von Teilkanten
und deren Zusammenfassung zu gesamten Regionsbegrenzuigjerhreein. Es werden der par-
allele (pixelorientierte) Ansatz und der sequenzielle (linienorientierte) Ansatz unterschieden. Beim
parallelen Ansatz wird das Bild erst mit Laplace- oder Gradientenoperatoren bearbeitet und da-
nach durch Schwellwertbildung ein zusammerigehder Bereich extrahiert. Probleme treten bei
unterbrochenen Kanten auf und wenn mehreren Regionen gleichzeitig segmentiert werden sollen.
Bei sequenziellen Verfahren wird ausgehend von einem Keimpunkt eine Linienverfolgung durch-
gefuhrt. Annahmeriiber den rmglichen Verlauf sowie eventuelle@tingen flieRen mit ein. Diese
Methode ist gegdiber kleinen bchern in der Umrandung unempfindlich, Fehler treten aber ins-
besondere bei Linienkreuzungen, parallelen unterbrochenen Linien und sidiréoeten Linien

auf.

Kantenorientierte Verfahren habdir flie Knorpelsegmentierung eine Bedeutung. Bei dem von uns
benutzten Verfahrer2] wird eine B-Spline Kurve durch einige vorgegebenatgbunkte entlang

der Knorpelkante durch Bild- und Fornéte (innere Energie) eng an die Knorpelkante gezogen.
Da die B-Spline Kurven immer einen kontinuierlichen Verlauf garantieren, ist dieses Verfahren
gegetiiber Kantenunterbrechungen unempfindlich.

Ein weiterer vergleichbarer Ansatz ist die Wasserscheidentransformaki@t], bei der der Grau-

wert eines Bildpunktes als Erhebung interpretiert wird; hierdurcilernan ein Grauwertgebir-

ge. Virtuelle Wassertropfen, die auf dieses Gebirge fallen, streben entlangadestest Abfalls

den regionalen Minima zu und bilden kleine Staubecken. Die Wasserscheide als Trennlinie zwei-
er Staubecken und als begrenzende Kontur zweier Regionen ergibt sich aus folgender Definition:
Ein Tropfen, der auf siedllt, kann in jedes der beiden Staubecken flieRen. Durch ‘fluténhkn
mehrere Staubecken zudfferen Regionen verschmelzen, bis schlie3lich nur noch ein Becken vor-
handen ist. Mathematischdst sich das Modell der Staubecken durch die Begriffe 'Gradient’ und
'lokale- bzw. globale Minima’ des Gradienten beschreiben. Der Vorteil der Wasserscheidentransfor-
mation liegt insbesondere in deaatdigen Verfigbarkeit geschlossene Linidgmge und wird durch
Umkehrung der Denkweise erreicht. Statt direkt nach Konturpunkten zu suchen, wird mit weniger
Aufwand nach Regionen gesucht, die frei von Konturen sind. Zwischen diesen Regionen befinden
sich automatisch Konturen. Die Aufgabe besteht nun nicht mehr darin, die Konturen zu finden,
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sondern kleine Regionen sinnvoll zuofferen Regionen zu verbinden. Der Nachteil des Wasser-
scheidenverfahrens ist die hohe Aligkeit gegefiber dem Bildrauschen bei der Berechnung des
Gradientenbildes. Egdnen dann eine Vielzahl von Pseudowasserscheiden entstehen, die den Auf-
wand, gbl3ere Regionen zu bilden, stark éhnien.

Regionenorientierte Verfahren

Regionenorientierte Segmentierungsverfahren sind vergleichbar mit den punktorientierten Metho-
den, doch liefern sie immer zusammaénigende Regionen. Eine grundlegende Eigenschaft dieser
Verfahren ist, dasdif jeden Punkt oder eine Menge von Punkten entschieden werden muss, ob sie
zu einer Region gditen oder nicht. Daher wird zéshst das sogenannte Distanzmal3 betrachtet,
auf dessen Basis diese Entscheidung getroffen werden kann. Ein Distanzmal} stellt eiir Maf3 f
die Ahnlichkeit zweier betrachteter Regionen dar. Ein typisches DistanzmaR ist beispielsweise der
Grauwertabstand zweier Pixel. Auch die Reihenfolge, in der Punkte oder Mengen von Punkten zu-
sammengéfgt werden, spielt eine Rolle. Eine fest definierte Reihenfolge der Regionenverschmel-
zung kann zu schlechten Ergebnisséhnrén. Sinnvoller, aber auch zeitintensiver, ist es, das Mini-
mum der Distanzmalf3e alleraglichen Verschmelzungen zu finden. Ein bekanntes agglomeratives,
regionen-orientiertes Verfahren stellt das “Region-Growing” dar. Beim Region-Growing werden
innerhalb des behandelten Bildes Keimpunkte ausgdiwAusgehend von diesen Keimpunkten
werden alle benachbarten Pixel, die ein entsprechendes Distanzkriteriilfarerfler Keimregion
hinzugetigt.

Vergleichbar hiermit ist auch das “Region-Merging” Verfahren, bei dem kleine Regionen (jeweils
paarweise betrachtet) zu einer neuen Region zusammengefasst werden, wenn das Distanzkriterium
erfullt ist. Divisive Verfahren gehen im Gegensatz dazu von einer Basisregion aus, die durch Zertei-
lungsprozesse in kleinere Regionen aufgeteilt wird. Durch hierarchische Segmentierung kann dabei
verhindert werden, dass der Rechenaufwand zu grof3 wird.

Beim Scale-Space-Ansatz wird das Bild durch Gaul3-Filterung in unterschiedlichen Stufitegeg|
[5]. Diese Technik wurde auch bei der von Stammberger et Zl] jorgestellten Snake-
Implementierung genutzt, um vondreren Aufbsungen her die Startkonturdglichst dicht an die
interessierende Kante heranzuziehen. Auf diese Weise kann der Einfluss deéfBila@kif einen
groBeren Einzugsbereich erweitert werden.

Texturorientierte Verfahren

Der Texturbegriff zeichnet sich unter anderem durch eine fehlende griffige Definition aus. Man
konnte es als den Versuch beschreiben, die Homaijeshits Inhomogenen zu quantifizieren. An-

ders ausgedickt wird versucht, Obeidicheneigenschaften wie Feinheitiidigkeit, Glattheit usw.

zu einer Region zusammenzufassen. Schon allein die Definitionsproblematik macht klar, dass dieses
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Verfahren nur sehr schwer anzuwenden ist uinddde gesuchte Textur ein geeignetes mathemati-
sches Beschreibungsmuster entwickelt werden muss. Eine entsprechende Fragestatiteniguis-
ten:"Welche mathematische Beschreibung trifft den Begiifinkg ?” und ist entsprechend schwer

zu beantworten. Aus diesem Grund kommt den texturorientierten Verfahren bislang nur geringe
Bedeutung zu. Inshesonderigr fdie Knorpelsegmentierung lassen sich derzeit keine erfolgsver-
sprechenden Arddze erkennen.

Trotz der oben skizzierten Vielfalt von Aazen zur Segmentierung stellt die Segmentierung nor-
malerweise den zeitaufwendigsten Teil aller Arbeitsschritte dar. Dies gilt inbesondelRIT-

Bilder, da es aufgrund der teilweise recht schwachen Kontraste nur in seltalem ffoglich ist,

eine vollsindige Automatisierung zu erlangen. Dies bedeutet, dass dem Benutzer meist ein nicht
unerheblicher Arbeitsanteil zukommt, der sich nur teilweise durch Anwendung obiger Verfahren
reduzierendsst.

2.6 3D-Rekonstruktion, Krimmung- und Signalintensitaitsanalyse des
Knorpels

Im Folgenden soll nun auf Grundlagen zu den drei Hauptbestandteilen dieser Arbeit (3D-
Rekonstruktion, Kiimmungsanalyse, Signalinterddganalyse des Knorpels) eingegangen werden.
Diese setzen auch segmentierte Dad¢zesvoraus.

2.6.1 3D-Rekonstruktion von Objekten aus Schichtbildfolgen

Die 3D-Rekonstruktion von Objekten aus Schichtfolgen ist ein wichtiger Schritt bei der morpholo-
gischen Analyse, insbesondeie flie Charakterisierung der Obédhe und der Form des Objektes.
Aber auch fir die ortsaufgéiste Visualisierung von Eigenschaften wie Dicke, Signalintahagw.

ist sie unerdsslich. Eine triangulierte 3D-Rekonstruktion besteht aus einer Vielzahl von Dreiecken
(Surface Rendering). Dabei geht zwar der eigentliche Grauwertbildinhalt verloren, es gibt jedoch
fur triangulierte Objekte speziell optimierte Visualisierunggiichkeiten B4], die prinzipiell ei-

ne Echtzeit-Darstellung efiglichen. Bei morphologischen Analysen der Olzatfle und Form ist

das “Surface Rendering” vorteilhaft Ahirend bei Signalintengitsanalysen auf den urgmglichen
Schichtdatensatz ziickgegriffen werden muss. In solchealleén bietet sich die Darstellung des ge-
samten Grauwertdatensatzes (Volume Rendering) an. Dies ist allerdings aufgrund der Datenmenge
meistens nicht in Echtzeit dglich.

Wie der Name bereits sagt, erzeugen tomographische Aufnahmen Schichtfolgen von Bildern. Nor-
malerweise ist die Aufisung innerhalb der Schicht wesentliabhler als zwischen den Schichten.
Man hat es in der Regel also mit anisotropen Dat&ren zu tun, was eine 3D-Rekonstruktion von
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Bildinhalten erschwert. Verschiedene Arbeiten haben sich mit der 3D-Rekonstruktion von Objekten
aus Schichtbildfolgen beségftigt, von denen hier einige exemplarisch vorgestellt werden sollen.

Marching-Cubes Algorithmus

Der Marching-Cubes (MC) Algorithmus8]] erzeugt automatisch triangulierte Obadhenmodel-

le von 3D-Datengtzen. Dieser Algorithmus bedarf im Idealfall keiner vorhergehenden Segmentie-
rung, da entsprechend einem vorher definierten Grauwertgrenzwert eineaCterdin alle Voxel
gelegt wird, dieliber diesem Wert liegen. Neben vielen Vorteilen (keine Segmentierung erforder-
lich, hohe Geschwindigkeit, Unakhgigkeit vom darzustellenden Objekt) gibt es auch Nachteile,
die den MC Algorithmusiir die 3D-Darstellung des Knorpels ungeeignet erscheinen lassen.

e Das Resultat ist at#mgig vom subjektiv definierten Grauwertgrenzwert.
e Das Ergebnis kann nur schwer am 3D-Datensatz kontrolliert und korrigiert werden.

e Es fehlt der exakte Bezug zu den einzelnen Voxeln des iungichen 3D-Datensatzes, da
die Oberfaiche quasi zwischen den Voxeln \arft, die oberhalb und unterhalb des @élten
Grauwertgrenzwertes liegen.

e Das Ergebnis des MC Algorithmus stellt immer ein geschlossenes Volumen dar; eine Un-
terscheidung verschiedener Ob&ctienbereiche (Knorpelknochengrenze, Geléok#) ist
nicht moglich.

e Es ldnnen keine Vorkenntnisdiber die generelle Form des Objekts in die Rekonstruktion
eingebracht werden.

Der MC Algorithmus hat eine grof3e Bedeutung bei der Bearbeitung von konstrastreichen CT-
Datengtzen, da hier aufgrund des hohen Grauwertunterschiedes zwischen Knochen und Weich-
teilen der Grauwertgrenzwert leicht festgelegt werden kann.

Delauney-Triangulierung

Eine delauney-basierte Triangulierung wurde erstmals von Boissonnat&flalofgestellt. Diese
Technik erndglicht es, aus einer unveritpften Punktwolke im Raum eine Obéche zu rekon-
struieren. Dies ist die allgemeinste Aussage, die riaer eine Punktmenge treffen kann. Dar-

in liegt auch die Sirke dieses Algorithmus3B] [84] [85]. Die Delauney-Triangulierung ist die
duale geometrische Darstellung des Voronoi-Diagramms. Jedem Raumpunkt wird eine Zelle des
Voronoi-Diagramms zugeordnet. In keiner Position der Zelle ist die Entfernung zu dem ihr zuge-
ordneten Raumpunkt gBer als zu irgendeinem anderen Raumpunkt. Die Zelle stellt also so etwas
wie ein “Revier” des Raumpunktes dar. Die Reviergrenzen zeichnen sich dadurch aus, dass zwei
Raumpunkte dieselbe Entfernung zu ihr haben. Treffen sich drei Zellen in einem Punkt, werden die
Punkte dieser Zellen miteinander verbunden und bilden ein Dreieck der &fherfIDiese Punkte
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haben gleichzeitig noch die Eigenschaft, dass sie auf der @bleefleiner Kugel (in 2D auf der
Umrandung eines Kreises) liegen, die keine weiteren Punkte einsclii@liDjese abstrakte Be-
schreibung macht deutlich, dass dieser Algorithmus uaadig von dem zu rekonstruierenden Ob-

jekt ist und daher in verschiedensten Gebieten zum Einsatz kommen kann. Auch er weist Nachteile
auf, die ihn fir die Problemstellung dieser Arbeit ungeeignet erscheinen lassen.

e Esist keine Unterscheidung verschiedener Oaelnénbereiche aglich (z.B. KKG, GF).
e Der Algorithmus erzeugt immer geschlosserigléh.

e Die Delauney-Triangulierung geht von einer ungeordneten Punktmenge aus und erfordert
daher einen hohen Aufwand an Rechenzeit.

Rekonstruktion von ebenen Querschnitten Interessantiir die Rekonstruktion eines Objekts

aus einer Folge von Schichtbildern sind toroidale Graphen. Hierbei wird von sequenziell aufeinan-
der folgenden, geschlossen Konturen ausgegangen. Die einzelnen Konturpunkte zweier aufeinander
folgender Konturen werden - einem Pfad im toroidalen Graphen folgend - miteinander verbunden.
Dabei Bsst sich stets ein global optimaler Pfad mit einer Kompiéxjuadratischer Ordnung finden

[33]. Andere Ansitze B7] liefern sogar bsungenifir Konturen, die sich beirlbergang von einer

zur rachsten Schicht in mehrere Konturen aufteilen (Branching-Problem). Eine Aufteilung in ver-
schiedene Obe#thenbereiche (Knorpelknochengrenze, Gelénkt) ist jedoch auch bei dieser
Methode nicht vorgesehen.

Bei der 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatte aus Schichtenbildern herrschen Rahmenbedingungen,
die fur die Berechnung von Obeifthen genutzt werderbknen und den Rechenaufwand niedrig
halten. So ist die grobe Form der verschiedenen Knorpelplatten schon vorher bekannt. Die Punkte,
aus denen die Obegithe rekonstruiert werden soll, sind schon geordnet, da sie Teil der begren-
zenden Kontur sind. Es war eine wichtige Aufgabe dieser Arbeit, diese Vorkenntnisse in einen
Algorithmus zur Oberfichenerzeugung einflieRen zu lassen.

2.6.2 Krimmungsanalyse von 3D-Objekten

Neben den morphologischen Parametern wie Knorpelvolumen, Knorpeldicke und Gedbak#t

auch die Form (Kiimmung) eine wichtige Komponentérfdie Beurteilung der Drudlbertragung

in Gelenken. Aus diesem Grund sollten Verfahren entwickelt werden, die einerseits eine globale
Berechnung der Kimmung der gesamten Knorpelplatte und andererseits eine Betrachtung lokaler
Krimmungseigenschaften ebglichen.

Verschiedene Arbeitsgruppen haben sichdghitlichen Fragestellungen beaéigt [35] [88] [89).

Ein generelles Problem bei der Berechnung vaichénkiimmungen ist, dass nur in den selten-
sten Rllen eine einheitliche Beschreibung durch Begriffe wie konvex oder konlkaglion ist.
Vielmehr bestehen gerade Gelegkthen aus einer Kombination von konvexen, konkaven, ebenen
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oder satteifrmigen Fhchen. Dabei stellt der Knorpel eine Struktur dar, der man durchaus gewisse
typische Formeigenschaften zuordnen kanahmend dies z.B. bei einer Rekonstruktion der Gros-
shirnrinde wesentlich schwieriger erscheint. Speziell beim Knie kann man der Gatdvekfiles
femoralen Knorpels durchaus einen konvexen Charakter zuordnen, was beim tibialen Knorpel nicht
ohne weiteres figlich ist. Dennoch macht es Sinn, sich Gedarikeer Moglichkeiten einer globa-

len Krummungsbestimmung beim Knorpel zu machen, auch wenn diese wohl nur eine Hilfestellung
auf dem Weg zu einer detailierten Betrachtung lokaldiriimungswerte sein kann.

Regionale Gaul3sche Kimmungsanalyse

Bei der Analyse lokaler Kimmungen kann jeder Punkt derdEhe in Bezug auf seine beiden
Hauptkiimmungen betrachtet werden (Abhf). Beim Knorpel wurde ein solches Verfahren
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Abbildung 2.6: Hyperbolisches Paraboloid mit den beiden Hatiptknungsrichtungen im Sattel-
punkt

der Krummungsanalyse erstmals von Ateshian et 3] puf Basis von Daten aus der Stereo-
photogrammetrie vorgestellt. Er verwendete dabei eine Technik von Akima €xChl.ufm eine
Flache durch die diskreten Obé&cthenpunkte aus der Stereophotogrammetrie zu approximieren.
Fur diese kontinuierliche Bthe fihrte er eine Gaul3sche iinmungsanalyse durch, dider die
Hauptk&immungsrichtungen auch eine Bestimmung der mittleren und der GauRsdimaming
(Produkt der Hauptkmmungen) erriaglicht. Bedeutung kommt dabei insbesondere der erzeugten
kontinuierlichen Fhche zu, da ihr Verlauf dglichst genau dem Verlauf der tathlichen Objekto-
berflache entsprechen soll. Ist jeder OlirHenbereich durch eine Polynomiatthe beschrieben,
dann ist es riaglich, sowohl lokale als auch allgemeine Aussagbear die Fhchenkimmung zu

treffen.
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Indirekte Krimmungsanalyséiber Flachenexpansion

Von Hahn et al. 36] und Hildebrand et al. 7] wurden Methoden vorgestellt, die beim trabe-
kularen Knochen Informationeiber das Veréltnis zwischen $tben (Rods) und Platten (Plates),

d.h. Uber die Mikroarchitektur liefern. Dabei wurde von der Annahme ausgegangen, dass Platten
eine geringere Kimmung aufweisen als di®&mrenfirmigen Verbindungen zwischen diesen Plat-
ten. Eine Expansion der Obéxthe entlang der Normalenvektordihft also bei den &ben zu

einer FAchenvergiRerung, vahrend Platten nicht zu derdelhenverdif3erung beitragen. Eine star-

ke FlachenvergiRerung bei Expansio@sst also auf einen @Reren Anteil von $tben schliel3en.

Uber den Umweg der ObeifthenvergilRerung kann sehr elegant eine Aussialger die Gesamt-
krimmung getroffen werden. Allerdings liefert diese Vorgehensweise hehEh, die sowolilber

eine konvexe als auch eine konkave Komponenteigen (Sattel), nur integrale Resultate, da sich
diese beiden Komponenten gegenseitig aufheben. Es kann also im Extremfall so sein, dass eine
konvex-konkave Flche den gleichen Kimmungswert liefert wie eine ebeneidEhe (Null). Ein
weiterer Nachteil der indirekten Kimmungsanalyse besteht darin, dass die berechnéatarung
mathematisch nicht identisch mit der mittlereriikrmung der Fiche und so zwischen unterschied-
lichen Gelenken nur begrenzt verglichen werden kann (siehé).

Aufgabe der vorliegenden Arbeit war es, eine lokale, MRT-basierte GauRstihenkimgsanalyse
zu entwickeln, die eine Abséltzung der Knorpelkrmmung auch im Sinne von Gelenkinkongru-
enzen erridglicht.

2.6.3 3D-Signalintensiatsanalyse von Schichtbildfolgen

Wie bereits in Kapitel dargestellt, existieren derzeit eine Reihe von MRT-Sequenieuljd

ein Zusammenhang zwischen Signalinteitsitnd biochemischer/struktureller Zusammensetzung
des Knorpels nachgewiesen wurde. Unter einer Signalingggaitalyse ist grundizlich die Aus-
wertung von verschiedenen Grauwerten aus einem Bilddatensatz zu verstehen. Im einfachsten Fall
besteht diese Auswertung aus einer visuellen Analyse, die oftmals schon Aufdihéurdeank-

hafte Veinderungen zékst. So ist zum Beispiel ein Knochenbruch irdnRyenbild im Idealfall

durch einen dunklen Streifen sichtbar. In der MRT sind jedoch wesentlich feinere Abstufungen der
Signalintensitswerte zwischen verschiedenen Gewebéglioh.

Eine Anzahl von Versuchen wurde unternommen, eine quantitativéiddigkeit zwischen der

MRT Signalintensit von Knorpel und der mikrostrukurellen/biochemischen Zusammensetzung
nachzuweisen. Dabei richtete sich das Augenmerk auf die Hauptbestandteile des Knorpels (Wasser,
Proteoglykan und Kollagen). Paul et & 1] berichtet von einer Korrelation zwischen der Verteilung

der Signalintensdt in Spinechosequenzen und dem Proteoglykangehalt. Aktuellere Untersuchun-
gen von Bashir et al92] [93], Allen et al. [94] und Trattnik et al. p5] nutzen dagegen eine Injektion

von Gadolinium-Diethylen-Triaminpentasre (Gd-DTPA) als Kontrastmittel, um den Glykosami-
noglykangehalt in normalem und geg&digtem Gelenkknorpel sichtbar zu machen. Insko €@}l [
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[97], Reddy et al. 8] und Regatte et al99] schlagen die Natrium-Bildgebung zur Visualisierung
der Glykosaminoglykane vor. Andere Autoreld[] fanden bei Tp Pulssequenzen eine Korrelati-
on zwischen Signalintengit und Proteoglykangehalt.

Wolff et al. [66] bewerteten erstmals den MT-Effekt (Kapitel3.5 im Knorpel. Verschiedene Ar-
beitsgruppeng5] [67] [68] griffen diesen Ansatz auf und stellten einen Zusammenhang zwischen
dem MT-Effekt und dem Kollagengehalt im Knorpel her. Andere Studien von Gray éi0d].dnd
Wachsmuth et al.§9] ermittelten jedoch auch eine Beteiligung des Proteoglykans am MT-Effekt.

Fur die Beurteilung des interstitiellen Wassergehaltes im Knorpel werden verschiedene Methoden
diskutiert. Dardzinski et al.1J07, Frank et al. L03 und Lusse et al. 104 beurteilten den Was-
sergehalt durch Anwendung von T2-gewichteten Pulssequenzen bzw. T2-Maps. Selby @t al. [
erzeugten einen Protonendichtedatensatz, indem sie drei verschiedene 3xR2ateris unter-
schiedlichen TE-Zeiten und FA-Winkeln miteinander verrechneten, so dass die T1- und T2-Zeiten
eliminiert werden konnten.

Bislang existiert jedoch keine quantitative Bildverarbeitungsmethode zur Bewertung der struktu-
rellen Knorpelzusammensetzung unter In-vivo-Bedingungen, die @ngfdnvon der spezifischen
Schichtorientierung ist. Eine 3D-Technik bei der Datenauswertung ist insbesondere in longitudi-
nalen Studien von Bedeutung, in denen es diglich ist, exakt dieselbe Schichtorientierung zu
reproduzierenq3] [14] [16] [17]. Da sich die strukturelle Zusammensetzung regional unterschei-
det (Schichten, Hauptbelastungszonen und Randgebiete) watigsaine Technik zu entwickeln,

die nicht nur globale Aussageiber die Signalintensit der gesamten Knorpelplatte liefert, son-
dern auch eine feine Aufteilung in Subregionen égticht. Auf einem geeigneten 3D-Modell des
analysierten Knorpels (sieh26.]) sollten die ermittelten Signalintenaiswerte farb- oder grau-
wertkodiert an der Stelle ihres Auftretens dargestellt werden. Hiermit kann sich vor allem eine sehr
effektive Methode ergeben, strukturelle §¥aderungen der Gelenkknorpels bereits in déhphase

der Scladigung zu detektieren, in der therapeutisches Eingreifen noch vielversprechend ist.



Kapitel 3

Material und Methode

3.1 3D Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation

Wie im Kapitel beschrieben, gibt es bereits verschiedeneafaeszur 3D-Rekonstruktion von
Objekten aus Konturpunkten einer Schichtbildfolge. Die speziellen Anforderungen, welche die un-
terschiedlichen Formen der Knorpelplatten an einen solchen Rekonstruktionsalgorithmus stellen,
erfordern jedoch eine starkéberarbeitung der schon vorhandenen #me. Der Knorpel ist sehr

flach, was insbesondere in Randbereichen zu Probledatearf kann, da ein Euklidisches Distanz-
kriterium bei der Suche nach dem korrespondierenden Punktadéisten Schicht einen falschen
Punkt liefern kann (Abb3.1). Aus der Segmentierung heraus ist in jeder Schicht die Reihenfolge
der Punkte auf der Kontur und die Schichtfolge selber bekannt. Es macht daher wenig Sinn von einer
ungeordneten Punktwolke auszugehen, so dass die auf der Delauney-Triangulierung. (siehe
Seite30) basierenden Aridze nicht weiter verfolgt wurden. Die speziell auf Schichtdaitaeszu-
geschnittenen Verfahren (siefies. ], Seite31) treffen besser auf die vorhandene Problemstellung

zu. Jedoch ist es auch bei diesen atagn schwierig, zi@dzliche Modellinformationen einfliel3en

zu lassen. Bei diesen werden geschlossene Konturen betrachtet und es ist nicht vorgesehen, offene
Teilkonturen verschiedener Schichten zu einem 3D-Objekt zusamnigyezrufDa bei der Knorpel-
analyse jedoch eine getrennte Betrachtung der Knorpelknochengrenze (KKG) und der ethenkfl

(GF) vorteilhaft ist, niisste in jedem Fall eine aufwendige Anpassung dieser Verfahren vorgenom-
men werden. Dasselbe Problem taucht auf, wenn man den Algorithmus an spezielle anatomische
Gegebenheiten anpassen will. Aus diesear@en wurde ein neuer Algorithmus entwickelt, der

e die bei der Segmentierung markierten Randbereiche des Knotpieésgang KKG zu GF)
fur eine unabéingige Rekonstruktion der KKG und GF heksichtigt und

e eine automatische Anpassung und Korrektur der erzeugten &deflyornimmt.

Die in dieser Arbeit entwickelte schrittweise Vorgehensweise bei der Knorpelrekonstruktion wird
im Folgenden genauer beschrieben.

