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Zusammenfassung. Bedingt durch die Aufnahmetechnik weisen T1-
gewichtete MR-Sequenzen, die auf einem Magnetom SP generiert wur-
den, stark variierende mittlere Signalintensit�aten auf. Das in diesem
Beitrag vorgestellte Verfahren zur Korrektur dieser Intensit�atsinhomoge-
nit�aten ist ein Modul von BRISANT, einem System zur Vorverarbeitung
und Segmentierung vonMR-Schichtbildfolgen und rechnergest�utzten Ana-
lyse von Hirntumoren.
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1 Einleitung

In einem Projekt zur rechnergest�utzten Analyse von Hirntumoren werden MR-
Schichtbildfolgen des Kopfes segmentiert, um anschlie�end die Tumorform und
-struktur beschreibende Merkmale extrahieren zu k�onnen [1]. Intensit�atsbasierten
Bildverarbeitungsverfahren liegt die idealisierende Annahme zugrunde, da� eine
Gewebeklasse im 3D-Datensatz durch eine gewebespezi�sche Intensit�at repr�a-
sentiert wird. Diese Annahme wird jedoch bei T1-gewichtete MR-Sequenzen, die
auf einem Magnetom SP der Firma Siemens generiert wurden, nicht erf�ullt, da
sie, bedingt durch die Aufnahmetechnik, stark variierende mittlere Signalinten-
sit�aten aufweisen (Abb. 1). Dar�uber hinaus sind die Schichten im Randbereich

Abb. 1.

Sagittale Ansicht einer T1-gewichteten
MR-Sequenz. Die schwankenden Grund-
helligkeiten in den axial aufgenommenen
Schichten stellen sich durch horizontale
Streifen dar.

der Spule signalschw�acher, u.a. deshalb, weil die HF-Homogenit�at dort abnimmt
und die Signalverst�arkung des Empfangsteils des Scanners auf die Mitte der
Spule abgestimmt ist. Beide E�ekte erschweren eine weitere Verarbeitung der
Daten, wie z.B. eine schicht�ubergreifende, intensit�atsbasierte Segmentierung.



Das von uns entwickelte Korrekturverfahren gleicht bei axialer Schichtf�uhrung
sowohl die Intensit�atsschwankungen als auch den Intensit�atsabfall der ersten
und letzten Schichten aus. Bei sagittaler bzw. coronarer Schichtf�uhrung mu� der
Ausgleich des Intensit�atsabfalls durch Verfahren, die eine Intensit�atskorrektur
innerhalb einer Schicht durchf�uhren [2][3], erfolgen.

2 Intensit�atskorrektur

Die Kompensation der oben beschriebenen Intensit�atsinhomogenit�aten basiert
auf der Annahme eines multiplikativen Modells:

Si(x; y) = �i � Si�1(x; y) ; i = 2; : : : ; N: (1)

Hierbei bezeichnet S = (S1; : : : ; SN ) die zu korrigierende MR-Sequenz und �i
einen lokalen Korrekturfaktor, der die Signalintensit�at von Schicht Si�1 an die
von Schicht Si anpa�t.

Das Korrekturverfahren gliedert sich in drei Schritte: Zun�achst wird f�ur je-
weils zwei benachbarte Schichten Si�1 und Si der lokale Korrekturfaktor �i
ermittelt, wobei �1 zu 1 gesetzt wird. Anschlie�end wird eine Referenzschicht
Si0 ausgew�ahlt. Nun werden die lokalen Faktoren �i zu globalen Faktoren �i

�i =
�1 � �2 � : : : � �i
�1 � : : : � �i0

; i = 1; : : : ; N (2)

zusammengefa�t. Die abschlie�ende Korrektur erfolgt durch Multiplikation von
Schicht Si mit Faktor �i, wobei die Referenzschicht Si0 so gew�ahlt wird, da�
�i � 1, i = 1; : : : ; N gilt.

