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(57) Zusammenfassung: Die Erfindung betrifft ein Verfah- ' '

ren zur Bilderstellung in der Computertomographie, bei Riase e—11 1—i II 1]
dem ein sich periodisch bewegendes Untersuchungsobjekt
mit Hilfe eines von einem Focus ausgehenden Strahlen- T
biindels und einem flachig ausgebildeten Detektorarray ab-
getastet wird, die ermittelten Ausgangsdaten in geeigneter
Weise gefiltert und riickprojiziert werden, um mindestens
ein Schnittbild zu erhalten, das die Absorptionswerte des
Schnittes des Untersuchungsobjekts in einem bestimmten
Bewegungszustand reprasentiert. Beim erfindungsgema-
Ren Verfahren wird zur Riickprojektion einerseits eine Ge-
wichtsfunktion verwendet, die den raumlichen Abstand ei-
nes betrachteten Strahls zum betrachteten Voxel wichtet,
und andererseits auch eine Gewichtsfunktion verwendet,
die den zeitlichen Abstand zu dem jeweils darzustellenden
Bewegungszustand des Untersuchungsbereiches repra-
sentiert.

Des weiteren betrifft die Erfindung ein CT-Gerat, das zur
Durchfiihrung dieses Verfahrens geeignet ist und entspre-
chende Mittel zur Durchfiihrung des Verfahrens aufweist.
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Beschreibung

[0001] Verfahren zur Bilderstellung in der Computertomographie eines periodisch bewegten Untersuchungs-
objektes und CT-Gerat zur Durchfiihrung des Verfahrens

[0002] Die Erfindung betrifft ein Verfahren zur Bilderstellung in der Computertomographie, bei dem ein sich
periodisch bewegendes Untersuchungsobjekt mit Hilfe eines von einem Focus ausgehenden Strahlenblindels
und einem flachig ausgebildeten Detektorarray abgetastet wird, die ermittelten Ausgangsdaten in geeigneter
Weise gefiltert und rlickprojiziert werden, um mindestens ein Schnittbild zu erhalten, das die Absorptionswerte
des Schnittes des Untersuchungsobjekts in einem bestimmten Bewegungszustand reprasentiert. Des weiteren
betrifft die Erfindung ein CT-Gerat, das zur Durchfuhrung dieses Verfahrens geeignet ist.

Stand der Technik

[0003] Grundsatzlich sind ahnliche Verfahren fir statische Objekte unter dem Begriff "3-D Filtered Backpro-
jektion" bekannt geworden. An diesen Verfahren ist nachteilig, dass redundante Daten, wie sie bei Spiralab-
tastungen mit geringem Tischvorschub durch mehrmaliges Bestrahlen ein und desselben Voxels entstehen,
nicht genutzt werden, was zur Folge hat, dass die dem Untersuchungsobjekt verabreichte Strahlendosis nur
unvollstandig zur Bildgebung genutzt wird.

[0004] Weiter gibt es iberlegungen im Zusammenhang mit 2D-Verfahren zur Bildrekonstruktion so vorzuge-
hen, dass vorlaufige Bilder in groRer Zahl durch "2D-Filtered Backprojektion" aus Ausgangsdaten berechnet
werden, die aus zur Bildrekonstruktion an sich nicht ausreichenden Abschnitten der Fokusbahn stammen, wo-
bei die vorlaufigen Bilder erst in einem zweiten Schritt zu einem endgultigen Schnittbild reformatiert werden.
Diese 2D-Verfahren sind fiir Detektorarrays mit gro3er Breite, d.h. groRer Erstreckung in Richtung der Syste-
machse, weniger brauchbar, weil dann eine extrem gro3e Anzahl von vorlaufigen Bildern zu verarbeiten ist,
was selbst bei grolRer zur Verfliigung stehender Rechenleistung problematisch ist.

[0005] Grundsatzlich sind allgemein auch Cardio-CT-Gerate bekannt, die Schnittaufnahmen von periodisch
bewegten Untersuchungsobjekten, wie dem menschlichen Herzen erstellen, indem sie die Bewegungsphasen
des Herzens registrieren und zur Erstellung der Schnittbilder nur Daten verwenden, die mit bestimmten Bewe-
gungsphasen oder Bewegungszustanden korrelieren. Nachteilig bei den bekannten Cardio-CT-Geraten ist je-
doch, dass sie nur fir Detektoren mit vergleichsweise geringer Zeilenzahl oder geringe Ausdehnung des De-
tektors in Systemachsenrichtung brauchbar sind, da sie den kegelférmigen Strahlverlauf im Untersuchungsob-
jekt nicht bertcksichtigen.

[0006] Auf die nicht vorverdffentlichte deutsche Patentanmeldung DE 101 59 927.7 der Anmelderin, die ein
ahnliches Verfahren und CT-Gerat beschreibt, das sich jedoch nur auf die Bilderstellung statischer Untersu-
chungsobjekte bezieht, wird verwiesen. Der Offenbarungsgehalt dieser Anmeldung wird vollinhaltlich ber-
nommen .

Aufgabenstellung

[0007] Der Erfindung liegt die Aufgabe zugrunde, ein Verfahren der eingangs genannten Art anzugeben, das
auf Basis eine 3D-Rickprojektion eine Steigerung der Bildqualitat ermoglicht und redundante Daten von peri-
odisch bewegten Untersuchungsobjekten phasenrichtig zu Schnittbildern verrechnen kann.
[0008] Nach der Erfindung wird diese Aufgabe geldst durch ein Verfahren und ein CT-Gerat mit den Merkma-
len der unabhangigen Patentanspriiche. Vorteilhafte Ausbildungen sind in den untergeordneten Patentanspri-
chen beschrieben.
[0009] Demgemal schlagen die Erfinder ein Verfahren zur Erzeugung von CT-Bildern eines sich periodisch
bewegenden Untersuchungsbereichs vor, vorzugsweise zur Abbildung der Herzregion eines Lebewesens, vor-
zugsweise eines Patienten, mit zumindest den folgenden Verfahrensschritten:
— zur Abtastung eines periodisch bewegten Untersuchungsobjekts mit einem von mindestens einem Fokus
ausgehenden Strahlenbiindel und mit einem flachig ausgebildeten Detektorarray mit einer Vielzahl von ver-
teilten Detektorelementen zum Detektieren der Strahlen des Strahlenbiindels wird der mindestens eine Fo-
kus relativ zu dem Untersuchungsobjekt auf mindestens einer das Untersuchungsobjekt umlaufenden Fo-
kusbahn mit gegeniberliegendem Detektorarray bewegt, wobei die Detektorelemente des Detektorarray
Ausgangsdaten liefern, welche die Schwachung der Strahlen beim Durchgang durch das Untersuchungs-
objekt reprasentieren,
— es werden zeitgleich Bewegungsdaten von dem sich periodisch bewegenden Untersuchungsbereich ge-
sammelt, um die Detektordaten und daraus resultierende Daten den Bewegungszustanden zuordnen zu
kénnen,
— die Ausgangsdaten werden gefiltert,
— die gefilterten Ausgangsdaten werden zur Erzeugung wenigstens eines Schnittbildes einer eine Schicht-
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dicke aufweisenden Schicht des Untersuchungsobjekts dreidimensional rickprojiziert, wobei