35
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Abbildung 3.1: Segmentierter Knorpel in zwei unterschiedlichen Schichten. Die Verbindungslinien
deuten den geringsten Abstand zwischen den beiden Konturen an. Im Randbereich werden KKG
und GF geralR der Euklidischen Distanz falsch zugeordnet.

3.1.1 Konturextraktion und Umlaufsinnkorrektur

Nachdem in jeder Schicht 'i’ der Knorpel segmentiert und der KKG- Bfergang automatisch
(MarkerM; 1, M; ») markiert wurde (Abb3.2), wurde schichtweise di@gulRere Berandung (Kontur)

des Knorpels extrahiert und der Umlaufsinn der Konturpunkte im mathematisch positiven Sinn (ge-
gen den Uhrzeigersinn) ausgerichtet. Die Ermittlung des Umlaufsinns funktioniert nach folgendem
Prinzip.

1. Es wird ein Kernpunkt innerhalb der Kontur bestimmt.

2. Ausgehend von diesem KernpuriBt werden zum ersten und zweiten Punkg,(P;) der
Kontur zwei Linien berechnet und der Winkel zwischen diesen beiden Linien bestimmt.

3. Fortlaufend werden nun die Winkel zwischen allen benachbarten Konturpurikie®. ¢)
und dem Kernpunkt berechnet und aufsummiert. Dabei darf der Winkel zwischen dem letzten
und ersten Konturpunkt nicht vergessen werd&nRy)

4. Ist die Summe aller Winkel 360 dann ist die Kontur mathematisch positiv und be&6(®®
negativ geordnet.

Eine Besonderheit besteht darin, dass man auf diese Weise auch feststellen kann, ob der Kernpunkt
Uberhaupt innerhalb der Kontur liegt, da die Winkelsumme sonst Null ist. Hat man auf diese Wei-
se einen negativen Umlaufsinirfeine Kontur ermittelt,dsst sich dieser umkehren, indem man

die Reihenfolge der Konturpunkte invertiert. Somit wurde geeistet, dass alle Konturen einen
gleichgerichteten Umlaufsinn hatten.
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Abbildung 3.2: Drei aufeinander folgende Schichtbilder (i-1, i, i+1) des segmentierten Patellaknor-
pels. Die Knorpelkonturen sind weil3 hervorgehoben und die Getatldhmarkem{_1.1, Mi_12;

Mi 1, Mi2; Mit11, Mit12) an den KKG- GF[-'Jbergingen (links medial, rechts lateral) sind mit
Kreisen markiert.

3.1.2 Bestimmung von Knorpelknochengrenze und Gelenkithe

Die typische Form der KKG und GF ist beispielhaft in Alib3 zu erkennen. Aus der Umlauf-
sinnkorrektur jeder Kontur und den entsprechenden Markern arlJengingen zwischen den
Knorpelfiachen (Abb3.2) lasst sich noch nicht mit Bestimmtheit darauf schliel3en, welcher Teil der
Kontur der KKG bzw. welcher der GF zuzuordnen ist. Um eine eindeutige Zuordnung vornehmen
zu kdnnen, wurden einerseits die markiertéinergange zwischen den Knorpéitthen und anderer-

seits typische morphologische Charakteristika der Form des Knorpels genutzt. In der Theorie kann
man den meisten Knorpelplatten im Kniegelenk einen konvexen und eine konkaveraCrmaril

anteil zuordnen.

In Abb. sind Schnitte durch verschiedene Knorgalfien (Patella, Femur, Tibia) im Vergleich

zu einem “idealen” Krper (Mondsichel) mit einer konvexen und einer konkaven Seite dargestellt.
Im Kniegelenk kann man beim patellaren und femoralen Knorpel immer und beim tibialen Knorpel
meistens davon ausgehen, dass die KKG konkav und die GF konvaingekist. Diese grundgz-
lichen Formeigenschaften lassen sich nutzen, um die durch die Gélgmfimarker getrennten
Konturanteile einer bestimmten Geleréddhe zuzuordnen.

Die Vorgehensweisaikst sich in verschiedene Arbeitsschritte gliedern. Zuerst wurde, ausgehend
von der ersten Kontur, der Abstand zwischen den Gelaok@nmarkern in aufeinander folgenden
Konturen gemessen. Die Messung des Abstandes zwischen den Galeekfharkern ist in Abb.

links dargestellt. Ist die Distand; 1 zwischen dem ersten Markéf; 1 der Schichti und dem
ersten MarkeM,; ;1 1 der Schicht + 1 groer als die Distand, » zwischen dem ersten Markf; 1
voni und dem zweiten Markevli 1, voni+ 1, wird die Konturi + 1 neu durchnummeriert. Dies
stellt sicher, dass der Marker aus SchichflL mit dem geringeren Abstand in dieser Kontur an erster
Position steht (Abb3.4 rechts). Nach Durclithrung dieser Vorsortierung folgt nun die eigentliche
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konwvex

Abbildung 3.3:links: Ideal konvex-konkav gekimmter Korper.rechts. Zum Vergleich ein Schnitt
durch den Knorpel von Patella, Femur und Tibia, der den konvex-konkaven Charakter der Knorpel-
platten verdeutlicht.

Abbildung 3.4:inks: Der GelenkfaichenmarkeM; 1 1 ist weiter vonM; ; entfernt aldVj 1 » (dy >
dy). rechts: Nach Neusortierung der Kontuir- 1, d.h.d; < dp, ist die Voraussetzungeiiif eine
Weiterbearbeitung geschaffen.

Festlegung von konkavem bzw. konvexem Anteil jeder Kontur (Ab#). Dabei werden folgende
Schritte bei jeder Kontur durchgéirt.

e Es wird eine Verbindungslinie L zwischen den GeleakfienmarkernM; 1, M; ) gezogen
(Abb. 3.5a).

e Ausgehend von dieser Verbindungslinie wird an 5 Stellen der Absi@nd,(b;_s5) zu den
beiden Konturanteilen gemessen (ABLb).

e Der Konturanteil mit dem geringeren mittleren Abstand zu der Verbindungslinie wird der
konkaven Gelenkéiche zugeordnet (Abb.c).

Werden diese Arbeitsschrittérfjede Schicht bzw. Kontur durchgéfrt, so verfigt man man schliel3-
lich Uber eine eindeutige Zuordnung des jeweiligen Konturanteils zur konvexen bzw. konkaven Ge-
lenkflache. Die Einteilung in “konvex” und “konkav” liefert radich nur dann eine zutreffende
Zuordnung zu den Gelenkithen, wennifr jede Kontur der Anteil mit dem geringeren mittleren



3.1.3 Flachenrekonstruktion mittels Triangulierung 39

Abbildung 3.5: Vorgehensweise zur Bestimmung des konkaven und konvexen Teils der Knorpel-
flache.a: Es wird eine Verbindungslinie (L) zwischevli ; und M; > gezogenb: An 5 Positionen

wird der Abstand4;_s, b1 _s) zu beiden Konturanteilen bestimnat. Die Kontur mit dem kirze-

ren mittleren Abstand zu (L) (durchgezogene weiRe Kurvepgetu der konkaven Knorpedfthe
(KKG), wahrend die andere der konvexen Knorgelfie (GF) zugeordnet wird.

Abstand zur Verbindungslinie auch zu der konkaveiche gebirt. In der Praxis ist jedoch nicht in

jeder Schicht eindeutig eine konkave und eine konvexe Seite zu identifizieren. Gerade beim tibialen
Knorpel, der an manchen Stellen eher weltenfig ist, treten daher mitunter Fehlzuordnungen auf.

Fir die endgiltige Entscheidung, welche Seite der Kontur der konkaven bzw. konvexen &aherfl
zuzuordnen ist, wird die anmglufigsten auftretende Zuordnung géwt. Wird z.B. der Konturanteil,

der nach dem ersten Marker folgt, in 17 von 20 Konturen als konkav angegeben, dann wird davon
ausgegangen, dass es sich bei den anderen drei Konturen um eine Fehlbestimmung handelt. Ba-
sierend auf dieser geordneten Anzahl von Teilkontuésstlisich der Knorpel nun dreidimensional
rekonstruieren.

3.1.3 FBchenrekonstruktion mittels Triangulierung

Fir die eigentliche Flchenrekonstruktion ist die Klassifikation in einen konkaven und einen kon-
vexen Konturanteil von grof3er Wichtigkeit. Es liegt nun eine KonturfolgeNdfonturen vor, die
jeweils aus einer individuellen AnzaM von PunkterP;; (0<i<N-1)(0< j <M(i) —1) be-
stehen. Der jeweils erste Punkt jeder Konfys ist der erste Gelenkithenmarker und markiert
den Beginn des konkaven Anteils; der zweite GeledtfenmarkeP_; (1 <L(i) < M(i) —1) zeigt
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den Beginn des konvexen Anteils an. Um beide Obehfénteile separat betrachten Zinken,

Pi-1,i+1 .
lastClose,i+1

Pclose, i+l .
Kontur i+1

Po i+l

Kontur i

Abbildung 3.6: Fachentriangulierung am Beispiel zweier aufeinander folgender Konturen. Die
Kontur i wird durchlaufen und zum aktuellen Purfkt; der dichteste Punk®;osei+1 auf der fol-
genden Kontur gesucht. Die Triangulierung erfolgt durch diagonale Teilung deB; yo osei+1

Pj_1i undPastciose+1 aufgespannten Rechtecks.

Pclose, i+l

Mol i P 11

0,i

Abbildung 3.7: Ist die folgende Kontuii { 1) langer als die aktuellei)( wird die Differenz
facherbrmig mit Dreiecken aufgélt.

wurde jede Konturfolge in zwei neue Konturfolgen aufget@jlt — Pi und P — Py_1). Der
Rekonstruktionsalgorithmus wird am Beispiel zweier Konturen einer allgemeinen Konturfolge mit
Schrittweite k=1 beschrieben (Abb.6) und kann auf beliebige geordnete Konturfolgen (offen oder
geschlossen) angewendet werden.

Der folgende Algorithmus beschreibt die Berechnung einer triangulierten @tfezflus einer all-
gemeinen Konturfolge aud Konturen.

1. Durchlaufe alle KontureN (0 <i<N-—1)
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2. Durchlaufe in jeder Kontuiralle M(i) KonturpunkteP; ; (0 < j(i) < M(i) — 1) mit einer vom
Benutzer bestimmten Schrittweite 'k’
3. Fur jeden Konturpunkp; ;, der in Schritt 2 durchlaufen wird:

(a) Berechnung desachsten (Euklidische Distanz) Konturpunkigsei+1 der folgenden
Kontur (i 4+ 1) oder Sondedlle:

o falls P;; der erste KonturpunkiF;) ist, wird auch der erste Punky, 1 der fol-
genden Kontur ge@hlt und eine k entsprechende Anzahl von Dreiecken zwischen

o falls Pj; der letzte KonturpunktRy)_1;) ist, aber der letzte Konturpunkt der
folgenden KonturPyi;1)-1+1 noch nicht erreicht ist, bilde Dreiecke zwischen
Pyi)—1i Pm(i+1)—1i+1 UndPeiosei+1 (ENtsprechend 'k’)

(b) Wenn ein vorhergehender Konturpurit ; existiert: Bilde ein Dreieck zwisched, ,
Pclosei+1 und Pj,kJ (Abb. , Dreieck 1)

(c) Wenn ein vorheriger @chster KonturpunkBastciosei+1 auf der Konturi 4 1 existiert:
Bilde ein Dreieck zwischerP_y;i, Pcosei+1 UNd Pastclosei+1 (Wenn Pejoseir1 und
Rastclosei+1 Nicht identisch sind) (Abks.6, Dreieck 2)

(d) I:)IastCIose;i-i-l = I:)close,i+1

4. Der Ablauf wird beendet falls:=N -2, j(i) =M(i)—1lundj(i+1) =M(i+1)—1

Pclose, i+l

Grenzed nkel

Abbildung 3.8:a: Beispielhafte Triangulierung dreier Schichten einer patellaren KiK@/enn ein
Grenzwinkeliberschritten wird, wird die Triangulierung im Randbereich abgebrochen.

Dieser Algorithmus ergab, angewendet auf den konkaven und konvexen Giataekianteil, zwei
separate REchen, die unaliéingig voneinander analysiert werden konnten. In Abka wird de-
monstriert, wie der beschriebene Rekonstruktionsalgorithmus konkret zur Anwendung kommt.
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3.1.4 Anpassung an anatomische Gegebenheiten

Obwohl der beschriebene Algorithmusg fPatella- und Tibiaknorpel sehr zuv@sbkige Rekonstruk-
tionen lieferte, ergaben sich am Femurknorpel Probleme, die auf die stark&erEmterschiede
zwischen der Trochlea und den Kondylenimkzufihren war. Im Algorithmus (Punkis) wurde

Abbildung 3.9: Unrealistisch groRer Gelerddhenbereich zwischen Trochlea und Kondylus bei
fehlender Anpassung an die anatomischen Gegebenheiten.

beschrieben, dass die @8endifferenz zweier Konturen mit Dreiecken “aufig#f wird (Abb. 3.7).
Dies kann im Extremfall daziihren, dass unrealistisch groR@éhenbereiche entstehen, die nicht
im Zusammenhang mit dem realen Gelea&Henverlauf stehen (Abb.9). Um dieses Problem zu
vermeiden, wurde im Anfangs- und Endbereich der Kontur ein Winkelkriterium dihgefvelches
in diesen besondereralfen das “Aufiillen” bis zum Ende der Kontur verhinderte. Somit wurde bei
Uberschreitung eines Grenzwinkels der Algorithmus am Konturanfaatgspegonnen oder an
dessen Endefiihzeitig abgebrochen. Gerade diese Anforderuagevibei Verwendung eines der in
vorgestellten Algorithmen nur schwer zu realisieren gewesen.

3.1.5 FBchenberechnung

Die OberfhchengdlRe eines Objektes, welches auf Basis $an3rekonstruiert wurde dsst sich
durch die Summation der Dreieckprimitive berechnen:

i< bi +¢)2 —a? % 2_ (bj—¢)2
Ny /(b +c) en4\/a1 (b —c) -

mit der Dreieckanzahl N und den Seiténgieng;, b;, ¢; des tenDreiecks.
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3.1.6 Validierung und Reproduzierbarkeit der Flachenberechnung

Die Validitat der Fachentriangulierung wurde anhand verschiedener dgstkn (Abb.3.10) un-
tersucht. Die Testhrper (Kugel, Zylinder, Ebene) wurden automatisch aus segmentierten Schichten
rekonstruiert und die berechnetéiEhe mit der des idealendpers verglichen. Um zu &ten, ob

das hier beschriebene Verfahren unter In-vivo-Bedingungen reproduzierbar ist, wurden an 14 ge-
sunden Probanden (8amnlich, 6 weiblich, Alter: 20-30 Jahre) jeweils vier sagittale Daltresdes
Kniegelenks bei Repositionierung des Gelenks zwischen den Aufnahmen angefertigt (WE-FLASH
Sequenz mit einer Aufsung von 15 x 0,31x 0,31mn?, TR = 17ms, TE = 6,6ms, FA = 2} Nach
Segmentierung der 56 Daténize bzw. der 224 Knorpelplatten (Patella, Femur, mediale und latera-
le Tibia) wurde in jedem Fall der Mittelwert, die Standardabweichung und der Variationskoeffizient
(CV%) der jeweiligen FAchengdl3e bei Wiederholungsmessungen berechnet. Der Mittelwert bei
den 14 Probanden wurde nach den Angaben vareGtt al. L0 nicht als arithmetisches Mittel

der individuellen Variationskoeffizienten, sondern als “Root-mean-square”-Durchschnittswert be-
rechnet. Die Razisionsfehler wurden schlie3lich zu der individuellen Varigdtiliter 14 Probanden

in Bezug gesetzt.

Abbildung 3.10: Test#irper aus Schichten rekonstruielinks (a): Kugel, mitte (b): Zylinder,
rechts (c) Ebene.

3.2 Knorpelkrimmungsanalyse

In Abschnitt wurde bereits auf die Probleme eingegangen, die bei démiungsanalyse
eines diskreten Datensatzes auftreten. Einerseits kann man nur mutmafen, wieadblidats
Verlauf der Oberfiche zwischen den bekanntefit@punkten ist. Andererseits ist es schwierig, ei-
ne einheitliche Beschreibung einefdEhe zu finden, wenn innerhalb dieseadHe verschiedene
Krimmungskomponenten auftreten. Um ein&gfithst genaue Beschreibung deridrmungsei-
genschaften einer &the zu erreichen, wurden im Rahmen dieser Arbeit zwei Methoden entwickelt,
die ein breites Spektrumaglicher BeschreibungsmustérfKrimmungen abdecken.
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3.2.1 Analytische Berechnung der lokalen Kiimmungsverteilung (Gaul?)
Berechnung einer kontinuierlichen Oberéiche

Um Aussagerilber die lokale Kiimmungsverteilung des Gelenkknorpels treffen @nrien, wurde

an den interessierenden Bereich der Gelégkie eine kontinuierliche B-Splinedéhe angepasst.
Die B-Spline-Fache eignet sich aufgrund ihrer Kontiratiin der ersten und zweiten Ableitunigy f

eine Kiummungsberechnung und stellt einen sehr effektiven Weg dar, glatte Kurvenaoief|

auf Basis weniger Kontrollpunkte zu erzeugen. Durch die parametrischés$egpation &nnen
Splines einfach in 2D oder 3D formuliert werden. Kurven, die nicht exakt durch die Kontrollpunkte
verlaufen, sondern in dererélNe, sind einfach zu realisieren. Zu dieser Artien die Bezier- und
B-Spline Kurven bzw. Fchen, welche in graphischen Systeménfly Verwendung finden. Mit
zusatzlichem Rechenaufwand ist e$gtich, die approximativen Kurven exakt durch die Kontroll-
punkte laufen zu lassen. Ebenso wie Spline-Kurvénnen Fachen an eine Anzahl von Kontroll-
punkte angepasst werden. Zum besseren 3edsiis werden im Folgenden zchst die Prinzipien

der approximativen bzw. interpolierenden B-Spline-Kurven genauer betrachtet. Im Anschluss dar-
an wird gezeigt, wie diese Technik zur Erzeugung von kontinuierlich&ohen erweitert werden
kann.

Approximative, kubische B-Spline-Kurven

Im Gegensatz zu anderen Methoden, wird bei den kubischen B-Spline-Kurven immer nur eine be-
grenzte Anzahl (maximal 4) von Kontrollpunkten (Knoten) zur Berechnung der Kurve herangezo-
gen. Der Einfluss dieser Knoten auf den Verlauf der Kurve wird@&miner speziellen “Blending”-
Funktion (Mermischungs-Funktion) dritter Ordnung gewichtet (Abh.l links). Diese Blending-
Funktion setzt sich ausiff Teilen zusammen:

f2+1)° fur —2<t<-1
f4-612-31%) fur —-1<1< O
B()=1{ l(4-6t2+3% fur O0<t< 1 (3.2)
f2-1)° fur  1<t< 2
0 sonst

Diese Kurve dritter Ordnung hat einige spezielle Eigenschaften. Sie ist symmetrisch, sie ist kon-
tinuierlich in den Bereichen, in denen die einzelneinc®e aufeinander treffen und die Summe der
einzelnen Teile ergibt immer B[t —2) + B(1— 1) + B(1) + B(t+ 1) = 1]. Man geht davon aus,
dass alle Komponenten der Knoten (x,y in 2D; x,y,z in 3D) im gleichen Intervall des Parameters
T der Blending-Funktion gesetzt sind. Dieses Interpalird fir den KnoterR aus einer Punkt-
menge vorN + 1 Knoten berechnef1 = ﬁ Der Parameter 'i' kann Werte von 0 bis N annehmen
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~—
f
% kS
/
Parameterwert
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3 -2 -1 0 1 o 3 Kontrollpunkte P;

Abbildung 3.111inks: Blending-Funktion dritter Ordnung. Eigenschaften: Symmetrie, Kontihuit
Summe der Einzelteile ist techts: Beispielhafte Berechnung eines Punktes der Spline-Kurve. Die
Werte der PunkteRy_s) werden mit der Blending-Funktion gewichtet (Linien) und deren Sum-
me dem Maximum der Blending-Funktion zugeordnet (Linie mit Pfeilen). Durch Verschieben der
Blending-Funktion entsteht ein kontinuierlicher Verlauf des Splines.

kann, somit veduftp zwischen 0 und 1. Die Spline-Berechnung kann folgendermaf3en beschrieben
werde:

e Die Blending-Funktion wird durch Edhung vonu (0 bis 1) an allen Knoten vorbeigezogen

e An der StelleNp= 1 (Maximum der Blending-Funktion) wird der Spline-Wert durch Ge-
wichtung und folgende Aufsummierung aller Knoten gewonnen

Es ist zu bedenken, dass maximal vier Knoten an der Gesamtsumme beteiligt sind, da die Blending-
Funktion alle anderen Knoten mit dem Wert Null gewichtet. Ein Beispiel ist in AbblLrechts dar-
gestellt. Die allgemeine Formel zur Berechnung der gesamten Spline-Kurve auf Basis einer Menge
von Knoten lautet:

P(W) =
YNo(PB(i —Np) = (3.3)
PoB(NW) +PiB(Nu— 1) +PB(Np—2) + ... + PyB(Np—N)

P(p) ist die erzeugte Spline-Kurve. Die Anwendung dieser Formel auf die Kontrollpunkte ist in
Abb. a dargestelltuwird von 1/6 bis 5/6 variiert und der Wert vofi. 3 jeweils an der Stelle des
Maximums der Blending-Funktion abgetragen. Der Randber&ich (P4_5) wurde in diesem Bei-
spiel vernacldssigt, da es verschiedene Atee gibt (Doppelendpunkt, Interpolation), die Punkte
P_1 und Ps zu bestimmen. Es spielt dabei keine Rolle, in welche Richtung die Blending-Funktion
verschoben wird. D.h. die Schreibweigefu) = SN o(PB(i — Np) undP(l) = SN o(RB(Np—i))
sindaquivalent, da die Blending-Funktion symmetrisch ist. Ralienau einen Knoten trifft, redu-
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P arameterwert
=) o
h o —
-
-
o
Y g
<
-
&
w ]
-
-
.
Parameterwert
il o s ha
. -
b=
E
s r
<
b
&
w ]
|
o
&
m

Kontrollpunkt Pi Kontrollp unkt Pi

Abbildung 3.121links: Approximative B-Spline-Kurve: Die Punkt®&{_s) werden nicht durchlau-
fen, sondern 'ziehen’ die Spline-Kurve lediglich in ihre Richturgghts: Interpolierende B-Spline-
Kurve: Es werden aus den Kontrollpunkte®y (s) neue “Phantom-Punkte’Ag_s) berechnet und
eine Spline-Kurve auf Basis dieser neuen Punkte berechnet, dieljueckauft. Zum Vergleich ist
auch die approximative B-Spline-Kurve abgebildet.

ziert sich die Anzahl der Knoten, die an der Gesamtsumme beteiligt sind, auf drei.

' 1 2 1
P(3) = P-1B(1) + PiB(0) + P11B(~1) = 2P 1+ 5P + ¢Piia (3.4)
P(%) ist der approximative Wert der Spline-Kurve am KnognLauft j von 0 bis N, wird in Formel
am Rand auf undefinierte Knoten zugegriff€n{, Py 1). ES gibt verschiedene Aatze, dieses

Problem zu behandeln. Einedgliche Losung bietet sich durch die Eiitirung zuatzlicher Knoten

(P_1,Pn21), die identisch mit den ursfpinglichen Randknoten sind. Dadurch wird die Spline-Kurve
in der Peripherie stark auf diese Randknoten hingezogen, statt undefinierte Werte zu liefern. Die
Berechnung neuer “Phantom-Knoten” ist eine andere Methode, um die Spline-Kurve exakt durch

die Endpunkte laufen zu lassen.

