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Zusammenfassung

Hochpréazise Verfahren der Strahlentherapie ermoglichen eine exakte Strahleinstel-
lung, sodass in unbewegter Anatomie eine hochkonforme Bestrahlung der Zielstruktur
moglich wére und gleichzeitig strahlenempfindliche benachbarte Organe geschont wer-
den konnten. Doch trotz umfangreicher Mainahmen zur Patientenfixierung kommt
es aufgrund von unterschiedlichen Gelenkstellungen, unterschiedlichen Fillstédnden
von Hohlraumorganen und vergleichbaren Verédnderungen zu erheblichen Abweichun-
gen zwischen der anatomischen Situation im CT-Bestrahlungsplanungsbild und der
tatsichlichen Situation an den spateren Behandlungstagen.

Viele dieser Veranderungen verursachen Deformationen und kénnen durch eine einfa-
che Korrektur der Position oder der Orientierung des Patienten, wie dies tiblicherweise
durch eine bildgestiitzte Strahlentherapie (IGRT) durchgefithrt wird, kaum kom-
pensiert werden. Um eine robuste Erfassung der Zielstruktur zu gewahrleisten, wird
deshalb ein homogener, zu bestrahlender Sicherheitssaum hinzugefiigt. Die Grofle
des dadurch zwangslaufig geschadigten gesunden Gewebes kann bis zu 50 Prozent
der Grofle des Tumors betragen.

In dieser Arbeit wird ein System entwickelt, das die Generierung plausibler, repréasen-
tativer Deformationsszenarien ermoglicht, welche die zu erwartenden anatomischen
Veranderungen zwischen Bestrahlungsplanung und den Behandlungstagen reprasen-
tieren.

Dazu werden patientenspezifische, biomechanische Modelle des neuen Patienten
mit einem statistischen Deformationsmodell kombiniert, das aus extrahierten Defor-
mationsmerkmalen téglicher Kontrollbilder des Therapieverlaufs anderer Patienten
gebildet wird. Mit einem Quasi-Monte-Carlo-Verfahren werden aus den statistischen
Modellen der Deformation zuféllige Szenarien generiert. Diese beschreiben jeweils
eine zuféllige Pose oder Organform und werden verwendet, um das biomechanische
Modell eines neuen Patienten in eine vergleichbare Konfiguration zu verformen.

In retrospektiven Analysen werden die Deformationen aus den Kontrollbildern des
Therapieverlaufs verschiedener Patienten extrahiert und mit einer Vorhersage ver-
glichen. Dazu wird mit den Simulationsergebnissen der Bewegungsspielraum der
Zielstrukturen eingegrenzt und ein angepasster Sicherheitssaum ermittelt. Es wird
gezeigt, dass der benotigte Sicherheitssaum deutlich reduziert werden kann. Durch
die Verwendung von fast 700 Kontrollbildern von Pelvis- und Kopf-Hals-Patienten
wird dabei auch die Generalisierbarkeit der Methoden demonstriert.

Uber eine Adaption von Sicherheitssiumen hinaus kénnen die Simulationsergeb-
nisse verwendet werden, um das CT-Bestrahlungsplanungsbild zusammen mit den
strahlentherapie-relevanten, segmentierten Strukturen zu deformieren, was fiir auf-
wendigere Planungsmethoden (z. B. robuste Dosisberechnungen) verwendet werden
kann.
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1. Einleitung

In dieser Arbeit wird ein Deformationsmodell zur Abschétzung interfraktioneller
Veranderungen anatomischer Strukturen bei Strahlentherapiepatienten vorgestellt.
Dieses Modell kombiniert Statistiken zu bildbasiert gemessenen Veranderungen von
Patienten einer Patientenkohorte mit einem patientenspezifischen biomechanischen
Modell eines neuen Patienten.

Das Deformationsmodell wird anhand zweier unterschiedlicher Patientenkohorten
(Kopf-Hals-Karzinome und Prostatakarzinome) evaluiert, um die Generalitat des
Modells zu untersuchen.

1.1. Motivation

Bosartige Tumorerkrankungen stellen die Medizin vor grole Herausforderungen, de-
nen sie sich mit multimodalen Therapien stellt. Diese kombinieren die drei wichtigsten
Saulen der Onkologie: Chirurgie, Chemotherapie und Strahlentherapie.

Hochprézise Verfahren der Strahlentherapie ermoglichen eine exakte Strahleinstel-
lung, sodass in unbewegter Anatomie eine hochkonforme Dosisapplikation moglich
wird. Eine Voraussetzung dafiir ist die rechnergestiitzte Bestrahlungsplanung, welche
seit 25 Jahren Bestandteil der klinischen Praxis ist [HB10]. Sie erméglicht es, Strahl-
einstellungen fiir hochkonforme Therapieplédne zu berechnen, die gleichzeitig eine
hohe Dosis im Zielvolumen und eine geringe Dosis in benachbarten Risikostrukturen
applizieren.

Der Bestrahlungsplan fiir eine Strahlentherapie wird anhand eines einzelnen CT-
Bildes erzeugt. Die Therapie erfolgt allerdings erst einige Tage nach der Planung und
geht tiber mehrere Wochen. Trotz umfangreicher Gegenmafinahmen wie der Fixierung
durch Halterungen, Rahmen oder Vakuummatratzen kommt es zu erheblichen Unter-
schieden zwischen der anatomischen Situation im CT-Bild der Bestrahlungsplanung
und der tatséchlichen Situation wéhrend der Behandlung.

Trotz Fixierung haben intrafraktionelle Bewegungen (Bewegungen wéahrend einer
Therapiesitzung) und interfraktionelle Veranderungen (Verdnderungen des Patien-
ten zwischen dem Tag der Planung und der Therapie bzw. zwischen verschiedenen
Therapietagen) Einfluss auf die Position und Form von Zielstrukturen und Risikoor-
ganen. Auflerdem wird die Dosisverteilung durch Veranderungen im Therapiestrahl
beeinflusst, was v. a. bei der Bestrahlung mit Schwerionen eine grofie Rolle spielt.

Intrafraktionelle Bewegungen werden z. B. durch Atmung, Schlucken oder Peristaltik
verursacht. Die zugrundeliegende Bewegung kann vor der Therapie mit einer 4D-
Bildaufnahme erfasst werden, sodass durch eine simulierte Therapie eine passende
Behandlungsstrategie ermittelt werden kann. Zuséatzlich konnen wéihrend der Bestrah-
lung Bewegungen durch Online-Bildgebung erfasst und teilweise durch Verdnderungen
an der Strahleinstellung (,, Tracking” und ,Gating*) kompensiert werden.

Interfraktionelle Verdanderungen des Patienten werden durch unterschiedliche Ge-
lenkstellungen (Posen), unterschiedliche Fiillzustdnde von Hohlraumorganen oder
Gewichtsunterschiede des Patienten verursacht. Translationen (und Rotationen) der
Zielregion werden in der klinischen Routine durch tégliche bildgebende Verfahren vor
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jeder Fraktion erkannt und durch eine Anpassung des Patiententisches kompensiert
(,Image-Guided Radiation Therapy*, IGRT). Deformationen kénnen allerdings nur
teilweise kompensiert werden.

Zurzeit werden vereinfachende Annahmen iiber mogliche Verédnderungen getroffen, um
sie bei der Planung durch Sicherheitssaume zu kompensieren. Das dabei zwangsléufig
ebenfalls bestrahlte gesunde Gewebe kann bis zu 50 % der Grofie des sichtbaren
Tumors entsprechen.

1.2. Zielsetzung und Fragestellungen

Das Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines Systems, das patientenspezifische
Modelle fiir die Vorhersage plausibler, repriasentativer Deformationen erzeugen kann.
Das Deformationsmodell soll es erlauben, zu erwartende anatomische Verdnderungen
schon im Bestrahlungsplan zu berticksichtigen.

Es stellen sich folgende Fragen:

e 1. Wie kann das Deformationsmodell in die Therapieplanung inte-
griert werden?
Es ist zu untersuchen, welche Ergebnisse ein Deformationsmodell liefern muss,
damit es in der Prozesskette der Planung einer Strahlentherapie eingesetzt
werden kann.

« 2. Wie konnen (statistische) Informationen aus Patientenkohorten
verwendet werden?
Es gibt zahlreiche Kontrollbilder von interfraktionellen Deformationen aus der
klinischen Routine und aus Studien. Sie miissen durch geeignete Visualisie-
rungstechniken dargestellt werden, um eine qualitative manuelle Auswertung
zu ermoglichen und einen Eindruck iiber vorhandene Deformationen in ver-
schiedenen Patientenkohorten gewinnen zu konnen. Erst dann kénnen geeignete
Merkmale der Deformation mit automatischen Methoden der Bildverarbeitung
extrahiert und modelliert werden.

e 3. Wie konnen patientenspezifische Informationen genutzt werden?
Bei der Bestrahlungsplanung liegt nur ein CT-Bild (und ein MRT-Bild) des
Patienten vor. Es muss untersucht werden, wie geometrische Informationen aus
diesen Bildern genutzt werden kénnen, um die zu erwartenden Deformationen
einzuschrianken.

e 4. Wie konnen mechanisch plausible Deformationen erzeugt werden?
Es ist zu untersuchen, wie sichergestellt werden kann, dass das Deformations-
modell mechanisch plausible Deformationen erzeugt.

* 5. Wie kann das Deformationsmodell evaluiert werden?
Es miissen Moglichkeiten gefunden werden, das Deformationsmodell zu evaluie-
ren und seinen Mehrwert fiir die Therapie des Patienten zu iiberpriifen.

Ein besonderer Fokus dieser Arbeit liegt auf der klinischen Einsetzbarkeit der Metho-
den. So wird darauf geachtet, dass das vorgeschlagene Deformationsmodell méglichst
einfach und effizient klinisch eingesetzt werden kann. Dies wird mit zwei umfangrei-
chen Patientenkohorten von Kopf-Hals-Patienten und Pelvis-Patienten tiberpriift,
die auch fiir Evaluationen in den einzelnen Kapiteln verwendet werden.
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1.3. Rahmenbedingungen

Die vorliegende Arbeit entstand wéahrend der Tatigkeit des Autors als Doktorand
und wissenschaftlicher Mitarbeiter am Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ)
in den Arbeitsgruppen ,, Therapy Planning — Development“ und ,,Computational
Patient Models“ der Abteilung fiir medizinische Physik in der Strahlentherapie.
Kooperationen im Sonderforschungsbereich (SFB) Transregio 125 ,,Cognition-Guided
Surgery* ermoglichten gemeinsame Arbeiten im Bereich der mechanischen Modellie-
rung [SKST15, SSST14, SSG*17], der Segmentierung mit statistischen Formmodellen
[NEH"16] und der robusten Planung [BS14a].

1.4. Eigener Beitrag

Die Beitrage der vorliegenden Arbeit lauten wie folgt:

« Konzept: Deformationsmodell als Kombination aus statistischem und
mechanischem Modell
In dieser Arbeit wird ein Konzept vorgestellt, wie statistisches Vorwissen
iiber Deformationen aus Kohorten mit einem mechanischen Modell kombiniert
werden kann, das die patientenspezifische Anatomie beriicksichtigt [STP*16].
Damit wird nicht nur eine bessere Deformationsvorhersage maoglich, sondern es
konnen dariiber hinaus synthetische Daten generiert werden, welche genaue
Repréasentationen der vorhergesagten Deformation erlauben.

o Bildgebung, Analyse und statistische Modellierung der Deformatio-
nen
Fiir diese Arbeit wurden interfraktionelle Verdnderungen und ihre dosime-
trischen Konsequenzen analysiert [SGS™14, SGD"14b]. Insbesondere wurden
Analysen der Deformationen in annotierten 2D- und 3D-Videos durchgefiihrt
[SGB14, SGSB14], bevor die besten Deformationsmerkmale ausgewéhlt und
statistisch modelliert wurden. Eine Studie fiir die MRT-gefiihrte Strahlenthera-
pie wird unterstiitzt, um die Erfiilllung der Anforderungen an die Bildgebung
fiir eine vollstandige Modellierung der Deformation von Harnblase und Rektum
sicherzustellen [BPS*18].

o Patientenspezifisches mechanisches Modell
Es wurde ein Prozess fiir die Generierung von patientenspezifischen Finite-
Elemente-Modellen entworfen und implementiert. Der Prozess ist generisch
gehalten, sodass sowohl der Kopf-Hals-Bereich als auch der Pelvis-Bereich
abgebildet werden kann.

e Implementierung und Integration des Gesamtsystems
Die Implementierung des Gesamtsystems ist nachhaltig in verschiedenen Platt-
formen integriert. Dazu gehoren insbesondere die ,Medical Simulation Markup
Language“ (MSML, [SSST14]), Byst (eine Softwareplattform fir die Strahlen-
therapie [BMT*16]) und das ,Medical Imaging Interaction Toolkit* (MITK)
[WVWT04]. Die Integration hat auch auf dieser Arbeit aufbauende Arbei-
ten ermoglicht, beispielsweise zur systematischen Reduktion der notwendigen
Szenarios mit ,Uncertainty Quantification® (UQ) [SSGT17]. AuBerdem wer-
den modifizierte Varianten der Deformationsmodelle fiir die robuste Planung
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1.5.

(Dosisberechnung) [BS14al, die Integration in eine Methode zur Positionsve-
rifikation von Patienten mit einer , Time-of-Flight“-Kamera [WSS*15] und
fur die Entwicklung von anthropomorphen Patienten-Phantomen [NJGT16]
verwendet.

Evaluation an zwei unterschiedlichen Kollektiven

Die mit dem System generierten Deformationsmodelle der Kopf-Hals-Patienten
werden mit insgesamt tiber 500 IGRT-CT-Kontrollbildern evaluiert [SSG*16].
Zusétzlich werden andere Ansétze aus der Literatur fir die Deformationsmodel-
lierung implementiert, um einen direkten Vergleich zu erméglichen. Die Deforma-
tionsmodelle der Pelvis-Patienten werden mit 200 IGRT-MRT-Kontrollbildern
evaluiert.

Gliederung

Fir die Arbeit ist die Implementierung eines Gesamtsystems notwendig. Nachdem in
Kapitel 4 der Ansatz und die zugehorige Prozesskette vorgestellt werden, evaluieren
und diskutieren die Kapitel 5 bis 7 die einzelnen Prozesse. Das Gesamtsystem wird
nach einer Zusammenfassung in Kapitel 8 diskutiert.

In Kapitel 1, dieser Einleitung, werden die Motivation, die Zielsetzung und die
wichtigsten Fragestellungen der Arbeit beschrieben.

In Kapitel 2, Grundlagen der Strahlentherapie, wird der aktuelle klinische
Stand der Strahlentherapie beschrieben und das Problem der interfraktionellen
Deformationen beschrieben.

In Kapitel 3 wird der aktuelle Stand der Forschung fiir die Kompensation inter-
fraktioneller Deformationen beschrieben. Der Fokus liegt dabei auf statistischen
und mechanischen Deformationsmodellen.

In Kapitel 4, Losungsansatz, wird die Eignung der Deformationsmodelle aus
Kapitel 3 fiir die Vorhersage interfraktioneller Deformationen abgeschéatzt und
es wird eine Ubersicht iiber den in dieser Arbeit implementierten Ansatz
gegeben.

In Kapitel 5 wird der Prozess zur Extraktion und statistischen Modellierung
von Deformationsmerkmalen beschrieben. Die Rekonstruktionsqualitat sowie
die Repréasentativitat der statistischen Modelle wird evaluiert und diskutiert.

In Kapitel 6, Patientenspezifische biomechanische Modellierung, wird der Pro-
zess zur Erzeugung des biomechanischen Modells vorgestellt. Es werden ver-
schiedene Modellkomplexitaten evaluiert und diskutiert.

In Kapitel 7, Szenario-Integration, wird der Prozess der Aufbereitung des
Deformationsmodells in die Strahlentherapie vorgestellt. Die Verbesserung der
Therapie wird durch retrospektive Studien anhand klinischer Metriken evaluiert
und diskutiert.

In Kapitel 8, dem Restimee, wird die Arbeit zusammengefasst und in ihrer
Gesamtheit diskutiert. Es werden Antworten auf die Fragestellungen aus Kapitel
1 gegeben.
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In diesem Abschnitt werden die medizinische Grundlagen und der klinische Stand
der Strahlentherapie beschrieben. Fiir die beiden in dieser Arbeit verwendeten
Patientenkohorten (Tumoren im Kopf-Hals- und Pelvis-Bereich) werden iibliche
Behandlungsstrategien sowie die anatomischen Grundlagen der Beweglichkeit darge-
stellt.

Teile der Grundlagenbeschreibung wurden vorab in der Diplomarbeit des Autors ver-
wendet [Stoll]. Dazu gehéren die medizinischen Grundlagen und die grundsatzlichen
Techniken und Ablaufe der Strahlentherapie.

2.1. Tumorpathologie

Im Allgemeinen bezeichnet der Begriff Tumor (lat. fiir Anschwellung) die Volumen-
zunahme und den damit verbundenen erhohten Platzbedarf von Gewebe. Im engeren
Sinne wird er fiir eine unkontrollierte Neoplasie verwendet, also eine Vermehrung
von abnormen Zellen, die autonom ohne Kontrolle durch Hormone oder andere
Integrationssignale stattfindet. FEin Tumor kann gutartig (benigne) oder bosartig
(maligne) sein [Nen0§].

Benigne Tumoren unterscheiden sich kaum von ihrem Ursprungsgewebe. So wird oft
sogar die eigentliche Funktion des Muttergewebes weiter ausgefiihrt; ein benigner
Schilddriisentumor kann so etwa zu einer Schilddriisentiberfunktion fiithren. Benigne
Tumoren wachsen langsam und verdrédngen dabei das benachbarte Gewebe, indem
sie eine Kapsel bilden. Dies wird als expansives Wachstum bezeichnet. Je nach
Lokalisierung konnen auch benigne Tumoren lebensgefahrlichen Schaden anrichten
[Nen08].

Maligne Tumoren unterscheiden sich stark von ihrem Ursprungsgewebe, sie wachsen
schnell und invasiv. Da sie nicht durch eine Kapsel eingeschlossen sind, wachsen
sie sogar iiber Organgrenzen hinaus und zerstoren das dortige Gewebe. Durch
Lymph- und Blutgefafie gelangen sie in entfernte Organe des Korpers und bilden
dort Metastasen [Nen08§].

2.1.1. Klassifikation maligner Tumoren

Das wichtigste Unterscheidungskriterium bei malignen Tumoren ist die gewebliche
Herkunft, die den Typ des Tumors bestimmt. Bosartige epitheliale Tumoren werden
als Karzinom bezeichnet und machen 85 % der malignen Tumorerkrankungen aus.
Sie entstehen in Haut, Schleimhaut oder Driisen. Um den Tumor zu typisieren, ist
eine histologische Untersuchung nétig, da nur so eine Metastase in der Leber von
einem priméren Lebertumor unterschieden werden kann [MSTVO07, Nen08].

Weitere wichtige Merkmale sind die Lokalisierung, der Grad der Bosartigkeit und
das Wachstumsstadium des Tumors. Sie werden zusammen mit dem Tumortyp zur
Klassifikation des Tumors verwendet [MSTV07, Nen0§].
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2.1.2. Entstehung von malignen Tumoren

Die Entstehung von malignen Tumoren findet in mehreren Phasen statt (siehe
Abb. 1). In der ersten Phase, der Initiation, mutiert eine einzelne Zelle. Dies kann
durch eine Schadigung der Desoxyribonukleinsidure (DNS) durch ein gentoxisches
Kanzerogen® oder andere Einfliisse, wie ionisierende Strahlung oder Viren, ausgeldst
werden. Meist konnen zellinterne Reparaturmechanismen diesen Schaden wieder
beheben oder die Zelle wird durch interne Mechanismen (Tumorsuppressorproteine)
oder das Immunsystem zerstort. Versagen diese Schutzmechanismen, spricht man
von einer initiierten Zelle [Nen0§].

Diese Zelle kann im zweiten Schritt ihre geschadigten DNS-Informationen an Tochter-
zellen weitergeben. Zum Auslésen der Proliferation sind in dieser Phase noch externe
Wachstumsreize notwendig, die z. B. von nicht-gentoxischen Kanzerogenen? erzeugt
werden. Es entsteht ein wachsender Klon (Zellhaufen mit gleicher DNS) initiierter
Zellen. Diese Phase ist die Promotionsphase und die nicht-gentoxischen Kanzerogene
werden als Promotoren bezeichnet. Mit der Anzahl der Zellen innerhalb des Zell-
klons wéchst auch die Wahrscheinlichkeit neuer Sub-Klone mit neuen Mutationen
[HB10, Nen08].

Der dritte Schritt ist die Progression, bei der durch Mutationen neue Sub-Klone
mit aggressiverem Verhalten entstehen. Es bildet sich ein heterogener Zellverband,
dessen Zellen unterschiedliche Eigenschaften haben. Durch die neuen Mutationen
werden weitere Tumorsuppressorgene gestort; das Zellwachstum wird zunehmend
schneller und unkontrollierter. Die Zellen wachsen und vermehren sich ohne externe
Wachstumsreize, es hat sich ein maligner Tumor gebildet [HB10, Nen08].

Initiation Promotion Progression
normale initierte praneoplastischer iger T i T
Zelle Zelle Zellklon gutartiger lumor maligner fumor
o) o[efs] [e[e]®)
. 0ac ole
o0 [ ] oo|e [ ]
> [ === o> [ofe], elele  elelS
ole] RE000 ole| <-
. o

Mutation .
wachstums- Mutation
regulierender Gene

Abbildung 1: Evolution eines malignen Tumors [HB10] (mit freundlicher Genehmigung
von Springer Nature)
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2.1.3. Tumorwachstum

Die Geschwindigkeit des Tumorwachstums ist abhéngig von der Versorgung mit
Sauerstoff und Nahrstoffen sowie der Abwehr durch das Immunsystem. Zunéchst

! Gentoxische Kanzerogene sind Substanzen die Mutationen auslésen konnen.
2Nicht-gentoxische Kanzerogene sind Substanzen, die die Tumorentwicklung férdern.
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wachsen Tumoren sehr langsam und sie werden nur durch Diffusion versorgt. Durch
Angiogenese-Faktoren, die durch Tumorzellen oder Wirtszellen gebildet werden, wird
eine Gefafleinsprossung ausgelost: Es bilden sich neue Gefafle, die aus benachbarten
kleinen Venen aussprossen. Danach wachst der Tumor exponentiell, bis die Gefafibil-
dung nicht mehr Schritt halten kann. Die GefaBneubildung ist dann langsamer als
das Tumorwachstum und viele Tumorzellen werden nur mangelhaft mit Sauerstoff
versorgt. Die Folgen sind ein inhomogenes Tumorvolumen und Zelluntergange durch
mangelhafte Versorgung [MSTV07, Sau09].

2.1.4. Immunologischer Einfluss auf den Tumor

Eine maligne Transformation ist oft mit dem Auftreten neuer Antigene auf der Tumor-
oberfliche verbunden. Diese werden von Antikérpern und Antikorper produzierenden
Zellen erkannt und die Tumorzelle wird eliminiert. So kann das Tumorwachstum
haufig verhindert werden. Tumorzellen besitzen jedoch auch Moglichkeiten, sich der
immunologischen Kontrolle zu entziehen, z. B. mit einer Maskierung ihrer Antigene
durch Glykoproteine oder gar durch Abstoffung der Antigene. Hat der Tumor eine
kritische Grofle von ca. 10% Zellen iiberschritten, kann er vom Immunsystem nicht
mehr am weiteren Wachstum gehindert werden [MSTVO07].

2.1.5. Invasion und Metastasierung

Zellen besitzen eine Kontakthemmung, welche eine Vermehrung verhindert, falls
dazu nicht genug Platz vorhanden ist. Wird diese Hemmung gestort und kommt es
zusitzlich zum Verlust der Haftstrukturen des Tumors, dann konnen sich Tumorzellen
aus ihrem Zellverband 16sen und andere Zellverbénde infiltrieren [MSTV07, Nen08§].

Infiltrationen sind auch iiber weite Strecken moglich (Abb. 2). Die Tumorzellen
dringen in Gefafle, z. B. Lymphgefafie oder Blutgefafle ein und breiten sich von dort
weiter aus. Lymphgefifle sind nicht vor dem Eindringen der Tumorzellen geschiitzt
und werden meist als erstes infiltriert [Nen08|. Um sich auch tiber den Blutkreislauf
zu verteilen, miissen Tumorzellen die Gefafhiille (Basalmembran) der Blutgefafie
mit Proteasen® auflésen. Ist die Gefifiwand zerstért, folgen weitere Tumorzellen. Sie
werden vom Blutkreislauf fortgetragen und konnen auf diese Weise in weit entferntem
Gewebe Tochtergeschwiilste bilden. Himatogene Metastasen bilden sich bevorzugt

dort, wo sie sich im Kapillarnetz (Lunge, Leber) verfangen oder das Blut langsam
stromt (Knochen) [MSTVO0T7].

2.2. Bildgebende Verfahren fiir die Tumordiagnostik

Mit bildgebenden Verfahren kann der Verdacht erhértet und ein Tumor lokalisiert
und naher klassifiziert werden. Zu den bildgebenden Verfahren gehoéren u. a. die
klassische Rontgendiagnostik, Ultraschall (US), Computertomografie mit Réntgen-
strahlung (CT, Abb. 3a), Magnetresonanztomographie (MRT, Abb. 3b) und sowie
die Einzelphotonen-Emissionscomputertomographie (SPECT) aus der Nukleardia~
gnostik [D6s00]. Die am héaufigsten eingesetzte Bildgebung ist die CT-Bildgebung.

3Proteasen sind Enzyme, die andere Enzyme, Proteine und Polypeptide abbauen kénnen.
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Abbildung 2: Metastasierungskaskade [Hur89] (gemeinfreies Bild)

Aus technischer Sicht generieren bildgebende Verfahren ein 3D-Skalarfeld, das durch
ein schichtweises digitales 3D-Bild des Patienten représentiert wird. Jedes Pixel
einer Schicht reprasentiert einen bestimmten quaderférmigen Gewebebereich und
wird daher auch als Volumen-Pixel oder Voxel bezeichnet [PB07]. Die Position eines
Voxels ¥ ist durch den Index i des Voxels bestimmt*. Die Bildwerte I(¢};) sind nur an
den Mittelpunkten der Voxel festgelegt. Es werden Interpolationsverfahren eingesetzt,
um Bildwerte I(Z) an beliebigen Positionen 7 im Bild zu bestimmen.

2.3. Die drei Saulen der Tumortherapie

Die drei haufigsten Formen der Tumortherapie sind Chirurgie, Chemotherapie und
Strahlentherapie, die oft als Sdulen der Tumortherapie bezeichnet werden [BTB05,
Lei07]. Meist werden die Therapien kombiniert eingesetzt. Nur ein Teil der Krebsfille
kann geheilt werden. Ist keine Heilung moglich, versucht man, dem Patienten mit
lebensverlédngernden und symptomlindernden (palliativen) Mafinahmen zu helfen.

Einige Tumoren kénnen durch einen chirurgischen Eingriff vollstandig entfernt werden.
Das tumorose Gewebe wird herausgeschnitten, in manchen Féllen wird auch ein
Spenderorgan eingesetzt. Der Eingriff kann mittels einer offenen Operation oder
minimalinvasiv durchgefithrt werden [Lei07].

4Es konnten auch drei Indizes verwendet werden, um die drei Raumrichtungen abzubilden.
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(a) CT-Bild (b) MRT-Bild

Abbildung 3: Bilder eines Patienten aus der Pelvis-Patientenkohorte (Abschnitt 4.8.2)

Als Chemotherapie bezeichnet man die systemische Anwendung eines chemischen
Therapeutikums, um den Tumor zu zerstoren. Obwohl das auf maligne Zellen stéar-
ker wirkt als auf gesunde Zellen, kommt es zu Nebenwirkungen, welche auch das
Immunsystem, das Herz, den Gastrointestinaltrakt und die Nieren betreffen kénnen
[Lei07].

Die Strahlentherapie wird in zwei Arten unterteilt: Die Teletherapie und die Brachythe-
rapie. In der Teletherapie wird die Strahlung von auflen auf den Koérper gerichtet.
Durch verschiedene Techniken kann erreicht werden, dass der Tumor eine hohe
Strahlungsenergie absorbiert und das umliegende Gewebe gleichzeitig geschont wird.
Dasselbe Ziel wird in der Brachytherapie durch eine temporéare Implantation einer
kleinen Strahlenquelle direkt in der Nahe des Tumors erreicht.

2.4. Strahlentherapie

In diesem Abschnitt wird die Strahlentherapie (genauer gesagt, nur die Teletherapie,
siehe Abschnitt 2.3) ndher beschrieben. Der Tumor wird durch ionisierende Strahlung
zerstort, die von auflen auf den Patienten gerichtet wird. Mit verschiedenen Techniken
kann erreicht werden, dass das Umgebungsgewebe in der Nahe der Zielstruktur dabei
geschont wird.

2.4.1. Wirkmechanismen der Strahlentherapie

In der Strahlentherapie werden Tumoren durch ionisierende Strahlung zerstort. Die
Wirkungskette der Strahlung kann in drei Phasen aufgeteilt werden [HBDOG]:

o In der physikalischen Phase wird die Ionisierung einzelner Atome betrachtet.

e In der biologischen Phase wird die Wirkung der Ionisierung auf Biomolekiile
und deren Reparatur betrachtet.

e Die klinische Phase betrachtet die Folgen nicht bzw. falsch reparierter Biomo-
lekiile.

Physikalische Wirkung ionisierender Strahlung

Besitzt Strahlung genug Energie, um Elektronen aus der dufleren Hiille von Atomen zu
16sen, spricht man von ionisierender Strahlung. Die dazu benétigte Energie entspricht
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in etwa der Bindungsenergie dieser Elektronen. Zu den Photonenstrahlungen mit
ionisierenden Eigenschaften gehéren die Rontgenstrahlung und Gammastrahlung. Zur

ionisierenden Partikelstrahlung gehoren z. B. Protonen- und Schwerionenstrahlung
[Kri09, Sau09].

Die Energie, die von Gewebe pro Masse absorbiert wird, wird als Energiedosis

bezeichnet. Sie wird in Gray (1 Gy = 11(—‘]) angegeben. Charakterisiert werden die
g

Strahlenarten durch den Verlauf der deponierten Energiedosis innerhalb des Zen-
tralstrahls eines einzelnen Strahlenfeldes. Dies wird grafisch als Tiefendosiskurve
dargestellt (siche Abb. 4) [Kri09, Sau09, D&s00].
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Abbildung 4: Tiefendosiskurven verschiedener Strahlungsarten [MCO07] (Creative Com-
mons BY-SA 3.0, creativecommons.org/licenses/by-sa/3.0)

Biologische Wirkung ionisierender Strahlung

Ionisierende Strahlung hat direkte und indirekte Wirkungen auf biologisch aktive Mo-
lekiile in Zellen. Die direkte Ionisierung von Biomolekiilen dominiert bei Strahlungen
mit hohem Energietransfer (z. B. Kohlenstoffionen). Bei Photonen- und Elektro-
nenstrahlung dominiert die indirekte Wirkung: Durch Radiolyse entstehen freie
Wasserradikale, die wiederum Biomolekiile schidigen konnen [Sau09, WW06, MS05].

Die Ionisation eines biologisch aktiven Molekiils verdndert es auf biochemischer
Ebene. Oft kann die Verdnderung wieder behoben werden; v. a. fiir Bestandteile der
DNS existieren effiziente Reparaturmechanismen. Die meisten Zellschaden werden
falsch reparierten Verdnderungen zugeschrieben [HBD06, Sau09].

Das Ausmaf} der schidigenden Wirkung von Strahlung héngt nicht nur von der Menge
der deponierten Energie ab, sondern auch von ihrer mikroskopischen Verteilung
(siehe Abb. 5). Dicht ionisierende Strahlung erzeugt nahe beieinander liegende
Verdnderungen (DNS-Doppelstrangbriiche), die schlechter repariert werden kénnen.

Die effektive Dosis beriicksichtigt diesen Unterschied durch Gewichtungsfaktoren fiir
verschiedene Strahlenarten [Sau09, D&s00].
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Abbildung 5: Mikroskopische Verteilung der lonisation verschiedener Strahlenarten
[D6s00] (mit freundlicher Genehmigung von Springer Nature)

Klinische Folgen ionisierender Strahlung

Durch falsch reparierte DNS-Schaden kann es neben diversen Folgen wie Genak-
tivierungen, Zellzyklusverlangerungen oder Mutationen zum Zelltod kommen. Fiir
differenzierte Funktionszellen bezeichnet dies den Verlust ihrer Funktion und wird
auch als Zellinaktivierung bezeichnet. Fiir proliferierende Zellen, deren Funktion die
klonale Vermehrung ist, bezeichnet der Zelltod den Verlust ihrer Teilungsfihigkeit,
was auch als klonogener Zelltod bezeichnet wird. Eine (Tumor-)Zelle gilt als nicht
mehr teilungsfdhig, wenn sie weniger als 50 Tochterzellen bilden kann. Dies kann
mit einem Kolonietest bestimmt werden [Sau09, WW06, HBDO6].

Nicht nur Tumorzellen werden von der Strahlung erfasst, auch gesunde Zellen werden
zwangslaufig mit bestrahlt. Man unterscheidet hier deterministische und stochasti-
sche Folgen. Deterministische Folgen treten ab einer bestimmten organspezifischen
Toleranzdosis auf und verstarken sich bei Erhohung der Dosis. Zu diesen Folgen
gehoren z. B. Organschéden und die akute Strahlenkrankheit. Stochastische Folgen
sind beispielsweise genetische Defekte der Erbanlagen und die Tumorgenese. Sie
konnen schon bei sehr kleinen Dosen auftreten; dabei vergrofert eine Erhohung der
Dosis die Wahrscheinlichkeit, dass der Effekt auftritt [Sau09, HBD06, Ds00).

Die Reparaturmechanismen in Tumorzellen sind nicht so effizient wie in normalem
Gewebe. Dies macht man sich in der Strahlentherapie zunutze: Die Dosis wird in
mehrere Dosisfraktionen unterteilt, die mit zeitlichem Abstand appliziert werden.
Zwischen den einzelnen Fraktionen kann sich das gesunde Gewebe erholen, wéhrend
die Tumorzellen diese Pause kaum nutzen konnen und geschadigt in den nachsten
Teilungszyklus gehen. Aufgrund der Schédigungen ergibt die Teilung dann nicht zwei
iiberlebensfihige neue Zellen.

Ein weiterer wichtiger Faktor ist die Versorgung mit Sauerstoff. Gut mit Sauerstoff
versorgte Zellen sind 2- bis 3-mal so empfindlich gegen Photonenstrahlung wie Zellen,
die nur schlecht mit Sauerstoff versorgt werden®. Bis zu 50 % der Zellen eines Tumors
werden nicht ausreichend mit Sauerstoff versorgt. Nach einer Dosisfraktion verbessert
sich die Sauerstoffversorgung und in der nachsten Fraktion ist der Tumor anfalliger
gegen die Strahlung. Die Griinde hierfiir sind nicht ausreichend erforscht; ein wichtiger
Faktor ist wohl der geringere Sauerstoffverbrauch der zuvor zerstorten Tumorzellen

SPhotonenstrahlung wirkt v. a. indirekt durch Radiolyse, deren schiidigenden Auswirkungen durch
Sauerstoff verstiarkt werden.
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[Sau09, WWO06].

2.4.2. Einfliisse auf die Dosisverteilung

Die Verteilung der deponierten Dosis im Gewebe des Patienten ist von zwei Gruppen
von Faktoren abhéngig: einerseits von der Art, Intensitiat und Anschaltdauer der
verwendeten Strahlenfelder, andererseits von den Wechselwirkungen mit dem Gewebe
vor der Zelle und den eigenen Wechselwirkungen. Beispielsweise absorbieren Gewebe
mit groffem Rontgenschwichungskoeffizient (z. B. Knochen) eine hohere Dosis als
Weichgewebe. Strukturen, die sich hinter Gewebe mit hohem Rontgenschwéachungs-
koeffizient befinden, erhalten eine entsprechend reduzierte Dosis [Sau09].

2.4.3. Techniken der Strahlentherapie

Die am héufigsten therapeutisch eingesetzte Strahlungsart ist die Photonenstrahlung.
In diesem Abschnitt wird neben Techniken zum Erzeugen und Einstellen eines
Strahlenfeldes beschrieben, wie man mehrere Strahlenfelder kombiniert, um die
gewlinschte Dosisverteilung zu erhalten. Zusatzlich wird ein kurzer Einblick in die
Partikeltherapie gegeben.

Bei der Therapie werden ein oder mehrere Strahlenfelder verwendet, deren Intensitéat
moduliert werden kann. Meist wird die gleiche Strahlenquelle fiir alle Strahlenfelder
benutzt. Dafiir wird die relative Position der Quelle zum Patienten durch eine
Bewegung des Patiententisches oder der Strahlenquelle selbst verdndert. So kénnen
mehrere Strahlenfelder aus verschiedenen Richtungen auf den Tumor gerichtet werden.

Bestrahlungsgerate

Die Orthovolttherapie ist die alteste Form der Strahlentherapie. In einer Rontgenréh-
re treten Elektronen durch den thermoelektrischen Effekt aus einer Kathode aus und
werden in Richtung der Anode beschleunigt. Die kinetische Energie der Elektronen
wird in der Anode (Wolframtarget) in Photonenstrahlung umgewandelt. Der Ener-
giebereich der mit klassischen Rontgenréhren erzeugten Photonenstrahlung betragt
bis zu 400 keV. Aufgrund der hohen Absorbtion in der Haut ist diese Behandlung
nicht fiir tief liegende Tumoren geeignet [Sch02, Kar08, Dos00].

Gammastrahlungsgerate erzeugen Photonenstrahlung mit einer radioaktiven Quelle,
z. B. dem Isotop Kobalt-60. Dieses emittiert Gammastrahlung mit einer Energie
von 1,17 und 1,33 MeV und erméglicht die Behandlung von Tumoren unter der
Haut [Sch02, Kar08]. Das Strahlentherapiegerdt ,Gamma Knife“ von Elekta ist
ein Bestrahlungsgerat mit 201 einzelnen Kobalt-60-Strahlenquellen, die auf einer
Halbkugel angeordnet sind. Die einzelnen Strahlenfelder werden durch Kollimatoren
so begrenzt, dass einzelne diinne Strahlenbiindel entstehen, die sich in der Mitte der
Halbkugel in einem Punkt tiberlagern, der Isozentrum genannt wird. Mit ,,Gamma
Knife“ werden v. a. Hirntumoren behandelt [Kar08, HS06]. Neue Anwendungsfelder
fiir Kobalt-60 Strahlenquellen ergeben sich in der Kombination mit MRT-Gerédten
fiir die MRT-gestiitzte Strahlentherapie Abschnitt 3.1.
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Abbildung 6: Komponenten eines Linearbeschleunigers [STJ*18] (mit freundlicher Ge-
nehmigung von Springer Nature)

Linearbeschleuniger (Abb. 6) sind heute die wichtigsten und am héufigsten einge-
setzten Strahlentherapiegerite. Elektronen werden beim Durchlaufen einer geraden
Beschleunigungsstrecke durch stehende oder mitlaufende elektromagnetische Wellen
beschleunigt. Das hochfrequente elektrische Wechselfeld wird durch Mikrowellenge-
neratoren (z. B. Magnetrons oder Klystrons) erzeugt. Die kinetische Energie der
Elektronen wird auf bis zu 25 MeV erhoht. Schon bei 1,2 MeV haben die Elek-
tronen anndhernd Lichtgeschwindigkeit erreicht und ihre kinetische Energie wird
durch Massenzuwachs erhoht [Sch02, Kar08, Kri05, Kri09, Pod06]. Wird ein Target
(oft eine Wolframplatte) fiir die Elektronen verwendet, kann Photonenstrahlung
erzeugt werden. Ein typischer moderner Linearbeschleuniger erzeugt ultraharte Pho-
tonenstrahlung mit einer Energie zwischen 4 und maximal 25 MeV. Zusétzliche
Komponenten sorgen fiir eine Homogenisierung und Uberwachung der Strahlung
(siche Abb. 7). Mit dem sekundédren Kollimator kann die Grole des Strahlenfeldes
rechteckig eingestellt werden; mit einer Gantry, die um den Patienten gedreht werden
kann, wird die Einstrahlrichtung eingestellt [Kri05, Sch02].

Einstellung des Strahlenfeldes

Zusétzlich zu priméiren und sekundéiren Kollimatoren werden ,,Multileaf“-Kollimatoren
verwendet, die Gewebebereiche, die nicht bestrahlt werden sollen, abdecken (siehe
Abb. 8a). Sie bestehen aus einzelnen Wolfram-Lamellen, die auf- und zugefahren
werden kénnen [Kri05].

Standardisierte Filter (z. B. Keilfilter, siche Abb. 8b) modifizieren die Intensitét des

Strahlungsfeldes. Noch bessere Anpassungen der Strahlungsintensitit an die Form
der Zielstruktur sind durch die Fertigung eines individuellen Kompensators aus einem
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Abbildung 7: Erzeugung von Photonenstrahlung mit einem Linearbeschleuniger [Sch02]
(mit freundlicher Genehmigung von Springer Nature)

Zinn-Wachs-Gemisch moglich. Diese Methode ist allerdings sehr aufwendig und wird
heute durch andere Verfahren (sieche Abschnitt 2.4.3) ersetzt [Kri05, Sau09, Kar08,

GHRO7].

Mehrfeldertechnik

Die klassische Bestrahlung mit Photonen durch ein einzelnes Strahlungsfeld eignet
sich nur fiir oberflichliche Tumoren bis max. 3 cm Tiefe. Wiirde man versuchen,
einen tieferen Tumor mit einer ausreichenden Dosis zu versorgen, bekédme das davor
liegende Gewebe eine viel hohere Dosis appliziert (sieche Abb. 9).

Um Tumoren, die tiefer im Gewebe sitzen, zu behandeln, kénnen sie aus verschiedenen
Richtungen bestrahlt werden. Dies geschieht entweder gleichzeitig durch verschieden
stark kollimierte Strahlenquellen, deren Strahlenfelder sich im Isozentrum schneiden,
oder nacheinander durch die gleiche Strahlenquelle, die um das Isozentrum rotiert
wird. Die Dosen innerhalb des Tumors iiberlagern sich dabei. Die zwingend notwendige
Durchstrahlung von gesundem Gewebe wird verteilt und v. a. die Hautdosis kann
verringert werden.

Die Verwendung von zwei exakt gegeneinander gerichteten Einzelstehfeldern wird als
Gegenfeldbestrahlung bezeichnet. Werden mehr als zwei Einzelstehfelder auf einen
Tumor gerichtet, bezeichnet man die Therapie als Kreuzfeuerbestrahlung. Fiir diese
Therapie ist eine computergestiitzte 3D-Planung nétig [Kar08, Sau09, Rin05, Sch02].
Neben der Anzahl und Position der Strahlenquellen kénnen zuséatzlich die einzelnen
Felder durch Kollimatoren begrenzt werden, um die Dosis weiter an den Tumor
anzupassen und gesundes Gewebe zu schonen (siche Abb. 10). Die Anpassungen
an den Tumor werden als Konformation bezeichnet, und dies ist namensgebend fiir
die am héufigsten eingesetzte Bestrahlungstechnik: die konformale Strahlentherapie

[GHRO7].
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Abbildung 8: Modifikationen des Strahlenfeldes

Abbildung 9: Dosisverteilungen im Wasserphantom von einem Photonenfeld (links) und
sieben Photonenfeldern (rechts) [BZ18] (mit freundlicher Genehmigung von Springer
Nature)

Fiir besonders geformte Zielstrukturen kann auch eine Bestrahlung bei kontinu-
ierlicher Bewegung der Strahlenquelle gut geeignet sein. Fiir die Behandlung von
rundlich geformten Tumoren im Schédel oder im Bereich der Halswirbelsaule wird
beispielsweise eine Rotationsbestrahlung verwendet [Kar08].

Intensitatsmodulierte Strahlentherapie

Eine spezielle Variante der konformalen Strahlentherapie ist die intensitdtsmodulierte
Strahlentherapie (IMRT). Dabei wird die Dosisverteilung noch besser an den Tumor
angepasst: Zuséatzlich zur Begrenzung der Strahlenfelder wird auch die Verteilung der
Intensitat innerhalb jedes Strahlenfeldes beeinflusst (siehe Abb. 10). Dies kénnte durch
die Verwendung von Kompensatoren fiir jede Richtung erreicht werden, was jedoch
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sehr aufwendig wére und heute durch ein neueres Verfahren ersetzt wird. Wahrend
der Bestrahlung werden die Positionen der Lamellen des Kollimators geédndert. Je
langer ein Punkt im Gewebe aus Sicht der Strahlenquelle zu sehen ist, desto grofler
ist die dort deponierte Dosis. Dabei wird die diskrete ,,Step-and-Shoot“-Technik und
die dynamische ,Sliding-Window“-Technik unterschieden [Ben07].
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Abbildung 10: Konformale und intensitédtsmodulierte Strahlentherapie [BZ18] (mit freund-
licher Genehmigung von Springer Nature)

.

Partikeltherapie

In der Partikeltherapie werden Protonen oder Schwerionen durch ein Zyklotron oder
Synchrotron beschleunigt, bis sie eine kinetische Energie von bis zu 400 MeV besitzen.
Der technische Aufwand ist im Vergleich zur Therapie mit Photonen sehr hoch (siehe
Abb. 11) und die Partikeltherapie steht nur an wenigen spezialisierten Klinken (z. B.
im Heidelberger Tonenstrahl-Therapiezentrum) zur Verfigung. Allerdings bietet diese
Therapie mit Partikelstrahlung durch den Verlauf der Tiefendosiskurve grofie Vorteile
fir die Behandlung von Tumoren, die eng an Risikoorgane grenzen. Auflerdem
ermoglichen hohere relative biologische Wirksamkeiten (siehe Abschnitt 2.4.1) die
Behandlung von strahlenresistenten Tumoren [Rin05, MJD10].

Auch in der Partikeltherapie konnen Kompensatoren verwendet werden, um die
Intensitat des Strahlenfeldes zu modifizieren. Eine moderne Methode ist das Raster-
Scan-Verfahren: Wie bei einem Rohrenfernseher werden geladene Partikel durch
Elektromagneten in eine bestimmte Richtung gelenkt. Durch Einstellen der kineti-
schen Energie kann die Tiefe der maximalen Dosis festgelegt werden. Dies ermoglicht
auch ein rasterformiges Abtasten einzelner Schichten (siche Abb. 12). Die Dosis fiir
einzelne Punkte der Schichten kann durch die Verweildauer des Partikelstrahls an
diesem Punkt bestimmt werden [Kar(07]. Die zugehorigen Parameter werden in dieser
Arbeit als Raster-Scan-Parameter bezeichnet.

2.5. Prozesskette der Strahlentherapie

Die Kombination hochkonformer Bestrahlungstechniken mit der ,Image Guided
Radiation Therapy* (IGRT) wird als Standard betrachtet [GN12] und hat sich
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Heidelberger lonenstrahl-Therapiezentrum

Abbildung 11: Das Heidelberger Ionenstrahl-Therapiezentrum (HIT) in Heidelberg mit
1. Tonenquellen; 2. Hochfrequenzstrukturen fiir die Beschleunigung der Ionen; 3. Syn-
chrotron 4. Therapiestrahl; 5. zwei Horizontal-Behandlungspldtzen; 6. Rontgensystem
fiir IGRT; 7. und 8. Behandlungsplatz mit einstellbarer Strahlenrichtung durch die 600
Tonnen schwere Gantry fiir Schwerionen [HIT17] (mit freundlicher Genehmigung des
Universitédtsklinikums Heidelberg)
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Abbildung 12: Die einzelnen Dosisschichten des Raster-Scan-Verfahrens [CSEHT06] (mit
freundlicher Genehmigung von Springer Nature)
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klinisch breit etabliert. Das Vorgehen lasst sich in zwei Prozessketten unterteilen
(Abb. 13): die Therapieplanung, die zu Beginn® der Therapie durchgefiihrt wird, und
die Bestrahlungsfraktionen [Sch07].

Die Therapieplanung besteht aus 4 Schritten (Abb. 13, oben). Jede Bestrahlungs-
fraktion wird in 6 Schritten (Abb. 13, unten) ausgefiihrt.

Segmentierung
. Immobilisierung CT-Bildgebung von Ziel- und Plandefinition
Risikostrukturen

Planung einer RT

IGRT Behandlungstag

-
Initiale )
- . - IGRT IGRT Bild-
Immobilisierung Patientenpositio . - " IGRT Korrektur Behandlung
nierung Bildakquisition registrierung

Abbildung 13: Prozessketten der Strahlentherapie

2.5.1. Planung: Immobilisierung

Sowohl wihrend der Aufnahme des Planungs-CT-Bildes als auch der Behandlung
wird die Korperregion mit der Zielstruktur immobilisiert. Dazu werden je nach
Korperregion verschiedene Fixierungsgeréte verwendet, beispielsweise Gesichtsmasken
oder Vakuumkissen. Dies ermoglicht eine Verringerung der Organbewegungen und
Deformationen [EP07].

2.5.2. Planung: CT-Bildgebung

Zur Planung wird ein CT-Bild verwendet, da die Rontgenschwachungskoeffizienten fiir
die Berechnung der Dosis benétigt werden. Dabei muss darauf geachtet werden, dass
die abgebildete anatomische Situation reprasentativ fiir die anatomischen Situationen
iiber den Behandlungsverlauf hinweg ist. Das bedeutet, dass z. B. keine ungewohnlich
kleinen oder groflen Fiillzustdnde von Hohlraumorganen abgebildet sein sollten
[VHOT].

Sollen zuséatzliche Bildmodalitéiten, z. B. MRT oder PET, zur Planung verwendet
werden, wird das Planungs-CT als Referenzbild verwendet und eine Transformation
der anderen Bilder durch eine Registrierung berechnet [Sch02].

6In Abschnitt 3.3.2 werden adaptive Planungstechniken vorgestellt, welche Neuplanungen wéihrend
des Therapieverlaufes erlauben und zur Zeit erforscht werden.
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Es kann auch sinnvoll sein, das CT-Bild mit einem Kontrastmittel aufzunehmen, wenn
die Zielstruktur schlecht dargestellt wird, obwohl dies zu Abweichungen zwischen der
berechneten Dosis und der spéter deponierten Dosis fihrt [vHO7].

2.5.3. Planung: Segmentierung von Ziel- und Risikostrukturen

Zuerst wird der sichtbare Tumor segmentiert. Dieses Volumen wird als ,,Gross
Tumor Volume“ (GTV) bezeichnet. Um Unsicherheiten auszugleichen, werden
Sicherheitssdume erzeugt, die zusatzlich mit bestrahlt werden, was die robuste
Erfassung des gesamten Tumors sicherstellen soll. Die wichtigsten Unsicherheiten
und die zugehorigen Sicherheitssdume werden in Abschnitt 2.6 beschrieben.

Organe und andere strahlenempfindliche Strukturen werden ebenfalls segmentiert
(Abb. 14); sie werden als Risikostrukturen bezeichnet. Teilweise wird auch bei
Risikostrukturen ein zusétzlicher Saum hinzugefiigt, wenn es besonders wichtig ist
sie zu schonen [MvHMO02].

Abbildung 14: Segmentierte Risikostrukturen: Hiiftkdpfe in griin, Blase in hellblau,
Rektum in tiirkis; segmentiertes GTV in orange (Software: Raystation [Bod18])

Fir Zielstrukturen und Risikostrukturen werden Dosisvorgaben festgelegt. Die Do-
sisvorgaben fiir verschiedene Tumoren und bestimmte Risikostrukturen kénnen der
medizinischen Fachliteratur entnommen werden (siche beispielsweise [Kar08]). Auch
Normalgewebe, das nicht explizit als Risikostruktur segmentiert ist, soll geschont
werden.