Das Modell gilt streng genommen nur f�ur Voxel (x; y; i � 1) und (x; y; i),
die zu identischen Gewebeklassen geh�oren. Es kann jedoch angenommen wer-
den, da� sich die Bildinhalte von Schicht zu Schicht nicht stark �andern, so da�
keine Segmentierung in verschiedene Gewebeklassen erforderlich ist. Da Gl. (1)
nicht f�ur Hintergrundvoxel gilt, erfolgt zun�achst eine grobe, schwellwertbasierte
Trennung von Objekt (!obj) und Hintergrund (!back). Die Intensit�aten im Hin-
tergrund sind Rayleigh-verteilt [4]. Daher werden f�ur die De�nition des Schwell-
wertes � zun�achst die Parameter einer skalierten Rayleigh-Verteilung aus dem
Signalwerthistogramm des 3D-Datensatzes mit der Levenberg-Marquardt Me-
thode bestimmt [5]. Nach der Binarisierung bzgl. des Schwellwertes � = 4� erh�alt
man ein Datenvolumen B = (B1; : : : ; BN ), mit Bi(x; y) = 1 , (x; y; i) 2 !obj
(Abb. 2(a)).

F�ur die Bestimmung der �i werden pixelweise Quotienten Qi aufeinanderfol-
gender Schichten gebildet

Qi(x; y) =

(
Si(x;y)

Si�1(x;y)
falls Bi(x; y) = 1

0 sonst
i = 2; : : : ; N (3)

und anschlie�end deren diskretisierte Verteilung h�Qi
ermittelt (Abb. 2(b)):

h�Qi
(j) = jf(x; y) j (j � 0:5) �� < Qi(x; y) � (j + 0:5) ��gj : (4)
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Abb. 2. (a) Ergebnis der automatischen, schwellwertbasierten Trennung von Kopf und
Hintergrund. (b) Verteilung der Quotienten f�ur Kopf- und Hintergrundpixel f�ur das
Schichtpaar (S10; S11). Die Verteilung der Quotienten f�ur die Kopfpixel weist einen
ausgepr�agten Peak an der Stelle � = 1:12 auf wohingegen die Verteilung der Quotienten
f�ur Hintergrundpixel stark streut.

Durch Gl�attung von h�Qi
mit einem Gau��lter erh�alt man H�

Qi
. Die Stelle des

absoluten Maximums j�max von H
�
Qi
, aus der �i berechnet wird, ist abh�angig von

der Intervallbreite �. Daher wird zun�achst j�max f�ur � = 0:01 ermittelt, wodurch
ein Intervall ((jmax� 0:5) ��; (jmax+0:5) ��] von m�oglichen Korrekturfaktoren
repr�asentiert wird. Nun wird � sukzessive reduziert und das kleinste � gew�ahlt,
f�ur das der gesuchte Korrekturfaktor �i = j�max �� innerhalb des Suchintervalls
liegt. Liegen in der Umgebung von j�max lokale Maxima mit �ahnlicher Amplitude,
so w�ahlt man statt j�max das gewichtete Mittel dieser Maximalstellen.

3 Ergebnisse

Das Korrekturverfahren, ein Modul des unter Khoros 2.2 entwickelten Systems
BRISANT (Brain Image Sequence Analysis Tool), wurde mit der Motivation
entwickelt, die Voraussetzungen f�ur intensit�atsbasierte Segmentierungsverfahren
zu verbessern. Abb. 3(a) zeigt die Ansicht aus Abb. 1 nach Anwendung des Kor-
rekturverfahrens. F�ur einen Beispiel-Datensatz wurde die Gewebeklasse Gehirn

von Hand segmentiert. Abb. 3(b) zeigt den Verlauf der mittleren Intensit�aten
f�ur diese Gewebeklasse. Die Schwankungen konnten deutlich reduziert werden
und die Intensit�aten der ersten und letzten Schichten angehoben werden.