Interpolierende, kubische B-Spline-Kurven

So, wie es mglich ist, durch Berechnung von Phantom-Endpunkten die Kurve exakt durch die

urspinglichen Endpunkte laufen zu lassen, ist es augblith, fur jeden einzelnen geometrischen

Knoten einen zugdirigen Phantom-Knoten (parametrischen Knoten) zu berechnen, so dass die

gesamte Kurve exakt durch die urgpglichen, geometrischen Knoten \arft. Die Spline-Formel
P(W) = N o(RB(Np—i)) lasst sich umschreiben zu

P(W) =
SNo(AB( —NW) = (3.5)
AoB(NW) +A1B(Np—1) +AB(NU—2) + ... + AyB(Np—N)
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wobei Ag bis Ay die neu zu berechnenden parametrischen Knoten darstellen. Werden die parame-
trischen Knoten in Gleichung.4 eingesetzt, ergibt sich Gleichufgs:

P(ﬁ) — Aj_1B(1) + A{B(0) + A11B(—1) = %AH + éAj + éAj+1 (3.6)
Die parametrischen Knotef; sollen so bestimmt werden, das%l?(exakt den ursgmglichen
geometrischen Knoten entsprichtir§ < 0 < N ergeben sictN + 1 Gleichungen. Bej = 0 und
j = N wird auf die ebenfalls unbekannten parametrischen Knatgnund Ay, 1 zugegriffen. Da-
her ergeben sich 4+ 1 Gleichungen zur Berechnung vdd+ 3 parametrischen Knote\(;1 bis
Ani1). Die fehlenden zwei Gleichungen @é@thman durch die Eirithrung von zwei ziizlichen
Bedingungen. Dié&uRersten parametrischen Knotén{,Ax . 1) werden gleich den sie benachbar-
ten Knoten Ag,An) gesetzt. Auf diese Weiséknen die noch verbleibendd&ht 1 parametrischen
Knoten berechnet werden. Es ergibt sich folgendes Gleichungssystem:

51 000O0.. 000
141000..000
014100..000
001410..000
PN+1:%M(N+1)><(N+1)AN+1:% 0 0O0]|A (3.7)

0 0O
0O 00O0OO0OTO 4 1 0
0 00 O0OO0O 1 4 1
0 00O0OO0O 0 15

A: Vektor mit N + 1 mit parametrischen Knoten

P: Vektor mitN 4+ 1 geometrischen Knoten

Invertiert man die MatrixM, dann lassen sich damit di¢+ 1 parametrischen Knoten zu belie-
bigenN + 1 geometrischen Knoten berechnen. Durch die zwei ZusatzbedinguAgerA( und
An+1=An) ergibt sich an den Matrixpositionévlp o und My N der Faktor 5. Alternativ kann auch

der Gradient am Ende der Kurve als weiteres Kriterium herangezogen werden. Dies istinsbesondere
von Interesse, wenn mehrere Spline-Kurven ohne Diskonéitaritan defJbergaingen aneinander
gehangt werden sollen. Abb. 17b zeigt den Verlauf der interpolierenden neben der approximativen
Kurve.
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Erweiterung der B-Spline-Kurve auf Fhichen

Kontinuierliche B-Spline-Obeidichen werdei@hnlich wie B-Spline-Kurven berechnet. Im Unter-
schied zu Kurven riissen bei Fchen jedoch 2 Parameter beksichtigt werdeny(, v). Es ergibt
sich somit eine Doppelsumme:

N M
PLV) =3 5 (RBNW-)BMY — ) (3.8)
1=0 |=

B ist die schon bekannte Blending-Funktiorgtwend ; die Matrix der diskreten Obe#thenditz-
punkte darstellt, auf deren Basis die kontinuierliche B-Spliréeé generiert werden soll. Auch
hier gilt, dass die Spline-Funktion lediglich 16 von Null verschiedene Terme aufweist. Davon blei-
ben nur 9 bestehen, wepnundv gerade einen Knoten treffep & ‘N,v = ﬁ)- Dieser Fall ist in
Matrixschreibweise dargestellt:

o Po1j-1 Po1j Po1j %
P =4 3 8] R Ay R || 3 @9
Piij-1 Pyj R %
Ausmultipliziert ergibt sich:
P(ﬁ,ﬁ) = 3i6(P|—1,j—1+P|—17j+1+P|+1,j—1+P|+17j+1)+
%(F‘._l,j+F’.+1,1+F’u.,j—1+F’u,j+1)+gH,j (3.10)

Um die Endpunkte der Obe#ithe zu kontrollieren, werden vergleichbare Methoden angewendet
wie fur B-Spline Kurven (Doppelendpunkt, Interpolation). Zwei Darstellungen einer approxima-
tiven Flache durch 9 Kontrollpunkte sind in AbB.1Za und b zu sehen. Da das Ziel dieser
Flachenberechnung die nachfolgendémmungsanalyse ist, soll der Verlauf der B-Splinadre
natirlich auch naglichst genau an die vorhandenen diskreten Kontrollpunkte angepasst sein. Es bie-
tet sich daher eine Interpolation durdmstliche Kontrollpunkte an, wie siéif die Kurve beschrie-

ben wurde. Allerdings muss dabei bieksichtigt werden, dass der Rechenaufwand zur Berechnung
der parametrischen Knoten bei einea¢tie nairlich wesentlich bher ist. Sind z.B. bei einer Kur-

ve 10 Kontrollpunkte vorhanden, so ist ein Gleichungssystem von 12 Gleichungen zur Berechung
der parametrischen Knoten zisskn. Wird dieser Fall auf eined&dhelibertragen, so entsteht ein
Gleichungssystem von 12212 = 144 Gleichungen. Bei der 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten
erhalt man in der Regel Bchen, die aus mehreren tausend Kontrollpunkten bestehen. Der dabei
notige Rechenaufwand, d.h. die Invertierung der Makfixzur Losung des gesamten Gleichungs-
systemsifihrt dabei selbst moderne Rechner an ihre Grenzen. Einen Ausweg aus dieser Problematik
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Abbildung 3.13:links (a): Frontale Ansicht einer approximativen B-Splingxéthe einer triangu-
lierten Patella. Der Randbereich zeigt, dass die Kontrollpunkte nicht aotlgy erreicht werden.
rechts (b): Seitliche Ansicht einer approximativen B-SplinéaEhe einer triangulierten Trochlea
femoris. Die Kontrollpunkte werden nuéherungsweise erreicht.

bietet die Anwendung der Interpolationstechnik auf Teilbereiche der Geaahefbder die soge-
nannte Flicken-Technik (Patches).

Interpolierende FEchen

Wie bei der Spline-Kurve lassen sich bei B-SplinédHen die geometrischen Knoten durch para-
metrische Knoten ersetzen:
[

] 1
P = zeA-vi-ttA-Lj1 A1+ Asj) +

1 4
§(Ai—1,j+Ai+1,j+Ai,j—1+Ai,j+1)+§Ai,j (3.11)

N und M geben Auskunfiiber die G6RRe des gesamten Gleichungssystems. Bei einer Berechnung
der entsprechenden parametrischen KnoterWoernN Oberfichenpunkten, sindM +2) x (N+2)
Gleichungen zudsen. Die Randpunkte liefefM + 2) x (N +2) — MN zusatzliche Gleichungen:
Aoj=Arj Amj=Av-1j fUrO< J<N-1L,Ap=A1 AN=An-1fur0<i <M-1. Das
Einbringen dieser Zusatzgleichungen in die Grundgleichung gestaltet sich als rechtithsam

und ist durch eine generalisierte Betrachtub@d [ 107] der obigen MatrixM zu vereinfachen:

1

Pun = 3—6|—MN><MNAMN =
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5M IM 0O 0 0 O 0 0 O
M 4 IM O 0 O 0 0 O
0O IM 4M IM 0 0 ... 0 O ©
0 0 IM 4M 1M O 0 0 0
3% 0 0 o0 |[A (3.12)
0 0 O
0O 0 0 0 0 O AM 1M 0
0O 0 0O 0 0 O0.. 1M 4M 1M
0 0

0 0 0 0 0O 1M 5M

A: Vektor mit M - N mit parametrischen Knoten

P: Vektor mitM - N geometrischen Knoten

A und P stellen Vektoren mit den parametrischen bzw. geometrischen Knoten dar:

.

A" = (Aoo,Ao1;---,AoN-1,A10,A1 1., AN-1-- -, AM-10,AM-11,-- -, AM-1N-1)
.

P = (Pyo,Po1, .-, Pon-1,PLo,PL1,- .-, Pun-1-. -, P10, Pv-11,. .., PM-1N-1)

Wendet man Gleichung.12z.B. auf eine 3« 3-Matrix von Kontrollpunkten an, ergibt siclifL :

25 5 0 5 1 0 0 0 O
5 205 1 4 1 0 0 0
0 525 0 1 5 0 0 0
5 1 0 20 4 0 5 1 0
Low=| 1 4 1 4 16 4 1 4 1 (3.13)
0O 1 5 0 4 20 0 1 5
0 0 05 1 02 5 0
0 0 0 1 4 1 5 20 5
0O 0001 5 0 5 25

Invertiert man diese Matrix, sésst sich auf die parametrischen Knoten schlieBea:36x L ~*P.
Durch das Einsetzen dieser neu berechneten Knoten in Glei¢h@iaggibt sich eine interpolieren-
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de Fiache durch die ursfinglichen Kontrollpunkte P.
N M
PLV) =S S (AB(NH—i)B(MV — ) (3.14)
PNE

Eine solche interpolierende Splinea€he durch 9 Kontrollpunkte einer Knorpéakthe zeigt Abb.

Abbildung 3.14links (a): Interpolierende B-Spline-Bthe durch 9 Kontrollpunkte. Im Gegensatz
zu Abb. a ist deutlich zu erkennen, dass auch dig€eren Kontrollpunkte erreicht werden.
rechts (b): Mit mehr Rechenaufwand lassen sich wesentlighi3gre Fhchenbereiche mittels B-
Splines interpolieren, hier ein triangulierter Femurknorpel.

a. Wenn es die Rechenleistung&sst, ist es mit dieser Methode auchgtich, beliebig viele
Kontrollpunkte mit einer kontinuierlichen Splinedgdhe zu interpolieren. Abbildung.14b zeigt
einen gbl3eren interpolierten Bereich von 13 Kontrollpunkten.

Patch Technik

Die Patch-Technik zeichnet sich dadurch aus, dass lokaleat#i#h erzeugt werden, die die Ei-
genschaft haben, dass sie kontinuierlich ineinaiidergehen. Somit wird der Eindruck einer kon-
tinuierlichen Gesamtiiche erzeugt, obwohl nur Tedéthen erzeugt wurden. Die Kontinafitwird
gewahrleistet, indem die Gradienten; = g—ﬁ bzw. hj ; = % im Randbereich angepasst werden
und der Patch nach 8glichkeit exakt durch die betreffenden Kontrollpunkte &eft. Wie fur die

Kurve beschrieben, werden bei deéé&he parametrische Knotefy)(ermittelt, aus denen sich eine

den Randbedingungen entsprechende Belifé berechneiésst. Diese Methode unterscheidet sich
also im Wesentlichen durch die Randbedingungen von der reinen Interpolationstechnik. Es wird da-
durch nglich, mit begrenztem Rechenaufwand kontinuierlichichen aus einer grof3en Anzahl

von Stitzpunkten zu berechnen.
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Die Erzeugung kontinuierlicher &hen erraglicht eine Reihe mathematischer Analysen. Z.B.
sind exakte 3D-Verfahren zur Messung der Knorpeldicke oder demkrung der Gelenkiche
moglich. In dieser Arbeit werden wir uns in erster Linie mit der Gelanitilenkimmung besdchfti-
gen. Wahrend es mit einem diskreten Datensatz schwer zu realisieren ist, Ausgzeyetie lo-
kale Krimmungsverteilung zu treffen, ist @per die Erzeugung der Splined€he (FormebB.14)
moglich geworden, an jedem beliebigen Punkt der Knorpeltié eine exakte Gaul3scheikrmungs-
analyse durchziihren.

Berechnung der lokalen Kiimmung auf Basis der B-Spline-Flche

Um Krimmungseigenschaften kontinuierlichea¢tien zu analysierenpknen Standardmethoden
der Differentialgeometrie angewendet werden. Eine Blgfng des theoretischen Hintergrundes
zur Differentialgeometrie findet sich unter andereming und [109. Im Folgenden sollen die
mathematischen Grundlagen dargelegt werden. Dagd{ f repasentiert eine allgemeinedehe

in parametrischer Forny = (uz, uz) bestimmt die exakte Position auf dieseaé¢te:

f1(u, )
f1U =R (UL we) — | fo(ug, bp) (3.15)
f3(ug, Up)
Die partiellen Ableitungen vorii ergeben sich aus:
S (ug,Up)
fy 1 U — R (U, Up) — %2 (up,up) | fliri=1,2 (3.16)

5f
e fa(ug, uz)

Daraus lassen sich verschiederielflenbestimmende &8en berechnen, so z.B. digaEhennor-

male:
ful(UL u2) X fLIz(ul> u2)

ne U — R (ug,up) — 3.17
U R ) ) X (i, )] (3.17)
Die Koeffizienten der ersten Fundamentalform dérchke
Ef :U — R; (ug,u2) — (fy, (ug,u2), fy, (ug, u2)) (3.18)
Fi :U — R; (ug,Uz) — (fy, (U1, up), fu, (U1, u2)) (3.19)
Gt :U — R; (ug,uz) — (fu,(ug,uz), fu,(u1,uz)) (3.20)

und die Koeffizienten zweiten Fundamentalform dexdRle:

Lt :U — R;(u1,u2) — (N (ug,uz), fuu, (Uz,uz)) (3.21)
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Ms :U — R; (ug,U2) — (N (U1, U2), fuu, (U1, u2)) (3.22)
Nt :U — R; (u,Uz) — (N (ug, U2), fuu,(Uz,U2)) (3.23)

Die Hauptkiimmungsrichtungers 1(p) undk 2(p) zu einem beliebigen Parameterwp(ti, uy)
der Fachef sind identisch mit den Eigenwerten der Matik (Weingartenabbildung):

Wi ( Er(u) Fr(u) ) ( Li(u) Mi(u) ) 320
Fr(u) Gr(u) Mt (u) Nt (u)
Da es sich beiV ¢ um eine 2x 2-Matrix handelt, lassen sich die Eigenvektoren recht einfach aus
der Losung des charakteristischen Polynoms zweiten Grades berectindenfPunkp ergibt sich
fur die Gauf3sche KImmungK;¢ (p) := Kt,1(p)K+,2(p) und fur die mittlere Kiimmung ergibt sich
Ht (p) := 3(Ks,1(p) +Kr2(p)). Ubertiagt man diese allgemeine Darstellung auf die oben hergeleite-

te Spline-Fache3.14 so korrespondief® mit f und(p,v) mit (ug, u2). Die notwendigen partiellen
Ableitungen der FicheP folgen aus den entsprechenden Ableitungen der B-Spline Funktion:

;

2(2+71)? fuor —2<t<-1
F(—4t—313)  fur —-1<1< O
Bi()=1 i(—4t+3®) fur 0<t< 1 (3.25)
—3(2-1)2 fur  1<t< 2
0 sonst
(2+71) fur —2<t1<-1
I(—4—61) fur —1<1< O
Bu(t)=1{ i(-4+61) fur 0<t< 1 (3.26)
(2—1) fur  1<t< 2
0 sonst

Damit ist die FacheP und ihre partiellen AbleitungeR, , By, Py, P, Py bekannt, und die Koeffizi-
enten der ersten und zweiten FundamentalformR&tinnen zur Berechnung der Hauptkrmun-
gen k1,k2) im Punkt(v, 1) herangezogen werden. Mittels der beiden Hatptknungendsst sich
die Flacheuber die GauRsche KEmmungKs(p) an jedem Punkt oder gemittélber gbRere Be-
reiche charakterisieren. Ist die GauRscharimung negativ (die Haupthimmungen haben unter-
schiedliche Vorzeichen), handelt es sich um eine satteifye Fhche. Sind beide Haupikmmun-
gen negativ, handelt es sich um ein konkavamdmung, sind sie beide positiv, so liegt eine konvexe
Krimmung vor. Dabei kann es auch vorkommen, dass eine oder beide (Ebene) tianmikigen
Null sind. Summiert man die Haupikmmungen in jedem Punkt derd€he auf und teilt durch
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die Anzahl der Punkte, lassen sich auch generelle Ausdaigemden Charakter der Gesar@tthe
treffen (mittlere Gesamtikimmung, mittlere minimale und mittlere maximale Hauftkmung).

Da es bei der lokalen Kimmungsberechnung weniger auf eine kontinuierliche Interpolation der
Gesamtthche ankommt als auf den exakten lokalen Verlauf, wurde die lokale Interpolationstechnik
bei der Erzeugung der B-Splined€he der Patch-Technik vorgezogen. Dabei reicht es aus, eine
geringe Anzahl von 25 umgebenden Punkten zu interpolieren, da weiter entfernte Punkte keinen
Einfluss auf den lokalen Verlauf der SplineaEhe haben.

Validierung der GaufRschen Kimmungsanalyse an Testkpern, Anwendung an In-vivo-
Datensitzen und Reproduzierbarkeit

Es wurden verschiedene virtuelle Teistthen erzeugt (Kugel, Zylinder,&dhe, hyperbolisches Pa-
raboloid, Paraboloid) auf deren Basis sich die3ifi vorgestellten Algorithmen validieren lie3en.
Die Gaulsche Kimmungsanalyse wurde getestet, indem uaablge Punkte im Raum berech-
net wurden, die sich auf der Obéxthe eines virtuellen Tedikpers befanden (AblR.15. Diese
wurden dem Kiilmmungsalgorithmus zur Vérgung gestellt.
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Abbildung 3.15: Testlirper auf Basis von schichtunabtgigen Raumpunkten zur Validierung der
Gaul3schen Kmmungsanalyseoben links (a): Kugel. oben mitte (b): Zylinder. oben rechts
(c): 1/8-Kugel (Raumwinkel 9. unten links (d): Paraboloidunten rechts (e):Hyperbolisches

Paraboloid.
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Die Testldrper wurden mit verschiedenen Radien bzw. Ausdehnungen erzeugt, um den Einfluss
der ObjektgoRe auf den Kimmungsalgorithmus untersuchen ziinken. Die Punkte auf den
Testlorpern wurden mit unterschiedlichem Abstand zueinander erzeugt, so dass die erzeugte Spli-
neflache unterschiedlich groRedlehenanteile des Testipers interpolierte.

Zu jeder Splinetiche wurden die mittlere KKmmung bzw. die maximale und minimale Haupt-
krummung berechnet. Als Mafif die Genauigkeit der Kimmungsberechnung wurde die pro-
zentuale Abweichung vom theoretischenikirmungswert des Tegikpers angegeben. Die Para-
metrisierung zur Berechnung der Obacthenpunkte der aufggirten Testlrper wurde wie folgt
durchgeiihrt:

X(u,V) acoqu)cogV)
Kugel: | y(u,v) =| acogv)sin(u)
z(u,v) asin(v)
X(u, V) acogqu)
Zylinder: [ y(u,v) = asin(u)
Zuv) Y (3.27)
X(u,V) u
Paraboloid: | y(u,v) = v
z(u,v) a(u?+v?)
X(u,V) u
HyperbolischesParaboloid | y(u,v) = v
z(u,v) a(—u?+v?)

Die ideale Kugel wurde unter Variation des Raumwinkels (Abk.ma,c) interpoliert und ihre
Krimmung ermittelt. Beim Zylinder wurdahnlich verfahren, indem die kretgimige Kompo-

nente mit verschiedenedffnungswinkeln interpoliert wurde bzw. dieahge variiert wurde. Die
Krimmung des Paraboloids und hyperbolischen Paraboloids wurde bei unterschiedlichen Steigun-
gen @ +# 1) berechnet.

Die Reproduzierbarkeit der Gauf3scheriikmungsanalyse wurde an 14 Probanden &miich,
6 weiblich; Alter: 20-30 Jahre) auf Basis von 4 Wiederholungsmessungen getestet (Angaben zur
MRT-Sequenz siehe.1.G Seite43).

Als weitere Anwendung wurde die Gaul3sché&ikmungsanalyse auf den patellaren Knorpel von
14 weiblichen und 14 @nnlichen Probanden (Alter 50) angewendet. In allen Datétizen wurde
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der Knorpel von derselben Person segmentiert, so dass systematische Unterschiede bei der Segmen-
tierung, die zwischen verschiedenen Anwendern auftretendn P0], weitgehend ausgeschlossen
werden konnten. Bei den 28 Probanden wurde die Gaul3s¢markungsanalyse mit verschiedenen
Auflésungen durchgéhrt. D.h. die Oberlichenpunkte, welche die B-SplineaEhe aufspannen,
wurden mit verschiedenen AdBungen innerhalb und aul3erhalb der Schichten (fein, mittel, grob)
berechnet. Bei der feinen AoBung (1:1) wurde jedes benachbarte Voxel innerhalb und aul3er-
halb der Schicht zur Berechnung der B-Splinadfle herangezogen. Bei der mittleren Aafing

wurde jedes 10te Voxel innerhalb der Schicht, jedoch jede Schicht (10:1) herangezogen und bei
der groben Aufbsung jedes 20ste Voxel jeder vierten Schicht (20:4) zur Berechnung der B-Spline-
Flache genutzt. Die Kmmungsberechnung wurde ohne und mit einéckénnormierung auf 1300

mn? durchgetihrt. Die Normierung diente dazu, dieidnmungen der weiblichen undémnlichen
Probanden unaldimgig von der GelenkithengdRe vergleichen zudanen B5]. Es wurde eine
FlachengdRe von 1300nn? gewahlt, da dieser Wertaherungsweise dem Mittelwert aller unter-
suchten patellaren Knorpeifthen entsprach.

3.2.2 Indirekte Kr immungsanalysediber Oberflachenexpansion

Zur Erganzung der lokalen Kimmungsanalyse und der Beurteilung der Gesdimiknung wurde

ein weiteres Verfahren implementiert, welches auf sehr anschauliche Weise direkt mit dem dis-
kreten 3D-Datensatz arbeitet. Das Prinzip geht unter anderem auf einen Ansatz von Hahn et al.
[36] zuriick. Diese haben den “Trabecular Bone Pattern factor” (TBPf) als Na@ds Verflt-

nis zwischen stab- und plattémmigen, spongisen Knochen eingéhrt. Der TBPf liefert einen
Hinweis auf den verltnismaligen Anteil von Sthen bzw. Platten im trabekuken Knochen. Die

Wior

Abbildung 3.16: Fhchenexpansion- bzw. kontraktion ukhdargestellt in 2D:a) konvexe Fache,
b) konkave Fache unct) Ebene Ayor (Anach) ist die Fchengdl3e vor (nach) der Expansion bzw.
Kontraktion.

Unterscheidung zwischen diesen beiden Komponenten wird dabei anhand von Formeigenschaften
durchgeiihrt. Erweitert man eine stafrimige Struktur entlang ihrer Normalenvektoren,aratert
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sich die FachengdlRe, vahrend sie bei einer idealen Platte konstant bleibt (AhL). Ein dreidi-
mensionaler Ansatz wurde von Hildebrandt et al7][bei der Entwicklung des “Structure Model
Index” (SMI) verwendet.

In der vorliegenden Arbeit wurde die Technik abgewandelt, um generelle Ausséigendie
Gesamtkiimmung des Knorpels zu erlangen. Grundlage deerlegung war, dass eineaskte-
re Krimmung der Gelenkiche zu einer gf3eren Oberfichenveiinderung bei Expansiofitiren
muss. Mittels dieser Obeéithenveiinderung sind somit indirekt Aussagéiber die globale
Krimmung des Knorpels axglich.

Die praktische Realisation dieser vorbereitendéerlegungen soll im folgenden genauer beschrie-
ben werden.

Expansion der Knorpelfichen

Fur die zu analysierende Obérthe wurde aus den Dreieckprimitiveir jeden einzelnen Knoten-
punkt der zugebrige Normalenvektor ermittelt. In AbB..17a ist dieser Arbeitsschritt beispielhaft
dargestellt. Es haben 7 verschiedene Dreieckprimitive den Knotenpunkt i gemeinsam. Die Norma-
lenvektoren jedes einzelnen der 7 Dreietkel < j < 7 werden aufsummiert und der resultierende
Gesamtnormalenvektarges wird Uber die lange der Vektorem] dem Knotenpunkt i zugeord-

net. Bei dieser Methode wird automatisch diedGe jedes Dreieckprimitivs in die Rechnung mit

Abbildung 3.17:a: Berechnung des Normalenvektors eines Knotenpunktes mit 7 angrenzenden
Dreiecken. Die Normalenvektoren aller Dreiecke (1-7) werden vektoriell aufsumr)ann@ der
resultierende Gesamtvektor dem Knotenpunkte zugeordnédsualisierung des Vektorfeldes einer
triangulierten Patella.

einbezogen, d.h. kleine angrenzende Dreiecke werden bei der Bildung des Gesamtnormalenvek-
tors schviacher gewichtet als grof3e. Die Normalenvektoren werden aus dem Kreuzprodukt zweier
Spannvektorer®a, b jedes Dreiecks gebildet. Diedlnge des Normalenvektors entspricht dann ge-

nau der Fhche des von den Spannvektoren definierten Parallelogramms. Abschlie3engtyed
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1 normiert. Wird diese Prozeduirfjeden Knotenpunkt der Knorpeifthe durchgéihrt, so ergibt
sich ein Vektorfeld bestehend aus den Normalenvektoren jedes Knotenpunktes:

Mgedi) = 513 < by (3.28)
* Hz‘“axbﬁu '

wobeik; die Anzahl der an Knotenpunkt i angrenzenden Dreieckprimitive darstellt. Ein aus dieser
Prozedur entstehendes Vektorfeld ist in ABb.7b dargestellt. Um die Knorpelobeitihe propor-

tional zu vergolRern, wird jeder Knotenpunkt um einen bestimmten Abschhiéintlang der Linie,

die sein Normalenvektor definiert, in Richtung des Normalenvektors bewegt. langigkeit von

der Oberfachenkiimmung wird die Gesamé#fthe entweder gf3er, bleibt gleich, oder sie wird
kleiner. Dies ist iir einen zweidimensionalen Fall in Abb.16zu sehen. Wichtig bei diesem Vor-
gang ist, dass der Abschnitt entlang der Normalenlinie, auf dem die Knotenpunkte bewegt werden,
moglichst klein im Verlaltnis zur Gesamtiiche ist, da sonst die Reihenfolge der Knoten durch-
einander geraten kann. In der Praxis wurde dieser Abschnitt kleiner alsitfie Hes minimalen
Knotenpunktabstandes gétlt, wodurch die Ordnung der Knotenpunkte erhalten blieb.

Berechnung der Kimmungsmaf3zahl

Die Berechnung der Obegithengdl3e vor und nach Expansion erfolgt durch Aufsummierung der
Flache aller Dreieckprimitive. Durch Quotientenbildung deidRle nach und vor Expansi@h=

%’ ergab sich eine Aussagjber die relative Flche@nderund. Es wurde nun die Kimmung der
korrespondierenden Kugel gesucht, die dieselbe relatid@ @anderundQ erfahrt, wenn man sie
umAl entlang ihrer Normalenvektoren expandi€k(gel := Q). D.h. die relative Gilzeranderung
der Kugel soll gleich der relativen GReranderung der Knorpetfthe sein. Daraus folgt:

2 2
AKugel,nach _ 4TIT% _ 4T[(ro +2Ar) o — Ar :I:\/é—
Axugelvor 4TI AT

Q = Qkugel := (3.29)
Hierbei stelltAr entprechendM den Abschnitt dar, um den der Radius der Kugel erweitert wird
(d.h. Ar = Al). Setzt man voraus, dass der Radiu$iner Kugel nicht negativ sein kann, ergibt
sich als Kﬂmmungsmaf&zalﬁl der Knorpelfﬁche:ﬁ_ A \/C - Das~ -Zeicheniiber denk soll
andeuten, dass es sich hier nicht um die mittlerénkmung der Gelenkithe handelt.

Validierung der indirekten Kiimmungsanalyse an Testkpern und Anwendung an In-vivo-
Datensitzen

Die Validitat der indirekten Kiimmungsanalyse wurde anhand von verschiedenen orpsti
(Abb. ) untersucht. Die Testikper (Kugel, Zylinder, Ebene) wurden automatisch aus segmen-
tierten Schichten rekonstruiert und die berechnete indirekiteniirung mit der des idealertipers
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verglichen. Das Verfahren wurde ebenfalls auf die 28 In-vivo-Ddtizes(14 weiblich, 14 @nn-
lich; Alter > 50) der Gauf3schen Kmmungsanalyse angewendet, um einen direkten Vergleich zu
ermoglichen.

3.3 Signalintensiitsanalyse des Knorpels

Der Arbeitsablauf der Signalintenais (Sl)-Analyse von der Bildakquisition bis zur regionalen
und globalen Auswertungsst sich in verschiedene Arbeitsschritte gliedern und beinhaltet die in
Abschnitt3.1 dargelegte 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten:

1. MRT-Bildakquisition (nach§5] [70] [11Q)

(a) Bildakquisition unter Verwendung einer validierten MRT-Sequdinzdie Segmentie-
rung der Knorpelstruktur.