2.5.4. Planung: Plandefinition

Zunéchst werden ein oder mehrere Bestrahlungsplédne durch eine inverse Planung
erzeugt. Sie werden dann miteinander verglichen und es wird ein Plan fiir die
Behandlung anhand verschiedener Planmetriken ausgewahlt.
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Inverse Planung

In der Therapieplanung werden die Parameter des Bestrahlungsplans automatisch
durch eine Optimierung gefunden, sodass die Dosisvorgaben moglichst gut erreicht
werden. Dies wird als inverse Planung bezeichnet. Es werden verschiedene Dosis-
metriken verwendet, welche der Benutzer zur Beurteilung des Bestrahlungsplans
verwenden kann.

Zurzeit wird diese Form der Planung nur verwendet, um die Intensitatsverteilung
festzulegen. Der Benutzer muss dementsprechend die Anzahl und Einstrahlrichtung
(Abb. 15) der einzelnen Strahlenfelder manuell festlegen”. Zur Optimierung konnen
Gradientenverfahren eingesetzt werden, da keine lokalen Optima existieren [Sch02,

TO06].

Abbildung 15: Verschiedene Einstrahlrichtungen eines Bestrahlungsplans (Software:
Raystation [Bod18])

Wihrend der Optimierung wird die Dosis abhéngig von den Hounsfieldwerten eines
CT-Bilds berechnet (Abb. 16). Hierbei gibt es verschiedene Berechnungsverfahren.
Beispielsweise konnen phanomenologische Modelle verwendet werden, welche mit
Messungen der Dosisverteilung standardisierter Strahlenfelder in Wasserphantomen
gebildet werden. Um die Modulation der Intensitat miteinzubeziehen, wird das Strah-
lenfeld durch mehrere , Elementarstrahlen” dargestellt, deren Dosis aus Experimenten
bekannt ist. Um Gewebeinhomogenitéten auch senkrecht zur Strahlenrichtung mitein-

zubeziehen, werden besonders diinne Punktstrahlen (sog. , Pencil-Beams*“) verwendet
[Sch02].

"Methoden zur automatischen Optimierung der Einstrahlrichtungen werden erforscht [BO10] und
kénnen v. a. fiir asymmetrische Zielstrukturen, die in der Ndhe von Risikostrukturen liegen, die
Dosisverteilung verbessern.
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Abbildung 16: Dosisverteilung eines Bestrahlungsplans (Software: Raystation [Bod18])

Genauere Berechnungen kénnen mit Monte-Carlo-Methoden durchgefiithrt werden.
Dazu werden die zufallsbehafteten Teilchengeschichten einzelner Photonen und
deren Wechselwirkungen mit dem Gewebe bestimmt. Die deponierte Energie wird
fiir alle Voxel gespeichert, wobei Grofienordnungen von 10® simulierten Photonen
notig sind [Sch02]. Aktuelle CPU- und GPU-Implementierungen kénnen diese Art
der Dosisberechnung in wenigen Sekunden bis 5 Minuten durchfithren [WMP*17,
ZPPO15].

Planauswahl

Eine wichtige Metrik fiir die Planauswahl ist das Dosis-Volumen-Histogramm (DVH),
das fiir jeweils eine segmentierte Struktur die relative Haufigkeit von N Dosiswer-
tebereichen angibt. Fiir die Generierung wird zunéchst ein einfaches (nicht kumu-
latives) Dosis-Histogramm H (i) (mit ¢ = 1...N) bestimmt [Jah13]. Dann werden
die Dosiswerte jeder Struktur in N Dosiswertebereiche (,,Bins“) einsortiert. Jedem
,Bin“ werden die Voxel v;, deren Dosiswerte D(v;) innerhalb des ,Bin“-Intervalls
d; < d < dipq(mit i = 1...N — 1) liegen, zugeordnet. Fiir die Bestimmung eines
kumulativen Dosis-Histogramms werden die Haufigkeiten aufsummiert. Das inverse
kumulative Dosis-Histogramm ist die klinisch tibliche Darstellung.

0,08% 100,00% = 100,00% -
H (i) H(L)/ \HDVH(i)

0,05% 66,67% / 66,67% \

33,33% / 33,33% \

0,00% 0,00% 4

do o o Qo ol e de Ao do oo do do oo S oo oo I I I I R R
PR R QA P S PRSP QAT D 6 PURTASTRATA P S)
Dosis Dosis Dosis

Volumen
Volumen
Volumen

0,03%

0,00%

Abbildung 17: Bestimmung des DVHs von links nach rechts: Dosis-Histogramm, kumu-
latives Dosis-Histogramm, iibliche Darstellung des DVHs
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2.5.5. Fraktion: Immobilisierung

Vor jeder Fraktion wird die Position und Pose des Patienten auf dem Behandlungstisch
durch die Immobilisationsgerate moglichst gut reproduziert. Dazu miissen an den
Geraten die gleichen Einstellungen wie bei der Planungsbildgebung vorgenommen
werden. Bei der Verwendung patientenindividueller Immobilisationshilfen, wie z. B.
Masken oder Vakuummatratzen, miissen die identischen Hilfen verwendet werden.

2.5.6. Fraktion: Initiale Patientenpositionierung

Um eine gute Ubereinstimmung der errechneten Dosisverteilung mit der tatsichlich
deponierten Dosis zu erreichen, muss der Patient moglichst genau positioniert werden.
Dazu werden beispielsweise stereotaktische Rahmen oder Referenzpunkte (Tattoos)
auf der Haut des Patienten verwendet [SEGKO07]. Zusammen mit Referenzpunkten
im Bestrahlungsraum, die mithilfe von Laserstrahlen angezeigt werden, kann die
Position des Patienten aus der Planungsbildgebung reproduziert werden.

2.5.7. Fraktion: IGRT-Bildakquisition

In der bildgefiihrten Strahlentherapie (,,Image Guided Radiation Therapy* — IGRT)
werden nach der initialen Positionierung Bilder mit einem bildgebenden Verfahren
aufgenommen. Dies erlaubt insbesondere eine Korrektur der Patientenposition und
eine Reduktion der damit verbundenen Unsicherheiten.

Die Anforderungen an die Bildakquisition fiir IGRT sind ein ausreichender Kontrast
im Bereich der Zielstruktur, eine Kalibrierung im gleichen Koordinatensystem wie
das Bestrahlungsgerat und eine schnelle Bildakquisition [vHO7]. Zu den verschiedenen
Techniken der Bildgebung fiir IGRT gehoren:

o 2D-Rontgenbilder
Mit 2D-Roéntgenbildern (,,Portal Imaging“) kann die Patientenposition verifi-
ziert und korrigiert werden. Die aufgenommenen Bilder werden mit Bildern
verglichen, die aus dem Planungs-CT-Bild berechnet werden. Fiir die Bildauf-
nahme konnen separate Rontgengerdte am Therapiegeréit oder die ultraharte
Rontgenstrahlung des Linearbeschleunigers (MV-Imaging) verwendet werden
[D6s00].

o Diagnostischer FBCT-Scanner
Wenn ein grofier Behandlungsraum mit einem diagnostischen (,,on-rails*) FBCT-
Scanner (,,Fan Beam CT*) zur Verfiigung steht, kann auch ein 3D-CT-Bild
des Patienten aufgenommen werden. Durch die hohe Bildqualitat kann auch
Weichgewebe miteinbezogen werden. Da der Patiententisch nach der Bildge-
bung rotiert werden muss (siehe Abb. 18), werden dabei neue Unsicherheiten
verursacht.

o Integrierter CBCT-Scanner
Konventionelle CT-Scanner verwenden einen Facherstrahl. Durch die Verwen-
dung eines Kegelstrahls (,,Cone Beam CT*“, CBCT) kann das CT mit dem
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Abbildung 18: Linearbeschleuniger (links) kombiniert mit einem diagnostischen CT-
Scanner (rechts) [TMS™06] (mit freundlicher Genehmigung des British Journal of Ra-
diology)

Bestrahlungsgerat in ein Gerét integriert werden. Obwohl ein CBCT eine hohe-
re rdumliche Auflésung hat, ist die Bildqualitat v. a. im Weichgewebe deutlich
schlechter [LW16].

o Markersysteme
Die Bildakquisition kann durch eine Detektion implantierter Marker erganzt
werden. Diese sind entweder in der Bildgebung gut sichtbar oder lassen sich
elektromagnetisch lokalisieren. Die extrahierte Position der Marker wird bei
der Korrektur mitverwendet [SNR*12, SNR*13].

2.5.8. Fraktion: IGRT-Bildregistrierung

Das Kontrollbild wird mit dem Referenzbild aus der Planung verglichen und es
wird eine rigide Transformation bestimmt, die das Kontrollbild moglichst gut in
Ubereinstimmung mit dem Referenzbild bringt. Dies kann mit Methoden der rigiden
Bildregistrierung (Abschnitt 2.7) oder manuell durchgefiihrt werden.

Eine manuelle visuelle Kontrolle ist bei der IGRT immer notwendig und oft wird die
Transformation manuell nachkorrigiert. Liegt das Kontrollbild als 2D-Bild vor, ist es
sinnvoll, aus dem 3D-Planungsbild ein entsprechendes 2D-Bild zu generieren (DRR,
digital rekonstruiertes Rontgenbild).

2.5.9. Fraktion: IGRT-Korrektur

Die bei der Registrierung bestimmte rigide Transformation kann fiir eine Korrektur
der Position und Orientierung des Patienten verwendet werden. Auf Korrekturen des
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Roll- und Nickwinkels des Patiententisches wird meist verzichtet, da der Patient mit
entgegengesetzten Bewegungen reagieren wiirde [vHO7].

2.5.10. Fraktion: Behandlung

Die Erzeugung der Strahlenfelder erfolgt genau nach Bestrahlungsplan®.

2.6. Unsicherheiten

Die Therapie wird durch Unsicherheiten beeintriachtigt. Zu den gréfiten Unsicherhei-
ten gehoren Ungenauigkeiten beim Einzeichnen des GTVs, das schwer feststellbare
Ausmaf unsichtbarer Tumorauslaufer, Veranderungen im Patienten (z. B. Organpo-
sitionen) sowie Patienten-Positionierungsungenauigkeiten [vHO04].

Ein ausfiihrlicher Uberblick iiber diese und weitere Unsicherheiten in der Strahlen-
therapie findet sich in [DBB13].

2.6.1. Einzeichnung des GTVs

Fiir die Konturierung des GTVs werden die Planungsbilder interpretiert. Unter
anderem durch die limitierten Auflosungen und Kontraste der Bilder féllt die Inter-
pretation immer etwas anders aus und das GTV ist kaum zu reproduzieren. Es wird
sogar vom gleichen Einzeichnenden immer unterschiedlich eingezeichnet. Zusatzlich
treten Variationen zwischen verschiedenen Einzeichnenden (,Inter-Observer Error)
und in verschiedenen Bildmodalitaten auf, welche durch Protokolle und Richtlinien
nicht ausreichend reduziert werden kénnen. Einen Uberblick iiber Studien zur Repro-
duzierbarkeit von Segmentierungen gibt [SP16]. Das Ausmaf} dieser Variationen kann
beispielsweise im Kopf-Hals-Bereich zwischen 2 mm und 4 mm betragen, abhéngig
von den Bildgebungsparametern [GvdVK™18].

2.6.2. AusmaB der mikroskopischen Infiltration

Es sollen auch Regionen mit sehr kleinen Tumoranteilen bestrahlt werden, welche
im Planungsbild nicht sichtbar sind. Die Auswahl der Region wird auf Grundlage
von Erfahrungswerten aus mikroskopischen Untersuchungen chirurgisch entfernter
Tumoren getroffen [Sch02].

Um diese Region auch zu bestrahlen, wird ein neues Volumen definiert, das ,,Clinical
Target Volume* (CTV). Es enthélt das GTV und einen Sicherheitssaum. Zusétzlich
werden auch benachbarte Strukturen, die erfahrungsgeméfi Metastasen des Tumors
enthalten (z. B. Lymphknoten), miteinbezogen [DBB13]. Dazu werden Protokolle und
Leitlinien fiir die Generierung des CTVs verwendet, welche abhédngig von der Lokali-
tat und dem Typ des Tumors sind. Patientenspezifische Eigenschaften werden dabei

8 An Methoden zur Kompensation der intrafraktionellen Bewegung, v. a. bei der Bestrahlung von
Tumoren in Weichgewebe, wird geforscht [SEGKO07]. Diese konnen auf Techniken zur Messung
der Atembewegung mit mechanischen Sensoren basieren oder durch Bildgebung wéhrend der
Bestrahlung erméoglicht werden [TMS™15].
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noch nicht beriicksichtigt. Empfehlungen fiir die Breite des CTV-Sicherheitssaumes
betragen z. B. bei nicht kleinzelligen Lungenkarzinomen, welche eine ahnliche Infiltra-
tionsweite haben wie Kopf-Hals-Tumoren, 6-8 mm. Fiir Speiseréhrentumoren wird
hingegen ein Sicherheitssaum von iiber 50 mm empfohlen, um bis zu 18,3 + 16,3 mm
entfernte mikroskopische Tumoranteile zu 95 % abzudecken [ARB*17].

2.6.3. Veranderungen im Patienten

Die Verdnderungen im Patienten werden in intrafraktionelle Bewegungen und inter-
fraktionelle Veranderungen unterteilt.

Intrafraktionelle Bewegungen werden z. B. durch Atmung, Schlucken oder Peristaltik
verursacht. Die zugrunde liegende Bewegung kann vor der Therapie mit einer 4D-
Bildaufnahme erfasst werden®.

Interfraktionelle Verénderungen des Patienten werden durch unterschiedliche Ge-
lenkstellungen (Posen), unterschiedliche Fiillzustande von Hohlraumorganen oder
Gewichtsunterschiede des Patienten verursacht [vHO4]. Diese Deformationen konnen
mit der IGRT zwar vor jeder Fraktion erkannt werden, lassen sich aber nicht durch
Tischkorrekturen kompensieren. Interfraktionelle Veranderungen kénnen Organver-
schiebungen von beispielsweise bis zu 6 mm bei der Prostata beinhalten.

Um trotz der Veranderungen im Patienten eine effektive Behandlung zu erreichen,
kann ein weiterer Sicherheitsrand um das CTV hinzugefiigt werden. Dazu wird ein ,,In-
ternal Target Volume* (ITV) verwendet, welches das CTV erweitert. Das ITV wurde
urspriinglich fiir intrafraktionelle Bewegungen (ICRU Report 71 [GLCT04, BDK*07])
vorgeschlagen. Es hat sich mittlerweile als Hilfsmittel etabliert, um geometrische
Verdnderungen im Patienten abzubilden (ICRU Report 83 [Dell0], Interpretatio-
nen in [GM11]) und kann auch fir die Abbildung interfraktioneller Verdnderungen
verwendet werden.

Das bestrahlte Volumen wird so beispielsweise bei einem kugelférmigen Tumor mit
dem Radius » = 40mm (entspricht etwa einer Orange) durch einen homogenen
Sicherheitssaum von 5 mm von 268,1 ml auf 381,7 ml erhoht [VRLT07].

2.6.4. Positionierung des Patienten

Mit guten Immobilisierungs- und Positionierungsmethoden (Tattoos, Rahmen, Laser)
konnte ohne IGRT (Abschnitt 2.5.6) eine Positionierungsgenauigkeit von bis zu
0,5 mm erreicht werden [HRLMO1]. Die erreichbare Genauigkeit war jedoch stark von
der Korperregion abhéangig. Beispielsweise kann am Schéidel eine hohere Genauigkeit
(0,5 mm) mit Hautmarkern erreicht werden als im Thorax oder Abdomen (Prostata
3 mm), da die Beweglichkeit der Hautmarker am Schédel geringer ist. Mit der
IGRT koénnen Bilder des Kérperinneren (z. B. von Knochen) als Referenz verwendet
werden und die Positionierungsunsicherheit kann stark reduziert werden [CFL*11,
SGS*T12, YMSL14, vHO7]. Die IGRT wird als klinischer Standard betrachtet. Das

9Die Bestimmung von zur Bewegung passenden Behandlungsstrategien ist Gegenstand aktueller
Forschungen [RST13]. Zusétzlich kénnen wihrend der Bestrahlung Bewegungen durch Online-
Bildgebung oder Marker erfasst und teilweise kompensiert werden [TMS*15, FSST14].
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Abbildung 19: Tumor mit GTV (in gelb), CTV (in rot) und PTV (in grin)

finale Zielvolumen ist das ,Planning Target Volume* (PTV), welches das ITV mit
einem Sicherheitssaum erweitert.

Ungenauigkeiten durch die Patientenpositionierung und durch Veranderungen im
Patienten (Abschnitt 2.6.3) werden bei der Bestimmung der Sicherheitsséume oft kom-
biniert betrachtet, sodass die Formulierung eines expliziten I'TVs entfallt und direkt
ein PTV gebildet wird, dessen Sicherheitssaum beide Unsicherheiten kompensieren
soll.

2.6.5. Robuste Planung

Alternativ zu einem PTV-Sicherheitssaum kénnen bei der Dosisberechnung Unsicher-
heiten modelliert und miteinbezogen werden, was als robuste Planung bezeichnet wird.
Der Dosiswert jedes Voxels wird als Zufallsvariable interpretiert. Statistische Daten
iiber Patientenbewegungen ermoglichen die Bestimmung der zugehorigen Vertei-
lungsfunktionen'®. Diese probabilistische Dosisverteilung wird in einer Optimierung
durch die Veranderungen der Parameter des Bestrahlungsplans angepasst, sodass die
Dosisvorgaben fiir CTV und Risikostrukturen mit grofler Wahrscheinlichkeit (meist
95 %) erfiillt werden [CZHS05, GSWS10, MUOO06, BHO13].

Robust und deterministisch geplante Dosisverteilungen unterscheiden sich. Die robust
geplante Dosis fillt am Rand des CTVs flach ab, wohingegen die deterministisch
geplante Dosisverteilung erst am Rand des PTVs steil abféllt [TO06].

10 Aufgrund der Fraktionierung der Dosis kann die summierte Gesamtdosis mehrerer Fraktionen als
normalverteilt angesehen werden.
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2.7. Bildregistrierung in der Strahlentherapie

In der Strahlentherapie miissen Bilder unterschiedlicher bildgebender Verfahren fiir
die Planung transformiert und fusioniert dargestellt werden. Dies erlaubt z. B. eine
genauere Segmentierung von Ziel- und Risikostrukturen oder eine bessere Beurteilung
des Therapieverlaufs. Aulerdem wird in der IGRT eine Transformation zwischen dem
Kontrollbild und dem Planungsbild bestimmt, um die Abweichung durch Verschiebun-
gen (und Drehungen) des Behandlungstisches zu korrigieren. Diese Transformationen
konnen mit Methoden der (rigiden) Bildregistrierung bestimmt werden.

2.7.1. Rigide Bildregistrierung

In der rigiden Bildregistrierung wird eine rigide Transformation

T 11 Ti2 T13 T Sg
tly | =1 Tor ro2 T3 || ¥y |+ ]| Sy (1)

< 31 T32 T33 < Sz

R ks

bestimmt, welche ein sekundéares Bild K (Z;) so transfomieren soll, dass K (¢(;))
moglichst gut mit dem priméren Referenzbild R(Z;) iibereinstimmt. ¢(Z) besteht aus
einer Rotationmatrix R und einer Translation s. Da die Bilder fiir die Transformation
als starre Korper betrachtet werden, muss R die Bedingungen einer Rotationsmatrix
erfillen [Han09]. Somit kann die rigide Transformation R durch drei Rotationswinkel
aq, a2, a3 und die Translation s,, sy, s, beschrieben werden.

Es ist sinnvoll, die rigide Registrierung auf eine ,Region of Interest* (ROI) zu
konzentrieren, um sicherzustellen, dass nach der Transformation der wichtigste
Bereich moglichst gut iibereinstimmt [vHO7].

Landmarkenbasierte Registrierung

In der landmarkenbasierten Registrierung wird die Transformation anhand von
ausgewéhlten Landmarken in den Bildern durchgefiihrt. Dazu ist es notwendig, kor-
respondierende Landmarken in den Bildern zu finden. Dies kann algorithmisch oder
manuell durch den Benutzer durchgefiihrt werden. Die landmarkenbasierte Registrie-
rung ist besonders geeignet, wenn kiinstliche, einfach zu findende Landmarken im
Patienten (implantierte Marker) oder externe Referenzpunkte auf dem Positionie-
rungsrahmen zur Verfiigung stehen. Die Bildregistrierung mit Landmarken lasst sich
als Optimierungsproblem geschlossen 16sen. Haufig wird die mittlere quadratische

ecuklidische Distanz

S(LF =t L)) (2)

=1

zwischen den Landmarken im Referenzbild Ef/ und den korrespondierenden Land-
marken im sekundéren Bild L als Optimierungskriterium verwendet [Han09).
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Intensitdatsbasierte Registrierung

Intensitéitsbasierte Algorithmen der Bildregistrierung verwenden Ahnlichkeitsmafe,
welche die Ahnlichkeit des Bildinhaltes charakterisieren. Dazu gehért die quadratische
Abweichung [Han09]

n

Y (R(T) — K (%)) (3)
i=1
mit der Anzahl n der betrachteten interpolierten Bildwerte und deren Koordinaten
7;. Die quadratische Abweichung ist geeignet, wenn Aufnahmen eines Patienten mit
dem identischen Gerét und den gleichen Bildparametern registriert werden sollen.

Fiir monomodale Bildregistrierung ist die Kreuzkorrelation

S (R(E) - B)E () - F), (4)

mit den Mittelwerten R und K gut geeignet [Jih13]. Sie ist unempfindlicher gegen
kleine Ausreifier (z. B. Kontrastmittel) als die quadratische Abweichung und lésst
sich im Fourierraum schnell berechnen [MTHBO06].

Das Konzept der Entropie aus der Informationstheorie erlaubt es, den Informations-
gehalt eines Signals zu quantifizieren. So kann die Entropie

N

H, = p(a;)logy(p(as))

=1

eines Bildes mit den Intensitéten a; = ay,...,an (mit R(v;) € a;) und der Verteilung
p(ai), ..., p(ar) bestimmt werden. Mit der gemeinsamen Entropie

n n

Hop == pla;, b)) logy pai, by) (5)
i=1j=1
des Bildes R(#;) und eines zweiten transformierten Bildes K (¢(Z;) mit b = by, ..., by
(mit K (t(Z;) € a;)) sowie der Verteilung p(by), ..., p(by) und einem vereinten His-
togramm p(a,b), welches die Verteilung des gemeinsamen Auftretens der Werte
beschreibt, kann die “Mutual Information” bestimmt werden:

Ipx = Hrz) + Hr @) — Hr@), k@) (6)

Diese wird grofer, je geringer der Informationsgewinn durch das transformierte
Bild K (¢(7;) ist. Sie ist also genau dann maximal, wenn nach der Uberlagerung
aus dem Bildinhalt des Referenzbildes leicht auf den Inhalt des sekundéren Bilds
geschlossen werden kann. Mit der “Mutual Information” kénnen auch multimodale
Registrierungen durchgefiihrt werden, da kein linearer Zusammenhang zwischen den
Intensitatswerten der Bilder vorhanden sein muss [WVAT96, MCV 97, Han09].
Die intensitédtsbasierte Bildregistrierung lasst sich als Optimierungsproblem itera-
tiv 16sen. Probleme mit lokalen Minima kénnen durch Multi-Resolution-Ansétze
verringert werden [Han09].



2.7. Bildregistrierung in der Strahlentherapie 29

2.7.2. Deformierbare Bildregistrierung

Die zu registrierenden Bilder unterscheiden sich im Allgemeinen nicht nur durch eine
rigide Transformation, sondern es treten auch Deformationen auf. Rigide Registrie-
rungsverfahren konnen diese Veranderungen nicht abbilden.

Um diese Veranderungen bei der Transformation zwischen den Bildern zu berticksich-
tigen, werden die Bilder in der deformierbaren Bildregistrierung (DIR) als beliebig
deformierbarer Korper angenommen. Transformationen werden durch ein Verschie-
bungsvektorfeld (DVF) mit den Verschiebungen (%) = (uy,u, u,) fir jeden Punkt #
im sekundéaren Bild beschrieben. Es gilt ein optimales DVF zu finden, welches einer-
seits das sekundére Bild so transformiert, dass es dem Referenzbild méglichst d&hnlich
ist, und andererseits plausibel ist, also keine unmoglichen oder widerspriichlichen Ver-
schiebungen enthélt [Han09]. Als Ahnlichkeitsmafie konnen die in 2.7.1 vorgestellten
Mafle verwendet werden. Fiir die Plausibilitdt kann ein Strafterm verwendet werden,
der z. B. die Glattheit des Verschiebungsvektorfeldes bestimmt. Viele spezialisierte
Deformationsmodelle kommen jedoch ohne expliziten Strafterm aus, da sie eine
Plausibilitat des DVFs erzeugen, welche von der jeweiligen Interpolationsmethode
abhéangt.

Ansétze fur DIR kénnen in verschiedene Bestandteile unterteilt werden [SDP13]:

e Deformationsmodell
Deformationsmodelle erzeugen aus Parametern (Kontrollpunkten) vollsténdige
DVFs. Zu den Deformationsmodellen gehoéren erstens geometrische Transfor-
mationen, die aus physikalischen Modellen abgeleitet wurden:

Elastisch In der elastischen Registrierung wird das Bild als linear elastisches
Objekt modelliert und ein lineares Elastizitatsmodell verwendet, um das
linearisierte elastische Potential

uNV2d+ (p+ NV(V @)+ f; =0 (7)

mit den Materialparametern g und A\, dem DVF # und den externen
Kréften f; zu minimieren [Bro81]. Elastische Deformationsmodelle sind
gut geeignet, um homogene, elastische Verdnderungen (z. B. einzelner
Organe) abzubilden. Fur starkere Deformationen konnen nicht-lineare
Modelle verwendet werden, um elastische Eigenschaften besser abzubilden
[RWCM95].

Fluidal In der fluidalen Registrierung wird das Bild als viskose Fliissigkeit
modelliert, deren inneren Kréafte minimiert werden.

Diffusiv In der diffusiven Registrierung wird der quadratische Gradientenbetrag
der Transformation minimiert.

Die zweite Gruppe bilden geometrische Transformationen, die aus der Interpo-

lationstheorie abgeleitet werden [SPL*10]:

Free-Form-Deformation Das Modell der Free-Form-Deformation verwendet
ein reguldres Gitter mit frei bewegbaren Punkten, um Vektoren des DVFs
tri-linear oder tri-kubisch aus den benachbarten Punkten zu interpolieren.

Thin-Plate-Splines Mit Thin-Plate-Splines (TPS) wird die Interpolation an-
hand benachbarter irregulér verteilter Kontrollpunkte durchgefiihrt, die
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mit der Distanz gewichtet werden. Die Plausibilitat wird durch die Inter-
polation gewéhrleistet, sodass DIR-Methoden mit TPS keinen expliziten
Strafterm bendtigen.

Drittens gibt es modellbasierte Verfahren. Diese Verfahren werden auch als
wissensbasiert bezeichnet, da sie Vorwissen iiber den deformierenden Prozess
einbringen [SDP13].

Modellbasierte Deformationsmodelle bilden mechanische oder physiologische
Prozesse im Korper ab. Sie sind sehr vielversprechend, jedoch auch sehr aufwen-
dig zu integrieren. Die modellbasierte Bildregistrierung ist dementsprechend ein
sehr aktives Forschungsfeld. In Abschnitt 3.2 wird ein Uberblick iiber aktuelle
Entwicklungen gegeben.

Statistisch Statistische Deformationsmodelle werden in Abschnitt 3.2.1 be-
schrieben.

Mechanisch Mechanische Deformationsmodelle werden in Abschnitt 3.2.2
beschrieben.

Anpassungsprozess

Zwei Klassen von Methoden werden beim Anpassungsprozess unterschieden:
geometrische Methoden und ikonische Methoden. Geometrische Methoden?!!
finden Korrespondenzen zwischen den Bildern, z. B. anhand von Landmar-
ken, und verwenden sie fiur die Kontrollpunkte des Deformationsmodells. Ein
Nachteil dieser Methoden ist, dass die Interpolation zwischen den Landmarken
ungenauer wird, je weiter man von den Korrespondenzen entfernt ist. Dafiir sind
diese Methoden schnell und einfach anzuwenden. Oft ist die Genauigkeit auch
fiir den Anwendungsfall ausreichend. Geeignete Landmarken kénnen anhand
verschiedener Kriterien automatisch gefunden [MTHBO06, Gos12, FGF16] oder
manuell ausgewéhlt werden. Ikonische Methoden verwenden ein intensitatsba-
siertes Ahnlichkeitsmafl (Abschnitt 2.7.1) iiber das gesamte Bild und benétigen
deutlich mehr Zeit [SDP13].

Optimierer

Es werden sowohl diskrete als auch kontinuierliche Optimierer angewandt, um
die Parameter der Kontrollpunkte im Deformationsmodell anzupassen. Zu den
héufig verwendeten kontinuierlichen Methoden gehoren beispielsweise konju-
gierte Gradienten, das Quasi-Newton-Verfahren und der Levenberg-Marquardt-
Algorithmus. In [KSP07] findet sich eine Evaluation der verschiedenen konti-
nuierlichen Optimierer. Diskrete Methoden wie z. B. graphbasierte Methoden
konnen fiir Registrierungen mit einem diskreten Deformationsmodell angewandt
werden.

Die hohe Anzahl von Freiheitsgraden des DVFs, die geringe Bildqualitdt und kom-
plexe Deformationen machen die DIR bereits fiir Bilder, die schnell hintereinander
aufgenommen werden, enorm schwierig. Fiir Bilder von verschiedenen Tagen miissen
zuséatzlich physiologische Verdanderungen des Patienten wie der Fiillzustand von
Hohlraumorganen, Gewebezuwachs oder die Schrumpfung des Tumors abgebildet
werden, was die DIR vor zusatzliche Herausforderungen stellt.

Hauch merkmalsbasierte Methoden genannt
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Die modellbasierte DIR kann einige dieser Herausforderungen meistern. In Ab-
schnitt 3.2 wird ein Uberblick iiber die aktuelle Entwicklungen der modellbasierten
Bildregistrierung gegeben.

2.8. Kopf-Hals-Patienten

Die Strahlentherapie wird erfolgreich als begleitende oder Haupttherapie bei der
kurativen Behandlung von Tumoren im Kopf-Hals-Bereich eingesetzt [SGD14a].

2.8.1. Zielstrukturen und Risikoorgane

Fiir Tumoren im Kopf-Hals-Bereich (z. B. Oropharynxkarzinome oder Hypopharynx-
karzinome in Abb. 20a) wird das CTV (Abb. 21) von priméren Tumor, benachbarten
Lymphknoten (Halslymphknoten) und Lymphabflussbahnen bis in die Schlisselbein-
grube gebildet (Abb. 20b). Die Dosisvorgabe in der klinischen Bestrahlungsplanung
bestimmt beispielsweise eine minimale Dosis von 70,4 Gy im Bereich des priméren
Tumors bzw. 57,6 Gy in den angrenzenden Lymphknoten und Lymphabflussbah-
nen. Zu den Risikostrukturen im Kopf-Hals-Bereich gehoren das Riickenmark, der
Hirnstamm und die Speicheldriisen. Fiir das Riickenmark wird beispielsweise eine
maximale Dosis von 45 Gy festgelegt. Auch anderes umgebendes Gewebe sollte vor
hohen Strahlendosen geschiitzt werden, da dies die Langzeitmorbiditat reduziert

[GG15].
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Abbildung 20: Kopf-Hals-Bereich
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Abbildung 21: Das CTV (rot) von Kopf-Hals-Patienten schliefit benachbarte Lymphbah-
nen mit ein.

Die bessere Konformation des Hochdosisbereichs auf die CTVs mit der IMRT (Ab-
schnitt 2.4.3) reduziert nachweislich Nebeneffekte der Behandlung wie Mundtro-
ckenheit, damit verbundene Probleme beim Sprechen und Schluckbeschwerden. Die
Lebensqualitat des Patienten nach der Therapie wird erhoht [VDRT09].

2.8.2. Beweglichkeit durch Bewegungsapparat

Die Beweglichkeit des Kopf-Hals-Bereiches ist fiir diese Arbeit von grofler Bedeutung,
da sie die Grundlage fiir interfraktiontionelle Verdnderungen durch Posendnderungen
bildet. Die Beweglichkeit wird im Wesentlichen durch die Bewegungsméglichkeiten
des Skelettmuskelsystems bestimmt. Dieses besteht aus folgenden Teilen:

 Knochen, Biander und Gelenke
Der Schéadel besteht aus zwei Bereichen: Der Hirnschiadel (Neurocranium)
kapselt das Gehirn und die Sinnesorgane ein und schiitzt so beides. Der Ge-
sichtsschadel (Viscerocranium) bildet die Grundlage fir das Gesicht [FS99).
Das Neurocranium besteht aus dem Stirnbein (Os frontale), den beiden Schei-
telbeinen (Ossa parietalia), den beiden Schlifenbeinen (Ossa temporalia), dem
Keilbein (Os sphenoidale) und dem obersten Anteil des Hinterhauptbeins (Ossa
occipitale). Zum Gesichtsschédel gehéren Oberkiefer (Maxilla), Jochbein (Os
zygomaticum), Nasenbein (Os nasale), Tranenbein (Os lacrimale), Gaumenbein
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(Os palatinum), Pflugscharbein (Vomer) und der Unterkiefer (Mandibula). Der
tiber die Kiefergelenke (Scharniergelenke, Articulatio temporomandibularis)

verbundene Unterkiefer (Mandibula) ist der einzige bewegliche Knochen des
Schadels.

Die Halswirbelsaule ist im Vergleich zum relativ starren unteren Abschnitt der
Wirbelsaule sehr beweglich. Im oberen Abschnitt der Wirbelsdule (Columna
vertebralis) sind die Wirbelkorper (Corpus vertebrae) eher klein und beweglich.
Im unteren Bereich der Wirbelsaule sind die Wirbelkérper grofler, um das
Gewicht besser stiitzen zu konnen. Die Halswirbelsdule stiitzt den Kopf und
hélt ihn gleichzeitig beweglich [RLD96]. Die hohe Beweglichkeit ist einerseits
notwendig fiir die Orientierung und Bewegung im Raum, andererseits fiir das
Ausdrucksvermogen z. B. durch Kopfnicken oder -drehen. Fiir diese Bewegungen
steht ein komplexer Muskel- und Gelenkapparat zur Verfiigung.

Die wichtigsten Gelenke liegen zwischen den ersten beiden Halswirbeln (Atlas
und Axis, Abb. 22a) und dem Hinterhaupt [KMLT11]. Sie ermoglichen zu-
sammen eine Beweglichkeit wie bei einem Kugelgelenk. Das obere Kopfgelenk
(Articulatio atlantooccipitalis) verbindet als zweiachsiges Ellipsoidgelenk den
Atlas mit der Schadelbasis und erméoglicht eine Vorwéarts- und Riickwéartsnei-
gung des Kopfes von insgesamt 20°-35°. Auflerdem sind Seitwértsneigungen von
10°-15° moglich. Der Atlas hat seinen Wirbelkorper an den Axis abgeben und
ist ringformig. Der Axis hat dadurch einen zahnartigen Vorsatz (Dens axis),
der an seiner Vorderfliche eine Gelenkfliche besitzt. Atlas und Axis bilden die
unteren Kopfgelenke (Articulatio atlantoaxialis), die Drehbewegungen von bis
zu 30° ermoglichen [FS99.

Zwischenwirbelscheiben (Discus intervertebralis) verbinden Wirbel miteinander.
Sie agieren als Stofldémpfer und verteilen auftretenden Druck gleichméfig
[F'S99]. Das vordere und das hintere Langsband (Ligamentum longitudinale
anterius et posterius) verlaufen parallel zur Wirbelsdule und sind fest mit
den Wirbelkérpern verbunden. Sie erhohen die Festigkeit der Wirbelsaule
beim Vor- und Riickwértsneigen. Gelbe Bander (Ligamenta flava) und weitere
elastische, kurze Bander verbinden die Wirbel direkt miteinander und helfen
beim Aufrichten der Wirbelsaule [Plal3].

Der Schultergtirtel (Abb. 22b) verbindet die Arme mit dem Rumpf und besteht
aus Schulterblatt (Scapula) und Schliisselbein (Clavicula). Das Schliisselbein ist
durch das Sternoklavikulargelenk (Articulatio sternoclavicularis) mit dem Brust-
bein (Sternum) und durch das Akromioklavikulargelenk mit dem Schulterblatt
verbunden. Das Schulterblatt ist rein muskuldr mit dem Thorax verbunden.
Durch das Schultergelenk (Articulatio humeri) wird der Oberarmkopf (Caput
humeri) in der Schulterblattgelenkpfanne (Cavitas glenoidalis) gebildet. Die Be-
wegung in diesem Gelenk ist kaum durch kndcherne Strukturen eingeschréankt.
Das Gelenk ist deshalb das beweglichste Kugelgelenk des menschlichen Korpers.

¢ Muskeln und Sehnen
Die Muskeln des Schéidels lassen sich in Kaumuskeln und die mimische Mus-
kulatur einteilen [FS99]. Die Kaumuskeln verbinden die Schédelbasis bzw.
Seitenwand mit dem Unterkiefer. Dazu gehoren die Kaumuskeln selbst (M.
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(a) Schidel und bewegliche Halswirbel-  (b) Schultergiirtel mit Schulter-

séule mit den ersten beiden Halswirbeln blatt (Scapula) und Schliissel-

(Atlas und Axis) [Gral8] (gemeinfreie bein (Clavicula) [Gral8] (ge-

historische Illustration) meinfreie historische Illustrati-
on)

Abbildung 22: Knochen im Kopf-Hals-Bereich

masseter), die inneren und duBeren Fliigelmuskeln (M. pterygoideus lateralis
und M. pterygoideus medialis) und die Schlafenmuskeln (M. temporalis) [F'S99.
Die mimischen Muskeln sind Hautmuskeln fiir Mimik, Schutzfunktionen und
Nahrungsaufnahme. Sie bestehen aus diinnen Muskelfaserplatten direkt unter
dem Unterhautfettgewebe und verbinden die Haut mit Knochen, sodass sie
die Haut bewegen konnen. Zu den wichtigsten mimischen Muskeln gehoren
beispielweise der Lachmuskel (M. risorius), der Trompetermuskel (M. bucci-
nator) und die Anheber der Mundwinkel (M. levator anguli oris) bzw. ihre
Herabzieher (M. depressor anguli oris) [FS99].

Die Bewegung der Kopfgelenke wird von allen zwischen Kopf und Hals verlau-
fenden Muskeln (Abb. 23a) indirekt beeinflusst [RLD96]. Daneben wird diese
Bewegung durch tiefe kurze Nackenmuskeln bestimmt (Abb. 23b). Dazu geho-
ren M. obliquus capitis sup. (Riickwérts- und Seitwértsneigung), M. obliquus
capitis inf. (Drehung des Kopfes), M. rectus capitis post. minor (Riickwértsbe-
wegung des Kopfes) und M. rectus capitis post. major (Drehung des Kopfes und
Riickwiértsneigung). Zusétzlich bestimmen zwei ventrale Muskeln (M. rectus
capitis ant. und lat.) die Vorwérts- und Seitwértsneigung des Kopfes.

Die Schultermuskeln mit Ansatz am Oberarmknochen (Humerus) bewegen die Arme.
Sie sind mit Strukturen an der Vorderseite (ventrale Gruppe) bzw. Riickseite (dorsale
Gruppe) des Thorax verbunden [Plal3].

Eingewanderte Rumpfmuskeln mit Ansatz am Schultergiirtel sind die dorsale Muskel-
gruppe mit M. rhomboideus major, die das Schulterblatt an den Brustkorb presst und
es nach hinten zur Wirbelsaule zieht. Der Schulterblattheber (M. levator scapulae)
hebt das Schulterblatt und dreht es gleichzeitig nach innen. Der vordere Sagemuskel
(M. serratus anterior) zieht das Schulterblatt nach vorne. Der Unterschliisselbeinmus-
kel (M. subclavius) der ventralen Muskelgruppe sichert das Sternoklavikulargelenk
[Pla13].
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N

(a) Halsmuskulatur [Gral8] (gemeinfreie his-  (b) Nackenmuskeln [Gral8] (gemeinfreie histo-
torische Illustration) rische Illustration)

Abbildung 23: Muskeln im Kopf-Hals-Bereich

2.8.3. Organbewegungen

Neben den motorischen Bewegungen sind im Kopf-Hals-Bereich physiologische Bewe-
gungen wie z. B. der Schluckakt moglich. Dieser wird durch anatomische Strukturen
der Mundhohle und die Ringmuskulatur der Speiserchre (Oesophagus) ermoglicht
[SDO7b].

2.9. Prostatapatienten

Prostatakarzinome sind neben Tumorerkrankungen von Lunge und Darm die haufigste
Todesursache durch bosartige Tumoren [Zie06]. Die moderne Strahlentherapie hat
sich als kurative Haupttherapie etabliert.

2.9.1. Zielstrukturen und Risikoorgane

Das CTV beim Prostatakarzinom wird aus der Prostata und den dariiber liegenden
Samenblasen gebildet [RSV05]. Zu den Risikostrukturen gehéren Diinndarm, Rek-
tum und Harnblase (Abb. 24). Akute Nebenwirkungen wiahrend der Therapie sind
beispielsweise schmerzhafte Entziindungen der Schleimhéute (Proktitis, Enteritis)
oder der Harnblase. Diese Entziindungen klingen in der Regel nach der Behandlung
wieder ab. Im strahlenempfindlichen Rektum treten bei ca. 4 % der Patienten ernste
Spatfolgen auf (Probleme beim Stuhlgang, chronische Entziindung oder Geschwiire
der Schleimhaut). Spatfolgen an der Harnblase treten bei ca. 5 % auf und schliefen
chronische Entztindungen, eine Schrumpfblase und Harnréhrenstrikturen ein. Am
Dinndarm konnen krankhafte Vermehrungen des Bindegewebes (Fibrosen) auftreten,
die zu einer Verengung des Dinndarms fithren [PHV*05].

Mit einer IMRT (Abschnitt 2.4.3) kénnen die Risikostrukturen besser geschont und

die Spétfolgen reduziert werden [ZFHT00, CHZ08]. Gegebenenfalls kann damit auch
die applizierte Dosis erhoht werden [CHZO0S].



36 2. Grundlagen

Dickdarm

Blase

Schambein Rectum

Samenblaschen
Ductus ejaculatorious
Prostata

. Bulbourethraldiise
Penis
Anus
Schwellkdrper

Samenleiter
Nebenhoden

Eichel
Vorhaut

Hoden

Harnréhre

Hodensack

(a) Anatomie [Tsal3] (Creative Commons BY-SA 3.0, (b) Segmentierter Prostatapatient
creativecommons.org/licenses/by-sa/3.0/)

Abbildung 24: Diinndarm, Rektum und Harnblase liegen in direkter Nachbarschaft der
Zielstrukturen Prostata und Samenblasen.

2.9.2. Beweglichkeit durch Bewegungsapparat

Die Beweglichkeit des Pelvis-Bereichs wird teilweise durch die Bewegungsmoglichkei-
ten des entsprechenden Skelettmuskelsystems bestimmt. Dieses besteht aus:

e Knochen, Bandscheiben und Bandern

Der knécherne Beckenring (Pelvis) setzt sich aus den beiden Hiiftbeinen (Ossa
coxae mit Schambein (Os pubis), Darmbein (Os ilium), Sitzbein (Os ischii)
und Kreuzbein (Os sacrum) zusammen (Abb. 25). Es bildet die knocherne
Grundlage fir den unteren Teil der Bauchhohle. Durch kraftige Bénder (Liga-
mentum sacrotuberale und sacrospinale) ist die Wirbelséule an den Huftbeinen
fixiert. Insgesamt ist das Becken als Rahmenkonstruktion zu sehen, die den
Beckenhohlraum umschliefit [RLD96].

Das Kreuzbein ist iiber die Kreuz-Darmbein-Gelenke (Articulatio sacroilia-
ca) mit dem Becken verbunden. Nur geringe, federnde Bewegungen sind im
Iliosakralgelenk moglich [RLD96]. Kréftige Bénder (Ligamenta sacrotubera-
le interossea, Ligamenta sacroiliaca posteriora und anteriora) sichern diese
Verbindung und fixieren das keilférmige Kreuzbein im Beckenring [RLD96].

Der Oberschenkelknochen (Femur) ist tiber das Hiiftgelenk (Articulation coxae)
mit dem Becken verbunden. Im Gegensatz zum Schultergelenk (Abschnitt 2.8.2)
ist das Gelenk in seiner Bewegungsfreiheit stark eingeschrankt [RLD96].

Zu den beteiligten Bandern gehort das Ligamentum iliofemorale, welches mit
einer Zugfestigkeit von etwa 350 kg das stiarkste Band des menschlichen Korpers
ist.

e Muskeln und Sehnen
Der groie Gesafimuskel (M. gluteus maximus) ist der kraftigste Strecker der
Hifte (Abb. 26a). Er verbindet die Riickseite von Sacrum und Ilium mit
dem oberen Teil des Oberschenkels und verursacht neben der Streckung eine
Auswértsdrehung. Die Beugung der Hiifte wird durch den Darmbeinmuskel (M.
iliacus) und den grofien Lendenmuskel (M. psoas major) ermoglicht (Abb. 26b).
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Abbildung 25: Der Beckenring (Pelvis) besteht aus den beiden Hiiftbeinen (Os-
sa coxae) mit Schambein (Os pubis), Darmbein (Os ilium), Sitzbein (Os ischii)
und dem Kreuzbein (Os sacrum) [BS14b] (Creative Commons BY 3.0, creativecom-
mons.org/licenses/by/3.0/).

Die Abspreizung (Abduktion) der Oberschenkel wird durch den M. gluteus
medius und den M. gluteus minimus ermoglicht. Das Heranfiihren (Adduktion)

der Oberschenkel wird durch verschiedene Muskeln an der Innenseite des
Hiiftgelenks durchgefiihrt [Plal3, Gral8].

2.9.3. Organbewegungen

Im Beckenbereich sind Organbewegungen besonders ausgepréagt. Das Volumen der
Harnblase variiert sehr stark. Es betragt (bei Ménnern) 350-750 ml und hat eine
dementsprechend unterschiedlich stark verdréngende Wirkung auf seine Umgebung.
Haworth et al. untersuchen das mittlere Harnblasenvolumen wahrend der Strahlenthe-
rapie anhand von téglichen CBCT-IGRT-Bildern und stellen ein Volumen zwischen
50 ml und 350 ml fest [HPH™09).

Auch das Rektum besitzt eine ausgepréigte Organbewegung. So finden Crook et
al. beispielsweise eine systematische Abnahme des Durchmessers des Rektums von
15 mm (bei einem initialen Durchmesser von ca. 30 mm) iiber den Zeitraum der
Therapie [CRST95]. Dies wird von Beard et al. betitigt, die eine systematische
Reduktion des Rektumdurchmessers um 10 mm feststellten [Bea96].

Die Beweglichkeit der Prostata wahrend der Therapie ist entsprechend hoch. Crook
et al. finden mittlere Verschiebungen von 5,5 mm (dorsal/ventral'?) und 5,9 mm
(kranial /kaudal’®) [CRS*95]. Beard et al. [Bea96] finden mittlere Verschiebungen
von 2,5 mm (dorsal/ventral), 1 mm (lateral'*) und 1 mm (kranial /kaudal).

2.10. Resuiimee

Strahlentherapie, Chirurgie und Chemotherapie bilden die drei Sdulen der Tumor-
therapie. Mit den aktuellen Techniken der intensitdtsmodulierten Strahlentherapie

2yorwirts/riickwirts

3hoch /runter
Hgeitwirts
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Abbildung 26: Muskeln des Pelvis-Bereichs

und Partikeltherapie wird eine hochprazise Behandlung ermoglicht.

Die bildgefiithrte Strahlentherapie (IGRT) mit einer Bildakquise durch ein integriertes
Kegelstrahl-CT (CBCT), einer halbautomatischen rigiden Bildregistrierung und einer
Positionskorrektur durch eine Tischverschiebung ist klinisch etabliert. Sie ermoglicht
eine gute Uberpriifung und Korrektur von interfraktionellen, rein translationalen
Verdnderungen der Zielregion.

Interfraktionelle Deformationen durch anatomische Veranderungen kénnen mit der
IGRT in der klinischen Routine bisher zwar erkannt, aber nur ungentigend bertick-
sichtigt werden. Deshalb muss ein zusétzlicher Sicherheitssaum mitbestrahlt werden
(ITV). Dieser wird aufgrund fehlender Informationen iiber zu erwartende Deforma-
tionen tiberall gleich grof gewéhlt. Das zu bestrahlende Volumen wéchst kubisch mit
dem Radius des Zielvolumens, sodass Verdnderungen der Breite des Sicherheitssaumes
grofle Auswirkungen auf die Grofle des bestrahlten Volumens haben.

Mit der Bildregistrierung kénnen Bilder unterschiedlicher bildgebender Verfahren
fiir die Planung transformiert und fusioniert dargestellt werden. Auflerdem kann die
rigide Bildregistrierung fiir die IGRT verwendet werden. Mit der deformierbaren
Bildregistrierung (DIR) konnen auch komplexe Transformationen zwischen den
Bildern abgebildet werden. Die Anwendung der DIR ist zurzeit sehr aufwendig und
fehlerbehaftet, und sie wird klinisch nur begrenzt eingesetzt.

Der Bewegungsspielraum im Kopf-Hals-Bereich ist im Wesentlichen durch Posen-
anderungen definiert, welche jedoch durch die Patientenlagerung und Fixierung
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erheblich reduziert werden. Der Bewegungsspielraum im Pelvis-Bereich wird durch
Organverdanderungen (Fillzustande der Hohlorgane) dominiert.






3. Stand der Forschung

Fiir die Berticksichtigung von Unsicherheiten durch interfraktionelle Deformationen,
die durch unterschiedliche Gelenkstellungen (Posen) oder unterschiedliche Fiillzu-
stande von Hohlraumorganen verursacht werden, trifftt man in der klinischen Routine
vereinfachende Annahmen, um sie bei der Planung durch homogene Sicherheitssdume
(Abschnitt 2.6.3) zu kompensieren. Diese Siume miissen aufgrund fehlender Infor-
mationen tiber die Deformationen sehr grof3 gewédhlt werden und gesundes Gewebe
muss mitbestrahlt werden (Abschnitt 2.6.3).

Um Verdanderungen durch interfraktionelle Deformationen wahrend der Therapie bes-
ser zu beriicksichtigen, gibt es in der aktuellen Forschung wichtige Fortschritte. Diese
konnen in drei relevante Bereiche eingeteilt werden: 1) verbesserte IGRT-Bildgebung
(Abschnitt 3.1) mit einer Bildqualitdt, die gut genug ist, um Verdnderungen im
Weichgewebe darzustellen; 2) Deformationsmodellierung fir Methoden der Bild-
registrierung (Abschnitt 3.2); 3) die Entwicklung neuer Kompensationsstrategien
(Abschnitt 3.3), um den Bestrahlungsplan an interfraktionelle Deformationen anzu-
passen bzw. dagegen robust zu machen.