— jedes Schnittbild aus den Ausgangsdaten gewonnene Absorptionswerte der zu der Schicht des Untersu-
chungsobjekts gehdrigen Voxel fur die Strahlung des Strahlenbiindels reprasentiert, wobei

— zur Ruckprojektion einerseits eine Gewichtsfunktion verwendet wird, die den rdumlichen Abstand eines
betrachteten Strahls zum betrachteten Voxel wichtet, um so die Beeinflussung der Schichtdicke zu ermog-
lichen, und

— andererseits zur Rickprojektion auch eine Gewichtungsfunktion verwendet wird, die den zeitlichen Ab-
stand zu dem jeweils darzustellenden Bewegungszustand des Untersuchungsbereiches reprasentiert.

[0010] In einer bevorzugten Ausflihrung des Verfahrens erfolgt die Filterung in Richtung der zu der jeweiligen
Fokusposition gehdrigen Tangente an die Fokusbahn. Es hat sich gezeigt, dass mit dieser Filterrichtung eine
besonders hohe Bildqualitat erzielt werden kann. Der Wahl dieser Filterrichtung liegt die Erkenntnis zugrunde,
dass das beschriebene, eine hohe Bildqualitat ermoéglichende, auf vorlaufigen Bildern basierende 2D-Verfah-
ren sozusagen in ein 3D-Verfahren ubergehen wirde, wenn die der Berechnung vorlaufiger Bilder zugrunde-
liegenden Abschnitte der Fokusbahn so stark verkirzt wirden, dass sie nur noch eine einzige Projektion um-
fassen wirden, deren Daten dann in Richtung der Tangente an die Fokusbahn gefiltert wiirden, und dass er-
wartet werden kdnnte, dass ein solches 3D-Verfahren dann eine vergleichbar gute Bildqualitat wie das 2D-Ver-
fahren ermdglichen wirde.

[0011] Das erfindungsgemalie Verfahren lasst sich dann besonders leicht implementieren, wenn vor dem Fil-
tern eine Umrechnung der in Facherstrahlgeometrie gewonnenen Ausgangsdaten in Form von Strahlen
P(a,B,q) in in Parallelstrahlgeometrie vorliegende Paralleldaten in Form von Strahlen P(8,3,q) (azimutales "re-
binning") bzw. P(6,8,q) (vollstandiges "rebinning", d.h. azimutales und radiales "rebinning") vorgenommen
wird. Dabei sind bezugnehmend auf Fig. 3

a der Fokuswinkel

B der Facherwinkel

q der der z-Koordinate entsprechende Zeilenindex des Detektorsystems,

0=a+p der Parallelfacherwinkel

p=Rsin(B) die dem Strahlabstand von der Drehachse (Systemachse) entsprechende Parallelkoordinate, und
R¢ der Radius der Fokusbahn.

[0012] Die Rickprojektion der Paralleldaten erfolgt nach einer bevorzugten Ausfiihrungsform der Erfindung
in der Weise, dass im Zuge der Riickprojektion fir jedes Voxel (x,y,z) fur jedes 6¢[0,T[ fUr die Strahlen

Plo+kz, B.q) bzw. PO+kz,B,q),

deren Projektion entlang der Systemachse durch (x,y) geht, die Summe

o~
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gebildet wird, wobei

x,¥,z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind,

k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der in die Rekonstruktion einbezogenen Halbumlaufe des Fokus,
p die Parallelkoordinaten derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die Ko-
ordinaten (x,y) des jeweiligen Voxels (x,y,z) verlaufen,

B die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die Koordina-
ten (x,y) des jeweiligen Voxels (x,y,z) verlaufen, und

h, eine die Schichtdicke der in dem erzeugten Schnittbild dargestellten Schicht des Untersuchungsobjekts be-
stimmende Gewichtungsfunktion ist, sowie

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) ist
bzw. von dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) abhangt,

h eine den zeitlichen Abstand t der Projektion

phase

P(H+k7r, E,q) bzw. P(6’+k7z,]5,q)

zu einer den Bewegungszustand bewertenden Gewichtsfunktion ist, wobei

cg(k) eine Zeitposition darstellt, die den periodischen Bewegungszustand eines Untersuchungsbereiches, vor-
zugsweise eines zugeordneten Herzzyklus, bestimmt.

[0013] Die Schreibweise
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bringt dabei zum Ausdruck, dass die Summenbildung wahlweise fir durch azimutales "rebinning" oder durch
vollstandiges "rebinning" gewonnene Strahlen erfolgen kann, wobei die Filterung tangential zur Fokusbahn im
Falle des azimutalen "rebinnings" einer Filterung in B-Richtung und im Falle des vollstadndigen "rebinnings" ei-
ner Filterung in p-Richtung ist.

[0014] Infolge der Summierung sowohl Uber k als auch q ist dann sichergestellt, dass alle durch ein und das-
selbe Voxel verlaufende Strahlen berlcksichtigt werden und die dem Untersuchungsobjekt zugefuhrte Strah-
lendosis somit vollstdndig genutzt wird.

[0015] Eine besonders bevorzugte Ausfliihrungsform sieht vor, dass zur Rickprojektion der Paralleldaten die
auf die Summe H der Gewichte h

~

H = zk: >hld,,.|0+kn, {%} G| 71 (6 + o) = g (k)
q

normierte Summe
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gebildet wird. Diese Vorgehensweise ermoglicht eine nochmals verbesserte Bildqualitat, da eine mogliche
Uberbetonung von Voxeln, die von mehr Strahlen als andere Voxel getroffen werden, beseitigt wird und somit
entsprechende Artefakte vermieden werden. Der CT-Wert des jeweiligen Voxels wird durch Summation tber
6 gewonnen.

