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Abstract

The aim of the dissertation was to build a microtomography system, which is
suitable for routine measurements for particular probes. The important role of the
system calibration before the measurement with respect to the quality of the
reconstruction and the attainable resolution was treated. The detector system and
the probe-holder were build on manipulators; to avoid the time-consuming
positioning and calibration of the different components a software program was
developed to control the system with a PC.

A resolution of less then 7 um was obtained. With the particular system
components used a resolution improvement is not possible. With the use of the
conebeam geometry the resolution is limited mainly by the source dimensions.
The X-ray tubes used have a source bigger than 5 pm, which leads to additional
blurring after the geometrical magnification of the probe. A reduction in the
source dimensions in the future should not lead to reduction of the power of the
X-ray tube, because the application for a bigger or strong attenuating probes
would be impossible. ’

The influence of the different factors, which impact the quality of the
reconstruction images was considered. It was determined that the signal-to-noise
ratio is particularly important. Because of the small quanta-densities of the X-ray
tubes and their statistical character it was attempted to increase the number of
photons registered at the detector system. Three different detector systems were
used and it was shown that because of the cascaded structure of the X-ray
detectors the first stage - the transformation of the X-ray- into lightphotons is
particularly important. In the next stages can the losses due to these
transformations can not be compensated for. In that respect were the advantages
and disadvantages of the different detector systems considered.

A new cone-beam reconstruction algorithm was presented which allows an exact
reconstruction. It calculates the contributions to the three dimensional Fourier
transform from each projection separately in Cartesian coordinates, which avoids
the errors that the interpolation step introduces. For new implementations this
algorithm can be modified for any possible source trajectories.
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Kurzfassung

Ziel der Arbeit war es, eine Mikrocomputertomographieanlage (Mikro-CT)
zusammengestellt, die fiir routinemaBige Untersuchungen bestimmter Proben
geeignet ist. Es wurde die wichtige Rolle der Kalibrierung des Systems vor der
Messung fiir die Qualitit der Rekonstruktionen und die erreichbare Auflésung
behandelt. Deswegen wurden das Detektorsystem und der Probenhalter auf
Manipulatoren aufgebaut. Um die zeitlich aufwendige Positionierung und
Kalibrierung der einzelnen Komponenten vor jeder Messung zu vermeiden, wurde
eine Software entwickelt, die die Manipulatoren iiber einen PC steuert.

Es wurde eine Auflosung von weniger als 7 um erreicht. Eine weitere
Auflosungverbesserung ist mit den benutzten Systemkomponenten nicht méglich.
Bei der Kegelstrahlgeometrie ist die Auflosung hauptsichlich von der
Rontgenquellgrofle begrenzt. Die bei der CT benutzten MikrofokusrontgenrShren
haben zur Zeit einen Brennfleck, der grofer ist als 5 um, der auch durch die
geometrische VergroBerung der Probe zu zusdtzlicher Unschirfe fiihrt. Eine
Verkleinerung des Brennfleckes in der Zukunft darf aber nicht zu kleineren
Leistungen der RontgenrShre fiihren, weil dann die Anwendung fiir stirker
absorbierende oder fiir Proben mit groerem Volumen unmdglich wird.

Es wurde der EinfluB von verschiedenen Faktoren auf die Qualitit der
Rekonstruktionsbilder betrachtet und festgestellt, dal das Signal-zu-
Rauschverhidltnis von besonderen Bedeutung ist. Ausgehend von der mit
Rontgenréhren erzeugten kleinen QuantenfluBdichte und ihrem statistischen
Charakter werden besondere Anspriiche an das Detektorsystem gestellt, um die
Anzahl der registrierten Photonen zu erhdhen. Es wurden drei verschiedene
Detektorsystemen angewendet und gezeigt, da8 wegen der mehrstufigen Struktur
der Rontgendetektoren die erste Stufe besonders wichtig ist: die Umwandlung der
Rontgen- in Lichtquanten. In den nachfolgenden Stufen kénnen die Verluste bei
dieser Umwandlung nicht mehr kompensiert werden. In dieser Hinsicht wurden
die Vor- und Nachteile der Detektorsystemen betrachtetet.

Ein neuer Kegelstrahl-Rekonstruktionsalgorithmus wurde vorgestellt, der eine
exakte Rekonstruktion erlaubt. Er addiert die Beitrdge der einzelnen Projektionen
im Fourierraum und fithrt die Berechnungen direkt im kartesischen
Koordinatensystem durch, was den Interpolationsschritt, der immer mit
Ungenauigkeiten verbunden ist, eriibrigt. Fiir spatere Anwendungen kann dieser
Algorithmus fiir beliebige Quelltrajektorien modifiziert werden.
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1. Einleitung

Bildgebende Verfahren spielen eine zunehmend wichtige Rolle in der Medizin
und in der Materialuntersuchung. Das ilteste und meist verbreitete ist die
Mikroskopie. Mit einem Lichtmikroskop kann man Objekte in der GréBenordnung
von I um unterscheiden. Es gibt inzwischen viele Mikroskopievarianten:
Elektronenmikroskopie (EM), Rastertunnel-, Rasterkraftmikroskopie und andere,
die wesentlich hohere Auflésungen erreichen, aber alle den Nachteil haben, daf3
. sie nur Darstellungen der Probenoberfliache liefern kénnen.

Es ist oft notwendig, Informationen aus dem Inneren des Objektes zu erhalten
ohne dieses dabei zu zerstoren. Dazu benstigt man andere Strahlungsarten, die das
Material durchdringen, oder zumindest bis zur einer bestimmten Tiefe eindringen.
Einige der verbreiteten Verfahren, die diesen Zweck erfiillen, basieren auf den
Strahlenarten Ultraschall, thermische Wellen, Laser-, Neutronen- und
Rontgenstrahlen. Es gibt auch Verfahren, die die magnetische Resonanz oder
Wirbelstrtome  nutzen. Jedes  Verfahren hat seinen  bestimmten
Anwendungsbereich. Um zum Beispiel Untersuchungen mit elektrischen Strémen
durchzufiihren und Spannungsdifferenzen zu messen, braucht man ein elektrisch
leitendes Objekt (Elektrische Impedanz Tomographie).

Jede dieser Strahlenarten reagiert auf einen bestimmten Parameter des
untersuchten Korpers und mit Hilfe von entsprechenden Detektorsytemen werden
Informationen diesen Parameter betreffend gewonnen. Danach wird in einem
zweiten Schritt mit Hilfe von mathematischen Algorithmen die rdumliche
Verteilung dieses Parameters im Inneren des Koérpers berechnet.

In dieser Arbeit wird die Computertomographie (CT) beschrieben und als
durchdringende Strahlung die Rontgenstrahlung benutzt. Mit ihrer Hilfe ist man in
der Lage, die dreidimensionale Verteilung des Réntgenschwichungskoeffizienten
innerhalb der Probe zerstérungsfrei zu ermitteln. Das Verfahren wird CT genannt,
wenn die Objektgrofe zwischen Metern und Millimetern liegt und
Mikrotomographie, wenn die gewiinschte Auflésung im um Bereich liegt.

Die Rontgenstrahlung stellt aufgrund ihrer Wellenldnge und relativ einfachen
Erzeugung eine der wichtigsten Hilfsmittel fiir die Materialforschung dar. Noch
1895, als Wilhelm Rontgen die Réntgenstrahlung entdeckte, schrieb er in seiner
ersten Publikation, daB auBer der offensichtlichen Anwendung der Strahlung in
der Medizin auch technische Untersuchungen damit méglich sind.
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Die Entwicklung der industriellen Anwendungen war am Anfang zogerlich, weil
die medizinischen Gerite nicht imstande waren, ausreichend harte Strahlung zu
erzeugen, um groBere Metallstiicke zu durchstrahlen. Das dnderte sich 1932, als R.
Bertold in Stuttgart die erste Rontgenrdhre mit 200 kV Spannung entwickelte.
Seitdem benutzt man die Radiographie, als eines der wichtigsten bildgebenden
Verfahren in der Medizin und in der Materialforschung. Die Mikroradiographie
mit photografischem Film ist heute noch die Technik mit der besten Auflgsung
von ca. 1 um. Die elektronischen Detektorsysteme, die bei der CT benutzt werden,
konnen diese Auflosung derzeit noch nicht erreichen.

Die wesentliche Idee der Tomographie ist relativ alt. Der bohmische
Mathematiker J. H. Radon hat 1917 bewiesen, daB eine Funktion in einer
Objektebene genau bestimmt werden kann, wenn deren Linienintegrale in dieser
Ebene gegeben sind. Unabhéngig vom benutzten Rekonstruktionsalgorithmus ist
diese Grundidee die Basis fast aller tomographischen Algorithmen. Radon’s
theoretische Grundlagen fanden lange Zeit keine praktische Anwendung [1].
Erst 1956 entwickelte Bracewell [2] [3] Formeln fiir Anwendungen in der
Astronomie, die sehr dhnlich zu denen, die in heutigen computer-tomographischen
(CT) medizinischen Geréten verwendet werden, sind. Er hat zweidimensionale
Bilder der Mikrowellenstrahlung der Sonnenoberfliche aus mit Mikrowellen-
Antennen gemessenen Streifenintegralen dieser Strahlung berechnet. 1962
entwickelten Vainschein, Barynin und Gurshaya [4] was man heute die
»Brennpunktebene Tomographie“ oder Laminographie nennt. Bei der
Laminographie werden Réntgenquelle und Film so bewegt, daB das resultierende
Bild die Uberlagerung der gewiinschten Schicht des Objektes ist, welches im
Fokus gehalten wird und der unscharfen Schichten dariiber und darunter. 1963
entwickelten Kuhl und Edwards [5] eine tomographische Technik, um
Radioisotope sichtbar zu machen, die heute als Riickprojektion bekannt ist.
Wahrscheinlich ist der erste Vorginger der gegenwirtigen Rontgen CT-Gerdte
von Takahashi [6] gebaut worden. Noch 1947 entwickelte er die Laminographie
und andere &hnliche Verfahren mit Rontgenstrahlen, um in das Innere eines
Iéérpers zu seh.en. Handgesteuert, m.achte .sein Gerdt dieselbe geometrische
ewegung um die Daten zu erfassen, wie heutige motorgesteuerte Gerite dies tun.