3.1. Entwicklungen in der IGRT-Bildgebung

Das klinisch tibliche integrierte Kegelstrahl-CT (CBCT, Abschnitt 2.5.7) besitzt
nur einen geringen Weichgewebekontrast. Aulerdem wird der Patient durch die
Akquise eines CT-Bildes vor jeder Fraktion zusétzlich mit einer Strahlendosis belastet.
Eine CBCT-Bildgebung der Knochen mit einer Bildgebungs-Dosis von z. B. ca.
28 mGy ist durch die Vorteile der bildgestiitzten Therapie (kleinere Sicherheitssdume)
gerechtfertigt [SACMO5]. Auch eine sehr hohe Bildgebungs-Dosis kann fiir Tumoren
im Weichgewebe sinnvoll sein. Nijkamp et al. zeigen [NPNT08|, dass mit einer
adaptiven Prozedur (Abschnitt 3.3.2) fiir Prostatakarzinome, welche eine sehr hohe
Bildgebungsdosis erfordert, die erforderliche Bestrahlungsdosis um 4 % reduziert
werden kann. Die Bildgebungsdosis macht dabei schon 2 % der Gesamtdosis der
Therapie aus. In anderen Bereichen (z. B. Mammakarzinom) besteht jedoch ein
groBes Risiko fiir sekunddre Tumorerkrankungen [HP06, vHO7].

Neue Ansitze fir die Bildakquisition in der IGRT verwenden demensprechend andere
Bildmodalitaten. Zurzeit werden Ultraschall und v. a. MRT untersucht.

Durch eine Bildgebung der Prostata mit Ultraschall kann eine bessere Genauigkeit
erreicht werden als mit CBCT [BHKK'08]. Diese manuelle Art der Bildgebung
ist allerdings sehr aufwendig durchzufithren und stellt hohe Anforderungen an die
klinische Implementierung. Auflerdem sind die Interobserver-Varianz und Gewebe-
deformationen durch die Ultraschall-Sonde ein grofler Nachteil dieser Methoden
[MMO7]. Trotzdem konnen die niedrigen Kosten und die hohe Bild- und Zeitauflo-
sung fir bestimmte Anwendungsfélle sehr hilfreich sein. In [OBF*16] findet sich eine
ausfiihrliche Ubersicht iiber die Verwendung von Ultraschall bei der IGRT.

Die grofiten Entwicklungen der Bildgebung fiir IGRT gibt es zurzeit im Bereich
der MRT-gefiihrten Strahlentherapie. MRT-Bilder eignen sich durch ihren hohen
Weichgewebekontrast ideal zur Bildgebung fiir die Differenzierung von Tumoren und
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ihrer Umgebung. Das Potential kombinierter Geréte ist sehr grofl, da Tumoren meist
in Weichgewebe auftreten. Neben der morphologischen MRT-Bildgebung mit T1- und
T2-Gewichtung kann auch die funktionale MRT-Bildgebung mit Diffusionsbildern in
Therapieanpassungen einbezogen werden [JCM*14].

Die Kombination eines MRT-Geréts mit einem Bestrahlungsgerét ist herausfordernd,
da die Komponenten des Bestrahlungsgerats das Magnetfeld beeinflussen und das
Magnetfeld auch umgekehrt das Bestrahlungsgeréat beeinflusst. Auch die Dosisver-
teilung wird durch das Magnetfeld verdndert, das daher schon bei der Berechnung
der Dosisverteilung berticksichtigt werden muss. Verschiedene Anséitze wie beispiels-
weise Abschirmungen, niedrige Magnetfeldstarken, Kobalt als Strahlenquelle und
die Berticksichtigung des Magnetfelds bei der Therapieplanung ermoglichen Anséatze
fiir kombinierte Gerate [MvdH14, KBC14, LRvV14, MD14, Fal14, JCM*14]. 2014
wurde das MRIdian System (Viewray) mit 0,35 T und drei Kobalt-60-Quellen kli-
nisch erstmals eingesetzt [MD14]. Im selben Jahr wurde das erste kombinierte Gerat
Aurora RT (MagnetTx) mit 0,5 T einem 6 MV Linearbeschleuniger klinisch eingesetzt
[Fall4]. 2017 wurde das erste Gerét (Abb. 27) mit einer Feldstarke von 1,5 T und
einem 6 MV Linearbeschleuniger klinisch eingefiihrt, das 2018 fiir den kommerziellen
Vertrieb durch Elekta in Europa zugelassen wurde [RJSB*17].

Abbildung 27: Der erste kombinierte MRT-Linac mit einer Feldstdrke von 1,5 T
[RISB*17] (Creative Commons BY 3.0, creativecommons.org/licenses/by/3.0/)

Die Entwicklungen in der IGRT-Bildgebung fithren dazu, dass die Beriicksichtigung
der Unsicherheiten durch interfraktionelle Deformationen verbessert wird, da durch
die steigende Zahl der aufgenommenen IGRT-Kontrollbilder mit gutem Kontrast
Verdnderungen sofort erkannt werden konnen und die Therapie ggf. angepasst werden
kann. Zusétzlich ermoglichen die gesammelten Kontrollbilder die Generierung und
Validierung von Deformationsmodellen von interfraktionellen Veranderungen.



3.2. Deformationsmodellierung fiir deformierbare Bildregistrierung (DIR) 43

3.2. Deformationsmodellierung fiir deformierbare
Bildregistrierung (DIR)

Um die Bildgebung in der IGRT besser nutzen zu konnen, miissen die Bilder aufberei-
tet werden. Dies kann mit einer Registrierung der neuen Bilder mit den Planungsbil-
dern ermoglicht werden. Dadurch konnen segmentierte Strukturen der Planungsbilder
auf neue Bilder transformiert werden und der Einfluss der interfraktionellen Ver-
anderungen kann untersucht werden. Gegebenenfalls kann der Bestrahlungsplan
angepasst werden, um Veranderungen des Patienten gegeniiber dem Bestrahlungs-
plan zu kompensieren (Abschnitt 3.3).

Fir die interfraktionelle DIR (Abschnitt 2.7.2) sind modellbasierte Methoden sehr
gut geeignet, da die Unterschiede zwischen den Bildern sehr gering sind: Es ist immer
der gleiche Patient abgebildet und Veranderungen werden durch Fixierungsgerate
stark eingeschriankt. AuBlerdem sind die zugrunde liegenden Prozesse zwischen den
Bildern iiberschaubar und lassen sich spezifisch modellieren.

Die in diesem Abschnitt aufgefithrten Methoden sollen einen Uberblick iiber die Band-
breite der vorhandenen Deformationsmodelle geben. Eine Bewertung der Eignung
der Deformationsmodelle fiir den Anwendungsfall dieser Arbeit folgt in Abschnitt
4.3.

3.2.1. Statistische Deformationsmodelle

Statistische Deformationsmodelle (SDMs) bilden Vorwissen tiber den bildverédndern-
den Prozess aus Trainingsdaten statistisch ab [SDP13]. Die Deformationen werden
analysiert, statistisch modelliert und ggf. reduziert.

Fir SDMs miissen viele Trainingsdaten vorliegen, welche alle potentiellen Verén-
derungen représentieren, da nur so ein ausreichend generalisierendes statistisches
Modell generiert werden kann. Da Trainingsdaten v. a. durch DIR erzeugt werden
(Abb. 28), werden SDMs hauptsachlich fir die Beschleunigung und Verbesserung
bestehender Methoden der DIR verwendet.

Mit SDMs koénnen insbesondere die Freiheitsgrade der Verschiebungsvektorfelder
(DVFs) deutlich reduziert und dadurch der Optimierungsschritt der Registrierung
beschleunigt werden. Auflerdem wird so die Robustheit und Stabilitat der DIR
verbessert.

Zu SDMs werden oft auch Modelle fiir die Inter-Subjekt-Registrierung gezahlt. Hier
wird ein Referenz-Patient (Atlas) als rdumliche Referenz gebildet und die Unter-
schiede zwischen dem zugehorigen Referenzbild und den Bildern anderer Patienten
modelliert. Genau genommen wird jedoch keine physikalisch korrekte Deformation
modelliert, sondern auch physikalisch wenig plausible Deformationen (z. B. mit star-
ken Deformationen der Knochen) abgebildet, um Unterschiede zwischen Patienten
modellieren zu kénnen. Einige wichtige Ansétze (Tabelle 1) lassen sich geméa8 ihrer
Integration in die Inter-Subjekt-Registrierung unterscheiden:

o Statistisch eingeschrinkte geometrische Transformation
Zu den wichtigsten statistischen Ansatzen gehort die statistisch eingeschrankte
geometrische Transformation. Dabei wird die Anzahl der Freiheitsgrade einer
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geometrischen Transformation (Abschnitt 2.7.2) statistisch verringert, sodass
mit wenigen Parametern vollstandige DVFs beschrieben werden konnen. Gee
et al. wenden beispielsweise eine Hauptkomponentenanalyse (PCA) auf DVFs
einer elastischen Registrierung an, um schnellere, robustere Registrierungen
mit dem reduzierten Modell durchfithren zu kénnen [GB98]. Pszczolkowski et
al. erweiterten den Ansatz, sodass die Verschiebung von Landmarken (Nut-
zereingabe) mitberticksichtigt werden kann. Sie evaluieren die Methode mit
einer grofleren Patientenkohorte mit dem Ergebnis, dass mit dem statistischen
Deformationsmodell eine gute Beschleunigung bei dhnlich guter Genauigkeit
des statistischen Modells erreicht werden kann [PP12].

=

=

Training Process
'FFD/LFFD Registrations

Training Images : Transformations

Atlas

Bases Matrix
[ ]\ Statistical
Atlas Y Transformation

Statistical
Registration

-

Mean Vector

f—

7

\ /

Statistical
3 Tecnique

Unseen Image

Abbildung 28: Statistische Deformationsmodelle (SDMs) kénnen mit einer aufwendigen
DIR trainiert werden, um eine schnelle, robuste statistische Registrierung durchzufiihren
[PP12] (mit freundlicher Genehmingung von SPIE, the international society for optics
and photonics).

o Zusatzlicher Strafterm

Glocker et al. erfassen die Verschiebungen der Kontrollpunkte einer geometrische
Transformation und modellieren die Abhéngigkeiten der Verschiebungen mit
Clustering-Methoden [GKNT09]. Dominante Landmarken bilden dabei die
Mittelpunkte der Cluster. Der Ansatz ermoglicht die Anwendung von DIR auf
Bilder mit sehr schlechter Qualitéit, was durch einen Strafterm erreicht wird,
der die konsistente Veranderung von abhangigen Kontrollpunkten erzwingt.

Integration in Deformationsmodell

Pennec et al. modellieren Metriken der Deformation (Kovarianz und Mittelwert
der Verzerrung) statistisch [PSAT05]. Damit kann die Plausibilitat des DVFs
bestimmt werden, was eine direkte Integration des SDMs in einen elastischen
Registrierungsprozess ermoglicht.

Statistische Modellierung von Deformationsmodellparametern
Lester et al. [LAJT99] und Commowick et al. [CSFT05] schlagen statistische
Modelle fiir Viskositédt bzw. Steifigkeitsparameter vor, welche fiir Deformations-
modelle verwendet werden kénnen. So konnen beispielsweise die Modellparame-
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ter eines elastischen Deformationsmodells (Abschnitt 2.7.2) als Steifigkeitskarte
statistisch modelliert werden. Dies erlaubt es, Gewebeinhomogenitéten (wie
die unterschiedliche Steifigkeit in Abb. 29) zu beriicksichtigen, ohne die unter-
schiedlichen Gewebearten segmentieren zu miissen (Abschnitt 3.2.2).

Abbildung 29: Generiertes MRT-Bild des Referenzpatienten (links) und Steifigkeitskar-
ten, welche mit verschiedenen Methoden ermittelt werden [CSF105] (mit freundlicher
Genehmigung von Springer Nature)

statistisch statistische Resion Pationton
modellierte Grofie Methode &
[GRB93, GB9g] DVF PCA Kopf 8
DVF-
[PP12] Kontrollpunlkte PCA Kopf 820
[GKN*109] Abhéangigkeiten : Bein-
im DVF Clustering muskulatur 23
[PSAT05] Elastische Energie | Mahalanobis Kopf k. A.
[CSF*05] Steifigkeit (Karte) | Kovarianz Kopf 36

Tabelle 1: Statistische Modelle fiir Inter-Subjekt-Registrierungen

Patientenspezifische statistische Modelle der Deformation (SDMs) (Tabelle 2) be-
schreiben Veranderungen in einzelnen Patienten. Diese Verdnderungen lassen sich im
Gegensatz zu Inter-Subjekt-Modellen physikalisch plausibel als Deformation beschrei-
ben. Ein wichtiges Intra-Subjekt-Modell ist das SDM von Séhn et al. [SBYA05].

« Patientenspezifische SDMs
Sohn et al. verwenden eine PCA (Abb. 30), um statistische Modelle der De-
formation direkt aus DVFs zu generieren, welche mit einer DIR zwischen
Fraktionskontrollbildern und dem Planungsbild als Referenzbild bestimmt wer-
den [SBYAO5]. Das patientenspezifische Modell kann allerdings erst generiert
werden, wenn einige Fraktionsbilder (3-5) eines Patienten akquiriert worden
sind. Mit dem Modell konnen Auswirkungen geometrischer Unsicherheiten auf
den weiteren Behandlungsverlauf untersucht werden und der Bestrahlungsplan
ggf. angepasst werden [SSA12]. Dazu werden aus dem statistischen Modell
synthetische DVFs generiert, um damit das segmentierte Planungsbild und die
Dosisverteilung zu transformieren.
Die patientenspezifische Bewegungsmodellierung aus wenigen IGRT-Bildern kann ein
schlechter Schétzer fiir die tatsdchlich moglichen Veranderungen sein. Deshalb sollten
fiir die Modellierung interfraktioneller Deformationen SDMs verwendet werden, die
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mean geometry

mode 1

mode 2

mode 3

Abbildung 30: Die drei wichtigsten individuellen Hauptkomponenten (Eigenmoden) des
DVFs eines Patienten werden von Séhn et al. durch eine PCA bestimmt [SBYAO05] (mit
freundlicher Genehmigung von IOP, © Institute of Physics and Engineering in Medicine.
Reproduced by permission of IOP Publishing. All rights reserved)

sowohl Verédnderungen einzelner Patienten als auch Unterschiede zwischen Patienten
abbilden [LTL*05]. Diese populationsbasierten statistischen Deformationsmodelle
konnen wie folgt eingeteilt werden:

» Populationsbasierte SDMs (Sonderfall 4D)
Eine Kombination von Intra-Subjekt- und Inter-Subjekt-Statistiken ist im
Allgemeinen sehr herausfordernd. Fiir Daten, die einen Zyklus durchlaufen
(4D-Daten, z. B. 3D+t-Bilder des Herzschlags oder der Atmung), kann eine zeit-
liche Sortierung der Zustdnde erreicht werden, was die Komplexitéit reduziert
[KLO10]. Dementsprechend werden hier viele statistische Modelle eingesetzt.
So wird z. B. multilineare Analyse fiir die Modellierung der Herzdeformation
verwendet [VTO05]. Fiir die Strahlentherapie wird ein verwandter Ansatz von
Preiswerk et al. [PDA*14, PAFC12] vorgeschlagen, die eine zeitliche und raumli-
che Unterteilung von 4D-MRT-Bilder der Leber verwenden, um ein statistisches
4D-Modell zu trainieren, das 3D-Formen aus 2D-Ultraschall-Bildern generieren
kann. Gleichzeitig konnen auch zu erwartende Verdnderungen vorhergesagt
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werden, sodass die Therapie online angepasst werden kann'®. Es wird eine
mittlere Genauigkeit der Vorhersage von 2,4 mm erreicht.

Einen guten Uberblick iiber 4D-Bewegungsmodelle der Atmung findet man in
[MHSK13].

e Populationsbasierte SDMs
Hu et al. generieren patientenindividuelle Deformationsmodelle, welche mit
kiinstlich erzeugten Bildern trainiert werden [HGA™15]. Dazu werden biome-
chanische Modelle der Prostata auf Grundlage eines segmentierten T2-Bilds
generiert und in einer numerischen Simulation deformiert (Details werden in
Abschnitt 3.2.2 beschrieben). Fiir alle Trainingspatienten werden Deformatio-
nen erzeugt und mit einer PCA wird ein gemischtes SDM generiert. Fiir jeden
Trainingspatienten wird anschliefend ausgehend von einer mittleren Form die
statistische Verteilung der Deformationen, die zu diesem Patienten gehoren,
im gemeinsamen SDM bestimmt und ein Schétzer trainiert, der anhand der
initialen Organformen die Parameter der Verteilung abschétzen kann. Hu
et al. gelingt so eine sehr gute Vorhersage der synthetischen Veranderungen
[HGAT15].
Budiarto et al. kombinieren Intra- und Inter-Subjekt-Varianzen durch die
Bildung eines patientenspezifischen mittleren Modells [BKS*11]. Die Verande-
rungen werden anhand eines gemeinsamen mittleren Models erfasst. Dabei wird
vereinfachend angenommen, dass Veranderungen unabhangig von der initialen
Form gleichermaflen auftreten.

Rios et al. [RDO™17] erzeugen ein Modell, das Inter-Subjekt- und Intra-Subjekt-
Verdnderungen kombiniert abbilden kann. Mit Kugelflichenfunktionen wird ein
Modell der Harnblase generiert, das zuféllige Szenarien erzeugen kann, sodass
die voxelbasierte Aufenthaltswahrscheinlichkeit der Harnblase bestimmt wer-
den kann. Dabei werden die Inter- und Intra-Subjekt-Deformationen getrennt
betrachtet und die Vorhersage gegeniiber statistischen Modellen, welche diese
Informationen nicht verwenden (wie z. B. [SBYAO5]), stark verbessert. Auch
gegeniiber dem einfachen Modell in [BKS*11] kann eine Verbesserung erzielt
werden, die jedoch schwach ausgepragt ist (Abb. 31).

« Landmarkenbasierte Studien
Durch die Verbreitung von IGRT gibt es viele Bilder von interfraktionellen Be-
wegungen. Zahlreiche Studien haben die enthaltenen Informationen untersucht
(Abschnitt 2.8.3 und Abschnitt 2.9.3). Die gewonnenen statistischen Daten
iiber Deformationen kénnen ebenfalls als kombiniertes SDM verwendet werden.

3.2.2. Ubersicht iiber mechanische Deformationsmodelle

Im Rahmen der DIR kann Vorwissen tiber biomechanische Vorgénge als biomechani-
sches Deformationsmodell in die Registrierung integriert werden und die Anzahl der
Freiheitsgrade reduziert werden, was die Optimierung vereinfacht. Auflerdem lasst

15Eine Anpassung einer IMRT wird beispielweise durch Verdnderungen an der Strahleinstellung
des Multi-Leaf-Kollimators durchgefiihrt und kann bis zu 0,5 Sekunden dauern [KNTO11].
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(a) Einfaches SDM (keine (b)  Populationsbasiertes  (c) Populationsbasiertes
Beriicksichtigung von Inter- SDM wie von Budiarto et SDM von Rios et al.
Subjekt-Varianzen) al. [BKST11] [RDO*17]

Abbildung 31: Der Unterschied zwischen den beiden populationsbasierten Modellen ist
in den Karten der Aufenhaltswahrscheinlichkeit fiir die Harnblase kaum zu erkennen
[RDO™17] (mit freundlicher Genehmingung von Elsevier).

sich eine bessere Robustheit erreichen und eine mechanisch plausible Interpolation des
Verschiebungsvektorfeldes in Bereichen mit schlechtem Bildkontrast wird ermdglicht.

Fir DIR werden mechanische Deformationsmodelle v. a. fiir die Intra-Subjekt-
Registrierung eingesetzt, da die Modelle besonders gut geeignet sind, physikalisch
korrekte Deformationen zu beschreiben. Unterschiede zwischen Patienten kénnen
mit biomechanischen Modellen weniger gut abgebildet werden.

Zum ersten Mal wurde biomechanische Deformationsmodellierung 1970 zur Untersu-
chung der elastischen Eigenschaften der Lunge eingesetzt [MTL70]. Im Jahr 2000
wurden ersten Anséitze zur Modellierung von mehreren Organen als Organverbund
eingefithrt [BHH*01].

Die Anwendungsgebiete von biomechanischen Modellen sind sehr zahlreich und im
Folgenden werden nur Modelle fiir den Kopf-Hals- und den Pelvis-Bereich (Abschnitt
3.2.3 und Abschnitt 3.2.4) vorgestellt. Auflerdem werden in Abschnitt 3.2.5 verschie-
dene Modelle der Atmung vorgestellt, da die biomechanische Modellierung hier grofie
Fortschritte erzielt hat.

Fiir einen Vergleich (Tabelle 3) verschiedener mechanischer Deformationsmodelle
sind folgende Charakteristiken besonders wichtig:

e Anzahl der Patienten
Eine biomechanische Modellierung kann enorm aufwendig sein. Die Anzahl
der Patienten, die in einer Verdffentlichung beriicksichtigt werden, gibt einen
ersten Hinweis auf die Grofle des benotigten Aufwands.

« Diskretisierung(en)

Die Auswahl der Diskretisierung ist v. a. fiir die Geschwindigkeit und Ge-
nauigkeit des biomechanischen Modells von grofler Bedeutung. Neben der
Finite-Elemente-Methode (FEM), welche eine sehr genaue Abbildung der Bio-
technik ermoéglicht und in Abschnitt 6.4 genauer beschrieben wird, werden
vereinfachende Modelle verwendet, welche eine bessere Performanz ermoglichen
konnen. Dazu gehoren beispielsweise kinematische Modelle aus Mehrkorpersys-
temen fiir die Modellierung von Knochen und Gelenken sowie der Chainmail-
Algorithmus und Feder-Masse-Dampfer-Systeme (FMD) fiir die Modellierung
von Weichgewebe.
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Tabelle 2: Statistische Deformationsmodelle (SDM) fiir Intra-Subjekt-Registrierungen

?4D-MRT-Sequenz mit 2,7 Bildern pro Sekunde bei einer Dauer von 1 h

Anzahl Materialien
Ein wichtiges Merkmal der Ansétze ist die Anzahl der Materialien, die abgebil-
det werden. Wenn eine heterogene Modellierung moglich ist, sodass beispielweise
Knochen eine hohere Steifigkeit zugewiesen werden kann, ist eine genauere
Modellierung moglich.

Materialzuweisung

Die Zuweisung des Materials kann bei kleiner Materialienzahl automatisch
(A) durchgefihrt werden. Im Allgemeinen missen einzelne Strukturen jedoch
manuell (M) segmentiert werden.

Interaktionen zwischen Materialien

Bei der Art der Interaktion zwischen verschiedenen Materialien eines Modells
gibt es sehr grofle Unterschiede zwischen den verschiedenen Ansétzen. Die
Materialien kénnen fest verbunden (F) sein, sodass Deformationen direkt
zwischen benachbarten Organen weitergegeben werden. Vor allem bei der
Modellierung der Verdnderungen von Posen werden Gelenke (G) verwendet.
Kontaktmodelle (K) fiir die akkurate Modellierung von Gleitbewegungen werden
vorwiegend bei der Modellierung der Lungen verwendet.

Randbedingungen
Viele Modelle verwenden Verschiebungsrandbedingungen (;), welche eine Ver-
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schiebung fiir einige Punkte vorgeben. Ein wichtiger Nachteil bei der Definition
von Verschiebungsrandbedingungen ist, dass das biomechanische Modell durch
inkonsistente Verschiebungen in einen instabilen Zustand deformiert werden
kann. Die Definition eines Kraftrandes (f;) oder Drucks (p oder p;) ist deshalb
eine wichtige Alternative, da das Modell robuster gegen widerspriichliche Krafte
ist. Die Grofle der deformierenden Kréfte ist jedoch i. Allg. nicht bekannt,
und es wird ggf. eine Optimierungsschleife benotigt, um die Krafte so lange
anzupassen, bis die Deformation bestimmten Kriterien entspricht.

Bildung der Randbedingungen

Das Erzeugen der Randbedingungen durch den Nutzer ist die einfachste Form,
wobei eine Interaktion des Nutzers mit dem Deformationsmodell ermoglicht
wird. Beispielsweise kann an einzelnen Punkten gezogen werden.

Einige Modelle verwenden Verschiebungsrandbedingungen, welche mit einer
bestimmten, passenden Methode der DIR erzeugt werden. Es ist sehr wichtig,
die Korrektheit der Verschiebungen sicherzustellen, da ein mechanisches Mo-
dell durch falsche Verschiebungsrandbedingungen in eine unrealistische Form
gezwungen werden kann. Die Korrektheit von Verschiebungsrandbedingungen
sicherzustellen, ist besonders herausfordernd, wenn die Verschiebungsrandbe-
dingungen Oberflachen betreffen, da hier teilweise nur sehr schwierig echte
Punktkorrespondenzen gefunden werden kénnen.

Ein wichtiges Verfahren ist die gefiihrte Projektion (GP). Sie ist in Hypermesh
(Altair) als ,Hypermorph“-Verfahren fiir die einfache geometrische Anpassung
von FEM-Modellen implementiert und wird von Brock et al. fiir die Projektion
von segmentierten Strukturen verwendet [BSDT05]. Dabei werden die Knoten
von Organen des FEM-Modells auf die Oberfliche des gleichen Organs in einer
anderen Situation projiziert. Bei diesem Morph-Verfahren wird darauf geach-
tet, dass sich die Oberflache durch die Projektion moglichst wenig verandert.
AuBerdem werden Topologiednderungen minimiert. Dies soll sicherstellen, dass
die so generierten Verschiebungsrandbedingungen korrekt sind.

Implementierung

Viele der vorgestellten Modelle verwenden die gleichen Berechnungsprogramme.
Vor allem das kommerzielle FEM-Programm Abaqus (AQ, Dassault Systems)
[Das10] wird sehr héufig verwendet. Daneben werden auch eigene Berechnungs-
algorithmen auf CPU oder GPU implementiert (CPU bzw. GPU).

3.2.3. Mechanische Deformationsmodelle fiir den Kopf-Hals-Bereich

Mechanische Modellierungen fiir den Kopf-Hals-Bereich wurden zuerst 1943 von
[Hol43] fiir die Analyse von Verletzungen vorgeschlagen. Einen Uberblick iiber dieses
klassische Anwendungsfeld bietet [KC76]. Mittlerweile werden v. a. FEM-Modelle

verwendet [KV14, YKCT06]. Sehr gut untersucht sind Modelle, welche den Sché-

del alleine abbilden [ZYDOO01, GAPC13|. In [SD07a] wird die Halswirbelsdule mit
Halswirbeln und Bandscheiben modelliert und eine Operationsplanung ermoglicht,
welche die biomechanischen Auswirkungen des Eingriffs vorhersagt und optimiert.
Eine Modellierung des gesamten Kopf-Hals-Bereichs wird beispielsweise in Halldin et
al. [HBK™00] durchgefiithrt. Mit einem sehr detaillierten, aufwendigen FEM-Modell,
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[HBKT00] 1 FEM 23 | M® | K? | Kollision - DYNAc®
[LST09] 1| KYFEM | 1| - |Ge| ff Optim.¢ CPU”
[AMMH*10] | 4 FEM 2 | M | F ! DIR/GP* AQ!
[AMMHBI15] | 5 FEM 2| M| F U DIR/GP AQ
[KSMB15] | 1 FEM |3 | M| F | a,f - AQ
INQST15] 10 | K/FMD™ | 3 | M | G U Interak. GPU"
[TBST16] 1 K 1 M |G U; Interak. CPU
[BTBG17] 1 | Chainm. |99 | A° | F | u;, Rot [TBST16] CPU
Pelvis
[BHH'01] 10 FEM 2| M| F U DIR CPU
[BNM08] 25 FEM 1| M| - U GP AQ
[CvHvdK*11] | 10 FEM 7| M| F PP Volumen AQ
[ZWGT15] 10 FEM 3| A |F U DIR CPU
[MDTO02] 1 FEM 4 | M | K| Sonde | Winkel/Tiefe AQ
[HCA*11] FEM 4 | M | K| Sonde | Winkel/Tiefe | GPU
Lungen
[BSD*05] 5 FEM 7T M| F U GP AQ
[LMBOS] 5 FEM 1| M| - U DIR CPU
[ZOMPO04] 13 FEM 1| M| K P Optim. DYNA
[AMMBO0S8] | 14 FEM 3| M| K U GP AQ
[FMK*12] 4 FEM 2 | A K p;id Optim. SOFA
Tabelle 3: Mechanische Deformationsmodelle
*M: Manuell

bK: Kontaktmodell

‘LS-DYNA (Ansys) [Hal06]

9K: Kinematisches Modell

°G: Gelenke

f ﬁ Verschiebungsrandbedingungen fiir einzelne Knoten
90ptim.: Optimierung

hCPU: Eigene CPU-Implementierung

iF: Fest verbunden

Jii;:Verschiebungsrandbedingungen fiir einzelne Knoten
kGP: Gefiihrte Projektion

'AQ: Abaqus (AQ, Dassault Systems) [Das10]

mEMD: Feder-Masse-Dampfer System

"GPU: Eigene GPU-Implementierung

°A: Automatisch

Pp: Druckrandbedingungen fiir Oberflachen

9p;: Heterogene Druckrandbedingungen fiir Oberflachen
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welches auf Basis eines MRT-Bildes des Probanden erzeugt wird, werden Mechanis-
men bei Verletzungen durch Unfille untersucht. Der Kopf-Hals-Bereich wird durch 23
unterschiedliche Materialien fiir Wirbel, Bandscheiben und Ligamente (modelliert als
Federelemente) abgebildet. Die Elemente werden teilweise nicht direkt miteinander
verbunden, sondern es wird ein gleitender Kontakt zwischen den Wirbelbogenge-
lenken verwendet. Die Deformation wird durch eine simulierte Kollision des Kopfes
mit einer rigiden Oberfliche ausgelost. Die Berechnung wird mit dem kommerziellen
FEM-Berechnungsprogramm LS-DYNA [Hal06] durchgefiihrt. Der Ansatz erlaubt ins-
besondere die Bestimmung der notwendigen Krafte zum Auftreten einer bestimmten,
charakteristischen Fraktur des C2-Wirbels. Diese Art der Deformationsmodellierung
ist durch den hohen Modellierungsaufwand kaum patientenspezifisch moglich.

Lee et al. verwenden ein detailliertes Modell mit 814 Muskeln und 68 Knochen
(147 Freiheitsgrade) des gesamten Oberkorpers [LST09]. Neben dem kinematischen
Modell der Knochen, das die Freiheitsgrade der Gelenke berticksichtigt, wird ein
FEM-Modell verwendet, das die Deformationen auf ein hochaufgelostes Oberflachen-
modell der Haut tbertragt. Die Geometrie fiir das Modell wird aus dem kommerziell
erhéltlichen ,,Ultimate Human“-Modell erzeugt. Eine manuelle Segmentierung ist
deshalb nicht notwendig. Die Randbedingungen des Modells bilden die Muskelkréfte.
Fiir eine gegebene Pose werden diese so lange optimiert, bis die Pose eingenommen
wurde. Es wird eine eigene GPU-Implementierung verwendet. Das Modell erlaubt die
Erzeugung von realistisch aussehenden Deformationen fiir Animationen und Filme.
Fir die patientenspezifische Deformationsmodellierung sind solche Modelle schwierig
anzuwenden, da der hohe Detailgrad einen groflen Aufwand fiir jeden Patienten
erfordert.

Abbildung 32: Mit dem Ansatz von Lee et al. konnen realistische Deformationen fiir
Animationen erzeugt werden [LST09] (mit freundlicher Genehmingung der ACM -
Association for Computing Machinery).

Al-Mayah et al. verwenden eine kommerzielle Software (Abaqus [Das10]), um ein
einfacheres FEM-Modell zu erzeugen und zu 16sen [AMMH*10, AMMHBI15]. Es
werden 7 Wirbel, der Unterkiefer, die Haut und die Speicheldriisen, manuell in
CT-Bildern segmentiert und in die biomechanische Modellierung einbezogen. Die
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Knochen werden mit einem rigiden Material modelliert. Das Modell enthélt nur
direkt verbundene 3D-Elemente. Auf die Modellierung der Kinematik (Gelenke)
und Bénder wird verzichtet. Der Erzeugung der Randbedingungen wird durch eine
Registrierung der Wirbel und des Unterkiefers durchgefiithrt. Zusétzlich werden fiir
die Haut Verschiebungs-Randbedingungen mit einer gefiithrten Projektion gebildet
(Abb. 33). Da der Modellierungsaufwand deutlich kleiner ist, kann das Modell fiir
4 Patienten erzeugt und evaluiert werden. Es wird erfolgreich fiir eine DIR ver-
wendet, welche die Genauigkeit gegeniiber einer einfacheren Methode erhoht. In
[AMMHBI15] wird dieser Ansatz erweitert und zusétzlich die Tumorschrumpfung
durch die Therapie modelliert, wodurch die Genauigkeit der Registrierung bei 5
Patienten weiter verbessert wird. Die Tumorschrumpfung wird in Abaqus durch eine
thermische Simulation realisiert. Dazu wird die Temperatur des Tumors veréndert,
was eine Schrumpfung oder eine Ausdehnung bewirkt. Der Ansatz der Deformati-
onsmodellierung von Al-Mayah et al. wurde gezielt fiir Anwendungen im Bereich
der interfraktionellen Bildregistrierung entwickelt. Diese Modellierung ist deutlich
weniger aufwendig als in der Unfallforschung oder der Animation. Dies ermoglicht es
fiir jeden Patienten ein Modell zu erzeugen.

Kim et al. erzeugen ein sehr dhnliches FEM-Modell, das neben den knéchernen Struk-
turen auch die Bandscheiben abbildet und damit eine genauere Modellierung ermog-
licht. Randbedingungen werden hier mit einer Oberfliche-zu-Oberfliche-Registrierung
der knochernen Strukturen in Fraktionsbildern und dem Planungs-CT-Bild gebildet
[KSMB15]. Die dafiir notwendige Segmentierung wird manuell durchgefiihrt. Das
DVF wird mit Abaqus berechnet.

Neylon et al. stellen ein Kopf-Hals-Modell zur Validierung von Methoden fiir DIR
vor [NQS™15]. Knochen werden als rigide Korper und Weichgewebe voxelbasiert als
Masse-Feder-Dampfer-Modell abgebildet. Durch interaktives Verédndern der Gelenk-
positionen der Knochen im kinematischen Modell wird eine Bewegung ausgelost, die
das Masse-Feder-Dampfer-Modell des Weichgewebes deformiert. Mit dem berechne-
ten DVF konnen CT-Bilder generiert werden, die zur Validierung der DIR-Methoden
verwendet werden konnen. Das Modell ermoglicht auch sehr grofie Veranderungen,
die tiblicherweise nicht als interfraktionelle Deformationen auftreten, beispielswei-
se eine Kopfdrehung um 45°. Durch eine eigene GPU-Implementierung wird eine
schnelle Berechnung erméglicht. Der Ansatz lasst sich patientenindividuell durch eine
Segmentierung des Patientenbildes anpassen und wurde an 10 Patienten erfolgreich
evaluiert.

Teske et al. verwenden die segmentierten Knochen eines Kopf-Hals-Patienten, um ein
kinematisches Modell mit bis zu 38 Verbindungen als Kugelgelenk zu modellieren
[TBST16, TBM*17]'®. Inverse kinematische Methoden werden verwendet, um aus
vorgegebenen Gelenkwinkeln oder Punktverschiebungen alle Gelenkwinkel zu be-
stimmen [SSD11]. Mit dem von Bartelheimer et al. entwickelten Weichgewebemodell
[BTBG17] kann ein vollstandiges Verschiebungsvektorfeld erzeugt werden [TBM*17].
Dafiir werden neben den Verschiebungen auch Rotationen, welche mit dem kinemati-
schen Modell bestimmt werden, fiir die leichte Kopplung beider Modelle verwendet.
Auflerdem wird die Steifigkeit des Weichgewebes durch die HU-Werte des CT-Bildes

16Der Autor der vorliegenden Arbeit ist Koautor.
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bestimmt, sodass eine heterogene Materialmodellierung ermoglicht wird, ohne eine
manuelle Segmentierung zu bendtigen. Mit diesem gekoppelten Modell kénnen auch
groflere Verdnderungen des Patienten gut abgebildet werden.

Treatment Image

Planning Image

Calculating Boundary
Conditions

1) Rigid VBs Alignment

Surface Mesh

2) Rigid Mandible Alignment
H {

Volumetric Tetrameshing 3) Surfabe'ﬁbdy Projection
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v

Abbildung 33: Im Ansatz von Al-Mayah et al. [ AMMH™10] werden 1) die Wirbel und 2)
der Unterkiefer rigide oberflichenbasiert registriert, um Verschiebungs-Randbedingungen
im Inneren des Korpers zu bilden. Dann werden in 3) durch eine gefiihrte Projek-
tion Verschiebungs-Randbedingungen fiir die Oberflache des Korpers gebildet. (mit
freundlicher Genehmigung von IOP, © Institute of Physics and Engineering in Medicine.
Reproduced by permission of IOP Publishing. All rights reserved)

3.2.4. Mechanische Deformationsmodelle fiir den Beckenbereich

Um segmentierte praoperative MRT-Bilder der Prostata mit segmentierten MRT-
Bildern niedrigerer Qualitit zu registrieren, verwenden Bharatha et al. [BHH01] das
erste FEM-Modell der Prostata. Zentrale und periphere Organzonen der Prostata
werden segmentiert, um verschiedene Materialparameter definieren zu konnen. Da die
Materialparameter hier sehr ahnlich sind, ist ihre genaue Definition besonders wichtig.
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Die Materialparameter werden daher durch eine Optimierung mit Referenzdefor-
mationen festgelegt. Das FEM-Modell wird durch Verschiebungsrandbedingungen
deformiert. Die Randbedingungen werden durch eine zweite Simulation erzeugt,
welche die Deformation der Oberfléche als elastische Membran in einer vorgegebenen
Form bildet. Das Modell erlaubt eine erfolgreiche DIR der Prostata zwischen zwei
Bildern. Dafiir muss jedoch die Prostata in beiden Bildern segmentiert werden.

Brock et al. [BSD*05, BNM*08] fithren eine MRT-MRT-Registrierung durch. Die
Prostata wird dabei in beiden Bildern segmentiert. Es wird ein FEM-Modell mit
einem linearen Materialmodell fiir die Prostata verwendet. Punktkorrespondenzen
an der Oberfliche der Prostata werden durch eine ,, gefithrte Projektion® geometrisch
hergestellt und als Verschiebungsrandbedingungen definiert. Wie bei Bharatha et al.
wird auch hier die Prostata alleine abgebildet und die Deformation des umliegenden
Gewebes nicht abgebildet. Die Berechnung wird mit dem FEM-Berechnungsprogramm
Abaqus durchgefiihrt.

Chai et al. [CvHvdK™11] verwenden ein FEM-Modell, um Veranderungen zu unter-
suchen, die durch den Fiillprozess der Harnblase verursacht werden. Auf Grundlage
von segmentierten MRT-Bildern von 10 Probanden wird ein heterogenes Modell mit
6 verschiedenen linearen Materialmodellen fiir Harnblase, Knochen, Prostata/Uterus,
Rektum, Diinndarm und das umgebende Weichgewebe generiert. Die Organe sind im
Modell fest verbunden, sodass keine Gleitbewegungen moglich sind. Das Auffiillen
der Harnblase wird durch einen homogenen Druck von innen gegen die Blasenwand
modelliert. Der Druck wird so lange erhoht, bis ein gewahltes Harnblasenvolumen
erreicht wird. Mit zusatzlichen sequentiellen MRT-Bildern der Probanden nach dem
Trinken von 300 ml Wasser werden Referenzdaten generiert, die eine Volumenerho-
hung von ca. 50 ml enthalten. Durch die Einbeziehung der umliegenden Organe und
v. a. der Knochen wird eine realistische Deformation der Harnblase erreicht. Die
berechneten Harnblasenformen erreichen trotz der eher kleinen Volumenanderung nur
eine Genauigkeit von 2 mm. Die Autoren erhoffen sich aber durch detailliertere Mo-
delle (mehr Materialklassen) und Kontaktmodellierungen die Genauigkeit in Zukunft
verbessern zu konnen. Alternativ schlagen sie vor, ein statistisches Formmodell der
Harnblase [LvHB"05] zu verwenden. Die Modellierung der Blasenfiillung durch einen
homogenen Druckrand bei gleichzeitiger sehr einfacher Modellierung der Interaktion
mit umliegendem Gewebe muss dementsprechend als weniger zielfithrend angesehen
werden.

Zhong et al. verwenden ein FEM-Modell, um das Ergebnis eines kommerziellen Werk-
zeugs fur DIR (VelocityAl) bei der CT-MRT-Registrierung zu verbessern [ZWG™15].
Das FEM-Modell verwendet drei unterschiedliche Materialien (Luft, Weichgewebe,
Knochen) und wird automatisch aus dem CT-Bild erzeugt. Fiir die Netzgenerierung
und die FEM-Berechnung werden eigene Implementierungen verwendet. Mit Velocit-
yAl wird ein DVF bestimmt und Verschiebungen auf der Oberfliche einer manuell
ausgewahlten ,Bounding Box“ werden extrahiert, um sie als Verschiebungsrandbe-
dingungen auf das FEM-Modell zu iibertragen. Mit diesem hybriden Ansatz kann
die intensitatsbasierte Methode verbessert werden, sodass die Volumenanderung der

Prostata von 10 % auf 1,5 % reduziert werden kann'7.

1"Das Volumen der Prostata erscheint im MRT-Bild um ca. 20 % kleiner als im CT-Bild, da nicht
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Mohamed et al. verwendeten als erste ein FEM-Modell, um ein patientenspezifi-
sches, statistisches Deformationsmodell der Prostata zu erzeugen [MDTO02]. Das
Modell wird fiir einen Ultraschall-gestiitzten Prostataeingriff vorgeschlagen, um die
Deformationen durch die Ultraschall-Sonde abzuschéatzen und dadurch eine DIR
der Ultraschall-Bilder mit praparativen 3D-Bildern zu ermdglichen. Fiir das Modell
wird eine manuelle Segmentierung von Prostata, umgebendem Gewebe, Rektum und
Knochen (Sakrum und unteres Becken) benétigt. Es wird ein homogenes nichtlineares
Materialmodell angewandt. Die Materialeigenschaften der Prostata werden dabei
weniger steif als das umgebende Gewebe modelliert, was diese Arbeit von anderen
unterscheidet. Es wurden 225 Simulationen mit unterschiedlichen Einfithrungswin-
keln und Einfithrungstiefen der Sonde durchgefihrt. Wie zuerst in [DDM*01] fur
verschiedene Organe vorgeschlagen, wird durch eine PCA die Form der Prostata aus
allen Simulationen statistisch modelliert. Bei der Verifikation mit 5 Simulationen,
die nicht in den Trainingsdaten enthalten sind, fallt allerdings auf, dass der Fehler
zwischen der Form aus der FEM-Simulation und dem statistischen Modell recht grofl
ist. 225 Simulationen fiir jeden Patienten erscheinen Mohamed et al. daher zu wenig
fiir die statistische Modellierung.

Der patientenspezifische Ansatz von Mohamed et al. wird von Hu et al. weiterentwi-
ckelt (Abb. 34) [HvdBC*10, HCA*11, HGA™15]. Sie verwenden mehr Simulationen
und simulieren zusatzliche Variationen der Gewebeeigenschaften [HCA*11]. In einer
Analyse wird gezeigt, dass es fiir diese Art der Modellierung wichtiger ist, die Randbe-
dingungen reprasentativ zu bilden, als eine hohe Modellierungsgenauigkeit mit dem
FEM-Modell zu erreichen. Die Arbeiten miinden schliefllich in ein populationsbasier-
tes statistisches Deformationsmodell, das die Inter- und Intra-Subjekt-Variationen
getrennt abbilden kann (Abschnitt 3.2.1), sodass das statistische Modell fiir ver-
schiedene Patienten verwendet werden kann und nicht fiir jeden individuell trainiert
werden muss [HGAT15].

3.2.5. Mechanische Deformationsmodelle der Atmung

In diesem Abschnitt werden Deformationsmodelle der Atmung beschrieben. Die
Atmung ist einer der am meisten untersuchten biomechanischen Vorginge. Viele
Methoden wurden zuerst fiir die Modellierung der Atmung verwendet, bevor sie auf
andere Korperregionen angewendet wurden. Dementsprechend werden an dieser Stelle
die wichtigsten Forschungen in diesem Bereich vorgestellt, obwohl die vorliegende
Arbeit keine Modelle fiir die Atmung verwendet.

Brock et al. betrachten eine Finite-Elemente-Modellierung fiir mehrere Organe in
einem Organverbund [BSDT05]. Es wird der Einfluss der Atmung auf die umliegenden
Organe modelliert, wobei die Deformation innerhalb der Lunge nicht betrachtet wird.
Es werden MRT-Bilder von 5 weiblichen Probanden in ein- und ausgeatmetem
Zustand aufgenommen. Lungen, Brustgewebe, Leber, Milz, Magen, Nieren und das
umgebende Gewebe werden manuell segmentiert und in einem fest verbundenen
Finite-Elemente-Netz abgebildet. Verschiebungsrandbedingungen werden mit der

zur Prostata gehorende Strukturen in den Randbereichen im CT-Bild nicht von der Prostata
unterschieden werden kénnen. Dadurch wird es bei einer MRT-CT-Registrierung typischerweise
vergrofert.
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Abbildung 34: Mit patientenspezifischen mechanischen Modellen kénnen verschiedene
Deformationen der Prostata durch eine Ultraschallsonde bei einem medizinischen Eingriff
simuliert werden. Die simulierten Deformationen kénnen die Datenbasis fiir ein patien-
tenspezifisches statistisches Deformationsmodell bilden [HGAT15] (Creative Commons
BY 3.0, creativecommons.org/licenses/by/3.0/).

gefiihrten Projektion der Knoten der Lungenoberfliche vom eingeatmeten Zustand
auf die Lungenoberfliche im ausgeatmeten Zustand gebildet. Die FEM-Berechnung
wird mit Abaqus durchgefithrt. Die Genauigkeit dieses Verfahrens ist gut genug fiir
eine Anwendung in der DIR in Bereichen mit schlechtem Kontrast.

Li et al. verwenden ein FEM-Modell, um ein valides DVF im Inneren der Lungen
zu erzeugen [LMBO08]. Fir das Lungengewebe wird ein homogenes nichtlineares
Material verwendet. Die Segmentierung der Lungen kann automatisch mit einem
Schwellwertverfahren durchgefiihrt werden. Verschiebungsrandbedingungen fiir die
gesamte Oberflache der Lungen werden mit einer Fluid-basierten DIR gebildet, die
fiir das gesamte Bild durchgefiithrt wird. Mit einer eigenen CPU-Implementierung
zur FEM-Berechnung kann dann das DVF innerhalb der Lungen bestimmt werden.
Es lassen sich deutliche Verbesserungen beobachten, wobei z. B. unphysikalisches
Verhalten entfernt wird. Die Genauigkeit kann jedoch nicht signifikant verbessert
werden. Der Grund kénnte das homogene Materialmodell sein.

Die Interaktion als reibungsfreier Kontakt wird von Zhang et al. in [ZOMP04] ein-
gefiihrt. Basierend auf einem CT-Bild (vollstédndig ausgeatmet) werden die Lungen
segmentiert, um ein homogenes FEM-Modell zu generieren (blau in Abb. 35). Mit
einem zweiten segmentierten CT-Bild (vollstdndig eingeatmet) wird eine Kontakto-
berflache fiir das FEM-Modell gebildet (weifl in Abb. 35). Das FEM-Modell wird dann
in der Simulation durch einen homogenen Druck vergréfiert, bis das FEM-Modell
das gesamte Volumen abdeckt, welches durch die Kontaktoberfliche umschlossen
wird. Dabei interagiert das FEM-Modell mit der Kontaktoberfliche und gleitet an
ihr entlang. Bei dieser Methode ist es nicht notwendig, fehleranféllig detaillierte
Verschiebungsrandbedingungen zu bilden. Werner et al. evaluieren den Ansatz von
Zhang mit 12 Patienten anhand von Landmarken, die von Experten manuell in 4D-
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Bildern gesetzt werden. Sie ermitteln eine gute Genauigkeit von 2-3 mm (mittlerer
Abstand) [WESHO09]. Aulerdem stellen sie fest, dass die Wahl der Materialparameter
eher unwichtig ist und sich die Ergebnisse bei einer um den Faktor 78 veranderten
Steifigkeit'® kaum unterscheiden. Dabei muss jedoch beachtet werden, dass der not-
wendige Druck, bis die Uberlappungsbedingung erfiillt ist, sich stark unterscheidet.
Die Ergebnisse sind nur geometrisch betrachtet gleich, da der notwendige Druck auf
eine Uberlappung von 95 % kalibriert wird.

Abbildung 35: Links: Im ausgeatmeten Zustand hat das FEM-Modell der Lunge (blau)
keinen Kontakt mit der Interaktionsoberfliche (weif). Rechts: Im eingeatmeten Zustand
tritt das FEM-Modell in Kontakt mit der Interaktionsoberfliche und gleitet an ihr
entlang [ZOMPO04] (mit freundlicher Genehmingung von John Wiley & Sons).

Al-Mayah erweitern den Ansatz von Brock et al. (gefiihrte Projektion[BSD*05]) mit
einem Kontaktmodell [AMMBOS8]. Heterogene FEM-Modelle mit drei Materialien
(Tumor, Lungen und Kérper) werden basierend auf segmentierten 4D-CT-Bildern von
14 Patienten generiert. Es werden sowohl lineare als auch nichtlineare Materialmodelle
evaluiert. Verschiebungsrandbedingungen werden durch die gefithrte Projektion fiir
die Haut des Patienten und fiir die Pleura bestimmt. Die Deformation wird durch das
Kontaktmodell des Pleuraspalts auf das Innere der Lunge tibertragen. Der initiale
Zustand ist der eingeatmete Zustand, sodass die Ausatmung durch Kollisionen am
Pleuraspalt modelliert werden kann. Die Genauigkeit des Modells wird landmarken-
basiert evaluiert und erreicht einen guten Wert von 2.8 mm sowohl mit dem linearen
als auch mit dem nichtlinearen Materialmodell.

Von Fuerst et al. wird ein Kontaktmodell vorgestellt, das die Saugwirkung der Pleu-
ra an der Lunge iiber den fliissigkeitsgefiillten Pleuralspalt modelliert [FMK*12,
FBN*14]. Basierend auf automatisch segmentierten 4D-CT-Bildern werden FEM-
Modelle generiert, welche lineare Materialmodelle fiir Lungen und Thorax verwenden.
Das spezielle Kontaktmodell wird iiber das Open-Source-Projekt ,,Simulation Open
Framework Architecture® (SOFA) [ACF*07] implementiert. Als Randbedingungen
werden Druckrandbedingungen an der Thoraxwand verwendet, um so die Atemmus-
kulatur abzubilden. Dafiir wird die Thoraxwand in 5 Bereiche eingeteilt, denen jeweils
ein eigener Druckwert zugewiesen werden kann (Abb. 36). Fur die Bildregistrierung

18 E-Modul von 0,1 kPa bis 7,8 kPa
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werden alle 5 Druckwerte durch eine Optimierung ermittelt. Die Zielfunktion wird mit
verschiedenen Abstandsmaflen zwischen dem deformierten Modell und der Oberflache
der Lunge im eingeatmeten Zustand bestimmt.

Generic Uniform Pressure Distribution Optimized Pressure Distribution

Wireframe is
ground truth

Simulation after convergence

Lower surface
distance

Abbildung 36: Mit einer heterogenen Druckverteilung und einem Kontaktmodell kann die
Deformation der Lunge mit nur fiinf Parametern beschrieben werden (rechts) [FMK™12]
(mit freundlicher Genehmigung von IEEE, © 2012 IEEE).