[0016] Das erfindungsgemafie Verfahren kann beispielsweise Anwendung finden, wenn gemaR einer Varian-
te der Erfindung die Fokusbahn eine Kreisbahn ist (Tomogrammabtastung). GemaR einer bevorzugten Varian-
te der Erfindung ist die Fokusbahn jedoch eine Spiralbahn, die dadurch zustande kommt, dass der Fokus auf
einer Kreisbahn um die Systemachse bewegt wird und gleichzeitig eine Relativbewegung zwischen Fokus und
Untersuchungsobjekt in Richtung der Systemachse erfolgt. Auf Basis einer solchen Spiralabtastung kénnen
problemlos auch gréRere Volumina des periodisch bewegten Untersuchungsobjekts untersucht werden.
[0017] Im Falle einer Tomogrammabtastung gilt fiir k normalerweise k=1 oder k=2. Im Falle einer Spiralabtas-
tung wird k so gewahlt, dass alle im Projektionswinkel 8 zur Parallelkoordinate p beziehungsweise zum Facher-
winkel B gehdrenden Strahlen, deren Abstand d, ,, eine geeignete Schwelle nicht Gberschreitet, fir die Bildre-
konstruktion erfasst werden.

[0018] Die Erfindung wird nachfolgend anhand eines in den beigefligten schematischen Zeichnungen darge-
stellten Ausfihrungsbeispiels naher erlautert. Es zeigen:

[0019] Fig. 1 in teils perspektivischer, teils blockschaltbildartiger Darstellung ein mehrere Zeilen von Detek-
torelementen aufweisendes CT-Gerat;

[0020] Fig. 2 einen Langsschnitt durch das Gerat gemag Fig. 1; und

[0021] Fig. 3 ein das "rebinning" veranschaulichendes Schaubild;

[0022] Fig. 4 typisches EKG eines menschlichen Herzens;

[0023] Fig. 5 Bewegungszustand des Herzens dargestellt durch relative Volumenanderung korreliert mit EKG
aus Fig. 4;

[0024] Fig. 6 zeitlicher Verlauf der Gewichtungsfunktion h,, ... korreliert mit den Fig. 4 und 5.

[0025] In den Fig. 1 und 2 ist ein zur Durchfiihrung des erfindungsgemafien Verfahrens geeignetes CT-Gerat
der 3. Generation dargestellt. Dessen insgesamt mit 1 bezeichnete Messanordnung weist eine insgesamt mit
2 bezeichnete Rontgenstrahlenquelle mit einer dieser vorgelagerten quellennahen Strahlenblende 3 (Fig. 2)
und ein als flachenhaftes Array von mehreren Zeilen und Spalten von Detektorelementen — eines von diesen
ist in Fig. 1 mit 4 bezeichnet — ausgebildetes Detektorsystem 5 mit einer diesem vorgelagerten detektornahen
Strahlenblende 6 (Fig. 2) auf. In Fig. 1 sind der Ubersichtlichkeit halber nur acht Zeilen von Detektorelementen
4 dargestellt. Das Detektorsystem 5 weist jedoch, was in der Fig. 2 punktiert angedeutet ist, weitere Zeilen von
Detektorelementen 4 auf.
[0026] Die Rontgenstrahlenquelle 2 mit der Strahlenblende 3 einerseits und das Detektorsystem 5 mit der
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Strahlenblende 6 andererseits sind in aus der Fig. 2 ersichtlicher Weise an einem Drehrahmen 7 einander der-
art gegeniberliegend angebracht, dass ein im Betrieb des CT-Gerats von der Réntgenstrahlenquelle 2 ausge-
hendes, durch die einstellbare Strahlenblende 3 eingeblendetes, pyramidenformiges Rontgenstrahlenbindel,
dessen Randstrahlen mit 8 bezeichnet sind, auf das Detektorsystem 5 auftrifft. Dabei ist die Strahlenblende 6
dem mittels der Strahlenblende 3 eingestellten Querschnitt des Réntgenstrahlenbiindels entsprechend so ein-
gestellt, dass nur derjenige Bereich des Detektorsystems 5 freigegeben ist, der von dem Roéntgenstrahlenbiin-
del unmittelbar getroffen werden kann. Dies sind in dem in den Fig. 1 und 2 veranschaulichten Betriebsmodus
acht Zeilen von Detektorelementen 4, die im Folgenden als aktive Zeilen bezeichnet werden. Die weiteren
punktiert angedeuteten Zeilen sind von der Strahlenblende 6 abgedeckt und daher nicht aktiv.

[0027] Jede Zeile von Detektorelementen 4 weist eine Anzahl K von Detektorelementen auf wobei 3,=B1 bis
B, der Kanalindex ist und jedem Detektorelement ein Facherwinkel B, zugeordnete ist. Der Facherwinkel des
mittleren Detektorelementes ist gleich Null; die Facherwinkel der beiden duliersten Detektorelemente sind
B1=+B,.x und B,=—B,,, Die aktiven Zeilen L, von Detektorelementen 4 sind in Fig. 2 mit L, bis L, bezeichnet,
wobei g = 1 bis Q der Zeilenindex ist, der im Falle des beschriebenen Ausfuhrungsbeispiels sozusagen der
z-Koordinate entspricht.

[0028] Das Réntgenstrahlenbiindel weist den in Fig. 1 und 2 eingetragenen Conewinkel ¢ auf, bei dem es
sich um den Offnungswinkel des Réntgenstrahlenbiindels in einer die Systemachse Z und den Fokus F ent-
haltenden Ebene handelt. Der Offnungswinkel des Réntgenstrahlenbiindels in einer rechtwinklig zu der Syste-
machse Z liegenden und den Fokus F enthaltenden Ebene (Facheroffnungswinkel) betragt 23, und ist in
Fig. 1 eingetragen.

[0029] Der Drehrahmen 7 kann mittels einer Antriebseinrichtung 22 um eine mit Z bezeichnete Systemachse
in Rotation versetzt werden. Die Systemachse Z verlauft parallel zu der z-Achse eines in Fig. 1 dargestellten
raumlichen rechtwinkligen Koordinatensystems.

[0030] Die Spalten des Detektorsystems 5 verlaufen ebenfalls in Richtung der z-Achse, wahrend die Zeilen,
deren Breite b in Richtung der z-Achse gemessen wird und beispielsweise 1 mmbetragt, quer zu der System-
achse Z bzw. der z-Achse verlaufen.