Sein Verfahren war so gut, daB Takahashi 1961 einen Atlas mit

Querschnittbildern  verdffentlichte.  Was ihm fehlte, waren exakte

Reko.nstruktionsformeln und digitale Computer, um sie zu implementieren. 1961
entwickelte und patentierte Oldendorf [7] ein Gerit mit dem man Bilder fiir

medizinische Anwendungen erhalten konnte. A. Cormack [8] entwickelte eine
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exakte Inversionsformel fiir R6ntgen-Daten mit Hilfe einer Reihenentwicklung. Er
wollte die Dichteverteilung der Gewebe im menschlichen Kérper berechnen mit
dem Ziel, die Planung fiir Strahlungstherapie zu verbessern. Er hat sehr genau das
Potential der Tomographie erkannt und ihre Entwicklung vorhergesagt. Der
stirkste AnstoB zur Entwicklung der Tomographie kam 1967, als der englische
Ingenieur Hounsfield das erste moderne CT-Gerét baute. Er stellte seine ersten
klinischen Ergebnisse 1972 vor, die er im Aktinson Morley Hospital in London
zusammen mit seinem Kollegen J. Ambrose erhalten hatte [9, 10]. Ihre Ergebnisse
bedeuteten einen Durchbruch bei der bildlichen Darstellung mit
Réntgenstrahlung. Bis zu diesem Zeitpunkt konnte man feine Dichteunterschiede
zwischen den verschiedenen Organen oder in den weichen Geweben kaum
erkennen, weil sie hinter den Knochen oder durch den von Knochen erzeugten
hoherem Kontrast verborgen waren. Beim Berechnen der einzelnen Schichten des
tomographischen Bildes, konnte er hunderte von Dichteunterschiede erkennen.
Die hohe Bedeutung der CT in der medizindiagnostischen Bilddarstellung brachte
ihrem Erfinder zusammen mit A. Cormack 1979 den Nobelpreis fiir Medizin.

Anwendungen der Mikrotomographie ergeben sich iiberall dort, wo es auf die
zerstorungsfreie Bestimmung von Mikrostrukturen in leblosen Objekten
ankommt. Die zulidssige GréBe des Untersuchungsobjektes richtet sich dabei nach
der geforderten Auflésung und dem verwendeten Detektorsystem.

Das Endergebnis der CT-Rekonstruktion liegt in Form digitaler Datensitze vor.
So lassen sich Methoden der digitalen Bildverarbeitung unmittelbar einsetzen oder
anwendungspezifische statistische Auswertungen durchfiihren.

Die Tomographieanlage besteht im wesentlichen aus vier Teilen: einer
Rontgenquelle, einem Probenmanipulator, einem  ortsauflosenden
Rontgendetektor und einem Computersystem. Die einzelnen Teile werden im

weiteren ausfiihrlich beschrieben.

Das Ziel dieser Arbeit war es, eine Mikro-CT-Anlage zu erstellen, die fiir
routinemiBige Untersuchungen geeignet ist. Die Komponenten waren im Hinblick
auf Qualitit und Auflésung zu untersuchen und Moglichkeiten fiir ihre
Optimierung zu finden. Es stellt sich heraus, daf der EinfluB} des Detektorsystems,
die  Kalibrierung des  Gesamtsystems und die = Wahl  des
Rekonstruktionsalgorithmus dabei die wichtigste Rolle spielen. Deswegen wurden
drei verschiedene Detektorsysteme angewendet, ihre Eigenschaften untersucht und
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ein neuer Rekonstruktionsalgorithmus entwickelt, der Verbesserungen in Richtung
der vertikalen Achse des rekonstruierten Objektes ergibt.

Der Aufbau der Arbeit reflektiert die einzelnen Problemgruppen, die fiir eine
hochauflosende Mikrotomographie von Bedeutung sind. In Kapitel 2 werden die
moglichen Rontgenstrahlquellen fiir CT betrachtet und dann auf die Eigenschaften
der Réntgenstrahlung, die fiir die CT von Bedeutung sind eingegangen. In Kapitel
3 wird eine kurze Einfiihrung in das Prinzip der Projektionstomographie gegeben,
die Bedingungen fiir eine exakte Rekonstruktion erldutert und eine neue
Rekonstruktionsmethode vorgestellt. In Kapitel 4 werden die Eigenschaften der
Rontgenstrahlungsdetektoren und MeBbedingungen in Bezug auf die
Moglichkeiten zur Qualititsverbesserung untersucht. In Kapitel 5 wird der
Messaufbau des CT Systems mit seinen Komponenten dargestellt. Die
grundlegenden Begriffe zum Auflosungsvermégen eines Tomographiesystems
und die Mdglichkeiten und Begrenzungen der einzelnen Komponenten in bezug
auf die Ortsauflosung werden vorgestellt. Die Effizienz der benutzten
Detektorsysteme wird berechnet und mit den MeBergebnissen verglichen. In
Kapitel 6 werden dann einige tomographische Mefergebnisse vorgestellt.
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2. Erlduterungen zu Eigenschaften der Rontgenstrahlung und

deren Erzeugung
2.1 Rontgenstrahlquellen

Zur Zeit werden hauptsédchlich zwei verschiedenartige Réntgenstrahlquellen fiir
tomographische Messungen benutzt. Konventionelle Rontgenréhren mit
Spannungen von 10 kV bis iiber 300 kV und Synchrotronréntgenstrahlung. Diese
Strahlung entsteht bei der radialen Beschleunigung von hochenergetischen
Elektronen in einem Synchrotron.

Die Synchrotronstrahlung hat als Quelle fiir die CT eine Reihe von Vorteilen:

m  Die scharfe Biindelung der Strahlung. Die Abstrahlung beschrénkt sich auf
einen sehr schmalen Kegel, dessen Offnungswinkel umgekehrt
proportional ~ zur  Elektronenenergie  ist. Das  erméglicht
mikrotomographische Messungen in Parallelstrahlgeometrie, die auch mit
einfacheren Rekonstruktionsalgorithmen auskommt.

®  Eine hohe Strahlintensitit im Vergleich zu RontgenrShren ermdglicht
deutlich kiirzere MefBzeiten und 14Bt auch solche Experimente zu, die
aufgrund eines zu niedrigen Signals an konventionellen Quellen nicht
durchfiihrbar sind. Typische Intensitéten an Synchrotronstrahlungsquellen
iibersteigen die Cu K-Linie einer Roéntgenrdhre um ungefihr zwei
GroBenordnungen und das Bremsspektrum der Rohre um fiinf
GréBenordnungen [11]

m  In Verbindung mit der hohen Intensitdt eroffnet dies die Moglichkeit, sehr
schmale Energiebereiche aus dem Spektrum herauszufiltern, je nach
Aufgabenstellung des jeweiligen Experiments. Das erlaubt, das
energiespezifische Absorptionsverhalten der Elemente zur Erstellung
elementselektiver Tomographien auszunutzen und Fehler durch
Strahlaufhirtungseffekte zu vermeiden.
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Die ersten Tomographien, die eine Ortsauflosung von 100 Lp/mm erreichen,
wurden 1987 von einer Forschergruppe der ,Exxon Research and Engineering
Company* durchgefiihrt. Die Messungen von Sandsteinproben wurden an der
,Brookhaven National Synchrotron Light Source* durchgefiihrt [12].

Nachteile der Synchrotronstrahlung, die ihre breite Verwendung in der CT
begrenzen, sind: ’

B Mangelnde Verfiigbarkeit von Synchrotronquellen.

B Die schlechte zeitliche Konstanz der Strahlintensitit und -lage ist fiir die
CT besonders bei langen MeBzeiten nachteilig.

B Begrenzte Moglichkeit fir geometrische VergroBerung. Es sind keine
rontgenoptischen VergroBerungselemente bekannt, aufler asymmetrisch
geschnittene Kristallnuten, die begrenzte Einsatzméglichkeiten haben [13].

Die Rontgenstrahlung, die von Rontgenrshren erzeugt wird, besteht aus zwei
Anteilen. Der kontinuierliche Anteil, der von der Bremsstrahlung stammt und das

charakteristische Spektrum aus der Anregung von Elektronen der inneren Schalen
des Targetmaterials.

Wenn ein Elektron im Feld eines Atomkerns abgebremst wird, wird ein
kontinuierliches Spektrum von Bremsstrahlungsphotonen abgestrahlt, da jede
beschleunigte Ladung strahlt. Da das Energiespektrum der Photonen durch die
Elektronenenergie E, begrenzt ist, ergibt sich fiir die Photonen ein
Wellenldngenbereich von A 2hc/E, (h: Planksche Konstante, c:
Lichtgeschwindigkeit).

Fiir die Intensitit des kontinuierlichen Anteils gilt:

L.=KZV? @.1.1)

mit:
Z - Ordnungszahl des Targetmaterials,
V' - Spannung der Réntgenrohre,
K -Konstante.
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Bei vorgegebener Spannung ist die Intensitit proportional zum Strom der
Rontgenréhre.

Die Rontgenquantenflufldichte dieses Bremsstrahlungspektrums wird von Storm
berechnet als [14]:

11 . (E.-E\I-e7"%)) 6.25.10° I  Quanten
n(Ef-”E)z PR 1/3 “E/E\ | T T .
4n (E/Ee) (I—e . K) E mA  kV-s-sr

mit:
E - Energie des Rontgenquants in keV,
Z - Ordnungszahl des Targetmaterials,
E, - Ionisierungsenergie der K-Schale in keV.

Ionisiert ein Elektron des Elektronenstrahls ein Targetatom in der M-, L- oder K-
Schale, so wird der freigewordene Platz durch ein Elektron aus einer héheren
Schale aufgefiillt. Die freiwerdende Energiedifferenz wird in Form eines
Rontgenquants charakteristischer Energie ausgesandt.

Die Intensitit des charakteristischen Anteils wird gegeben durch:

L7

Ly =C(V =V 1m.) 2.1.3)

char

mit:
Viim.. - lonisationspotential des Targetelements fiir die verschiedenen

Schalen X, L, M ...,
C - Konstante.

Die Energie um die Elektronen aus ihren Schalen zu entfernen, stammt von den
beschleunigten Elektronen, die das Target treffen. Das herausgeschlagene
Elektron absorbiert nur die Halfte der Energie des einfallenden Elektrons. Um ein
charakteristisches Photon zu erzeugen, braucht man das Doppelte der
Bindungsenergie der Elektronen in der Schale. In der von uns benutzten
Rontgenrohre ist das Target aus Wolfram. Bei den CT-Messungen werden selten
Energien groBer als 140 keV benutzt. Elektronen, die mit dieser Energie
beschleunigt werden, konnen kaum Elektronen der K-Schale ionisieren.
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Andererseits ist, wie in Abb. 2.1.1 dargestellt, bei den Messungen mit dem
Rontgenspektrometer die charakteristische Strahlung im Spektrum gut zu

erkennen.

Abb. 2.1.1
Das Spektrum der Strahlung,
erzeugt von der benutzten
Rontgenrdhre (siehe
Kapitel 5) bei 50 kV.
Gemessen wurde mit einem
Rontgenspektrometer.

Photonenzahl

Energie

Eine Erkldrung dafiir wird von Nakamori et al. in [15] gegeben. Danach hat ein
Teil der Bremsstrahlungsphotonen geniigend Energie, um die Elektronen aus der

K-Schale zu entfernen, wodurch ausschlielich charakteristische Photonen erzeugt
werden.