(b) Akquisition von Prinaddatenatzen fir die Berechnung der Protonendichte und des MT-
Koeffizienten (sieh€.3.5 zusammen mit einem Phantom.

2. Segmentierung und 3D-Matching

(a) Segmentierung der Knorpelkontur in dem validiertem Bilddatensatz aus Schuttd
3D-Rekonstruktion (siehe.1) der gesamten Knorpelplatte.

(b) 3D-Matching (wenn fitig) der Sequenzen aus Schfittauf den segmentierten Daten-
satz aus Schritta,

(c) Weitere Reduzierung der Bewegungsartefakte durch AusschlieRé&u@esn Randes
des segmentierten Knorpelbereichs.

3. Berechnung der Sekuarhilder (Protonendichte und MT-Koeffizient) aus den Rwidaten
von Schritt

4. Analyse der globalen und regionalen Signalintéitsiin segmentierten Bereich in den Se-
kundarbildern.

3.3.1 Bildakquisition mit der MRT

Es wurden Daterigze mit unterschiedlichen MRT-Sequenzen erzeugt, um strukturelle Knorpelei-
genschaften absétzen zu Bnnen. Fir die globale SI-Analyse des patellaren und tibialen Knorpels
wurden die Kniegelenke von 15 gesunden Probanden (8 weiblich, Alter23® Jahre und 7
mannlich, 24,8+ 3,9 Jahre) mit einem klinischen MRT-G¢r(1,5 T, Magnetom Vision, Siemens,
Erlangen) untersucht. Die Schichtdicke betrug 3 mm (sagittale Orientierung); digsAng in der
Bildebene lag bei 0,6enn?, wurde aber durch nackiyliche Interpolation auf 0,3tn? reduziert.
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Die Bildakquisition wurde mit einer FLASH 3D-Sequenz (siéh&.5 mit und ohne Fettunter-
driickung (FU) durchgéihrt. Die Echozeit (TE) und der Flipwinkel (FA) wurden, wie von Selby

et al. beschrieberv[], variiert, um Sekundrbilder der Protonendichte berechnen daken (Pro-
tokoll 1-3). Die Repetitionszeit (TR) wurde konstant gehalten. Die Protokolle 4 und 5 dienten der
Berechnung des MT-Koeffizienten. Es wurde ein Kupfersulfatphantom im Aufnahmebereich plat-
ziert, um die Daterigze der verschiedenen Probanden untereinander vergleichénzerk

1. TRy: 59 ms, Th: 6 ms, FA: 12°, FU (Protokoll fir die Segmentierung)
2. TR,: 59 ms, Tk: 6 ms, FA: 40, FU
3. TR3: 59 ms, TE: 12 ms, FA: 40°, FU
4. TRy 42 ms, TR: 6 ms, FA: 12°
5. TRs: 42 ms, TE: 6 ms, FA: 120 + MT-Puls
Die Gesamtzeit der Bildaufnahmen lag bei urddef45 Minuten.

Fur die regionale Analyse der patellaren Signalinténsit einer Wasseranregungssequenz und in
einer Protonendichteberechnung wurden weitere 6 Datea$3 Frischpparate: Alter> 50 Jah-

re, 3 Probanden: Alter 21-28 Jahre) angefertigt. Bei der Akquisition wurden digiaten mit
selektiver Wasseranregung erzeugt, um die Akquisitionszeit zu reduzieren. Dip&&e waren
tiefgeforen und wurden 48 Stunden vor der Bildakquisition auf Raumtemperatur aufgetaut. Diese
wurden untersucht, um Dateitge zu erzeugen, bei denen Bewegungsartefakte mit Sicherheit aus-
geschlossen werden konnten. Die Schichtdicke betrug 1,5 mm und dizsAng in der Bildebene
0,31mn? (512x 512-Matrix).

Die Segmentierung wurde in dem Datensatz mit maximalem Kontrast zwischen Knorpel und um-
gebendem Gewebe durchgbft (TR: 17,2 ms, TE: 6,6 ms, FA: QD Dies war auch die Sequenz,

in der die lokale Wasseranregungs-SI-Analyse durditgefvurde. Eir die Protonendichteanalyse
wurden weitere 3 Dateatze akquiriert, bei deneihnlich wie oben die Echozeiten und Flipwinkel
variiert wurden f0] : TE1: 8,7 ms, FA: 12°; TE,: 8,7 ms, FA: 40°; TE3: 17,4 ms, FA: 4C°. Es

wurde ein Wasserphantom mitgemessen, um die lokale Sl-Verteilung der Protonendichte mit der
zu erwartenden Wasserverteilung vergleichenaonien. Um die Reproduzierbarkeit der globalen
und regionalen Sl-Analyse beurteilen zorken, wurden 2 Probanden 3 mal im Abstand von ca.

4 Wochen gemessen und die regionale mit der globalen Reproduzierbarkeit verglichen. Bei allen
Akquisitionen wurde das gemessene Knie der Probanden mit &lwedsfixiert, um zu verhindern,

dass Bewegungsartefaktélrend oder zwischen den jeweiligen Bildakquisitionen die Ergebnisse
verfalscht.
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3.3.2 Segmentierung und 3D-Matching

Sowohl bei der globalen als auch bei der regionalen Sl-Analyse der Patella und der Tibia wurde je-
weils das MRT-Protokoll mit demdcthsten Kontrast zwischen dem Knorpel und dem umgebenden
Gewebe (fettunterdickte Gradientenechosequenij flie Segmentierung genutzt. Der femorale
Knorpel wurde bislang in der Sl-Analyse nicht beksichtigt, da durch seine groRe Ausdehnung
und relativ geringe Dicke nicht geéarleistet werden konnte, dass kleine Bewegungsartefakte bei
der Berechnung der Sekuindiatenatze adquat korrigiert werden konnten.

Die Segmentierung der patellaren und tibialen (globale Analyse) bzw. der patellaren (regionale Ana-
lyse) Knorpelplatte wurde in jeder Schicht semi-automatisch mit Hilfe eines Snake-Algorithmus
durchgeiihrt [20].

Da bis zu 3 verschiedene Bilddatéize voxelbasiert miteinander verrechnet werden mussten, war

es von grol3er Bedeutung, dass die unterschiedlichen Batrensxakt miteinander korrespondier-

ten. Wie sich zeigte, konnte bei einer Gesamtakquisitionszeit von bis zu 45 min. nicht davon aus-
gegangen werden, dass die Probanden 8hlrhaupt nicht bewegt hatten. Bewegungsartefakte
aulierten sich darin, dass eine oder mehrere der &zichen Sequenzen, dié@rfdie Berech-

nung der Protonendichte oder des MT-Koeffizienten notwendig waren, nicht voxelgenau zu der
segmentierten Sequenz passten. Aus diesem Grund wurde ein semi-automatischer 3D-Matching-
Algorithmus angewendet (AbbB. 19), der alle Prindrdatenatze auf die segmentierte Sequenz abbil-
dete. Es war zu beobachten, dass sich die Bewegungsartefakte meistens auf translatorische und/oder
rotatorische Verschiebungen innerhalb der Schichtedicktiihren lie3en. Dies wurde korrigiert,
indem interaktiv korrespondierende Punkte in beiden Datees markiert wurden (Ablkz.19:

{X1, %3, , %} — {Vi, Y3, --,UN}, wobei N die Anzahl der definierten Punktpaare darstellt.

Die Punktmenge des Datensatzes mit Bewegungsartefakten wurde nun auf die Punktmenge des seg-
mentierten Datensatzes mittels eines minimierten Abstandsquadrates (least-squares-fit) abgebildet.
Bei dieser Vorgehensweise wird die abzubildende Punktmenge durch Rotation und Translation opti-
mal an die Zielpunktmenge angepasst, so dass die Summe dandbester selektierten Punktpaare

{x} {¥},i=1,2,---,N) minimal wird. Folgende Formel beschreibt diesen Vorgang:

N
m‘”{.Zi\W - (Rmmmem)rz} (3.30)

Rmin und Trin reprasentieren die Rotations- bzw. Translationsmatrix wekcheldsen. Die Berech-
nung der MatrizerRmin und Tmin wurde entsprechend einem Algorithmus implementiert, der auf
der Arbeit von Arun et al. basierL]L]], dieser beeinhaltet folgende Schritte:

A. Translation des Schwerpunktgsvon {X }, undcy von {¥ '} zum Ursprung des Koordina-
tensystems{(X' — & }.{¥ — ¢ };i=1,2,---,N).

B. Berechnung vofRnin
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Protokoll1 " fl Protoko
TE:6 ms w8 TE:12 ms
FA:12 Grad i FA:40 Grad

Protokoll 2
TE: 6 ms ;
FA:40 Grad Protonerndichte

Abbildung 3.18: Arbeitsablauf zur Erzeugung von Protonendichtebildern: Drei unterschiedliche
MRT-Bildsequenzen (Protokoll 1-3) werden génFormel voxelgenau zu einem Protonen-
dichtedatensatz miteinander verrechnet.

C. Berechnung vofTmin = Ty - RminCx

Den wichtigsten Teil stellt die Berechnung der Rotationsmd®six, dar, dieser wird in Schritt B
durchgeiihrt. Die Rotationsmatrix wurde gefunden, indem die Siaguértzerlegung (SWZ) von
H berechnet wurde:

= 331~ ))(% 50 = UV @31)

wobeiU,A undV die SWZ vonH repiasentieren. In diesem Fall stellehundV jeweils eine
3 x 3 orthonormale Matrix und eine 3x 3 Diagonalmatrix mit den Singaiwerten dar. Es konnte
gezeigt werden, dass die orthonormale MaXix VU! die gesuchte MatriRmi, darstellt, wenrX
eine Rotationsmatrix ist, d.h. wenn die Determinante Xayleich 1 ist @et(X) = 1) [111].
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Abbildung 3.19: Markierung von korrespondierenden Punkten in verschiedenen Schichtbildern
(Kreise und Quadrate) zweier Datétee. Die folgende Abbildung der beiden Datigze mittels

eines Least-Squares-Fit-Algorithmus () aufeinander bewirkt eine Reduzierung der Bewegungs-
artefakte.

Damit konnten alle atigen Verschiebungen (Translation, Rotatidim) die Punktmeng&; berech-

net werden, welchedtig waren, um diese optimal agf abzubilden. Durch Anwendung der Trans-
formationsmatrizeMin und Ry, auf den gesamten 3D-Datensatz wurden die Bewegungsartefak-

te zwischen den einzelnen Bildsequenzen reduziert. Somit waren nur wenige korrespondierende
Punkte notwendig, um den ganzen 3D-Datensatz anzupassen. Die Auswahl dieser Punkte ist dabei
von wesentlicher Bedeutung und es war daher wichtig, deren exakte interaktive Bestimmung zu
ermiglichen und gleichzeitig den Erfolg des Verfahrens visuell kontrolliererbmm&n. Um dieser
Forderung gerecht zu werden, wurden die abzubildenden Cagenschichtweise in verschiede-

nen Farberiiberlagert. Dies wurde realisiert, indem bei gleichbleibender Signalirdénsibeiden
Datensitzen unterschiedliche Farbkde Rot, Grin, Blau) herausgefiltert wurden.

Durch Uberlagerung der Schichtbilder in verschiedenen Farben konnten Zonen, in denen sich die
Farbkomponenten beider Datétze nicht vollshndigUiberlagerten, als einfarbige Verschiebungs-
artefakte identifiziert werden. Da der Knorpel sowohl in der fettuntekten als auch in der
Wasseranregungs-Sequenz eine hohe Signalirdemsifweist, zeigten sich bei Bildverschiebun-

gen einfarbige Bnder um das Knorpelgewebe. Emken aber auch beliebige andere Strukturen
mit hoher Signalintensit zur Identifikation und Korrektur der Bewegungsartefakte herangezogen
werden. Im Idealfall verschwanden die einfarbigeanBer um Bereiche mit hoher Signalinteasit

was auf eine vollgtndige Korrektur der Bewegungsartefakte schlieRen lie3. Da in einigiéanF
Restartefakte auftraten, wurden bei den SI-Analysen der 15 Probandaualiieesn 2 Voxelreihen

vom segmentierten Bereich ausgeschlossen. Bei der Akquisition der patellarendbadirsdie
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regionale Analyse (transversale Schichtorientierung) musste nur eine Voxelreihe ausgeschlossen
werden.

3.3.3 Berechnung der Protonendichte und des MT-Koeffizienten
Protonendichte

Basierend auf der Technik von Selby et &l0]wurden 2 Protokolle auf den dritten segmentierten
Datensatz abgebildet (Abb.19 und danach voxelbasiert miteinander verrechnet. Der Algorithmus
dafur lautet:

(TE/(TEs-TE1)
Spd = (%fgc <%> ) (3.32)

S, S und S; sind die Voxelsignalintensiten der Protokolle 1-3, welche in dem Abschfitt
beschrieben wurden. Die Wertérfa, b und c resultieren aus den verwendeten Flipwinkefg)(

der Protokollea = cosFA; — cosFA, b = sinFA; (1— cos(FAz)), ¢ = sinFA, (1—cos(FA1)). Es
wurden drei Daterégze beitigt, da es so figlich wurde, die T1- und T2-Zeiten aus der Relaxati-
onsformel (siehe.3.5 zu eliminieren und somit die Protonendichte abzésoén. Die Protonen-
dichte wurde abschliel3end auf ein mitgieftes Kupfersulfatphantom (globale SI-Analyse) bzw.
Wasserphantom (regionale Sl-Analyse) normiert. Auf diese Weise wurde ein Vergleich zwischen
verschiedenen Datefitzen der Probanden undaarate raglich.

MT-Koeffizienten

Basierend auf Arbeiten von Kim et ab9] und Faber et al.J1( wurden die Protokolle 4 und 5
genutzt, um Sekuréabilder des MT-Koeffizienten zu berechnen. Auch hier war es notwendig, die
3D-Datengitze aufeinander abzubilden. Aufgrund der fehlenden Fettuiitghaing stellte es sich

als schwieriger heraus, geeignete korrespondierende Punkte zu definieren. Da die KKG nicht ex-
akt zur Darstellung kam, wurde die GF zur Definition korrespondierender Punkte herangezogen.
Zur Berechnung des MT-Koeffizienten wurde die Signalintéhsion Protokoll 5 (mit Magneti-
sierungstransfer) von Protokoll 4 subtrahiert und anschlieBend auf Protokoll 4 (ochne Magnetisie-
rungstransfer) normiert. Hierdurch entfiel die Notwendigkeit der Normierung auf ein Phantom. Das
Ergebnis war eine prozentuale Differenz zwischen Protokoll 4 und 5.

MTkoef fizient= L&,SS +100 (3.33)
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3.3.4 Globale und regionale Signalintensétsanalyse
Analyse der globalen Signalintensit im patellaren und tibialen Knorpel

Die globale Analyse berechnete den Sl-Mittelwert der gesamten Knorpelplatte der Patella sowie
der lateralen und medialen Tibia. Die Unterschiede zwischen diesen Knorpelplatten wurde mittels
eines gepaarten T-Test auf statistische Signifikanz untersucht. Um die Schicht-zu-Schicht Varia-
tion abschtzen zu Bnnen, wurde der durchschnittliche Variationskoeffizient (CV%: Standardab-
weichung geteilt durch den Mittelwert multipliziert mit 100) der Schichten innerhalb jeder Platte
von jedem Probanden ermittelt und der inter-individuellen Varidiliegetibergestellt. Um sy-
stematische Vé@nderungen innerhalb der Knorpelplatten feststellen@nkn, wurden einzelne
Schichten aus dem lateralen, dem mittigen sowie dem medialen Bereich miteinander verglichen.
Auch hier wurde ein gepaarter T-Test angewendet. Die Korrelation zwischen den verschiedenen
Knorpelplatten, zwischen der Protonendichte und dem MT-Koeffizienten wurde mittels Regressi-
onsanalyse berechnet. Unterschiede der Parameter zwisciramelh und Frauen wurden mittels

des Mann-Whitney-U-Tests gejit.

Analyse der regionalen Signalintensit im patellaren Knorpel

Die Analyse der regionaler Signalintergitasst sich in vier Schritte unterteilen:
e Automatische Berechnung von Knorpelsubregionen.
e Berechnung der mittleren, normierten Signalinteitgeéder Knorpelsubregion.
e 3D-Rekonstruktion der Knorpeifthe (siehe.1.3.

e Projektion der regionalen Signalinterégién auf die Oberdiche des 3D-Models, kodiert in
verschiedenen Farben.

Automatische Berechnung der Knorpelsubregionen Fir die regionale Sl-Analyse wurde eine

Unterteilung der Knorpelplatten in eine beliebige Anzahl von Regionen- und Tiefenzonéhlgew

Die Tiefenzonen teilen die Knorpelplatte von der GF bis zur KKG, die Regionen definieren an

der Patella (bei transversaler Schichtorientierung) Unterbereiche von ribdratentral nach late-

ral (Abb. ). Beide Einteilungen (Tiefenzonen, Regionen) ergeben eine schachbrettartige Zeilen-

und Spalteneinteilung der segmentierten Knorpelplatte in jeder Schicht{Aib). Da die Anzahl

der Tiefenzonen und Regionen je nach Bildg@alitnd Knorpelgil3e frei vahlbar war, konnte eine

separate Betrachtung unterschiedlichster Knorpelsubregionen vorgenommen werden. Ein Grenz-

wert fur die minimale Voxelanzahl pro Subregion bewirkte, dass immer eine Mindestanzahl von

Voxeln zur Berechnung der Signalinte@iherangezogen wurde. Der Grenzwert wurde bei Da-

tensitzen mit einem dheren Rauschanteil angehoben. Aus der 3D-Knorpelrekonstruktion (Kapitel
) war die Zuordnung der Konturen zu der jeweiligen Knor@gelfle (KKG, GF) bekannt. Die
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Abbildung 3.20: Beispielelfr die Einteilung in verschiedene Subregionehen links (a): Zur
Analyse der Regionen wurde die Zahl der Tiefenzonen auf 1 und zur Analyse der Tiefenzonen
oben rechts (b)wurde die Zahl der Regionen auf 1 gesetziten Mitte (c): Beispiel fur die in

erlauterte Berechnung von Regionen und Tiefenzonen. Es ergab sich eine schachbrettartige
8 x 3 Zeilen- und Spalteneinteilung.

Erzeugung der Subregionen ist in Abb21dargestellt. Die Regioneneinteilung wurde automatisch
durch Teilung der KKG und GF in eine gleiche Anzahl von Subkonturen (1,2,3,...) vorgenommen
(Abb. a), welche dann durch Linien verbunden wurdenib. Die Erzeugung der Tiefenzonen

ist in Abb. c schematisch dargestellt. Indem die Regionen-Teilungslinien wiederum unterteilt
und die neuen Teilatke (a,b,c,...) miteinander verbunden wurden, entstanden digngeften
Tiefenzonen. Dabei ist zu heksichtigen, dass die Tiefenzonen aus einer gro3en Anzahl von vir-
tuellen Regionen-Teilungslinien erzeugt wurden, da zwischen den Abschnitten linear interpoliert
wurde. Hierdurch war es notwendig, die Verbindungslinigmgtithst kurz zu halten.

Die Schnittpunkte zwischen den Regionen und Tiefenzonen definierten die Subrediomka f
Sl-Analyse. Auf diese Weise erhielt mdegionenx Tie fenzoner SchichtanzahlSI-Werte pro
Knorpelplatte. In einer ersten Untersuchung wurden bei 6 Dateas die Signalintensgiten von 3
Tiefenzonen und 8 Regionen ermittelt. Dabei wurden die SI-Werte der Subregionen aller Schichten
zu einem gemeinsamen Sl-Wert zusammengefasst. Die Regionen und Tiefenzonen wurden separat
analysiert, d.h. whrend der Analyse der 8 Regionen wurde die Zahl der Tiefenzonen auf 1 (Abb.

a) und wahrend der Analyse von 3 Tiefenzonen die Zahl der Regionen au? (b eingestellt.
Auf diese Weise konnteiiber alle Schichten gemittelte SI-Werte aus 8 unterschiedlichen Regionen
und 3 Tiefenzonen gewonnen werden.

Es soll noch einmal betont werden, dass diese Technik keiner Efmdahngen bei der Detailgenau-
igkeit unterliegt, denn die Knorpelplatte kann in beliebig viele Subregionen eingeteilt werden. Dies
fuhrt im Extremfall aber dazu, dass praktisch jedes Bildvoxel eine eigene Region darstellt, dessen
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Abbildung 3.21: Erzeugung von Knorpelsubregionen zur Auswertung der Signaliateobign

links (a): KKG und GF werden in eine gleiche Anzahl (hier 1-8) Subkonturen untertditn
rechts (b): Die Endpunkte der Subkonturen werden durch Linien miteinander verbunden und da-
durch die Regionen definiert. Die Verbindungslinien werden ihrerseits wieder unterteilt (hier a-c).
unten Mitte (c): Die Tiefenzonen werden durch die Verbindung der Tédke a-c definiert.

Signalintensit ausgewertet wird. Das Bildrauschen begrenzt die Detailgenauigkeit der Sl-Analyse
und es muss darauf geachtet werden, dass die einzelnen Subregionen genug Voxel beinhalten, um
statistisch aussageitige SI-Werte zu liefern. Aus diesem Grund wurde ein Grenzwert vorgegeben,
der die Mindestanzahl der Voxel pro Subregion vorschreibt. Eine detailiertere Diskussion dieses
Punktes findet sich in Abschniit

Farb- oder Grauwertkodierte Sl-Darstellung auf der Knorpeloberflache Die Tatsache, dass

das 3D-Modell des Knorpels auf Basis derselben Konturpunkte berechnet wurde, die auch zur Er-
mittlung der Subregionen dienten, dyglichte eine komfortable Zuordnung der SI-Werte zu dem
entsprechenden Bereich auf der KnorpeloBetfe. Um den korrespondierenden Olzetienbe-

reich des 3D-Modells einer beliebigen Subregion an der Gimrd oder in der Tiefe des Knorpel-
gewebes zu finden, mussten lediglich die vertikalen Regions-Grenzen verfolgt werden, die direkt
an der Knorpelobeidiche niindeten. Auf diese Weise konnten die SI-Werte jeder Subregion auf die
Oberflache projiziert und dort in unterschiedlichen Farb- oder Grauwerten visualisiert werden. Die
eigentliche Darstellung des 3D-Modells und der Farb- bzw. Grauwerte wurde mit Hilfe der Graphik-
bibliothek OpenGL 84] realisiert. Somit wurde es aglich, auch die SI-Werte tieferer Bereiche des
Knorpels ortsaufgéist darzustellen und somit obédhliche mit tiefen Zonen des Knorpels direkt
visuell zu vergleichen. Die eigentlichen SI-Wert@nken ndirlich auch separat abgespeichert und
somit einer genauen externen, statistischen Analysaraligh gemacht werden.






Kapitel 4

Ergebnisse

4.1 3D-Knorpelrekonstruktion

Die Flachenberechnundif die verschiedenen Tesitper (Abb.3.1(a-c) ergab je nach deren Form
und GiBRe Abweichungen zwischen 0 - 4,1% von den entsprechenden idediperK. Erwar-
tungsgerald konnte die FElche der Ebene mit 100% Genauigkeit gemessen werddmenwd bei
der rekonstruierten Kugel mit 4,1% deidfite Unterschied auftrat (Tabeliel).

Tabelle 4.1: : Validierung der Bthenberechnung an TeStgern

FlachengdRe von Testiirpern inmn?

Testlorper || Durchmesser theoretischg  berechnete prozentuale
FlachengdRe | FlachengdRe | Abweichung

Ebene 19 mm 361mn? 361mn? 0%
10mm| 1256,6nn? | 1217, 7mn? 3,2%

Kugel 20mm| 5026,5mn? 5109, tnn? -1,6%

40 mm 20106nn? 20966nn? -4,1%

10mm| 1884,9nn? | 1912,3nn? -1,43%

Zylinder 20mm| 3769,9nn? | 3824,6nn? -1,43%
40mm| 7539,8nn? 7649mn? -1,43%

Abb. 4.1 zeigt die rekonstruierten Knorpelplatten eines Kniegelenks in ihreriumgtichen aum-

lichen Anordnung. Durch die Anpassung des Algorithmus beim Femurknorpel konnte auch der
Ubergang von den Kondylen zur Trochlea in alleill€n rekonstruiert werden, ohne dass unreali-
stische Ober#ichenerweiterungen auftraten (siehe Abbb). Die Erfahrung zeigte, dass auch die
Zuordnung zu den Knorpedfthen (KKG, GF) an allen Knorpelplatten automatisch und mit hoher
Verlasslichkeit richtig erfolgte. Bei der feinen Darstellung wurde jedes Konturvoxel genutzt, um das

69



70 Kapitel 4. Ergebnisse

3D-Objekt zu rekonstruierten. Abl.2 zeigt diese Aufhsung am Beispiel des femoralen Knorpels.
Dort wird die Gitterstruktur eines triangulierten Femurknorpels unter Verwendung verschiedener
Schrittweiten 'k’ abgebildet.

Abbildung 4.1: MalR3stabsgetreue 3D-Rekonstruktion aller Knorpelplatten im Kniegelenk (Patella,
Femur, laterale und mediale Tibia), Ansicht von medio-caudal.

Abb. 4.2a zeigt die feinste Aufisung. Hier wurde jeder Konturpunkt bei deaéhenberechnung

mit einbezogen und auf Basis dieser Darstellung einheitlich dieHéinberechnung durchgéft.

In Abb. ist zu sehen, dass aufgrund der voxelgenauen Darstellung eine Art Wellenprofil auf
der Knorpelfache entsteht. Dies ist auf den diskreten Charakter deriurglichen Konturdaten
zurickzufihren und konnte vermieden werden, indem nicht jeder Konturpunkt bei der &xitenfi-
rekonstruktion herangezogen wurde (Akbx). Dieses wurde (sieh& 1.3 durch Ertdhung der
Schrittweite auf der Kontur erreicht. Durch Btung der Schrittweite sowohl innerhalb als auch
aufRerhalb der Schichten konnte der Knorpel beliebig glatt dargestellt werden, wobei dabieinat
auch Detailinformation verloren gingen (Abb2b).

Bei sagittaler Schichifhrung konnten die Knorpelplatten i@auf3ersten medialen bzw. lateralen Be-
reich aufgrund des Partial-Volumen-Effektes nicht ganz bis zum Rand durchsegmentiert werden.
Dasselbe Problem trat bei transversaler Schittitfng im proximalen und distalen Bereich der
Patella auf. In der 3D-Rekonstruktion sind diese Regionen durch das abrupte Endacther ge-
kennzeichnet (Abb. 3), obwohl KKG und GF noch nicht vollahdig ineinandetibergehen.