[0031] Um ein Untersuchungsobjekt, z.B. einen Patienten, in den Strahlengang des Réntgenstrahlenbiindel
bringen zu kdnnen, ist eine Lagerungsvorrichtung 9 vorgesehen, die parallel zu der Systemachse Z, also in
Richtung der z-Achse verschiebbar ist, und zwar derart, dass eine Synchronisation zwischen der Rotationsbe-
wegung des Drehrahmens 7 und der Translationsbewegung der Lagerungsvorrichtung in dem Sinne vorliegt,
dass das Verhaltnis von Translations- zu Rotationsgeschwindigkeit konstant ist, wobei dieses Verhaltnis ein-
stellbar ist, indem ein gewtnschter Wert fir den Vorschub v der Lagerungsvorrichtung pro Umdrehung des
Drehrahmens gewahlt wird.

[0032] Es kann also ein Volumen eines auf der Lagerungsvorrichtung 9 befindlichen Untersuchungsobjekts
im Zuge einer Volumenabtastung untersucht werden, wobei die Volumenabtastung in Form einer Spiralabtas-
tung in dem Sinne vorgenommen werden kann, dass unter gleichzeitiger Rotation der Messeinheit 1 und
Translation der Lagerungsvorrichtung 9 mittels der Messeinheit pro Umlauf der Messeinheit 1 eine Vielzahl von
Projektionen aus verschiedenen Projektionsrichtungen aufgenommen wird. Bei der Spiralabtastung bewegt
sich der Fokus F der Réntgenstrahlenquelle relativ zu der Lagerungsvorrichtung 9 auf einer in Fig. 1 mit S be-
zeichneten Spiralbahn. Die Spiralabtastung muss sich in a-Richtung Gber wenigstens m+2(3 . erstrecken, um
die vollstandige Rekonstruktion eines CT-Bildes pro Zeile von Detektorelementen zu gestatten, sie kann inner-
halb der technischen Grenzen des CT-Gerats aber auch beliebig langer sein.

[0033] Ein Volumen des Untersuchungsobjekts kann jedoch infolge des Umstandes, dass mehrere Zeilen von
Detektorelementen 4 vorhanden sind, auch im Zuge einer sogenannten Tomogrammabtastung untersucht wer-
den, bei der keine Relativbewegung in Richtung der z-Achse zwischen Messeinheit 1 und Lagerungsvorrich-
tung 9 stattfindet (v=0). Im Falle der Tomogrammabtastung ist also die GroRe des untersuchten Volumens
durch die Zahl der aktiven Zeilen von Detektorelementen 4 bestimmt. Wahrend einer Tomogrammabtastung
bewegt sich der Fokus F auf einer kreisférmigen Fokusbahn, die in einer im Folgenden als Mittelebene be-
zeichneten Ebene liegt.

[0034] Die Tomogrammabtastung kann in Form eines Teilumlaufs oder in Form eines Vollumlaufs erfolgen,
wobei der Teilumlauf ein Teilumlaufintervall von wenigstens +2(_ ., (ein Halbumlauf plus Facheroffnungswin-
kel) umfasst, das eine vollstandige Rekonstruktion eines CT-Bildes gestattet, wahrend ein Vollumlauf 21 um-
fasst.

[0035] Die wahrend der Spiral- oder Tomogrammabtastung aus den Detektorelementen jeder aktiven Zeile
des Detektorsystems 5 parallel ausgelesenen, den einzelnen Projektionen P(a,B,q) in Facherstrahlgeometrie
entsprechenden Messdaten werden in einer Datenaufbereitungseinheit 10 einer Digital/Analog-Wandlung un-
terzogen, serialisiert und an einen Bildrechner 11 Ubertragen.

[0036] Nach einer Vorverarbeitung der Messdaten in einer Vorverarbeitungseinheit 12 des Bildrechners 11
gelangt der resultierende Datenstrom zu einer Schnittbildrekonstruktionseinheit 13, die aus den Messdaten
Schnittbilder von gewtinschten Schichten des Untersuchungsobjekts nach einem noch im Einzelnen zu be-

max
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schreibenden erfindungsgemalen Verfahren auf Basis der "Filtered Backprojection" rekonstruiert.

[0037] Die CT-Bilder setzen sich aus matrixartig zusammengesetzten Pixeln (Pixel= picture element) zusam-
men, wobei die Pixel der jeweiligen Bildebene zugeordnet sind, jedem Pixel eine CT-Zahl in Hounsfield Units
(HU) zugeordnet ist und die einzelnen Pixel entsprechend einer CT-Zahl/Grauwertskala in einem ihrer jeweili-
gen CT-Zahl entsprechenden Grauwert dargestellt werden. Dabei veranschaulicht jedes Pixel ein Voxel (Voxel
= volume element) der in dem CT-Bild veranschaulichten Schicht des Untersuchungsobjekts. Da infolge der
Mehrzeiligkeit des Detektorsystems 5 und gegebenenfalls der Spiralabtastung Messdaten beziglich mehrerer
Schichten des Untersuchungsobjekts gewonnen werden, stehen 3D-Daten zur Verfiigung, die im Rahmen der
Erfindung einer 3D-Ruckprojektion unterzogen werden. Als Endergebnis stehen 3D-Bilddaten in Form einer
dreidimensionalen Matrix, beispielsweise mit den Achsen x, y, z zur Verfugung, wobei jedes Element der Matrix
einem Voxel (x,y,z) entspricht und den der zugehérigen CT-Zahl entsprechenden Grauwert enthalt. Diejenigen
Elemente der dreidimensionalen Matrix die den gleichen x-, y-, oder z-Wert aufweisen, stellen dann jeweils ein
planares Schnittbild der dem maRgeblichen x-, y-, oder z-Wert entsprechenden Schicht des Untersuchungs-
objekts dar.

[0038] Die von der Schnittbildrekonstruktionseinheit 13 rekonstruierten Bilder werden auf einer an den
Bildrechner 11 angeschlossenen Anzeigeeinheit 16, z.B. einem Monitor, dargestellt.

[0039] Die Roéntgenstrahlenquelle 2, beispielsweise eine Réntgenréhre, wird von einer Generatoreinheit 17
mit den notwendigen Spannungen und Strémen, beispielsweise der Roéhrenspannung U, versorgt. Um diese
auf die jeweils notwendigen Werte einstellen zu kénnen, ist der Generatoreinheit 17 eine Steuereinheit 18 mit
Tastatur 19 zugeordnet, die die notwendigen Einstellungen gestattet.

[0040] Auch die sonstige Bedienung und Steuerung des CT-Gerates erfolgt mittels der Steuereinheit 18 und
der Tastatur 19, was dadurch veranschaulicht ist, dass die Steuereinheit 18 mit dem Bildrechner 11 verbunden
ist.