Fiir unsere Zwecke ist nur die charakteristische Strahlung der K-Linie von
Interesse, weil die L-Photonen und andere charakteristische Photonen Energien
von weniger als 10 keV haben. Sie werden fast vollstandig vom Targetmaterial
und vom Filter absorbiert und erreichen das Detektorsystem nicht. Der Anteil der

charakteristischen Strahlung an der gesamten Strahlung ist bei /40 kel ungefiihr
10 % [15).

2.2 Eigenschaften der Rontgenstrahlung

Die elektromagnetische Strahlung hat diskrete Quantennatur. Deswegen ist die
Verteilung der einfallenden Photonen auf der Detektoroberfliche diskret. Der
Detektor zeigt somit statistisches Ausgangsverhalten, das Quanten- oder

Photonen-Rauschen genannt wird. Die Rontgenstrahlung ist ein statistischer
ProzeB, der mit der Poisson-Verteilung beschrieben werden kann:
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e-l? I—('K
K!

P(K)= .2.1)

mit:
K - Mittelwert der Photonenzahl.

Das Quantenrauschen spielt eine sehr wichtige Rolle bei den radiographischen
Messungen. Besonders gilt dies in der Medizin, wo die Strahlungsdosen fiir die
Patienten zu begrenzen sind. Fiir die Materialforschung hingt die optimale
Strahlungsdosis nicht von der Probe ab, sondern hat EinfluB auf die
Integrationszeit des Detektors. Einerseits ist es wiinschenswert die Mefzeiten zu
verringern, besonders bei der Tomographie, wo iiblicherweise hunderte von

Projektionen gemessen werden. Andererseits gilt fiir die Varianz ¢ der Poisson-
Verteilung o‘fc =K woraus sich das Signal-zu-Rauschverhiltnis (SNR: ,,Signal-
to-Noise-Ratio*) ergibt:

SNR=K /oy =vK (2.2.2)

Das bedeutet, dal das SNR direkt von der Wurzel aus der Zahl der registrierten
Photonen abhingt, die ihrerseits mit der Belichtungszeit korrelieren. Oder anders
ausgedriickt, je ldnger die MeBzeiten sind, desto kleiner ist das Rauschen in den
Bildern.

Typisch fiir Detektorsysteme, die auf CCD Elementen (CCD: ,,Charge Coupled
Device*) basieren, ist der Schwellenwert, der bei einer bestimmten Intensitét und
Integrationszeit erreicht wird. Die Photonen, die auf den CCD-Chip auftreffen,
erzeugen Elektronen, die sich dann in den Pixelelementen sammeln. Die einzelnen
Pixelelemente haben aber nur eine begrenzte Kapazitit, die nicht iiberschritten
werden darf. Hier kommt es zum Konflikt mit dem Wunsch nach besserem SNR,
oder entsprechend groSerer Photonenzahl. Um dieses Problem zu umgehen,
benutzen wir zwei Verfahren. Bei jeder Projektion werden mehrere Aufnahmen
gemacht und nachher addiert, oder die Lichtiibertragung wird geschwécht.

Ein Beispiel fiir den Einflu8 der Zahl der Rontgenphotonen auf die Qualitdt der
Rontgenstrahlprojektionen ist unten dargestellt. Auf der Abbildung sind zwei
Projektionen eines Kithikérpers dargestellt. Er ist ungefihr / cm lang, besteht aus
Kupfer und in seinem Inneren sind Luftkanile gefrist. Die Rontgenstrahlen
werden zunichst mit einem Bildverstirker in Licht umgewandelt und dann mit
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dem CCD Detektor aufgenommen. Bei der ersten Aufnahme ist die
Integrationszeit 0.2 s. Die zweite wurde mit denselben Rontgenstrahlparametern
aufgenommen, aber auf dem Objektiv wurde ein Graufilter befestigt. Die
Integrationszeit ist 2.2 5. Es zeigt sich im zweiten Fall geringeres Rauschen.

Abb. 22.1 Projektionsbilder eines Kiihlkdrpers. Die erste
Aufnahme ist mit 0.2 s und die zweite mit 2.2 s Integrationszeit
aufgenommen. Das Rauschen in den Bildern ist proportional zur
Wurzel aus der Zahl der registrierten Photonen und deswegen ist
das erste Bild stérker verrauscht.

2.3 Vermessung der riumlichen Verteilung der Rontgenstrahlung

Um die Bildqualitit zu verbessern und optimale Rekonstruktionsergebnisse zu
bekommen, braucht man genaue Kenntnisse vom Spektrum und der raumlichen

Verteilung der Strahlung. Deshalb wurden an der fiir die Messungen benutzten

Microfokusrontgenréhre  Untersuchungen mit einem Rontgenspektrometer

vorg.enommen. Mit diesem kann man die Anzahl der erzeugten Réntgenphotonen
und ihre Energien bestimmen.

Es wurde die Richtungsverteilung der Rontgenstrahlung der bei den CT-
Mes.sungen benutzten RontgenrShre gemessen. Auf diese Weise kann man die
maximale Intensitit ausnutzen und die Auswirkungen der rdumlichen Variation
des Rontgenspektrums berticksichtigen. Die MeBanordnung ist in Abb.2.3.1
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dargestellt. Das Rontgenspektrometer wurde schrittweise auf den horizontalen und
vertikalen Achsen bewegt, und fiir jede Position wurde mit derselben

Integrationszeit gemessen.

Elektronen Abb.2.3.1
| MefBanordnung bei
I Vermessung der
: Y. raumlichen Verteilung
"Rémgmphmnm der Réntgenstrahlung.
Links ist die
Ta,get\ - i . vergroBerte Darstellung
Rontgenrdhre & Hostzontal des Tar gets.

Die rdumliche Verteilung in horizontaler Richtung wurde bei 50 £V und 80 mA
mit einer Integrationszeit von 60 s und die vertikale Verteilung bei 30 kV und
50 mA mit einer Integrationszeit von 90 s gemessen. In Abb. 2.3.2 ist die
Verteilung bei der Messung auf der horizontalen Achse dargestellt. Die
Entfernung zur Rontgenrohre betrdgt 55 mm. Fiir jede Position wurde die Zahl der
Rontgenphotonen fiir die gewahlte Integrationszeit in Abhéngigkeit vom Winkel
zur zentralen Achse aufgetragen. Entsprechend den Erwartungen wurde die
héchste Intensitit entlang der zentralen Achse gemessen.

1400
g 1204 Abb. 232
* 10004 Die raumliche
5 800 | Verteilung der Intensitat
§ 600 | » der Rontgenstrahlung in
g 400 | horizontaler Richtung
£ 200/

0

1310 -7 4 1 2 5 8 1
Winkel in °

In Abb. 2.3.3 ist die vertikale Verteilung dargestellt. Die Entfernung zwischen
Rontgenrohre und Spektrometer betrug bei dieser Messung 230 mm.

Die maximale Intensitidt wird bei 8° gemessen. Die wahrscheinliche Erkldrung
dafiir ist, daB das Target nicht senkrecht zur zentralen Achse positioniert war. Die
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verschiedene Zahl der gemessenén Rontgenphotonen auf beiden Seiten der
Zentralachse wurde mit Nichthomogenititen des Ausgangsfensters und durch die
durch Wirme beschédigte Oberfliche des Targets erkldrt. Das interessanteste
Ergebnis sind die verschiedenen Spektren der Strahlung zu beiden Seiten der
Zentralachse. Der Grund dafiir ist in den verschiedenen Wegen zu suchen, die die
Rontgenphotonen im Target nach ihrer Erzeugung durchqueren. Das ist in
Abb. 2.3.1 auf der vergroBerten Darstellung des Targets sichtbar. Abhéngig vom
Austrittswinkel ist die Wegldnge der Rontgenphotonen im Target verschieden und
deswegen wird die Strahlung in verschiedenen Richtungen unterschiedlich vom
Targetmaterial gefiltert.

2500
8 2000 1 . Abb- 2.3.3
S . Die rdumliche Verteilung
z 1500 | der Intensititen und der
8 1000 Spektren der
€ T Rontgenstrahlung in
é 500 1 vertikaler Richtung

0

40 31 22 1103 8 17 26
Winkel °
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3. Spezielle Kapitel aus der Theorie der Computertomographie

3.1 Rekonstruktion aus Projektionen

Zum besseren Verstindnis der folgenden mathematischen Uberlegungen und des
vorgestellten Kegelstrahl-Rekonstruktionsalgorithmus werden kurz die Begriffe
Radon-Transformation und Fourier-Schicht-Theorem fiir den einfachsten Fall, der
Rekonstruktion eines Objektes aus seinen Parallelprojektionen, erlautert.

Die Abb. 3.1.1 zeigt die Parallelprojektion eines zweidimensionalen Objektes
unter dem Winkel 6. Das Objekt wird durch die Funktion f{x, y) beschrieben. Die
Projektion P, (¢) 148t sich mathematisch beschreiben durch das Linienintegral
langs einer Geraden #:

B = [f(xy)ds (3.1.1)

(8,t)Linie

Abb. 3.1.1
Parallelprojektion des
zweidimensionalen
Objektes f{x, y) unter
Winkel 6.

Der Integrationsweg durch f{x, ) fiir ein bestimmtes © wird bestimmt durch die

Geradengleichung ¢ = x-cos9 + y-sin0

Somit ergibt sich bei Benutzung der Diracschen Delta Funktion:

B() = [[f(x,9)8(x-cos® + y-sin® — f)dsdy  (3.1.2)
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Diese Integralgleichung wurde 1917 zuerst von J. Radon [1] angegeben und wird
deswegen Radon-Transformation der Funktion f{x, ) genannt.

Die 1-Dimensionale (1D) Fouriertransformation F(w) einer beliebigen Funktion
(%) ist definiert durch:

F(w)=zf(x)e‘f“d§ (3.1.3)

und die Riicktransformation durch:
f(x)=zF(w)ej " dw (3.1.4)

Die 1D Fouriertransformation Se (w) der Projektionsfunktion Py (1) ist definiert als:
S(w) = _ZPE,(I).e'ﬁ”’dt (3.1.5)

Mit der Radon-Transformierten (Gl. 3.1.2) erhilt man:

So(w) = a}[? ?f(x,y).&(x.cos6+y.sin9—t)dxdy].e"””’dt

bs

| fGx, y)[ ?8 (x.cos0+y.s5in0 - 1).e™ ‘"dt:ldx dv  (3.1.6)

é‘—-§

If(x’y).e—jh w(x.cose+y.sine) dxdy - F(W,e)

-0

und fiir:

u=w.cos und v=w,sin@ (3.1.7)

S50 = [[fx,y). e/ tm) gy, F(u,v) (3.1.8)
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Wobei F(u,v) die Fouriertransformierte von f(x,y) ist. Die Beziehung
Se(w) = F(w, 6) = F(u, v) mit Gl. 3.1.7 zeigt, daB die Fouriertransformierte S, (w)
der unter dem Winkel 6 aufgenommenen Projektion P, () einen Geradenschnitt
im Frequenzraum der Fouriertransformierten F(u,v) der Ortsfunktion f(x,y)
beschreibt. Diese Gerade schneidet den Ursprung der (u,v) Ebene unter einem
Winkel 0. Dies ist das Projektionsschnitt-Theorem oder auch Fourierschnitt-

Theorem. Es ist die Basis fiir die Rekonstruktion eines Objektes aus seinen
Projektionen bei den Fourier-Rekonstruktionsmethoden.