Die Reproduzierbarkeitsuntersuchutilg flie Berechnung der &hengdlRen an 14 Probanden er-
gab eine Pazision zwischen 2,0% (Femur) und 3,6% (Patella) (Tab&lie Die FlachengdlRen
wiesen an der Patella, der medialen Tibia und der lateralen Tibia vergleichbare Werte (im Mittel
1124 bis 1205nn?) auf und waren am Femur cairffmal so groR (im Mittel 6526 927 mn¥).
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Abbildung 4.2: Triangulierung der Gelenkfihe eines Femursa: Triangulierung bei feiner
Auflésung (Schrittweite 'k’ = 1)b: Triangulierung bei mittlerer Aufisung (Schrittweite 'k’ = 10).

Abbildung 4.3: 3D-Rekonstruktion eines patellaren Knorpels in transversaler Schichtorientierung.
Im Vordergrund ist die Schnittkante aufgrund des Partial-Volumen-Effektes zu erkennen.

Die Standardabweichung sowie die jeweiligen Minimal- und Maximalwerte sind in Tabélan-
gegeben. Vergleicht man die interindividuelle VariaBiliin der Gruppe mit der Messjision, so
ergibt sich ein Verhltnis von 3,7:1 (Patella KKG) bis 7,7:1 (Femur KKG) zwischen der biolo-
gischen Variabiliat und dem Messfehler. Dies zeigt, dass mit der Methodéssgith zwischen
Individuen mit grol3en und kleinen Gelerikéhen unterschieden werden kann.
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Tabelle 4.2: : Kurzzeit-Razision [CV%] der Knorpelfichen; Root-Mean-Square (RMS) Durch-
schnittswert bei 14 Probanden

Patella| med. Tibia| lat. Tibia | Femur| Knie (gesamt)
Gelenkfche
(in %) 3,6 2,5 2,8 2,0 2,0
Knorpelknochengrenze
(in %) 3,6 2,5 2,7 2.1 2,1

Tabelle 4.3: : Mittelwerte, Standardabweichungen (Minima und Maxima) dé8&der Gelenk-
flachen und Knorpelknochengrenzen der 14 Probanden

Patella med. Tibia lat. Tibia Femur
Gelenkfache 1205+ 175 1124+ 154 1182+ 210 6526+ 927

(inmn?) | (1031-1572)| (846-1323)| (846-1440)| (5291-8031)
Knorpelknochengrenze 1061+ 142,3| 10464+ 146,8| 1077+ 180,3 | 5803+ 936,2
(in mn¥) (903-1367)| (755-1238)| (755-1291) (4189-7025)

4.2 Knorpelkrimmungsanalyse

4.2.1 Gaulische Kimmungsanalyse
Validierung

Tabelle4.4 zeigt in der linken Spalte den Radius einer idealen Kugel und derémikiung und in

den rechten Spalten die berechneteiildmungswerte der B-Splineddhe, welche die ideale 1/4-
Kugel (Raumwinkel 188) interpoliert. Es zeigte sich, dass die berechnete mittleiritmung aller
Kugeln trotz unterschiedlichem Raumwinkel nur geriigi§) von der theoretischen Emmung der
idealen Kugel abwich. Wie in Tabelle4 zu sehen ist, hatte der Kugelradius keine Einfluss auf die
Krimmungsberechnung. Die Variation des Raumwinkels zeigte, dass selbst eine aus lediglich 25
Oberfchenpunkten rekonstruierte Halbkugel (Raumwinke’B&@r eine Abweichung von 2%
vom ldealwert ergab. Die maximale und minimale Haupthmung der B-Spline-Blche durch die
Kugelpunkte entsprachen erwartungs@@nexakt der mittleren Kimmung und wurden daher nicht
explizit aufgefihrt. Bei kleineren Raumwinkeln reduzierte sich die Abweichung auf bis zu deutlich
unter 1%.

In Tabelle4.5ist zu erkennen, dass die BEinmungsberechnung unagbtgig vom Radius und der
Lange des interpolierten Zylinders war. Die berechnete mittleiaridrung der B-Spline-Bche
durch die Zylinderpunkte wich beim 1/4-Zylinder vom theoretischen Wert nur um -0,2 % ab.
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Tabelle 4.4: : Mittels B-Spline-klchen berechnete mittlereidfnmung von idealen Kugeln mit un-
terschiedlichem Radius sowie absolute und prozentuale Abweichung vom theoretischen Idealwert.

ideale Mittels B-Spline interpolierte
Kugel Kugel (Raumwinkel 18%)
Radius/ mittlere | abs. Kimmungs-| proz. Kimmungs-
Krimmung ] | Krimmung ] | abweichung £] abweichung [%]
1/1 0,99 -0,01 -1
2/0,5 0,495 -0,005 -1
4/0,25 0,247 -0,0025 -1
6/0,16 0,165 -0,00176 -1
8/0,125 0,1237 -0,0013 -1
10/0,1 0,099 -0,001 -1

Die maximalen und die minimalen Haup@iknmungen zeigten noch geringere Abweichungen ge-
gerilber den theoretischen Werten als bei der Kugel. Diankinungsberechnung bei Biung des
Kreiswinkels bis auf die Gif3e eines 1/2-Zylinders lag bei einer Abweichung von maximal 1%.

Auch bei der Berechnung der mittlerenifnmungen bzw. der maximalen und minimalen Haupt-
krimmungen von Paraboloiden und hyperbolischen Paraboloiden £ALi).ergab sich eine sehr
guteUbereinstimmung mit den theoretischerilkrmungswerten. Die prozentuale Abweichung lag
bei allen K&ilmmungswerten unaBhgig von den Steigungsfaktoren bei 0,2% (Tah).

Die Ergebnisselfr die Kummungsberechnung der Ebene sind nicht explizit aufgef da alle
Krimmungswerte (mittlere, maximale und minimale) erwartungsdieden Wert Null annahmen.

In-vivo-Ergebnisse

Die Reproduzierbarkeit der Kmmungsanalyse am Kniegelenk (4 Wiederholungsmessungen an 14
Probanden) ist in Tabellé.7 dargestellt. Die mittlere Kmmmung erreichte Werte zwischen 41/m
(Patella) und 30/m (mediale Tibia; T&hS). Die gemittelte minimale Hauptimmung betrug zwi-
schen -24/m (mediale Tibia) und 2,8/m (medialer Femurkondylus). Die gemittelte maximale Haupt-
krimmung lag zwischen 68/m (medialer Femurkondylus) und 86/m (Trochlea).

Die Prazision (Standardabweichung) der mittlererumung betrug zwischen 3,6/m (medialer
Femurkondylus) und 5,7/m (Trochlea), die gemittelte minimale Hauptknung zwischen 2,9 (la-
terale Tibia) und 6,6/m (lateraler Femurkondylus) und die gemittelte maximale Haoptiung
zwischen 4,5/m (lateraler Femurkondylus) und 10,5/m (Trochlea)
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Tabelle 4.5: : Mittels B-Spline-Blchen berechnete mittlere ifnmung von Zylindern mit unter-
schiedlichem Radius sowie absolute und prozentuale Abweichung vom theoretischen Idealwert.

idealer Mittels B-Spline interpolierter

Zylinder 1/4 Zylinder

Radius/ mittlere absolute proz. Ab- || max.Haupt-| min.Haupt-

Lange/|| Krummung| Abweichung| weichung [%]| krimmung| krimmung
Krimmung [4] [4] [4] []

1/1/0,5 0,499 -0,001 -0,2 0,991 0

2/2/0,25 0,2495 -0,0005 -0,2 0,499 0
4/4/0,125 0,125 0,00025 -0,2 0,2495 0
6/6/0,08 0,0832 0,00013 -0,2 0,166 0
8/8 /10,0625 0,0624 0,00012 -0,2 0,125 0
10/10/0,01 0,0499 0,0001 -0,2 0,0998 0

Die Abhangigkeit der Kimmungsanalyse der patellaren Geleiudtfien an 14 weiblichen undamn-

lichen Probanden von deri8zpunktaufbsung ist in Tabell€.9 dargestellt. Die Kimmungswerte
schwanken je nach Aufsung (fein, mittel, grob) zwischen 18,6/m und 65,6/m bei den weiblichen
und 21,7/m und 77,1/m bei denamnlichen Probanden. Die Standardabweichung zwischen den
Probanden nahm von der feinen zur groben daiihg ab. Die berechnetenifnmungen nahmen

bei stirkerer Gattung geringere Werte an. Dies zeigt, dass bei Vergleichen zwischen Gruppen und
einzelnen Individuen die Aufsung bzw. Gittung der Fichen konstant gehalten werden muss.

Die jeweiligen Mittelwerte und die Standardabweichungen der Gaul3sch@mrkuing fir alle
weiblichen bzw. mnnlichen Probanden sind am Ende der Tabélizaufgefihrt. Es wurde nur

ein geringer Unterschied bei déber den Gesamtknorpel gemittelteriikrmungswerten zwischen
weiblichen und rannlichen Probanden gefunden (unnormiert: weibl. 33,4/émmh 33,0/m, -1,2

%). Bei den auf 130énn? normierten patellaren Gelen&fihen ergaben sich jedocto@ere Unter-
schiede der Kimmungswerte. Die &mnlichen Probanden zeigten im Mittel eine um 7,88adre
Gelenkfchenkiilmmung als die Frauen (normiert: weibl. 32,82/marml. 35,4/m, +7,8%). Die
statistische Analyse ergab jedoch, dass diese Unterschiede auf 5% Niveau nicht signifikant waren.

Das Ergebnisiir eine typische regionale Emmungsanalyse des patellaren Knorpels ist in Abb.
bei feiner (a), mittlerer (b) und grober (c) A@flung zu sehen. Insbesondere die grobedsuthg

c (20:4) lieferte die zu erwartende regionaleliKimungsverteilung. Bei feiner und mittlerer
Auflésung bestimmten in erster Linie die groR3en lokaleruSgen zwischen den diskreten Kontur-
punkten die regionalen Kmmungswerte. Aus diesem Grunde wurde die grobedaufig (20:4)
als Standardiir die Krimmungsberechnungen géwit. Die dunkle Zone zeigt bei der Patella im la-
teralen Knorpelbereich eine eher konkavéilimung an, ithrend zentral und medial eher konvexe
(helle) Zoneriiberwiegen.
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Tabelle 4.6: : Mittels B-Spline-Blchen berechnete mittlere ifinmung, maximale und minimale
Hauptkiimmung von Paraboloid und hyperbolischem Paraboloid mit variierenden Steigungsfakto-
ren. Die theoretischen Kmmungswerte entsprachen jeweils dem doppelten Steigungfaktor.

Mittels B-Spline interpoliertes
ideales Paraboloid und hyp. Paraboloid
Paraboloid Paraboloid Hyperbolisches
Paraboloid
Steigungsfaktor mittlere max./min. mittlere max./min.
Krimmung [%]] Krimmung Krimmung|| Krimmung Krimmung
[ [ [ [
1/2 2,004| 2,004/2,004 0 2,004/-2,004
2/4 4,009| 4,009/4,009 0 4,009/-4,009
4/8 8,017| 8,017/8,017 0 8,017/-8,017
6/12 12,026| 12,026/12,026 0| 12,026/-12,024
8/16 16,034 | 16,034/16,034 0 | 16,034/-16,034
10/20 20,043 20,043/20,043 0 | 20,043/-20,043

In Abb. ist die lokale Kiimmungsverteilung in grober Adgsung (20:4) aller Gelenkithen

eines Kniegelenks dargestellt anmmlicher Proband, Alter 56 Jahré&)ber die verschieden starken
Farbabstufungen zwischen rot undigrliefert die mittlere Gauf3sche #immung Informationen

Uber konkave (schwarz/rot) und konvexe (wei3fgrBereiche der Gelenkfthe. Die minimale und
maximale Hauptkimmungsverteilungen zeigen in jedem Punkte den kleinsten baftegr Haupt-
krimmungswert. Die Darstellung der mittlereniiinmung zeigt bei der patellaren Geleikthe die
konvexe Kiilmmung im medialen Bereich,alarend im lateralen Bereich eher konkavéikmun-

gen vorherrschen. Die Trochlea zeigt deutlich die konkave Furche zwischen dem medialen und

Abbildung 4.4: Visualisierung der lokalen &mmung einer patellaren Knorpelplatte bei feiner (1:1)
a:, mittlerer (10:1)b: und grober (20:4%: Auflosung.
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Tibia Femurkondylen Trochlea Patella

g

a) Minimale Hauptkriimmung

medial

lateral

medial

lateral g

h) Mittlere Kriimmung

medial

lateral

c) Maximale Hauptlkrimmung

Abbildung 4.5: Lokale Kiimmung der Kniegelenk&fthen (Patella, Trochlea, lateraler und medi-
al Femurkondylus, laterales und mediales Tibiaplateau) bei grobeds\mty (20:4). Rote Berei-
che stellen konkave und igme Bereiche konvexe Kmmungen daroben (a): minimale Haupt-
krimmungmitte (b): mittlere Kimmung.unten (c): maximale Hauptkimmung.
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Tabelle 4.7: : Pazision (Standardabw.) der gemitteltenikirmungswerte (mittlerer, minimaler,
maximaler) verschiedener Gelerddhen im menschlichen Knie

Prazision|| Patella| mediale| laterale| Trochlea medialer lateraler
n% Tibia Tibia Femurkond.| Femurkond.
mittlere
Krimmung 4,7 4,7 4,3 57 3,6 4,6
minimale
Kriimmung 3,1 4,0 29 4,0 4,2 6,6
maximale
Krimmung 8,6 8,7 7.4 10,5 4,6 4,5

Tabelle 4.8: : Gemittelte Kimmungswerte (mittlerer, minimaler, maximaler) verschiedener Ge-
lenkflachen im menschlichen Knie

Krummung|| Patella| mediale| laterale| Trochlea medialer lateraler
i Tibia | Tibia Femurkond., Femurkond.
mittlere
Krimmung 41 30 33 37 36 33
minimale
Krimmung -5,2 -24 -15 -11 2,8 -2,5
maximale
Krimmung 78 83 81 86 68 69

lateralen Bereich, die ihrerseits eher konvex gekmt sind. Die Kondylen zeigen vorwiegend kon-
vexe Kiimmungsanteile, die nur vereinzelt von lokalen Konkgeib unterbrochen werden. Die
Tibiaplateaus zeigen in zentralen Bereichen die erwarteten konkaéenrkungen, auf denen die
Femurkondylen aufliegen. Die Verteilung der minimalen und maximalen Hauptkung liefert
Aufschlussiuiber die Bereiche, die sowohl einen konvexen als auch einen konkaven Anteil haben.
So zeigt beispielsweise die Furche in der Mitte der Trochlea in der minimalen Haoptkungs-
verteilung einen konkaven Kmmungsanteil, jedoch ist in der Darstellung der regionalen maxi-
malen Hauptkimmungen auch eine konvexe Komponente sichtbar. Rein konvexe &zberibe-
reiche (beide Hauptkimmungen sind positiv) sind in Bereichen der Femurkondylen zu erkennen,
wahrend gbl3ere rein konkave Bereiche im Zentrum der Tibiaplateaus auftraten.

Insbesondere durch die Farbkodierung deidmungswertedsst sich gleichzeitig eirigersicht-

liche 3D-Darstellung mit entsprechenden Schattierungen realisieren. Durch das Setzen geeigneter
Markierungen auf der Obedithe lassen sich auch gezielt einzelne lokal@Enknungswerte aus der
3D-Darstellung auslesen.
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Tabelle 4.9: : Mittlere Kimmung des patellaren Knorpels von 14 weiblichen urichmlichen
Probanden, deren Mittelwert und Standardabweichung bei feiner (1:1), mittlerer (10:1) und grober
(20:4) Auflbsung. kir die grobe Aufbsung wurde die mittlere Kimmung sowohliir den unnor-
mierten wie auchifr den normierten Knorpel (136?) berechnet%].

weiblich [1] weiblich mannlich [1] mannlich
normiert [2] normiert [3]
fein | mittel | grob grob || fein | mittel | grob grob
1| 40,7 18,6| 29,5 29,21 40,0 32,9| 30,9 31,9
21412 275| 27,9 2561 47,2 39,3| 36,1 39,4
31| 54,9 353]| 31,6 32,1| 53,4| 21,7| 235 24,3
41 42,1 34,0| 354 37,1| 22,3| 38,3| 48,8 49,3
5(574| 51,0| 40,4 37,9 37,3| 28,9| 36,9 41,5
6| 57,8 39,6| 43,7 42,4 49,6 | 40,3| 33,2 31,4
71 43,5 34,4| 28,0 26,9 77,1| 54,7| 45,9 52,6
81 49,7 30,5| 32,2 31,8| 37,1| 354\ 27,4 28,0
9374 33,1| 34,9 3491 54,8 34,2| 31,0 36,1
10| 48,3| 40,4\ 37,7 3461 39,6| 36,4| 35,2 38,8
11| 58,6 40,8| 32,9 34,0| 63,3| 28,7| 28,9 29,4
12| 47,0 25,7| 30,4 32,7| 32,2| 26,3| 35,4 39,2
13| 61,9 41,3| 32,8 32,3| 37,3| 25,7| 25,5 28,1
14 | 65,6 | 36,7| 30,1 28,0| 50,7| 34,0| 23,3 25,0
Mittelwert
50,4| 349| 334 32,8 | 45,8| 34,0| 33,0 35,4
Standardabweichung
8,6 76| 4,5 4,41 13,3 78| 7,3 8,3

4.2.2 Indirekte Krimmungsanalyse

Die Ergebnisse der indirekten #immungsanalyse, angewendet auf triangulierte Testobjekte unter-
schiedlicher GilRe (Kugel, Zylinder, Ebene) (Abb.10), sind in Tabelle!.10aufgelistet. In diesem

Fall wurde darauf verzichtet, auch Paraboloid und hyperbolisches Paraboloid zu untersuchen, da
Vor- und Nachteile der indirekten immungsberechnung schon an den dreigdten Testkrpern

sehr gut dargestellt werden konnten.

Die Ergebnisselir die aus Schichten rekonstruierten Kugeln zeigtemhterschiedliche Radien ei-
ne prozentuale Abweichung zwischen -4,8% bis -11,4% vom theoretiscliemiuingswert. Dabei
wurde die Kilmmungsanalyse mit zunehmendem Kugelradius immer genauer.
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Tabelle 4.10: Indirekte Kimmungsanalyse bei aus Schichten rekonstruierten Kugeln und Zylindern
verschiedener Radien bzw. Radien urithgen E].

ideale | Kugel aus Schichter idealer| Zylinder aus Schichtemn
Kugel rekonstruiert| Zylinder rekonstruiert
Radius Krimm. | Radius/ Kramm.
Malf3zahl Lange Maf3zahl

10 0,0886 10/30 0,0178

20 0,047 20/30 0,0107
20/50 0,0107

20/70 0,0107

40 0,0237 40/30 0,00536

80 0,0119 80/30 0,00267

Die Zylinderkiimmung konnte mittels der indirekten iknmungsanalyse nur unzureichend genau
ermittelt werden. Zwar halbierte sich die berechnetariimung mit Verdopplung des Radius, sie
wich aber vom theoretischen Wert um -35,6 % bis -42,8 % ab. Die Messung bei unterschiedlicher
Zylinderlange zeigte, dass die berechneten indirekténmitnungen unakiingig von der Bnge des
Zylinders sind. Die Kimmung der Ebene konnte mit 100% Genauigkeit bestimmt werden.

Die indirekt berechneten Kmmungswerte, den Mittelwert und die Standardabweichundié ab-
soluten bzw. normierten Dateitze der 28 Probanden zeigt Tabéllel. Die indirekte Kilmmungs-
analyse unter@tzte qualitativ die Ergebnisse der Gaul3scheiinkinungsanalyse, da sie sich in
ahnlichen Gblienordnungen bewegte. Die quantitative Aussage war allerdings begrenzt, da mit die-
sem Verfahren -mit Ausnahme einer idealen Kugelform- nicht di@c¢algche mittlere Kiimmung
bestimmt werden konnte.

4.3 Signalintensititsanalyse des Knorpels

4.3.1 Globale Signalintensétsanalyse des patellaren und tibiales Knorpels

Bei den 15 Probanden war die berechnete Protonendichte des patellaren Knorpels (1325
signifikant toher als die des tibialen Knorpels £p0,001), wobei die mediale (0,74 0,21) und la-

terale Tibia (0,7H- 0,25) keine signifikanten Unterschiede aufwiesen. Die Daten zeigten eine hohe
Variabilitat zwischen den Probanden (Patella: C¥981%; laterale Tibia = 36%; mediale Tibia =
29%). Individuen mit hoher Protonendichte im patellaren Knorpel zeigten in der Regel auch hohe
Werte an der Tibia. Die Korrelation (r) der Signalinteas#n zwischen Patella und lateraler Tibia
betrug 0,93, zwischen Patella und medialer Tibia 0,78 und zwischen lateraler und medialer Tibia
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Tabelle 4.11: Indirekte Kimmungsanalyse, Mittelwert und Standardabweichung der Patella von 14
weiblichen und rannlichen Probanden, unnormiert und normiéﬂ[ [

weiblich [1] | weibl. normiert ] | mannlich [}] | mannl.normiert {]
1 39,6 40,0 43,8 46,2
2 40,1 37,9 43,5 48,2
3 43,8 45,6 31,2 33,0
4 47,5 50,2 443 45,7
5 56,4 54,0 42,8 49,2
6 54,5 53,8 43,7 41,7
7 43,8 42,8 44,7 52,4
8 48,4 48,8 38,5 40,1
9 45,2 46,1 41,9 49,8
10 49,8 46,3 44 4 49,7
11 39,0 41,2 43,6 45,4
12 40,7 44,8 442 50,6
13 48,5 48,5 38,2 42,9
14 44,6 42,2 30,7 33,5
Mittelwert
45,85 45,87 41,1 44,9
Standardabweichung
5,0 45 4.4 5,6

0,82. Es wurden keine signifikanten Unterschiede zwischimtichen und weiblichen Probanden
gefunden.

Die Variation von Schicht zu Schicht (medial nach lateral) der Protonendichte war niedriger als
die Variation zwischen den Individuen. Die Werte lagen zwischen 9% an der Patella, 19% in der
lateralen Tibia und 10% an der medialen Tibia. Dabei war festzustellen, dass die Vétiaiilit

der lateralen Tibia dher war als in der medialen @ 0,05). Die lateralen Schichten in der Pa-
tella zeigten eine signifikant geringere Protonendichte (&,97,36) als Schichten aus mittleren
(1,19+0,41; p< 0,001) oder medialen Bereichen (1,49,40). In der medialen und lateralen Ti-

bia konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen medialen, mittleren und lateralen Regionen
festgestellt werden.

Die MT-Koeffizienten der Patella (154 3,8) und der lateralen Tibia (15;34,9) waren signifikant
hoher (p< 0,01) als die der medialen Tibia (11483,6). Auch die MT-Werte zeigten eine relativ
hohe Variabiliit zwischen den untersuchten Individuen (Patella: CV% = 25%; laterale Tibia = 32%;
mediale Tibia = 30%). Die Korrelationen zwischen Patella und lateraler Tibia lagen bei 0s56 (p
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0,05), zwischen Patella und medialer Tibia bei 0,32 (nicht signifikant) und zwischen der medialen
und lateralen Tibia bei 0,0 (nicht signifikant). Es konnte ebenfalls kein signifikanter Unterschied
zwischen nannlichen und weiblichen Probanden festgestellt werden.

An der Tibia war die Schicht-zu-Schicht Variation (medial nach lateral) des MT-Koeffizienten eben-
falls niedriger als die Variation zwischen unterschiedlichen Individuen. Die Werte lagen bei 19%
an der lateralen Tibia, und 12% an der medialen Tibia. An der Patella wurde jedoch eine signifikant
hohere Variation zwischen den Schichten festgestellt als an der medialen Tiif,(91). Diese

war ahnlich hoch wie die Variabilit zwischen den Probanden. Die laterale Schicht der Patella zeig-
te signifikant ldhere MT-Werte (16,8-4,2) als die mittlere (14,22,8; p< 0,05). Rir die mediale
Schicht ergab sich jedoch kein signifikanter Unterschied (&3). An der lateralen Tibia zeig-

te die mediale Schicht (13:85,3) signifikant niedrigere MT-Werte als die mittlere Schicht (15,7
+3,9) und laterale Schicht (17;89,9). Hier lag das Niveau der Signifikanz bekp0,01 bzw. p<

0,05. An der medialen Tibia konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen medialer, mittlerer
und lateraler Schicht gefunden werden.

Es konnte keine Signifikanz zwischen der Protonendichte und dem MT-Koeffizienten in der Patella
(r=-0,01) und der lateralen Tibia (r=-0,19) gefunden werden. Es konnte jedoch ein signifikanter
Zusammenhang der beiden Komponenten in der medialen Tibia gefunden werden (r=@6%)p

4.3.2 Regionale Signalintensiitsanalyse des patellaren Knorpels

In Abbildung4.6sind die auf die Knorpelobe#the projizierten Protonendichte-Signalintedisin
von 3 verschiedenen patellaren Tiefenzonen in unterschiedlichen Grauwerten zu erkennen. Die
drei Schichten sind auf denselben Maximal- bzw. Minimalwert normiert, so dass sie direkt mit-

einander verglichen werdendknen. Es zeigt sich eine Tendenz zoh&ren Protonendichte-
Signalintensiten in mittleren und obe#thlichen Zonen das patellaren Knorpels.

Abbildung 4.6: Sl-Analyse der Protonendichte der Tiefenzonen einer patellaren Knorpelplatte (3
Tiefenzonen, 8 Regionen)inks: Tiefe KnorpelzoneMitte : Mittlere KnorpelzoneRechts: Ober-
flachenzone des Knorpels.
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Die Signalintens#t der untersuchten Zonen in der WasseranregungssequeRzatsrate lag
zwischen 1,61 und 1,86. Die Analyse der Tiefenzonen zeigteete Werte in der mittleren und
oberflchlichen Zone des Knorpels (Abb.7a). In den 8 Regionen zeigte die Signalintedisien-
denziell tohere Werte in zentralen Bereichen (Alb/b).
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Abbildung 4.7: Signalintensitsverteilung bei 3 Rparaten, Wasseranregungssequénks

Tiefenzonen-Analyseechts (b). Regions-Analyse.
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Abbildung 4.8: Signalintengitsverteilung bei 3 Rparaten, Protonendichtelinks (a):
Tiefenzonen-Analyseechts (b). Regions-Analyse.