[0041] Unter anderem kann die Anzahl Q der aktiven Zeilen von Detektorelementen 4 und damit die Position
der Strahlenblenden 3 und 6 eingestellt werden, wozu die Steuereinheit 18 mit den Strahlenblenden 3 und 6
zugeordneten Verstelleinheiten 20 und 21 verbunden ist. Weiter kann die Rotationszeit T eingestellt werden,
die der Drehrahmen 7 fir eine vollstandige Umdrehung benétigt, was dadurch veranschaulicht ist, dass die
dem Drehrahmen 7 zugeordnete Antriebseinheit 22 mit der Steuereinheit 18 verbunden ist.

[0042] Obwohl es grundsatzlich mdglich ist, das erfindungsgemafie Verfahren auch in Facherstrahlgeometrie
zu realisieren, wird das beschriebene CT-Gerat verzugsweise in einem Modus betrieben, in dem das erfin-
dungsgemalie Verfahren in Parallelstrahlgeometrie realisiert ist.

[0043] Demnach werden die bei der Abtastung des fiir die jeweilige Untersuchung relevanten Kérperbereichs
des Patienten durch Spiral- oder Tomogrammabtastung in Facherstrahlgeometrie gewonnenen Daten zu-
nachst in an sich bekannter Weise durch ein im Allgemeinen als "rebinning" bezeichnetes Verfahren in Daten
in Parallelstrahlgeometrie umgewandelt. Diese Umwandlung beruht auf einer Umsortierung der in Facher-
strahlgeometrie gewonnenen Daten derart, dass aus unterschiedlichen in Facherstrahlgeometrie aufgenon-
menen Projektionen Strahlen entnommen und zu einer Projektion in Parallelstrahlgeometrie zusammengeflgt
werden. In Parallelstrahlgeometrie reichen Daten aus einem Intervall der der Lange 1T aus, um ein vollstandi-
ges Bild rekonstruieren zu kénnen. Um diese Daten gewinnen zu kénnen, missen nichtsdestotrotz zur Daten
in Facherstrahlgeometrie aus einem Intervall der Lange m+2/8,,, zur Verfugung stehen.

[0044] Eine Projektion in Parallelstrahlgeometrie ist in Fig. 3 veranschaulicht. Demnach nehmen alle n Par-
allelstrahlen RP, bis RP dieser Projektion gegeniiber der x-Achse des in Fig. 3 dargestellten und mit dem ge-
mal Fig. 1 Ubereinstimmenden Koordinatensystem den Parallelfacherwinkel 6 ein.

[0045] Anhand des in Fig. 3 in ausgezogener Linie dargestellten Parallelstrahls RP, soll im Folgenden der
Ubergang von Facherstrahl- auf Parallelstrahlgeometrie erldutert werden.

[0046] Der Parallelstrahl RP, entstammt einer fiir die auf der Fokusbahn S liegende Fokusposition F, in Fa-
cherstrahlgeometrie gewonnenen Projektion. Der zu dieser Projektion in Facherstrahlgeometrie gehdrige,
durch die Drehachse 14 und damit die z-Achse des Koordinatensystems verlaufende Zentralstrahl RF,, ist in
Fig. 3 ebenfalls eingetragen. Der Fokusposition F, entspricht der Fokuswinkel a,; dies ist der Winkel, den die
x-Achse und der Zentralstrahl RF,, einschlieBen. Gegenlber dem Zentralstrahl RF,, weist der Strahl RP, den
Facherwinkel B auf. Somit ist leicht erkennbar, dass fir den Parallelfacherwinkel 6 gilt: 6=a+.

[0047] Der rechtwinklig zum jeweiligen Parallelstrahl gemessene Strahlabstand p von der Drehachse 14 bzw.
der z-Achse ist durch p=R.Sin (B) gegeben.

[0048] Wie anhand des in Fig. 3 in verstarkter Linie dargestellten, durch die Drehachse 14 bzw. die x-Achse
verlaufenden Zentralstrahls RP, deutlich wird, handelt es sich bei diesem Strahl um den Zentralstrahl einer in
Fachergeometrie fur die Fokusposition F, unter dem Fokuswinkel a, aufgenommene Projektion in Facher-
strahlgeometrie. Da fiir den Zentralstrahl einer in Facherstrahlgeometrie aufgenommenen Projektion $=0 gilt,
wird deutlich, dass fur den Fall von Zentralstrahlen gilt: Je nachdem, ob ein azimutales oder vollstandiges "re-
binning" durchgefiihrt wird, liegen die Parallelprojektionen in der Form P(a,(3,q) oder in der Form P(6,8,q) vor,
wobei
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a der Fokuswinkel

B der Facherwinkel

q der der z-Koordinate entsprechende Zeilenindex des Detektorsystems,

0 = a +f der Parallelfacherwinkel

p=R,sin(B) die dem Strahlabstand von der Drehachse (Systemachse) entsprechende Parallelkoordinate, und
R¢ der Radius der Fokusbahn sind.

[0049] In einer, einer ersten Ausfiihrungsform des erfindungsgemafien Verfahrens entsprechenden, mittels
der Tastatur 19 wahlbaren ersten Betriebsart arbeitet das beschriebene CT-Geréat auf Basis von durch azimu-
tales "rebinning" gewonnenen Projektionen. Die diesen Projektionen entsprechenden Daten werden im Falle
des azimutalen "rebinnings" in B-Richtung gefiltert, d.h. jeweils in Richtung der zu der Fokusposition des Zen-
tralstrahls der jeweiligen Parallelprojektion gehdrigen Tangente T (siehe Fig. 3), und zwar unter Verwendung
eines der in der Computertomographie ublichen Filterkerne, z.B. Shepp-Logan - oder Ramachand-
ran-Lakshminarayanan-Kern.

[0050] Die derart gefilterten Paralleldaten werden dann in der in der Weise ruckprojiziert, dass im Zuge der
Ruckprojektion fir jedes Voxel (x,y,z) fur jedes 0¢€[0,m[ fir die Strahlen

Plo+kr, B,q),

deren Projektion entlang der Systemachse durch (x,y) geht, die Summe
P, (0)=Shld., . (0+k7B.q)) RO +kr)—co(k))- PlO+hr, B .q)
k q

gebildet wird, wobei

x,¥,z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind,

k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der in die Rekonstruktion einbezogenen Halbumlaufe des Fokus,
B die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die Koordina-
ten (x,y) jeweiliges Voxels (x,y,z) verlaufen, und

h, eine die Schichtdicke der in dem erzeugten Schnittbild dargestellten Schicht des Untersuchungsobjekts be-
stimmende Gewichtungsfunktion ist, sowie

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) ist
bzw. von dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) abhangt

h eine den zeitlichen Abstand t der Projektion

phase

Plo+kn, B.q)

bzw.