Wenn die Projektion des Objektes fiir jeden Winkel 6 und damit die F(u,v) iiber
die Gleichungen 3.1.6 und 3.1.8 fiir jeden Punkt bekannt ist, so kann f{(x,y) iiber

die Fourierriicktransformation von F(u,v) (Gl 3.1.4) bestimmt werden:

fxy) = ? ?F(u, v)- & 2" =) gy (3.1.9)

—0

Der Zusammenhang zwischen der gesuchten Ortsfunktion f(x,y), der mefibaren

Projektion P, (1) und deren Fouriertransformierten S, (w) ist in Abb. 3.1.2
graphisch dargestellt.

F (u,v)

Abb. 3.1.2
Die Fouriertransformation der
Projektionsfunktion Py (7)
entspricht der Geraden Sy (w) im
Fourierraum F(u, v)

Die Parallelstrahlgeometrie wird zum Beispiel bei CT-Systemen benutzt, die
Synchrotronstrahlung als Rontgenquelle verwenden.
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3.2 Verschiedene CT-Quelltrajektorien und Algorithmen

Die historische Entwicklung der CT-Systeme féingt mit der Parallelstrahlgeometrie
an. Danach wurde die Facherstrahlgeometrie (,,fan beam®) verwendet, bei der die
Rontgenstrahlen von einem Quellpunkt ausgehend ficherformig verlaufend mit
einem Zeilendetektor gemessen werden. Die sogenannte dritte Generation von
CT-Systemen verwenden die Kegelstrahlgeometrie (,,cone beam‘), bei der die
zweidimensionalen Projektionen des Objektes erzeugt werden, von denen sich die
vom Quellpunkt kegelférmig ausbreitenden Réntgenstrahlen gemessen werden.

In der Medizin wird noch die Ficherstrahlgeometrie verwendet. Um
dreidimensionale Strukturen darzustéllen, werden Serien von zweidimensionalen
Querschnittsbildern aufgenommen und nach der Rekonstruktion aufeinander
gepackt. Diese Methode hat zwei Nachteile, die mit der Kegelstrahlgeometrie
iberwunden werden koénnen. Man kann die Mefzeiten drastisch verringern und
die Fehler vermeiden, die durch das ,,Packen® erzeugt werden. L. A. Feldkamp,
der Entwickler des meist verwendeten 3D Rekonstruktionsalgoritlﬁnus, sagt: ,,.Die
Kegelstrahlrekonstruktion stellt ein schnelles und zuverléssiges dreidimensionales
Verfahren fiir NDE (,nondestructive evaluation®) mit einem Minimum
mechanischer Kompliziertheit dar* [16].

Die Kegelstrahlgeometrie hat ihren Ursprung in der Publikation von A. A.
Kirillov 1960 [17], in der er eine Methode fiir das Invertieren von komplexen
Kegelstrahldaten im »-dimensionalen komplexen Raum angibt. Obwohl seine
Arbeit nicht direkt fiir die CT angewendet werden kann, hat sie als Basis fiir
spatere  Entwicklungen  gedient.  Spiter haben  viele  Autoren
Rekonstruktionsalgorithmen fiir diese Geometrie entwickelt. Viele dieser
Methoden erfordern Projektionen von Quellpunkten auf einer vollstindigen
Kugeloberfliche um das Objekt [18, 19]. Die ersten Verfahren, die eine Kreisbahn
um das Objekt benutzten, waren die 2D Riickprojektionsmethode von Herman

(20} und die 3D Riickprojektionsmethode von Feldkamp [21]. Die

Kreisbahntrajektorie ist zur Zeit die in CT-Systemen am meisten benutzte. Sie ist

einfach durch eine Drehung der Probe um 360° zu realisieren, wihrend die
Réntgenquelle und der Detektor unbeweglich bleiben. Sie ist auch am besten
erforscht und es existieren dafir viele Rekonstruktionsalgorithmen. Mit
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Projektionen, die mit der Kreisbahntrajektorie aufgenommen werden, ist aber eine
fehlerfreie Rekonstruktion nicht moglich.

Forscher Exakt | Reali- | Computer- Quellentrajektorie Klassifizierung
siert | Implemen- der Rekonstruktions-
tierbarkeit Methoden
Altschuler Nein |Nein |{Gut Kreis Matrizen Inversion
[22]
Feldkamp [21] | Nein |Ja Ausgezeichnet | Kreis Convolution
Backprojection
Finch [23] Ja Nein | Gut Geniigend groBer Kreis Mathematische Analyse
Grangeat Nein |Ja Sehr gut Kreis Inversion of the first
[24,25] derivative of the 3D
Radon Transform
Hamaker [26] | Nein |Nein |[Gut Endliche Anzahl von Convolution
, Quellpositionen Backprojection
Herman [20] | Nein |Ja Ausgezeichnet | Kreis Convolution
Backprojection
Imiya [27] Nein |Ja Schiecht Kugeloberfliche Rho-Filtered Convolution
Backprojection
Kowalski [28] | Nein |Ja Gut Zwei parallele Kreise Matrix Inversion
Parallele
Kreise
Kowalski [29] | Nein |[Ja Gut Gerade Linie Matrix Inversion
Gerade Linie .
Minerbo [30] | Nein |Nein | Gut Kreis Convolution
Backprojection
Peyrin [31] Nein | Nein | Schlecht Kugeloberfliche Rho-Filtered Convolution
Backprojection
Schlindwein | Nein |Ja Gut Zwei parallele Kreise ART
(32]
K. T. Smith Ja Nein | Schlecht Kugel Convolution
[33] Backprojection
Tuy [34] Ja Nein | Schlecht Zwei senkrechte Kreise Convolution
Backprojection
B. D. Smith Ja Nein | Schlecht Beliebige Trajektorie, die Convolution
(35) bestimmte Bedingungen Backprojection
entsprechen milssen
Rizo [36] Ja Ja Schlecht Zwei Kreise, Winkel zwischen Inversion of the first
den Trajektorien kleiner als 90° | derivative of the 3D
Radon Transform
Zeng [37] Ja Ja Schlecht Kreis und Linie senkrecht Convolution
zueinander Backprojection with
prefiltering
Hu [38] Ja Nein | Gut Kreis und Linie senkrecht Filter Backprojection
zueinander
Bronnikov Ja Ja Gut Helix, Sinus-Kurve, orthogonale | Backprojektion and 3D
[39] Ellipsen shiftvariant filtering

Tabelle 1. Bekannte Rekonstruktionsmethoden
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In Tabellel ist eine Ubersicht der verschiedenen Verfahren mit ihren
Hauptmerkmalen zusammengestellt. Fir die Rekons‘auktionsmethoden‘ werden

die englischen Begriffe verwendet.

Die notwendige Bedingung fiir fehlerfreie Rekonstruktion wurde zum ersten Mal
von Tuy formuliert [34] und besagt: Falls sich auf jeder Ebene, die sich mit dem
Objekt schneidet, mindestens eine Kegelstrahlquellposition befindet, kann das
Objekt exakt rekonstruiert werden. Mit einer kreisformigen Bewegung, die diese
Bedingung nicht erfiillt, kann man nicht geniigend Informationen fiir eine
fehlerfreie Rekonstruktion sammeln. Tuy leitete fiir beliebige Quellentrajektorien
eine Rekonstruktionsformel ab, die dieser Bedingung entspricht [34] und die auf
der Inversionsformel von Kirillov [17] basiert. Es ist aber schwierig, diese Formel
in einen effizienten Algorithmus umzuwandeln, weil sie sehr kompliziert ist. Im
nichsten Kapitel wird diese Bedingung genauer erldutert und gezeigt, warum die
Kreisbahntrajektorie keine exakte Rekonstruktion liefert.

3.3 Anforderungen an die Quelltrajektorie ﬁ‘ir exakte Riickrechnungen

Um zu zeigen, warum mit Projektionen einer Quelltrajektorie, die nicht die
Tuysche Bedingung erfiillt, keine genau Rekonstruktion erreicht werden kann,
wird zuerst das Zentralschnittheorem im dreidimensinalen Raum erléutert. .

Im folgenden wird die Bezeichnung & fiir einen Einheitsvektor in Richtung von
a benutzt.

Mit F(#)wird die dreidimensionale Fourier-Transformation der Objektfunktion
f(7) formuliert:

F(#)= [fF)e ™ ar
il ) : 3.3.1)
wobei =(iy, Wy, ;) der Frequenzvektor ist, Ein Punkt im 3D Raum wird

durch 7= T i
urch 7=(x,y,2)'  definiert, und als Objekt mit der Objektfunktion f(7) wird

eine Kugel mit |7 < L ary ~
gel mi “r “—1 betrachtet. Die 3D Radontransformierte p(l, 9) ergibt sich
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durch Integrieren von f(F) iiber die Ebene, die durch 7e8=I gegeben ist

(6 = (cos 0,sin®,, sin0, sinb,, cosO 2) ist der Flachennormalenvektor).

Die Verbindung zwischen der Fouriertransformierten der Objektfunktion
(Gl. 3.3.1) und der Fouriertransformierten der Radontransformation

P(§,§)= ij(l,é )e‘fé Ldl (3.3.2)

=1

liefert das Zentralschnittheorem das fiir den 2zweidimensionalen Fall im
Kapitel 3.1 genau beschrieben ist:

Fz8)=P(5,8) . (3.3.3)

Ebener.0 =1/

Abb. 3.3.1
Die 3D Radontransformation

p(l, 5) berechnet nach der

Flichenintegration iiber die
Ebene 7 6=/

Objekt f(r)

Fiir © konstant, hingt die Funktion P(é;, é) nur von der Variablen £ ab und ergibt

F iiber die Gerade w=£0, die das Zentrum des 3D Fourierraumes schneidet.

Wenn P @) fir alle 6 bekannt ist, dann ist auch F(#) im ganzen 3D
Fourierraum bestimmt.

Wenn die Tuysche Bedingung nicht erfiillt wird, konnen manche Regionen von
F(W) nicht aus den Projektionsdaten berechnet werden und die Rekonstruktion ist
nicht exakt.