Fur die Protonendichte ergaben sich Werte zwischen 0,84 und 1,36, mit steigenden Signalinten-
sitaten von der Obeidkche hin zu tieferen Bereichen (AbbZa), die Regions-Analyse zeigte ten-
denziell tohere Werte im lateralen Bereich (Abkb).

Die Sl-Analyse der Protonendichte ergab Werte zwischen 1,39 und 1,65, bei abnehmenden Werten
von der Knorpeloberfiche hin zu tieferen Regionen (Abbl(a). Die Regions-Analyse zeigte eine
Tendenz bherer Sl-Werte der Protonendichte in lateralen Knorpelzonen ¢(Abth). Bei denPro-
bandenergab sichifir die Wasseranregungssequenz eine Signalinémsiischen 1,39 und 1,65,

wobei die ldchsten Werte in mittleren und obé&dhlichen Regionen auftraten (Abb%a). Ebenso

wie bei den Paparaten zeigten auch die Probandéhdre Sl-Werte in zentralen Knorpelbereichen
(Abb. 4.%).

Es war festzustellen, dass die Signalinteitsiter Paparate in beiden Protokollen deutlichie-
re Werte ergab als bei den Probanden (Wasseranregung: +14%, Protonendichte: +69%). Die SlI-
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Abbildung 4.9: Signalintensitsverteilung bei 3 Probanden, Wasseranregungsseque(a):
Tiefenzonen-Analyseechts (b). Regions-Analyse.
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Abbildung 4.10: Signalintengitsverteilung bei 3 Probanden, Protonendichlieks (a):
Tiefenzonen-Analyseechts (b). Regions-Analyse.

Analyse zeigte auch starke Unterschiede zwischépdtaten und Probanden in der Tiefenzonen-
und Regions-Analyse. Die Probanden zeigten hohe Werte der Protonendichte eher &clolberfl
chen Schichten, ahrend die Riparate eher in tiefen Schichten hohe Signalintatesitaufwiesen.

Im Gegensatz dazu zeigten sowohl di@parate als auch die Probandémére SI-Werte der Pro-
tonendichte in peripheren Regionen. Bei der Wasseranregung ergab sich eine bbsseirestim-

mung zwischen Raparaten und Probanden. Bei beiden Gruppen zeigte die Tiefenzonen-Analyse
hohere Werte an der Obeifihe und die Regions-Analyséltere Werte in zentralen Bereichen.

Die globale Reproduzierbarkeitsanalyse der patellaren Signaliréersit 2 In-vivo-Dateritze

ergab einen CV% Wert von 5,2% bzw. 0,2% bei der Wasseranregung bzw. 1,3% und 6,7% bei
der Protonendichte. Die Reproduzierbarkeitswerte (Takielld der regionalen Analyse lagen mit
Werten zwischen 0,4% (laterale Region, Proband 2) und 9,2% (KKG, Probanda®nlithen
Bereichen wie bei der globalen SI-Analyse (0,2%-6,7%).



Tabelle 4.12: : Reproduzierbarkeit in CV% der globalen und regionalen (3 Tiefenzonen und 3
Regionen) Signalintensgitsanalyse des patellaren Knorpels.

CV% Proband 1 Proband 2
Knorpelzone| Wasseranregung Protonendichte Wasseranregung Protonendichte
Gesamt 5,2 13 0,2 6,7
Tiefenzonen
KKG 3,7 4,8 55 9,2
Mitte 34 0,3 6,0 7,1
GF 2,2 2,4 7,5 3,6
Regionen
Lateral 2,8 1,6 4.8 0,4
Mitte 31 3,8 6,1 5,0
Medial 3,9 1,7 6,8 9,1

4.3.3 Einfluss des Bildrauschens auf die Messung der Signalintergsit

Messungen haben gezeigt, dass bei einigen&datenatzen die Grauwert-Standardabweichung

15 - 20 Grauwert-Einheiten béit. Geht man von einer Gaul3schen Fehlerfunktion aus, dann
liegen 68% der Voxelgrauwerte innerhalb der Standardabweichung, die dann auch der Messun-
sicherheit eines einzelnen Voxels entspricht. Die statistische Unsicherheit kann dudtturigh

der Voxelanzahl bei der Berechnung einer mittleren regionalen Signalifgtevesimindert werden.

Die Sl-Unsicherheit reduziert sich mit der Quadratwurzel der Voxelanzahl. D.h. dass sich die SlI-
Unsicherheit bei 100 Voxeln auf 1,5 - 2 Grauwert-Einheiten verringert, was schon eine Detektion
von recht geringen Sl-Unterschiedeidgtich macht.

Bei Sekundrbildern aus Wasseranregungssequenzen wurde gemessen, dass mit SI-Unsicherheiten
von bis zu 40 Grauwert-Einheiten pro Voxel gerechnet werden muss. Oiesek, wenn man min-
destens 100 Voxel pro Subregion veranschlagt, auf 4 Grauwert-Einheiten gesenkt werden. In den
von uns untersuchten Datérizen handelte es sich um Subregionen mit mindestens 1500 bis 11000
Voxeln, so dass wir es mit einer Unsicherheit von unter 1 Grauwert-Einheit bei der Berechnung der
Signalintensit zu tun hatten. Dieser Wert liegt klar unter den Sl-Unterschieden, die zu detektieren
waren.



Kapitel 5

Diskussion

Die vorliegende Arbeit hatte drei Hauptziele:

e Eswurde ein Algorithmus zur 3D-Rekonstruktion von Knorpelplatten aus MRT-Schichtbildern
entwickelt. Die dabei erzeugten triangulierten Modelle wurden zur exakten Bestimmung der
GelenkfachengdRen und zur Visualisierung von morphologischen und strukturellen Para-
metern des Knorpels genutzt.

e Auf Basis der 3D-Knorpelrekonstruktion wurden Algorithmen entwickelt, die eine Berech-
nung der regionalen und globalen Geleakfienkimmung erriglichen.

e Es wurde ein Verfahren entwickelt, welches eine globale und regionale Signaliatensit
analyse des Gelenkknorpels aus MRT-Daé¢ren ermglicht. Auf diese Weise lassen sich
strukturelle Eigenschaften des Knorpelgewebes ortsaiggahalysieren und visualisieren.

Der Algorithmus zur 3D-Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation arbeitet sehr robust und
erzeugt ein originalgetreues 3D-Abbild des Knorpels. Die komplizierte Form der femoralen Gelenk-
flache wird pézise rekonstruiert. Genaue Informatiorigrer die Gelenkfichengdl3e sind wichtig,

um die Verteilung des Knorpelgewebes in den Gelenken und die dadurch verursachte Lastverteilung
besser beurteilen zwknen. Es &nnen Geschlechtsunterschiede und funktionelle Anpassungspro-
zesse (z.B. bei Hochleistungssportlern) der Geléck# erfasst werden. Ein solches 3D-Modell
kann auch (z.B. als Basisif eine Finite-Elemente-Analyse) bei der Operationsplanung hilfreich
sein. Ein wichtiger Aspekt dieser Arbeit ist, dass es erst durch das 3D-Modgllah geworden

ist, sich von der ursgiinglichen MRT-Schichtinformation zé$en und die Ergebnisse der Signalin-
tensifaits- oder Kilmmungsanalyse ortsauf@et darzustellen.

Das 3D-Knorpelmodell liefert die Basisdatédir flie Kummungsanalyse des Gelenkknorpels. Die
Krimmung der Gelenkiche liefert Informationefiber die Gelenkkongruenz und damit indirekt
Uber die regionale Lastverteilung innerhalb des Gelenks. Auf diese Weise kann auf Bereiche ge-

85
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schlossen werden, die aufgrund einer starken mechanischen Belastung in Zukunft Anz#ichen f
strukturelle und biochemische Anpassungs- oder Degenerationsprozesse deigtemn k

Der dritte Teilbereich dieser Arbeit befasst sich mit der Entwicklung eines Verfahrens, mit dem ei-
ne Absclatzung der strukturellen Zusammensetzung des Knorpédgich werden soll. Die Tech-

nik hat ein groRes Potential, degenerative Prozébse die biochemische Zusammensetzung des
Knorpels (Osteoarthrose)ifinzeitig zu detektieren. Auf dieser Basis sind neue Strategien in der
Diagnose, Behandlung und Prognose der Osteoarthrogéatn.

5.1 3D-Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation

Eine wichtige Vorarbeit bestand darin, aus den segmentierten Schichtbildern ein 3D-Modell der
Knorpelplatte zu gewinnen. Nur so kann ein dreidimensionaler Eindruck dessen geschaffen wer-
den, was vorher in jeder Schicht separat segmentiert wurde. Da sich dem Benutzer der Zusammen-
hang zwischen den Schichten nicht unbedingt erschliel3t, bietet die 3D-Darstellungglietv

keit, das Resultat der Segmentierung auf Plausiiiti iberpiifen. Durch Betrachtung der 3D-
Darstellung kann in Zweifel&flen leichter entschieden werden, ob ein bestimmter Grauwertbe-
reich noch dem Knorpel angéft oder nicht. Dies impliziert nétlich auch die Mglichkeit, die
Segmentierung anhand des 3D-Modells ziif@n und Regionen, die sich offensichtlich schlecht in

den 3D-Gesamtkontexitifien, einer genauen Kontrolle zu unterziehen.

Neben diesen Vorteilen stellt das 3D-Modell der jeweiligen Knorpelplatte ein genaues Abbild des
Originalknorpels dar. Hierdurchtkinen Analysen, die sich mit deiumlichen Struktur des Knor-

pels beschftigen, direkt auf den virtuellen 3D-Knorpel angewendet werden und Ergebnisse der
morphologischen oder strukturellen Analysen ortsaufgteauf dem 3D-Modell visualisiert wer-
den.

Das 3D-Modell ermglicht auRerdem eine exakte Bestimmung der Gelaokfingd3e und der
Knorpelknochengrenze. Durch Mehrfachuntersuchungen von gesunden Probanden konnte eine ho-
he P&zision dieser Analysen nachgewiesen werden. Exakte Angdigegmlie FhchengdlRen lkbnnen

z.B. zur Analyse von Geschlechtsunterschieden oder der funktionellen Anpassung bei Belastung
genutzt werden. Denkbar ist auch ein Einsatz bei der Detektion von degenerativen Prozessen des
Knorpelgewebes, wenn diese so stark ausiggiwind, dass die Abnahme ddyerknorpelten Elche
messbar wird. Werden alle Knorpelplatten dreidimensional zusammen in ihraingéphen aum-

lichen Anordnung dargestellt (Abl. 1) kdnnen qualitative Aussagdiber die Knorpelverteilung
innerhalb des Gelenks und unter Uaraiien auftretende anatomische Besonderheiten getroffen
werden. Zusammen mit Methoden der Finite-Elemente-Analyse kann das 3D-Modell einer ver-
besserten Operationsplanung dienlich sein, da Aussédlgendie mechanische Belastbarkeit und

die raumliche Verteilung des Knorpelsaglich sind.
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Neben den erahnten Vorteilen riassen die folgenden Einsémkungen des Verfahrens zur Ober-
flachenrekonstruktion bedacht werden:

1. Es gibt keine Informationeniber den Grauwertverlauf zwischen den Schichten;
Approximations- und Interpolationstechnikefirinen nuriiber den tagchlichen Verlauf
mutmalfen.

2. Schichtbilder bnnen den tatchlichen Verlauf der 3D-Objekte nicht volstdig widerge-
ben. Insbesondere an dearRiern kann der Partialvolumeneffekt zu Fehléimrén. Da das
Objekt nicht ausschliel3lich quer angeschnitten wird, kann das Objekt breiter erscheinen, als
es tat@chlich ist. Versucht man den Partialvolumeneffekt zu umgehen, indem man den Rand-
bereich bei der Segmentierung unheksichtigt Asst, gehen jedoch wichtige Informationen
verloren und die GiRenanalysen werden einer subjektiven Beeinflussung unterzogen.

3. Aufgrund des diskreten Datencharakters geht Detailinformation verloren, da bei der Segmen-
tierung die Entscheidung getroffen werden muss, ob ein Pixel noch zu einer Grauwertregion
geldrt oder nicht.

Der erste Punktésst sich iir die Visualisierung entsénfen, indem man die Bblichkeiten von
OpenGL nutzt und durch entsprechende Schattierungen den Eindruck einer kontinuierléztien Fl
erzeugt. OpenGL orientiert sich dabei an den Normalenvektoren der Dreieckspunkte.

Wie in Abb.4.3deutlich zu sehen, hintér$st das Weglassen der Bereiche, die dem Partialvolumen-
effekt unterliegen, in der 3D-Rekonstruktion scharfe Kanten, die deactatshen anatomischen
Verlauf nur unvollkommen widergeben. Einer der Effekte, der durch den diskreten Datencharakter
verursacht wird (siehe Punkj, ist in Abb.5.1a dargestellt. Dort werden der vedfgerte Teil einer
Knorpelkontur gezeigt und die im Profil erzeugten Dreieckkanten. Das Resultat eineaCherfl

die sich aus einer solchen voxelgenauen Berechnung ergibt, wird inAlabdargestellt. Deutlich

zu erkennen ist die wellige Obeifihe, die aus der Vielzahl der in Aibla dargestellten Dreieck-
kanten resultiert. Die Wellenform der Obédhe resultiert allein aus dem diskreten Datensatz und
hat nichts mit dem ursfinglichen Verlauf der Knorpelobesithe zu tun.

Eine Moglichkeit, diesen Effekt zu mildern, stellt die Btung der Schrittweite (siehe Kapitel

) dar. Hierdurch wird nicht jeder Konturpunkt bei der Rekonstruktion der Cludrél beiick-
sichtigt (Abb.5.1b), die Oberfhche erhlt ein glatteres Aussehen und entspricht somit eher dem
natirlichen Erscheinungsbild des Knorpels.

Neben dem visuellen Eindruck ist es imdich auch bei morphologischen Analysen von Bedeutung,
eine nmbglichst originalgetreue Reproduktion zu erzeugen. Bei debliirhg der Schrittweite zwi-
schen den Konturpunkten ist auch ein Auslassen einer oder mehrerer Schidigigshimum den
allgemeinen Verlauf der Knorpelobeitihe besser nachbilden zarknen. Der in Abb5.la darge-
stellte Effekt taucht in abgesclaehter Form auch zwischen den Schichten auf (Abib) und hat
speziell bei der GauRschen Knorpélkrmungsanalyse Einfluss auf die Berechnung der mittleren
Krimmung.
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Abbildung 5.1:links (a): Profil der Dreieckkanten, die zur Berechnung einer voxelgenauen Ober-
flachenrekonstruktion herangezogen werdechts (b). Nach Ertdbhung der Schrittweite wird nur
noch jedesiinfte Voxel zur Oberfichenrekonstruktion herangezogen, wodurch dielié sarker
geghttet erscheint.

Im Rahmen der in unserer Arbeitsgruppe durciigeen Untersuchungen zeigteralher eine si-
gnifikant giblRere Gelenkfiche als Frauen, ahrend die Dicken der Knorpelplatten keine signifi-
kanten Unterschiede aufwiese2f] [ 24]. Weitere Untersuchungen zeigten bei Triathletebiigre
Gelenkfichen als bei inaktiven Personen (+9% 9,01 bei Mannern; +7%, p = 0,08 bei Frauen)
[24]. Diese Ergebnisse lassen vermuten, dds die VergdRerung der Gelenkithe eine Reduk-

tion der Belastung im Kniegelenk erreicht wird und niciber eine Steigerung der Knorpeldicke.
Der Grund hierfir konnte sein, dass die nutritive Versorgung des Gelenkknorpels in erster Linie
Uber Diffusion gev@hrleistet wird. Bei einem sehr dicken Knorpdirinen bestimmte Bereiche
nicht mehr mit Nahrstoffen versorgt werden, wodurch eine maximale Dicke festgelegt wird. Auf
der anderen Seite ist es aus physikalischer Sicht einleuchtend, das eine Reduktion des Drucks im
Gelenkiiber eine Fichenzunahme erreicht werden kann, da Diilmér Kraft/Fhche Q) definiert

ist. Zudem verbessert sich bei Zunahme der Kontltiingdl3en der hydrostatische Druckaufbau

in der interstitiellen Matrix, welche einen wesentlichen Mechanismus bei der Dibeckagung

in Gelenken und im Gelenkknorpel darste?]. Dies kbnnte eine allgemeine Gesetafigkeit
darstellen, da @f3ere Lebewesen generell auchiRgre Gelenkéichen aufweisen. Diese Hypothe-

se wird derzeit im Rahmen einer Untersuchung vaadggtieren mit einem &pergewicht vorr

1000 kg gepiift.

Obwonhl der vorliegende Rekonstruktionsmechanismus spezieKmhiegelenkknorpel optimiert

ist, lassen sich damit beliebige Strukturen bearbeiten, wenn diese vorher segmentiert bzw. markiert
wurden. Auch in einer Studie des Sprunggelenid konnte die 3D- Rekonstruktion erfolgreich
eingesetzt werden. Auch hier erwies sich diaZfion der Analysen als sehr hoch; die Variations-
koeffizienten @ir Messwiederholungen lagen, ebenso wie beim Kniegelenk, in der gleicbh&esr
ordnung wie diejenigeriir die Berechnung des Knorpelvolumens und der Knorpeldig&e [

Auch Testobjekte (Kugel, Zylinder, Ebene) konnten automatisch aus segmentierten Schichten kon-
struiert werden, mit deren Hilfe die Obexthenberechnung validiert wurde. Man kann daher zu-
sammenfassend sagen, dass der in dieser Arbeit vorgestellte Algorithmus zuaieenfekon-
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struktion aus Schichtbildaufnahmen in der Lage ist, aus verschiedensten zusamgestten Struk-

turen 3D-Modelle zu erstellen und deren Aussehen an das anatomische Vorbild anzupassen. Es ist
anzumerken, dass es auch anatomische Strukturen gibt, deren Rekonstruktion einer Anpassung des
Algorithmus bedrfen [33] [87]. Dieses betrifft z.B. Strukturen, die sich in mehréyste aufteilen

(z.B. GefiRe) oder Unterbrechungen bzvidxdher aufweisen (z.B. arthrotischer Knorpel). Gerade

fur klinische Anwendungen ist die Einbeziehung solcher anatomischer Besonderheiten im Rekon-
struktionsalgorithmus von Bedeutung, um auch stark getigte Knorpelplatten analysieren zu
konnen.

5.2 Krimmungsanalyse der Gelenk#che

Die Krummungsanalyse ist eine Anwendung, die vahstig auf dem Rekonstruktionsalgorithmus
basiert, d.h. die Quaiit des 3D-Modells hat direkten Einfluss auf die Ergebnisse d@mikrungs-
berechnung. Im Gegensatz zu der Technik von Ateshian eB%|. der auf einen sehr hochauf-
gelosten isotropen 3D-Datensatz aus der Stereophotogrammetiizkgueift, liefert die MRT ver-
gleichsweise geringere Adffungen. Sie hat daf den entscheidenden Vorteil, dass sie im Unter-
schied zur Stereophotogrammetrie nicht nur ampBraten, sondern an lebenden Individuen durch-
gefuhrt werden kann.

Wie die Erfahrung zeigt, spielt insbesondere der anisotrope Datencharakter eine wichtige Rolle.
Sowohl die Gaul3sche als auch die indirekténdmungsberechnuritber Fachenexpansion, zielen
darauf ab, Unza@nglichkeiten, welche aus der Datenakquisition resultieren, zu kompensieren. Bei
der Gaul3schen Kimmungsanalyse wird eine kontinuierlichéé&te durch die vorhandenen Punkte
interpoliert, so dass dadurchéeheninformationen auch zwischen den diskreten Punkten entstehen.
Die indirekte Kiimmungsanalyse verzichtet dagegen valigig auf eine regionale Betrachtung

und beurteilt die Fiche als Ganzes.

5.2.1 Gaul3sche Kimmungsanalyse

Wie sich schon bei der Segmentierung (sietie?) gezeigt hat20], eignen sich B-Splines sehr gut,

um in Schichtbildern die Knorpelgrenzen zu definieren. Diese Ausgagedich auf viele anatomi-

sche Strukturen erweitern, da die menschlichen Organe in der Regel glatté&Chrmmfbhne scharfe
Kanten aufweisen. Aus diesem Grund bot es sich an, die KndipeélImittels dreidimensionaler
B-Spline-Fhchen zu interpolieren. Man el so eine kontinuierliche Refsgentation der gesamten
Knorpelfiache oder kleinerer Bereiche, die sich je nach Bedarf sehr detailgenau oder grober (mit
Glattung) an der Segmentierung orientieren. Ein solcher Ansatz wurde schon von Ateshian et al.,
Kwak et al. und Cohen et all§] [35] [88] beschrieben, um auf Basis von stereophotogrammetri-
schen und auch MRT-Datedizen Aussageiber die Kilimmung von Gelenken zu treffen. Ateshi-

an et al. B5] erzeugen aus den vorhandenen Kontrollpunkten auf der @bkeflein rechteckiges
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Datennetz. Da Gelenkthen im Normalfall keine rechteckige Form haben, wurden die fehlen-
den Datenpunkte nach der Methode von Akima et%] gxtrapoliert. Um den Einfluss des Rau-
schens zu minimieren, wurde die B-Splinéé€the durch einen “Least-Squares-Fit"-Algorithmus
geghttet. Die Sarke dieser Methode liegt in derddhenanpassung im Randbereich der Gelenk-
flachen, da dort durch Extrapolation nach Akima ein realistischer Fortlauf dehélsimuliert
werden kann. Dies ist gerade bei den Femurkondylen von Interesse, bei denen es mit dem in dieser
Arbeit vorgestellten Verfahren zu Verzerrungen der B-SplirieR¢ kommen kann (siehe unten).

Die Kurvenghttung wird bei unserem Verfahréiber eine VergiRerung der $tzpunktabsinde
erreicht. Bei Daten aus der Stereophotogrammetrie ist ein Ardggatlich dem “Least-Squares-

Fit” von Ateshian et al. 35 sicherlich erfolgversprechend. Bei segmentierten Obelnitn spielt
jedoch das Rauschen eine weniger wichtige Rolle. Aus diesem Grund wurde in dieser Arbeit ei-
ne FRchenghttung durch Verdif3erung der $itzpunktabsinde gewhlt. Grundatzlich ist der Re-
chenaufwand bei einem Verfahren wie dem von Ateshian et al. weseniler hls bei der in dieser
Arbeit vorgestellten Methode, da doémtliche Oberfichenpunkte in die Berechnung der “Least-
Squares”-Approximation einflie3en. Aus diesem Grund erschien uns eine B-Spline-Interpolation
der segmentierten &henpunkte als effizienter.

Die Forderung nach eineraglichst genauen Darstellung der Knorpatthe verlangt, dass die B-
Spline-Fhche die vorhandenen Obédhenpunkte nicht nur approximiert, sondern diese auch inter-
poliert. Um eine interpolierende B-Splinedehe zu erhalten, muss allerdings eden realen Ober-
flachenpunkt ein Phantompunkt (parametrischer Knoten) berechnet werden. Dieser bewirkt, dass
die auf Basis dieser Phantompunkte berechneiehe exakt durch die realen Obadhenpunkte
verlauft. Die Berechnung der Phantompunkte ist der rechenaufwendigste Teil bei der Erzeugung
einer B-Spline-Fiche, da hierbei ein Gleichungssystentgelverden muss, welches quadratisch

mit der Anzahl der zu berechnenden Phantompunkiehst. Dies sckinkt den Anwendungsbe-

reich ein oder erfordert zumindest bei groReadAlen sehr lange Rechenzeiten.

Eine nbgliche Losung diese Problems ergibt sich aus der Verwendung der “Flickentechnik” (siehe

). Hierbei wird jeweils nur ein kleiner Teil der Gesaratfhe interpoliert und die einzelnen
Flachendicke, die kontinuierlich ineinandéibergehen, werden &fer zu einer Gesamiithe zu-
sammengefgt.

Von Boyd et al. B9 wurde eine Technik vorgestellt, bei der die KnorpelolZatiien mittels “thin-

plate” Splines rekonstruiert werden. Diese Technik dient als Alternative zur Flickentechnik und
stellt eine einzige Funktion zur Beschreibung der gesamtahElzur Verfigung, ohne eine aufimdi-

ge Paparation der Rohdaten. Probleme bei dieser Technik entstehen aber gerade an den Datenpunk-
ten, da an diesen Stellen keine Kontidtider Kiimmungen geahrleistet ist. Obwohl Vorschbe

zur Losung dieses Nachteils gemacht werden, erscheint uns die Interpolation mittels B-Splines f

die Krummungsanalyse als die v&sklichere Methode.

Fur die regionale Kiimmungsanalyse ist ein begrenzter Bereich von wenigen interpolierten Ober-
flachenpunkteriir die Bestimmung der Kimmung im Mittelpunkt der Elche ausreichend. Bei der
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in dieser Arbeit gewithlten kubischen B-Spline-&the haben nur 16 umgebende Oldetienpunkte
Einfluss auf die lokale Bichenform. Deshalb ist earfdie Kiimmungsberechnung udtig, noch
weitere Punkte einzubeziehen.

5.2.2 Bestimmung der optimalen Sitzpunktabstande

Besonderes Gewicht bei der Bestimmung der optimaléizStinkte wurde auf die visuelle Kon-
trolle der erzeugten Bthe am 3D-Modell des Knorpels gelegt. Auf diese Weise koiibgepiift
werden, inwieweit die erzeugtedidhe dem tatchlichen Verlauf der Knorpe#fithe entsprach. Zu-
sammen mit den in jedem Punkt dargestellteiridimungswerten liel3 sich eine optimale Auswahl
der Stitzpunkte (Oberéichenpunkte) zur regionalen iftnmungsberechnundgirf die untersuchten
Probanden bestimmen.

In Abbildung bzw. den daraus ermittelten lokalen mittlereniKimungen ist deutlich zu er-
kennen, dass es eine entscheidende Rolle spielt, welche &iberfipunkte einer Region als Basis

fur die Berechnung der B-Splineddhe dienen, d.h. wie genau man auf lokale Besonderheiten
der diskreten Obegche eingehen will. Wie Abll.4a und Abb.5.1 zeigen, macht es wenig Sinn,
einen zu kleinen regionalen Bereich zu betrachten, da dann der Effekt, der zu einer Wellenbildung
auf der Oberfiche tihrt, die Kiimmung der B-Spline-Bkche bestimmt und nicht der tathliche
Oberfchenverlauf.