PO +kr,p,q)

zu einer den Bewegungszustand bewerten- den Gewichtsfunktion ist, wobei

cg(k) eine Zeitposition darstellt, die den periodischen Bewegungszustand eines Untersuchungsbereiches, vor-
zugsweise eines zugeordneten Herzzyklus, bestimmt.

[0051] Infolge der gewahlten Filterrichtung und der infolge der Summation sowohl tber k als auch ber q wer-
den zum einen ,cone beam artifacts" vermieden und zum anderen im Interesse einer hohen Dosisnutzung aller
durch ein Voxel (x,y,z) verlaufenden Strahlen bertiicksichtigt. AuBerdem wird durch die Wichtungsfunktion h ...
nur Strahlen bertcksichtigt, die mit dem gewilinschten zu beobachtenden Bewegungszustand des Untersu-
chungsobjektes korreliert sind, und nicht damit korrelierte Messungen unterdrtckt.

[0052] Der einem Voxel x,y,z zugeordnete Absorptionswert p,,, wird durch Summation tiber 8 Gber mindes-
tens einen Halbumlauf gewonnen, d.h. durch Bildung von

lux,y,z = Z Px,y,z(g)
a

[0053] Die dem jeweiligen Absorptionswert entsprechende CT-Zahl wird in herkdmmlicher Weise aus dem
Absorptionswert ermittelt.

[0054] Dabei konnen mittels der Tastatur 19 unterschiedliche Gewichtungsfunktionen h und unterschiedliche
Funktionen d eingestellt werden.

[0055] Als Gewichtungsfunktion h eignet sich beispielsweise eine Dreiecks- oder Trapezfunktion.

[0056] Als Funktion d kann der Abstand des jeweiligen Parallelstrahls vom Voxel x,y,z oder stattdessen bei-
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spielsweise die z(axiale)-Komponente dieses Abstandes eingestellt werden.
[0057] In einer Abwandlung der vorstehend beschriebenen ersten Betriebsart wird zur Riickprojektion der Pa-
ralleldaten die auf die Summe H der Gewichte h, und h

phase

H = Z Z hz (dx,y,-' (9 + k”’ ﬁ’ q)) hphase (t(g + kﬁ) - cR (k))
k q
normierte Summe

P ZZh @, \o+kz. B.g) b, (O + k) (k) PO+ k7, B.q)

gebildet. Dies erméglicht eine nochmals verbesserte Bildqualitat, da eine mdgliche Uberbetonung von Voxeln,
die in mehreren Halbumlaufen "beleuchtet", also von Strahlen getroffen werden, beseitigt wird und somit ent-
sprechende Artefakte vermieden werden. Diese Redundanz tritt bei Spiralabtastungen dann auf, wenn die pro
Vollumlauf der Messanordnung stattfindende Relativverschiebung so gering ist (geringer Pitch), dass Voxel
mehrfach bestrahlt werden.

[0058] Eine einer weiteren Ausfiihrungsform des erfindungsgemafRen Verfahrens entsprechenden, mittels
der Tastatur 19 wéahlbaren zweite Betriebsart unterscheidet sich von der ersten Betriebsart dadurch, dass das
beschriebene CT-Gerat nicht auf Basis von durch azimutales, sondern von durch vollstéandiges "rebinning" ge-
wonnenen Projektionen arbeitet. Die diesen Projektionen entsprechenden Daten werden im Falle des vollstan-
digen "rebinnings" in p-Richtung gefiltert, also jeweils ebenfalls in Richtung der zu der Fokusposition des Zen-
tralstrahls der jeweiligen Parallelprojektion gehdrigen Tangente T (siehe Fig. 3).

[0059] Demnach wird fiir die derart gefilterten Paralleldaten im Zuge der Rickprojektion die Summe

P,,.(0)= ZZh @, 0+ k7, 5.9) B ({0 + k)= i () PO+ e, Boq)

gebildet, wobei p die Parallelkoordinaten derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen l1angs der Systemach-
se durch die Koordinaten (x,y) jeweiliges Voxels (x,y,z) verlaufen.

[0060] Auch im Falle der zweiten Betriebsart wird in einer Abwandlung zur Ruckprojektion der Paralleldaten
eine auf die Summe H der Gewichte h, und h

phase

H ZZh ( xyz(0+k7r’ ﬁ’ q)).hphase(t(g_*_kﬂ)—cR (k))
normierte Summe, ndmlich die Sunme

P, 0)=— ZZh(U (6+7m,B,9) 0+ )=y ())- PO+ e, B )

gebildet.

[0061] Im Falle der vorstehend beschriebenen ersten und zweiten Betriebsarten wird eine Funktionsweise
des erfindungsgemaflen Verfahrens vorgesehen, bei dem im Zusammenhang mit einem Voxel (x,y,z) alle
Strahlen betrachtet werden, deren Projektion entlang der Drehachse 14 bzw. der z-Achse durch x, y geht. Ob
und in welchem MaRe diese Strahlen berucksichtigt werden, wird durch die Gewichtungsfunktion h, und die
Funktion d bestimmt.

[0062] Die Fig. 4 bis 6 zeigen die zeitliche Korrelation zwischen einer schematisch dargestellten EKG-Auf-
nahme eines Patienten in der Fig. 4 mit dem allgemein bekannten typischen Verlauf tiber den Vorhofteil mit
P-Welle und PQ-Strecke, gefolgt vom Kammerteil mit der QRS-Gruppe, ST-Strecke, T-Welle und U-Welle.
Charakteristisch sind in dieser Darstellung nur die P-Welle, QRS-Gruppe und die T-Welle herausgestellt.
[0063] Dieser typische und periodische Verlauf des EKG's ist korreliert mit bestimmten Bewegungszustanden
des Herzens, die in der Fig. 5 zeitlich synchron durch eine Aufzeichnung der relativen Volumenanderung
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V/IV(t) des Herzens dargestellt sind. Teilt man diesen Verlauf grob in zwei Phasen ein, so ergibt sich eine Be-
wegungsphase | und eine Ruhephase Il. Erfindungsgeman sollen die CT-Aufnahmen jeweils einer bestimmten
Phase entsprechen, so dass entsprechend der jeweiligen Phasen die Wichtungsfunktion h,..., deren Verlauf
in der Fig. 6 dargestellt ist, daflir sorgt, dass nur Informationen dieser bestimmten Bewegungssituation letzt-
endlich zur Bildgebung herangezogen werden. Da man Uber eine relativ groe Zeitspanne, namlich die Ruhe-
phase Il des Herzens, davon ausgehen kann, dass nur geringe Bewegung stattfindet, kann, wie aus der Fig. 6
ersichtlich ist, beispielsweise die gesamte Ruhephase Il hoch gewichtet werden, wahrend die Bewegungspha-
se | gering gewichtet wird. Die durchgezogene Linie in der Fig. 6 zeigt einen solchen Verlauf der Gewichtsfunk-
tion h.se Mit nur zwei unterschiedlichen Werten 1 und 0.