Am haufigsten wird eine Kreisformige Quelltrajektorie benutzt, die im Folgenden
betrachtet wird. Es wird ein Kreis mit Radius D, zentriert in der Zentralebene des



Anforderungen an die Quelltrajektorie fiir exakte Riickrechnungen 20

Objektes, betrachtet. Wenn der Radius D gréfer wird, nimmt der Kegelwinkel bei

der Projektion ab.

Quelltrajektorie Objekt f{r)

Abb. 3.3.2
Die Quelle bewegt sich auf
einem Kreis mit Radius D,
der in der Zentralebene des
Objektes liegt

Die Quelltrajektorie @(u) ist dann durch a(u)=(0,~ Dsinu,- Dcos u) fir0<u

< 2n definiert. Die modifizierte 3D Radontransformation bekommt man aus

p(l,é) als:
(1, )=_.7’;11_Lai p{1,8 )ar (3.3.4)

Es 148t sich zeigen, daB p’(l’,é ) bei dieser Quelltrajektorie nur fiir einen
begrenzten Bereich Gc berechnet werden kann:

Gé:[(l',é) j Dy1-cos’8,sin?0, > | I |] (3.3.5)

Dieser Bereich ist in Polarkoordinaten mit den Variablen I und § in Abb. 333
im 3D Radonraum dargestellt.
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. 1'cos®,sinb,
p’(1,8) Raum N Region der fehlenden
! Daten

Abb. 3.3.3
Bereich im modifizierten 3D
Radonraum in dem die
Information fiir die
Rekonstruktion bei
kreisformiger Quelltrajektorie
nicht erhiltlich ist.

Im Fourierraum ist dieser Bereich S, definiert durch:

w 1
Sc=|(wx>wy,wz) | J@;l»fﬁlwg S‘P'F} (3.3.6)

Der Bereich im Fourierraum fiir den die Information fehlt, wird in Abb. 3.3.4

gezeigt.
Aus den Bildern erkennt man, daB bei der Kreisbahn nur die Mittelebene fehlerfrei
rekonstruiert werden kann und daB der Bereich fehlender Daten mit dem

Kegelwinkel wichst.

Fourier Raum A ™ Region der fehlenden
Daten

w2

7 Abb. 3.34
Bereich im 3D
Fourierraum in dem die
Information fiir die
Rekonstruktion bei
kreisférmiger
Quelltrajektorie nicht
erhiltlich ist.

Wy
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3.4 Riickrechnung fiir die Helix-Quelltrajektorie

Fiir die rekonstruierten Proben, die spiter im Kapitel 6 gezeigt werden, wurde ein
Rekonstruktionsalgorithmus ~ verwendet,  der auf dem ,convolution
backprojection-Algorithmus basiert, der von Feldkamp [21] entwickelt wurde.

NACHSTE PROTEKTION @

PROJEKTION
EINLESEN
ZEILENWEISE EINDIMENSIONALE
FALTUNG
NACHSTES VOXEL ] F
POSITION AUF DETEXTOR AUS QUELLEN-
UND VOXELPOSITION ERRECHNEN
BILINEARE
INTERPOLATION
AUFSUMMIEREN M
ENTSPRECHENDEN VOXEL
NEIN ALLE VOXEL M
RUCKRECHNUNUGSBEREICH
ABGEARBEITET ?
JA
NEIN
ALLE PROJEKTIONEN?
JA
3D VISUALISTERUNG

Abb. 3.4.1 Blockdiagramm des »convolution backprojection®-
Rekonstruktionsalgorithmus nach Feldkamp
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Dieser Algorithmus ist weltweit der wahrscheinlich am haufigsten verwendete und
wird hier nicht extra beschrieben. Es wird nur mit Hilfe eines Blockdiagramms in
Abb.3.4.1 die Funktionsweise des Algorithmus kurz erldutert. Die
zweidimensionalen Projektionen werden zuerst zeilenweise mit einem bestimmten
Konvolutionskern gefaltet, und die Beitrage von den auf diese Weise berechneten
Werten aller Projektionen werden in jedem Voxel des 3D Objektesdatensatzes
aufsummiert.

AuBer seiner relativ einfachen Implementierung ist er von allen uns bekannten
Rekonstruktionsalgorithmen am effizientesten (,,computation efficient”). Die
Rekonstruktion eines 3D Objektes mit GroBe N> aus m Projektionen hat die
Zeitkomplexitit O(m -'N 3 ) .

Dieser Rekonstruktionsalgorithmus ist aber nur fiir eine Kreisbahntrajektorie
anwendbar. Um die oben beschriebenen Schwichen dieser Geomtrie zu umgehen,
wurde ein neuer Algorithmus in Zusammenarbeit mit S.-R. Zhao entwickelt. Als
Quelltrajektorie wurde eine Helixkurve um das Objekt gewdhlt. Sie entspricht der
Tuyschen Bedingung fiir fehlerfreie Rekonstruktion und ist mit einer Rotation und
gleichzeitiger vertikaler Bewegung des Objektes - Abb. 3.4.2 relativ einfach zu
implementieren.

Diese Methode basiert auf der von Zhao und Halling [40, 41] entwickelten
direkten Fourier-Rekonstruktionsmethode (,,generalized fourier method®) und
wird im folgenden erléutert.

Die dreidimensionale Objektfunktion ist definiert durch f(X) wobei X ein zu
rekonstruktuierender Punkt im 3D Raum ist. Die Quellpositionen sind mit der

Funktion ®()) beschrieben und in Komponentenform:

D()=(®,(1) ,0.),3,(0) (3.4.1)

Die Kegelstrahlprojektionen sind dann definiert als:
go(&, <‘1‘>) = f(&) + 'c&) dr (3.4.2)

wobei & ={s,c,t} und & der Einsvektor von a ist.
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Abb.3.4.2
Graphische
Darstellung von
lokalem
Koordinatensystem
(T, S, C) ’
Objektfunktion f{x)
und Detektorebene

Objekt fx)

Detektorebene

Die gemessenen Projektionen g, (&, (5) werden zuerst modifiziert zu:

gi(s,0,8)= mgo(s,o,@) (3.43)

um danach die G-Funktion (4quivalent zur G-Funktion definiert von Grangeat
[42]) mit u=scosy + o sin K und v=—ssinp + o cos 1 zuberechnen:

o o —i 2, a2\,
G(ﬁ, q)): ]2ﬂ(32+d )_{%{gl(s,c,@)}uhdv (3.4.4)

Die Integralgrenzen fiir dje Variable v sind -q und ¢,

Wenn wir jetzt die 3D Fouriertransformation 7(5) (GL3.1.3, G 3.1.4 fir 2D
Raum) der Objektfunktion f(%) betrachten:

1

@)= 2 3 (B)e*a (3.4.5)

kann daraus die F-Funktion von Grangeat abgeleitet werden mit:

~

F(B,I)=—21;zf (wﬁ)wefW’dw (3.4.6)
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wobei §= wﬁ und fi der Einheitsvektor ist.
Die Inversion der oberen Gleichung gibt:

f (WB)=éiF(ﬁ,l)e""”dl (.4.7)

und falls die Objektfunktion in einer Kugel mit Radius R definiert ist, wird
Gl 3.4.7 zu:

Tl wB) =éi F(B.1)e™al (3.4.8)
es wird in [41] gezeigt, daB fiir P e % €[-R, R] gilt 7(wf5) =7R(w]§) .

Die GI. 3.4.8 hat eine Singularitit fir w = 0 und muB deswegen transformiert

werden zu:

R
FAwBl= [ U(w,))FIB,1)e™dl (3.4.9)
Ta{wb)= [ UGn ) F{p1)e |
mit:
LN
w
U(w,1)= (3.4.10)
-jl w=0

B. D. Smith leitet die folgende Gleichung als Lemma 1 in [43] ab:

330
Mp-5()5)

Ifk(l) dl= [{{®(r) ) dh (3.4.11)
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wobei ®(1) die Quellpositionen peschreibt (Gl 3.4.1),  A€[a,b]

ol x)=-d—ai(—7”—) und M (B l) zeigt die Anzahl der Schnittpunkte zwischen der
( d\ ’

Ebene (B, ) definiert durch / = (1) p und der Quellpunktkurve.

Mit GL.3.49 und Gl 3.4.11 und nach Ersetzen von w=“ﬁ“ und B=wperhilt

man:

ped (1)

VA ket (34.12)
13,13.(1)(1))

Als Zusammenfassung der oben abgeleiteten Gleichungen kann die
Rekonstruktion der Objektfunktion £, ausgehend von den Kegelstrahlprojektionen
g folgenderweise symbolisch beschrieben werden:

¢=>G  F=f (3.4.13)

Die fehlende Beziehung zwischen G und F ist dhnlich wie bei B.D. Smith [44]
definiert als: '

Fo

Bed(1) =—2{7¥ G('B’ @ ) (3.4.14)

Hier kommt wieder die oben formulierte Tuysche Bedingung zur Geltung, weil
Gl.34.13 und Gl.3.4.14 bedeuten, daB die Objektfunktion vollstdndig
rekonstruiert werden kann wenn, F in seinem ganzen Bereich von den benutzten
Quellpositionen bestimmt werden kann. In unserem Fall kann diese Bedingung
folgendermaBen formuliert werden: F kann aus g bestimmt werden, falls fiir jede

Richtung B mindestens ein Quellpunkt ®()) existiert, so daB die Gleichung

[=3()eh (3.4.15)

firalle/ (~0 </ < ) erfiillt ist.

In dieser Beziehung wird die oben in (Gl. 3.4.11) benutzte Funktion M(B, l)
betrachtet. Sie zeigt die Anzahl der Schnittpmlkte, die die mit Gl. 3.4.15 definierte
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Ebene mit der Quellkurve hat. Es wurde gezeigt, da} falls diese Zahl Null ist
keine exakte Rekonstruktion erreicht werden kann. Aber die Funktion M ([3,1)

zeigt gleichzeitig die Redundanz der gemessenen Daten an. Wenn zum Beispiel
die Quelltrajektorie betrachtet wird, bei der sich die Quellpunkte auf einer Kugel
um das Objekt befinden, dann stellt sich heraus, daB fiir bestimmte Objektpunkte
unendlich viele redundante Projektionsdaten beitragen. In diesem hypothetischen
Fall ist die Redundanz also unendlich, was bedeutet, daB viel mehr Daten
gemessen werden, als eigentlich fiir die Rekonstruktion nétig sind. In dieser

Hinsicht ist die Kreistrajektorie fast ideal, weil M(fs, l) nicht groBer als zwei

werden kann..
Mit Gl. 3.4.12 und GI. 3.4.14 leitet sich dann die Rekonstruktionsmethode wie
folgt ab:

Bed())o (B 50) poo () P00, (3.416)

M{B,B e B(1)

Aus der 3D Fouriertransformation 7([3) kann dann mit Gl. 34.5 die

7(p) =3’- (s

Objektfunktion f(X) bestimmt werden.