An diesem Beispiel wird deutlich, wie wichtig die (interaktive) Wahl der Alpste zwischen den
Oberfichenpunkten ist, welche zur Berechnung der B-SplidgeHd dienen. Wird die Region zu
klein gewahlt, so dominiert die Kimmung, welche durch die Interpolation jedes Punktes entsteht.
Wird nicht mehr der &chste Punkt auf der Knorpelkontur, sondern ein Punkt @fdgrem Ab-
stand (Erlbhung der Schrittweite) als folgender Obacthenpunkt geahlt (Abb.5.1b), so ist eine
allgemeinere Aussagdger die generelle Knorpelimmung ndglich.

In Abb. 4.4b lasst sich der Welleneffekt in abgesdmhter Form auch zwischen den Schichten
erkennen. Ebenso wie innerhalb der Schichten kann aber durdhdirh der Schrittweite zwischen
den Schichten eine Herausfilterung dieses zweiten Welleneffektes erreicht werderi (&pbin
dieser Darstellung kommt die erwarteteliirmungsverteilung der Knorpelobédhe sehr gut zum
Ausdruck.

Validierung der Gaul3schen Kimmungsanalyse
Die visualisierten Kiimmungswerte geben nach Anpassung der Schrittweite den erwarteten
Krummungsverlauf qualitativ sehr gut wider.

Die Krummungsberechnung an den Tésgern zeigt, dass die Gaul3scha&lfimungsanalyse mit-
tels B-Spline-Fhchen in der Lage ist, die Kmmung von Objekten, von denen nur einigétst
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punkte gegeben sind, mit hoher Genauigkeit widerzugeben. Bei keinem debrpestketagt die
Abweichung vom tat&chlichen Kiimmungswert mehr als 2%. Dabei wurdeigtichst viele ver-
schiedene Obe#thenformen in das Validierungsverfahren einbezogen. Es wurden aatieR|
betrachtet (Kugel, Zylinder), die durch trigonometrische Funktionen beschrieben werden. Diese
lassen sich nur mittels Reihenentwicklung durch Polynomialfunktionen beschreiben. Mit einer B-
Spline-Fhche, die auf einer kubischen Polynomialfunktion basiert, ist es natafyechwierig,
solche trigonometrischen#&then zu interpolieren. Trotzdem kann die Kugétkmung im Mittel

Uber alle Raumwinkel und unahgig vom Radius auf mindestens 2% genau berechnet werden.
Die groRRte Abweichung tritt erwartungsgé bei einer Halbkugel (Raumwinkel 3j@uf, die le-
diglich durch 25 Sitzpunkte interpoliert wird. Die Zylinderkmmung wird sogar bis auf 1% genau
widergegeben. Die maximalen Abweichungen treten bikgren Raumwinkeln auf. Dies ist damit

zu begiinden, dasdir jeden Raumwinkel gleich viele Oberfihenditzpunkte (25) zur Berechnung

der B-Spline-Fhche ausreichen mussten. Bei einem Kugelausschnitt mit einem Raumwinkel von
360° (Halbkugel) stehen also wenigeri®tpunkte pro Ficheneinheit zur Veiigung als bei einem
Kugelausschnitt mit kleinerem Raumwinkel. Dasselbe gilt aticdén Zylinder. Erwartungsgeafs

spielt die Gbl3e der Kugel bzw. des Zylinders keine Rolle bei dairdmungsberechnung, d.h. die
Kriimmungen nehmen genau in dem \#this ab, wie die Radien zunahmen. Der grof3e Vorteil der
GaufR3schen Kimmungsanalyse besteht darin, dass nicht nur die mittldrsmKiung eines Rlchen-
punktes berechnet werden kann, sondern auch die maximale bzw. minimale ldauptkng sowie
deren Richtungsvektoren. Mittels der Gauf3scheaimknung (Produkt der maximalen und minima-

len Hauptkiimmung) lassen sich Aussagémer den Charakter einerdehe treffen. Die Ergebnisse

von Testkugel und -zylinder zeigen deutlich, dass auch die beiden Haaptiungen mit diesem
Verfahren sehr genau widergegeben werden.

Es wurden auch B-Spline-&then durch Paraboloide und hyperbolische Paraboloide mit unter-
schiedlichen Steigungsfaktoren gelegt und die ziggkn Kiimmungen berechnet. Da diese bei-
den Fachenformen auch auf Polynomialfunktionen basieren, war zu erwarten, dass die B-Spline-
Flachen noch genauere iinmungswerte liefern als bei der Kugel oder dem Zylinder. In der Tat
liegt die Abweichung bei 0,2% des theoretischen Wertes. Auch die Hauptkungen spiegeln

die erwarteten Ergebnisse sehr genau wider. Déli@nformen von Paraboloid und hyperboli-
schem Paraboloid werden erwartungsg@rals konvex bzw. sattélfimig bestimmt. Als letzte Test-
flache wurde auch das #immungsverhalten einer Ebene untersucht, bei der exakt die erwarteten
Krummungen berechnet wurden (allelidimungen waren Null).

Zusammenfassen@gdst sich feststellen, dass sich B-SplinaelRen sehr gut eignen, um unter-
schiedliche Oberfichenformen auf sehr exakte Art widerzugeben. Dabei ist besonders zu beach-
ten, dass schon wenigelfatpunkte auf einer Bche ausreichen, um diesééhe mittels B-Splines
nachzubilden. Die Resultate lassen erwarten, dass auch die Krixpeltbei geeignet géhlter
Aufldsung mit B-Spline-Interpolationen sehr genau widergegeben und deren regioiaisiing
berechnet werden kann. Die Schlussfolgerungen aus der Validierung aemmgsberechnung
deckt sich mit den Resultaten von Cohen et af].[ Dieser hat eine gut&bereinstimmung der
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Krimmungsberechnung auf Basis von B-SplingaeRken aus MRT-Dateétzen mit Resultaten aus
der Stereophotogrammmetrie erzielt.

Wie am Anfang dieses Abschnitts axiant, spielt dabei natlich die Aufldsung der Sttzpunkte,
bzw. deren Abstnde voneinander die entscheidende Rolle.

Reproduzierbarkeit der Kimmungsberechnung

Die Reproduzierbarkeit einer Analyse ist durch unvermeidliche Fehler, die durch Schwankungen im
Arbeitsprozess auftreten, bestimmt. Bei detikimungsanalyse kommt noch die Komponente der
subjektiv gevaahlten Siitzpunktautbsung hinzu. Trotzdem ist die &ision mit Werten zwischen

3,6/m und 5,7/m bei der mittleren immung relativ hoch. Die berechneten mittlerefildmungs-

werte von Patella, medialer und lateraler Tibia, Trochlea, medialem und lateralem Femurkondylus
liegen alle im Bereich von 30/m und 41/m. Es muss daher festgestellt werden, dass die Reproduzier-
barkeit des hier vorgestellten Verfahrens in Bereichen liegt, die eine Unterscheidung relativ geringer
Krimmungsunterschiede schwierig erscheirgast. Die Ginde hier@ir sind auch darin zu sehen,

dass bei der hier vorgestellten Reproduzierbarkeitsanalyse die gesamte Knorpelplaksiblatigt

wird. Dies bedeutet, dass auch die Bereiche in die Berechnung der mittleiemi{mg mit einflie-

Ben, die in keinem direkten Kontakt mit einer anderen Gelaok#n stehen. Diesiffirt beispiels-

weise beim lateralen und medialen Tibiaplateau dazu, dass das leicht konkamngekrPlateau

von den stark konvexen Randbereicliderdeckt wird. Weitere Untersuchungen werden zeigen, ob
eine exklusive Betrachtung der Kontaktzonen eine eindeutigere Unterscheidung der verschiedenen
Gelenkfaichen des Kniegelenks edglicht.

Die gemessenen mittleren sihmungen der Gelenkthen liefern plausible Ergebnisse verglichen

mit den Ergebnissen von Ateshian et &5][und Kwak et al. Bg]. Ersterer gibt die “Root-mean-
square”-Kiimmung des distalen Femurs, je nach gblter Approximation, mit Werten zwischen

50/m und 90/m an. Die “Root-mean-square™8ikrmung quadriert die Haupikmmungen bevor

diese addiert werden, so dass immer positive Werte entstehen. Die damit gemessenen Werte liegen
in ahnlichen Bereichen wie bei unserer Untersuchung (33/m - 37/m), wenn man bedenkt, dass wir
die tat@chliche, nicht-quadrierte mittlere &mmung angeben. Da sich bei dieser Berechnungswei-

se positive und negative Hauptiknmungen gegenseitig aufhebdimken, leuchtet es ein, dass die
Werte niedriger liegen als beim “Root-mean-square”, der lediglich ein Na@i&é Abweichung

von einer Ebene darstellt.

Gaul3sche Kiimmungsanalyse an den 28 Probanden

Nachdem die Gau3sche ifnmungsanalyse validiert und ein geeignetét&iunktabstand gefun-
den war, wurden erste In-vivo-Datétige des patellaren Knorpels auf ihreéikimungseigenschaf-
ten untersucht.
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Die gemittelten mittleren Kimmungen aller weiblichen bzw. annlichen Probanden (weiblich
33,4/m, nannlich 33/m) ergeben hierbei nur eine Differenz von 1,2 %. Dieses Resultat legt die
Vermutung nahe, dass es zwischen Frauen uadrdrn keinen signifikanten Unterschied in der
mittleren Kiimmung des patellaren Knorpels gibt. Interessant dabei ist, dass diese Aussage offen-
sichtlich unabBngig von der Gi3e der Knorpelplatte ist, denn eine Normierung aller untersuchten
Knorpelplatten auf eine einheitliche @e (1300mn¥t) lasst den Kiimmungsmittelwert bei den
weiblichen Probanden kleiner bei derahern gbl3er werden, die Differenz bégt dann 7,7%, ist

aber ebenfalls nicht signifikant.

Die Normierung auf 130@nn? bedeutet bei den Ehnern im Schnitt eine Reduzierung der Ge-
lenkflachengdRe und bei den Frauen eine leichte @rting. Wird die Fhche eines Objekts bei
gleichbleibender Form vergRert, nimmt die mittlere Kimmung ab. Dies erlitt die Zunahme der
mittleren Kiimmung bei den knnern und die leichte Abnahme deriikrmung bei den Frauen.

Die Streuung der patellaren #mmungswerte zwischen den Probanden tritt auf, obwohl die Seg-
mentierung aller 28 Probanden von nur einem erfahrenen Benutzer durctgelirde. Dies legt

die Vermutung nahe, dass dieit¥nmung der Gelenkiche beim Menschen Schwankungen unter-
worfen ist. Eine Fragestellung, die mit den entwickelten Verfahren dieser Arbeit beantwortet wer-
den lonnte ist, ob Knorpelplatten, die in ihrer &tinmung sehr stark vom Mittelwert abweichen,
anfalliger fur degenerative Prozesse (Chondromalacia patellae, femoro-patellare Arthrose) sind.

Die sinkende Standardabweichung belgrer Sitzpunktaufbsung zeigt, dass sich die als Stan-
dard geviahlte Aufbsung von 20:4 besser zurifnmungsmessung eignet als die mittlere und feine
Auflésung. Jedoch machen die starken Schwankungen bei den Gadhelkfkilmmungen bei un-
terschiedlicher Aufisung noch einmal deutlich, wie wichtig die Wahl geeignetétZpiunkte und
deren Standardisierung ist. Die Festlegung der @swfhg ist vergleichbar mit der Definition der
“Least-Squares-Fit"-Approximation bei Ateshian et 85 In beiden Rllen kbnnen nur subjekti-

ve Kriterien herangezogen werden, um die “beste” Oaehién-Interpolation bzw. Approximation
zu erzeugen. Je nachdem, welche Randbedingungen definiert werden, kanimameutigsberech-
nung Ergebnisse liefern, welche deutligihieren Schwankungen unterworfen sind, als bétkén-

, Dicken- oder Volumenmessungen. Die Qudlider erzeugten Bilddaten und der Segmentierung
spielen also eine noch wichtigere Rolle als bislang und es sind weitere Anstrenguitiggrum
diese zu verbessern.

Regionale Kiimmungsverteilung in unterschiedlichen Kniegelenk&tihen

Die regionale Verteilung der minimalen und maximalen Haduptkmung deckt sich mit der von
Kwak et al. B8] gezeigten Kilmmungsverteilung. Auch die von Cohen et al. berechnetémirun-

gen auf Basis von MRT-Dateri §] stimmen gut mit den in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnissen
der regionale Kiimmungeniberein. Dies untermauert, dass mit dem in dieser Arbeit vorgestell-
ten Verfahren zur regionalen &mmungsanalyse auch eine Beurteilung der Gelenkinkongruenz
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moglich ist. Bei einem ideal kongruenten Gelenkirde die Kontaktzonenkmmung der Tibia

exakt der Kiimmung des Femurkondylus folgen ungltte dementsprechend einen betragRim
vergleichbaren aber im Vorzeichen unterschiedlichen Wertalkestdie beiden Kimmungswerte
(Tibiaplateau - Femurkondylus) voneinander abweichen, desto inkongruenter ist die Kontaktzone
beider Gelenk#ichen. Ateshian et al3f] stellte ein mathematisches Verfahren vor, mit dem aus
der gemittelten minimalen und maximalen Haufitkmung artikulierender Bthen die Inkongru-

enz ermittelt werden kann. Dieses Verfahren ist auf die von uns erhobenen Daten direkt anwendbar
und lasst indirekte Aussageiiber die zu erwartende Belastung des Gelenks3&l Pa in der

MRT eine lokale Zuordnung korrespondierender Punkte der artikulierenden Gatdveddl prinzi-

piell mdgliche ist (z.Biber die Berechnung von Normalenvektoren oder die minimale Euklidische
Distanz) soll in zukinftigen Arbeiten eine regionale (Punkt-zu-Punkt) Analyse der Inkongruenz
entwickelt und mit der vorliegenden globalen Analyse verglichen werden.

Abbildung 5.2: Verzerrte B-Spline-&the, die durch weit auseinander liegenden Kontrollpunkte
erzeugt werden kann (z.Blbergang Kondylus-Trochlea)

Es hat sich gezeigt, dass mit unserem Verfahren digrinungsanalyse des Femurs getrefint f

die Trochlea und die Kondylen durchdi&ft werden sollte, da atdbergang zwischen Trochlea und
Kondylen die Kiimmung nicht exakt berechnet werden kann. Liegt die B-SpliaeHd gerade im
Ubergang zwischen Kondylus und Trochlea, kann sie u.U. stark verzerrt werden. Dies ist inAbb.
dargestellt. Auf Basis einer solchen B-SplinééHe asst sich nicht mehr auf die exaktellinmung

des Femurkondylus schlie3en. Einégtiche Losung dieses Problems stellt die separate Betrach-
tung beider Femurkondylen und der Trochlea bei ddirKkmungsanalyse dar, wie sie auch von
Ateshian et al. 35] empfohlen wurde. Hierdurch kann auch eine differenzierte Betrachtung dieser
Flachenbereiche erfolgen.

Die guteUbereinstimmung der regionalen iknmungsanalyse der Knorpelplatten des Knies mit
anderen StudierlpB] [35] [88] unterstreicht die Wertigkeit der in dieser Arbeit vorgestellten Tech-
nik. Gerade die regionale Kmmungsanalyse efiglicht es, weitere wichtige Informationeiirf
eine vollstindige Beschreibung der hyalinen Knorpelplatten zu gewinnen. Steht einiMaltef
Gelenkinkongruenz zur Vdifung und kann dieses am Lebenden bestimmt werdare @s erst-
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mals nglich, in epidemiologischen Studien die Zusamniarde zwischen der individuellen Ge-
lenkinkongruenz, der damit verbundenen regional variierenden Knorpelbelastung und der Initiation
und Progression von Knorpelsitien festzustellen.

5.2.3 Indirekte Kr immungsanalyseiber Oberflachenexpansion

Im Gegensatz zur GauRscheriikimungsanalyse mittels B-SplinedEhen eignet sich die indirek-

te Krummungsanalyse nicht dazu, regional@ikmungsunterschiede zu quantifizieren. Unsere Er-
gebnisse zeigen, dass mit dieser Technik auch keine mathematisch exakte Berechnung der mittleren
Krimmung einer FElche niglich ist. Feststellerélsst sich lediglich eine relative &thenveiinde-

rung bei Expansion der &the uber die dann wiederum auf die Binmung der Kugel geschlossen

wird, die dieselbe relative Bthenveiinderung aufweist. Der KKmmungswert dieser korrespondie-
renden Kugel ist aber nicht zwangsfig identisch mit dem mittleren Emmungswert (Gaul3sche
Krimmung) der Knorpelplatte. Dies gilt nur dann, wenn die Form der Knorpelplatte auch einer
Kugel entspricht.

Diese grundatzliche Eigenschaft wird deutlich, wenn man die Ergebnisse aus Képitélnaher
betrachtet. Vilhrend die Kiilmmung der aus Schichten rekonstruierten Kugel noch recht gut mit
dem theoretischen KKmmungswertibereinstimmt (-4,8%), weicht die berechneté&ikmung tir

den Zylinder uniiber 40% ab. Ein Vorteil gegéber der Gaul3schen Binmungsanalyse stellt die
Tatsache dar, dass direkt mit dem diskreten Datensatz gearbeitet werden kann. Derilhenekg
Berechnung einer zagzlichen B-Spline-Flche entillt und damit auch die potentielle Fehlerquelle
der Stitzpunktwahl @ir die Spline-Fhche.

Die indirekte Kiimmungsanalyse der 28 Probanden lieferte qualitative Ergebnisse, die zumindest
einen Vergleich der @Gf3enordnung mit dem B-Spline-Verfahren erlauben. Der mit der indirekten
Analyse ermittelte Kimmungswert lag sowohl bei denamnlichen (41,11/m) als auch bei den
weiblichen (45,85/m) Probandeérer dem der Gaul3schen Analyse. Diérivier zeigen beim in-
direkten Verfahren eine tendenziell niedrigeré&ikimung, die sich erst nach der Normierung dem
der weiblichen Probanden bis auf 2,1%hert.

Interessant &nnte dieses Verfahren vor dem Hintergrund werden, dass es foamgigle
Kriummungsdaten liefert. Geht man davon aus, dass eine idraginorpelplatte eine ideale Ku-
gelform aufweist, dann irsste @ir diesen Fall die indirekte mit der mittleren iinmunguberein-
stimmen. Je weiter die indirekte von der mittlererukimung entfernt liegt, desto weniger hat die
analysierte Knorpelform dagegen mit einer idealen Kugelform geméinrtman diesen Gedan-
ken weiter, vare vorstellbar, aus einer Reihe vogtichen Knorpelgrundformen (Kugel, Zylin-
der, usw.) diejenige zu ermitteln, welche dienlichste indirekte Kimmung aufweist wie die reale
Knorpelflache. Somit
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konnte man unterschiedliche Knorpelformen verschiedenen Klassen zuordnen, welche dann bei-
spielsweise in Bezug auf strukturelle Charakteristika oder Arthroadigikkit verglichen werden
konnten.

Neue Perspektiven ergeben sich auch aus dem Einsatz der interpolierenden B-SglweBurch

sie kann die Obeiffiche erstmals kontinuierlich und undiplgig von der ursjimglichen Schicht-

folge dargestellt werden. D.h. die Erzeugung eines isotropen Datensatzes wie z.B. bei der Dicken-
analyse wird unatig, da die Fhche in jedem beliebigen Punkt eindeutig bestimmt ist. Aus diesem
Grund lassen sich Volumen, &lhe und Dicke auf wesentlich einfachere Art genauer berechnen.
Das Volumen Knntetiber den Satz von Stokes bestimmt werden, daelfté durch Integratioiber

die Flachenparametepy(v) und die Dicke, indem zu jedem &thenpunkt der Gelenkithe der
dichteste Punkt auf der Knorpelknochengrenze gesuidhdev

Insbesondereiir die Messung der Gelenkinkongruenz bieten sich dadurch interessariezé\ns
So kdnntenuber die Abstandsmessung zwischen zwei B-Splirdeitén, die z.B. die tibiale und
femorale Gelenkéche interpolieren, die zugéhgen Kiimmungen verglichen werden oder allein
Uber den gemessen Abstand Aussaigiger die Gelenkinkongruenz getroffen werden. Die gefunde-
nen Daten &knnten auf der Spline-&the oder dem ursipnglichen triangulierten Objekt visualisiert
werden, um ortsaufgést die lokale Inkongruenz beurteilen zorinen.

Auch bei der Segmentierungknte die B-Spline-Elche durch ihre Schichtunadaigigkeit neue

Wege erschlieRen. @Whrend bislang der Knorpel in jeder Schicht segmentiert werden miiss; k

te dieser Vorgang direkt auf den gesamten 3D-Daternigia¢ztragen werden. Soare denkbar,

dass @ir jede Schichtungsart (transversal, sagittal, usw.) eine gemittelte B-Spéinke-ir je-

de Knorpelfache aus einer Anzahl von Datéteen berechnet wird. In einer kombinierten Dar-
stellung aus “Volume Rendering” (siehie6.]) und “Surface Rendering”dnnte die gemittelte
Spline-Fhche nun interaktiv an die 3D-Knorpelkontur angepasst werden. Mit der Maugdn

die Stitzpunkte soweit verschoben werden, bis sie in den Einzugsbereich der Kantendetektion ge-
langen. Bei dieser Methode spielt die Darstellungsart eine wichtige Rolle, daidp@tkte im
dreidimensionalen Raum verschoben werddrssen, was entweder in einer Umgebung der vir-
tuellen Realiit oder mittels unterschiedlicher Perspektiven dghicht werden muss. In beiden
Fallen werden erhte Anspiiche an die Rechenleistung des Computers gestellt. Nach Abschluss
des 3D-Anpassungsvorgangs der Splingehe an die Knorpelkhe liegt eine vollgéindige 3D-
Segmentierung des Knorpels vor, mit der alle bisherigen Analysen duitirgeferden bknnen. Es

wird deutlich, dass gerade die Weiterentwicklung der interpolierenden B-Spkahd-Eine gan-

ze Reihe von verbesserten Anwendungen mit interessanten Fragestellungen der Bildverarbeitung
moglich macht.
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5.3 Signalintensiatsanalyse des Knorpels

Bislang haben sich die gRten Anstrengungen bei der medizinischen Bildverarbeitung auf makro-
morphologische Untersuchungen des Knorpels konzentriert. In dieser Arbeit wurde eine Technik
entwickelt, mit der durch eine Signalinterigémessungen potentiell auf die Mikrostruktur bzw.

die biochemische Zusammensetzung des Knorpels geschlossen werden kann. Es wurde sowohl
eine Moglichkeit zur Bestimmung der mittleren Gesamtsignalinté@ngilobale Sl-Analyse) der
Knorpelplatte, als auch beliebiger Subregionen (regionale Sl-Analyse) geschaffen. Der Benutzer
bestimmt, in wie viele Regionen und Tiefenzonen die Knorpelplatten eingeteilt werden sollen, wor-
auf die Erzeugung dieser Subregionen auf Basis der Segmentierung automatisch darttgef.

Die Signalintensitswerte jeder Subregiorbknen dann in unterschiedlichen Grau- oder Farbwer-

ten auf der Oberfiche der 3D-Knorpelrekonstruktion dargestellt werden.

Die regionale Sl-Analyse hat gegdrer der globalen einige Vorteile in Bezug auf die Diagnose
und Verlaufskontrolle fokaler Knorpelsatien. Unter Verwendung geeigneter Akquisitionstechni-
ken lasst sich potentiell schon sehiiffrein lokaler Gewebeschaden im Anfangsstadium detektieren.
Die Bildakquisition ist nichtinvasiv, wodurch eine sehr einfache Erfolgskontrolle von medizinischen
Eingriffen moglich ist. Es lbnnen aber beispielsweise auch lokale Anpassungsprozesse des Gewe-
bes als Reaktion auf externedte verfolgt werden.

Eine entscheidende Rolle spielt die Erzeugung des geeigneten Bildmaterials, welches eine Aussa-
ge uber Struktureigenschaften des Knorpels @gfitht. Die in dieser Arbeit entwickelte Technik

zur globalen und regionalen Sl-Analyse wurde auf verschiedene RBdéterangewendet (global:
Protonendichte, MT-Koeffizient; regional: Protonendichte, Wasseranregung). Sie ist aber prinzipi-
ell auf alle MRT-Sequenzen anwendbér tlie ein Zusammenhang mit strukturell/biochemischen
Parametern des Knorpels nachgewiesen wurde (siehe Kayiité).

5.3.1 Akquisition der 3D-Bilddatensitze

Die Primardaten fir die Berechnung der Protonendichte und des MT-Koeffizienten des Knorpels
wurden geral3 der Beschreibung von Selby et al0][und Faber et al.J1( durchgefihrt. Diese
Autoren haben gezeigt, dass die MRT-Signalintérision Sekundrdatenatzen, die durch Ver-
rechnung verschiedener Piangaten entstehen, Informationéber den Wasser- bzw. Kollagenge-

halt des Gewebes enthalten. Untersuchungen, bei denen eine Deformation des Gelenkknorpels mit
Hilfe eines Kompressionsapparates erzeugt wurdiéf] prgaben eine Abnahme der Protonendich-

te, Ubereinstimmend mit einem Verlust von interstitiellem Wasser aus der Proteoglykan-Kollagen
Matrix. Gleichzeitig nahm der MT-Koeffizient zu, was mit einer dichteren Anordnung der Kolla-
genfasern vereinbar ist.
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3D-Matching

Sowohl 1r die Berechnung der Protonendichte als auch der MT-Koeffizienten war es notwendig,
primare Datengtze zu sekuritten Daterétzen zu verrechnen. Da die Verrechnung der aran
Datenstze voxelbasiert durchgairt wird, ist auch eine voxelgenalibereinstimmung der Da-
tensatze notwendig. Obwohl optimierte Bildsequenzen benutzt wurden, die sich insbesondere durch
ihre kurzen Messzeiten auszeichndrij [113, erforderte eine 3D-Bildsequenz Akquisitions-
zeiten von 5-10 min, @hrend derer der Probandoglichst ruhig im MRT-Geit liegen musste.
Beriicksichtigt man, dass insgesamt bis é@nffvoxelgenaue 3D-MRT-Sequenzen btgt wurden,

die nacheinander akquiriert wurden, dann wird klar, dass grof3e Anstrenguidtigewaren, um die
Probanden @hrend der gesamten MRT-Messzeit ruhig zu halten.