3.3. Kompensationsstrategie

Durch die Fortschritte in der IGRT-Bildgebung (Abschnitt 3.1) kénnen Bilder in
hoher Qualitdt direkt vor der Therapie akquiriert werden. Mit den Verbesserungen
durch (modellbasierte) deformierbare Bildregistrierungen (Abschnitt 3.2) kénnen
Deformationen und andere Verdnderungen zwischen der anatomischen Situation in
der Planung und der Situation an den verschiedenen Behandlungstagen bestimmt
werden.

In diesem Abschnitt werden Ansétze zur Verwendung dieser Informationen fiir
Kompensationsstrategien vorgestellt. Diese stellen eine Verbesserung der klinisch
tiblichen Positionskorrektur durch eine Tischverschiebung dar (Abschnitt 2.5.9).

3.3.1. Online: Verbesserte Tischkorrektur

Mit der Anwendung einer DIR statt einer rigiden Bildregistrierung kann der Einfluss
von Deformationen durch geschickte Tischkorrekturen reduziert werden. In [SSD*14]
wird eine Methode vorgestellt, welche die transformierten Ziel- und Risikostrukturen
mit der Planungssituation abgleicht, um eine Tischkorrektur zu bestimmen. Da
Deformationen im Allgemeinen mehr Freiheitsgrade haben, als fiir die Korrektur
verwendet werden kénnen, muss hier ein Kompromiss gefunden werden [vHOT7].
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3.3.2. Online-Verfahren der adaptiven Strahlentherapie (ART)

Der Begriff adaptive Strahlentherapie (ART) bezeichnet Korrekturstrategien, die
nicht nur die Position des Patienten verdndern, sondern Anderungen am Bestrah-
lungsplan vornehmen. Nachdem ein Bild fiir die IGRT aufgenommen wurde, kénnte
eigentlich ein Bestrahlungsplan fiir den Patienten erzeugt werden, der genau zu dessen
anatomischer Situation an diesem Tag passt. In der Praxis dauert dies jedoch in der
Regel sehr lange. Beispielsweise benétigen die Schritte fiir eine adaptive Therapie mit
einem MRT-IGRT-Gerét (Segmentierung, Dosisberechnung, Nachoptimierung und
Validierung) 25 Minuten [AFVK™16]. Durch eine eingeschriankte Nachoptimierung,
die den urspriinglichen Plan nur minimal verandert, kann die benétigte Zeit dieses
Ansatzes auf ca. 10 Minuten reduziert werden [APH*10, PAH*10]. Allerdings wird
dabei auch die erreichbare Qualitit gegeniiber einer vollstandigen Nachoptimierung
reduziert.

3.3.3. Semi-Online-Verfahren der adaptiven Strahlentherapie (ART)

Um den hohen Zeitdruck bei der adaptiven Strahlentherapie zu reduzieren, werden
Methoden entwickelt, welche die weitere Therapie des Patienten anpassen, nachdem
er seine tégliche Fraktion mit IGRT bekommen hat. So kann beispielsweise der
Sicherheitssaum nach einer Woche an die spezifischen Bewegungen des Patienten

angepasst werden [YLBT00, GN12J.

Nuever et al. verwenden die ersten 4 IGRT-CT-Bilder, um die mittlere Verschiebung
und Rotation der Prostata zu bestimmen [NHRT07]. Zusétzlich wird die mittlere
Form des Rektums bestimmt und ein neuer Bestrahlungsplan auf Grundlage der
mittleren Geometrien von Prostata und Rektum erzeugt. Mit einer retrospektiven
Evaluation auf den verbleibenden IGRT-CT-Bilder kann gezeigt werden, dass der
bendtigte Sicherheitssaum mit dieser Methode von 10 mm auf 7 mm reduziert werden
kann.

Insbesondere bei der Protonen- oder Schwerionentherapie (Abschnitt 2.4.3) eignen
sich Offline-Methoden, da hier Planung und Optimierung komplexer und zeitaufwen-
diger sind als bei einer Bestrahlung mit Photonen. In [KNR*16] wird ein Konzept
vorgeschlagen, das den Bestrahlungsplan wochentlich adaptiert und damit v. a. die
CTV-Abdeckung verbessert.

Sohn et al. verwenden ein patientenspezifisches Deformationsmodell, das auf Grund-
lage von 3 bis 7 IGRT-Bildern patientenspezifisch generiert wird (vorgestellt in
Abschnitt 3.2.1) [SBYA05, SSA12]|. Mit dem statistischen Deformationsmodell wer-
den synthetische Geometrien zufallig generiert, um damit Bestrahlungsplédne zu
evaluieren und ggf. anzupassen.

3.3.4. Offline: bessere Planung mit einfachen Deformationsmodellen

Deformationsmodelle kénnen neben der Verwendung fiir DIR, (Abschnitt 3.2) in der
Bestrahlungsplanung genutzt werden. Beispielsweise konnen Sicherheitssdume gene-
riert werden, welche die Bewegungen der gemessenen Kohorte besser kompensieren
konnen als die klinisch tiblichen homogenen Sicherheitssiume (Abschnitt 2.6.3). Yock
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et al. untersuchten das Potential heterogener Sicherheitsséume durch retrospektives
geometrisches Ausprobieren verschiedener Breiten von Sicherheitssdumen [YGCT13].
Fur Kopf-Hals-Patienten kann ein Muster in den auftretenden Deformationen festge-
stellt werden, sodass je nach Richtung eine unterschiedliche Breite von 1 bis 5 mm
empfohlen wird.

Van de Schoot et al. [vdSABC*16] schlagen vor, mehrere Bestrahlungspline zu
erstellen und am Tag der Behandlung den besten auszuwihlen!®. Fiir dieses ,,Plan-
of-the-Day“-Konzept werden zwei Planungsbilder des Patienten aufgenommen: je ein
Bild mit voller und leerer Harnblase [HLQ"14]. Beide werden konturiert und durch
ein statistisches Formmodell werden mogliche Zwischenformen der Konturierung
interpoliert.

Yang et al. stellten ein Konzept vor, das heterogene Sicherheitssaume generiert
[YGZ'12]. Gemessene Deformationen bei benachbarten Landmarken werden gewich-
tet kombiniert. Fir die Wichtung wird die Distanz zwischen der ROI und dem CTV
verwendet.

3.4. Resiimee

Bei Verbesserungen der Berticksichtigung von Unsicherheiten durch interfraktionelle
Deformationen sind Fortschritte in den Bereichen IGRT-Bildgebung, modellbasierte
deformierbare Bildregistrierung und Kompensationsstrategien besonders relevant.

Im Bereich der Entwicklungen in der IGRT-Bildgebung ist insbesondere die Kombina-
tion eines MRT-Gerats mit einem Bestrahlungsgerét relevant, die seit 2018 kommer-
ziell erhéltlich ist. Durch den hohen Weichgewebekontrast der IGRT-Kontrollbilder
konnen interfraktionelle Deformationen zunehmend erkannt werden. Zusatzlich er-
moglichen die gesammelten Kontrollbilder die Erzeugung von Deformationsmodellen
interfraktioneller Veranderungen.

Im Bereich der modellbasierten deformierbare Bildregistrierung werden Modelle
entwickelt, die einerseits deutlich schnellere, robustere und stabilere Registrierungen
ermoglichen und andererseits auch geeignet sein konnen, interfraktionelle Veréin-
derungen vorherzusagen. Die wichtigsten Kategorien von Deformationsmodellen
sind:
o Statistische Inter-Subjekt-Modelle
In statistischen Inter-Subjekt-Modellen werden die Unterschiede zwischen Pati-
enten als Deformation abgebildet. Ein mittleres Patientenmodell (Atlas) wird
als rdumliche Referenz verwendet. Die Deformationen miissen die Unterschiede
zwischen Patienten abbilden und sind dementsprechend nicht physikalisch
konsistent.

« Patientenspezifische statistische Deformationsmodelle
Patientenspezifische statistische Intra-Subjekt-Modelle beschreiben Verande-
rungen in einzelnen Patienten. Diese Verdanderungen lassen sich im Gegensatz
zu Inter-Subjekt-Modellen physikalisch plausibel als Deformation beschreiben.
Allerdings sind mehrere Bilder (ca. 5) eines Patienten notwendig, um das Modell
ZU generieren.

Der adaptierende Schritt ist hier die Auswahl des Plans.
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o Populationsbasierte statistische Deformationsmodelle
Populationsbasierte Intra-Subjekt-Modelle schiatzen Verdnderungen einzelner
Patienten anhand von Veranderungen anderer Patienten ab. Dazu wird nur ein
einzelnes segmentiertes Bild des neuen Patienten benotigt. Die Abschéatzung
der Verdnderungen ist sehr herausfordernd. Dabei ist eine sehr grofle Datenba-
sis notwendig, sodass oft synthetische Daten durch biomechanische Modelle
generiert werden miissen. Es ist jedoch besonders schwierig, repréisentative
Randbedingungen zu finden.

e Biomechanische Modelle

Biomechanische Modelle werden patientenspezifisch generiert. Neben der Finite-
Elemente-Methode werden stérker vereinfachende Methoden fiir eine schnellere
Durchfithrung der Simulationen verwendet. Die erreichbare Genauigkeit der
Modelle ist sehr hoch. Gleichzeitig werden sehr wenige Parameter benotigt, um
das biomechanische Modell in eine spezifische Deformation zu deformieren. Ein
groles Problem bei den Modellen ist jedoch der grofle notwendige Aufwand
(z. B. fur die Segmentierung von Knochen). Auflerdem sind je nach Lokalisation
sehr unterschiedliche Modelle geeignet. So eignen sich beispielsweise gekoppelte
Modelle mit einem kinematischen Modell und einem Weichgewebemodell fiir den
Kopf-Hals-Bereich, wohingegen im Becken-Bereich eher ein reines FEM-Modell
geeignet ist, um interfraktionelle Verdnderungen abzubilden.

Im Bereich der Kompensationsstrategien werden Online- und Offline-Methoden unter-
schieden. Bei Online-Methoden wird direkt nach der IGRT-Bildgebung eine Adaption
des Bestrahlungsplans anhand des (registrierten) IGRT-Bilds durchgefiihrt. Dabei
sind nur sehr eingeschrankte Adaptionen méglich, und fiir eine vollstdndige Planung
ist nicht genug Zeit. Mit Semi-Online-Verfahren kann der Bestrahlungsplan nach
der Bestrahlungsfraktion ohne Zeitdruck fiir die néchste Fraktion angepasst und
gef. vollstandig tiberarbeitet werden. Dies ist jedoch sehr aufwendig. Mit einfachen
patientenspezifischen Deformationsmodellen werden schon bei der Planung Bewe-
gungsspielraume abgeschéatzt, um mehrere Bestrahlungsplédne zu generieren, von
denen am Tag der Behandlung der beste ausgewéhlt werden kann. Auflerdem kénnen
heterogene Sicherheitssdume erzeugt werden, welche den Bewegungsspielraum der
Ziel- und Risikostruktur berticksichtigen. Die dafiir verwendeten Deformationsmodelle
sind noch stark limitiert.
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Interfraktionelle Deformationen von Strahlentherapiepatienten werden in der klini-

schen Routine nur unter stark vereinfachenden Annahmen berticksichtigt (Abschnitt
2.6).

Das Ziel dieser Arbeit (Abschnitt 1.2) ist die Entwicklung eines Systems, das ein
Modell plausibler, reprasentativer Deformationen generiert, sodass zu erwartende
Verdnderungen abgeschéatzt und im Bestrahlungsplan beriicksichtigt werden kénnen,
um z. B. weniger gesundes Gewebe in der Nahe der Zielstruktur mitbestrahlen zu
miissen.

In diesem Kapitel wird zundchst in Abschnitt 4.1 kurz die Grundidee des Losungs-
ansatzes vorgestellt, um daraus in Abschnitt 4.2 die Anforderungen an das De-
formationsmodell abzuleiten. In Abschnitt 4.3 wird die Eignung der existierenden
Deformationsmodelle aus Abschnitt 3.2 eingeschitzt, bevor in Abschnitt 4.4 ein Uber-
blick tiber den neuen Losungsansatz gegeben wird. Anforderungen an die einzelnen
Teilprozesse werden in den Abschnitten 4.5, 4.6 und 4.7 analysiert. Die Evaluation
wird in den Abschnitten 4.8.1 und 4.8.2 skizziert.

Die Implementierung der Prozesse und die angewandten Methoden werden in den
folgenden Kapiteln 5, 6 und 7 genauer beschrieben und evaluiert.

Eine tiiberpriifende Bewertung des neuen Losungsansatzes anhand der Anforderungen
(Abschnitt 4.2) wird in Abschnitt 8.5.2 durchgefiihrt.

4.1. Grundidee
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Szenario-Integration

Planung einer RT

Abbildung 37: Die Generierung von Patienten-Szenarien ergénzt die Prozesskette der
Strahlentherapieplanung.

Die Grundidee dieser Arbeit ist es, Patienten-Szenarien zu erzeugen, die bei der
Planung einer Strahlentherapie verwendet werden. Patienten-Szenarien enthalten
synthetisch generierte segmentierte CT- oder MRT-Bilder eines Patienten. Alle
Szenarien basieren auf der gleichen CT- oder MRT-Aufnahme des Patienten und
unterschiedlichen generierten Deformationen. Mit Patienten-Szenarien kann die
Prozesskette der Strahlentherapieplanung (siehe Abb. 37) ergénzt werden.

Die zusatzlichen Patienten-Szenarien sollen moglichst genau die Veranderungen der
anatomischen Situation durch Deformationen des Patienten zwischen der Therapie-
planung und der fraktionierten Therapie abschatzen. Durch die Beriicksichtigung der
Patienten-Szenarien in der Planung kénnen Therapieplane erzeugt werden, die robust
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gegeniiber den zu erwartenden interfraktionellen Verdnderungen sind. Im Vergleich
zu einfachen Methoden zur Kompensation von Veranderungen (z. B. das Hinzufiigen
eines breiten homogenen Sicherheitssaums, Abschnitt 2.6) kann der Therapieplan
mit dieser Methode genauer an zu erwartende Verdanderungen angepasst werden.

4.2. Anforderungen

Um eine genaue Abschétzung von zu erwartenden Deformationen zu ermdéglichen,
sollen folgende Anforderungen durch das Deformationsmodell der Szenariogenerierung
moglichst gut erfiillt werden:

o Systemanforderung 1: Reprasentativitat

Es sollen Informationen aus Patientenkohorten extrahiert und in das Deforma-
tionsmodell integriert werden. Zu diesen Informationen gehoren beispielsweise
Statistiken iiber Forménderungen von Organen. Die Reprasentativitdt gibt an,
wie gut Informationen iiber Deformationen aus Patientenkohorten verwendet
werden. Bei einer hohen Représentativitdt des Modells sollten Statistiken tiber
damit generierte Deformationen denen der echten Patientenkohorte sehr &hnlich
sein.

o Systemanforderung 2: Spezifitat
Es sollen patientenspezifische Informationen extrahiert und in das Deformati-
onsmodell integriert werden. Zu diesen Informationen gehoren beispielsweise die
Position und Form von veranderlichen Hohlraumorganen oder Deformations-
einschrankende Strukturen (z. B. Knochen). Die Spezifitdt gibt an, wie gut
geometrische Eigenschaften des neuen Patienten beriicksichtigt werden.

o Systemanforderung 3: Plausibilitit
Es sollen mechanische Zusammenhénge modelliert und in das Deformations-
modell integriert werden. Zu diesen Zusammenhangen gehort beispielsweise
die geringe Deformierbarkeit von Knochen. Die Plausibilitdt gibt an, wie me-
chanisch plausibel die mit dem Deformationsmodell erzeugten Deformationen
sind.

Auflerdem soll sich das Deformationsmodell gut in die Bestrahlungsplanung integrie-
ren lassen:

o Systemanforderung 4: Integrierbarkeit
Die Abschédtzungen der zu erwartenden Deformationen sollen moglichst einfach
in die Bestrahlungsplanung integriert werden konnen. Das bedeutet, dass sie
einerseits im Zeitrahmen der Bestrahlungsplanung generiert werden miissen
und anderseits in einer Form vorliegen miissen, welche leicht in bestehende
Planungsverfahren integrierbar ist.

4.3. Einschatzung existierender Ansadtze

In Tabelle 4 werden die Starken und Schwichen der statistischen und mechanischen
Deformationsmodelle nach dem Stand der Forschung (Abschnitt 3.2) aufgefihrt.
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Abschnitt 3.2.1: Patientenspezifische
statistische Deformationsmodelle + + 0 -

[SBYAO05, SSA12]
Abschnitt 3.2.1: Populationsbasierte
statistische Deformationsmodelle + - -+
[HCA+11, HGA*15, RDO*17, BKS*11]
Abschnitt 3.2.2: Patientenspezifische

mechanische Deformationsmodelle - + + | +
[AMMBO08, ZWG*15, TBS*16]

Tabelle 4: Einschétzung der Eignung der Deformationsmodell-Kategorien nach dem Stand
der Forschung fiir die Abschétzung der zu erwartenden interfraktionellen Deformationen
(anhand eines einzigen Planungsbilds)

Patientensperzifische statistische Deformationsmodelle (Abschnitt 3.2.1, [SBYAO05])
erreichen eine hohe Spezifitidt (+), da durch die Verwendung von mehr als einem CT-
Bild nicht nur geometrische Eigenschaften des Patienten, sondern dariiber hinaus die
individuellen Deformationen modelliert werden kénnen. Die mechanische Plausibilitét
kann als gut eingeschitzt werden (o), da die mechanischen Eigenschaften zwar
nicht direkt beriicksichtigt werden, jedoch durch die Reduktion auf einen einzelnen
Patienten im statistischen Modell implizit berticksichtigt werden (z. B. werden
dauerhafte patientenspezifische mechanische Einschrankungen korrekt berticksichtigt).
Die Repréasentativitat des Deformationsmodells fiir den Patienten kann sehr gut (+)
sein, wenn viele Fraktionsbilder des Patienten vorliegen. Die Integrierbarkeit des
Modells ist dagegen nicht gut (-). Es kann erst nach mehreren IGRT-Bildaufnahmen
erstellt werden, sodass es lediglich zur Anpassung wahrend der Therapie genutzt und
nicht bereits bei der Therapieplanung eingesetzt werden kann.

Populationsbasierte statistische Deformationsmodelle (Abschnitt 3.2.1, [HCAT11,
HGAT15, RDO*17, BKS™11)), die Inter-Subjekt- und Intra-Subjekt-Deformationen
kombinieren, sind sehr gut zu integrieren (Integrierbarkeit: +). Sie kénnen auch
angewendet werden, wenn nur ein einziges Bild des zu modellierenden Patienten
vorliegt und eignen sich somit auch fiir die Anwendung bei der Therapieplanung.
Die Reprisentativitét ist sehr gut (+); die zu erwartenden Veranderungen werden
durch die beobachteten Verédnderungen vergleichbarer anderer Patienten abgeschatzt.
Dazu sind allerdings sehr viele Trainingsdaten nétig, wobei zur Représentation des
neuen Patienten iiblicherweise nur sehr wenige Informationen verwendet werden,
beispielsweise nur die Form von Hohlraumorganen. Die Abschédtzung von Deforma-
tionen ist entsprechend eingeschriankt, da die patientenspezifische Umgebung nicht
berticksichtigt wird und die Spezifitdt muss als eher gering angesehen werden (-). Die
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mechanische Plausibilitat ist ebenfalls geringer (-), da die mechanischen Eigenschaf-
ten nicht direkt beriicksichtigt werden und in den Inter-Subjekt-Statistiken schwierig
abgebildet werden konnen. Beispielsweise werden patientenspezifische dauerhafte
mechanische Einschrankungen nur gemittelt tiber alle Patienten berticksichtigt.

Biomechanische Deformationsmodelle (Abschnitt 3.2.2) kénnen patientenspezifische
mechanische Einschrankungen und sogar komplexe Prozesse wie das Gleiten von
Kontaktoberflichen genau abbilden (Plausibilitét: +) und dabei die patientenspe-
zifische Geometrie berticksichtigen (Spezifitat: +), auch wenn nur ein einziges Bild
des Patienten vorhanden ist (Integrierbarkeit: +). Fiir verschiedene Korperregionen
werden sehr aufwendige regionenspezifische Modelle entwickelt, welche sich stark
unterscheiden konnen [AMMBO08, ZWG™15, TBST16]. Der Aufwand, um ein Modell
fir einen Patienten zu erzeugen, ist sehr grof}, da eine (manuelle) Segmentierung aller
mechanisch relevanten Strukturen der zu modellierenden Korperregion notwendig ist.
Einfache Konzepte fiir die Generierung (zufélliger) représentativer Deformationen,
wie es sie bei statistischen Modellen gibt, existieren bei den mechanischen Modellen
nur wenige. Bisherige Methoden, um Randbedingungen zu wéhlen, sind jedoch we-
nig geeignet, um reprisentative Deformationen zu erzeugen (Représentativitét: -).
Allerdings ist bereits bekannt, dass fiir eine reprasentative Generierung die Wahl der
Randbedingungen wichtiger sein kann als die Genauigkeit des mechanischen Modells
[HCAT11].

4.4. Losungsansatz

Der Losungsansatz dieser Arbeit ist die Kombination eines statistischen populations-
basierten Deformationsmodells mit patientenspezifischen biomechanischen Modellen.
Dieser Ansatz hat das Potential, die Vorteile des populationsbasierten statistischen
Deformationsmodells (hohe Reprasentativitat) und der patientenspezifischen mecha-
nischen Deformationsmodelle (hohe Sperzifitat, hohe Plausibilitdt) zu kombinieren.

Dazu werden mit dem statistischen Deformationsmodell zufallige Teildeformationen
(Deformationsmerkmale) gebildet, welche die Verteilung der interfraktionellen De-
formationen einer grofien Patientenkohorte repréisentativ abbilden. Daraus werden
Randbedingungen fiir ein mechanisches Modell des neuen Patienten gebildet. Mit
dem mechanischen Modell kénnen unplausible Deformationen korrigiert werden.
Zudem koénnen patientenspezifische, geometrische Informationen berticksichtigt und
so die Spezifitiat des Modells verbessert werden.

Fiir die Generierung der Patienten-Szenarien und ihre Integration in die Therapie-
planung werden drei neue Prozesse verwendet (Abb. 38):

e DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG
e BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG

e SZENARIO-INTEGRATION
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Abbildung 38: Die Prozesskette fiir die Generierung von Patienten-Szenarien besteht aus
drei Prozessen, welche die Therapieplanung (vgl. Abb. 37) ergénzen.

4.5. Deformationsmerkmalmodellierung

Durch die tagliche Bildgebung der IGRT (Abschnitt 2.5.6) steht ein grofies Archiv
von 3D-CT-; CBCT- oder auch zukiinftig MRT-Kontrollbildern zur Verfiigung.
Im Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG sollen aus diesen Bildern
Merkmale der Deformationen extrahiert werden. Deformationen sollen anhand ihrer
Merkmale reproduzierbar sein. Diese Deformationsmerkmale sollen, ahnlich wie bei
statistischen Deformationsmodellen (Abschnitt 3.2.1), statistisch modelliert werden.
Mit dem statistischen Modell soll das zuféllige Generieren von Szenarien der Merkmale
ermoglicht werden.

Die Ein- und Ausgaben fiir den Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG

sind:

IGRT-Kontrollbilder (Eingabe): Als Eingabe werden Kontrollbilder der klinischen
IGRT verwendet, die an verschiedenen Behandlungstagen aufgenommen wur-
den. Dazu werden Bilder sowohl von unterschiedlichen Tagen als auch von
unterschiedlichen Patienten bend6tigt. Die Patienten miissen mit identischer
oder &hnlicher Positionierung und Fixierung behandelt worden sein.

Deformationsmerkmals-Szenarien (Ausgabe): zufillige, patientenunabhéngige Sze-
narien der Deformationsmerkmale

Folgende Anforderungen sollen in diesem Prozess erfiillt werden:

e Fundierte Auswahl der Deformationsmerkmale
Fiir die Auswahl der Deformationsmerkmale ist es notwendig, die Deformationen
zu verstehen. Durch eine geeignete Darstellung der Kontrollbilder soll eine
fundierte Auswahl der zu extrahierenden Deformationsmerkmale ermoglicht
werden.

o Extraktion der Deformationsmerkmale
Aus den Kontrollbildern sollen Deformationsmerkmale extrahiert werden, welche
die Deformation moglichst gut charakterisieren.
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» Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale
Mit den Deformationsmerkmalen der Bilddaten sollen statistische Modelle
erzeugt werden, die zufillige Szenarien der Deformationsmerkmale erzeugen
konnen.

o Generisch
Die Modellierung der Deformationsmerkmale soll méglichst allgemein gehalten
werden, sodass eine Anwendung fiir verschiedene Arten von Deformation (durch
unterschiedliche Lokalitat oder unterschiedliche Lagerung) maoglich ist.

o Automatisch
Die Extraktion und die statistische Modellierung der Deformationsmerkmale
sollen automatisiert ablaufen, um eine klinische Implementierung zu ermogli-
chen.

e Schnell
Die Extraktion und die statistische Modellierung sollen moglichst schnell durch-
gefithrt werden kénnen.

Details der Implementierung werden in Kapitel 5 ausfithrlich vorgestellt. Die Erfiillung
der Anforderungen wird in der Zusammenfassung des Prozesses DEFORMATIONS-
MERKMALMODELLIERUNG (Abschnitt 5.9) systematisch iiberprift.

4.6. Biomechanische Modellierung

Fiir die Bestimmung der vollstdndigen Deformation (in Form einer Beschreibung des
Verschiebungsvektorfelds) basierend auf den Deformationsmerkmals-Szenarien soll ein
Modell verwendet werden. Dieses Modell soll einerseits physikalische Zusammenhénge
abbilden und andererseits geometrische Informationen iiber den Patienten verwenden
und damit das statistische Modell (Abschnitt 4.5) ergéanzen.

Patientenspezifische biomechanische Modelle (Abschnitt 3.2.2) integrieren Vorwissen
iiber biomechanische Vorgénge wie Kinematik oder Kontinuumsmechanik in ein
geometrisches Modell (z. B. ein Volumennetz), das patientenspezifisch aus Bilddaten
generiert wird. Im medizinischen Kontext werden sie v. a. im Bereich einer sehr
genauen modellbasierten Registrierung erfolgreich eingesetzt.

Die Ein- und Ausgaben fiir den Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG sind:

Deformationsmerkmals-Szenarien (Eingabe): Szenarien mit Parametern der Defor-
mationsmerkmale aus dem Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG

CT-Bild (Eingabe): Als Basis fiir die Geometrie des patientenspezifischen Modells
wird ein CT-Bild des neuen Strahlentherapiepatienten verwendet.

Deformations-Szenarien (Ausgabe): Verschiedene Verschiebungsvektorfelder bil-
den die Deformations-Szenarien, welche fiir die Aufbereitung des Strahlentherapie-
Patientenmodells verwendet werden.

Folgende Anforderungen sollen vom biomechanischen Modell und dem Prozess Bio-
MECHANISCHE MODELLIERUNG erfiillt werden:

e Deformierbar durch Deformationsmerkmale
Das Modell soll basierend auf Deformationsmerkmalen deformiert werden
konnen.
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o Physikalisches Vorwissen
Das Modell soll biomechanische Zusammenhange wie Kinematik oder Kontinu-
umsmechanik abbilden, sodass physikalische Inkonsistenzen in Deformations-
merkmals-Szenarien korrigiert werden, die duch ungenaue Trennung der Intra-
und Inter-Subjekt-Varianz auftreten konnen, und ein vollstandiges, physikalisch
konsistentes Verschiebungsvektorfeld erzeugt werden wird.

« Robuste Integration von patientenspezifischem Vorwissen
Es sollen patientenindividuelle Eigenschaften abgebildet werden, sodass un-
terschiedliche Geometrien der individuellen Anatomie berticksichtigt werden.
Widerspriiche zwischen den Deformationsmerkmals-Szenarien und der patien-
tenindividuellen Geometrie sollen dabei so gelost werden, dass fiir den Patienten
plausible Deformationen gebildet werden.

o Generisch
Die biomechanische Modellierung soll generisch gehalten werden, sodass eine
Anwendung des Prozesses auf verschiedene Arten der Deformation (durch
unterschiedliche Lokalitat oder unterschiedliche Lagerung) moglich ist.

o Automatisch
Der Prozess der biomechanischen Modellierung, insbesondere die aufwendige
Modellgenerierung, soll automatisiert ablaufen, um eine klinische Implementie-
rung zu ermoglichen.

e Schnell
Der Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG, insbesondere die rechenin-
tensive Simulation, soll moglichst schnell durchgefiihrt werden kénnen.

Alle Details der Implementierung werden in Kapitel 6 ausfithrlich vorgestellt. Die
Erfilllung dieser Anforderungen wird in der Zusammenfassung des Prozesses B1o-
MECHANISCHE MODELLIERUNG (Abschnitt 6.8) systematisch tiberpriift.

4.7. Szenario-Integration

Im Prozess SZENARIO-INTEGRATION sollen aus Deformations-Szenarien Patienten-
Szenarien generiert werden, die in der Strahlentherapieplanung verwendet werden kon-
nen. Diese Integration der Szenarien in die bestehende Prozesskette der Planung (Ab-
schnitt 2.5) erfolgt durch anwendungsspezifische Nachbereitungen der Deformations-
Szenarien. Die Ein- und Ausgaben fiir den Prozess SZENARIO-INTEGRATION sind:

Deformations-Szenarien (Eingabe): Verschiebungsvektorfelder von verschiedenen
Deformations-Szenarien werden fir die Aufbereitung des Strahlentherapie-Pa-
tientenmodells verwendet.

Planungs-Bild (Eingabe): Es wird ein segmentiertes Bild des neuen Strahlenthe-
rapiepatienten benotigt, das anhand der Szenarien deformiert werden soll.
Es bietet sich an das gleiche CT-Bild zu verwenden, welches auch fiir die
biomechanische Modellierung verwendet wird.

Patienten-Szenarien (Ausgabe): Die deformierten Strahlentherapie-Patientenmo-
delle mit deformierten Bildern, Konturen und interpolierten Verschiebungsvek-
torfeldern bilden Patienten-Szenarien.
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Folgende Anforderungen sollen erfiillt werden:

« Bestehende Verfahren wiederverwenden
Bestehende Verfahren aus dem Bereich der adaptiven Strahlentherapie (Ab-
schnitt 3.3.2) sollen mit den generierten Patienten-Szenarien verwendet werden
koénnen.

» Realistische Patienten-Szenarien
Um eine transparente Integration in bestehende Verfahren der Therapieplanung
zu ermoglichen, sollen sich Qualitdt und Detailgrad der einzelnen, kiinstlich
generierten Bestandteile der Patienten-Szenarien nicht von realen Daten unter-
scheiden.

e Generisch
Die Integration soll generisch gehalten werden, sodass sie auf verschiedene
Arten der Deformation und verschiedene Kompensationsstrategien anwendbar
ist.

o Automatisch
Der Integrationsprozess soll automatisiert ablaufen, um eine klinische Imple-
mentierung zu ermoglichen.

e Schnell
Die rechenintensiven Datenaufbereitungen des Integrationsprozesses sollen
moglichst schnell durchgefithrt werden konnen.

Alle Details der Implementierung werden in Kapitel 7 ausfiihrlich vorgestellt. Die Er-
filllung dieser Anforderungen wird in der Zusammenfassung des Prozesses SZENARIO-
INTEGRATION (Abschnitt 7.6) systematisch iiberpriift.

4.8. Patientenkohorten fiir die Evaluationen

Fir die Evaluation des Systems fiir die einzelnen Teilprozesse stehen Daten aus zwei
Patientenkohorten zur Verfiigung. Die Kopf-Hals-Patientenkohorte (Abschnitt 4.8.1)
enthélt CT-Bilder von Kopf-Hals-Patienten, welche sich durch interfraktionelle Po-
sendnderungen unterscheiden. Die Pelvis-Patientenkohorte (Abschnitt 4.8.2) enthalt
MRT-Bilder, welche in einer Studie mit taglicher MRT-Bildgebung akquiriert werden
und sich durch die Fillzustdnde der Hohlraumorgane unterscheiden.

4.8.1. Kopf-Hals-Patientenkohorte

Die fiir diese Arbeit verwendete Patientenkohorte umfasst 30 Kopf-Hals-Patienten aus
den Jahren 2008 bis 2010 mit Tumoren direkt im Mundrachen (Oropharynxkarzinom )
oder Schlundrachen (Hypopharynxkarzinom).

Bei Kopf-Hals-Tumoren miissen oft auch Lymphabflussbahnen tief in der Schliis-
selbeingrube bestrahlt werden (Abschnitt 2.8.1). Dieser Bereich wird durch unter-
schiedliche Gelenkstellungen des Patienten besonders stark deformiert (Abschnitt
2.8.2). Die Posenanderungen sind in CT-Kontrollbildern aus der klinischen Routine
am DKFZ gut zu erkennen, sodass eine grole Patientenkohorte mit iiber 500 Bildern
téglicher CT-Bildgebung fiir die Evaluation zur Verfiigung steht.
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Fixierung der Patienten

Zur Fixierung werden Masken aus synthetischem Stutzverband (Scotchcast) und
eine Vakuummatratze verwendet (Abb. 39). Die Positionierung fir die Aufnahme
des Kontrollbildes wird mit einem Kopfrahmen und einem integrierten Lasersystem
durchgefiihrt.

Abbildung 39: Scotchcast-Maske und Vakuummatratze werden an den Kopf-Hals-
Patienten angepasst [GSST11] (mit freundlicher Genehmigung von Elsevier).

Die grofle Beweglichkeit des Kopfes (Abschnitt 2.8.2) wird durch die Fixierung
stark eingeschrankt, sodass Kopfdrehungen und -neigungen stark eingeschrénkt
sind. Trotzdem auftretende Deformationen werden klinisch bei der Planung durch
entsprechende CTV-PTV-Sicherheitssdume (Abschnitt 2.6.3) kompensiert. Ublich
ist fiir Kopf-Hals-Patienten ein homogener Sicherheitssaum von 3 mm [CFL*11,
YMSL14, SGST12].

Bildgebung

Die Positionen der Patienten werden bildgestiitzt mit der IGRT erfasst und korri-
giert. Es wurde ein im Behandlungsraum integrierter CT-Scanner verwendet, der
Kontrollbilder mit fast diagnostischer Qualitat liefert. Die Auflésung der Bilder ist
0,98 x 0,98 x 3 mm oder 0,98 x 0,98 x 2 mm. Der CT-Scanner wurde zur tagli-
chen IGRT verwendet, als noch kein schnelles CBCT-Gerédt (Abschnitt 2.5.7) zur
Verfiigung stand.

Alle Patienten dieser Kohorte wurde mit einer IMRT (Artiste, Siemens OCS, Erlangen)
behandelt.

Durch ihre hohe Qualitat eignen sich diese Bilder besonders gut fiir die retrospektive
Analyse von interfraktionellen Deformationen durch kleine Posenédnderungen (Abb.
40) oder fiir das Ausprobieren verbesserter Kompensationsstrategien.
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Abbildung 40: In der fusionierten Darstellung zweier koronarer Schichten eines Patienten
an verschiedenen Behandlungstagen sind die Posenédnderungen zu erkennen. Umfangreiche
Visualisierungen werden in Kapitel 5 vorgestellt.

4.8.2. Pelvis-Patientenkohorte

Die tagliche CT-Bildgebung fiir die IGRT hat einen zu geringen Weichgewebekontrast,
als dass Verdnderungen der Prostata gut abgebildet werden kénnten. Die MRT-
gestiitzte IGRT konnte dies in Zukunft verbessern. Am DKFZ wird deshalb eine Studie
zur Untersuchung der Moglichkeiten der MRT-gefithrten Strahlentherapie (MRgRT)
durchgefithrt [BNG*14]. In dieser interdisziplindren Studie wird ein Transfersystem
fiir den Patiententransport zwischen MRT- und Bestrahlungsgeréit verwendet. Dabei
werden téglich MRT-Kontrollbilder aufgenommen und es wird darauf geachtet,
neben den Verdnderungen im Zielbereich auch umliegende Organe abzubilden, die
diese Veranderung verursachen (Rektum, Harnblase) und als Deformationsmerkmale
benotigt werden.

Abb. 41 zeigt den Ablauf eines Behandlungstages. Die Patienten werden bei jeder
Bestrahlungsfraktion mit einem speziellen kommerziellen Patiententisch (Zephyr
System, Diacor, USA) vom MRT-Gerét zum Bestrahlungsgerit transportiert. Dieser
Tisch erlaubt es, den Patienten erschiitterungsarm und in Behandlungsposition in
der Vakuummatratze vom MRT-Gerat zum Therapiegerat zu transportieren. Das
dort aufgenommene CBCT fiir die klinische IGRT kann so mit den MRT-Bildern
rigide registriert und fusioniert werden.

Die MRgRT-Studie umfasst Patienten mit verschiedenen Tumorentitdten. Dazu
gehoren Analkarzinome, Rektumkarzinome, Zervixkarzinome und Prostatakarzinome.
Fir die Evaluation in dieser Arbeit wird vereinfachend fiir alle mannlichen Patienten
die Behandlung eines Prostatakarzinoms angenommen.
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Abbildung 41: Prozesskette der MRT-gefiihrten Strahlentherapie (MRgRT)

Fixierung der Patienten

Die Immobilisierung der Patienten der Studie erfolgt mit einer Vakuummatratze
(Abb. 42). Hautmarker und ein stereotaktischer Rahmen (mit Gadolinium-Schléduchen)
erlauben es, die Bilder automatisch zu registrieren [MGG*14, MPS*15].

(a) Vakuummatratze mit dem Autor der Arbeit (b) Vakuummatratze
als Proband

Abbildung 42: Vakuummatratze fiir die Immobilisierung von Pelvis-Patienten

Durch die Vakuummatratze wird die Beweglichkeit der Hiifte eingeschrankt (Ab-
schnitt 2.9.2). Andere Unsicherheiten wie die auftretenden Deformationen durch
unterschiedliche Fiillstande der Hohlraumorgane (Abb. 43) werden durch CTV-PTV-
Sicherheitssaume (Abschnitt 2.6.3) kompensiert. Diese sind bei Prostatapatienten
tiblicherweise zwischen 5 mm und 10 mm breit [CMG*12].
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Bildgebung

Die Bilder der Studie erlauben es retrospektiv zu analysieren, ob und wie man die
Therapie durch den Einsatz von MRgRT hatte verbessern konnen. Es werden u. a.
taglich T2-gewichtete MRT-Bilder aufgenommen, die Anderungen der Fiillzusténde
aller Hohlraum-Organe besonders gut darstellen (Abb. 43). In der vorliegenden
Arbeit werden Deformationen aus fast 200 T2-gewichteten, segmentierten MRT-
Kontrollbildern von 9 verschiedenen mannlichen Patienten retrospektiv analysiert.

Abbildung 43: Unterschiedliche Fiillzustdnde der Harnblase

4.9. Resiimee

Die Grundidee dieser Arbeit ist es, mit einem Deformationsmodell Patienten-Szenarien
zu erzeugen und damit das Strahlentherapie-Patientenmodell (CT-Bild und einge-
zeichnete Strukturen) zu deformieren, sodass statt einem einzigen segmentierten Bild
mehrere Bilder fiir die Planung verwendet werden kénnen. Dies soll es ermdoglichen
interfraktionelle Veranderungen (Deformationen) des Patienten zu beriicksichtigen,
welche durch unterschiedliche Gelenkstellungen (Posen) oder unterschiedliche Fillzu-
stande von Hohlraumorganen des Patienten verursacht werden.

Die implementierte Prozesskette zur Deformationsmodellierung besteht aus drei
Prozessen:

e Deformationsmerkmalmodellierung

Das statistische Modell soll Informationen iiber die Verteilung moglicher Ver-
anderungen in das Deformationsmodell dieser Arbeit integrieren. Im Prozess
DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG (Kapitel 5) sollen Merkmale von
Deformationen mit Methoden der Bildverarbeitung aus IGRT-Bildern extra-
hiert werden. Die Deformationen sollen anhand dieser Merkmale reproduzierbar
sein. Sie sollen statistisch modelliert werden, um das Generieren von Szenarien
der Merkmale zu ermoglichen.

o Biomechanische Modellierung
Dieses Modell soll physikalische Zusammenhange und geometrische Informatio-
nen tiber den neuen Patienten in das Deformationsmodell dieser Arbeit integrie-
ren. Im Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG (Kapitel 6) werden mit
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patientenspezifischen biomechanischen Modellen vollstandige Verschiebungs-
vektorfelder (Deformations-Szenarien) aus den Szenarien der Deformations-
Merkmale bestimmt.

» Szenario-Integration

Im Prozess SZENARIO-INTEGRATION (Kapitel 7) werden die Deformations-

Szenarien anwendungsspezifisch aufbereitet und in die Strahlentherapieplanung

integriert.
Diese Kombination hat das Potential, die Schwéichen der statistischen Deformati-
onsmodellierung, namentlich die geringe Beriicksichtigung der patientenspezifischen
Geometrie und die Erzeugung von unphysikalischen Deformationen durch biome-
chanische Modelle zu erganzen. Diese besitzen ihre Starken genau im Bereich der
patientenspezifischen Modellierung der Geometrie und der mechanischen Eigenschaf-
ten fiir neue Patienten.

Zwei wichtige Ankniipfpunkte zum Stand der Forschung sind:

o Fortschritte in der Bildgebung fiir IGRT

Bilder von interfraktionellen Verdnderungen stehen durch die tagliche Bildge-
bung der klinisch tiblichen IGRT zahlreich zur Verfiigung. Aktuelle Entwick-
lungen und Verbesserungen (Abschnitt 3.1) erlauben einen hohen Kontrast in
Bereichen des Weichgewebes und ermoglichen die Lokalisation von Tumoren,
die vorher kaum zu differenzieren waren. Das sorgt dafiir, dass bereits jetzt
viele geeignete Bilder fiir die statistische Modellierung in guter Qualitat zur
Verfiigung stehen.

o Fortschritte bei Kompensationsstrategien

Neue Kompensationsstrategien (Abschnitt 3.3.2) zur Planung auf Patienten-
daten, welche Verdnderungen abbilden, werden zurzeit erforscht. Ein grofier
Nachteil dieser Verfahren ist, dass die bendtigten Daten erst im Laufe der
Therapie gesammelt werden kénnen. Dies fithrt dazu, dass sie erst spat im
Therapieverlauf angewendet werden kénnen. Die vorliegende Arbeit soll es
ermoglichen, Methoden aus dem Bereich der adaptiven Strahlentherapie bereits
zu Beginn der Therapie zu nutzen.

Zwei sehr unterschiedliche Patientenkohorten stehen fiir die Evaluation zur Verfiigung.
Die erste enthalt tiber 500 CT-Bilder von Kopf-Hals-Patienten aus der klinischen
Routine mit ausgepragten Deformationen durch Posenédnderungen. Die zweite Kohorte
enthélt fast 200 MRgRT-Bilder von Pelvis-Patienten mit ausgepréagten Deformationen
durch unterschiedliche Fiillzustande der Hohlraumorgane.






5. Extraktion und statistische Modellierung von
Deformationsmerkmalen

In diesem Kapitel wird der Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG zur
Extraktion und statistischen Modellierung von interfraktionellen Deformationsmerk-
malen fiir Patientenkohorten beschrieben.

Diese Merkmale sollen aus 3D-IGRT-Bildern extrahiert werden, die Patienten vor
ihren verschiedenen Bestrahlungsfraktionen (an verschiedenen Tagen) darstellen.
Anschliefend sollen die Merkmale statistisch modelliert werden, sodass patientenun-
abhangige zufillige Deformationsmerkmals-Szenarien generiert werden kénnen. Diese
werden im néchsten Prozess (Kapitel 6) benétigt, um Randbedingungen fiir ein me-
chanisches Modell zu bilden. Mit dem mechanischen Modell sollen die Deformationen
anhand der Deformationsmerkmale reproduzierbar sein.

Zunéchst wird in Abschnitt 5.1 ein Uberblick iiber den Prozess gegeben. In den
Kapiteln 5.2 bis 5.6 werden die einzelnen Teilprozesse und die verwendeten Methoden
beschrieben. Der Prozess wird in Abschnitt 5.7 und Abschnitt 5.8 anhand der beiden
Beispielkohorten evaluiert. Zur Quantifizierung der Vorhersagequalitat wird dabei
der Unterschied zwischen den tatsdchlichen Deformationen eines Patienten und den
Deformationsmerkmals-Szenarien untersucht.

5.1. Ubersicht und Prozesskette

Die Eingaben fiir den Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG sind Bil-
der verschiedener Patienten, jeweils an unterschiedlichen Tagen. Das Ergebnis sind
Deformationsmerkmals-Szenarien, welche zuféllig generierte Merkmale einer Deforma-
tion enthalten, die im néchsten Prozess (Kapitel 6) zur Bildung eines Deformations-
Szenario verwendet werden.

Der Prozess DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG besteht aus 5 Schritten (Abb.
44). Im ersten Schritt werden geeignete Bilder ausgewéhlt. Diese Bilder werden dann
in der Vorverarbeitung rigide mit einem patientenspezifischen Referenzbild (z. B.
dem Planungs-Bild) registriert, um Rotation und Translation zu eliminieren und
Deformationen zu isolieren. Die Bilder werden dann mit verschiedenen Visualisie-
rungstechniken dargestellt, um die Veranderungen qualitativ zu beurteilen und
geeignete Deformationsmerkmale fiir die Extraktion auszuwéhlen. Aus diesen Merk-
malen werden statistische Modelle erzeugt. Im letzten Schritt (Szenario-Generierung)
werden mithilfe des statistischen Modells Deformationsmerkmals-Szenarien fiir neue
Patienten generiert.
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Abbildung 44: Prozesskette der Extraktion und statistischen Modellierung von Deforma-
tionsmerkmalen

Statistische Modellierung
von
Deformationsmerkmalen

5.2. Bildauswahl

Damit der Bilddatensatz einer Patientenkohorte fiir die Deformationsmodellierung
verwendet werden kann, sollen folgende Kriterien erfiillt sein:

o Patientenfixierung
Da die Fixierung der Patienten direkten Einfluss auf ihre Bewegungsspielraume
und die dadurch auftretenden interfraktionellen Veranderungen hat, miissen
alle Patienten der Kohorte mit der gleichen Methode fixiert werden, um ihre
Deformationen in einem einzigen Modell zusammenfassen zu kénnen.

 Reproduzierte Patientenfixierung
Ein Patient muss in den verwendeten Bildern auf die gleiche Art und Weise
(mit der gleichen Maske/Vakuummatratze) fixiert sein.

« Bildbereich
Der Bildbereich sollte moglichst alle Strukturen vollsténdig erfassen, die fiir
die Deformation relevant sein kénnen.

« Bildkontrast
Relevante Strukturen miussen mit ausreichendem Bildkontrast und in ausrei-
chender Qualitat abgebildet sein, um eine robuste Extraktion der Deformati-
onsmerkmale zu erlauben.

« Bildparameter
Die Bildparameter der Bildgebung miissen in allen Bildern gleich sein, um deren
Vergleichbarkeit zu verbessern. Dies ist besonders fiir automatische Methoden
der Merkmalsextraktion relevant.

CBCT- und CT-Bilder von Patienten, die fiir die IGRT (Abschnitt 2.5.6) téglich
vor jeder Bestrahlungsfraktion aufgenommen werden, kénnen diese Anforderungen
erfiillen. Sie stehen in grofler Zahl zur Verfiigung.

Veranderungen im Weichgewebe kénnen in CT-/CBCT-Kontrollbildern meist nur
schlecht bestimmt werden. Durch aktuelle Weiterentwicklungen im Bereich der
Bildgebung der IGRT (Abschnitt 3.1) stehen jedoch zunehmend tégliche MRT-Bilder
zur Verfiigung, die durch einen hohen Weichteilkontrast auch die Anforderungen zum
Weichgewebe erfiillen kénnen.
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5.3. Rigide Vorregistrierung (simulierte IGRT)

Systematische Veranderungen (Rotation und Translation) des Patienten zwischen
Planungsbild und Kontrollbild werden in der IGRT (Abschnitt 2.5.6) mit einer
Tischkorrektur erfasst und kompensiert. Das Deformationsmodell soll systematische
Unterschiede deshalb nicht abbilden, sondern nur residuale lokale Veranderungen
(Deformationen) modellieren. In den Bildern miissen systematische Verdanderungen
deshalb durch eine simulierte IGRT-Korrektur entfernt werden. Die Kontrollbilder
K (7; j 1) jedes Patienten werden dafiir zunéchst rigide mit einem Referenzbild R(¥; ;)
registriert. Als Referenzbild kann ein Planungsbild verwendet werden oder auch
das erste Kontrollbild, falls kein Planungsbild zur Verfiigung steht. Die gefundene
Transformation wird dann auf das Kontrollbild angewendet. Ubrig bleiben residuale
lokale Verédnderungen durch Deformationen.

Da die gefundene Transformation abhangig von der Registrierungsmethode und deren
Parametern ist?°, sollte die Registrierung passend zur IGRT-Methode ausgewihlt
werden, welche spater zusammen mit dem Deformationsmodell angewendet werden
soll.

Verschiedene rigide Registrierungsmethoden kommen fiir die simulierte IGRT infrage.
Dazu gehoren:

o Automatische intensitdtsbasierte Registrierung
Zur Simulation der IGRT kann eine Methode der intensitatsbasierten automati-
schen rigiden Bildregistrierung verwendet werden (mit einem Ahnlichkeitsmaf
wie etwa der Kreuzkorrelation, siche Abschnitt 2.5.8).

e Manuelle intensitiatsbasierte Registrierung
Auch eine manuelle Bildregistrierung durch Verschieben und Vergleichen in
einer fusionierten Darstellung ist moglich. Der Aufwand dieser Methode ist
grof3, sie entspricht aber am ehesten der klinischen Praxis. Zur Vereinfachung
ist eine automatische Vorregistrierung moglich.

o Automatische landmarkenbasierte Registrierung
Wenn im Referenzbild R(7; ;) und im Kontrollbild & (vZ k) N _korrespondie-
rende Landmarken (Abschnitt 5.4.4) mit den Positionen lRZ und Ik ; i(t=1..N)
zur Verfiigung stehen, konnen sie fiir die Registrierung verwendet werden. Es
bietet sich beispielsweise eine Prokrustes-Analyse [Ken89] an, mit der eine
aus Rotation und Translation bestehende Transformation ¢ bestimmt wird?!,
welche die Summe der quadrierten Abweichungen zwischen fR,i und ¢ (sz>

minimiert (Abb. 45) und eine Transformation des Kontrollbilds erlaubt.

20Zu den Parametern gehort auch das Zielgebiet, da die Registrierung meist auf dieses Gebiet
fokussiert wird, um hier eine hohe Genauigkeit zu erreichen.

21Tm Allgemeinen bestimmt man mit der Prokrustesanalyse eine Transformation, die aus Translation,
Rotation und Skalierung besteht. Die Skalierung wird hier bereits wéhrend der Minimierung
ausgeschlossen, da sie Teil der zu modellierenden Deformation ist.
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Abbildung 45: Die Prokrustes-Analyse (schematisch) mit den Landmarken fR,i des
Referenzbildes (schwarz) und den Landmarken sz des Kontrollbildes (rot) vor der
Transformation (links) und danach (¢ (Z_)Kﬂ-), rechts); das Kontrollbild unterscheidet sich
vom Referenzbild durch eine Rotation und eine Deformation.