Um diesen Algorithmus fiir die Helix-Quelltrajektorie zu implementieren, muf
vorher gepriift werden fiir welche Helixparameter die Tuysche Bedingung erfullt
ist.

Es wird die Helix mit Radius D und Lange 2L, die aus M Windungen besteht,
(Abb. 3.4.3) betrachtet.

Wenn die zentrale Achse der Helix mit der vertikalen Achse des Objektes
{ibereinstimmt, wird die Trajektorie der Kurve auf der sich die Quelle befindet,
beschrieben durch:

T
o) = (Dcos(Mx), Dsin(Mx),L-Z?‘;) ,  Aef0,2n] (3.4.17)
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Abb. 343
Helix-Geometrie mit
verschiedenen moglichen
Parametern: M Zahl der
Windungen, Radius D
und Lénge L

Um eine exakte Rekonstruktion zu erreichen, sollen die Parameter M, D und L so
gewihlt werden, daB die Tuysche Bedingung erfiillt ist. Wenn man kleine Werte
fiir D wahlt, entspricht das einem groferen Kegelwinkel und entsprechend starker
geometrischer VergroBerung; bei manchen Rekonstruktionsalgorithmen fithrt das
zu Ungenauigkeiten. Kleine Werte fiir M sind besser, um die MeBanordnung
einfacher zu gestalten. In [45] wurde durch Simulationen die Beziehung zwischen
den Helix-Parametern und den daraus folgenden Moglichkeiten zur genauen

Rekonstruktion berechnet und in Abb.3.4.4 graphisch dargestellt. Es wurde
angenommen, daf} das Objekt eine Kugel mit Radius 7 ist.

6
st
B} Abb. 3.4.4
PR Erfillte Bedingung Beziehung zwischen den
C Parametern der Helixkurve
1:}‘: 3 et ' und den Méglichkeiten fiir
%" eine exakte Rekonstruktion.
2] Die Wertepaare (D, L) die die
A M=2 Tuysche Bedingung zu
1L M=3 vorgegebenem M erfiillen,
Nicht erfillte Bedingung liegen jeweils rechts oberhalb
0 —— L der Grenzkurven.

Radius der Helix - D
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Fiir unsere Berechnungen wurde die Variante mit einer Windung gewéhit. Wie in
Abb. 3.4.4 sichtbar, miissen in diesem Fall der Radius D und die Hohe L der Helix
grofler sein als bei der Geometrie mit mehr Windungen, aber das stellt keine
besonderen Anforderungen an das CT-System. Ein anderer Vorteil dieser Variante

ist, daB die Funktion M(is, 1) die Werte eins oder zwei annimmt.

Der erste Schritt des Rekonstruktionsalgorithmus stellt die Transformation des
Koordinatensystems dar. Die Objektfunktion und die Quelltrajektorie werden in
dem kartesischen Koordinatensystem (O, X, Y, Z) definiert; Abb. 3.4.5. Es wird
ein lokales Koordinatensystem (z, s, o) definiert durch Drehung um den Winkel A
um die Z-Achse.

Abb. 3.4.5
Darstellung des
Quellpunkts- (0, X Y,Z)
und des lokalen
Koordinatensystems
(t, 5, ©). Die
Quellpunktkurve

@ (1) beschreibt eine
Windung einer Helix.

o)

Die Koordinatentransformation kann beschrieben werden durch:

B. B, B, cos\+B, sin}
B, |=4'| B, |=| —Bxsin\+B, cos) (3.4.18)
BO’ ﬁz BZ

Dabe; ist:

cos\ -sin) 0
A=(7 5 G)=|sin} cosh 0 (3.4.19)
0 /|
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Die Quelltrajektorie im lokalen Koordinatensystem ist definiert durch:

®(\)=-D7 +123 (3.4.20)
2n

und

Bo(i)(x)=-D([3,cos7\.+B2sin7\.)+B3L—2% (3.4.21)

- dd
Die Ableitung der Quelltrajektorie, definiert durch @’ (R)=%Q ergibt in

diesem Fall:
- dt L. L.
o'(\)=~D—+—T =-D5+— 4.
() RS s+2nt (3.4.22)
und fiir das innere Produkt :
fi-é’(?»)l=|B,Dsinl-BZDcos7\.+[333[—'- (3.4.23)
7

Dann kann die als Gl. 3.4.16 abgeleitete Beziehung zwischen der G-Funktion und

der 3D-Fouriertransformation der Objektfunktion fiir die betrachtete Helix-
Quelltrajektorie folgenderweise formuliert werden: |

70)= 3z jellp

‘B",—D(ﬁ,cos?u-l-stin?»)+B3L3};-t-) G (B.30)-

\B,Dsmk BchosK+B3—‘
M(B, o(D l)) - (3.4.24)

exp{j(D(B,cosx+stinl)—B3L2l—)}dk
n

le von den gemessenen Kegelstrahlprojektionen die G-Funktion gewonnen
wir
wurde mit Gl.3.43 und Gl.3.4.4 beschrieben. Die auf diese Weise
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berechnete Objektfunktion im 3D-Fourierraum kann dann direkt mit inverser
Fouriertransformation erhalten werden.

Eine wichtige Eigenschaft dieses Rekonstruktionsalgorithmus ist die Vermeidung
der Interpolation von Polar- zu kartesischen Koordinaten im Fourierraum, was die

Genauigkeit verbessert. Die Funktion G(ﬁ,‘é(k)) , definiert im vierdimensionalen

Raum (E, k) , wird direkt in kartesischen Koordinaten berechnet. Das eriibrigt den

Interpolationsschritt und steigert auf diese Weise die Genauigkeit. Als einziger
Nachteil dieses Algorithmus kann der groBe Rechenaufwand (Zeitkomplexitit

O(N d )) im Vergleich zum Feldkamp-Algorithmus erwihnt werden.

3.5 ,Region of Interest“ (Objektausschnitt)

Die Methoden des vorherigen Kapitels sind nur dann direkt anwendbar, wenn alle
Projektionsdaten des gemessenen Objektes vorhanden sind. Im folgenden wird ein
in vielen Anwendungen aufiretendes Problem, das Fehlen von Projektionsdaten
aus Bereichen des Objektes, betrachtet.

Um eine fehlerfreie Rekonstruktion aus einer vorliegenden Anzahl von

Projektionen zu berechnen, miissen die folgenden Bedingungen erfiillt sein:

B Alle Projektionen werden innerhalb von 360° mit konstantem
Winkelabstand aufgenommen.

W Alle Projektionen werden mit gleichem Abstand diskretisiert.

B Jeder Punkt des Objektes soll zu jeder Projektion beitragen.

Alle Detektorsysteme haben eine begrenzte Fliche. Falls eine oder mehrere
Dimensionen des untersuchten Objektes groBer sind, kann das ganze Objekt nicht
vollstindig abgebildet werden und die Projektionen werden unvollstindig. In
bestimmten Fillen werden absichtlich unvollstindige Projektionen des Objektes

aufgenommen.
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Haufig ist es in der Materialuntersuchung erwiinscht, eine bestimmte Objektregion
(,,Region of Interest*: ROI ) im Inneren der Probe zu rekonstruieren, vor allem:

B Wenn die ganze Probe im Vergleich zur ROI zu groB ist. Die Aufldsung ist
im Parallelfall durch das Verhltnis aus dem Durchmesser des Objektes
und der Zah! der Pixel des Detektorsystems gegeben. Die Zahl der Pixel in
CCD-Detektoren ist technologiebedingt begrenzt und, wenn das ganze
Objekt abgebildet werden muB, wird die Auflosung entsprechend begrenzt.

B Wenn die Geometrie des Objektes Messungen von allen Seiten nicht
erlaubt,

M Wenn andere Bereiche nicht von Interesse sind.

In allen diesen Fillen ist die Bedingung, daB jeder Punkt des Objektes zu jeder
Projektion beitragen soll, nicht erfiillt, und eine Rekonstruktion aus vollstindigen
Projektionen mit den vorgestellten Methoden fiihrt zu starken Artefakten.

Wenn Teile der Objekteschichten im Vergleich zu den anderen sehr dicht sind
oder sogar vollstéindig absorbieren, werden Teile der Projektionen unbrauchbar.
Das gilt besonders dann, wenn der mittlere Teil vollstindig absorbiert und in
diesem Bereich die Intensitit Null gemessen wird oder wenn zum Beispiel bei
einem ringformigen Objekt in der Mitte die Intensitit zu hoch ist und somit die
dynamische Grenze des Detektors iiberschritten wird. In solchen Fillen bekommt
man sogenannte Loch-Projektionen (,,hollow projections®). Eine Rekonstruktion
aus solchen Projektionen ist méglich; da solche Objekte nicht zur Untersuchung

anstanden und in der Praxis selten vorkommen, ist dieser Fall nicht Bestandteil
dieser Arbeit.

Der fiir praktische Untersuchungen interessanteste Fall ist die Rekonstruktion
einer ROI aus Projektionen auf denen nur die ROI vollstindig abgebildet ist. In

Abb. 3.5.1 ist eine MeBanordnunug dargestellt, bei der nur d1e ROI, die in der
Mitte des Objektes liegt, gemessen wird.
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Abb. 3.5.1
Detek% \ MeBanordnung zur
{' ROI-Messung. Nur ein
) Ausschnitt im Zentrum
des Objektes wird
vollstindig auf alle
Projektionen
abgebildet. Die
Drehachse stimmt mit

Réntgenquelle dem Symmetrie-
zentrum des Objektes
iiberein.

Rotationsachse

Das betrachtete Objekt ist zylindrisch, seine Drehachse liegt im Zentrum. Die ROI
hat den Durchmesser 2a. Auf der ndchsten Abbildung (Abb. 3.5.2) ist eine solche
Projektion dargestellt. Es wird angenommen, da3 das ganze Objekt eine konstante
Dichte hat. Wir wollen nur den Bereich O exakt rekonstruieren. Das ist aber nur
moglich, wenn die Projektionen f; vorliegen. Statt dessen haben wir f{7). Nur fiir

die Fille, in denen Oy:
B die Dichte Null hat,
W eine konstante Dichte besitzt,

B die Dichte vorher bekannt ist,

ist eine exakte Rekonstruktion méglich. Fiir alle anderen Fille gibt es keine exakte
Methode, um die Komponenten f; und f;; von f{r) zu trennen.
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T Abb.3.52
fx,y) Darstellung verschiedener
Bereiche der unvollsténdigen
Projektion. f{7) ist die
X vollstindige Projektion des
Objektes - 7 > b und die
schraffierten Fliachen T und H
stellen entsprechend die
_truncated* und ,,hollow*

Projektionen dar. Oy und Op

f(r)

v

werden als zwei verschiedene
Teile des Objektes betrachtet
und ihre individuellen

vollstindigen Projektionen
sind als frund fy
dargestellt.