[0064] Alternativ kann jedoch auch die tatsachliche relative Volumenanderung und damit der Bewegungszu-
stand des Herzens berticksichtigt werden, indem, wie es in dem gestrichelt dargestellten Verlauf der Gewich-
tungsfunktion h,,... dargestellt ist, je nach dem AusmaR der Ruhe des Herzens unterschiedliche und feiner dif-
ferenzierte Wichtungen eingefuhrt werden. AuRerdem kann auch eine Wichtungsfunktion gewahlt werden, die
mit zeitlichem Abstand von einem vorbestimmten Bewegungszustand abfallt. Dies ist beispielhaft durch den
gepunktete Verlauf der Gewichtsfunktion dargestellit.

[0065] Das CT-Gerat kann aber auch mittels der Tastatur 19 wahlbare weitere Betriebsarten aufweisen, die
den zuvor beschriebenen mit dem Unterschied entsprechen, dass fiir eine gegebene Fokusposition der durch
das jeweilige Voxel (x,y,z) verlaufende theoretische Strahl ermittelt wird und dann unter Beriicksichtigung der
Gewichtungsfunktionen h, und h,... und der Funktion d in die Summenbildung im Zuge der Rickprojektion nur
diejenigen Strahlen einbezogen werden, die tatsachlich einen Beitrag zu der Summe liefern kénnen und zwar
sowohl in Bezug auf ihre Position als auch in Bezug auf den interessierenden Bewegungszustand des betrach-
teten Untersuchungsobjektes.

[0066] Im Falle der beschriebenen Ausfiihrungsbeispiele wird die Relativbewegung zwischen der Messein-
heit 1 und Lagerungsvorrichtung 9 jeweils dadurch erzeugt, dass die Lagerungsvorrichtung 9 verschoben wird.
Es besteht im Rahmen der Erfindung jedoch auch die Méglichkeit, die Lagerungsvorrichtung 9 ortsfest zu las-
sen und statt dessen die Messeinheit 1 zu verschieben. AuRerdem besteht im Rahmen der Erfindung die Mdg-
lichkeit, die notwendige Relativbewegung durch Verschiebung sowohl der Messeinheit 1 als auch der Lage-
rungsvorrichtung 9 zu erzeugen.

[0067] Das konusférmige Réntgenstrahlenbiindel weist im Falle des beschriebenen Ausfiihrungsbeispiels ei-
nen rechteckigen Querschnitt auf. Im Rahmen der Erfindung sind jedoch auch andere Querschnittsgeometrien
moglich.

[0068] Im Zusammenhang mit den vorstehend beschriebenen Ausfiihrungsbeispielen finden CT-Gerate der
dritten Generation Verwendung, d.h. die Réntgenstrahlenquelle und das Detektorsystem werden wahrend der
Bilderzeugung gemeinsam um die Systemachse verlagert. Die Erfindung kann aber auch im Zusammenhang
mit CT-Geraten der vierten Generation, bei denen nur die Rontgenstrahlenquelle um die Systemachse verla-
gert wird und mit einem feststehenden Detektorring zusammenwirkt, Verwendung finden, sofern es sich bei
dem Detektorsystem um ein mehrzeiliges Array von Detektorelementen handelt.

[0069] Auch bei CT-Geraten der flinften Generation, d.h. CT-Geraten, bei denen die Rontgenstrahlung nicht
nur von einem Fokus, sondern von mehreren Foken einer oder mehrerer um die Systemachse verlagerter
Roéntgenstrahlenquellen ausgeht, kann das erfindungsgemafie Verfahren Verwendung finden, sofern das De-
tektorsystem ein mehrzeiliges Array von Detektorelementen aufweist.

[0070] Die im Zusammenhang mit den vorstehend beschriebenen Ausflihrungsbeispielen verwendeten
CT-Gerate weisen ein Detektorsystem nach Art einer orthogonalen Matrix angeordneten Detektorelementen
auf. Die Erfindung kann aber auch im Zusammenhang mit CT-Geraten Verwendung finden, deren Detektor-
system in einer anderen Weise ein flachenhaft angeordnetes Array mit Detektorelementen aufweist.

[0071] Die vorstehend beschriebenen Ausfihrungsbeispiele betreffen die medizinische Anwendung des er-
findungsgemafien Verfahrens. Die Erfindung kann jedoch auch auRerhalb der Medizin, beispielsweise bei der
Materialuntersuchung von sich periodisch bewegenden Maschinen oder Maschinenelementen Anwendung fin-
den.

Patentanspriiche

1. Verfahren zur Erzeugung von CT-Bildern eines sich periodisch bewegenden Untersuchungsbereichs,
vorzugsweise der Herzregion eines Lebewesens, vorzugsweise eines Patienten, mit zumindest den folgenden
Verfahrensschritten:

1.1 zur Abtastung eines periodisch bewegten Untersuchungsobjekts mit einem von mindestens einem Fokus
ausgehenden Strahlenbiindel und mit einem flachig ausgebildeten Detektorarray mit einer Vielzahl von verteil-
ten Detektorelementen zum Detektieren der Strahlen des Strahlenblindels wird der mindestens eine Fokus re-
lativ zu dem Untersuchungsobjekt auf mindestens einer das Untersuchungsobjekt umlaufenden Fokusbahn
mit gegeniberliegendem Detektorarray bewegt, wobei die Detektorelemente des Detektorarray Ausgangsda-
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ten liefern, welche die Schwachung der Strahlen beim Durchgang durch das Untersuchungsobjekt reprasen-
tieren,

1.2. es werden zeitgleich Bewegungsdaten von dem sich periodisch bewegenden Untersuchungsbereich ge-
sammelt, um die Detektordaten und daraus resultierende Daten den Bewegungszustéanden zuordnen zu kén-
nen,

1.3. die Ausgangsdaten werden gefiltert,

1.4. die gefilterten Ausgangsdaten werden zur Erzeugung wenigstens eines Schnittbildes einer eine Schicht-
dicke aufweisenden Schicht des Untersuchungsobjekts dreidimensional riickprojiziert, wobei

1.5. jedes Schnittbild aus den Ausgangsdaten gewonnene Absorptionswerte der zu der Schicht des Untersu-
chungsobjekts gehdrigen Voxel fur die Strahlung des Strahlenbiindels reprasentiert, wobei

1.6. zur Ruckprojektion einerseits eine Gewichtsfunktion verwendet wird, die den rdumlichen Abstand eines
betrachteten Strahls zum betrachteten Voxel wichtet, und

1.7. andererseits zur Rickprojektion auch eine Gewichtungsfunktion verwendet wird, die den zeitlichen Ab-
stand zu dem jeweils darzustellenden Bewegungszustand des Untersuchungsbereiches reprasentiert.