5.4. Merkmalsextraktion
5.4.1. Ubersicht iiber interfraktionelle Verinderungen

Interfraktionelle Veranderungen lassen sich anhand ihrer Ursachen unterscheiden:

e Geringe Reproduzierbarkeit der Immobilisierung
Obwohl der Patient durch die aufwendige Immobilisierung (Abschnitt 2.5.1)
moglichst reproduzierbar in der Matratze gelagert wird, kommt es hier zu
Unterschieden. So unterscheiden sich die Gelenkwinkel von Tag zu Tag. Auch

das Weichgewebe und innere Organe werden von diesen Posendnderungen
beeinflusst [ZGLT06, vBvKM™*10, GSS*11].

Da die Haut direkten Kontakt mit der Matratze hat, konnen zuséatzlich Unter-
schiede durch verschobene Hautfalten auftreten. Der Einfluss dieser oberflichli-
chen Veranderung auf innere Organe kann jedoch als eher gering eingeschétzt
werden.

o Lokale anatomische Veranderungen

Unterschiedliche Fillzustédnde von Hohlorganen wie Rektum oder Harnblase
vergroffern oder verkleinern das Volumen dieser Organe, was auch ihre Form
verandert [CRST95, HPH'09, SvLvdV*06]. Da diese Organe in direkter Nach-
barschaft der Zielstruktur liegen konnen oder gar zur Zielstruktur gehoren,
kann der Einfluss dieser Anderungen sehr gro sein. Auch andere Strukturen
konnen wachsen oder schrumpfen; so kann sich beispielsweise der Tumor durch
die Therapie verkleinern.

+ Globale anatomische Verinderungen
Wahrend der Therapie nehmen die Patienten hdufig an Gewicht ab, was v. a.
Veranderungen am Depotfett im Bauchbereich auslost. Zudem passt dann
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die individuell angefertigte Patientenlagerung (Abschnitt 2.5.1) nicht mehr
[GSS*11, CRL*15, KNR*16, TDI*17].

5.4.2. Visualisierung

Um geeignete Merkmale interfraktioneller Deformationen zu finden, miissen die
vorhandenen Deformationen in der Patientenkohorte analysiert und ihre Ursachen
identifiziert werden.

Durch die Vorregistrierung wird eine fusionierte Darstellung der Bilder moglich.
Die Deformationen kénnen nun mit passenden Visualisierungstechniken qualitativ
untersucht werden. Es bieten sich verschiedene Moglichkeiten der Visualisierung an
(alle Darstellungen sind mit Paraview [Ayal5| erzeugt und visualisieren dieselben
zwei vorregistrierten CT-Bilder):

e 2D-Schichtdarstellung

Interfraktionelle Veranderungen kénnen durch die Schichtdarstellung visualisiert
werden. Verdnderungen auf anderen Schichten werden dabei nicht sichtbar.
Mit einer fusionierten Darstellung konnen unterschiedliche Bilder gleichzeitig
dargestellt werden. Abb. 46 zeigt die Fusion eines CT-Planungsbilds mit einem
Kontrollbild. Der Aufwand der Visualisierung ist sehr klein, und es kénnen
problemlos alle Fraktionsbilder eines Patienten in einer 2D+t Sequenz angezeigt
werden, die eine Interaktion mit der animierten Darstellung erlaubt.

Abbildung 46: Die Darstellung einer koronaren Schicht zeigt nur einen kleinen Ausschnitt
des Patienten, der erst in den relevanten Bereich geschoben werden muss. Diese Art der
Visualisierung ist einfach zu realisieren.

e 3D-Volumengrafiken

Mit Volumengrafiken kénnen 3D-Bilder direkt aus den Skalarwerten der Schicht-
bilder gerendert werden. Mit entsprechend unterschiedlichen Transferfunktionen
konnen auch mehrere Bilder fusioniert dargestellt werden (Abb. 47). Die 3D-
Visualisierung ermoglicht einen grofleren, wenn auch groberen Uberblick iiber
interfraktionelle Verdnderungen. Volumengrafiken eigenen sich besonders gut
fiir die Darstellung von Knochen aus CT-Bildern. Diese Art der Visualisierung
ist aufwendiger, sodass die Bilder fiir eine 3D+t Sequenz vorgerendert werden
miissen und die Interaktion mit der animierten Darstellung limitiert ist.
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Abbildung 47: Die Darstellung mit einer Volumengrafik ermoglicht es dem Betrachter,
sich schnell einen Uberblick zu verschaffen und das Anheben der Schultern als wichtige
Verdnderung zu erkennen. Die Visualisierung kann vollautomatisch generiert werden,
benétigt aber Rechenaufwand.

e 3D-Oberflachennetze
Intensitatsbasierte Volumengrafiken sind nur geeignet, um Strukturen mit
eindeutigen Skalarwerten im 3D-Bild zu visualisieren (z. B. Knochen mit 500
bis 1500 HU in CT-Bildern). Andere Strukturen konnen (manuell) segmentiert
und anschliefend als Oberflichennetz in 3D+t dargestellt werden. Durch die
notwendige Segmentierung ist diese Visualisierung sehr aufwendig.

Abbildung 48: Die Darstellung mit Oberflichennetzen erméglicht es dem Betrachter, sich
schnell einen Uberblick zu verschaffen und die rechte Schulter als grofite Verdnderung zu
identifizieren. Die Darstellung mit einem Oberflichennetz der segmentierten Strukturen
erfordert deren (manuelle) Segmentierung.

5.4.3. Auswahl der Deformationsmerkmale

Folgende Kriterien sollen fiir Deformationsmerkmale gelten:
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« Rekonstruktion einer Deformation
Die Merkmale sollen die Rekonstruktion einer Deformation erlauben. Dafiir
sollen sie entweder die Ursache oder die Wirkung der Deformation so charak-
terisieren, dass sie in einem anderen Kontext (bei einem anderen Patienten)
reproduziert werden kann.

o Automatische Extraktion
Die Merkmale sollen weitgehend automatisch extrahiert werden kénnen, sodass
grofle Datenmengen mit minimalem Aufwand analysiert werden kénnen.

o Zuverlassige Extraktion
Die Extraktion der Merkmale soll moglichst einfach und reproduzierbar erfolgen
konnen. Gegebenenfalls soll eine Ausreifler-Erkennung integriert werden.

« Einfache Reprisentation
Die Merkmale sollen moglichst einfach (niedrig-dimensional) reprasentiert
werden konnen.

¢ Generalisierbarkeit
Die Merkmale sollen nicht patientenspezifisch sein, sodass Statistiken der
Merkmale verschiedener Patienten einfach kombiniert werden konnen.

Es bieten sich zwei Kategorien von Merkmalen an, die diese Kriterien erfiillen. Erstens
kann die Deformation durch lokale Verschiebungen von Kontrollpunkten beschrie-
ben werden, welche sich an eindeutig wiedererkennbaren anatomischen Landmarken
befinden. Zweitens kann die Deformation durch lokale Verschiebungen von Kontroll-
punkten einer Oberfliche beschrieben werden, welche anhand ihrer Lage auf einem
parametrisierten Modell der (Organ-)Oberflache identifizierbar sind.

Tabelle 5 bildet die Ursachen von Veranderungen (Abschnitt 5.4.1) auf die beiden
vorgeschlagenen Merkmalskategorien ab.

Um Deformationen durch veranderte Gelenkstellungen zu erfassen, sind die Verschie-
bungen von Landmarken auf Knochen geeignet. Diese Landmarken sollten so gewahlt
werden, dass ihre Anzahl und Verteilung eine Représentation der Pose erlaubt.

Um lokale anatomische Forménderungen von Organen oder Deformationen durch
eine Organbewegung zu erfassen, ist die Modellierung durch Punkte der verdnderten
Oberfliche geeignet. Durch den Vergleich der Oberflachen der Strukturen vor und
nach der Deformation wird die Forméanderung ermittelt.

Globale anatomische Verdnderungen (z. B. des Patientengewichts) kénnen mit diesen
beiden Merkmalsgruppen jedoch nicht abgebildet werden.

Ursache Landmarkenbasierte | Oberflachenbasierte
Merkmale Merkmale

Geringe Reproduzierbarkeit

der Immobilisierung X i

Lokale anatomische Verdnderungen - X

Globale anatomische Veranderungen - -

Tabelle 5: Deformationsursachen und geeignete Deformationsmerkmale
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5.4.4. Extraktion von Verschiebungen anatomischer Landmarken

Fiir die Extraktion der Verschiebungen an anatomischen Landmarken muss die
jeweilige Landmarke in beiden (vorregistrierten) Bildern gefunden werden.

Intensitatsbasierte Landmarken Korrespondenzfindung

Fiir jede Landmarke mit der Position lqRyi (¢ =1...N) wird die zugehorige lokale Um-
gebung des Referenzbildes R(%; ;) als Schablone (,,Template®) verwendet, um durch
Ahnlichkeitsmafie (Abschnitt 2.5.8) die korrespondierende Umgebung im Kontrollbild
K¢(v; ;1) der Therapiefraktion (Index f = 1...F) zu finden. Die Schablone wird durch
das Bild , geschoben® und mithilfe eines Optimierers (bzw. durch Ausprobieren) wird
die Position l_;( f) mit der maximalen Ahnlichkeit nach der ausgewihlten Metrik
gefunden [MTHBO6].

Das passende Ahnlichkeitsmafl muss geméf den Bildauswahlkriterien (Abschnitt
5.2) gewahlt werden. Die quadratische Abweichung ist z. B. nur bei konstanten
Bildparametern geeignet, da schon kleine Abweichungen der Bildintensitaten (z. B.
durch Kontrastmittel) dieses Ahnlichkeitsma$ storen. Die Kreuzkorrelation ist fiir
eine monomodale Korrespondenzfindung geeignet. Fiir eine multimodale Korrespon-
denzfindung wiirde sich dagegen die Transinformation eignen.

Da die Bilder der IGRT meist monomodal sind, bietet sich hier v. a. die Kreuzkorre-
lation an. Durch eine Normalisierung der Kreuzkorrelation kann die Verlasslichkeit
des Verfahrens anhand der gefunden, maximalen Ahnlichkeit abgeschitzt werden. So
konnen zweifelhafte Korrespondenzen erkannt werden, die z. B. auftreten, wenn eine
Landmarke aus dem Bildbereich verschoben wird.

Geometrisches Modell gegen das Blendenproblem

Die Grofie der Schablone ist von groflier Bedeutung. Wird diese zu klein gewéhlt,
identifiziert sie die Umgebung der Landmarke nicht eindeutig; dies wird als Blenden-
problem bezeichnet [J&h13]. Eine zu groBe Schablone ist wiederum nicht in der Lage,
lokale Deformationen in der Nahe der Landmarke genau genug zu erfassen. Es muss
also ein Kompromiss gefunden werden.

Um die GroBe der Schablone klein genug wéhlen zu kénnen, wird eine Ausreiflerde-
tektion verwendet. Punktkorrespondenzen, deren lokale Umgebung zwar sehr &hnlich
ist, die sich aber im falschen Bereich des Bildes befinden, sollen als Ausreifler erkannt
werden. Zu diesen Ausreiflern kénnen z. B. falsch erkannte Korrespondenzen zwischen
unterschiedlichen Wirbeln gehoren (Abb. 49). Die Ausreifierdetektion wird mit einem
geometrischen Modell umgesetzt.
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Abbildung 49: Die lokale Umgebung beider Wirbel ist sehr dhnlich und eine Landmarke
wird einen Wirbel zu weit oben gefunden.

Das geometrische Modell wird &hnlich wie in [DBS*10] implementiert (Abschnitt
3.2). Der jeweilige euklidische Abstand

d(:(f), () = [1L(f) = ()] 8)

zwischen den Positionen der Landmarken E und l_; eines Bildes mit dem Index
f =1...F wird bestimmt und fiir jede Landmarke in einem Abstand-Spaltenvektor

—

d(l;(f), L (f))
di(f) = B 5_) (9)
d(li(f), In(f))

erfasst. Die Kovarianzmatrix C; des euklidischen Abstands der Landmarke l: von
anderen Landmarken tiber alle Fraktionen

Ci=Cov(d(1) - d(F)) (10)

wird gebildet. Mit der Mahalanobis-Distanz [Bis06]

m(p, 2) = /(B — 52)TC By — fa), (11)

einem Maf fir die Distanz zwischen zwei beliebigen Punkten p; und p5 in einem
mehrdimensionalen Vektorraum, kann der Unterschied zwischen dem Abstands-

Vektor p; = J;( f) einer Landmarke und dem mittleren Abstands-Vektor py = d;
der Landmarke tiber alle Fraktionen bestimmt werden. Die Skaleninvarianz der
Mahalanobis-Distanz ermoglicht dabei, dass die unterschiedlichen Variabilitaten des
Abstands zu den verschiedenen Vergleichslandmarken beriicksichtigt werden.

Eine geringer Wert fiir die Distanz m(p), p2) bedeutet, dass der Abstands-Vektor
dem mittleren Abstands-Vektor ps dhnlich ist und die Position der Landmarke sich
in Relation zu den Positionen anderer Landmarken kaum verandert hat. So kann die
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Konsistenz der Landmarkenverschiebung iiberpriift werden. Ausreifler werden durch
eine grofle Distanz

(). d00)) = () — BT ) — di7) (12)

erkannt, was einer unwahrscheinlichen Landmarkenverschiebung entspricht. Dazu
gehoren anatomisch unmogliche Verschiebungen. Zum Beispiel kann das Verwechseln
von Wirbeln erkannt werden, da Landmarken, die zwischen den Wirbeln wechseln,
sich inkonsistent zu Landmarken auf anderen Wirbeln verschieben.

Zusitzlich wird ein Schwellwert fiir das normalisierte Ahnlichkeitsmaf verwendet, um

weitere Ausreifler zu identifizieren. Beispielsweise konnten sich einzelne Landmarken
auflerhalb des Bildbereiches befinden.

5.4.5. Extraktion von Veranderungen von Organoberflachen

Um die Analyse der Verdnderungen von Organoberflichen zu vereinfachen, werden
diese Oberflachen zunéchst in eine Struktur iiberfiihrt, die Vergleiche und Statistiken
vereinfacht. In dieser Arbeit wird dazu ein einfaches Formmodell verwendet, welches
Organoberflichen auf eine triangulierte Kugeloberfliche projiziert.

Dazu wird zunachst aus den segmentierten Strukturen, die als schichtweise Kontur-
kurven oder als bindres 3D-Bild vorliegen, mit einem ,,Marching Cubes“-Algorithmus
[LC87] ein hochaufgeléstes Oberflachennetz aus Dreiecken erzeugt.

Eine Kugel mit N gleichverteilten Punkten®? §; (mit 7 = 1...N) auf ihrer triangulierten
Oberflaiche wird innerhalb des Oberflichennetzes des zu modellierenden Organs
positioniert (bspw. im Massenmittelpunkt) und fir jeden Punkt s; auf der Oberfléche
der Kugel wird ein Strahl aus dem Mittelpunkt ¢ der Kugel in seine Richtung gebildet
(schematisch in 2D in Abb. 50 dargestellt).

Abbildung 50: Fiir jeden Punkt auf der Oberfliche der Kugel (Kreis) wird ein Strahl
aus dem Mittelpunkt gebildet und mit der Oberfliche des zu modellierenden Organs
geschnitten.

Der Schnitt des Strahls mit dem Oberflichennetz des Organs wird mit dem Moller—
Trumbore-Schnitttest [MT05] bestimmt, der eine besonders schnelle Berechnung von

22Die Generierung eines Kugeloberflichennetzes mit gleichméBig verteilten Punkten wird im Anhang
in A.1 beschrieben.
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Schnittpunkten zwischen einem Strahl und Dreiecken ermoglicht (Abb. 51a). Aus
den Schnittpunkten wird fir jedes Bild (mit dem Index f =1...F) ein reduziertes
Oberflichennetz (Abb. 51b) aus den Punkten @;(f) mit ¢ = 1...N erzeugt. Die
Topologie der Dreiecke der Kugel wird iibernommen, um eine geschlossene Oberflache
zu bilden.

2T —F

T
i

(a) Der Schnitt von 100 Strahlen (rot) aus dem  (b) Die Schnittpunkte bilden Knoten fiir Drei-
Schwerpunkt der Struktur mit der hochaufge- ecke der reduzierten Oberflache.
losten Oberflache (schwarz) wird bestimmt.

Abbildung 51: Reduktion eines Dreiecknetzes mit einem Formmodell.

Die Organformen werden so auf sehr einfache Weise in Bezug zueinander gebracht
und durch die Punktkorrespondenzen wird eine statistische Auswertung der Organ-
form ermoglicht. Aufwendigere Methoden, die auch die Modellierungen komplexer
Oberflachen erlauben wiirden, finden sich z. B. in [HM09].

5.5. Statistische Modellierung der Merkmale

Aus den Verschiebungen von Landmarken bzw. von Oberflichenknoten werden
statistische Modelle erzeugt, die diese Deformationsmerkmale abbilden.

5.5.1. Punktkorrespondenzen fiir Landmarken

Mit einem zusétzlichen Index p = 1... P konnen verschiedene Patienten unterschie-
den werden: Aus den Punkten ;(f) wird die Landmarkenposition [, ;(f) mit dem

Landmarken-Index ¢ und dem Bild-Index f bestimmt. Die Landmarkenpositionen in
einem Bild kénnen in einem Merkmalsvektor

@)= (pa(f) ... Ln(f) €RY (13)

zusammengefasst werden.
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5.5.2. Punktkorrespondenzen fiir Oberflachen

Mit dem Patientenindex p = 1... P werden aus den Punktkorrespondenzen ;(f) die
Punktkorrespondenzen v, ;( f). Der Merkmalsvektor ist in diesem Fall

G(f) = @ulf) - Gun(f) eR™. (14)

5.5.3. Zentrierung

Um die Veranderungen verschiedener Patienten zusammenzufassen, werden die
Punktkorrespondenzen ¢,(f) jedes Patienten anhand der mittleren Positionen g,
zentriert und als Verschiebungen

() = ) - G (15)
beschrieben. Diese Verschiebungen konnen nun zeilenweise als Deformationsmerkmale
zu einer gemeinsamen Deformationsmerkmalsmatrix

ap(Fp) |

kombiniert werden, die dann die Verschiebungen aller Kontrollpunkte fiir alle Patien-
ten (Index p = 1..P) und deren jeweilige Fraktionen (Index f = 1..F},) enthélt.

5.5.4. Statistisches Modell

Durch eine Hauptkomponentenanalyse (PCA) werden Korrelationen in den einzelnen
Komponenten der Merkmalsvektoren in M ausgenutzt, um eine niedrig-dimensionale
Reprisentation zu finden und Uberanpassungen mit einer moglichst geringen Anzahl
an Parametern zu vermeiden.

Zunichst werden der Mittelwert @ und die Kovarianzmatrix C = Cov(M) der
zentrierten Punkte bestimmt. Sortiert man die Eigenwerte \; ... Ay der Kovarianz-
matrix C, kann man aus den zugehorigen Eigenvektoren by ... l;d eine Basis fiir einen
d-dimensionalen Unterraum bilden, welcher eine Verschiebung

-(01 cd>+ﬂzzgicﬁ+ﬂ (17)

=1

by

£
|

—

ba '
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durch wenige Koeffizienten ¢ ... c4 anndhert und auch fiir d < 3N moglichst viele
Informationen enthalt. Eine ausfiihrliche Herleitung der PCA findet sich z. B. in
[Bis06]. Die Eigenvektoren by . .. b, bilden das statistische Modell.

Durch eine probabilistische PCA (PPCA) [TB99] kénnen die Eigenvektoren by . . . by
numerisch mit einem ,Estimation Maximization“-Algorithmus bestimmt werden.
Dies ermoglicht es, auch Merkmalsvektoren zu verwenden, die fehlende Merkmale
(Ausreifler) aufweisen, die beispielsweise durch die geometrische Ausreiflerkennung
eliminiert werden.

5.6. Szenario-Generierung

Mit D Quasizufallszahlen #* aus A (u, 0%) mit = 0 und o = 1 fiir die Koeffizienten
aus Gl. 17 ¢; ... ¢4 kann das statistische Modell mit Gl. 17 ein zufélliges Szenario fiir
die Deformationsmerkmale tisz erzeugen.

Um aus den Verschiebungen sz Positionen der Kontrollpunkte ¢sz fiir Organo-
berflachen oder Landmarken zu generieren, werden die mittlere Positionen ¢y der
Kontrollpunkte bendétigt. Diese konnen annédherungsweise mit

@ ~ Goeu(1) (18)

anhand der Positionen ¢, eines einzelnen Planungs-Bilds des neuen Patienten
geschatzt werden. Danach konnen mit

sz = qo + Usz (19)
Szenarien fiir die Position von Landmarken oder von Kontrollpunkten erzeugt werden.

Je nach Anwendungsfall sind bessere Schétzer fiir ¢y denkbar (Abschnitt 5.8.5).

Fiir die Evaluation des statistischen Modells wird eine feste Anzahl von zufalligen
Deformations-Szenarien erzeugt. Die Qualitat der verschiedenen statistischen Modelle
kann dann mit der mittleren Ahnlichkeit

q= mjin | Gret sy — Gsz(7)]| (20)

zwischen Referenz-Szenarien grer(y) und dem ahnlichsten Szenario ¢sz(j) quantifiziert
werden.

Um Szenarien fiir verschiedene, unabhéngige Organe zu generieren, konnen mehrere
statistische Modelle verwendet werden. Die Deformations-Szenarien kénnen dann im
nachsten Schritt in ein gemeinsames Deformations-Szenario kombiniert werden.

5.7. Evaluation Kopf-Hals

Fir die Evaluation der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG werden Deforma-
tionen durch Verédnderungen der Pose von Kopf-Hals-Patienten (Abschnitt 4.8.1) an

BMit quasi-zufilligen Zufallszahlen aus Folgen mit geringer Diskrepanz werden weniger Szenarien
benétigt als mit pseudo-zufélligen Zufallszahlen. Die Diskrepanz beschreibt die Abweichung
einer endlichen Punktmenge von der Gleichverteilung. Es bietet sich also beispielsweise eine
d-dimensionale Sobol-Folge als Quasi-Zufallsgenerator fiir ¢; ... qq an [Sob83].
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unterschiedlichen Tagen der Behandlung erfasst und modelliert. Abb. 52 zeigt die
zugehorige Prozesskette. Die mit dem Modell generierten Deformations-Szenarien
(Posenénderungen) konnen mit den tatsachlichen Verdnderungen verglichen werden,
um die Vorhersagequalitidt des Modells zu bestimmen.

Fiir jeden Patienten wird ein eigenes statistisches Modell der Pose erzeugt, wobei
nur CT-Bilddaten der anderen Patienten verwendet werden (Kreuzvalidierung).

Auswahl der Prokrustes- Landmarken- Hauptkomponenten- Szenario-
Kontroll-CT- . )
Bilder Analyse Detektion Analyse Generierung

Abbildung 52: Prozesskette der statistischen Modellierung von Patientenposen fiir Kopf-
Hals-Patienten

Statistische Modellierung
fiir Kopf-Hals- Patienten

5.7.1. Bildauswahl

Die Bilder fiir diese Evaluation wurden mit einem CT-Scanner im Behandlungsraum
des DKFZ (Abschnitt 4.8.1) im Rahmen der IGRT erzeugt. Um Bilder mit einem
Bildbereich auszuwéhlen, der genug Informationen iiber die Posendnderung enthalt,
werden nur Bilder verwendet, die die untere Hélfte des Schéadels und das obere Ende
des Brustbeins abbilden. Es werden nur Patienten ausgewéhlt von denen mindestens
5 entsprechende Kontrollbilder vorhanden sind.

5.7.2. Rigide Vorregistrierung

Die IGRT wird durch eine Prokrustes-Analyse von Landmarken im Schéidel der
Patienten simuliert. Alle Bilder eines Patienten werden mit dem Planungs-CT re-
gistriert und entsprechend transformiert. Die berechnete Transformation wird auf
alle Landmarken angewendet, sodass bei den folgenden Schritten deren gemeinsame
Rotation und Translation entfernt ist.

Dafiir werden 10 anatomische Landmarken I; € R? (i = 1.. 10) im Schédel definiert
(Abb. 53). Die Landmarken befinden sich an Positionen, die eindeutig und einfach
zu finden sind.
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Abbildung 53: Die fiir die rigide Vorregistrierung der Kopf-Hals-Patienten verwendeten
anatomischen Landmarken (griin) sind in einer Volumengrafik des CT-Planungsbildes
dargestellt.

Die Position ¢, ;(f) jeder Landmarke kann mit der ,, Template Matching“-Methode
[MTHBO6] (Abschnitt 5.4.4) und der Kreuzkorrelation als Metrik in einem Kontroll-
bild K(f) der Fraktion f des gleichen Patienten p automatisch gefunden werden.
Landmarken mit einem Kreuzkorrelations-Koeffizienten kleiner als 0,7 werden ent-
fernt, da bei so geringer Ahnlichkeit die Landmarke wahrscheinlich nicht im Bild
enthalten ist.

5.7.3. Merkmalsextraktion

Zur Visualisierung der Posen werden Volumengrafiken (Abb. 54) gewéahlt. Die Ver-
anderungen der Pose werden durch die gut sichtbaren Knochen dargestellt. Die
Bilder konnen als Video in einer 3D+t Sequenz angezeigt werden, um einen schnel-
leren Uberblick iiber die Verdnderungen eines Patienten iiber alle Fraktionen zu
ermoglichen.
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Abbildung 54: Die interfraktionellen Veréinderungen der Pose des Patienten an verschie-
denen Tagen der Therapie (links bzw. rechts) konnen in der fusionierten Volumengrafik
(Mitte) als das Anheben beider Schultern erkannt werden.

Fir die Extraktion der Deformation werden zusétzlich zu den Landmarken im
Schédel weitere Landmarken im Nacken- und Schulterbereich definiert (Abb. 55). Die
Positionen dieser Landmarken sind so gewahlt, dass sie die Pose des Patienten gut
reprasentieren konnen. Insgesamt werden 24 Landmarkenpositionen g,(f) verwendet,
deren Verschiebungen

ip(f) = G(f) = G (21)
gegeniiber der patientenspezifischen mittleren Position g, als Deformationsmerkmale
verwendet werden.

Mit dem geometrischen Modell der Verbindungen der Landmarken kénnen Ausreifier
anhand der Abstandsédnderung zwischen verbundenen Landmarken erkannt werden.
Der Abstand zwischen Landmarken, die sich auf dem gleichen Knochen befinden,
bleibt eher konstant. Abschnitt 5.5.3 zeigt auch das verwendete geometrische Modell.
Landmarkenverschiebungen in der Kopfregion werden als Ausreifler entfernt, wenn die
Mahalanobis-Distanz zwischen der Abstandsinderung und der mittleren Abstandsén-
derung einen Schwellwert tibersteigt. Fiir die 3 Landmarken im Schulterbereich wird
ein Schwellwert von 60 durch Ausprobieren und visuelle Uberpriifung der Ausreifier
festgelegt. Fiir alle anderen Landmarken wird auf die gleiche Weise ein Schwellwert
von 15 ermittelt.

5.7.4. Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale

Mit der PCA werden die ersten 10 Eigenvektoren 51...510 der residualen Verschiebun-
gen U;(f,p) mit ¢ = 1.. 24 der Landmarken bestimmt. Da einige der Landmarken-
Verschiebungen durch das geometrische Modell oder den Schwellwert fiir die Ahnlich-
keit als Ausreifler erkannt und dementsprechend entfernt werden, wird eine probabilis-
tische PCA [TB99, Jac05] verwendet, welche auch unvollstdndige Merkmalsvektoren
modellieren kann.

5.7.5. Szenario-Generierung

Durch zufélliges Auswéhlen von ¢; ... ¢4 fiir d = 1.. 10 werden mit dem statistischen
Modell fiir jeden Patienten N = 400 Szenarien mit Deformationsmerkmalen sz
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Abbildung 55: Die Verschiebungen von ,(f,4) bei 24 Landmarken werden als Deforma-
tionsmerkmale fiir Posendnderungen verwendet.

erzeugt. Die mittlere Position ¢y & Gneu(1) der Landmarken im neuen Patienten wird
anhand ihrer Positionen ¢e,(1) im Planungs-Bild geschatzt (Gl. 18), um fiir jedes
Szenario eine Pose zu generieren:

Jsz = Qo + Usz (22)

Zur Evaluation wird fiir jeden Patienten ein eigenes statistisches Modell erzeugt,
wobel die Bilder des zu evaluierenden Patienten nicht verwendet werden.

5.7.6. Ergebnisse
Bildauswahl

Viele Kontrollbilder hatten einen zu kleinen Bildbereich und konnten nicht verwendet
werden. Mit den festgelegten Kriterien wurden 19 von 30 Patienten ausgewéhlt. Von
diesen wurden insgesamt 503 Bild-Datensatze verwendet.

Vorregistrierung

Die mit der Prokrustes-Analyse bestimmte Transformation ¢,(f) zwischen dem Refe-
renzbild des Patienten und dem Kontrollbild der Fraktion f brachte die Landmarken
P(f) (i = 1.. 10) im Schédel in Ubereinstimmung mit einem mittleren Fehler von
weniger als 1 mm. Mittelwert und Standardabweichung des Betrags der Verschie-
bungen in ¢,(f) in den Richtungen links-rechts, dorsal-ventral und kranial-kaudal
betrugen: (0,73 £ 0,64) mm, (1,08 + 0,98) mm bzw. (1,76 &+ 1,70) mm. Der mittlere
Betrag der Rotation in ¢,(f) um die Transversal-, Sagittal- und Longitudinalachse
betrug: (1,06 £+ 0,92)°, (0,70 £ 0,65)° bzw. (0,92 £ 1,00)°.
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Merkmalsextraktion

Die Verdanderungen der Pose werden durch die gut sichtbaren Knochen der Volu-
mengrafiken (Abb. 56) visualisiert. In den fusionierten Volumendarstellungen konnte
erkannt werden, dass die grofften Deformationen durch unterschiedliche Positionen
der Schultern verursacht werden.

Von insgesamt 12.702 gefundenen Landmarkenpositionen wurde 2.004 als unzuverlés-
sig erkannt und als Ausreifler verworfen.

Die grofiten Deformationen befanden sich an den Schultern mit einer mittleren
Deformation von 9,2 +4 mm. Abb. 57 zeigt die Landmarkenverschiebungen in allen
Kontroll-Bildern aller Patienten.

Statistische Modellierung

Die PPCA erlaubt eine Reduktion des Deformationsmerkmalsvektor ,(f) aus Gl
15 von 72 Freiheitsgraden auf ein Modell mit wenigen Freiheitsgraden. Der mittlere
Fehler und die Wurzel der mittleren Fehlerquadratsumme (RMSE) zwischen den aus
dem reduzierten Modell rekonstruierten Daten und den originalen Daten ist fiir 1 bis
10 Eigenvektoren in Tabelle 6 aufgefiihrt.

’ #Eigenvektoren ‘ RMSE ‘ Mittlerer Fehler ‘

1 2,19 1,37
2 1,93 1,23
3 1,68 111
1 1,43 0,08
5 1,35 0,01
6 1,24 0,36
7 1,14 0,31
8 1,05 0,75
9 0,96 0,71
10 0,38 0,65

Tabelle 6: Genauigkeit der Rekonstruktion der Posenédnderung aus den ersten maximal
10 Eigenvektoren (in mm).

Szenario-Generierung

Die Zeilen in Tabelle 7 zeigen den mittleren Abstand (Gl. 20) zwischen den Referenz-
posen Gref(;) fiir alle Fraktionen eines Patienten und dem ahnlichsten Szenario gsz(j)
von j = 1.. 400 erzeugten Szenarien. Die einzelnen Spalten wurden mit statistischen
Modellen erzeugt, welche sich in der Anzahl der Freiheitsgrade d unterscheiden. Bei
400 generierten Szenarien betrdgt die mittlere Abweichung zwischen 5-30 Referenz-
posen und dem ahnlichsten Szenario im Mittel 2,5 mm. Im Vergleich dazu betragt
die Abweichung im Mittel 4,57 mm, wenn 400 Szenarien ohne das statistische Modell
generiert werden und stattdessen fiir alle Landmarken unabhéngige, normalverteilte
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Abbildung 56: Fusion der Volumengrafik eines Referenz-CT-Bildes (rot) und verschiedener
Kontroll-CT-Bilder (griin) mit den gefundenen Landmarken (griine Quadrate) eines
Kopf-Hals-Patienten
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Abbildung 57: Die Landmarkenpositionen (Punkte) fiir alle Patienten nach der Prokrustes-
Transformation; zur Visualisierung werden alle Landmarken in eine gemeinsame Patien-
tenrepréasentation mit CTV (rot) projiziert (vorab veréffentlicht in [SSGT16]).

Verschiebungen (N (i, 0?) mit g = 0 und o = 6,6) mit einer mittleren Verschiebung
von ca. 9 mm verwendet werden.

5.7.7. Diskussion

Bildauswahl

Bei der Bildauswahl miissen viele Kontrollbilder ausgeschlossen werden, weil der
Bildbereich zu klein ist. Da jedoch sehr viele Bilder vorhanden sind, kénnen trotzdem
iiber 500 geeignete Kontrollbilder ausgewéahlt werden.

Vorregistrierung

Die fiir die rigide Registrierung gewahlten Landmarken sind mit einer residualen
Abweichung von weniger als 1 mm gut geeignet, um die Registrierung mit der
Prokrustes-Analyse durchzufiihren.

Merkmalsextraktion

Die Visualisierungen zeigen, dass trotz Lagerung mit Maske und Vakuummatratze
grofle Verdnderungen der Pose v. a. im Schulterbereich der Patienten auftreten.

Mit einer mittleren Deformation von 9 mm an den Schultern sind die Ergebnisse
im Einklang mit der Literatur. Beispielsweise stellten Neubauer et al. [NDF*12]
Deformationen an den Schultern von Kopf-Hals-Patienten von 3-5 mm in jede
Raumrichtung fest.

Eine hohe Anzahl von falsch registrierten Landmarken konnte durch das geometrische
Modell entfernt werden.
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Patient i ‘ 5 ‘Agza‘hl ZTGIFGIESgr‘ad%d‘ - ‘ 3 ohne Modell
1 2,31 2,16 | 2,16 [ 2,11 [ 2,11 | 2,10 | 2,15 [ 2,21 4,70
2 2,14 [2,12[1,96 [ 1,91 | 1,88 | 1,97 | 1,98 | 1,97 3,91
3 2,37 12,35 | 2,33 [ 2,27 | 2,17 | 2,22 | 2,27 | 2,28 4,52
A 3,26 [ 3,24 | 3,12 | 3,12 [ 3,08 | 3,13 | 3,14 | 2,94 4,39
5 1,80 | 1,77 [ 1,80 [ 1,82 | 1,91 | 1,95 | 2,02 | 2,05 4,57
6 3,03 ]2,98 293257 2632592066 | 2,68 4,24
7 1,78 | 1,74 [ 1,74 [ 1,73 | 1,78 [ 1,74 [ 1,83 | 1,89 4,36
8 3,01 295281 |2,72[266 266278273 5,44
9 2,45 | 2,39 12,33 (2,24 [ 2,32 | 2,11 | 2,21 [ 2,21 4,13
10 [ 4,95 | 4,79 [ 4,72 [ 4,68 | 4,64 | 4,62 | 4,64 | 4,37 5,40
11 [[1,85 1,81 [ 1,79 [ 1,81 | 1,80 [ 1,88 | 1,86 | 1,84 3,78
12 [[1,23 1,22 1,21 [ 1,29 [ 1,33 | 1,42 [ 142|145 3,77
13 [[ 2,54 252252223221 [223]2206] 2,33 5,27
14 |[ 2,50 | 2,47 [ 2,37 [ 2,22 | 2,27 [ 2,30 | 2,39 | 2,26 4,39
15 |[ 2,47 [ 2,45 (2,39 | 2,35 | 2,24 [ 2,19 | 2,25 | 2,19 4,55
16 [ 248|240 2,24 [2,26 | 2,23 | 2,31 [ 2,29 | 2,31 4,41
17 113,95 | 3,77 [ 3,77 | 3,60 | 3,56 | 3,49 | 3,46 | 3,52 5,52
18 113,35 ]3,32[330 331326331327 321 4,82
19 2,74 271 [259 | 2,46 [ 2,41 | 2,44 | 245 [ 2,44 4,72

Mittel || 2,64 | 2,59 | 2,53 | 2,46 [ 245 | 2,46 | 2,49 [ 247 | 4,57

Tabelle 7: Mittlere Abstinde (in mm) zwischen Referenzposen gref(;) und dem éhnlichsten
Szenario ¢sz(j) von 400 generierten Szenarien

Statistische Modellierung

Mit einer PPCA kann trotz der eliminierten Ausreifler ein statistisches Modell gene-
riert werden. Dabei kann eine hohe Genauigkeit (unter 1 mm) mit vier Eigenvektoren
erreicht werden.

Szenario-Generierung

Beim zufalligen Generieren von Posenanderungen ist die Wahl der Anzahl der
Freiheitsgrade d des statistischen Modells wenig entscheidend. Fiir fast alle Patienten
passen die zuféllig generierten Posen mit d = 5 am besten zu ihren Referenzposen.
Allerdings ist die Qualitdt der Szenarien bei den Patienten 4, 10, 17 und 18 gering:
Der mittlere Abstand zwischen Referenzposen gref(;y und dem &hnlichsten Szenario
Gsz(j) ist groBer als 3 mm. Das bedeutet, dass die Verdnderungen dieser Patienten
weniger gut anhand der Verdnderungen der anderen Patienten vorhergesagt werden
koénnen.
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5.8. Evaluation mit Pelvis-Patienten

Fir die Evaluation der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG werden Verande-
rungen des Fiillzustandes von Harnblase und Rektum von Pelvispatienten modelliert.
Dazu werden MRT-Bilder aus der MRgRT-Studie des DKFZ (Abschnitt 4.8.2) ver-
wendet. Die mit dem Modell generierten Deformations-Szenarien (Forménderungen)
konnen mit den tatsachlichen Verdnderungen verglichen werden, um die Vorhersage-
qualitat des Modells zu bestimmen.

In einer Kreuzvalidierung werden dabei fiir jeden Patienten statistische Modelle
von Harnblase und Rektum erzeugt, wobei nur MRT-Bilder der anderen Patienten
verwendet werden.

A hl d - .
Kou:tv:l(?”_M:i Manuelle Manuelle Statistische Szenario-
Bilder Registrierung Segmentierung Formmodellierung Generierung

Abbildung 58: Prozesskette der statistischen Modellierung von Organformen fiir Pelvis-
Patienten

Statistische Modellierung
fiir Pelvis-Patienten

5.8.1. Bildauswahl

Die T2-gewichteten MRT-Kontrollbilder werden in der MRgRT-Studie akquiriert,
welche in Abschnitt 4.8.2 beschrieben wird. Bildqualitdt und Bildbereich der Studie
werden mit dem Projekt der vorliegenden Arbeit abgestimmt.

5.8.2. Rigide Vorregistirierung

Die Kontrollbilder werden manuell mit einem MRT-Referenzbild?* registriert, um
eine IGRT zu simulieren. Die Bilder werden anhand der Knochen ausgerichtet, dabei
wird die Schambeinfuge als Referenz gewéhlt, da sie als zentraler Bestandteil des
Beckens gut geeignet ist, die Knochen auszurichten. Auflerdem sind Verschiebungen
zwischen den Bildern hier in einer fusionierten Darstellung besonders gut zu erkennen.
Es wird nur eine Verschiebung verwendet; Rotationen werden vernachléssigt, um den
Aufwand der manuellen Registrierung zu reduzieren.

24Als Referenzbild wird ein MRT-Bild verwendet, welches am gleichen Tag wie das
Bestrahlungsplanungs-CT-Bild aufgenommen wird und durch den erschiitterungsarmen Shuttle-
transport des Patienten zwischen CT- und MRT-Gerét gut mit dem CT-Bild registriert werden
kann.
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Abbildung 59: MRT-Kontrollbilder eines Pelvis-Patienten (links und rechts) und eine
fusionierte Darstellung (Mitte) wihrend der manuellen Registrierung

5.8.3. Merkmalsextraktion

Visualisierung

Zur Visualisierung der Deformationen werden 2D-Schnittbilder der MRT-Kontrollbilder
und der 3D-Oberfléchen der segmentierten Organe (Abb. 60) verwendet. Die Bilder
konnen animiert in einer 2D+t Sequenz angezeigt werden, was einen schnelleren
Uberblick iiber die Verdanderungen eines Patienten iiber alle Fraktionen erméglicht.

Abbildung 60: Segmentierte Organe (Harnblase in griin, Prostata in rot, Rektum in
hellblau) in einem MRT-Kontrollbild
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Auswahl der Deformationsmerkmale

Die Deformationsmerkmale werden auf Grundlage der Oberfliche der segmentierten
Harnblase und des segmentierten Rektums gebildet. Die Segmentierung wird mit
der Software RayStation® (RaySearch Laboratories AB, Stockholm, Schweden)
durch medizinisch-technische Assistent/innen durchgefiihrt. Die generierten Konturen
werden zu bindren Masken konvertiert, die mit einem Marching-Cubes-Algorithmus
[LC87, SMLI6] in ein Oberflichennetz aus Dreiecken konvertiert werden. Mit dem
Formmodell aus Abschnitt 5.4.5 werden Punktkorrespondenzen fiir die Harnblase
Uppi(f) und das Rektum v, ;(f) erzeugt und fir alle Patienten (p = 1.9), alle
Fraktionen (f = 1. 9) und alle Punkte (¢ = 1.. 100) in den Merkmalsvektoren g ,( f)
und ¢r ,(f) zusammengefasst.

Die Ausdehnung des Rektums unterliegt einer starken Interobserver-Variabilitét,
da der Ubergang vom Rektum in das Sigmoid anatomisch nicht genau definiert ist
und zusatzlich schwer im Bild zu erkennen ist. Deshalb wird die Ausdehnung des
Formmodells durch einen Schwellwert begrenzt (Abb. 61).

A TR
Ly

Abbildung 61: Das segmentierte Rektum eines Patienten an verschiedenen Tagen; nur
der untere Teil des Rektums wird mit dem Formmodell erfasst.

Als Deformationsmerkmale fiir die Harnblase werden die Verschiebungen

ﬁp(f) = iB,p(f) - (TB,p (2?))

der Kontrollpunkte ¢g ,,(f) gegeniiber ihren patientenspezifischen mittleren Positionen
ds,p verwendet. Fir die Deformationsmerkmale des Rektums wird analog vorgegangen.
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5.8.4. Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale

Mit einer PCA werden jeweils Eigenvektoren by...bp der Verschiebungen ,(f) fir
Harnblase und Rektum fiir d = 1.. 100 bestimmt. Dafiir werden Verschiebungen ,( f)
aller Patienten p in allen Bildern f verwendet. Die grofle Anzahl von Eigenvektoren
wird im Folgenden im Ansatz 2 der Szenario-Generierung benotigt.

5.8.5. Szenario-Generierung

Fir die Szenario-Generierung werden zwei Ansétze verwendet:

e Ansatz 1
Fir Ansatz 1 werden durch zufélliges Auswéhlen von ¢;...cq (d = 1..10)
mithilfe des statistischen Modells (mit by...bp fiir Harnblase oder Rektum) fir
jeden Patienten jeweils N = 400 Organforménderungen sz fiir Harnblase und
Rektum erzeugt. Als mittlere Organform ¢y & Gney(1) wird die Organform ey
aus dem Planungs-Bild des neuen Patienten iibernommen und ein Szenario fiir
die Organform

Gsz=Gqo+Usz=¢qo+ | : '(Cl Cd) (24)

bestimmt. Die gemittelten Szenarien entsprechen damit der Situation des
Planungs-Bildes. Dieser Ansatz ist vergleichbar mit dem von Budiarto et al.

[BKST11] (Abschnitt 3.2.1).

e Ansatz 2
Fiir Ansatz 2 wird die mittlere Organform §y ~ ¢, (p = 1...P iiber alle Patienten
der Kohorte) als Grundform angenommen. Dann werden Verschiebungen @yaten
bestimmt, welche die Grundform ¢ in die Organform ¢e,(1) aus dem Planungs-
Bild deformieren. Die Verschiebungen .1, Werden auf die Eigenvektoren I;k
(k =1..100) projiziert, um die Koeffizienten c; ... 109 zu bestimmen. Danach
kann durch zufélliges Verandern von ¢; . ..¢4 (d = 1.. 10) die Organform mit

b
Gz=q+isz =G+ | by |-(c - ca o) (25

blOO

verindert werden, wobei die Koeffizienten fiir ¢4, 1...c199 nicht verandert werden,
sondern nur die von interfraktionellen Deformationen dominierten Koeffizienten
1 .. .cq zufillig neu generiert werden. Ansatz 2 kénnte fiir Patienten mit einer
ungewohnlichen Organform im Planungsbild (z. B. vollstandig gefiillte Blase)
besonders geeignet sein. Die gemittelten Szenarien entsprechen damit eher
der mittleren Anatomie des statistischen Modells. Ausreifler im Planungsbild
(beispielsweise eine sehr volle Blase) kénnen so kompensiert werden. Dieser
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Ansatz ist vergleichbar mit den Ansétzen von Hu et al. und Rios et al. [HGAT 15,
RDO™17] (Abschnitt 3.2.1).

5.8.6. Ergebnisse

Bildauswahl

Es werden alle T2-gewichteten MRT-Kontrollbilder der mannlichen Patienten der
Studie ausgewahlt und insgesamt 180 MRT-Bilder von 9 Patienten verwendet.

Vorregistrierung

Die manuelle Registrierung in der Vorregistrierung bendétigte ca. 1 Minute fiir jedes
Bild.

Das eingesetzte MRT-Geréat verwendet kein reproduzierbares Koordinatensystem,
sondern die z = 0 Schicht ist jeden Tag auf einer anderen Hohe im Patienten. Die mit
der manuellen Registrierung in der Vorregistrierung gefundenen Transformationen
sind entsprechend grofl und enthalten Verschiebungen von bis zu 50 cm. Eine Analyse
der Korrekturen ist deshalb nicht méglich.

Da der Patient durch Lasermarkierungen reproduzierbar in einem Rahmen positioniert
wird, kann dies die Erfassung von multimodalen Referenzmarkierungen am Rahmen
in Zukunft ermoglichen [MPST15, BPS*18].

Merkmalsextraktion

Die Visualisierungen in Abb. 62 zeigt, wie grof3 der Unterschied des Fiillzustandes
der Harnblase sein kann. Mit den Videos konnten die unterschiedlichen Fiillzustande
von Harnblase und Rektum als wichtigste Ursachen fiir Veranderungen identifiziert
werden.

Abb. 63a zeigt die Verteilung des Volumens der segmentierten Harnblase an unter-
schiedlichen Tagen. Der Mittelwert des Harnblasenvolumens liegt je nach Patient
zwischen 63 ml (Patient 9) und 266 ml (Patient 5). Die maximale Verdanderung des
Harnblasenvolumens eines Patienten betréagt 800 ml; die Standardabweichung des
Harnblasenvolumens betrigt zwischen 27 ml (Patient 9) und 214 ml (Patient 5).

Abb. 63b zeigt die Verteilung des Durchmessers des Rektums auf Hohe des Prosta-
taschwerpunktes. Der Mittelwert des Rektumdurchmessers betrigt je nach Patient
zwischen 23 mm (Patient 4) und 38 mm (Patient 8). Der Verlauf der Verdnderungen
des Rektumdurchmessers (Abb. 64) zeigt bei 5 von 6 Patienten eine Verkleinerung
des Durchmessers im zeitlichen Verlauf der Therapie. Dieser Trend ist jedoch nur
minimal ausgepragt.

Statistische Modellierung

Mit dem Formmodell wurden N = 100 Punktkorrespondenzen ¢g(f,1) fiir die Harn-
blase und ¢r(f, ) fur das Rektum erzeugt. Diese wurden durch eine PCA analysiert
und reduziert. Abb. 65 zeigt die erste Hauptkomponente der interfraktionellen Ver-
anderungen der Harnblase.
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Abbildung 62: Segmentierte Kontroll-MRT-Bilder eines Pelvis-Patienten.
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(a) Boxplot des Harnblasenvolumens (in (b) Boxplot des Rektumdurchmessers (in
ml) mm) auf Hoéhe der Prostata

Abbildung 63: Kastengrafiken zeigen die Variabilitat von Rektum und Harnblase. Die
»Whiskers“ sind das 1,5-fache des Interquartilsabstands lang.

Das Modell erlaubt die Reduktion der Deformationsmerkmale von 300 auf 1-10
Freiheitsgrade (Eigenvektoren EV). Der mittlere Fehler und die Wurzel der mittleren
Fehlerquadratsumme (RMSE) sind fiir verschiedene Anzahlen von Freiheitsgraden in
Tabelle 8 angegeben.

‘ Anz. EV ‘ RMSE ‘ Mittlerer Fehler ‘ ‘ Anz. EV ‘ RMSE ‘ Mittlerer Fehler ‘

1 3,37 2,26 1 2,40 1,99
2 2,37 1,63 2 2,06 1,33
3 1,96 1,33 3 1,78 1,08
4 1,66 1,09 4 1,59 0,98
5 1,45 0,96 5 1,47 0,91
6 1,32 0,87 6 1,36 0,84
7 1,23 0,81 7 1,28 0,79
8 1,16 0,76 8 1,22 0,75
9 1,10 0,72 9 1,15 0,71
10 1,04 0,68 10 1,10 0,68
(a) Rekonstruktion der Harnblase fiir verschie-  (b) Rekonstruktion des Rektums fiir verschie-
dene Tage dene Tage

Tabelle 8: Genauigkeit (in mm) der Rekonstruktion der Oberflichen der Harnblase bzw.
des Rektums aus den ersten max. 10 Eigenvektoren (EV)

Szenario-Generierung

Die Tabellen 9 und 10 zeigen den mittleren Abstand (Gl. 20) zwischen Referenzformen
und dem &hnlichsten Szenario der 400 erzeugten Szenarien. Die Vorhersagen mit
Ansatz 1 (gemittelte Szenarien entsprechen Planungsbild) dhneln den Referenzformen
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Abbildung 64: Zeitliche Verdnderung des Rektumdurchmessers (in mm) iiber die Therapie
(nur fiir Patienten mit mindestens 10 Kontrollbildern)

deutlich mehr als die mit Ansatz 2 (mittlere Szenarien entsprechen mittlerer Anatomie
des statistischen Modells).

5.8.7. Diskussion

Bildauswahl

Durch die Abstimmung der Anforderungen der vorliegenden Arbeit mit der MRgRT-
Studie konnen alle T2-gewichteten MRT-Kontrollbilder der méannlichen Patienten
der Studie ausgewahlt werden.

Vorregistrierung

Die Beschrinkung der simulierten IGRT auf eine Translation reduziert den Aufwand
fir die manuelle Registrierung und erlaubt deren Durchfiihrung fiir alle 180 MRT-
Bilder in tiberschaubarer Zeit.

Modellierungen der residualen Deformation fir aufwendigere IGRT-Ansétze konnten
mit der gleichen Prozesskette erzeugt werden. Die Vorregistrierung miisste dazu
jedoch entsprechend angepasst werden und konnte deutlich langer als eine Minute
dauern.

Merkmalsextraktion

In den Visualisierungen sind starke Deformationen im Zielbereich zu erkennen. Diese
werden v. a. durch grofle Unterschiede der Fiillzustande von Harnblase und Rektum
verursacht. Deshalb wird die Formédnderung dieser Organe als Deformationsmerkmal
ausgewahlt.
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Abbildung 65: Erste Hauptkomponente der Deformationsmerkmale der Harnblase (ver-
schiedene Behandlungstage); maximale negative Deformation in rot (zwei Standardab-
weichungen); maximale positive Deformation in griin (zwei Standardabweichungen)

Die dafiir notwendige manuelle Segmentierung eines Kontrollbildes dauert sehr lange
(bis zu einer Stunde). Fiir eine klinische Anwendung kann das zu aufwendig sein.
In Zukunft werden automatische Methoden (z. B. mit statistischen Formmodellen
INEH"16]) die Segmentierung beschleunigen konnen [SFP*14], sodass eine klinische
Anwendung einfacher moglich sein wird.