Fiir den Fall, daB beim obigen Beispiel nur unvollstindige (,truncated®)
Projektionen vorliegen, kann man trotzdem eine Rekonstruktion unter Annahme
vollstindiger Projektionen vornehmen. Der bei der Rekonstruktion entstehende
Fehler 148t sich definieren. Dieser mittlere Fehler Err(r) des rekonstruierten

Absorptionskoeffizienten im Abstand r von der Rotationsachse des Objektes (vgl.
Abb. 3.5.1) ergibt sich zu [46]:

Err(r) = ;2- [e (r)-arctan(e (r))] (3.5.1)

mit

(3.52)
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Der Fehler hingt vom Abstand r des rekonstruierten Punktes vom Mittelpunkt der
Probe ab. Bei r = 0 ist der Fehler minimal und wird mit wachsendem r gré8er. Fiir
r — a wird Err — . Der Fehler hangt auch von b/a, dem Verhéltnis zwischen der
Groe der ganzen Probe und der ROI, ab. Im Diagramm 3.5.3 wird b = I
angenommen. Die Werte auf der Fehlerachse (Err) sind logarithmisch dargestellt.

Err o
b/a
o] Y
D Abb.3.5.3
0.2 _’,_}/ % Relativer
. 2‘:’ II , %, Rekonstruktionsfehler
0.5 !/ /7 bei unvollstindigen
- ;/ / Projektionen fiir b = 1.
o' T os ] § Err ist logarithmisch
/ dargestellt. Der Radius
09 L] a dient als Parameter
10” > fiir die Kurvenschar.

Es wurden verschiedene Verfahren fiir die Berechnung unvollstindiger
Projektionen entwickelt. Die meisten sind jedoch nicht exakt, sondern minimieren

die bei der Rekonstruktion erzeugten Fehler.
Ogawa et al. stellen ein iteratives Verfahren vor, bei dem nicht nur der ROI des

Objektes, der auf alle Projektionen vollstindig abgebildet ist, sondern auch seine
duBeren Bereiche rekonstruiert werden konnen [47].

Voraussetzung dafiir ist die a priori Information iber die AuBenkontur des
untersuchten Objektes: Region D und das Vorhandensein aller unvollstindigen
Parallelprojektionen p,,(t,0) im Bereich » < a entsprechend Abb. 3.5.2. Es wird
die Absorptionskoeffizientenverteilung f(x,y) in D unter Annahme, daf auflerhalb

D f{x,y) gleich Null ist, gesucht.
Die Anfangsbedingungen fiir die Anwendung dieser Methode sind:

NP p,(,0) fiur |r|<a
fiir die Projektionen: p(z,0 )={unbekannt fir 1> a (3.5.3)
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unbekannt fiir (x,y)eD

j i (e, 9) D (3.5.4)

fiir das rekonstruierte Bild: f(x, y)={

Die nachfolgende Prozedur dient zur Berechnung der Projektionsdaten im Bereich
r > a. Sie wird in einzelnen Schritten angegeben:

Schritt 1. Es wird ein Mittelwert der gemessenen Projektionsbilder
gebildet und fiir f{x,y) als Konstante eingesetzt.

Konstante fir (x,y)eD

0 fir (x,y)eD (3.3.5)

f(xy) ={

dabei ist g der Iterationszihler.

Schritt 2. Die Projektionen p(t,0 ) werden aus £7 (x,y) berechnet.

q(t’e)=“‘fq Xy dS, €cosO sind \(x bt
PRI 0 (e smo o 83D

s/ \-sin® cosd )\ y

und nachfolgend die Projektion p4(t, 0 )

@)q(, 0y )0 fir | < a
p(1,0) {pq(t,e) fir b|>a (3.5.8)

und

Pn(t,0) =0 fir > q (3.5.9)

Schritt 3. Die Projektionsdaten werden folgenderweise modifiziert:

B(10)=p"%(1,0)+ p, (1,0) (3.5.10)

| Schritt 4. Aus den modifizierten Projektionen wird f9+/(y, ¥) mit einer
beliebigen Rekonstruktionsmethode berechnet.
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Schritt 5. Aufgrund der UmriBinformation wird £9*/(x,y) modifiziert:

natis. ST (xy) fir (x,y)eD
f (x,y)—{ 0 fir (5,9)eD (3.5.11)

Schritt 6. Die Projektionsdaten »7*/(f,0) werden nach Gl.3.5.7 aus
#771(x,y) berechnet.

Schritt 7. Die Abweichung& 7*/ von p7*/(1,0) und p,(t, 6) im Bereich

r < a wird berechnet:

[ fpat:0)-57"/(.0) arad
g = [ (3.5.12)

:;ftf[ (2,0 )]zdt )

Fiir einen vorher gewahlten Konvergenzfaktor &,, wird die Iteration beendet, wenn
]?; 9_¢g 9+ IS§ wird und f7*/(x,y) wird als das endgiiltig rekonstruierte Bild

angenommen. Falls g = 0 ist, wird zu Schritt 8 gesprungen.

Schritt 8. In diesem Schritt wird die berechnete Projektion wie folgt

ersetzt:

0 fur |rl<a
(aus)g+1 = 3.5.13
PO, 1] e

Schritt 9. Die Iterationszahl wird um 1 inkrementiert und die Berechnung
wird bei Schritt 3 fortgesetzt.

Bei diesem Algorithmus wurden zwei Arten von Modifikationen benutzt: die
Modifikationen der letzten berechneten Projektionsdaten und die Modifikationen
der letzten Rekonstruktionsdaten. Die Projektionsdaten wurden als Summe der
gemessenen ROI-Projektionen und der berechneten Projektionen auBerhalb der
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ROI berechnet und die Regionen auBerhalb des bekannten Umrisses der
Rekonstruktionsdaten werden auf Null gesetzt.

Abb.3.54 zeigt den RMS-Fehler in den berechneten Projektionsdaten in
Abhiingigkeit von der Anzahl der Iterationen. Dieser Fehler gibt an wie stark die
Artefakte infolge der Unvolistindigkeit der Projektionen die Bildqualitét
verschlechtern. Die Unvollstindigkeit ist in Prozent angegeben. Die Prozentzahl
in der Grafik entspricht dem in den Projektionen fehlenden Anteil des Objektes.
Diese Methode ist nur fiir 1D- Projektionen durchfithrbar (Anwendung der
Parallelstrahlgeometrie bei den Proj ektionsaufnahmen).

rms Fehler Unvollstindige Vollstandige

A Projektionen Projektionen
45% !
0.03 K “ Abb. 3.5.4
| RMS-Fehler in den
0.02 o |I berechneten
\ | Projektionsdaten fiir
- ) drei verschiedene
23%% ,Jiruncations® in
A Abhangigkeit von der
Anzahl der Iterationen.

012345678

Zahl der Iterationen

Ein Verfahren, das bei medizinischen Untersuchungen benutzt wird, ist in [48]
beschrieben. Es werden Ficherstrahlprojektionen von allen Seiten des Objektes
aufgenommen. Dann werden Projektionen der ROI mit hoherer Auflosung
aufgenommen (HR: ,high resolution Projektionen). Zuerst wird eine
Rekonstruktion des gesamten Objektes aus den Projektionen mit niedrigerer
Auflosung (LR: ,.Jow resolution* Projektionen) vorgenommen. Die Ergebnisse der
vorlaufigen Rekonstruktion mit grober Auflosung werden nachher bei der
Rekonstruktion mit feinerer Auflssung benutzt. Dieses Verfahren wurde fiir
Untersuchungen entwickelt, bei denen nur zwischen Knochen und weicher
Materie unterschieden werden soll. Falls sich in der rekonstruierten Schicht
auBerITalb der ROI Knochen befinden, wird ihr Beitrag auf die gemessene
Intensititsabschwachung bei den HR-Projektionen entsprechend subtrahiert
Wenn polychromatische Strahlung fiir die Messungen benutzt wurde, wird die.
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Strahlaufhirtung auf dem Weg durch die Knochen in der Korrektur der HR-
Projektionen beriicksichtigt.

Bei diessm Verfahren werden beide Aufnahmen mit demselben Detektor
aufgenommen, wobei bei der Aufnahme der ganzen Probe die Auflésung nicht
voll genutzt wird. Das hat den Vorteil einer Datenmengenreduzierung und einer
kiirzeren Rechenzeit; allerdings sind grofle Unterschiede bei der Auflésung beider
Rekonstruktionen nicht erreichbar (ungeféhr 2 - 3 mal bessere Auflésung fiir die
ROI). Dieser Faktor ist durch die Anzahl der Pixel des Detektors und die Gréfe
der ROI Dbegrenzt. Wie weiter unten gezeigt wird, wachsen die
Rekonstruktionsfehler mit Auswahl eines kleineren ROI-Anteiles aus dem Objekt.
Wenn das Objekt eine komplexe Struktur hat, wird die Korrektur schwieriger;
jedoch ist die ROI-Rekonstruktion mit Hilfe von Interpolation zwischen LR- und
HR-Projektionen fiir den zweidimensionalen Fall ein wohlbestimmtes und relativ

leicht losbares Problem.

Fiir die dreidimensionale Kegelstrahl-CT sind diese Methoden nicht direkt
anwendbar, weil die LR-Projektionen nicht die fehlenden Strahlsummen fiir die
HR-Projektionen enthalten. Nur die fehlenden Strahlsummen in der Zentralebene,
die die Strahlquelltrajektorie enthilt, konnen mit Interpolation von LR-
Projektionen direkt gewonnen werden. Der Grund dafiir ist, daB8 die Strahlsummen
der zwei MeBtrajektorien auBer der Zentralebene nicht kolinear sind und
deswegen nicht kombiniert werden kénnen.