2. Verfahren nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass die Filterung in Richtung der zu der jeweili-
gen Fokusposition gehoérigen Tangente an die Fokusbahn vorgenommen wird.

3. Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 2, dadurch gekennzeichnet, dass vor dem Filtern eine Um-
rechnung der in Facherstrahlgeometrie gewonnenen Ausgangsdaten in Form von Strahlen P(a,3,q) in in Par-
allelstrahl-Geometrie vorliegende Paralleldaten in Form von Strahlen P(6,8,q) bzw. P(8,p,q) vorgenommen
wird, wobei
a der Fokuswinkel,

8 der Facherwinkel,

q der der z-Koordinate entsprechende Zeilenindex des Detektorsystems,

0 = a + B der Parallelfacherwinkel,

p=Rsin(B) die dem Strahlabstand von der Drehachse (Systemachse) entsprechende Parallelkoordinate, und
R¢ der Radius der Fokusbahn sind.

4. Verfahren nach Anspruch 3, dadurch gekennzeichnet, dass die Ruickprojektion der Paralleldaten in der
Weise erfolgt, dass im Zuge der Ruckprojektion fir jedes Voxel (x,y,z) fur jedes 6¢€[0,[ fir die Strahlen

P(9+k7r,ﬁ,q) bzw. P(t9+k7r,f5,Q‘):

deren Projektion entlang der Systemachse durch (x,y) geht, die Summe

~

Py 0)=2 2 hid,,. 9+kn,{§},q B0 + k) =, (K)) - P 9+kﬂ,{§},q
LI

gebildet wird, wobei

x,y,z die Koordinaten des jeweiligen Voxels sind,

k eine ganze Zahl entsprechend der Anzahl der in die Rekonstruktion einbezogenen Halbumldufe des Fokus,
p die Parallelkoordinaten derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die Ko-
ordinaten (x,y) jeweiliges Voxels (x,y,z) verlaufen,

B die Facherwinkel derjenigen Strahlen sind, deren Projektionen langs der Systemachse durch die Koordina-
ten (x,y) jeweiliges Voxels (x,y,z) verlaufen, und

h, eine die Schichtdicke der in dem erzeugten Schnittbild dargestellten Schicht des Untersuchungsobjekts be-
stimmende Gewichtungsfunktion ist, sowie

d eine Funktion ist, die gleich dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) ist
bzw. von dem Abstand des jeweiligen Strahls von dem entsprechenden Voxel (x,y,z) abhangt, und

h eine den zeitlichen Abstand der Projektion

phase

P(B +kr, B, q) bzw. P@+kn,p,q)

zu einem Bewegungszustand bewertende Gewichtsfunktion ist, wobei

cg(K) eine Zeitposition darstellt, die den periodischen Bewegungszustand eines Untersuchungsbereiches, vor-
zugsweise eines zugeordneten Herzzyklus, bestimmt.

5. Verfahren nach Anspruch 4, dadurch gekennzeichnet, dass bei der Ruckprojektion der Paralleldaten die
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auf die Summe H der Gewichte h

~

H= Zk: Shld,,.|0+kn, g} G || 71 e (O + k) = 4 (k)
q

normierte Summe

o~

Px,y,z(g)zégzhz dyy.: 9+kﬁ,{§},q -hphm(t(9+k7t)—cR(k))- 9+kﬂ,{§},q

gebildet wird.

6. Verfahren gemaf einem der Anspriiche 1 bis 5, dadurch gekennzeichnet, dass bei der Riickprojektion
die Strahlen je betrachtetem Voxel derart gewichtet werden, dass zentral auf die Detektorelemente auftreffen-
de Strahlen starker gewichtet werden als randseitig auftreffende Strahlen.

7. Verfahren nach einem der Anspriche 1 bis 6, dadurch gekennzeichnet, dass die Fokusbahn eine Kreis-
bahn ist.

8. Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 7, dadurch gekennzeichnet, dass die Fokusbahn eine Spi-
ralbahn ist, die dadurch zustande kommt, dass der Fokus auf einer Kreisbahn um die Systemachse bewegt
wird und gleichzeitig eine Relativbewegung zwischen Fokus und Untersuchungsobijekt in Richtung der Syste-
machse erfolgt.

9. Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 8, dadurch gekennzeichnet, dass die Detektorelemente auf
dem Detektorarray in Zeilen und Reihen verteilt angeordnet sind.

10. CT-Gerat zur Abtastung eines periodisch bewegten Untersuchungsobjektes mit einem von mindestens
einem Fokus ausgehenden Strahlenbiindel und mit einem flachig ausgebildeten Detektorarray mit einer Viel-
zahl von verteilten Detektorelementen zum Detektieren der Strahlen des Strahlenbiindels, wobei der mindes-
tens eine Fokus relativ zu dem Untersuchungsobjekt auf mindestens einer das Untersuchungsobjekt umlau-
fenden Fokusbahn mit gegeniberliegendem Detektorarray bewegt wird, wobei zumindest Mittel zur Detektion
des Bewegungszustandes des Untersuchungsobjektes, zur Sammlung von Detektordaten, zur Filterung und
Ruckprojektion gemaf einem der Anspriche 1 bis 9 vorgesehen sind.

11. CT-Gerat gemal Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass die genannten funktionalen Mittel zu-
mindest teilweise durch Programme oder Programm-Module verwirklicht werden.

Es folgen 4 Blatt Zeichnungen
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Anhangende Zeichnungen
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FIG 4

FIG 5

FIG 6

II

&
<

llllllllll

Tisvn e

Tisvas

A

hphase <——II ————|

15/15



	Titelseite
	Beschreibung
	Stand der Technik
	Aufgabenstellung

	Patentansprüche
	Anhängende Zeichnungen