Das mittlere Volumen der Harnblase der verschiedenen Patienten von 63 ml und
266 ml ist vergleichbar mit Messergebnissen aus der Literatur. Haworth et al. stellten
mittlere Harnblasenvolumina zwischen 50 ml und 350 ml fest [HPH*09]. Der maxima-
le Unterschied des Fiillzustands der Harnblase ist mit bis zu 800 ml verhaltnismaBig
groB. Im Gegensatz dazu stellten beispielsweise [HPH'09] eine Differenz von nur
maximal 300 ml fest. Die patientenspezifische Standardabweichung des Fiillzustands
liegt je nach Patient zwischen 27 ml und 214 ml und ist damit vergleichbar mit
den Ergebnissen anderer Studien. Beispielsweise ermittelten Stam et al. eine Stan-
dardabweichung von 47,2 % des mittleren Harnblasenvolumens [SvLvdV*06]. Durch
Anwendung eines Trinkprotokolls kann die Veranderung auf lediglich 40,1 % gesenkt
werden. Weitere Studien kommen mit Veranderungen zwischen 30 % und 50 % zu
dhnlichen Ergebnissen [SvLvdV*106].

Die patientenspezifische Standardabweichung des Fiillzustandes des Rektums liegt
zwischen 1,9 mm und 8,0 mm und somit in der gleichen GréBenordnung wie in
anderen Studien. So fanden Crook et al. beispielsweise eine systematische Abnah-
me des Durchmessers des Rektums von 15 mm iiber den Zeitraum der Therapie
[CRS195]. Dies wird von Beard et al. betétigt, welche eine systematische Reduktion
des Rektumdurchmessers um 10 mm feststellten [Bea96]. Ein Zeittrend ist in der
MRgRT-Kohorte jedoch kaum zu erkennen.
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Anzahl Freiheitsgrade d Anzahl Freiheitsgrade d
Pat. 1 [ 23456 Pat. T3 T 175 T%
1 [18[13[14[13[15]14 1 J12[11[11[11]11[12
2 [|57]50]37]40[40]39 2 241917181717
3 [18]15]15]15[14]15 3 453738383435
4 [[24]20]16 171817 4 [[33]29]24[24[23]25
5 [33]27]24]27[27]28 5 [17]13]13]12]12]13
6 [|65]49]50]46[47]48 6 [12]11]11]11]11]11
7 4103633353635 7 45]36]40[42]38]41
8 [132]26]26]26]26]25 8 [25]23]21]20][20]19
9 [30]16]1,7]14]20]19 9 [33]27]26]26][24]25
Mittel [ 3,528 [2,6[26[27[27| |Mittel [[2,7]23]22[22]21]22

(a) Harnblase (b) Rektum

Tabelle 9: Mittlerer Abstand (in mm) zwischen Referenzformen und dem &hnlichsten
Szenario gebildet mit Ansatz 1

Statistische Modellierung

Mit dem Formmodell konnen die Oberflichen von Harnblase bzw. Rektum durch
N = 100 Kontrollpunkte @,;(f) représentiert werden. Die Verschiebungen ,(f)
dieser Kontrollpunkte koénnen mit 5 bzw. 4 Eigenvektoren l_); fiir Harnblase bzw.
Rektum bei einer mittleren Genauigkeit von 1 mm rekonstruiert werden.

Szenario-Generierung

Die mit Ansatz 1 (gemittelte Szenarien entsprechen Planungsbild) zufillig gene-
rierten Szenarien der Verdnderungen der Harnblase (bzw. des Rektums) &hneln fiir
alle Patienten stéirker den tatsachlichen Veranderungen als bei Ansatz 2 (mittlere
Szenarien entsprechen mittlerer Anatomie des statistischen Modells). Ein Grund
dafiir konnte sein, dass das Modell der interfraktionellen Veranderungen l;ll; p auch
Unterschiede zwischen Patienten gut abbilden kann. Das wiirde dazu fiihren, dass
der Interpatienten-Anteil von .t Schlecht durch ED+1---5100 abgebildet wird und
die zuféllig erzeugten Koeffizienten ¢;...¢p Szenarien bilden, die nicht mehr zum
Patienten passen.

Die Wahl der Anzahl der Freiheitsgrade d ist weniger entscheidend. Fir fast alle
Patienten passen die zufallig generierten Formen der Harnblase mit einer Dimensio-
nalitdt von d = 4 des statistischen Modells am besten zu deren Referenzformen. Fiir
die Generierung der Form des Rektums ist eine Dimensionalitédt von d = 5 am besten
geeignet. Bei 400 generierten Szenarien betragt der mittlere Abstand zwischen 5-20
Referenzformen gref(j) und dem é&hnlichsten Szenario ¢sz(j)) 2,6 mm bzw. 2,2 mm.
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Pat Anzahl Freiheitsgrade d Pat Anzahl Freiheitsgrade d

1 J2]3J]4]57]6 1234576
1 [19]42]45[54[51]50 1 [[35[34[36][35][38]3s8
2 [[57]63[48[47]47]5]1 2 [[24]21]21]22]22]22
3 [[18[15[15]22]25[27 3 [[57]50[45]39]43]45
4 [[25]20]18]20[17[18 4 414543 [47[45][48
5 [I33]37]37]38[40]46 5 [[18[18[20]16]22][24
6 [[64]41]32]34]34]32 6 [[15[18[23]18]28]23
7 [[40[45[41]50]45]47 7 [[42]40[43]38]39]39
8 [[32[28][31]30]28]29 8 [[31]29[28]25]25]25
9 [[30[16[20]19]19]18 9 [35]31]28]27][26]26
Mittel || 3,6 [ 3,4 [3,2[35]34[35] [Mittel [33]32[32]30]32]3,2

(a) Harnblase (b) Rektum

Tabelle 10: Mittlerer Abstand Genauigkeit (in mm) zwischen Referenzformen und dem
dhnlichsten Szenario gebildet mit Ansatz 2

5.9. Resumee

Die DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG besteht aus Bildauswahl, Vorregis-
trierung, Merkmalsextraktion, statistischer Modellierung und Szenario-Generierung:

« Bildauswahl
In der Bildauswahl erfiillen routineméflig aufgenommene Bilder der IGRT, wel-
che aktuell fiir einfache Tischkorrekturen verwendet werden, die notwendigen
Kriterien. Dazu gehoren Bilder des Kopf-Hals-Bereichs mit einer guten Darstel-
lung der Knochen. Je nach Korperregion sind jedoch Bilder neuer Methoden
der Bildgebung (z. B. MRgRT) notwendig, da sie einen besseren Bildkontrast
oder groflere Bildbereiche bieten.

« Rigide Vorregistrierung

Mit der rigiden Vorregistrierung wird eine IGRT simuliert und die Translation
und Rotation zwischen den Kontrollbildern und einem Referenzbild eliminiert,
sodass nur Deformationen iibrig bleiben. Zu den moglichen IGRT-Methoden
gehoren die automatische intensitatsbasierte Registrierung, die manuelle inten-
sitdtsbasierte Registrierung und die automatische landmarkenbasierte Registrie-
rung. Die Transformation ist abhéngig von der Wahl der IGRT-Methode und
deren Parameter. Die Registrierungsmethode der IGRT-Simulation muss des-
halb an die der spéter angewendeten IGRT-Methode angepasst sein und deren
Parameter (z. B. Fokussierung auf einen bestimmten Zielbereich) iibernehmen.
Wenn das statistische Modell der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG
spater fiir verschiedene IGRT-Methoden verwendet werden soll, bietet es sich
an, verschiedene statistische Modelle zu erzeugen.

e« Merkmalsextraktion
Fiir die Merkmalsextraktion konnen mit verschiedenen Visualisierungstechniken,
die interfraktionelle Veranderungen darstellen, geeignete Deformationsmerkmale
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ausgewahlt werden. Diese beschreiben die zugehorige Deformation, sodass eine
Rekonstruktion der Deformation (z. B. in einem anderen Patienten) maéglich
wird. Die Deformationsmerkmale konnen eingeteilt werden in Verschiebun-
gen anatomischer Landmarken und Verschiebungen von Kontrollpunkten von
Organoberflachen.

o Statistische Modellierung
In der statistischen Modellierung der Merkmale werden mit einem probabilisti-
schen Ansatz zur Hauptkomponentenanalyse (PPCA) aus den Deformations-
merkmalen niedrig-dimensionale statistische Modelle gebildet.

e Szenario-Generierung
Mit einem Quasi-Monte-Carlo-Verfahren werden in der Szenario-Generierung
aus den statistischen Modellen der Deformation zuféllige Szenarien generiert.

Bei der Evaluation der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG mit der Kopf-
Hals-Patientenkohorte konnte festgestellt werden, dass groffe Verdnderungen der Pose
mit den Visualisierungstechniken erkannt und durch Verschiebungen anatomischer
Landmarken auf den Knochen modelliert werden konnen. Eine Ausreifler-Erkennung
ist zum Erkennen von Landmarken notwendig, die nicht mehr im Bildbereich vorhan-
den sind oder an einer falschen Position (beispielsweise vertauschter Wirbel) erkannt
werden. Die Verschiebungen der gewahlten anatomischen Landmarken kénnen durch
eine PPCA mit fiinf Koeffizienten bei einer Genauigkeit von 1 mm beschrieben wer-
den. Bei 400 zufillig generierten Szenarien betragt die mittlere Abweichung zwischen
5-30 Referenzposen und dem ahnlichsten Szenario 2,5 mm. Damit konnen fiir einen
individuellen Patienten pratherapeutisch Deformationsmerkmale zur Modellierung
potentieller Posenanderungen meist ausreichend gut erzeugt werden. Ausnahmen
bilden die Patienten 4, 10, 17 und 18. Hier ist Abweichung zwischen Referenzposen
und dhnlichstem Szenario grofler als 3 mm.

Die Evaluation der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG mit der Pelvis-Patien-
tenkohorte zeigt, dass grofie Unterschiede der Fillzustande von Harnblase und
Rektum starke Deformationen im Zielbereich verursachen. Deshalb werden diese
Strukturen in allen Bildern manuell segmentiert, sodass ihre Formanderungen als
Deformationsmerkmale ausgewahlt werden. Dazu wird ein Formmodell verwendet.
Die Verschiebungen der Kontrollpunkte an den Organoberflichen kénnen durch eine
Hauptkomponentenanalyse (PCA) mit 4 bzw. 5 Koeffizienten bei einer Genauigkeit
von 1 mm beschrieben werden. Bei 400 generierten Szenarien betrégt die mittlere
Abweichung bei 5-20 Referenzformen und dem &hnlichsten Szenario 2,6 mm bzw.
2,2 mm. Damit kénnen fiir einen individuellen Patienten pratherapeutisch Deforma-
tionsmerkmale zur Modellierung potentieller Organforménderung der Harnblase und
des Rektums ausreichend gut erzeugt werden.

Die in Abschnitt 4.5 aufgestellten Anforderungen werden wie folgt durch die DE-
FORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG erfillt:

e Fundierte Auswahl der Deformationsmerkmale
Fiir die Visualisierung der Kontrollbilder kénnen diese als Videos von 2D-
Schichtbildern, 3D-Volumengrafiken oder 3D-Oberflaichennetzen dargestellt
werden. Dies ermoglicht es, einen Uberblick iiber vorhandene Deformationen
zu erhalten und geeignete Deformationsmerkmale auszuwéhlen.
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« Extraktion der Deformationsmerkmale
Fir die Extraktion der Deformationsmerkmale werden anatomische Landmar-
ken fiir punktbasierte Veranderungen oder Formmodelle fiir Veranderungen
von Organoberflachen verwendet.

o Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale
Mit einer Hauptkomponentenanalyse (PCA) wird aus extrahierten Deformati-
onsmerkmalen ein statistisches Modell generiert, das mit wenigen Parametern
einen vollstandigen Merkmalsvektor fiir Deformationsmerkmale mit einer mitt-
leren Genauigkeit von weniger als 1 mm rekonstruieren kann und gleichzeitig
Uberanpassungen verhindert. Mit Quasi-Zufallszahlen-Generatoren fiir die
Parameter konnen dann Deformationsmerkmals-Szenarien generiert werden.

o Generisch

Der Unterschied in der Implementierung der Methoden fiir die Extraktion
der Deformationsmerkmale ist zwischen den beiden Patientenkohorten sehr
grof}. Fiir Patientenkohorten mit anderen Tumorentitédten als Kopf-Hals- oder
Beckenbereich muss mit grofleren Anpassungen gerechnet werden. Die Me-
thoden der statistischen Modellierung und die Szenario-Generierung sind bei
beiden Patientenkohorten sehr ahnlich, sodass man hier mit einer besseren
Generalisierbarkeit rechnen kann.

o Automatisch
Die Extraktion von Verschiebungen an anatomischen Landmarken kann durch
Ausreifler-Erkennung und gute Bildqualitdt vollautomatisch durchgefithrt wer-
den.

Fir die Extraktion der Verdnderungen von Organoberflichen miissen die Orga-
ne segmentiert werden. Zurzeit wird zwar immer noch hauptsachlich manuell
segmentiert, es stehen aber fiir viele Bilder aus der Strahlentherapie bereits
segmentierte Strukturen zur Verfiigung. Zusatzlich steigt die Zahl automati-
scher Segmentierungswerkzeuge (siehe z. B. [NEH'16]), sodass in Zukunft eine
noch groflere Verfiigbarkeit von (reproduzierbar) segmentierten Bilddaten zu
erwarten ist.

e Schnell
Die automatische Findung anatomischer Landmarken dauert bis zu eine Minute
pro Kontrollbild (eine CPU). Dies kénnte bei Bedarf sehr einfach auf mehreren
CPUs oder der GPU parallel ausgefiihrt werden. Alle anderen Schritte sind
kaum berechnungsintensiv.

Eine wichtige Einschrankung der statistischen Modellierung ist, dass das statistische
Modell spezifisch fiir eine IGRT-Methode gebildet wird. Es muss bekannt sein,
welche IGRT-Methode mit welchen Parametern beim neuen Patienten angewandt
wird, sodass diese Methode auch in der rigiden Vorregistrierung (Abschnitt 5.3)
verwendet werden kann. Das bedeutet auch, dass in der Praxis nur automatische
bzw. reproduzierbare IGRT-Methoden verwendet werden kénnen.

Eine zweite Einschrankung ist, dass das Modell kohortenspezifisch gebildet wird und
nur Veranderungen bei Patienten abbilden kann, die mit den gleichen Methoden wie
Patienten der Kohorte fixiert und gelagert werden.
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In diesem Kapitel wird der Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG zur Erzeu-
gung des biomechanischen Patientenmodells und dessen numerische Untersuchung
mit der Finite-Elemente-Methode (FEM) vorgestellt.

Es soll ein mechanisches Patienten-Modell erzeugt werden, das anhand von De-
formationsmerkmals-Szenarien (Kapitel 5) verformbar ist und eine vollstédndige
Beschreibung der Deformation generiert. Das mechanische Modell soll dazu mecha-
nische Zusammenhénge und patientenspezifische anatomische Informationen aus
dem CT-Bild des zu modellierenden Patienten verwenden. Die Deformation soll
sehr robust berechnet werden konnen. Beispielsweise sollen Inkonsistenzen in den
Deformationsmerkmals-Szenarien korrigiert werden kénnen. Die Beschreibung der
Deformationen als Deformations-Szenarien wird im néchsten Prozess (Kapitel 7) in
die Strahlentherapieplanung integriert.

Die in dieser Arbeit gewahlten Methoden fiir die mechanische Modellierung sind
die Kontinuumsmechanik und die Finite-Elemente-Methode (FEM), da mit diesen
Methoden sowohl der Kopf-Hals-Bereich als auch der Pelvis-Bereich abgebildet
werden kann. Dies vereinfacht die Integration in ein gemeinsames System und soll die
Generalisierbarkeit verbessern, sodass das System auch fiir andere Kérperregionen
einfach erweitert werden kann.

Da mit dem biomechanischen Modell sehr viele Szenarien erzeugt werden miissen,
sollen die zugehorigen Simulationen moglichst schnell durchfiihrbar und moglichst
gut automatisierbar sein. Deshalb werden verschiedene Modellkomplexitiaten mit
unterschiedlicher Berechnungsdauer und notwendiger Nutzerinteraktion evaluiert.

Zunachst wird in Abschnitt 6.1 ein Uberblick iiber den Prozess der biomechanischen
Modellierung gegeben. In den Abschnitten 6.2 bis 6.5 werden die einzelnen Teilpro-
zesse und die verwendeten Methoden beschrieben. Die Prozesskette wird in Abschnitt
6.6 und Abschnitt 6.7 anhand der beiden Beispielkohorten evaluiert.

6.1. Ubersicht und Prozesskette

Die Eingaben fiir den Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG sind einerseits
Deformationsmerkmals-Szenarien, und andererseits das CT-Bild des zu modellieren-
den Patienten aus der Strahlentherapieplanung. Das Ergebnis des Prozesses sind
Deformations-Szenarien, die aus dem initialen und dem deformierten Volumennetz
bestehen.

Der Prozess zum Erzeugen und Verwenden des biomechanischen Modells fiir die FEM
umfasst vier Schritte (Abb. 66). Zuerst wird eine Segmentierung (1) der mechanisch
relevanten Strukturen (z. B. Organe) in einem CT- oder MRT-Bild durchgefiihrt.
Die Netzgenerierung (2) fiillt die segmentierten Strukturen mit einzelnen primitiven
3D-Elementen (z. B. Tetraeder oder Hexaeder) auf, welche den zu modellierenden Be-
reich tiberlappungsfrei und vollstéandig auffiillen. Fiir die physikalische Modellierung
(3) werden Materialmodelle fiir die einzelnen Strukturen definiert und Randbedin-
gungen festgelegt, welche die Krafte bzw. Verschiebungen fiir die Deformation des
Modells abbilden. Die Randbedingungen werden in dieser Arbeit anhand von De-
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formationsmerkmalen (Kapitel 5) gebildet. Gegebenenfalls werden Materialmodelle
und Randbedingungen mit Referenzdeformationen kalibriert, bevor Simulationen (4)
ausgefiihrt werden.

Ublicherweise wird eine Nachbereitung der Simulationsergebnisse fiir den jeweiligen
Anwendungsfall zur biomechanischen Modellierung gezéhlt. Die Nachbereitung wird
in dieser Arbeit bei der Integration in den Planungsprozess der Strahlentherapie in
Kapitel 7 beschrieben.

Segmentierung Netzgenerierun Physikalische Simulation
ftr Biomechanik 9 9 Modellierung

&

Biomechanische
Simulation

_____________

|
|
S

. - . Statistische Szenario-
O—)[ Bildauswahl HVOHegmtmerungH Extraktion H Modellierung Generierung ]—)O

Abbildung 66: Der Prozess der biomechanischen Modellierung wird zum Gesamtsystem

Statistische Modellierung
von
Deformationsmerkmalen

hinzugefigt.

Der biomechanische Prozess wird in dieser Arbeit mithilfe der Medical Simulation
Markup Language (MSML [SSS*14]) modelliert. Die MSML ermoglicht die generi-
sche Beschreibung der Simulation und der zugehorigen Prozesskette. Sie wurde im
Rahmen der Kooperationen im SFB | Cognition-Guided Surgery* (Abschnitt 1.4)
weiterentwickelt.

Die MSML bietet Anbindungen an externe Anwendungen. Verschiedene Simulations-
plattformen wie Abaqus [Dasl0], FEBio [MEAW12] oder SOFA [FDD*12] kénnen
durch die MSML angesprochen werden und als Operatoren verwendet werden. Ope-
ratoren konnen zu Prozessketten kombiniert werden, sodass die MSML alle Schritte
der modellierten Prozessketten automatisch ablaufen lassen kann.

Die Schnittstellen der MSML nach dem CLI-Standard [KPV14] ermoglichen eine
einfache Einbindung von weiteren Werkzeugen in die MSML sowie umgekehrt eine
einfache Integration der mit der MSML formulierten Prozessketten in CLI-kompatible
medizinische Anwendungen.

6.2. Segmentierung

In ingenieurtechnischen Disziplinen (z. B. der Computergestiitzten Produktentwick-
lung — CAE) sind physikalische Modellierungen durch die FEM fest etabliert. Durch
rechnerunterstiitztes Konstruieren (CAD) stehen exakte geometrische Beschreibun-
gen der Produkte zur Verfiigung, welche fiir Finite-Elemente-Modelle verwendet
werden konnen.
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Fiir medizinische Anwendungen muss zunéchst die geometrische Beschreibung gene-
riert werden. Dies geschieht durch eine Segmentierung der mechanisch relevanten
Strukturen in tomographischen Bilddaten des zu modellierenden Patienten. Einerseits
wird eine Segmentierung fiir die geometrische Abgrenzung verschiedener Gewebe-
typen benotigt, die sich durch unterschiedliche Materialeigenschaften auszeichnen.
Andererseits werden weitere mechanisch relevante Strukturen des Patienten erfasst,
welche beispielsweise fiir Kraft- oder Verschiebungsrandbedingungen benotigt werden
oder eine Kontaktflache bilden.

Dafiir werden diese Strukturen in einem tomographischen 3D-Bild schichtweise einge-
zeichnet. In der Strahlentherapie kann daftir das Planungsbild (CT-Bild) verwendet
werden, in das bereits strahlentherapeutisch relevante Strukturen eingezeichnet sind.

Das Ergebnis einer Segmentierung kénnen sowohl voxelbasierte Masken (z. B. mit
dem ,Medical Imaging Interaction Toolkit“ oder ,,3D Slicer® [PHKO04, KPV14])
als auch Konturen sein, die schichtweise gezeichnet werden [BPH*94]. Mit einer
automatischen Segmentierung (z. B. durch ein einfaches Schwellwertverfahren) wird
zusatzlich der gesamte Patient als Patientenvolumen segmentiert.

Nach der Segmentierung wird ein Voxelgitter generiert, das jedem Voxel im Patienten
eine Struktur zuweist (Abb. 67). Ist ein Voxel in verschiedenen iiberlappenden Struk-
turen enthalten, kann mit einer Prioritatenliste tiber seine Zugehorigkeit entschieden
werden. Das Patientenvolumen hat dabei die niedrigste Prioritat.

Abbildung 67: Segmentiertes Bild im Medical Imaging Interaction Toolkit (MITK
[WVW04]): Eine Schicht des Voxelgitters; die Bildwerte weisen den Voxeln genau
eine Struktur zu (Patientenvolumen in rosa, Knochen in grau, Rektum in griin, Harnbla-
se in blau, Prostata in braun).

Halbautomatische Werkzeuge vereinfachen die aufwendige Segmentierungsarbeit.
Vollautomatische Segmentierungsmethoden, die bereits in kommerziellen Werkzeu-
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gen angeboten werden, sind noch zu ungenau fiir den klinischen Einsatz [YBC15]
und meist sind Korrekturen notwendig. Neue Ansétze verbessern die Genauigkeit
[SFP*14]. Eine Methode mit statistischen Formmodellen und einer verteilten Erschei-
nungsmodellierung auf Grundlage von randomisierten Regressionswéldern [NEH™16]
wird in dieser Arbeit fiir grofe Knochenstrukturen eingesetzt (Abschnitt 6.7.4). Sie
wurde in dieser Arbeit im Rahmen der Kooperationen im SFB ,,Cognition-Guided
Surgery® (Abschnitt 1.4) weiterentwickelt.

Die MSML bildet den Segmentierungsschritt nicht ab. Stattdessen kénnen segmentier-
te 3D-Bilder aus Softwaresystemen fiir die Strahlentherapieplanung (in den Formaten
DICOM, .vdx und .ctx [BPH"94]) oder aus anderen Systemen fiir die medizinische
Bildverarbeitung importiert werden (z. B. , The medical imaging interaction toolkit*
- MITK [WVWT04]). Fur die vorliegende Arbeit werden Segmentierungsmethoden
aus Virtuos [BPH"94], Raystation [Bod18] und MITK verwendet.

6.3. Netzgenerierung

Fiir die FEM wird der zu modellierende Bereich des Patienten in einfache Elemente wie
Tetraeder oder Hexaeder unterteilt, die das mechanische Kontinuum modellieren. Das
mechanische Verhalten der Elemente ist einfach und gut berechenbar. Die Elemente
dieses Volumennetzes (Abb. 68) fiillen das Kontinuum tberlappungsfrei und lickenlos
aus. Ublicherweise werden isoparametrische Elemente verwendet: Die Ecken der
Elemente bilden gemeinsame geometrische Knoten des Netzes und dienen gleichzeitig
als Interpolationspunkte zur Approximation des Verschiebungsvektorfeldes (Abschnitt
A.3).

Es ergeben sich folgende Anforderungen an das Volumennetz:

 Hohe geometrische Genauigkeit
Das Volumennetz soll die Patientengeometrie mit hoher geometrischer Genau-
igkeit abbilden, sodass lokale Unterschiede des Materials erfasst und Randbe-
dingungen exakt abgebildet werden kénnen.

 Genaue Approximation des Verschiebungsvektorfeldes
Das Verschiebungsvektorfeld sollt genau genug approximiert werden kénnen.
Bereiche mit hohem Deformationsgradienten miissen ggf. feiner aufgelost sein,
damit lokale Unterschiede in diesem Vektorfeld abgebildet werden kénnen.

« Gute Netzqualitat
Die Qualitat des Volumennetzes beeinflusst die numerische Stabilitat der Si-
mulation: Die Kondition der Steifigkeitsmatrix (Abschnitt A.3) wird durch
Elemente mit sehr kleinen Winkeln verschlechtert. Durch Gléatten kann die
Netzqualitat verbessert werden, jedoch wird dabei auch die geometrische Ge-
nauigkeit reduziert, wenn die zugrundeliegende Geometrie beim Glétten nicht
berticksichtigt wird.

o Moglichst wenig Elemente
Mit steigender Anzahl der Elemente steigt auch der numerische Berechnungs-
aufwand wahrend der Simulation, deshalb sollte das Volumennetz moglichst
wenige Elemente besitzen, um die Simulation moglichst schnell durchfithren zu
konnen.



6.3. Netzgenerierung 115

Abbildung 68: Beispiel fiir ein Volumennetz fiir den Beckenbereich eines Patienten mit
Knochen (rot), Harnblase (hellblau), Rektum (gelb) und umliegendem Gewebe (blau)

6.3.1. Methoden zur Netzgenerierung

Automatische Methoden zur Netzgenerierung von aufwendigen Geometrien verwenden
v. a. Tetraeder als Volumenelemente. Komplexere Elemente (z. B. Hexaeder) kénnen
Simulationsergebnisse zwar (bei gleicher Anzahl der Elemente) genauer abbilden oder
die Berechnung beschleunigen [SRD*12], jedoch ist die Netzgenerierung deutlich
schwieriger und oft nicht mehr automatisch durchfithrbar. Der ,,Volume Locking*-
Effekt, der bei Tetraedern aus fast inkompressiblem Material allgemein dazu fithren
kann, dass die berechnete Bewegung zu klein geschétzt wird, darf in der Praxis bei der
Weichgewebemodellierung vernachlissigt werden [AMMVB11, CSC*05]. In dieser
Arbeit werden Tetraeder als Volumenelemente verwendet, um die Netzgenerierung
moglichst robust durchfiihren zu konnen.

Methoden fiir das Erzeugen von Tetraedernetzen konnen in die ,,Advancing Front*“-
Methode und die Delaunay-Triangulierung eingeteilt werden [Sch97]. Fiir die Delaunay-
Triangulierung kénnen zwei Anséitze unterschieden werden:

e Sequentielle Netzgenerierung
Bei der sequentiellen Netzgenerierung werden zuerst Oberflichennetze aus
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Dreiecken fiir die Rander aller segmentierten Strukturen erzeugt. Danach
werden die Strukturen und ihre Zwischenraume mit Tetraedern aufgefiillt,
wobei die Oberflaichennetze nicht mehr verdandert werden. Zahlreiche Open-
Source-Implementierungen bieten passende Methoden an. Zum Beispiel kann
mit einem ,Marching Cubes“-Algorithmus die Dreiecksoberflache generiert
werden, mit der sich dann beispielsweise durch eine Delaunay-Triangulation ein
Tetraedernetz generieren lasst. Die MSML bietet dafiir einen Operator fiir den
»,Marching Cubes“-Algorithmus aus dem ,Visualization Toolkit* VTK [SML96]
und einen Operator fiir die Erzeugung der Tetraeder aus dem Netzgenerator
»TetGen* [Sil3].

o Direkte Netzgenerierung

Ein anderer Ansatz ist die direkte Netzgenerierung, z. B. das , Restricted De-
launy Refinement“ aus der CGAL (,,Computational Geometry Algorithms
Library*) [JAYB15]. Dabei werden Tetraeder direkt aus der voxelbasierten
Segmentierung generiert, was in der Praxis deutlich robuster ist als die sequen-
zielle Netzgenerierung. Die MSML bietet Operatoren fiir die Netzgenerierung
mit CGAL. Durch die Parameter fiir Grofie und geometrische Genauigkeit
der Oberflichen bzw. Tetraeder kénnen Genauigkeit und Auflésung eingestellt
werden.

Einen ausfiihrlichen Uberblick iiber diese und weitere Ansétze zur Netzgenerierung
findet man in [Shel2, FGOS].

6.3.2. Qualitatsmetriken

In den Elementen sollten sehr kleine und sehr grofie Winkel vermieden werden, um
die numerische Stabilitdt der Simulation zu gewéhrleisten. Die Qualitéit der Elemente
wird deshalb iiblicherweise mit verschiedenen Qualitatsmetriken iiberpriift. Oft wird
das Radius-Kanten-Verhéltnis

R = — 26
y (26)
zwischen dem Radius r der umschreibenden Kugel und der kiirzesten Kante d
einzelner Tetraeder verwendet [SEK07]. Es sollte fiir alle Elemente R > 2 gelten.
Eine Ubersicht iiber die Qualitdtsmetriken bei der Netzgenerierung findet man in

[Si13, FCC14].

6.3.3. Analyse der Netzabhadngigkeit

Die Anforderungen an die Netzgenerierung miissen gegeneinander abgewogen wer-
den. Welche Anforderungen fiir konkrete Anwendungen tatséichlich wichtig sind, ist
Gegenstand aktueller Forschung. Fiir die deformierbare Registrierung ist die Netz-
qualitdt besonders wichtig: Die Genauigkeit von Registrierungen wird v. a. durch sie
beeinflusst, die geometrische Genauigkeit der segmentierten Strukturen ist weniger
wichtig [CFL*13].
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Es empfiehlt sich, die Auflésung der Vernetzung iterativ zu erhéhen und Testsimula-
tionen durchzufiihren, bis die Simulationsergebnisse sich kaum verdndern und somit
unabhangig vom Aufbau des Volumennetzes sind.

6.4. Physikalische Modellierung

Der Patient wird in dieser Arbeit als elastischer Kérper modelliert. Elastische Korper
zeichnet aus, dass sie bei einer Verformung durch duflere Krifte wieder in die
Ausgangsform zurtickkehren, wenn die Krafte nicht mehr wirken — die Verformung
ist vollstédndig reversibel.

Das Verhalten eines beliebig geformten, dreidimensionalen, elastischen Koérpers
wéhrend seiner Deformation wird durch die Kontinuumsmechanik beschrieben. Diese
vereinfacht den mikroskopisch ungleichméfigen Aufbau des Materials und nimmt
einen kontinuierlichen Verlauf aller Stoffeigenschaften an. Das Kontinuum des Kérpers
besteht demgeméf aus infinitesimalen Elementen (beliebig kleinen Teilkérpern), die
alle das gleiche Materialverhalten zeigen, das an einer makroskopischen Probe des
Koérpers gemessen werden kann [Parl3].

Die mechanischen und mathematischen Grundlagen der Kontinuumsmechanik (Kine-
matik, Spannungstensoren, Materialmodell, Erhaltungsgleichungen, Randwertpro-
blem) werden im Anhang in Abschnitt A.2 beschrieben. Ausfiihrliche Einfithrungen
findet man in [Sch99, KMO00].

6.4.1. Materialmodell

Fiir biomechanische Modelle wird das Materialverhalten anhand makroskopischer
Gewebeproben gemessen und durch Materialmodelle abgebildet. Die Materialeigen-
schaften von Gewebe (insbesondere Weichgewebe) sind dazu in zahlreichen Studien
untersucht worden und werden z. B. durch einfache linear-elastische Materialmodelle
(Abschnitt A.2.3) abgebildet. Diese Modelle bestehen aus dem Elastizitdtsmodul
Ehvioqu, welcher den Zusammenhang zwischen Spannung und Dehnung beschreibt,
und der Querkontraktionszahl v, welche die Durchmesserdnderung bei einer Langen-
anderung beschreibt.

Die gemessenen Materialparameter unterscheiden sich teilweise stark voneinander.
So liegen die Werte fir den Elastizitdtsmodul (ermittelt durch Zugversuche) von
Leber- und Nierengewebe beispielsweise zwischen 1 MPa und 19 MPa [MLRM11].
Fiir Muskeln und Sehnen werden sogar Elastizitatsmoduln zwischen 500 MPa und
35.000 MPa angegeben. Die Griinde fiir die groflen Unterschiede sind einerseits
die Abhéangigkeit der Messwerte von der Messmethode und andererseits die stark
ausgepragte Heterogenitit des Gewebes, welche dazu fiihrt, dass von Messungen an
einer kleineren Probe im Allgemeinen nicht auf die Eigenschaften grofler Organe
geschlossen werden kann. Besonders grof} ist der Unterschied zwischen Messungen
durch Zugversuche und durch Eindriicken des Materials mit einer Sonde. Wird der
Modulus durch Eindriicken des Materials gemessen, wird ein bis zu 20-fach kleinerer
Wert gemessen [MLRM11].

Weichgewebe kann auch als nichtlinear-elastisches Material beschrieben werden, um
z. B. die Versteifung des Gewebes bei zunehmender Dehnung zu beschreiben [HO03,



118 6. Patientenspezifische biomechanische Modellierung

Hol00, GOHO6]. Dazu ist ein hyperelastisches Materialmodell geeignet. Ob und wann
ein solches Materialmodell verwendet werden sollte, hangt von der Problemstellung
ab. Fiir die Bildregistrierung sind die Unterschiede eher klein [CSCT05], jedoch je
nach Problemstellung nicht vernachlassighar [MWJ*10]. Zusétzlich ist das Ausmaf
der Unterschiede stark davon abhéngig, welche anderen vereinfachenden Annahmen
bei der Modellierung getroffen werden. So kann bei einer aufwendigen Modellierung
der Gleitbewegung der Lungen am Pleuraspalt das Lungengewebe linear-elastisch
modelliert werden, wohingegen ein hyperelastisches Materialmodell deutlich besser
geeignet ist, wenn die Gleitbewegung nicht abgebildet wird [AMMVBI11].

In der vorliegenden Arbeit werden linear-elastische Materialmodelle verwendet, um
den Modellierungsaufwand zu reduzieren und Simulationen moéglichst einfach und
performant durchfithren zu kénnen. Die notwendigen Materialparameter Elastizitéts-
modul Eyoqu und Querkontraktionszahl v werden auf Grundlage von publizierten
Untersuchungen gewéhlt.

Die MSML erlaubt die Definition verschiedener Eigenschaften der Materialien in der
Simulationsbeschreibung:

« Linear-elastisch
Fir linear-elastisches Material wird der Elastizitatsmodul FEhyioqm und die
Querkontraktionszahl v angegeben (Abschnitt A.2.3).

« Dichte
Fiir jedes Material wird eine Dichte festgelegt. Sie beeinflusst den Beschleuni-
gung und andere Tragheitskréafte in dynamischen Simulationen.

o Unterstiitzungs-Volumennetz

Das mechanische Verhalten vieler Bereiche des menschlichen Korpers wird durch
eine Kombination verschiedener Strukturen bestimmt. Ublicherweise werden
diese geometrisch getrennt in einzelnen finiten Elementen mit unterschiedlichen
Materialeigenschaften abgebildet. Das kann bei sehr feinen Strukturen zu
Problemen fiihren, da die Elemente gleichzeitig tiberlappungsfrei und liickenlos
das Kontinuum bilden miissen. Eine Alternative ist es, stiitzende Strukturen
wie Knochen, Gefafle (z. B. Katheter in [DCLNO6] oder BlutgeféBe in der Leber
[PDC*12]) separat zu modellieren und mit einem tiberlappenden Volumennetz
des gestiitzten Umgebungsgewebes zu koppeln, was in der MSML durch die
Definition eines Unterstiitzungs-Volumennetzes moglich ist.

6.4.2. Randbedingungen und Lasten

Mit Randbedingungen konnen Kréfte bzw. Verschiebungen im Patientenmodell
vorgegeben werden. In der MSML konnen folgende Randbedingungen festgelegt
werden:

e Verschiebungsrandbedingung
Fiir Punkte auf dem Rand des Kontinuums, aber auch fiir Punkte innerhalb
des Kontinuums kann eine Verschiebung  definiert werden.

o Kraftrandbedingung
Fiir Punkte auf dem Rand des Kontinuums, aber auch fiir Punkte innerhalb
des Kontinuums kann eine externe Kraft f definiert werden.
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e Druckrand
Fiir Flachen A auf dem Rand des Kontinuums, aber auch fiir Flachen A
innerhalb des Kontinuums kann ein externer Druck % definiert werden.

o Distanzabhingige Kraft
Fiir Punkte im bewegten Kontinuum kann eine Kraft definiert werden, die in
Richtung eines festen Punktes im Raum wirkt. Die Grofle der Kraft kann in
Abhéngigkeit von der Distanz festgelegt werden. Physikalisch entspricht das
einer Feder der Lange 0 zwischen einem Punkt des bewegten Kontinuums und
einem festen Punkt im Raum.

Die mechanischen und mathematischen Grundlagen der Randbedingungen werden
im Anhang in Abschnitt A.2.5 beschrieben. Weitere Details findet man in [Sch99,
Wri01, WKO03].

Um Deformationen anhand von Deformationsmerkmalen (Abschnitt 5.4.3) zu repro-
duzieren, eignen sich distanzabhéngige Krafte ideal, da sie das Modell in die durch
die Deformationsmerkmale gegebene Deformation ziehen kénnen, ohne dabei eine
exakte Verschiebung zu erzwingen. Sie sind dadurch sehr robust gegen Inkonsistenzen
in den Deformationsmerkmalen.

Da Deformationsmerkmale die lokale Verschiebung einzelner Punkte beschreiben,
miussen diese Punkte zunéchst im Patientenmodell gefunden werden. Dafiir werden
Methoden aus Abschnitt 5.4.4 verwendet, z. B. die Methode der intensitatsbasierten
Landmarken-Korrespondenzfindung fiir landmarkenbasierte Deformationsmerkmale
oder die Parametrisierung von Organformen durch Formmodelle. Diese Methoden
sind nicht in der MSML implementiert und werden ggf. als Vorverarbeitungsschritt
noch vor der Segmentierung durchgefiihrt.

6.4.3. Kalibrierung

Die Parameter der physikalischen Modellierung sind unsicherheitsbehaftet. Die Para-
meter des Materialmodells sind schwierig zu messen und werden durch viele Faktoren
beeinflusst. Diese Parameter kénnen durch Simulationen mit Referenzergebnissen
kalibriert werden.

Die Parameter fiir die in dieser Arbeit verwendeten distanzabhangigen Krifte miissen
grundsatzlich durch eine Kalibrierung gefunden werden, da sie physikalisch nicht
messbar sind. Es gilt in der Kalibrierung eine Federkonstante k der distanzabhangigen
Kréfte zu finden, die einerseits eine Deformation des mechanischen Modells verursacht,
dabei aber keine unphysikalischen Deformationen erzwingt. Die Federkonstante k wird
so gewéhlt, dass eine mittlere Genauigkeit von 0,5 mm an den Deformationsmerkmalen
erreicht wird.

6.5. Simulation

Mit der Finite-Elemente-Methode (FEM) kann die Deformation des Modells nume-
risch untersucht werden, was als Simulation bezeichnet wird. Im Anhang in Abschnitt
A.3 wird die Methode der Finiten Elemente (schwache Formulierung, Approximation,
Losungsverfahren) genauer beschrieben. Weitere Details findet man in [Bat02].
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Das Ergebnis der Simulation ist ein Verschiebungsvektorfeld, das jedem Knoten im
Volumennetz des Modells eine Verschiebung zuordnet.

6.5.1. Simulationsplattformen

Fiir die Durchfithrung der Simulation mit der MSML kénnen verschiedene Simulati-
onsplattformen verwendet werden. Das Austauschen der Simulationsplattform ist
prinzipiell moglich, jedoch unterstiitzen die einzelnen Umgebungen nur eine Teilmen-
ge der beschreibbaren Modellierungen der MSML (Abschnitt 6.4.1). Es muss also
darauf geachtet werden, dass die gewahlte Plattform alle notwendigen Modellierungen
unterstiitzt. Folgende Plattformen sind verfiigbhar:

« FEBio
FEBio ist ein Open-Source-Softwarepaket, das fiir die Erforschung des Muskel-
Skelett-Systems entwickelt wurde. Es ist auf die genaue Simulation grofler
Bewegungen mit nichtlinearen Materialien und Kontaktmodellierungen fiir
die Biomechanik spezialisiert [MEAW12]. Der Fokus von FEBio liegt auf der
moglichst genauen Berechnung die Performanz spielt eine untergeordnete Rolle.

« Abaqus
Abaqus [Das10] ist eine kommerzielle Simulationsumgebung, die v. a. im Bereich
des CAE zu den meistverwendeten Simulationswerkzeugen gehort. Auch im me-
dizinischen Bereich wird sie vielfach fiir die Weichgewebemodellierung eingesetzt
[EXDS10, CvHvdK*11, SD07a, BSD*05, AMMVB11, HSS*10] (Abschnitt 3.2
gibt eine Ubersicht).

« SOFA
Die ,Simulation Open Framework Architecture” (SOFA) [ACF*07] wird fiir
die Simulation von Weichgewebe entwickelt. Der Fokus liegt auf einer mog-
lichst schnellen Berechnung mit einem Multi-Modell-Ansatz. Eine ausfiihrliche
Beschreibung findet sich in [FDD*12].

6.6. Evaluation mit Kopf-Hals-Patienten

In diesem Anwendungsfall werden Deformationen modelliert, die zwischen unter-
schiedlichen Tagen der Behandlung der 19 Kopf-Hals-Patienten (Abschnitt 4.8.1)
auftreten. Die Deformationen werden durch Posendnderungen verursacht. Aus Ver-
schiebungen von 24 Landmarken auf Knochen (Deformationsmerkmale, Abschnitt
5.7) soll mit einem biomechanischen Modell ein vollstdndiges Verschiebungsvek-
torfeld bestimmt werden, welches die Deformation im gesamten Patientenmodell
beschreibt. So kénnen aus zuféllig generierten Verschiebungen von Landmarken
(Deformationsmerkmals-Szenarien) vollstandige Beschreibungen der Deformation
(Deformations-Szenarien) gebildet werden.

Fir die Evaluation werden verschiedene biomechanische Modelle der Kopf-Hals-
Patienten erzeugt und ihre Simulationsergebnisse verglichen, um die notwendige
Modellkomplexitat (z. B. Netzauflosung oder Materialmodelle) zu ermitteln. Au-
Berdem werden die Ergebnisse mit den Ergebnissen dhnlicher Simulationen oder
Messungen aus der Literatur verglichen.
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6.6.1. Segmentierung

Im klinischen CT-Planungsbild aller Patienten ist bereits die Oberflache der Haut
segmentiert, welche als Patientenvolumen fiir ein homogenes, biomechanisches Modell
tibernommen wird. Segmentierte Risikostrukturen (Hirnstamm und Spinalkanal)
sowie die Zielstruktur (Abb. 69) werden nicht fiir die biomechanische Modellierung
verwendet.

Mit einer vollstandigen Segmentierung aller Knochen kann ein heterogenes Modell
mit einer hoheren Steifigkeit der Knochen erzeugt werden. Der Aufwand der dafiir
notwendigen exakten Segmentierung feiner Knochenstrukturen im Kopf-Hals-Bereich
ist jedoch sehr hoch und wird nur fiir einen Patienten durchgefithrt [GSS*11].

Abbildung 69: Klinisches segmentiertes CT-Bild eines Kopf-Hals-Patienten. Links: Eine
transversale Sicht des Planungsbildes; das segmentierte CTV wird in rot dargestellt, eine
Risikostruktur (das Riickenmark) in grin und das Patientenvolumen in rosa. Rechts:
Eine Volumenvisualisierung des CT-Bildes und Oberflichendarstellungen von CTV und
Risikostruktur bieten einen 3D-Uberblick iiber den Patienten.

6.6.2. Netzgenerierung

Fiir homogene biomechanische Modelle wird das segmentierte Patientenvolumen mit
der MSML zunéchst in ein bindres Voxelgitter umgewandelt. Mit dem CGAL ,,Mesh
Triangulation Refinement*“-Algorithmus (Abschnitt 6.3.1) wird dann daraus ein aus
Tetraedern bestehendes Volumennetz generiert. Tabelle 11 enthélt die verwendeten
Parameter.

Um die Netzunabhéngigkeit der Simulation zu untersuchen, werden Simulationen mit
einem Modell eines exemplarischen Patienten und exemplarischen Verschiebungen
durchgefiithrt. Dabei werden Dreiecksgroflen 7y von 7y = bmm und ry; = 20 mm
festgelegt und die Ergebnisse der Simulationen verglichen.

Fiir das heterogene Modell wird ein Voxelgitter V(z,y, z) € [0,1,2] verwendet. Um
feine Knochenstrukturen abbilden zu kénnen, werden die verwendeten Parameter
angepasst (Tabelle 11, rechte Spalte).
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Materialmodell
Parameter
Homogen | Heterogen
Dreieckswinkel o® 20° 20°
Dreiecksgrofe ryq 10 mm 4 mm
Dreiecksabstand d ¢ 3 mm 2 mm
Radius-Kanten-Verhéltnis ¢ ¢ 3 3

Tetraedergrofle rye© 10 mm 6 mm

Tabelle 11: Werte fiir die Parameter bei der Netzgenerierung mit CGAL. Die
Dreiecksgrofiery,; wird variiert, um die Netzunabhéangigkeit der Simulation zu untersu-
chen.

“Die untere Schranke fiir den erlaubten Winkel zwischen zwei Dreiecken.

’Die obere Schranke fiir die erlaubte Groe der Dreiecke (Radius eines aus den Ecken gebildeten
Kreises).

¢Die untere Schranke der Genauigkeit, mit der das gegebene Voxelgitter reprasentiert wird.

9Die untere Schranke des erlaubten Verhéltnisses zwischen der kiirzesten Kante und dem Radius
des Tetraeders.

¢Die obere Schranke fiir die erlaubte Groe der Tetraeder (Radius einer Kugel, welche die Ecken
enthélt).

6.6.3. Physikalische Modellierung und Kalibrierung

Materialmodell

Viele vergleichbare Modellierungen fiir den Kopf-Hals-Bereich aus der Literatur ver-
wenden linear-elastische Materialmodelle. Fiir die Materialeigenschaften werden dabei
Elastizitdtsmoduln zwischen 500 MPa und 35.000 MPa fiir kndcherne Strukturen
und zwischen 1 MPa und 3,4 MPa fiir Weichgewebe eingesetzt. Die Querkontrakti-
onszahlen liegen zwischen 0,29 und 0,49 [WLY10, LST09, KSMB15].

Fir diese Arbeit wird fiir das homogenen Modell ein Materialmodell mit £ = 10 M Pa
und der Querkontraktionszahl v = 0,4 gewéhlt. Der Elastizitatsmodul E liegt damit
zwischen den beiden Materialklassen Knochen und Weichgewebe. Als Dichte wird
die Dichte von Wasser p = 0,000001 4. gewhlt.

mm3

Fiir das Patientenmodell mit vollstandiger Knochensegmentierung wird ein heteroge-
nes, linear-elastisches Material mit einem Elastizitdtsmodul von £ = 1 000 M Pa fiir
die Knochen und einer Querkontraktionszahl v = 0,4 verwendet.

Randbedingungen

Fiir die Deformation des Modells durch Posenédnderungen werden Randbedingungen
aus Deformationsmerkmalen gebildet. Diese entsprechen bei den Kopf-Hals-Patienten
Landmarken-Verschiebungen (Abschnitt 5.7.3).

Dazu muss vor Beginn der Simulation die Position 7;(0) (mit i = 1.. 24) fiir jede der
24 in Abschnitt 5.7.3 definierten Landmarken im CT-Bild gefunden werden. Dies wird
mit den Methoden zur intensitatsbasierten Landmarken-Korrespondenzenfindung
automatisch durchgefiihrt. Dann kann wahrend der dynamischen Simulation zum
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Zeitpunkt ¢ der paarweise Abstand

- — —
(2

di(t) = 1;(t) — (1;(0) + ;) (27)

zwischen der aktuellen Position der Landmarke im Finite-Elemente-Modell [;(t)
(rot in Abb. 70) und der durch das Deformationsmerkmals-Szenario vorgegebenen

—

Position ;(0) 4+ u; (grin in Abb. 70) gemessen werden.
Distanzabhéngige Krafte

fi(t) = k- di(t) e R? (28)

mit der Federkonstante k verursachen Beschleunigungen im Modell und bewirken
dadurch eine Posendnderung. Das Patientenmodell wird an den Landmarken in die
gegebene Pose gezogen. Im Endzustand zum Zeitpunkt t..q sind die Krafte ﬁ(t) mit
Spannungen im Modell im Gleichgewicht.

Fiir die Evaluation werden die Deformationsmerkmale aller Kontrollbilder, wel-
che in Abschnitt 5.7.6 fiir das statistische Modell bestimmt wurden, als Referenz-
Deformationsmerkmale verwendet, um Randbedingungen zu bilden. Die Ergebnisse
konnen mit Simulationsergebnissen und Messungen aus der Literatur verglichen
werden. Da aufgrund des enormen Segmentierungsaufwands keine Referenzkonturen
in den IGRT-CT-Bildern vorhanden sind, konnen die Ergebnisse nur qualitativ ana-
lysiert werden. Dafiir wird das CT-Planungsbild anhand der Simulationsergebnisse
transformiert und mit dem zugehorigen IGRT-Kontrollbild verglichen.

Abbildung 70: Links: Das Finite-Elemente-Modell mit den zugehorigen beweglichen
Landmarken (rot) in der Referenzkonfiguration und den raumfesten Landmarken (griin);
rechts: Das Finite-Elemente-Modell in der deformierten Konfiguration mit Uberlappung
der beweglichen und raumfesten Landmarken.

Kalibrierung

Bei der Kalibrierung wird die Federkonstante k angepasst, die hier bestimmt, wie
grof3 die Krafte sind, die das Patientenmodell in eine gegebene Pose ziehen. Ein
kleiner Wert fiir k£ bewirkt, dass nur eine minimale Deformation auftritt und das
Modell seine Pose kaum verdndert. Ein sehr hoher Wert fiir £ fihrt dazu, dass das
Modell die Pose punktweise (bei den Landmarken) prazise einnimmt, dabei jedoch
insgesamt unrealistisch stark deformiert werden kann.
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Dies wiirde beispielsweise auftreten, wenn einzelne Szenarien der zufillig generierten
Deformationsmerkmals-Szenarien physikalisch Widerspriichliches, etwa entgegenge-
setzte Verschiebungen benachbarter Landmarken, enthalten. Dies ist zwar statistisch
wenig wahrscheinlich, aber nicht unmoglich.