Azevedo et al. [49] schlagen eine Methode vor, mit der die LR- und HR-
Projektionsdaten von Kegelstrahlmessungen kombiniert werden konnen. Diese
Methode basiert auf dem Rekonstruktionsalgorithmus von Grangeat. Fiir die
Rekonstruktion der Objektfunktion berechnen sie die Radon-Transformation und
invertieren dann deren erste Ableitung. Die 3D-Kegelstrahlprojektion ist
mathematisch durch die sogenannte ,,X-ray“-Transformation darstellbar. Grangeat
hat eine exakte Beziehung zwischen der ,.X-ray“-Transformation und der 3D
Radon Transformation gefunden [42]. Die 3D Radon Transformation erhdlt man
durch Integration der Objektfunktion iiber Ebenen anstelle der Integration entlang
von Geraden. Sie ist definiert durch (siehe Kapitel 3.3):

R 1(0s7)= J(oi1.5)-p L) M (3.5.14)

wobei 7iein 3D-Einheitsvektor mit Anfang im Objektzentrum ist. Die Lage des
Objektzentrums ist in Polarkoordinaten durch (p, 0,9) definiert.
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Die Schwierigkeit besteht darin, Projektionsgruppen, die von verschiedenen
Quellpunkten  aufgenommen  wurden und daher = verschiedene
Kegeloffnungswinkel aufweisen, zusammenzufligen. Dies ist bei HR- und LR~
Projektionen der Fall. Azevedo et al. stellen ein Verfahren dar, das dieses Problem
16sen kann. Durch Benutzung der ,,X-ray“-Transformation, die eine Zwischenform
der Radontransformation ist, ist man in der Lage, im Radonraum die
Strahlsummen aller Projektionen, die aus einem bestimmten Quellpunkt
aufgenommen wurden, auf jeden anderen beliebigen Quellpunkt umzurechnen.
Fiir das betrachtete Beispiel von HR- und LR-Projektionsdaten werden im
Radonraum die Strahlsummen der HR-Projektionen fiir die Quellpositionen der
LR-Projektionen berechnet. Erst danach kénnen die HR-Projektionsdaten in den
entsprechenden Stellen der LR-Projektionsdaten eingefiigt werden. Auf diese
Weise bekommt man Projektionsdaten, die einer vollstindigen Messung mit feiner
abgetasteten ROI-Regionen entsprechen. Diese konnen direkt mit einem
gewdhnlichen Kegelstrahlrekonstruktionsalgorithmus rekonstruiert werden.

Ein anderer Vorteil dieses Verfahrens ist die Behandlung der sogenannten
Schattenzonen, dies sind Bereiche, in denen keine Information fiir die
Rekonstruktion der Objektfunktion vorliegt (siche auch Kapitel 3.3). Diese
Bereiche sind proportional zum Kegelstrahlwinkel (der auch die VergroBerung
bestimmt), mit dem die Projektionen aufgenommen wurden. Das Fehlen der
Information in den Schattenzonen verursacht Kegelstrahlartefakte in den
Rekonstruktionsbildern. Zum Beispiel existieren bei Parallelstrahlprojektionen
keine Schattenzonen. Da die VergroBerung bei den HR-Projektionen gréBer ist, ist
auch der Bereich im rekonstruierten 3D-Datensatz, in dem keine Informationen
vorhanden sind, gréBer als der von den LR-Projektionen erzeugte. Die iibliche
Methode fiir das Auffiillen dieser Schattenzone besteht in der Interpolation der
Kanten. Fiir die oben dargestellte Methode ist es moglich, die HR-Schattenzone

mit Interpolationsdaten von der grober abgetasteten, aber kleineren LR-
Schattenzone zu fiillen, was eine ROJ

» -Rekonstrulgion mit wesentlich weniger
Kegelstrahlartefakten ergibt.

Oft ist nur die Ermittlung der Form stiirker absorbierender Bereiche und nicht die
genaue Absorptionsverteilung gewiinscht.

In [50, 51] sind solche Verfahren beschrieben, die nur die 6rtliche Lokalisierung,

Urnri X v ]
mrifl und Form von nneren stérker absorbierenden Bereichen berechnen. Bei

Reduzierung der Menge der gesuchten Information

Dichtesort - statt Dichteverteilung nur
1C espm.nge - wurden sehr schnelle Algorithmen  entwickelt. Fiir den
,,Convolutlon-Backprojection‘

““Algorithmus ist der Rechnenaufwand in der
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Ordnung O(N 3), fiir direkte Fourier Methoden 0(N2 log N) und fiir die
UmriBsuchenden Algorithmen O(N).

Es wurden Messungen der ROI von verschiedenen Objekten durchgefiihrt und
festgestellt, daB unter bestimmten Bedingungen die ROI mit dem gewohnlichen
»Convolution-Backprojection“-Algorithmus fiir volle Projektionen rekonstruiert
und eine genligend genaue qualitative Darstellung der ROI erreicht werden kann.
Die Bedienungen dafiir sind:

B Die Grofle der ROI darf nicht wesentlich kleiner als die Hilfte der
Schnittfliche des gesamten Objektes sein.

B Das gemessene Objekt darf keine hohen rdumlichen Frequenzen auBerhalb
der ROI enthalten oder irgendwo vollstindig absorbieren.

Die ROI muBl nicht symmetrisch zur Rotationsachse oder in der Mitte des

Objektes sein.

In Abb.355 wird die Projektion der ROI einer zylindrischen
Faserverbundwerkstoffprobe gezeigt. In der Probe befinden sich & Stahldrihte, die

in der Ebene der Rotationsachse parallel zueinander verlaufen. Die Projektion der
ganzen Probe ist in Abb. 3.5.7 abgebildet. Die Drihte auf diesem Bild sind dunkel

und in Abb.3.5.5 hell, da die ROI-Projektionen (Abb.3.5.5) mit einer

Leeraufnahme (ohne Objekt) korrigiert wurden. Diese Korrektur wird gemacht,

um den ,veiling glare“-Effekt, der vom Bildverstirker und von

Nichthomogenitéiten im Szintillator (siehe Kapitel 5.1) erzeugt wird, zu beseitigen.

Ein zusatzlicher Effekt dieser Komrektur ist die Invertierung der Farben im
Projektionsbild. Die Zentralachse der Probe stimmt mit der Rotationsachse

liberein. Die mittleren zwei Drihte haben einen Durchmesser von 30 um, die

jeweils zwei in radialer Richtung folgenden einen Durchmesser von 50 um und

die @uferen 80 um. Die Rotationsachse befindet sich in der Mitte der ROI-

Projektionen. Es wurden insgesamt 720 Projektionen aufgenommen. Nur drei von

den acht Drihten sind in fast allen ROI-Projektionen abgebildet. Auf der
abgebildeten Projektion (Abb.3.5.5) ist die Ebene mit den Dréhten nicht
senkrecht zur Rontgenstrahlrichtung, daher sind mehrere Dréhte sichtbar.

Deswegen werden nur die drei mittleren Dréhte rekonstruiert; die anderen, die nur
in wenigen Projektionen zu sehen sind, kénnen nicht rekonstruiert werden. Auf
dem rekonstruierten Bild sind die drei Drihte gut zu erkennen. Der Draht, der am
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nichsten zur Rotationsachse liegt, wurde am genauesten rekonstruiert. Wie auf
den vollstindigen Projektionen und ihren Rekonstruktion sichtbar ist, befinden
sich auch stirker absorbierende Anteile in dem Objekt. Diese wurden in der ROI
nicht so gut rekonstruiert, weil sich der EinfluB von Daten, die nicht zur ROI
gehoren, auf die rdumlich niederfrequenten Anteile in der ROI stérker auswirken.
Zusammenfassend zeigt dieses Ergebnis, daf bei unvollstandigen Projektionen die
rdaumlich héherfrequenten Anteile mit wesentlich geringeren Fehlern rekonstruiert
werden konnen als die niederfrequenten. Mit raumlich hoherfrequenten Anteilen
ist die groBe Differenz der Werte benachbarter Pixel an den Drahtkanten gemeint.
Die dunkle Linie auf dem Rekonstruktionsbild, die die Drihte verbindet, ist eine
Folge von Strahlaufhirtung der polychromatischen Strahlung.

Die Linien zwischen den Abb. 3.5.5, die die ROI-Projektion des Objektes zeigt,
und Abb. 3.5.6, die die ROI-Rekonstruktion zeigt, verbinden identische Drihte.

Abb. 3.5.5 Abb. 3.5.6
ROI-Projektion der Rekonstruierte Schicht der
Faserverbundwerkstoffprobe. Faserverbundwerkstoffprobe
der ROI-Projektionen mit dem
Standard-

Rekonstruktionsalgorithmus
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Abb. 3.5.7
Vollstandige Projektion der
Faserverbundwerkstoffprobe.
Die Stahldrihte und
schwicher absorbierende
Strukturen im Inneren der
Probe sind sichtbar. In dem
Ausschnitt in der Mitte wurde
eine andere
Graustufenskalierung zur
besseren Visualisierung
vorgenommen.

Falls die Bedingung fiir eine fehlerfreie Rekonstruktion, daB alle Projektionen
innerhalb von 360° vorliegen sollen, nicht erfiillt ist, erfolgt Ahnliches wie beim
ROI-Fall, bei dem fiir die Rekonstruktion notwendige Daten nicht vorhanden sind.
Die Projektionen sind vollstindig, aber nicht von allen Seiten des Objektes
aufgenommen.

Ein iteratives Verfahren fiir Facherstrahlgeometrie wird von Tam et al. [52, 53]
beschrieben fiir den Fall, daB8 Projektionen nicht von 360° vorliegen, sondern von
180° + dem Facherwinkel, mit dem gemessen wird. Es wird gezeigt, dal bei
ausreichender Photonenfluldichte mit Hilfe von a priori Informationen fiir das
Objekt und Interpolationstechniken (,rebinning®) eine Qualitdt wie bei der
Rekonstruktion aus Projektionen von allen Seiten (360°) erreicht werden kann.
Inouye [54] zeigt dies fiir den Parallelfall mit einem Projektionsbereich kleiner als
180°. Es wird eine Interpolation im Fourierraum benutzt, um die fehlenden
Projektionen zu simulieren. Ein derartiges Problem tritt zum Beispiel bei der
Untersuchung von Turbinenschaufeln in Erscheinung. Die fehlenden
Projektionsdaten werden wieder mit a priori Informationen kompensiert. Ein
wichtiger Vorteil dieser Methoden ist die Reduzierung der Strahldosen und

MefBzeiten um bis zu 50% .
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4. Faktoren zur Qualititsverbesserung der CT

4.1 EinfluB} der Strahlaufhiirtung

Quantitative Rontgen-CT-Messungen werden durch die Strahlaufhértung und die
Streustrahlung beeinflufit.

Wenn die Rontgenphotonen ein Objekt passieren, hiingt die Absorption in jedem
Punkt vom Material an dieser Stelle und der Energieverteilung (Spektrum) der
Photonen ab. Wegen des Photoeffektes (photoelektrische Absorption) absorbieren
alle Materialien niederenergetische Rontgenstrahlen stirker als hohenergetische.
Bei polychromatischen Strahlen, die von Ro&ntgenrShren erzeugt werden,
verdndert sich das Spektrum beim Passieren des Objektes. Der Anteil der
Photonen mit niedrigen Energien (groBeren Wellenldngen) wird schneller
absorbiert, und das Spektrum verschiebt sich in Richtung zur grofBeren Energien -
es wird hérter. Filr monoenergetische Strahlung E,,, in einem homogenen

Material ist die optische Dichte O,,,,, eine lineare Funktion der Absorberdicke L
[55, 56):

Orario = B (Epono) L 4.1.1)

Fiir polychromatische Strahlung ergibt sich hingegen:

poly 4.1.2)

_,,,[ [1,(E)dE ]

| J1(E)e®tgg

Deswegen hiingt die Absorption an einem bestimmten Punkt auch von der
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