Ein Segmentierungsmodul des Systems BRISANT berechnet f�ur alle Voxel
eines multispektralen 3D-Datensatzes die Mahalanobisdistanz dmaha [6] zwi-
schen Signalwertvektor x und Mittelwertvektor � einer Gewebeklasse !:

d2maha(x;�) = (x� �)t��1(x� �): (5)

Sowohl � als auch die Kovarianzmatrix � der Gewebeklasse werden aus in-
teraktiv gew�ahlten ROIs gesch�atzt. Alle Voxel, f�ur die dmaha unterhalb einer
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Abb. 3. (a) Sagittale Ansicht des MR Datensatzes nach Intensit�atskorrektur. Die
Schwankungen der Grundhelligkeiten in den axial aufgenommenen Schichten konnte
deutlich reduziert werden. (b) Mittlere Signalintensit�at �i von Hirnpixeln vs. Schichtin-
dex i vor und nach Intensit�atskorrektur.

vorgegebenen Schwelle liegt, werden als zu ! geh�orig markiert. In diesem Beispiel
bestehen die Eingabedaten nur aus der T1-gewichteten Sequenz. Abb. 4 stellt die
Ergebnisse dieses Segmentierungsverfahrens vor und nach Intensit�atskorrektur
f�ur zwei benachbarte Schichten gegen�uber. Die MR-Daten wurden zun�achst mit
einem kantenerhaltenden, nicht linearen Gau��lter vorverarbeitet [7]. In beiden
F�allen wurden in einer Schicht drei ROIs der Gr�o�e 5� 5 im Bereich der wei�en
Hirnsubstanz gew�ahlt. Die Segmentierungsergebnisse sind nach morphologischer
Nachbearbeitung [8] dargestellt. Ohne Vorverarbeitung (Abb. 4(b)) kommt es in
Schicht S11 zu erheblichen Fehlsegmentierungen, die durch das von uns entwik-
kelte Verfahren wesentlich reduziert werden (Abb. 4(c)).

F�ur eine �uber die qualitative Beurteilung hinausgehende quantitative Bewer-
tung des Verfahrens wird die St�arke der Signalschwankungen di von Schicht zu
Schicht berechnet. Sie ist de�niert als:

di =
2 � jmi�1 �mij

mi�1 +mi

; i = 2; : : : ; N; (6)

wobei mi den mittleren Signalwert der Objektpixel in Schicht i bezeichnet.
Zur Berechnung dieses Ma�es ist keine Segmentierung erforderlich. Die Werte
f�ur di betragen auch f�ur Schichten mit geringen �Anderungen des Bildinhaltes,
z.B. axiale Schichten auf H�ohe des Sinus frontalis, 0.10 - 0.12. Im Unterschied
hierzu weisen nicht mit diesem Artefakt behaftete, T1-gewichtete Sequenzen in
diesen Schichten Schwankungen von 0.01 - 0.02 auf. Das Verfahren wurde an 19
Datens�atzen erprobt und f�uhrte in allen F�allen zu einer deutlichen Reduktion des
Artefaktes. Die Schwankung der mittleren Signalintensit�at konnte im Mittel von
0.083 auf 0.035, ein Wert, der sich auch f�ur Sequenzen ohne den beschriebenen
Artefakt ergibt, reduziert werden.

Eine weitere Vereinheitlichung der Intensit�aten innerhalb von Gewebeklassen
l�a�t sich durch die Anwendung von Verfahren erzielen, die einen Intensit�atsaus-
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Abb. 4.

(a) Segmentierungsergebnis vor Korrektur
(b) Segmentierungsergebnis nach Korrek-
tur (c) Schicht S10 und S11 des Beispiel-
datensatzes

gleich innerhalb von Schichten durchf�uhren. Die Integration solcher Verfahren,
wie in [2][3] vorgestellt, wird im n�achsten Schritt erfolgen.
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