Um einen geeigneten Wert fiir die Federkonstante k£ zu finden, wird der mittlere
Abstand aller Landmarken

= — —

(k) = li(tena) — (1L:(0) + @) (29)

am Ende der Simulation (Zeitpunkt ¢e,q) fir Simulationen mit einem exemplarischen
Patienten und exemplarischen Deformationsmerkmalen gemessen. Als Kompromiss

=

zwischen hoher lokaler Genauigkeit und realistischer Deformation wird fir d(k) ein
mittlerer Abstand von 0,5 mm vorgegeben.

Simulation

Die Simulation wird mit der MSML in SOFA ausgefiithrt. Durch mitrotierende (,,co-
rotational) Elemente kann eine effiziente Berechnung von grofien (geometrisch nicht-
linearen, Abschnitt A.2.1) Deformationen linearisiert durchgefithrt werden [NPFO05].
Es wird eine dynamische Simulation mit Zeitschritten der Grole dt = 0,05 Sekunden
verwendet, da diese Kombination sich als numerisch stabil erwiesen hat. Insgesamt
werden 200 Schritte durchgefiihrt, da es bis zu 10 Simulations-Sekunden dauern kann,
bis das Modell nach dem Aufbringen der Kréifte einen stabilen Endzustand erreicht
hat. Fiir die Zeitintegration wird ein implizites Euler-Verfahren als Losungsverfahren
(Abschnitt A.3.1) eingesetzt. SOFA bietet durch eine GPU-Implementierung einen
weiteren Geschwindigkeitsvorteil.

6.6.4. Ergebnisse

Segmentierung und Netzgenerierung

Aus der klinischen segmentierten Haut wurde fir alle 19 Patienten ein bindres
Voxelgitter erzeugt und daraus wurden mit CGAL Volumennetze generiert.

Simulationsergebnisse mit der gleichen physikalischen Modellierung, aber unterschied-
lichen Volumennetzen wurden verglichen, um die Netzabhéngigkeit zu untersuchen.
Abb. 71 zeigt den Vergleich zwischen einem Simulationsergebnis mit feinem Volu-
mennetz (Dreiecksgrofie ry; = 5 mm) und einem Ergebnis mit grobem Volumennetz
(rei = 20 mm). Auflen auf der Haut des Patienten ist kein Unterschied in der
Deformation zu erkennen. Die Uberlappungen des groben Volumennetzes (gelb) und
des feinen Volumennetzes (blau) unterscheiden sich vor und nach deren simulierten
Deformationen kaum.
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Abbildung 71: Die Oberflachen des groben Volumennetzes (links, gelb) und des feinen
Volumennetzes (rechts, blau) vor (oben) und nach (unten) der Deformation unterscheiden
sich nicht erkennbar.

Die Genauigkeit des Ergebnisses in der Nahe der zu transformierenden Risiko- und
Zielstrukturen ist besonders wichtig. Deshalb wurde der Einfluss der Netzauflosung
auf die Deformation einer groflen Zielstruktur untersucht. Verwendet man die Simu-
lationsergebnisse, um das segmentierte CTV zu transformieren, unterscheidet sich
das Ergebnis fir ry; = 5 mm und ry; = 20 mm ebenfalls nur minimal (Abb. 72).

Abbildung 72: Der Effekt der unterschiedlichen Volumennetze auf die Deformation des
CTVs ist nicht zu erkennen.

Fiir die folgenden Schritte wird dementsprechend r; = 10 mm gewahlt, um eine
ausreichende Genauigkeit zu erreichen. Die so erzeugten Volumennetze enthalten im



126 6. Patientenspezifische biomechanische Modellierung

Mittel ca. 60.000 Tetraeder. Abb. 73 zeigt die Oberflichen der Volumennetze aller
19 Patienten. Fiir das Patientenmodell mit dem heterogenen Materialmodell wurde
zusétzlich ein Volumennetz mit Knochen erzeugt (Abb. 74).

Abbildung 73: Die Oberfliche der Volumennetze der Patienten wurde aus der segmen-
tierten Haut erstellt.
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Abbildung 74: Volumennetz mit Knochenmodellierung

Physikalische Modellierung und Simulation

Fiir das gewahlte homogene Materialmodell wurde in der Kalibrierung eine Federkon-
stante von k& = 1000 N /mm gefunden, welche den angestrebten mittleren Abstand
von d:(k) = 0,5 mm zwischen den Landmarken nach der Simulation und dem durch
die Randbedingungen vorgegebenen Deformationsmerkmals-Szenario erreicht.

Es wurde fiir jedes IGRT-Kontrollbild eine Simulation mit dem homogenen Material-
modell durchgefiihrt (insgesamt also mehr als 500), die Kopf-Hals-Patienten anhand
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ihrer Referenz-Deformationsmerkmalen deformiert und ein Verschiebungsvektorfeld
generiert. Im CTV konnte ein Betrag von 1,8 mm fiir die mittlere Deformation®
festgestellt werden. Abb. 75 zeigt die qualitative Registrierungsqualitidt von zwei
Simulationsergebnissen, welche mit einer Transformation des CT-Bildes erzeugt
wurden. Alle 500 Ergebnisse wurden auf diese Weise qualitativ tiberpriift. Dabei
wurden 4D-Videos verwendet, um die Uberpriifung zu beschleunigen. Eine quan-
titative Uberpriifung wurde nicht durchgefiihrt, da die IGRT-Kontrollbilder der
Kopf-Hals-Patienten nur sehr aufwendig hiatten segmentiert werden kénnen.

Abbildung 75: Zwei exemplarische Simulationsergebnisse, welche anhand von Referenz-
Deformationsmerkmalen bestimmt wurden und sich besonders durch die Position der

rechten Schulter unterscheiden. Die Deformation wird durch das mit dem Modell trans-
formierte CT-Bild (griin) gegeniiber dem original IGRT-Kontrollbild (blau) dargestellt.
In beiden Bildern ist eine gute Ubereinstimmung des transformierten Modells mit dem
Kontrollbild zu erkennen.

Die Durchfithrungen aller Simulationen in SOFA dauerten fiir einen Patienten mit
30 Fraktionen ca. 10 Minuten. Fiir die Simulationen wurde eine Workstation (Pro-
zessoren: 2x Xeon E5-2640, Grafikkarten: 4x Nvidia Tesla C2075) verwendet, welche
durch Parallelisierungen der MSML nahezu vollstdndig ausgelastet wurde.

Fir das Patientenmodell mit dem heterogenen Materialmodell wurden zusétzlich
Simulationen mit einer Knochenmodellierung durchgefiihrt. Die fiir einen mittle-

ren Abstand von dj(k’) = 0,5mm kalibrierte Federkonstante ist in diesem Fall
k = 3300 N/mm. Die Dauer der Simulation steigt durch die Komplexitét der Geo-
metrie und der damit verbundenen grofleren Anzahl der Tetraeder stark an. Die
Durchfithrung von 30 Simulationen fiir den Patienten dauerte ca. 2 Stunden, da die
Anzahl der benotigten Zeitschritte deutlich héher ist. Abb. 76 zeigt einen Vergleich
zwischen den Ergebnissen mit und ohne Knochenmodellierung. Der Unterschied
betriagt im Mittel 0,87 mm. Die Auswirkungen dieses Unterschieds auf die Trans-
formation des CTVs werden in Abb. 77 dargestellt. Um sicherzustellen, dass die
Unterschiede nur durch das Materialmodell verursacht werden und nicht von der
deutlich hoheren Tetraederanzahl in der Ndhe der Knochen beeinflusst sind, wur-
den zusatzliche einige Simulationen mit homogenen Materialparametern mit dem

Da die verwendeten Landmarkenpositionen bereits durch eine simulierte IGRT anhand von
Landmarken im Schédel korrigiert wurden, beschreibt die mittlere Verschiebung von 1,8 mm im
Bereich der Zielstruktur deren Deformation relativ zum Schéidel.
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Finite-Elemente-Netz der heterogenen Modellierung durchgefiihrt. Die Ergebnisse
unterscheiden sich nur vernachlassigbar von den Ergebnissen, die mit dem Finite-
Elemente-Netz der homogenen Modellierung berechnet wurden.

Abbildung 76: Die Deformation im homogenen Modell (links, griin) und die Deformation
im heterogenen Modell (rechts, rot) nach der Simulation (unten) unterscheiden sich
leicht (Mitte).

Abbildung 77: Der Effekt der zusdtzlichen Knochenmodellierung auf die Deformation
des CTV ist nicht grof3, aber erkennbar.
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’ Fraktion \ Unterschied ‘

0 0,02
1 0,71
2 0,76
3 1,20
4 0,68
5 0,02
25 1,19
26 0,93
27 0,01
28 0,82

Tabelle 12: Da die IGRT-Bilder nicht segmentiert sind, kénnen die Fehler der Modellie-
rungen nicht quantitativ bestimmt werden; stattdessen werden die Modellierungen mit-
einander verglichen. Hier sind die mittleren vektorweisen Unterschiede der Deformation
im CTV zwischen dem homogenen und dem heterogenen Modell fiir die Deformations-
merkmale aller Kontrollbilder des exemplarischen Patienten aufgefiihrt.

6.6.5. Diskussion

Segmentierung

Die manuelle Segmentierung der einzelnen, feinen Knochenstrukturen im Kopf-Hals-
Bereich erfordert einen sehr grofien Aufwand (mehrere Tage). Der Grund dafiir
ist einerseits die feine Struktur der Knochen, welche eine sehr prézise Segmentie-
rung notwendig macht, und andererseits eng benachbarte Strukturen mit &hnlichen
Grauwerten, was den Einsatz von semi-automatischen Schwellwert-basierten Segmen-
tierungsmethoden erschwert.

Die Knochensegmentierung wurde nur fiir ein Patientenmodell durchgefiihrt, um das
Verbesserungspotential durch eine heterogene Modellierung abschéatzen zu kénnen.
Fiir alle anderen Modelle wurde ein homogenes Materialmodell verwendet.

Netzgenerierung

Es kann angenommen werden, dass die Netzgenerierung auch mit einfachen Me-
thoden aus der sequentiellen Netzgenerierung robust moglich gewesen wére. Mit
der verwendeten Methode ,,Restricted Delauny Refinement“ aus dem Bereich der
Delaunay-Triangulierung ist der Prozess jedoch einfacher auf mehr Materialien zu
erweitern. Alle Volumennetze konnten vollautomatisch erzeugt werden, ohne dass
Nachbesserungen oder Korrekturen der Volumennetze notwendig wurden.

Zur Untersuchung der Netzunabhédngigkeit des homogenen Modells wurden Simulati-
onsergebnisse auf Grundlage eines feinen Volumennetzes (Dreiecksgrofie 7y, = 5 mm)
mit Ergebnissen auf Grundlage eines sehr groben Volumennetzes (ry; = 20 mm)
verglichen. Dabei wurden sehr kleine, vernachlassighbare Unterschiede im Bereich
der Zielstruktur festgestellt. Es wurde eine Dreiecksgrofie von ry,; = 10 mm fiir wei-
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tere Simulationen gewéahlt. Fiir das heterogene Modell wurde ein deutlich feineres
Volumennetz verwendet, um feine Knochenstrukturen abbilden zu kénnen.

Physikalische Modellierung

Die aus Landmarken-Verschiebungen bestehenden Deformationsmerkmale der Po-
senénderungen (Abschnitt 5.7.3) kénnen durch distanzabhéngige Krafte zwischen
der aktuellen Landmarkenposition im deformierenden Modell und der durch die
Landmarken-Verschiebungen vorgegebenen Position abgebildet werden. Diese Kréfte
ziehen das biomechanische Modell aus der initialen Pose in die gegebene Pose, ohne
dabei das Modell unrealistisch stark zu deformieren. Die zum Finden der Landmarken
notwendigen Methoden werden aus Abschnitt 5.7.3 wiederverwendet.

Die zugehorigen Federkonstanten & werden so kalibriert, dass das biomechanische

Modell Posenénderungen mit einem mittleren Abstand von d;(k) = 0,5 mm (Land-
marke i = 1.. 24) einnimmt. Fir das homogene biomechanische Modell wurde so ein
Wert von & = 1000 N/mm bestimmt. Fir das heterogene Modell wurde ein deutlich
hoherer Wert (k = 3300 N/mm) gefunden, da das Materialmodell durch die Knochen
eine hohere Steifigkeit hat und grofiere Kréfte fiir die Deformation notwendig sind.

Simulation und Simulationsergebnisse

Die Performanz der Simulation ist mit 8 Minuten fiir 30 Simulationen schnell genug,
um eine groffe Anzahl von Simulationen z. B. iber Nacht durchzufithren. Wie viele
Simulationen fiir das Deformationsmodell nétig sind, hangt vom Anwendungsfall ab.
Fiir den exemplarischen Anwendungsfall der Generierung eines Sicherheitssaumes
werden 400 Simulationen verwendet (Abschnitt 7.4.2), die sich durch die anhand der
Deformationsmerkmals-Szenarios generierten Randbedingungen unterscheiden.

Das Ausmaf} der Deformation im CTV entspricht mit 1,8 mm dhnlichen Simulationen
und Studien zu gemessenen Deformationen von typischen Zielstrukturen bei Kopf-
Hals-Patienten: Zhang et al. ermittelten etwa Deformationen von 2 mm bis 6 mm
[ZGL106], Ove et al. fanden Deformationen von ca. 3 mm [OCNR12].

Das Ausmafl der Deformation der heterogenen Modellierung ist durch die jeweilige
Kalibrierung der Modelle auf eine Genauigkeit von 0,5 mm sehr &hnlich. Die Ergeb-
nisse unterscheiden sich trotzdem im Mittel um 0,87 mm. Der Grund dafiir sind
unterschiedlich starke Deformationen in unmittelbarer Umgebung der Landmarken.
Da die Landmarken auf Knochen lokalisiert sind, wird im heterogenen Fall die
direkte Umgebung fast gar nicht deformiert. Im homogenen Modell kann die direkte
Umgebung der Landmarken deformiert werden.

Fazit

Der Unterschied zwischen der homogenen und heterogenen Modellierung von im
Mittel 0,87 mm kann fiir eine akkurate Bildregistrierung relevant sein. Fiir die Vorher-
sage zum Eingrenzen von Bewegungsspielraumen, wie sie in dieser Arbeit angestrebt
wird, wird er jedoch zunéchst vernachlassigt, um den manuellen Segmentierungs-
aufwand und die lange Berechnungsdauer zu vermeiden. Das dadurch entstehende
Verbesserungspotential bleibt bestehen.
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6.7. Evaluation mit Pelvis-Patienten

In diesem Anwendungsfall werden Deformationen modelliert, die zwischen unterschied-
lichen Tagen der Behandlung der 9 Pelvis-Patienten (Abschnitt 4.8.2) auftreten. Die
Deformationen werden durch Formédnderungen der Harnblase und des Rektums ver-
ursacht. Aus den modellierten Forménderungen (Deformationsmerkmalen, Abschnitt
5.8) soll mit einem biomechanischen Modell ein vollstandiges Verschiebungsvektorfeld
bestimmt werden, welches die Deformation im gesamten Patientenmodell beschreibt.
So kénnen aus zufallig generierten Forméanderungen fiir Harnblase und Rektum
(Deformationsmerkmals-Szenarien) vollstandige Beschreibungen der Deformation
(Deformations-Szenarien) gebildet werden.

Fiir die Evaluation werden verschiedene biomechanische Modelle der Pelvis-Patienten
erzeugt und ihre Genauigkeit untersucht, um die notwendige Modellkomplexitit zu
ermitteln. Auflerdem werden die Simulationsergebnisse mit &hnlichen Simulationen
oder Messungen aus der Literatur verglichen.

6.7.1. Segmentierung

Das biomechanische Modell wird aufbauend auf dem CT-Planungsbild generiert. Aus
der strahlentherapeutischen Segmentierung des Planungsbildes werden die segmen-
tierten Strukturen von Haut, Harnblase, Rektum, Sigma und Prostata tibernommen
und in die biomechanische Modellierung miteinbezogen (Abb. 78).

Zusatzlich werden bei allen Patienten die Knochen mit semi-automatischen Werk-
zeugen in Planungssystem Virtuos und in MITK segmentiert [BPHT94, WVW104].
Fiir einige Wirbel und das Kreuzbein wird eine vollautomatische Segmentierungs-
methode angewandt [NEH"16], die dafiir im Rahmen einer Kooperation innerhalb
des Sonderforschungsbereiches SFB | Cognition-Guided Surgery* (Abschnitt 1.4)
weiterentwickelt wird.

6.7.2. Netzgenerierung

Die segmentierten Strukturen (Abb. 78) werden mit der MSML in ein gemeinsames
Voxelgitter iibertragen, wobei fiir jede Struktur ein individueller Wert verwendet
wird. Da jedem Voxel genau ein Material zugewiesen werden muss, sorgt eine Prio-
rititenliste der Strukturen im Falle von Uberlappungen fiir eine reproduzierbare
Zuweisung. Der CGAL ,Mesh Triangulation Refinement*“-Algorithmus (Abschnitt
6.3.1) erzeugt aus dem Voxelgitter ein aus Tetraedern bestehendes Volumennetz. Die
verwendeten Parameter sind in Tabelle 13 aufgefiihrt. Jedem Tetraeder wird genau
ein Materialmodell zugewiesen.
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Abbildung 78: Eine sagittale Schicht des Bestrahlungsplanungs-CTs eines Pelvis-Patienten
mit einer IGRT-Behandlung, dargestellt in MITK [WVW™04]; verschiedene Risikostruk-
turen wie Harnblase (griin), Rektum (blau), Darm (gelb) oder Riickenmark (hellblau)
sowie eine Zielstruktur in der Prostata (rot) sind segmentiert.

’ Parameter \ Heterogen ‘
Dreieckswinkel a® 20°
Dreiecksgrofe ryq ° 5 mm

Dreiecksabstand d ¢ 3 mm
Radius-Kanten-Verhéltnis ¢ ¢ 3
Tetraedergrofle rie:® 10 mm

Tabelle 13: Werte fiir die Parameter bei der Netzgenerierung mit CGAL. Die Dreiecksgrofie
ryi wird variiert, um die Netzunabhéngigkeit der Simulation zu untersuchen.

?die untere Schranke fiir den erlaubten Winkel zwischen zwei Dreiecken

bdie obere Schranke fiir die erlaubte GréBe der Dreiecken (Radius eines Kreises der die Ecken
enthélt)

¢die unter Schranke der Genauigkeit mit der das gegebene Voxelgitter reprasentiert wird

ddie untere Schranke des erlaubten Verhéltnisses zwischen der kiirzesten Kante und dem Radius
des Tetraeders

¢die obere Schranke fiir die erlaubte Grofle der Tetraeder (Radius einer Kugel, welche die Ecken
enthélt)

Die Tetraeder innerhalb der Harnblase werden entfernt, um ihr eine uneingeschrankte
Deformation zu erlauben.

Um die Netzunabhéngigkeit der Simulation zu untersuchen, werden Simulationen mit
einem Modell eines exemplarischen Patienten und exemplarischen Formanderungen
durchgefithrt. Dabei werden Dreiecksgrofien ry,; zwischen ry; = 2,5mm und ry; =
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7,5mm verwendet und die Ergebnisse der Simulationen verglichen.

6.7.3. Physikalische Modellierung und Kalibrierung

Materialmodell

Die Auswahl der Materialparameter (Tabelle 14) orientiert sich an vergleichbaren
Modellierungen aus der Literatur [HMC*07, BHHT01, CvHvdK*11, AKI*10]. Es
wird ein heterogenes Materialmodell mit Elastizitatsmoduln zwischen 3 kPa und
21 kPa fiir die einzelnen Organe verwendet (Tabelle 14). Die Querkontraktionszahl
wird fiir alle Strukturen auf v = 0,4 festgelegt. Als Dichte wird die Dichte von Wasser
p = 0,000001 %9 gewihlt.

mm3

Die Steifigkeit der Knochen wird in vergleichbaren Modellierungen des Beckenbereichs
aus der Literatur mit Fgkpochen = 1 000 kPa sehr niedrig gewahlt [HMCT07, BHH'01,
CvHvdK*11, AKI"10]. Messungen ergeben {iblicherweise Werte im Bereich zwischen
500 MPa und 35.000 MPa [ECKO02, RBF74, WLY10, LST09, KSMB15].

In der Modellierung der Pelvis-Patienten werden in dieser Arbeit Posendnderungen
durch unterschiedliche Gelenkstellungen im Becken vernachlassigt. Es wird ange-
nommen, dass die Knochen mit der Kontrollbildgebung der IGRT gut ausgerichtet
werden konnen und die Deformationen von Weichteilverdanderungen dominiert wer-
den. Deshalb werden die Knochen in der biomechanischen Modellierung durch eine
Verschiebungsrandbedingung vollstandig fixiert, sodass kein Materialmodell definiert
werden muss.

_ = =
S [ 'y
O T = =}
2| E | 2| &
< |) = o=
E 2 g = = E
= T s M O <
Rektum 10 kPa | 10 kPa 10 kPa
Darm 3 kPa - 3 kPa
Knochen fixiert® | 1000 kPa 1000 kPa
Prostata 21 kPa | 21 kPa | 3-30 kPa | 21 kPa | 17-25 kPa
Harnblase -b 10 kPa 10 kPa
Umliegendes Gewebe || 15 kpA | 15 kPa 15 kPa

Tabelle 14: Materialparameter (Elastizitdtsmodul) fiir verschiedene Organe

?Die Knochen sind durch eine Verschiebungsrandbedingung vollstandig fixiert
bTetraeder innerhalb der Harnblase werden entfernt, um dieser eine uneingeschrinkte Deformation
zu erlauben
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Randbedingungen

Fiir die Deformation des Modells durch Forménderungen der Harnblase bzw. des
Rektums werden Randbedingungen aus den Deformationsmerkmalen gebildet, welche
bei den Pelvis-Patienten Verschiebungen von Kontrollpunkten auf Organoberflichen
entsprechen (Abschnitt 5.8.3).

Dazu muss vor dem Beginn der Simulation die Position jedes Kontrollpunkts p;(0)
im CT-Bild gefunden werden. Dies wird mit dem Formmodell aus 5.4.5 auf Grund-
lage des segmentierten Organs automatisch durchgefiihrt. Dann kann wahrend der
dynamischen Simulation zum Zeitpunkt ¢ der paarweise Abstand

di(t) = pi(t) — (5i(0) + ;) (30)

zwischen der aktuellen Position von Kontrollpunkten im Finite-Elemente-Modell l; (t)
(rot in Abb. 79) und dem durch das Deformationsmerkmals-Szenario vorgegebenen
Punkt p;(0) + @; (griin in Abb. 79) gemessen werden.

Distanzabhéngige Krafte

filt) = k- pi(t) € R? (31)

mit der Federkonstante k£ verursachen Beschleunigungen im Modell und bewirken
dadurch eine Forméanderung der Organe sowie eine Deformation der Umgebung der
Organe. Im Endzustand zum Zeitpunkt tenq sind die Krifte f; (t) mit Spannungen
im Modell im Gleichgewicht.

Fiir die Evaluation werden die Deformationsmerkmale aller Kontrollbilder, welche in
Abschnitt 5.8.6 fiir das statistische Modell bestimmt wurden, verwendet, um Randbe-
dingungen zu bilden. Die Ergebnisse kénnen mit den Referenzkonturen der Prostata
vergleichen werden, welche durch die vollsténdige Segmentierung aller IGRT-MRT-
Bildern vorhanden sind. Zuséatzlich konnen die Ergebnisse mit Simulationsergebnissen
und Messungen aus der Literatur verglichen werden.

Kalibrierung

Die Federkonstante k wird durch eine Kalibrierung angepasst, wobei k hier bestimmt,
wie grof3 die Kréifte sind, die die Organe in gegebenen Formen deformieren. Ein
kleiner Wert von k bewirkt, dass nur eine minimale Deformation auftritt und die
Organe ihre Form kaum verdandern. Ein sehr hoher Wert von k fiithrt dazu, dass die
Organe die vorgegebene Form prazise einnehmen, wobei das Patientenmodell jedoch
unrealistisch deformiert werden kann.

Dies kann beispielsweise auftreten, wenn die zuféllig generierten Deformationsmerkmals-
Szenarien Veranderungen repréasentieren, die durch die patientenspezifische Geometrie
nicht moglich sind, oder wenn sich die Szenarien von Harnblase und Rektum wider-
sprechen.

Da bei dieser Patientenkohorte die Zielstruktur in allen Bildern eingezeichnet ist,
kann der mittlere Abstand

di(k) = pi—pP (32)
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Abbildung 79: Distanzabhéingige Krafte zwischen Punktkorrespondenzen der Harnbla-
senoberfliche im Planungs-CT (rot) und im Kontroll-MRT (griin) deformieren das
Modell.

zwischen der Oberflache der Prostata im deformierenden FEM-Modell und der
Oberflache der Referenz-Prostata berechnet werden?2.

Um einen geeigneten Wert fiir die Federkonstante k zu finden, werden Deformati-
onsmerkmale aus den MRT-Kontrollbildern verwendet, sodass die zugehorige seg-
mentierte Prostata als Referenz-Prostata verwendet werden kann. Als Kompromiss
zwischen hoher lokaler Genauigkeit und realistischer Deformation wird ein moglichst

=

kleiner mittlerer Abstand d(k) angestrebt. Fiir die Kalibrierung wird ein einzelnes
ausgewahltes IGRT-Kontrollbild mit einer grofien Deformation verwendet.

Simulation

Die Simulation wird geometrisch-nichtlinear (Abschnitt A.2.1) im ,Simulation Open
Framework Architecture* (SOFA) [FDD*12, ACF07] durchgefithrt, und zwar mit
mit-rotierenden Elementen [NPF05] und implizitem Euler-Verfahren (Abschnitt
A.3.1). Im Vergleich zum Kopf-Hals-Anwendungsfall (Abschnitt 6.6.3) sind die

26Von der Prostata ist kein Formmodell vorhanden und es gibt keine Punktkorrespondenzen. Es
wird stattdessen die Distanz zwischen jedem Punkt der Prostata im FEM-Modell und dem
nichstgelegenen Punkt der Referenz-Prostata bestimmt.
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Deformationen grofler. Die Anzahl der Zeitschritte muss entsprechend vergrofert
werden. Es kann bis zu 12,5 Simulations-Sekunden dauern, bis das Modell nach dem
Aufbringen der Kréfte einen stabilen Endzustand erreicht hat.

6.7.4. Ergebnisse

Segmentierung und Netzgenerierung

Die klinisch segmentierten Strukturen Haut, Harnblase, Rektum, Sigma und Prostata
wurden durch eine manuelle Segmentierung der Knochen ergénzt. Fiir einige Wirbel
und das Kreuzbein konnte eine vollautomatische Segmentierungsmethode angewandt
werden [NEHT16]; andere Knochen wurden halbautomatisch segmentiert. Es wurde
ein Voxelgitter mit unterschiedlichen Werten fiir alle Knochen und Strukturen erzeugt
und daraus mit CGAL Volumennetze generiert.

Simulationsergebnisse mit der gleichen physikalischen Modellierung, aber unter-
schiedlichen Volumennetzen wurden verglichen, um die Netzabhéngigkeit zu untersu-
chen. In Abb. 80 wird die Simulation mit einem feinen Volumennetz (Dreiecksgrofie
rvi = bmm, Tetraedergrofie 7y = 10mm) und die Simulation mit einem groben
Volumennetz (74 = 20 mm, 7y = 40 mm) dargestellt. Auf der Oberflache der Haut
und der Knochen ist kaum ein Unterschied zu erkennen.

Abbildung 80: Simulation einer Forménderung der Harnblase; oben: Konfiguration vor
der Simulation; unten: Konfiguration nach der Simulation; links: grobes Volumennetz;
rechts: feines Volumennetz

Betrachtet man die transformierten Risiko- und Zielstrukturen genauer (Abb. 81),
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erkennt man dagegen Unterschiede (z. B. am oberen Ende des Rektums). In einer
Versuchsreihe (Tabelle 15) wurden die Unterschiede zwischen der Modellierung mit
einem Volumennetz (Dreiecksgrofie ry; = 2,5 mm) mit anderen Modellierungen vergli-
chen. Um eine mittlere Abweichung von 0,25 mm zu erreichen, ist eine Dreiecksgrofie
rvi = D mm notwendig. Abb. 82 zeigt minimale Unterschiede zwischen 7y = 2,5 mm
und 7y = 5,0 mm.

Fiir die Kalibrierung und die folgenden Schritte wird dementsprechend ry;
S5mm und 7 = 10 mm gewéhlt, um eine ausreichende Genauigkeit zu erreichen. Die
so erzeugten Volumennetze enthalten im Mittel ca. 132.000 Tetraeder.

Physikalische Modellierung und Simulation

Bei der Kalibrierung mit einer starken Deformation wurde eine maximale Genauigkeit
von 2,0 mm mit einer Federkonstanten von & = 2,1 N/mm gefunden. Um eine
physikalische Plausibilitat sicherzustellen, wird & = 0,6 N/mm gewahlt, was einer
Genauigkeit von 2,2 mm entspricht.

Es wurden mehr als 180 Simulationen durchgefiihrt, die Pelvis-Patienten anhand
der Referenz-Deformationsmerkmale eines IGRT-Kontrollbildes deformieren und ein
Verschiebungsfeld generieren. Fiir dessen mittlere Verschiebung konnte im CTV ein
Betrag von 6,4 mm festgestellt werden. Es wurde der mittlere Fehler (Oberflichen-
zu-Oberflichen-Distanz der Prostata) gegentiber den segmentierten IGRT-Bildern
fiir einen exemplarischen Patienten ermittelt, der 1,23 mm betrégt.

Die Durchfithrung aller Simulationen fiir einen Patienten mit 30 Fraktionen dauert
ca. 30 Minuten auf einer Workstation (Prozessoren: 2x Xeon E5-2640, Grafikkarten:
4x Nvidia Tesla C2075), welche durch die Simulationen voll ausgelastet wird.

Um zu tiberpriifen, ob die Knochensegmentierung notwendig ist, wurden Simulationen
ohne Unterscheidung zwischen Weichgewebe- und Knochenmodellierung durchgefiihrt.
Den Einfluss der Modellierung auf die Organe zeigt Abb. 83.

6.7.5. Diskussion

Segmentierung

Die Knochen im Beckenbereich sind eher grof3, was die Préazisionsanforderungen an
die Segmentierung verringert. Aulerdem sind in den CT-Bildern der Patienten der
Kohorte keine weiteren Strukturen mit dhnlichen Grauwerten vorhanden, sodass
schwellwertbasierte Segmentierungsmethoden verwendet werden konnen.
Automatische Segmentierungsmethoden ermoglichen es, die Knochenstrukturen im
Beckenbereich mit wenig Aufwand zu segmentieren. Knochenstrukturen, die auf-
grund fehlender Modelle noch nicht automatisch segmentiert werden kénnen, kénnen
mit mittlerem Aufwand durch semi-automatische Methoden (schwellwertbasierte
Methoden) segmentiert werden.

Die Knochensegmentierung wurde fir alle Patientenmodelle durchgefiihrt.

Netzgenerierung

Mit der ,Restricted Delauny Refinement“-Methode konnen Tetraeder direkt aus
einem gemeinsamen Voxelgitter mit individuellen Werten fiir alle Strukturen erzeugt
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Abbildung 81: Transformierte Risiko- und Zielstrukturen unter Verwendung der unter-
schiedlichen Volumennetze mit 7 = 5 mm(blau) bzw. ry; = 20mm (gelb)

Versuch V1 V2 V3 V4 A% V6
Unterschied zu V1¢ || 0 mm | 0,18 mm | 0,22 mm | 0,29 mm | 0,34 mm | 0,40 mm
Dreiecksgrofle 7 25mm | 35mm | 45mm | 55mm | 6,5mm | 7,5 mm
Tetraedergrofle ret 5 mm 7 mm 9 mm 11 mm 13 mm 15 mm

Tabelle 15: Werte fiir die Parameter bei der Netzgenerierung mit CGAL. Die Element-

groflen werden variiert, um die Netzabhéngigkeit der Simulation zu untersuchen.

“Mittlerer punktweiser Abstand im CTV

Abbildung 82: Transformierte Risiko- und Zielstrukturen unter Verwendung der unter-
schiedlichen Volumennetze mit ryi = 2,5mm (blau) bzw. 7y = 5 mm (griin)
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Abbildung 83: Die Ergebnisse des Modells ohne Knochenmodellierung (griin) und des
Modells mit Knochenmodellierung (rot) unterscheiden sich. Dargestellt sind die transfor-
mierten Organe (Harnblase, Prostata, Rektum).

werden. Alle Volumennetze konnten so vollautomatisch erzeugt werden, ohne dass
Nachbesserungen oder Korrekturen notwendig waren.

Der Unterschied der Simulationsergebnisse mit einem feinen Volumennetz (Drei-
ecksgroBe 7y = 2,5 mm) zu denen mit einem groben Volumennetz (Dreiecksgrofie
rvi = 20 mm) ist recht grofi: Um das Verschiebungsvektorfeld genau abzubilden, ist
eine Dreiecksgrofie von ry; = 20 mm nicht ausreichend. Mit einer Versuchsreihe wurde
rvi = 7mm als geeigneter Parameter ausgewahlt, um eine Genauigkeit von 0,25 mm
zu erreichen.

Physikalische Modellierung

Die aus Verschiebungen von Kontrollpunkten bestehenden Deformationsmerkmale der
Forménderungen von Organen (Abschnitt 5.8.3) kénnen durch distanzabhéangige Kréf-
ten zwischen der aktuellen Position und der durch die Kontrollpunkte-Verschiebung
vorgegeben Position abgebildet werden. Diese Krafte ziechen Harnblase und Rektum
in die gegebene Form, ohne das Modell dabei unrealistisch stark zu deformieren.

Dazu werden die zugehorigen Federkonstanten k so kalibriert, dass das biome-
chanische Modell die Deformation mit einer mittleren Genauigkeit von 2,2 mm
Referenzdeformation der Prostata (bei moglichst geringer Deformation) nachbilden
kann.

Simulation und Simulationsergebnisse

Die Performanz der Berechnung ist mit 30 Minuten fiir 30 Simulationen gut genug, um
eine grofle Anzahl in iberschaubarer Zeit durchzufithren. Die fiir den exemplarischen
Anwendungsfall der Generierung eines Sicherheitssaumes benétigten 400 Simulationen
(Abschnitt 7.4.2) konnen tiber Nacht durchgefiihrt werden. Gegebenenfalls kann die
Performanz durch den Einsatz zusétzlicher Workstations in einfacher Weise erhoht
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Fraktion Fehler (Deformation Prostata)
mit Knochenmodellierung ‘ ohne Knochenmodellierung
0 0,00 0.00
1 0,69 167
2 0,92 156
3 2,16 2.07
4 1,14 2.20
5 0,92 171
6 1,59 1,04
7 1,07 2.5
18 0,95 2,45
19 1,52 1,93
20 1,60 1,68
Mittel || 1,23 | 1.00

Tabelle 16: Die mittleren Unterschiede (in mm) zwischen der segmentierten Prostata und
der mit dem Modell transformierten Prostata fiir alle Fraktionen eines Patienten

werden, da die Simulationen unabhingig voneinander durchgefiihrt werden.

Das Ausmafl der Deformation entspricht mit einer Verschiebung der Prostata ge-
geniiber dem Becken von 6,4 mm den Ergebnissen &hnlicher Simulationen und
Deformationsstudien. Crook et al. [CRST95] fanden mittlere Verschiebungen von
5,5 mm bis 5,9 mm (kranial/kaudal). Beard et al. [Bea96] fanden mittlere Verschie-
bungen von 2,5 mm (dorsal/ventral), 1 mm lateral und 1 mm (kranial/kaudal). Das
Ausmafl der Deformation kann somit als plausibel angesehen werden. Die mittlere
Genauigkeit bei einem exemplarischen Patienten betrigt 1,23 mm. Sie ist hoher als
die bei der Kalibrierung erreichte Genauigkeit, da bei der Kalibrierung ein IGRT-Bild
mit einer ungewohnlich grofien Deformation verwendet wurde.

Fazit

Die Ergebnisse der Modellierungen mit bzw. ohne Knochen unterscheiden sich erheb-
lich. Der Vergleich mit den Referenzdaten zeigt, dass die Modellierung mit Knochen
deutlich genauere Ergebnisse liefert. Der Unterschied ist so grof}, dass die Knochen-
modellierung nicht nur fir eine akkurate Bildregistrierung erforderlich ist, sondern
auch fiir die Bewegungsvorhersage zum Eingrenzen von Bewegungsspielraumen, wie
sie im Gesamtsystem dieser Arbeit angestrebt wird.

Im Beckenbereich sind die Variationen der Pose sowie ihr Einfluss auf Zielstrukturen
in direkter Ndhe des Beckens wenig ausgepragt und wurden vernachlassigt. Eine
Integration konnte bei Bedarf jedoch durch eine Kombination dieses Ansatzes mit
dem Ansatz des Kopf-Hals-Patienten-Modells (Abschnitt 6.6) durchgefiihrt werden.
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6.8. Resiimee

Der Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG besteht aus den Schritten Segmen-
tierung, Netzgenerierung, physikalische Modellierung und Simulation?”.

e Segmentierung

Die manuelle Segmentierung mechanisch relevanter Strukturen (z. B. Knochen
und Organe) in CT- oder MRT-Bildern ist ein sehr aufwendiger Schritt in der
biomechanischen Modellierung. Etablierte automatisierte Segmentierungswerk-
zeuge konnen den Aufwand zwar deutlich reduzieren, sie sind aber fiir einige
Strukturen nicht genau genug. In dieser Arbeit werden neue automatische
Ansétze angewendet, um exakte Segmentierungen einiger grofler Knochen-
strukturen durchzufithren. Feine Knochenstrukturen, deren Segmentierung
aufwendig manuell durchgefithrt werden miisste, werden nicht segmentiert.
Eine klinische Integration der biomechanischen Modellierung wird dadurch
einfacher, es bleibt jedoch Verbesserungspotential bestehen.

o Netzgenerierung
Mit der Verwendung von Tetraedern als Volumenelemente fiir das Finite-
Elemente-Volumennetz kann die Netzgenerierung auch fiir komplexe Geome-
trien einfach durchgefiithrt werden. Es wird eine Delaunay-Triangulierung mit
direkter Netzgenerierung verwendet.

Um sicherzustellen, dass mit den gewahlten Vernetzungsparametern eine aus-
reichend genaue Approximation des Verschiebungsvektorfeldes erreicht wird,
werden die Losungen verschiedener Volumenmodelle miteinander verglichen.
Je nach Korperregion sind Dreiecke zwischen 5 mm und 10 mm und Tetraeder
zwischen 10 mm und 20 mm geeignet.

o Physikalische Modellierung

Der Patient wird in dieser Arbeit als elastischer Korper mit Hilfe der Kontinu-
umsmechanik abgebildet. Es werden einfache linear-elastische Materialmodelle
verwendet. Distanzabhéngige Krafte verursachen als Randbedingungen eine
Deformation des Patientenmodells. Die Krifte werden anhand von Deforma-
tionsmerkmalen gebildet (s. u. die Anforderung , Deformierbar durch Defor-
mationsmerkmale“). Die Federkonstante k der distanzabhingigen Kréafte wird
durch eine Kalibrierung festgelegt.

o Simulation
Da in der Anwendung des biomechanischen Modells sehr viele Simulationen
ausgefiithrt werden miissen, ist eine effiziente und schnelle Durchfithrung der
Simulationen besonders wichtig. Dies wird durch die Anwendung von mitdrehen-
den finiten Elementen und GPU-Implementierungen erreicht. Das Ergebnis der
Simulation ist ein Verschiebungsvektorfeld, das jedem Knoten im Volumennetz
des Modells eine Verschiebung zuordnet.

Bei der Evaluation der BIOMECHANISCHEN MODELLIERUNG mit der Kopf-Hals-
Patientenkohorte konnte festgestellt werden, dass Volumennetze mit einer Tetraeder-
grofle von ryr = 20 mm gut geeignet sind, das Simulationsergebnis zu approximieren.

2"Die Nachbereitung wird in Kapitel 7 mit der Integration der Simulationsergebnisse in den
Planungsprozess der Strahlentherapie beschrieben.
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Die mittlere Verschiebung von 1,8 mm im Bereich der Zielstruktur ist im Einklang
mit der Literatur. Der Unterschied der heterogenen Modellierung (mit einem steiferen
Materialmodell fir Knochen) gegentiber einem homogenen Modell betragt im Mittel
0,87 mm und ist in der qualitativen Auswertung zu erkennen. Trotzdem wird auf
die aufwendige Segmentierung aller Knochen verzichtet, um die klinische Umsetzbar-
keit zu erleichtern. Das Kopf-Hals-Modell ist dennoch ausreichend genau, um aus
Deformationsmerkmals-Szenarien Deformations-Szenarien zu generieren.

Die Evaluation der BIOMECHANISCHEN MODELLIERUNG mit der Pelvis-Patienten-
kohorte zeigt, dass hier eine Tetraedergrofie von 1y = 10 mm fiir das Volumennetz
geeignet ist. Die mittlere Verschiebung der Prostata mit 6,4 mm ist im Einklang mit
der Literatur. Durch die vollstandig segmentierten Kontrollbilder stehen Referenzde-
formationen zur Verfiigung. Die Ergebnisse der Modellierung mit Knochen erreichen
einen Fehler von 1,23 mm Oberflachendistanz, wohingegen die Modellierung ohne Kno-
chen einen Fehler von 1,90 mm erreicht. Der Unterschied ist auch in der qualitativen
Auswertung sehr deutlich zu erkennen, weswegen fiir diese Kohorte eine (automati-
sche) Segmentierung aller Knochen durchgefithrt wird. Das Pelvis-Modell ist damit
genau genug, um aus Deformationsmerkmals-Szenarien Deformations-Szenarien zu
generieren.

Die in Abschnitt 4.6 aufgestellten Anforderungen werden wie folgt durch die DE-
FORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG erfiillt:

e Deformierbar durch Deformationsmerkmale

Um das Patientenmodell zu deformieren, werden Randbedingungen anhand
von Deformationsmerkmalen (Kapitel 5) gebildet. Da Deformationsmerkmale
Verschiebungen fiir anatomische Landmarken (oder andere identifizierbare
Punkte) vorgeben, miissen diese Punkte mit bildverarbeitenden Methoden
im zugehorigen (CT-)Bild des Patienten gefunden werden. Danach werden
die Verschiebungen des Deformationsmerkmals durch distanzabhéangige Krafte
nachgebildet.

o Physikalisches Vorwissen
Biomechanische Zusammenhange werden durch die explizite mechanische Mo-
dellierung der Verédnderungen im Patienten mit der Kontinuumsmechanik abge-
bildet. Die Approximation des Verschiebungsvektorfeldes ist demensprechend
physikalisch konsistent und Inkonsistenzen in Deformationsmerkmals-Szenarien
werden Kkorrigiert.

 Robuste Integration von patientenspezifischem Vorwissen
Die Geometrie der individuellen Anatomie wird durch die Segmentierung
von Organen, Knochen und anderen Strukturen berticksichtigt. Durch die
Verwendung von (distanzabhéngigen) Kraften werden Widerspriiche zwischen
den Deformationsmerkmals-Szenarien und der patientenindividuellen Geometrie
auf sehr einfache Weise gelost. Die Kréfte sind zu klein, um fiir den Patienten
unrealistische Deformationen zu ergeben.

e Generisch
Der Unterschied im Prozess BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG zwischen den
beiden Patientenkohorten ist nicht besonders grofl und es ist zu erwarten,
dass der Prozess auf weitere Korperregionen ausgeweitet werden kann. Fir
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komplexere Modellierungen (z. B. Kontaktmodellierung fir die Lungen) muss
jedoch mit deutlichem Mehraufwand gerechnet werden.

o Automatisch
Die Modellierung des Prozesses mit der MSML erlaubt leicht reproduzierbare
Simulationen und verbessert so einerseits die Wiederverwendung und Weiter-
entwicklung der Simulation. Andererseits wird die Qualitatssicherung fiir die
klinische Anwendung in Zukunft erleichtert.

e Schnell
Durch die datenparallele Ausfithrung mehrerer Simulationen gleichzeitig kann
der notwendige Zeitaufwand auf einfache Weise reduziert werden.

Die wichtigste Einschrankung der Modelle ist die geringere Genauigkeit gegeniiber
aufwendigen Modellen nach dem aktuellen Stand der Forschung. Es ist zu erwarten,
dass eine komplexere Modellierung die Abschétzungen verbessern kann. Die dafiir
zwingend notwendige Segmentierung konnte in Zukunft automatisch erfolgen.






7. Szenario-Integration

In diesem Kapitel wird der Prozess SZENARIO-INTEGRATION beschrieben. Dieser Pro-
zess dient der Aufbereitung von Deformations-Szenarien, die zuvor mit dem patienten-
spezifischen biomechanischen Modell (Kapitel 6) auf Basis von Deformationsmerkmals-
Szenarien (Kapitel 5) generiert wurden. Es wird auflerdem exemplarisch gezeigt,
wie solche Aufbereitungen als Patienten-Szenarien in den Planungsprozess einer
Strahlentherapie integriert werden kénnen.

Zunédchst wird in Abschnitt 7.1 ein Uberblick iiber die moglichen Aufbereitungen der
Deformations-Szenarien gegeben. In Abschnitt 7.2 werden die einzelnen Aufbereitun-
gen und die verwendeten Methoden beschrieben. Abschnitt 7.3 zeigt die Integration
der Aufbereitungen exemplarisch fiir einen Anwendungsfall.

Die Prozesskette und die exemplarische Integration werden in Abschnitt 7.4 und
Abschnitt 7.5 anhand der beiden Beispielkohorten evaluiert.

7.1. Ubersicht und Prozesskette

Die Eingaben fiir den Prozess SZENARIO-INTEGRATION sind einerseits Deformations-
Szenarien, die als initiales und deformiertes Volumennetz vorliegen, und andererseits
das klinisch segmentierte CT-Bild der Strahlentherapieplanung. Das Ergebnis des
Prozesses sind Patienten-Szenarien, welche das transformierte klinisch segmentierte
CT-Bild und ggf. weitere Aufbereitungen der Deformations-Szenarien enthalten.
Welche Bestandteile der Patienten-Szenarien fiir die Therapieplanung bendtigt werden,
héngt von den konkreten Planungsprozessen ab.

Die Generierung der Bestandteile der Patienten-Szenarien wird in den drei unabhéan-
gigen Prozessen

o Konturdeformation

» Bilddeformation und

o Generierung des Verschiebungsvektorfelds
implementiert, welche in Abschnitt 7.2 beschrieben werden.

Die Integration von Patienten-Szenarien in die Strahlentherapieplanung wird in
Abschnitt 7.3 exemplarisch mit einer Konturdeformation zur Generierung von Si-
cherheitssdumen demonstriert. Die Ergebnisse werden evaluiert und mit anderen
Methoden verglichen.
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Abbildung 84: Die Szenario-Integration wird dem Gesamtsystem hinzugefiigt.

Biomechanische
Simulation

Statistische Modellierung
von
Deformationsmerkmalen

7.2. Nachbereitungen

In der Nachbereitung werden Bestandteile der Strahlentherapieplanung (segmentierte
Strukturen, CT-Bild) transformiert. Fiir diese Transformation werden baryzentrische
Koordinaten verwendet.
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7.2.1. Baryzentrische Koordinaten

Mit (normierten) baryzentrischen Koordinaten (A A2 A3 A4) kann ein beliebiger Punkt

) Ay By Cp D, il
Xj=|4 By C Dy |- /\2 (33)

A. B. C. D, -

4

im initialen (undeformierten) Volumennetz durch eine Linearkombination der Koordi-

naten der Eckpunkte des Tetraeders (ff,é , C , 5), das den Punkt enthélt, beschrieben
werden [Mob27, HS17, ACF*07]. Die baryzentrischen Koordinaten d&ndern sich durch
eine Deformation nicht. Mit den Eckpunkten des Tetraeders im deformierten Volu-
mennetz (d’,l;, c, d_j kann )?j seine Position

a; by ¢, dg il

Ti=| ay by ¢ dy )\2 (34)
a, b, c, d, 3
A

in der deformierten Konfiguration zugeordnet werden.

—

Abbildung 85: Mit baryzentrischen Koordinaten kann die Position eines Punktes (rot)
als Linearkombination der Koordinaten der Eckpunkte (griin) des zugehorigen Dreiecks
(grau) ausgedriickt werden.

Um bei groflen Volumennetzen mit vielen Tetraederelementen die Berechnung zu
beschleunigen, wird eine hierarchische Datenstruktur (Octree) verwendet, die fiir eine
gegebene Position eine schnelle Suche des Tetraeders ermoglicht [SML96, SSS*14].

7.2.2. Konturdeformation

Fir ihre Transformation werden die Konturen in 3D-Oberflichennetze umgewandelt.
Dazu werden sie zunéchst in einem Voxelgitter abgebildet. Daraus wird dann mit ei-
nem , Marching Cubes“-Algorithmus aus dem ,Visualization Toolkit* (VTK [SML96])
ein Dreiecksnetz generiert. Falls notwendig, kann eine sehr hohe Auflésung fiir die
Voxelisierung verwendet werden und das Netz danach durch geeignete Methoden
reduziert werden. Alternativ kénnen auch Ansétze der direkten Netzgenerierung
(Abschnitt 6.3.1) verwendet werden.
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Die einzelnen Knoten der Oberflichen der Strukturen werden Punkt fiir Punkt mit
Gl. 33 in baryzentrische Koordinaten (A Ay A3 \q) umgewandelt. Dann wird die
Position ¥ im deformierten Volumennetz mit Gl. 34 bestimmt. Abb. 86 zeigt das
Vorgehen in 2D. Hier werden 3D-Oberflachennetze einer Struktur vereinfacht durch
einen 2D-Linienzug und Tetraeder durch Dreiecke dargestellt.

Um schichtbasierte Repréasentationen der deformierten Struktur zu erhalten, kann
ihre 3D-Oberflache mit der jeweiligen Bild-Schicht geschnitten werden.

G -

Abbildung 86: Fiir die Konturdeformation werden die Konturen in geschlossene Ober-
flachen (rot) umgewandelt, welche Punkt fiir Punkt mit baryzentrischen Koordinaten
transformiert werden kénnen.

7.2.3. Bilddeformation

Fiir die Transformation von 3D-Bildern R werden die Mittelpunkte Z; jedes Voxels
im zu erzeugenden Bild des deformierten Zustands

—

S(75) = R(X;) (35)

mit Gl. 34 in baryzentrische Koordinaten (A A2 A3 A\4) umgewandelt. Der Raumpunkt

in der Referenzkonfiguration X ; wird mit Gl. 33 bestimmt und S(Z;) interpolierend
ausgelesen. Abb. 87 illustriert das Vorgehen in 2D.
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Abbildung 87: Fir die Bilddeformation wird das Ursprungsbild (links) an den baryzen-
trisch transformierten Mittelpunkten der Voxel (rot) des zu generierenden deformierten
Bilds (rechts) interpolierend ausgelesen.
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7.2.4. Vektorfelderstellung

Mit Hilfe der baryzentrischen Koordinaten kénnen fiir alle Mittelpunkte X, jedes
Voxels im Referenzbild R Verschiebungsvektoren

—

zwischen den Punkten X; im Referenzbild und den entsprechenden Punkten im
deformierten Bild bestimmt werden. So wird ein vollstandiges Verschiebungsvektorfeld
im Definitionsbereich der Referenzkonfiguration gebildet, welches die Transformation
aus der Referenzkonfiguration in die deformierte Konfiguration beschreibt. Abb. 88
illustriert das Vorgehen in 2D.

Abbildung 88: Bei der Vektorfelderstellung werden mithilfe von baryzentrischen Koordi-
naten Verschiebungsvektoren (Pfeile) fiir die Mittelpunkte der Voxel des Referenzbilds
(graue Punkte) erzeugt.