In der Praxis wurden die Probanden angewiesen, sihrend der gesamten Messzeit nicht zu
bewegen, ihre Knie wurden mittels kleiner Sakclke fixiert. Trotz dieser Beiiungen, zeigen

sich in einigen Rllen Translations- oder Rotationsverschiebungen zwischen den einzelnen 3D-
Daten&tzen. Aus diesem Grund ist eine effiziente Methode zum Ausgleich dieser Bewegungs-
artefakte notwendig, was durch das in KapiteB.2 beschriebene Least-Squares-Fitting- (LSF)
Verfahren erreicht wird. Die Ergebnisse der LSF-Methodarien visuell kontrolliert und gege-
benenfalls durch interaktives Verschieben der Dattagsverbessert werden. Es ist somiigiich,

alle Primardatenatze auf den Grund-Datensatz abzubilden, in dem der Knorpel segmentiert wur-
de. Dies impliziert natrlich auch, dass das Segmentieren nur in dieser einen validierten Sequenz
durchgetihrt werden muss, @hrend die restlichen Sequenzen mit dieser in voxelgebbeeein-
stimmung gebracht werden. Eine sétimliche Vorgehensweiseallten auch Ghosh et all]4]

um die T2-Eigenschaften des Knorpels bei unterschiedlichen Stadien der Arthrose zu bestimmen.

Um beurteilen zu &nnen, ob ein Matching der Prardaten itig ist, wurde ein Verfahren ent-
wickelt, bei dem die zu matchenden Dat&tze in verschiedenen Farb&herlagert werden. Ver-
schiebungen sind anhand von Farbzonen zu erkennen, in denen sich die Farben der Ursprungsdaten
nicht vollséndig vermischen. Diese Korrekturmaf3nahmen waren insbesondere bei den 15 In-vivo-
Datengtzen fir die globale Analyse der Protonendichte und des MT-Koeffizienten notwendig, da
dort sagittale Daterdgze mit relativ langen Messzeiten erhoben wurden.

Es konnten zufriedenstellende Matching-Ergebnisselfe patellare und tibiale Knorpelplatte er-

zielt werden. Um verbliebene Bewegungsartefakte auszuschlief3en, wurden bei dieseatBatens
dieauleren 2 Voxelreihen vom segmentieren Bereich entfernt, da der Randbereich besoalligrs anf
fur Artefakte ist. Bei der globalen Analyse der 15 Probanden wurde auf die Auswertung des femo-
ralen Knorpels verzichtet, da dieser an einigen Stellenimundvar, um noch weitere Voxelreihen

vom segmentieren Bereich zu entfernen. Bei der regionalen Analyse war von Anfang an geplant,
nur den patellaren Knorpel zu untersucht, da diese Knorpelplatte im Normalfall dicker ist als bei
Tibia und Femur12] und sich somit besseiif eine Einteilung in Subregionen eignet. Bei weiterer
Verbesserung der Aufsung ist zu erwarten, dass auch andere Knorpelplaiftenifie regionale



100 Kapitel 5. Diskussion

Sl-Analyse zugnglich werden. Aufgrund der schnellen Sequenzen traten bei den 6 Biztenar
regionalen Analyse des patellaren Knorpels nur geringe Bewegungsartefakte auf, die recht leicht
zu korrigieren waren. Bei der regionalen Analyse der Wasseranregungssequenz wurde nur der 3D-
Datensatz auf seine Signalinte@dsitintersucht, in dem der Knorpel auch segmentiert wurde. Aus
diesem Grund war in diesem Fall kein Matching notwendig.

Automatische Berechnung der Knorpelsubregionen

Erst die automatische Berechnung der Subregionen macht eine reproduzierbare Analyse der Signal-
intensitt mdglich, da die Berechnung auf Basis eidguidistanten Unterteilung der segmentierten
Zone erfolgt. Zudem arbeitet dieses Verfahren wesentlich zeiteffizienter, als eine manuelle Markie-
rung von Subregionen per Hand. Durch diéglichkeit der Wahl einer unterschiedlichen Anzahl

von Tiefenzonen und Regionen ist e®glich, “Regions of interest” zu erzeugen, die mit anato-
misch relevanten Bereichen korrespondieretf]. Bei einerUbertragung auf andere anatomische
Strukturen ist unter Umanden eine Anpassung der regionalen Einteilung notwendig. Als vorteil-
haft hat sich erwiesen, dass das 3D-Modell aus denselben Knorpelkonturen aufgebaut wird, welche
als Basis iir die Berechnung der Subregionen dienen. Somit ist eine direkte Zuweisung der regio-
nalen Signalintensit zu den korrespondierenden Olicfien niglich. Dort kann sie visuell (in
verschiedenen Farb- oder Grauwerten) den Signalintgasitanderer Subregionen geijbarge-

stellt werden. Somit&nnen auch die SI-Werte tiefer gelegener Knorpelzonen auf die @bleefl
projiziert und miteinander verglichen werden.

Einfluss des Bildrauschens auf die SI-Analyse

Die Bestimmung des Bildrauschens machte deutlich, dass weitere Anstrengungen zur Verbesserung
der Bildqualitit notwendig sind. Dieses trifft rizdich insbesonderaif die Sekundrdatenatze zu,

bei denen sich das Bildrauschen jedes beteiligten &bitdes bemerkbar macht. Will man das
Bildrauschen vathrend der Akquisition vermindern, bedeutet dies im Normaléaibkere Aufnah-
mezeiten, welche wiederum die Wahrscheinlichkeit von Bewegungsartefakt@mearhEs muss

daher immer ein Kompromiss zwischen Bildquatitind Akquisitionszeit eingegangen werden.

Aufgrund des Bildrauscherifen die Subregionen, in denen die Signalintérsiisgewertet wird,

nicht zu klein gev@thlt werden. Wie in Kapitet erwahnt, wird ein Grenzwertiir die Voxelzahl
vorgegeben, unter dem der SI-Wert nicht mehr berechnet wird. Auf diese Weise soll ausgeschlos-
sen werden, dass Sl-Werte in die Analyse mit aufgenommen werden, die einem zu starken Einfluss
des Bildrauschen unterliegen. Eine sehr feine Einteilung in verschiedene Tiefenzonen und Regio-
nen kann aber schon zu Subregionéhrén, die deutlich weniger als 100 Voxel beinhalten, so
dass die Sl-Unsicherheit aufgrund des Bildrauschens Werte erreiclitbelielem liegen, was an
Sl-Unterschieden zu erwarten ist. Aus diesem Grund ist die Bildguaih sehr wichtiger Fak-

tor bei der Analyse kleiner Subregionen, der nicht gréatzlech einer schnelleren Akquisitionszeit
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geopfert werden sollte. In diesem Zusammenhang fiel insbesondere die Wasseranregungssequenz
durch ein deutlich @heres Bildrauschen gedérer der Gradientenechosequenz mit konventioneller
Fettunterdiickung (Standardabweichung von ca. 6 Grauwert-Einheiten) auf. Ein weiteres Problem
besteht darin, dass die Berechnung der Seétbildler normalerweise eine Erhung des Rauschan-

teils bewirkt, da das Rauschen jedes Ruihildes einen eigenen Anteil hat.

5.3.2 Analyse der globalen und regionalen Signalintensiten des Gelenkknorpels
Globale Analyse

Die hohe inter-individuellen Unterschiede sowohl in der globalen Protonendichte als auch in den
MT-Koeffizienten korrelieren mit Ergebnissen aus der Literatur zu biochemis@ldearjd mecha-
nischen Eigenschaften des Knorpeld §] [117]. Auffallig waren die signifikanten Unterschiede
zwischen den verschiedenen Knorpelplatten, welche einen Hinweis auf strukturelle Unterschiede
liefern kdnnten. Solche Unterschiede wurden auch in biochemischen In-vitro-Studien beobachtet
[116 [118. Froimson et al. 18§ berichtete, dass der Wassergehalt im patellaren Knorpel am
hochsten sei, was in Einklang mit den Ergebnissen unserer Studie steht. Die Ergebnisse deuten an,
dass es systematische Unterschiede zwischen Protonendichte und MT-Koeffizient sogar innerhalb
der Knorpelplatte von gesunden Probanden gibt. Diésaten in Zusammenhang mit unterschied-
lichen mechanischen Belastungen zwischen medialen und lateralen patellaren Knorpelbereichen
stehen.

Die geringe Korrelation zwischen Protonendichte und MT-Koeffizient innerhalb derselben Knor-
pelplatte sst vermuten, dass es sich bei den beiden M@8sgrum unalimgige Informationen
mit Bezug zur Knorpelzusammensetzung und dessen Eigenschaften handelt.

Regionale Analyse

In Ubereinstimmung mit anatomisch beschriebenen Zonen (TangentialzonésZoaei, Transi-
tionalzone) §7] [119 wurden 3 verschiedene Tiefenzonen analysiertaZzleh wurde die Knor-
pelplatte in 8 verschiedene Regionen (zentral-peripher) eingeteilt, welche unterschiedlichen Bela-
stungsmustern ausgesetzt sind und aus diesem Grund auch eine variierende strukturelle Zusam-
mensetzung zeigen solltet 5. Um die grundatzliche Funktion der im Rahmen dieser Arbeit
entwickelten Technik zur lokalen SI-Analyse zu testen, wurden vorerst nur wenigeseepative
Datengtze analysiert (3 Bparate, 3 Probanden). Aus diesem Grund konnte zwar keine statistische
Analyse durchgefhrt werden, es konnten aber erste Hinweise aibfjlinohe Unterschiede bei den
betrachteten MRT-Sequenzen und einzelnen regionalen Zonen der Knorpelplatte gefunden werden.

Die starken Unterschiede zwischen der Signalintahdier Wasseranregungssequenz und den Pro-
tonendichte Date@dézen bei den Rparaten lassen vermuten, dass beide Sequenzen unterschiedli-
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che strukturelle Informationeitber den Knorpel liefern. Bei der Protonendichte kann kélber-
einstimmung mit der in der Literatur beschriebenen Abnahme des WassergéBdltd ] in tiefen

Zonen der Knorpelplatte gefunden werden. Dennoch lieferte die Tiefenzonen- und Regions-Analyse
bei allen drei Paparaten konsistente Sl-Verteilungen sowohl bei der Protonendichte als auch bei der
Wasseranregungssequenz. Dies legt die Vermutung nahe, dass bestimmte strukturelle Komponenten
detektiert wurden, die bei allen &yaraten vergleichbar waren.

Bei der SI-Analyse der Probanden zeigt die Tiefenzonen-Analyse der Protonendlieresnstim-

mung mit der zu erwartenden Wasserverteiluag [119. D.h. bei allen Probanderalit die Si-
gnalintensiat in tiefen Knorpelzonen ab. Auch bei der Regions-Analyse der Protonendichte sowie
der Tiefenzonen- und Regions-Analyse der Wasseranregung zeigen alle Probanden vergleichbare
Sl-Verteilungen. Dies unteligizt die Vermutung, dass taishlich bestimmte Strukturkomponenten

des Knorpels durch die SI-Analyse erfasst wurden.

Eine andere auffallende Beobachtung ist, dass die mittlere S| dpafate die der Probanden deut-

lich Gbertrifft (WE: +14%, Protonendichte: +69%). Einégliche Erkkrung fir die starken Un-
terschiede, die eventuell auch die Diskrepanz in der regionalen Verteilurggesrhdnnten, ist die
Vorbehandlung der Rparate, welche zur Konservierung tiefgefroren wurden. In der Literatur wird
besttigt, dass Tieffrieren einen Einfluss auf die Knorpelstruktur habe Ketih [121] [127 [123.

Es sollte daher genauer untersucht werden, in welchem Mal3e das Tieffrieren Einfluss auf die Si-
gnalintensiat des Knorpels in unterschiedlichen MR-Sequenzen hat. Dies &in weiteres Indiz

dafur, dass die SI-Analyse sensitiv auf Struktuéwederung im Knorpel ist.

Eine alternative Erldrung fir die Unterschiede zwischen Probanden unépBraten \&re, dass
Bewegungsartefakte einerédteren Einfluss auf die SI-Analyse haben, als erwartet. Deriungpr
liche Grund fir die Untersuchung der &parate war, dass bei diesen keine Bewegungsartefakte
auftreten knnen. Bewegungsartefaktéimden aber zu zétligen und nicht zu systematischen Un-
terschieden bei den Probandérifen. Daiiber hinaus spricht die Tatsache, dass die Verteilung
der Protonendichte bei den Probanden, aber nicht bei dgraRaten derjenigen des interstitiellen
Wassergehaltes in biochemischen Analysen entspricht, dagegen, dass Bewegungsantefikte f
beobachteten Unterschiede verantwortlich sind.

Die ersten Erfahrung mit einer regionalen Sl-Analyse der Protonenditgedinige Fragen offen.
Obwohl in der Literatur ein Zusammenhang mit dem Wassergehalt beim Kna@fjdlgschrieben
wurde, ldnnen diese Ergebnisse im Rahmen dieser Arbeit nicht &aliisg nachvollzogen werden.

Zwar wurden die SI-Werte des Knorpels auf ein Wasserphantom normiert, um den theoretischen
Wassergehalt des Knorpels von 68-85% zu d&gtn, doch zeigt sich bei der Protonendichte-
Analyse in vielen Bllen ein foherer SI-Wert im Knorpel als im Wasserphantom. Dieser Umstand
ist nicht anders zu erliten als damit, dass offensichtlich auch andere Strukturkomponenten Ein-
fluss auf die Messung haben und die Protonendichte-Messung nur mit einigen &iksoigen
geeignet ist, den Wassergehalt des Knorpels zu bestimmen.
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Auch die Ergebnisse der Reproduzierbarkeitsstudie machen deutlich, dass noch weitere Verbesse-
rungen bei deBildakquisition notwendig sind, um reproduzierbare Daidmer die strukturelle
Zusammensetzung des Knorpels gewinnen aanlen. Es wurde jedoch auch deutlich, dass eine
detailierte Betrachtung kleiner Regionen des Knorpelgewebes keine nachteilige Auswirkung auf
die Reproduzierbarkeit der Sl-Analyse hat.

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass die hier vorgestellte Technik zur SI-Analyse in
der Lage ist, regionale Signalinter&itn (Tiefenzonen, Regionen) aus den MRT-Schichtbildern zu
bestimmen. Die erhaltenen SI-Wertérinen entweder separat abgespeichert werden oder Farb-
oder Grauwertkodiert auf der Obérthe des Knorpelmodells dargestellt werden. Auf diese Weise

ist eine Analyse unterschiedlicher Knorpelschichtebgtith. Indem alle Tiefenzonen in dersel-

ben Farbskala und mit denselben SI-Maximal- bzw. SI-Minimalwerten nebeneinander dargestellt
werden, knnen diese visuell miteinander verglichen werden (Abb.

Der entscheidende BereictirfFortschritte bei der Strukturanalyse liegt bei der Bildakquisition.
Zielsetzung muss es sein, Sequenzen zu entwickeln, bei denen schon ein Datensatz ausreicht, um
Aussageriiber eine oder mehrere Strukturkomponenten des Knorpels zu treffen. Es hat sich ge-
zeigt, dass die Berechnung von Sekartthtenatzen aus 2 (MT-Koeffizient) oder sogar 3 (Proto-
nendichte) Prirardatenatzen relativ fehleraitlig ist, da es insbesondere bei Patienten schwierig

ist zu gevahrleisten, dass sich diese 20 min oderénger nicht bewegen. Beispiel@ fTechniken,

mit denen aus einem einzigen Datensatz strukturelle/biochemische Informationen abgeleitet werde
konnen, wurden in Kapitei.6.3vorgestellt P2] [93] [94] [95] [96] [97][98] [99] [10( [103 [104].

Die SI-Analyse mittels MRT bietet sehr interessante Zukunftsperspektiven. Mit ihrer Iiffieté
in absehbarer Zeit eine umfassende strukturelle Analyse des Knorpels in-dglecimwerden. Es
werden verschiedene Untersuchungen denkbar:

e Untersuchung funktioneller Anpassungsprozesse des Knorpels, beispielsweise an mechani-
sche Belastung oder andere Umwelteisgle.

e Dokumentation von Altersvénderungen in der Knorpelzusammensetzung.
e Diagnose der Osteoarthrose imiRstadium.
o Verlaufskontrolle bei Osteoarthrose.

¢ Objektive Beurteilung des Therapieerfolgs und damit auch die Evaluation neuer Medikamen-
te.

e Screening der Gewebezusammensetzung bei der In-vitebtidng von Knorpelgewebe zur
spateren Implantation.

Ziel weiterer Benilhungen muss es deshalb sein, rauscharme 3D-Rdtensu erzeugen, bei de-
nen schon ein Datensatz ausreicht, um Ausséagendie Struktur treffen zudonen. Bei der Suche
nach solchen Akquisitionstechniken kann die hier vorgestellte SI-Analyse von grof3er Hilfe bei der
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Messung und Validierung sein. Auch ist eine Anwendung auf andere Organe mit unterschiedli-
chen medizinischen Fragestellungen vorstellbar, wobei dazu unte@bdest eine Anpassung der
Einteilung der Regionen zur Sl-Analyse notwendig ist.
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Zusammenfassung

Degenerative Gelenkerkrankungen (Osteoarthroséjrgatzu den am weitesten verbreiteten chro-
nischen Erkrankungen déiteren Bewlkerungsschicht. Die vorliegende Arbeit hatte zum Ziel,
Bildverarbeitungsmethoden zu entwickeln, die eirighreitige Diagnose degenerativer &ade-
rungen des Knorpels oder eine Prognaber die Erkrankungswahrscheinlichkeit bzw. ihren Ver-
lauf ermbglichen. Dies ist notwendig, um rechtzeitig mit einer geeigneten Therapie beginnen zu
konnen.

Dreidimensionale Rekonstruktion der Knorpelplatten aus MRT-Schichtbildern

Als erster Schritt wurde eine Technildrfdie 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten aus den seg-
mentierten Schichtbildern entwickelt. Das rekonstruierte Knorpelmodell bietet@igidhikeit, die
GelenkfaichengoRe und die Gil3e der Knorpelknochengrenze exakt und reproduzierbar zu ermit-
teln. In der Gelenkfichengdl3e wird ein wichtiger Parametdirfdie Lastverteilung innerhalb der
Gelenke gesehen. Zum anderen dient sie als Basis zur ortsasifgeBerechnung und Visualisie-

rung der Gelenkfichenkiimmung und Signalintensgit. Die Methode zur 3D-Rekonstruktioadst

sich in verschiedene Phasen unterteilen. In der ersten Phase werden die Konturen des segmentier-
ten Bereiches jeder Schicht berechnet und die Reihenfolge der einzelnen Konturpunkte im mathe-
matisch positiven Sinn geordnet. Unter Verwendung von “a priori"-Wissmar die Knorpelform

wird die Gesamtkontur jeder Schicht in einen Geleddtflen- und einen Knorpelknochengrenzen-
Anteil unterteilt. Die Konturen, die gemeinsam einer Knorgpelfile (Gelenkéiche oder Knorpel-
knochengrenze) zugeordnet wurden, werdber ein Dreiecksnetz zu einem dreidimensionalen
Modell der Fhche verbunden. Das Dreiecksnetz kann in unterschiedlichebshuijen erzeugt
werden, je nachdem ob jeder Konturpunkt in dieses Netz einbezogen oder eine vom Benutzer de-
finierte Anzahltbersprungen wird. Dadurch wird eine&B&lng der Oberéiche ndglich. Durch
Summation der einzelnen Dreieckafhen wird die GesamtiRe der beiden Knorpedithen be-
rechnet. Die Bestimmung der Gelerddhen- und Knorpelknochengrenzeilge wurde an ver-

105
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schiedenen Testkpern (Kugel, Zylinder, Ebene) validiert. Die Abweichung von der theoretischen
FlachengbRe der Testrper lag zwischen 0 und 4%. Die &ision (CV%) der Messung ver-
schiedener Gelenkfthen des Kniegelenks bei 14 Probanden (WE-FLASH Sequenz)siintj

1,5 x 0,31 x 0,31Imn?, 4-fach Messung) lag zwischen 2,0 und 3,6 %. Es ergab sich eiriNeaigh
zwischen der biologischen Variabdit und dem Messfehler von 3,7:1 (Patella, Knorpelknochen-
grenze) bis 7,7:1 (Femur, Knorpelknochengrenze). Dies zeigt, dass mit der Methdites el
zwischen Individuen mit gro3en und kleinen Gelea&fen unterschieden werden kann. Der Vor-
teil dieses Verfahren gegéber vergleichbaren Adszen besteht darin, dass der segmentierte Be-
reich automatisch in einen Geleridhen- und Knorpelknochengrenzen-Anteil aufgeteilt wird. Auf
diese Weise wird eine getrennte Analyse beidackénanteile iglich. Die 3D-Rekonstruktion ist
weitgehend unalingig von der ursjimglichen Schichtorientierung und ebglicht somit morpho-
logische Untersuchungen der Geleikfie, wie z.B. eine Kimmungsanalyse.

Krimmungsanalyse des Gelenkknorpels

In einem rachsten Schritt wurden Technikeir feine Analyse der Gelenkithenkiimmung ent-
wickelt. Die Krimmung dient als MalR3 zur Beurteilung von Inkongruenzen zwischen patello-
femoraler bzw. tibio-femoraler Gelenifihe. Da das Ausmal’ der Inkongruenz zwischen zwei Ge-
lenkflachen Einfluss auf die GRe der Kontaktfiche zwischen diesen hat, wird hierdurch die Last-
verteilung im Gelenk entscheidend bestimmt. Es wurde eine regionale Gaul3sche und eine indirekte
Kriummungsanalyse entwickelt. Um die GaufR3schémmungsanalyse durchiikfren, wurde eine
B-Spline-Fhche durch definierte Obexfihenpunkte des 3D-Modells der Geleakfie interpoliert.

Da fur die B-Spline-Fache eine mathematische Beschreibung existiert, war eine Bestimmung der
beiden Hauptkimmungen jedes Punktes auf deadte ndglich. Auf diese Weise konntéif je-

den Fhchenpunkt die mittlere, maximale, minimale und Gauf3sclienftung berechnet werden.

Die Verfahren wurde an 5 Tegikpern mit bekannten Kimmungseigenschaften (Kugel, Zylinder,
Ebene, Paraboloid, Hyperbolisches Paraboloid) validiert. Die maximale Abweichung vom theore-
tischen Kilmmungswert betrug ca. 2%. Died2rsion [r—ln] der Gaul3schen Kimmungsanalyse an

den Kniegelenken gesunder Probanden lag zwischen 2,9 un%lO,S

Erganzend zur exakteren Gauf3schefitdmungsanalyse wurde die indirekteliltmungsanalyse
entwickelt. Hierbei wurde durch eined@ilhenexpansion des 3D-Modells die relativadilenver-
grolRerung berechnet. Auf Basis dieser relativerderung wurde eine KmmungsmafRzahl be-
stimmt. Die Anwendung auf Tesbkper zeigte, dass dieses Verfahren eher eine qualitative Aussage
Uber die Gesamtkmmung einer FEche liefert und daher eine exakte Gaul3sche Analyse vorzuzie-
hen ist.

Das in dieser Arbeit entwickelte Gaul3sche Verfahren ziiminungsbestimmung von Gelenk-
flachen hat das Potential, ein quantitatives Maf3 der Inkongruenz von Gelenken zu liefern. Dadurch
wird es noglich, Punkte maximaler Belastung zu ermitteln, was Hinweise auf die Initiation und
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Progression von Knorpelsatlen liefern kann. Déberhinaus kann ein Zusammenhang zwischen
der lokalen Belastung und daraus folgenden biochemischen Eigenschaften des Knorpels hergestellt
werden.

Globale und regionale Signalintensitsanalyse

In einem dritten Schritt wurden die Voraussetzung@reine detailierte Strukturanalyse des Knor-
pelgewebes mit der MRT geschaffen. Zu diesem Zweck wurde ein Verfahren entwickelt, mit dem
sich die globale und regionale Signalinteasispezieller MRT-Sequenzen quantitativ und visuell
(projiziert auf das 3D-Knorpelmodell) auswerten lassen. Je nach MRT-Sequenz lassen sich poten-
tiell Aussagerniiber den Wasser-, Kollagen- oder Proteoglykangehalt des Knorpels in unterschiedli-
chen Regionen treffen. Dazu wird der segmentierte Knorpel automatisch in eine vom Benutzer de-
finierte Anzahl von Tiefenzonen (Obexéihe - Knorpelknochengrenze) und Regionen (z.B. medial

- lateral) eingeteilt. Die Signalintenaitkann globaliber den gesamten Knorpel oder regional in

den Tiefenzonen und Regionen ausgewertet werden. An 15 Probanden anudl@geRrotonendich-

te ein signifikant p < 0,001) bherer Wert des patellaren Knorpels geigfser der lateralen Tibia
festgestellt. Insgesamt konnte eine hohe Varidgtiltwvischen den Probanden beobachtet werden.
Zwischen den rannlichen und weiblichen Probanden ergab sich kein signifikanter Unterschied. Die
Variation zwischen den Schichten war geringer als diejenige zwischen verschiedenen Individuen.
Beim MT-Koeffizienten war eine signifikant niedrigere Signalinteiisjp < 0,01) des Knorpels

der medialen Tibia gegéber der Patella und der lateralen Tibia zu beobachten. Es wurde ebenfalls
eine hohe inter-individuelle Variabitit festgestellt. Auch beim MT-Koeffizienten war die Variation
zwischen den Schichten geringer als diejenige zwischen verschiedenen Individuen. An 3 Proban-
den und 3 Faparaten wurde eine regionale Signalintéiisanalyse der Protonendichte und einer
Wasseranregungssequenz durctigef Die Analyse der Protonendichte in den Tiefenzonen des
Knorpels der Probanden ergab eine erwartete Abnahme hin zu tiefer gelegenen Knorpelbereichen.
Insgesamt konnten konsistente Ergebnisse bei den untersuchten Probandeipanatd festge-

stellt werden.

Sowohl die inter-individuellen Unterschiede als auch die signifikanten Unterschiede zwischen ein-
zelnen Knorpelplatten korrelieren mit Ergebnissen aus der Literatur. Digsgdn in Zusammen-

hang mit unterschiedlichen mechanischen Belastungen der einzelnen Knorpelplatten stehen. Die
konsistente Signalintenatisverteilung bei den Probanden unéparaten untergtzt die Vermu-

tung, dass tatghlich bestimmte Strukturkomponenten des Knorpels durch diese erfasst werden.
Basierend auf den entwickelten Methoden sind verschiedene Untersuchungen zu den folgenden
Themenkomplexen dglich:

e Untersuchung funktioneller Anpassungsprozesse.
e Dokumentation von Altersvanderung in der Knorpelzusammensetzung.

e Diagnose der Osteoarthrose inuRstadium.



108 Kapitel 6. Zusammenfassung

¢ \erlaufskontrolle bei Osteoarthrose.
e Beurteilung des Therapieerfolgs und Evaluation neuer Medikamente.

e Screening der Gewebezusammensetzung bei der In-vitebtidng von Knorpelgewebe zur
spateren Implantation.
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