7.3. Beispielanwendung Sicherheitssaume

Um Unsicherheiten durch interfraktionelle Deformationen zu kompensieren, werden
in der Strahlentherapieplanung vorwiegend Sicherheitssdume verwendet (Abschnitt
2.6.3). CTVs werden zu PTVs vergroflert, um ihre robuste Abdeckung zu gewéahr-
leisten. Allerdings wird dadurch zwangslédufig mehr gesundes Gewebe oder sogar
Risikostrukturen bestrahlt. Klinisch werden iiberwiegend homogene Sicherheitssaume
verwendet, welche die unterschiedliche Grole der Unsicherheit je nach Lokalisation
nicht beachten und in Bereichen mit kleinen Deformationen unnétig breit sind.

7.3.1. Szenariobasierter ITV-Sicherheitssaum

Mit dem Deformationsmodell und der Aufbereitung der Deformations-Szenarien
durch Konturdeformation kann das CTV an zu erwartende Deformationen angepasst
werden. Dies entspricht einem ITV (Abschnitt 2.6.3).
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Dazu werden die deformierten Konturen tiberlagert und ein Sicherheitssaum extra-
hiert, der einen definierten Anteil einschliet (Abb. 89). Durch einen geeigneten
Schwellwert kann ein bestimmter Iso-Wahrscheinlichkeitswert ausgewéhlt werden.

-@-@

Abbildung 89: Der szenariobasierte Sicherheitssaum (griin) wird mit den deformierten
CTVs (mitte, rot) gebildet. In diesem Beispiel umschliefit er das Volumen, welches in
mehr als einem Szenario enthalten ist.

7.3.2. Alternative Methoden

Neben homogenen Sicherheitssiumen (Abb. 90a), die zurzeit klinisch eingesetzt
werden, werden anisotrope (Abb. 90b) und heterogene Sicherheitssiume (Abb. 90c)
erforscht, welche tiblicherweise mit geometrischen Modellen generiert werden (vgl.
Abschnitt 3.3.4).

(a) homogener Sicher- (b) anisotroper Sicher- (c) heterogener Sicher-
heitssaum heitssaum heitssaum

Abbildung 90: Klinische und experimentelle Konzepte fiir Sicherheitssdume aus der
Literatur

Homogener Sicherheitssaum

In der klinischen Routine wird ein homogener Sicherheitssaum (z. B. 5 mm) ver-
wendet [CFL*11, SGST12, YMSL14, vHO7] (Abschnitt 2.6.3). Um einen homogenen
Sicherheitssaum zu erzeugen, werden die Konturen zunéchst in einem Voxelgitter
(Voxelgrofie 1x1x1 mm?) abgebildet. Darauf aufbauend wird eine Distanzkarte gene-
riert, welche mit einem Schwellwertfilter einen Sicherheitssaum mit der Dicke des
gewdhlten Schwellwerts generiert [GWE13].
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Anisotroper Sicherheitssaum

Je nach Lokalisation des Zielgebiets kann es sinnvoll sein, den Sicherheitssaum fiir
verschiedene Raumrichtungen unterschiedlich breit zu wéihlen (Abschnitt 3.3.4). Dies
bietet sich z. B. im Bereich der Prostata an, wo nur geringe Seitwartsbewegungen,
jedoch grofle Auf- und Abbewegungen vorkommen. Um einen richtungsabhéingigen
heterogenen Sicherheitssaum zu generieren, werden die voxelisierten Konturbilder
mit einer Filtermaske gefaltet, die durch die Ellipsoidengleichung

2 2 2
x z
72+y72+72:1, CL7b,C>O (37)
m; o omy o mg

definiert wird. Die Ausdehnung des Sicherheitssaumes m in den drei Raumrichtungen

wird durch die Konstanten

m; = 2,55 + 0,76 (38)

festgelegt, die beispielsweise nach der Van-Herk-Methode [vHRRLOO] mit dem syste-
matischen Fehler ¥ und dem zufélligen Fehler ¢ bestimmt werden kénnen.

Heterogener Sicherheitssaum

Fir groflere Zielgebiete kann es sinnvoll sein, den Sicherheitssaum zusétzlich in ver-
schiedenen Bereichen unterschiedlich breit zu wéhlen (Abschnitt 3.3.4). In [YGZ112]
wird eine Methode vorgeschlagen, die zum Ziel hat, die Ausdehnungen eines aniso-
tropen Sicherheitssaumes an die lokalen Unsicherheiten benachbarter Landmarken
anzupassen. An der Position einiger Landmarken wird ein Sicherheitssaum 7i(l;)
gemessen[vVKvBRT09]. Die Ausdehnung

N

=0

an einem Punkt Z wird dann durch einen gewichteten Durchschnitt der Sicherheitssau-
me m(l;) ermittelt. Die normalisierten Gewichte w; werden distanzbasiert festgelegt.
Die Gewichte

1 —d;?
Wi = 737 €XD < 52 ) (40)

werden mit dem Normalisierungsfaktor W = 3% w; und einer Konstante o, die den
Effekt der Distanz angibt, bestimmt. Dabei wird ¢ an die rdumliche Verteilung der
Landmarken angepasst. Diese Anpassung wird in [YGZ*12] ausfiihrlich beschrieben.

7.3.3. Metriken zur medizinischen Beurteilung

Um verschiedene Methoden zur Generierung von Sicherheitssdumen quantitativ zu
vergleichen, werden folgende Metriken verwendet.

Das Volumen
Vierwitv = Victviumy (41)
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des verfehlten fCTV-Bereichs (rot in Abb. 91), welches das CTV im Fraktionsbild
(fCTV;) fraktionsweise mit dem ITV vergleicht, gibt an, wie gut die Tumorabdeckung
wahrend der Therapie ist. Vicrvymv wird durch Zahlen der Voxel ermittelt, die sich
im fCTV, aber nicht im I'TV befinden.
Das Volumen des gesunden Gewebes, welches féalschlicherweise mitbestrahlt wird
(gelb in Abb. 91),

Virwerv = Victviuty, (42)

wird fraktionsweise bestimmt. Viry\sctv wird durch Zahlen der Voxel, die sich nicht
im fCTV, aber im ITV befinden, ermittelt.

Das Volumen
Vitwerv (43)

des Sicherheitssaumes stellt dabei die untere Grenze dar.

mv

v
fCTV\ITV m/) ITVARCTV

Abbildung 91: Metriken zur retrospektiven Evaluation von Sicherheitssdumen
(Abb. vorab verédffentlicht [SSGT16], Creative Commons BY 4.0, creativecom-
mons.org/licenses/by/4.0/)

7.4. Evaluation mit Kopf-Hals-Patienten

Mit der in Abschnitt 4.8.1 vorgestellten Patientenkohorte aus Kopf-Hals-Patienten
wurde in Abschnitt 5.7 ein statistisches Modell der Merkmale von Posenénderungen
der Patienten (Deformationsmerkmale) erstellt, welches fiir die Generierung von
Posenénderungs-Szenarien (Deformationsmerkmals-Szenarien) genutzt werden kann.
Dann wurde in Abschnitt 6.6 fiir jeden Patienten ein patientenspezifisches biomecha-
nisches Modell generiert, das eine Beschreibung der vollstandigen Posendnderungen
(deformiertes Volumennetz) basierend auf Posendnderungs-Szenarien erzeugen kann.

Im Prozess SZENARIO-INTEGRATION werden nun segmentierte CT-Bilder der Kopf-
Hals-Patienten anhand der Szenarien aufbereitet, um Patienten-Szenarien fiir die The-
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rapieplanung zu erzeugen. Die deformierten segmentierten CT-Bilder dieser Patienten-
Szenarien werden qualitativ untersucht. Zuséatzlich werden in einem Beispiel-Anwen-
dungsfall SICHERHEITSSAUMGENERIERUNG (Abschnitt 7.3) Sicherheitssdume gene-
riert, deren Qualitat anhand der tatséchlichen Verdnderungen der Patienten evaluiert
werden kann. Andere Methoden fiir die Sicherheitssaum-Generierung werden ange-
wandt, um deren Ergebnisse mit denen der szenariobasierten Methode zu vergleichen.

Alle Evaluationen werden als ,Leave One Out“-Kreuzvalidierung durchgefiihrt, wo-
durch fiir jeden Patienten nur Szenarien basierend auf Statistiken der 18 anderen
Patienten generiert werden.

7.4.1. Nachbereitung der Deformations-Szenarien

In der Nachbereitung werden das klinisch segmentierte CTV und die Risikostrukturen
(z. B. Spinalkanal oder Hirnstamm) anhand der Deformations-Szenarien transformiert.
Neben den Konturen (illustriert in Abb. 92) wird auch das Planungsbild transformiert
und es wird ein Verschiebungsvektorfeld generiert. Die transformierten Bilder und
Vektorfelder werden qualitativ evaluiert und zur Visualisierung von Bewegungen
verwendet.

Abbildung 92: Das CTV (rot) wird mittels baryzentrischer Koordinaten transformiert.
Das dafiir notwendige Deformations-Szenario der Posendnderung besteht aus dem
Referenz-Volumennetz (links, grau) und dem deformierten Volumennetz (rechts, grau).

7.4.2. Beispielanwendung Sicherheitssdaume

In diesem Anwendungsbeispiel der Szenario-Integration in die Therapieplanung wird
ein heterogener Sicherheitssaum generiert, welcher an zu erwartende Deformatio-
nen angepasst wird. Dafiir werden 400 Deformations-Szenarien gebildet, das CTV
damit transformiert und in ein gemeinsames Voxelgitter G(V; ;) akkumuliert. Das
deformierte ITV wird aus allen Voxeln mit G(V; ;) > 20 gebildet. Dieser Bereich
entspricht dem Bereich, in dem sich das CTV in mindestens 5 % der Szenarien

befindet.

Fiir den Vergleich wird ein homogener Sicherheitssaum (Methode 1) mit einer Breite
von 3 mm generiert, was die kleinste mogliche Breite fiir den Sicherheitssaum im
Kopf-Hals-Bereich ist [CFL*11]. Zusétzlich wird die Methode nach Yang [YGZ112]
angewandt (Methode 2). Dabei wird die Konstante o anhand der rdumlichen Ver-
teilung der Landmarken der Kopf-Hals-Patienten ausgewéhlt (Abschnitt 7.3.2). Die
szenariobasierte Methode dieser Arbeit wird im Folgenden als Methode 3 bezeichnet.
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Fiir die Evaluation werden die Metriken aus Abschnitt 7.3.3 verwendet. Zusatzlich
wird die Distanz des Spinalkanals zum ITV (Abb. 93) als Kriterium fiir dessen Ge-
fahrdung gemessen. Sie wird schichtweise als 3D-Distanz zwischen jeder transversalen
Schicht des I'TVs und dem nachsten Punkt des segmentierten Spinalkanals gemessen.
Dazu wird eine Distanzkarte fiir den Spinalkanal generiert und in den Voxeln des
ITVs ausgewertet.

Um die dafiir notwendige Einzeichnung des CTVs und des Spinalkanals in den
IGRT- Kontrollbildern zu erhalten, wird das IGRT-Kontrollbild in einer Registrie-
rung mit dem biomechanischen Modell anhand der Referenz-Deformationsmerkmale
deformiert.
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Abbildung 93: Die Distanz zwischen jeder transversalen Schicht des ITVs und dem
Spinalkanal gibt die Gefdhrdung der Risikostruktur durch die jeweilige IT'V-Schicht
an (Abb. vorab verdffentlich [SSGT16], Creative Commons BY 4.0, creativecom-
mons.org/licenses/by/4.0/).

7.4.3. Ergebnisse

Nachbereitungen

Abb. 94 zeigt fusionierte Volumendarstellungen der Knochen (links) aus transfor-
mierten CT-Bildern und Oberflichendarstellungen der transformierten Zielstruktur
(rechts). Die Transformation wurde mit drei exemplarisch ausgewahlten Deformations-
Szenarien durchgefiihrt.
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Abbildung 94: Drei Patienten-Szenarien; links: fusionierte Volumendarstellung des trans-
formierten Planungsbilds (undeformiert in blau, deformiert in griin); rechts: transformier-
tes CTV (undeformiert in blau, deformiert in griin). In der Volumendarstellung ist zu
erkennen, dass die rechte Schulter in Szenario 2 und 3 gegeniiber der Planungssituation
deutlich nach oben angehoben ist. Gleichzeitig sind am Schédelknochen nur minimale
Verdnderungen zu erkennen. Das CTV wird durch Verdnderung der rechten Schulter
von rechts unten nach links oben deformiert, wobei sich das CTV in der N&he der linken

Schulter kaum verdndert.
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Beispielanwendung Sicherheitssaume

Die homogene Methode 1 bendtigte weniger als eine Sekunde, Methode 2 nach
Yang [YGZ*T12] 30 Sekunden. Die szenariobasierte Methode 3 benotigte dagegen
1,5 Stunden.

Die Breite des Sicherheitssaums (Methoden 2, 3) ist im oberen Bereich, der weniger
deformierbar ist, deutlich kleiner als im unteren Bereich groflerer Deformierbarkeit
(95). Fiir jede Methode wurde das Volumen des Sicherheitssaums bestimmt. Im Mittel
ist das Volumen des Sicherheitssaumes generiert mit Methode 1 deutlich grofier als
bei den Methoden 2 und 3 (Tabelle 17, links).

@ Constant Margin @ Variable Margin based on distances @ Variable margin with biomechnical model

Abbildung 95: ITV-Sicherheitssiume eines exemplarischen Patienten (Patient 19). Links:
homogener Sicherheitssaum von 3 mm (Methode 1); Mitte: variabler Sicherheitssaum nach
Yang [YGZ"12]; rechts: szenariobasierter Sicherheitssaum (Methode 3). (Abb. vorab ver-
offentlich [SSG16], Creative Commons BY 4.0, creativecommons.org/licenses/by/4.0/)

Mit Methode 1 wurde im Mittel das grofite Volumen Viry\ctv gesunden Gewebes
einer hohen Strahlungsdosis ausgesetzt: Uber alle Fraktionen und Patienten (Tabelle
17) war ein mittleres Volumen von 188,6 ml nicht innerhalb des fCTVs. Mit den
Methoden 2 und 3 konnte dieses Volumen auf 1599 ml bzw. 163,3 ml reduziert
werden.

Die Tumorabdeckung war mit Methode 1 und 2 &hnlich. Das Volumen des im Mittel
nicht behandelten Bereiches Victy\itv betrug 5,8 ml bzw. 5,7 ml. Mit Methode 3
konnte dies auf 5,0 ml reduziert werden.

Um das Risiko der Strahlenbelastung fiir den Spinalkanal zu bestimmen, wurde die
Distanz zwischen ITV und der segmentierten Risikostruktur schichtweise gemessen.
Da sowohl Methode 2 als auch Methode 3 eine groflere Deformierbarkeit im Bereich
des Halses berticksichtigen, wurde dort ein breiterer Sicherheitssaum generiert und



157

7.4. Evaluation mit Kopf-Hals-Patienten

UOPOYJOTA TOIP IOP SWINEBSSIOYISYDIS SIp INJ USNLIJOJN Iop SUNyDIoMqepIepue)s pun 1IomMpPININ AT 2[[Rqel

(% 0'F71-) (% ¥'1-) (% 00T1) (% v'e1-) (% z'e1-) (% 00T1) (% ¢eer) | (% 9s1-) | (% 001)

86 1.6 6L'G 7691 G'6ST LG'88T LG'8ST VePCT L6°T8T [PWIN
LEF 0T I'7F 87 V'VF 9'G I'GF G'861 | C'GF V861 | G'GF LTET i L161 3'STe 61
6'8F L°0¢ | 8'6F 96T | €OTF I'¥¢ || L'SF ESIC | €6F 1'L5C | 6°6F ¢0OVC 7'861 ¢'11e 6'61¢ 8T

VCIF RCT | TPIF FFT | 9CTF ¥'ST || T'TIF 0T8T | 9°GTIF ¥'SLT | 0°CITF 6000 G'291 z'091 8'90¢ LT
SCF V'C 67F 6'¢ 67F €7 C'OF 1°69¢ | L'LF I'99C | 8'LF £¥5¢ 9'79¢ 1°GET 6TV 91
CIF VT CIF VT I'TFCT 0'CF 00eT | L'TF¥'2el | ¥'IF 6991 8'641 4q! 8'GoT1 G1
CIF 0T C'CF 9C CPF ¥ 0'CF 1°GLT | S'€F €'6¥C | €VF ¢'SST 8'CLT 7 OVG 9'0G¢ il
CCFTT CCF 1T 8'¢F ¢'e 0'¢F T°G8T | ¥'¢F 9°G8T | 8'CF 6902 ¢ 181 8181 L'20% e1
0'TF 9°0 9'CF LT CTF €T I'TF 8°69 L'CF 1°€S C'CF 6'€9 7'69 L'16 6'29 4!
6CF 6T V'EF €T I'7F 1°¢ 0'LF 1°69¢ | ¥'LF L€Ve | L'LF 1'¢92 8°G9T 1'0¥¢ L°09¢ IT
86F 0CT | €6F FECT | ¥RF €Tl || §'CIF L'GIC | S'TIF L'62C | 80TF 0'F.LC 6008 V'V1C 6'6GC 0T
7'0F €0 CIFCT G¢'0F 20 6'0F 9°98 LTF06L | T'TF 97T 128 9'8. ¢'ael 6
CVE LY I'GF 69 C'CF ST 9°¢F 8L V'PF 808 | STF £'8¢1 ¢'8. 1°6. 6071 8
LTF 6T 0'¢F ST CCF T V'EF SPST | L'€F S'TST | 6'CF €361 0671 A G'e61 L

0CIF SOT | 6TIF I'IT | €0TF 96 || €TIF C'SPI | G TIF 1°T9T | 9°6F 0°G8T 0'TET ! L'T1LT 9
9TF LT VIF VT 0'TF 60 0'CF L'80T | 8TF 9°L0T | S'TIF ¥'2Cl Z'301 7'20T L'2C1 G
T9OF €21 | ORF GLT | LLFOST || 8'GF 96T | LLF 6F61 | ¥'LF 8'€0T 1981 9'T8T 9'68T i4
CIFOT G'TF 8T CTIFCT VCF €LST | €CF C0ST | 0°CF 70T 9'GGT il 8°20¢ e
¢0F 10 9°0F ¢'0 ¢0F 10 9'0F ¥'1¢ 0'TF 0°Ce L'0F L9¢ ¢'1¢ L'VE G'9¢ ré
CIF V1 I'TFOT I'TF €1 S TF I'68T | F'IF S'LGT | €1F ¥'8¢CT 9'6¢T G'QGT 1°'6G1 I

CALINALOS ‘A CALINALOS ‘A TALINALODS ‘A ALOS /m\ES ALOS /N\ES ALOS i\ES EALLA CALLA TALLA 18]

€ OPOYPIN | G PPOUPIN | T 9POYIIN || € OPOUIRIN | g OPOURIN | T 9POYIIN || € PPOURIN | g 9POYIIN | T dPOyPN

([ ur) qorosog-A ,0F 10HURJI0A

(Jur ur) 9qomor) sepunsas soj[yeI)saq

([ur ur) wnessyeIaYdIS-A I




158 7. Szenario-Integration

die Distanz zwischen Risikostruktur und ITV ist entsprechend kleiner (Abb. 96). Die
mittlere Distanz ist bei diesen Methoden jedoch grofer.
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Abbildung 96: Distanz zwischen I'TV und segmentiertem Spinalkanal fiir einen ex-
emplarischen Patienten (vorab verdffentlicht [SSG116], Creative Commons BY 4.0,
creativecommons.org/licenses/by/4.0/)

Patient \ Methode 1 \ Methode \ Methode 3 \

1 12,61 12,66 13,94

2 18,88 19,59 17,27
19 12,42 14,37 13,54
Mittel 11,02 12,31 11,85
100% | +11,7% | +75%

Tabelle 18: Mittlere Distanz zwischen I'TV und segmentiertem Spinalkanal

7.4.4. Diskussion

Nachbereitungen

In der Nachbereitung der Deformations-Szenarien (aus Abschnitt 6.6) kénnen fiir die
Therapieplanung wichtige Daten generiert werden. Dazu gehoren deformierte CT-
Bilder (verwendbar fiir robuste Dosisberechnungen), deformierte therapierelevante
Strukturen (CTV, Risikostrukturen) und Vektorfelder des DVF (Abb. 97) mit einer
genauen Beschreibung der Transformation (z. B. fiir die akkumulierende Berechnung
der Dosis).

Beispielanwendung Sicherheitssaume

Bei der exemplarischen Anwendung der deformierten therapierelevanten Strukturen
fiir die Generierung eines Sicherheitssaums zeigt sich, dass mit der vorgestellten
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Abbildung 97: Das Verschiebungsvektorfeld (Pfeile) eines Patienten-Szenarios beschreibt
die Deformation durch die Posendnderung (Anheben der Schulter) vollstdndig. Aus-
wirkungen auf den rechten Teil der Zielstruktur hinter dem Schliisselbein sind in der
Vergroflerung erkennbar: Die Zielstruktur wird mit der Schulter nach oben verschoben.

Methode 3 der Sicherheitssaum um 13,3 % gegeniiber der einfachen Methode 1
reduziert werden kann. Die Verwendung eines kleineren Sicherheitssaumes in Berei-
chen geringer Deformabilitdt (Schaden) verringert merklich das Gesamtvolumen der
Sicherheitssaume, obwohl die lokale Breite des Sicherheitssaumes in Bereichen grofler
Deformabilitdt grofier als 3 mm (Methode 1) gewéhlt wird. Gleichzeitig kann sogar
die Tumorabdeckung um 14,0 % erhoht werden.

Mit Methode 2 [YGZT12] aus der Literatur kann der Sicherheitssaum gegeniiber der
einfachen Methode 1 um 15,6 % reduziert werden. Die Verbesserung der Tumorabde-
ckung ist verglichen mit Methode 3 deutlich geringer (1,3 % gegeniiber 15,6 %). Ein
Grund dafiir kénnte sein, dass Methode 2 auch Landmarken bei der Berechnung der
lokalen Dicke des Sicherheitssaums berticksichtigt, welche keinen Einfluss auf lokale
Deformationen haben. Beispielsweise sind die Verschiebungen von Landmarken in
der Néhe des Schliisselbeins von geringer Bedeutung fiir Regionen im Unterkiefer,
obwohl sie eng benachbart sein kénnen.

Bei den Patienten 4, 6, 10, 17 und 18 ist die Tumorabdeckung gegeniiber den anderen
Patienten deutlich schlechter. Es werden mehr als 10 ml des CTVs verfehlt. Bei den
Patienten handelt es sich weitgehend um dieselben Patienten, deren Verédnderungen
mit der statistischen Modellierung (Abschnitt 5.7.7) schlecht vorhergesagt werden
konnen (aufler Patient 6). Trotzdem ist die Tumorabdeckung auch bei diesen Patienten
im Mittel mit Methode 3 hoher als mit Methode 1.

Die mittlere Distanz zwischen I'TV und Spinalkanal ist bei Methode 2 und 3 ebenfalls
deutlich grofer als bei Methode 1 (vergrofiert um 11,7 % bzw. 7,5 %). In Bereichen
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mit hoher Deformabilitit ist im Mittel genug Platz, um den Sicherheitssaum aus-
reichend zu vergroflern. Dagegen ist in Bereichen mit geringem Abstand zwischen
Spinalkanal und CTV eher eine geringe Deformabilitidt vorhanden und dort zahlt
sich die Reduktion des Sicherheitssaumes zusatzlich aus.

7.5. Evaluation mit Pelvis-Patienten

Mit der in Abschnitt 4.8.2 vorgestellten Patientenkohorte aus Pelvis-Patienten wurden
statistische Modelle der Organformen von Harnblase und Rektum erstellt (Abschnitt
5.8), mit denen zufillige Anderungen (Deformationsmerkmals-Szenarien) dieser
Organformen erzeugt werden konnen. In Abschnitt 6.7 wurde dann fiir jeden Patienten
ein patientenspezifisches, biomechanisches Modell generiert, welches eine vollstandige
Beschreibung der Deformation auf Grundlage von Szenarien der Anderungen von
Organformen bestimmen kann.

Im Prozess SZENARIO-INTEGRATION werden nun Patienten-Szenarien fiir die The-
rapieplanung erzeugt. Dafiir werden segmentierte CT-Bilder der Pelvis-Patienten
aufbereitet. Diese Szenarien werden qualitativ untersucht. Auflerdem werden im
Beispiel-Anwendungsfall SICHERHEITSSAUMGENERIERUNG (Abschnitt 7.3) Sicher-
heitssdume generiert, welche anhand der tatsachlichen Veranderungen der Patienten
beurteilt werden kénnen. Andere Methoden fiir die Sicherheitssaumgenerierung
werden angewandt, um deren Ergebnisse mit der szenariobasierten Methode zu
vergleichen.

Auch hier werden alle Evaluationen als ,,Leave One Out“-Kreuzvalidierung durchge-
fithrt. Es werden also fiir jeden Patienten nur Szenarien basierend auf Statistiken der
8 anderen Patienten generiert.

7.5.1. Nachbereitung der Deformations-Szenarien

In der Nachbereitung werden das segmentierte CTV (Prostata bzw. Samenblasen
als CTVyein bzw. CT V) und die Risikostrukturen (z. B. Harnblase, Rektum,
Hirnstamm oder Huftknochen) anhand des Deformations-Szenarios transformiert.
Um kleine Diskretisierungfehler durch die Zerlegung in finite Elemente (Abschnitt
6.3) zu beheben, werden auch Rektum und Harnblase transformiert, obwohl bereits
eine grobe Repréasentation im deformierten Volumennetz vorhanden ist.

Neben den Konturen (illustriert in Abb. 98) wird das Planungsbild transformiert
und ein Verschiebungsvektorfeld generiert. Transformierte Bilder und Vektorfelder
werden qualitativ evaluiert und zur Visualisierung von Bewegungen verwendet.

7.5.2. Beispielanwendung Sicherheitssaume

Es werden 400 Deformations-Szenarien gebildet, das CTV damit transformiert,
voxelisiert und in ein gemeinsames Voxelgitter akkumuliert. Es werden alle Voxel
extrahiert, in welchen sich das CTV in mindestens 5 % der Szenarien befindet,
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Abbildung 98: Das CTV (rot) wird mittels baryzentrischer Koordinaten transformiert.
Das dafiir notwendige Deformations-Szenario der Anderung des Fiillzustands der Harn-
blase bestehend aus dem Referenz-Volumennetz (links, grau) und dem deformierten
Volumennetz (rechts, grau).

um einen Sicherheitssaum zu generieren. Als CTV wird einerseits nur die Prostata
(CTViiein) und andererseits die Prostata mit Samenblasen (CTV.og) gewdhlt.

Zur vergleichenden Evaluation wird ein homogener Sicherheitssaum von 6 mm

generiert (Methode 1). Zusétzlich wird ein heterogener Sicherheitssaum verwendet
(Methode 2, Abschnitt 7.3.2), der eine unterschiedliche Breite

abhangig von der Richtung ¢ aufweist, basierend auf einer Statistik mit dem Mittelwert
u; und der Standardabweichung s; der Prostataverschiebungen.

Fir die Evaluation werden die Metriken aus Abschnitt 7.3.3 verwendet. Zusétzlich
wird fiir diese Kohorte die Uberschneidung zwischen Risikostrukturen und Zielvolu-
men bestimmt. Sie wird durch Zéhlen der Voxel berechnet, die in einer Risikostruktur
und dem ITV enthalten sind.

Anders als bei den Kopf-Hals-Patienten miissen die IGRT-Kontrollbilder nicht regis-
triert werden, da sie bereits vollstandig segmentiert sind.

7.5.3. Ergebnisse

Nachbereitungen

Abb. 99 zeigt Sagittalebenen von deformierten Planungsbildern (links) und 3D-
Oberflachen der deformierten, strahlentherapeutisch relevanten Strukturen (rechts).
Die Deformationen wurden mit drei exemplarisch ausgewahlten Deformations-Szena-
rien durchgefiihrt, welche die Harnblase in verschiedene Formen transformieren.

In den Sagittalebenenschnittbildern sind die unterschiedlichen Formen der Harnblase
gut zu erkennen. Szenario 1 entspricht ungefdhr der Planungssituation. Das CTV
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Abbildung 99: Drei Deformations-Szenarien; links: eine Sagittalebene des transformierten
Planungsbildes mit segmentierten Strukturen (Harnblase in griin, Rektum in blau,
Prostata in rot); rechts: die transformierten Strukturen als 3D-Oberfldchen (Harnblase
in griin, Rektum in blau, Prostata in rot)
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wird je nach Forménderung fiir Szenario 2 nach vorn bzw. fiir Szenario 3 nach hinten
deformiert.

Sicherheitssaume

Methode 1 und 2 bendétigten weniger als eine Sekunde fiir die Bestimmung eines
homogenen bzw. heterogenen Sicherheitssaums. Die szenariobasierte Methode 3
benotigte dagegen 7 Stunden.

Fir jede Methode wurde das Volumen des Sicherheitssaumes (CTVyjein und CTVgop)
bestimmt (Tabelle 19). Im Mittel ist das Volumen des mit Methode 1 generierten
Sicherheitssaumes deutlich grofler als bei Methode 2 und 3. Die Breite des Sicher-
heitssaums bei Methode 2 und 3 ist in Seitwértsrichtung deutlich kleiner (Abb. 100),
was durch die geringe Beweglichkeit der Prostata in diese Richtung zu erwarten
war. Mit Methode 3 wird der Sicherheitssaum im oberen Bereich deutlich breiter
generiert.

Abbildung 100: ITV-Sicherheitssdume eines exemplarischen Patienten (Patient 19); links:
homogener Sicherheitssaum von 3 mm (Methode 1); Mitte: heterogener Sicherheitssaum
(Methode 2); rechts: szenariobasierter Sicherheitssaum (Methode 3).

Fiir Methode 1 wurde im Mittel das grofite Volumen Viry\ctv gesunden Gewebes
einer hohen Strahlungsdosis ausgesetzt: Uber alle Fraktionen und Patienten (Tabelle
20) war ein mittleres Volumen von 43,1 ml bzw. 77,9 ml nicht innerhalb des fCTVs.
Mit den Methoden 2 und 3 konnte dieses Volumen &dhnlich gut auf 17,8 ml bzw.
17,5 ml fiir CTVyein und auf 35,2 ml bzw. 36,8 ml fiir CTV,,g reduziert werden.

Mit Methode 1 war die Tumorabdeckung fiir CTVyjein und CT Vg am besten
(Tabelle 21). Dabei ist zu beachten, dass das Volumen des Sicherheitssaums bei
Methode 1 auch sehr grof} ist.

Die Tumorabdeckung fir CTV e, war bei Methode 3 besser als bei Methode 2. Das
Volumen des im Mittel nicht behandelten Bereiches war bei Methode 2 Vicry,,  \imv =
2,3ml, wahrend Methode 3 Vv, \iTv = 2,7ml erreichte. Fiir das CT Vg war die
Tumorabdeckung jedoch mit Methode 2 kleiner als bei Methode 3. Das Volumen des
im Mittel nicht behandelten Bereiches belief sich bei Methode 2 auf VECTVos\ITV =
5,2ml, wihrend Methode 3 Victy, g\ mv = 4,9ml aufwies.
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Volumen des ITVs (in ml)
Patient CTViein CTVgros
— [} (e — [} (el
s . s s < s
= = < < = =
[ < <) <) < <
= = = = = =
1 78,35 49,84 48,75 98,03 58,90 60,68
2 71,04 46,36 40,81 106,66 67,67 63,42
3 62,48 37,83 40,65 90,44 52,23 57,49
4 99,51 67,07 69,08 182,42 123,49 134,17
5 98,24 64,63 62,79 137,41 85,40 85,49
6 69,75 45,39 40,91 113,30 70,88 58,55
7 83,26 51,44 52,01 131,55 76,80 83,05
8 61,20 39,37 40,25 156,94 103,56 111,93
9 55,43 33,70 34,29 98,03 58,90 60,68
Mittel 75,47 48,40 47,73 123,86 77,54 79,50
(100 %) | (-35,9 %) | (-36,8 %)) || (100 %) | (-37,4 %) | (-35,8 %)
Tabelle 19: Grofie des Volumens Vity, (in ml)
Volumen des bestrahlten gesunden Gewebes (in ml)
Patient CTVHein CTVgrOB
— N o] — N o
s 9 s s .= s
£ £ £ £ £ =
<) < <) <) < [
= = = = = =
1 39,19 12,48 12,43 65,30 27,95 29,66
2 36,33 1399 8,91 61,24 25,32 20,95
3 39,61 16,02 18,99 60,13 23,99 29,11
4 52,96 23,56 25,61 105,85 52,62 61,80
5 51,80 20,67 18,54 82,43 35,32 34,54
6 43,11 18,96 15,37 72,12 30,81 22,12
7 52,96 24,38 25,34 86,06 39,11 43,87
8 36,89 16,15 16,84 102,65 53,24 59,82
9 35,05 14,04 15,04 65,30 27,95 29,66
Mittel 43,10 17,80 17,45 77,90 35,15 36,84
(100 %) | (-58,7 %) | (-59,5 %)) || (100 %) | (-54,9 %) | (-52,7 %)

Tabelle 20: Mittlere Gréfle des Volumens Vitv,\¢cy (in ml); dieses entspricht dem Bereich

des ITVs, welches gesundes Gewebe enthélt.
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Volumen des verfehlten CTVs (in ml)
Patient CTViein CTVgros
— (@] (a] i (@] o
[eb} D] [eb} [¢b] eb) [¢b]
< < < < < <
3 3 3 S 3 e
= = = = = =
ks s ks s ks 5]
= = = = = =
1 0,19 1,99 3,03 0,44 2,22 2,14
2 0,54 2,88 3,35 0,95 4,03 3,90
3 0,10 1,16 1,31 0,25 2.32 218
4 0,33 3.36 3.40 1,61 7.31 5.82
5 0,18 2,66 2,37 1,95 6,85 5,98
6 0,00 0,21 1,10 0,09 1,20 4,85
7 349 6,74 712 6,30 1461 | 13,12
8 0,13 1,22 1,04 1,73 5,70 3,90
9 0,14 0,86 1,27 0,44 2.22 2.14
Mittel 0,57 2,34 2,66 1,58 5,16 4,89
(100 %) 410,5 % | 466,7 % (100 %) 326,6 % | 309,5 %

Tabelle 21: Mittlere Gréfle des Volumens Vicryy v, (in ml); dieses Volumen entspricht
dem Bereich des transformierten CTVs, das durch das jeweilige ITV nicht abgedeckt

wird.

Die Uberlappungen von ITV und Risikostrukturen wurden erfasst, um das lokale
Risiko fiir Strahlenbelastungen zu bestimmen. Tabelle 22 zeigt die Uberlappungen
von ITV und Rektum bzw. Harnblase fiir alle drei Methoden. Das Volumen der
Uberlappung ist mit Methode 1 am gréfiten und mit Methode 2 am kleinsten. Das
gilt sowohl fiir CTVyein als auch fiir CTVgog.

Patient CT\/vklein CTVgroﬁ
— a (ap] — a [ap)
<5} <5} O O <5} <5}
.S, 3 3 .S .S, .S,
3 3 s 3 3 3
< < < < < <
0 0 D © © ©
= = = = = =
Rektum | 3,07 | 1,06 | 1,38 || 4,44 | 1,64 | 2,18
Harnblase | 3,20 | 1,54 | 2,17 || 6,61 | 3,34 | 4,70

Tabelle 22: Uberlappungen von ITV und Risikostrukturen (in ml)
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7.5.4. Diskussion

Nachbereitungen

In der Nachbereitung der Deformations-Szenarien kénnen wichtige Daten fiir die
Therapieplanung generiert werden. Dazu gehoren deformierte CT-Bilder, die fiir eine
robuste Dosisberechnung verwendet werden kénnen und deformierte therapierelevante
Strukturen (CTVs und Risikostrukturen) fiir Dosisevaluationen. Aulerdem werden
Vektorfelder des DVFs (Abb. 101) als genaue Beschreibung der Transformation
generiert.
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Abbildung 101: Das Verschiebungsvektorfeld (Pfeile) eines Patienten-Szenarios beschreibt
die Deformation durch Anderungen von Organformen der Harnblase sehr genau.

Beispielanwendung Sicherheitssaume

Die deformierten therapierelevanten Strukturen werden exemplarisch fiir die Generie-
rung eines Sicherheitssaums verwendet, welcher die zu erwartenden Deformationen
abdeckt.

Es kann gezeigt werden, dass das Volumen des Sicherheitssaums gegentiber der
klinisch tiblichen Methode 1 stark reduziert wird, ndmlich um 36,8 % fir CTV ein
bzw. 35,8 % fiir CTVgep. Dadurch wird auch das Volumen des bestrahlten gesunden
Gewebes um 59,5 % bzw. 52,7 % entsprechend stark reduziert. Der Grund dafir
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ist, dass der im Pelvis-Bereich tibliche homogene Sicherheitssaum von 6 mm bei
Methode 1 im Verhéltnis zur in der Patientenkohorte auftretenden Deformation
eher grof} ist. Entsprechend wird (anders als bei der Evaluation der Kopf-Hals-
Patienten) die Tumorabdeckung reduziert statt erhoht. Die relative Reduktion ist
sehr ausgeprégt, das Volumen des verfehlten CTVs ist bei Methode 3 bis 4,7-fach
grofer als bei Methode 1. Das absolute Volumen des verfehlten CTVs betragt mit
Methode 3 jedoch nur 2,66 ml bzw. 4,89 ml.

Da die Methoden 2 und 3 auf eine Abdeckung von 95 % fiir die gegebene Patientenko-
horte parametrisiert sind, sind ihre Ergebnisse besser miteinander vergleichbar. Der
Vergleich zeigt im Falle von CTV i, eine hohere Tumorabdeckung fiir Methode 2,
fir CTVgop dagegen eine hohere Tumorabdeckung fir Methode 3. Demgemaf} spielt
erst in grofferen Bereichen mit komplexer Deformation eine genauere Modellierung
der Deformation eine Rolle. Bei der Modellierung der Deformation der Prostata ohne
Samenblasen reicht fiir diesen Anwendungsfall bereits ein einfaches Modell aus.

Die Uberlappungen des Sicherheitssaums mit den Risikoorganen sind bei der Ver-
wendung der Methoden 2 und 3 deutlich geringer als bei Methode 1, da die ITV
geringere Volumen hat. Der Vergleich zwischen Methode 2 und 3 zeigt, dass Methode
3 eine grofere Uberlappung mit den Risikostrukturen als Methode 2 besitzt, was
sowohl fiir CTVyein als auch fiir CT Vg gilt. Ein Grund dafiir ist, dass die beiden
Risikostrukturen gleichzeitig die wichtigsten bewegungsauslésenden Strukturen sind,
was mit Methode 3 abgebildet wird und deshalb zu grofleren Sicherheitssaumen in
der Néhe dieser Risikostrukturen fiihrt.

7.6. Resiimee

Der Prozess SZENARIO-INTEGRATION bereitet das klinisch segmentierte CT-Bild
der Strahlentherapieplanung anhand von Deformations-Szenarien auf. Er besteht aus
den nebenlaufigen Schritten Konturdeformation, Bilddeformation und Vektorfeld-
erstellung.

e Konturdeformation
Einzelne Knoten der Oberflaichen der Strukturen werden Punkt fiir Punkt in
baryzentrische Koordinaten im initialen Volumennetz umgewandelt, um ihre
Position im deformierten Volumennetz zu bestimmen und sie so zu deformieren.

« Bilddeformation
Fiir die Bilddeformation werden die Voxelmittelpunkte im zu generierenden
deformierten Bild Punkt fiir Punkt in baryzentrische Koordinaten im defor-
mierten Volumennetz umgewandelt, um das initiale Bild am entsprechenden
Punkt interpolierend auszulesen.

« Vektorfelderstellung
Bei der Vektorfelderstellung wird ein vollstandiges Verschiebungsvektorfeld im
Definitionsbereich der Referenzkonfiguration gebildet, welches die Transforma-
tion aus der Referenzkonfiguration in die deformierte Konfiguration beschreibt.

Bei der Evaluation der SZENARIO-INTEGRATION mit der Kopf-Hals-Patientenkohorte
werden Deformations-Szenarien von Posenédnderungen verwendet, um segmentierte
CT-Bilder der Kopf-Hals-Patienten aufzubereiten. Die dabei generierten deformier-
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ten CT-Bilder und therapierelevanten Strukturen kénnen fiir die Therapieplanung
verwendet werden. Thre exemplarische Verwendung fiir die Generierung eines Sicher-
heitssaums zeigt, dass der Sicherheitssaum mit der szenariobasierten Planung im
Vergleich zum klinisch iiblichen homogenen Sicherheitssaum um 13,3 % reduziert wer-
den kann, wobei gleichzeitig die Tumorabdeckung verbessert wird. Eine spezialisierte
Methode fiir die Erzeugung heterogener Sicherheitssaume ist im Vergleich &hnlich gut
geeignet, hat jedoch Schwéchen in Bereichen, in denen mechanische Zusammenhénge
wichtig sind.

Fiir die Evaluation der SZENARIO-INTEGRATION mit der Pelvis-Patienten-Kohorte
werden segmentierte CT-Bilder von Pelvis-Patienten mit Deformations-Szenarien
von Organforménderungen aufbereitet. Die deformierten CT-Bilder und deformierten
therapierelevanten Strukturen konnen fiir verschiedene Therapieplanungsmethoden
verwendet werden. Bei der exemplarischen Anwendung der Generierung eines Sicher-
heitssaums zeigt sich eine deutliche Anpassung an die Deformationen der Patienten-
kohorte. Eine einfache Methode fiir die Generierung heterogener Sicherheitssaume ist
fiir kleine Zielvolumen (nur Prostata) ahnlich gut geeignet. Fiir grofie Zielvolumen
mit komplexen Deformationen (Prostata mit Bléschendriise) ist die vorgestellte
szenariobasierte Methode besser geeignet.

In beiden Kohorten zeigt sich, dass die Patienten-Szenarien gut geeignet sind, um zu
erwartende Deformationen fiir die Erzeugung des Sicherheitssaumes zu verwenden.
Es kann erwartet werden, dass mit der Integration der umfangreichen weiteren Infor-
mationen aus den Szenarien (z. B. deformierte CT-Bilder) weitere Verbesserungen
bei aufwendigeren Planungsmethoden wie der robusten Planung erreicht werden
konnen.

Die in Abschnitt 4.7 aufgestellten Anforderungen werden wie folgt durch die SZENARIO-
INTEGRATION erfiillt:

+ Bestehende Verfahren wiederverwenden
Bestehende (adaptive) Planungsverfahren verwenden mehrere ,echte” segmen-
tierte CT- oder MRT-Bilder. Die Patienten-Szenarien kénnen in gleicher Weise
verwendet werden und lassen sich deshalb sehr einfach in bestehende Verfahren
integrieren.

» Realistische Patienten-Szenarien
Die Patienten-Szenarien unterscheiden sich kaum von ,echten“ segmentierten
Bildern und koénnen transparent in bestehende Verfahren integriert werden.

e Generisch
Die Deformations-Szenarien beider Patientenkohorten kénnen mit den gleichen
Methoden und Implementierungen aufbereitet werden. Fiir vergleichbare Kor-
perregionen kann erwartet werden, dass sie genauso aufbereitet werden kénnen.
Fir Korperregionen mit Diskontinuitdten missten die Methoden angepasst
werden, falls segmentierte Strukturen Volumennetzgrenzen kreuzen.

o Automatisch
Die vorgestellten Schritte sind als Nachbearbeitungsschritte in der MSML
implementiert. Sie konnen vollautomatisch und reproduzierbar durchgefiihrt
werden.
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e Schnell
Es wird eine hierarchische Datenstruktur (Octree) verwendet, um bei grofien Vo-
lumennetzen mit vielen Tetraederelementen die Berechnung der baryzentrischen
Transformationen zu beschleunigen.






8. Resuimee

In diesem Kapitel wird die Arbeit zusammengefasst und in ihrer Gesamtheit diskutiert.
In diesem Rahmen werden Antworten auf die Fragestellungen aus Kapitel 1 gegeben.

8.1. Motivation

Hochpréazise Verfahren der Strahlentherapie (Abschnitt 2.4.3) fiir die Behandlung
von Krebspatienten ermoéglichen eine exakte Strahleinstellung, sodass in unbewegter
Anatomie eine hochkonforme Bestrahlung der Zielstruktur moglich wére und gleich-
zeitig strahlenempfindliche benachbarte Organe geschont werden konnten. Doch trotz
umfangreicher Mainahmen zur Patientenfixierung, beispielsweise mit Kopfmasken,
Rahmen und Vakuummatratzen, kommt es nicht nur zu Bewegungen wéahrend der
Bestrahlung, sondern auch zu erheblichen Veranderungen zwischen der anatomischen
Situation im Bestrahlungsplanungs-CT-Bild und der tatséchlichen Situation an den
spateren Behandlungstagen der fraktionierten Therapie.

Zu den Ursachen der interfraktionellen Verdnderungen (Abschnitt 2.6.3) gehoren
unterschiedliche Gelenkstellungen, unterschiedliche Fiillstande von Hohlraumorganen,
Gewichtsverdanderungen des Patienten oder auch die Schrumpfung des Tumors. Alle
diese Veranderungen verursachen Deformationen und koénnen durch eine einfache
Korrektur der Position und Orientierung des Patienten, wie dies tiblicherweise bei
einer bildgestiitzten Strahlentherapie (IGRT) durchgefithrt wird, kaum kompensiert
werden.

Zurzeit werden deshalb in der Therapieplanung vereinfachende Annahmen getroffen,
um interfraktionelle Veranderungen durch homogene Sicherheitssdume zu kompensie-
ren. Diese miissen aufgrund fehlender Informationen iiber die Deformationen sehr
grof} gewahlt werden und es muss mehr gesundes Gewebe mitbestrahlt werden, als
notwendig wére.

8.2. Stand der Forschung

Aktuelle Weiterentwicklungen im Bereich der IGRT-Bildgebung (Abschnitt 3.1) er-
lauben es, direkt vor der Therapiefraktion anatomische Verdnderungen darzustellen.
Dies wiirde eine tégliche Online-Neuplanung (adaptive Strahlentherapie Abschnitt
3.3.2) ermoglichen. Der Bestrahlungsplan konnte dabei tagesaktuell an die anato-
mische Situation angepasst werden. Die Moglichkeiten der Online-Neuplanung sind
jedoch aufgrund der kurzen Zeit eingeschrénkt, da eine vollsténdige Planung viel Zeit
benotigt. Deshalb muss vorher bereits ein Therapieplan vorliegen, der bei Bedarf
adaptiert wird.

Der Therapieplan kann alternativ nach mehreren Therapiefraktionen an die bisher mit
der IGRT-Bildgebung beobachteten Verdnderungen des Patienten angepasst werden
(Abschnitt 3.3.3). Bei dieser Offline-Neuplanung kann sogar die bisher deponierte
Bestrahlungsdosis berechnet und berticksichtigt werden.

In allen Fallen muss vor der Therapie ein Bestrahlungsplan vorliegen, der die zu
erwartenden Veranderungen berticksichtigt. Schon mit sehr einfachen Deformations-
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modellen kann die Planung deutlich verbessert (Abschnitt 3.3.4) und beispielsweise
der notwendige Sicherheitssaum reduziert werden.

Mit detaillierteren Deformationsmodellen, wie sie zurzeit im Bereich der Bildregis-
trierung fir die Aufbereitung der IGRT-Bilder fiir die adaptive Strahlentherapie
verwendet werden (Abschnitt 3.2), kann die Planung weiter verbessert werden. Zu
den wichtigsten Deformationsmodellen gehoren

e Statistische Deformationsmodelle und
¢ Biomechanische Deformationsmodelle.

Statistische Ansétze werden mit analysierten Deformationen aus Patientenkohorten
gebildet, wohingegen spezifische biomechanische Modelle die Geometrie individueller
Patienten sehr genau abbilden kénnen und mechanisches Vorwissen integrieren

(Abschnitt 4.3).

8.3. Material und Methoden

Die Grundidee (Abschnitt 4.1) dieser Arbeit ist es, vollstandige Patienten-Szenarien
zu erzeugen, welche u. a. aus kiinstlich generierten CT- oder MRT-Bildern des
jeweiligen Patienten bestehen. Jedes Szenario basiert dabei auf einem segmentierten
Bild des Patienten (CT- oder MRT-Bild) und einer zuféllig generierten Deformation.
Fiir die Generierung wird ein Deformationsmodell bend6tigt.

Mit dem Deformationsmodell der vorliegenden Arbeit sollen patientenspezifische
biomechanische Modelle des Patienten mit statistischen Modellen der Deforma-
tionen fritherer Patienten kombiniert (Abschnitt 4.4) werden, um zu erwartende
Veranderungen moglichst genau abschétzen zu konnen.

Das Gesamtsystem fiir die Generierung patientenspezifischer Deformationsmodelle
besteht aus den folgenden einzelnen Prozessen:

e Deformationsmerkmalmodellierung

Durch die tégliche Bildgebung der IGRT steht ein grofies Archiv von dreidimen-
sionalen CT-, CBCT- oder MRT-Kontrollbildern zur Verfiigung. Im Prozess DE-
FORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG (Kapitel 5) werden aus diesen Bildern
deformationsauslosende Veranderungen (Punktverschiebungen und Organober-
flichen) extrahiert. Diese Deformationsmerkmale werden statistisch modelliert.
Das statistische Modell erlaubt das zuféllige Generieren von Szenarien dieser
Merkmale (Deformationsmerkmals-Szenarien) mit einem Quasi-Monte-Carlo-
Verfahren. Die Szenarien beschreiben beispielsweise eine zufallige Posen- oder
Organforménderung.

o Biomechanische Modellierung

Fiir die Bestimmung der vollstandigen Deformation wird ein patientenspezi-
fisches Finite-Elemente-Modell (Kapitel 6) verwendet. Dieses Modell bildet
einerseits physikalische Zusammenhénge aus der Kontinuumsmechanik ab und
verwendet andererseits geometrische Informationen aus dem segmentierten Bild
des Patienten. Fiir das Modell werden aus Deformationsmerkmalen Kréfte
gebildet, die das Finite-Elemente-Modell in eine entsprechende Deformation
transformieren. Dieses Deformations-Szenario kann durch ein Verschiebungs-
vektorfeld reprisentiert werden.
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o Szenario-Integration
Die Integration der Szenarien in die bestehende Prozesskette der Strahlenthera-
pieplanung erfolgt durch Nachbereitungen der Deformations-Szenarien. Im Pro-
zess SZENARIO-INTEGRATION (Kapitel 7) werden aus Deformations-Szenarien
und einem segmentierten CT-/MRT-Bild eines Patienten Patienten-Szenarien
generiert. Diese konnen kiinstlich generierte, segmentierte CT-/MRT-Bilder
und zugehorige Verschiebungsvektorfelder enthalten.

Fir Modellierung und Evaluation werden 500 bzw. 180 IGRT-Kontrollbilder von
Kopf-Hals-Patienten bzw. Pelvis-Patienten verwendet. Die Kontrollbilder zeigen die
anatomischen Situationen der Patienten wéihrend der fraktionierten Therapien an
verschiedenen Tagen (Abschnitt 4.8).

8.4. Ergebnisse

Die beiden Prozesse DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG und BIOMECHANI-
SCHE MODELLIERUNG werden getrennt vom Gesamtsystem evaluiert. Die Evaluatio-
nen dienen v. a. dem Finden der besten Modellierungen.

e Deformationsmerkmalmodellierung

Fiir die Evaluation dieses Prozesses werden Deformationsmerkmale aus IGRT-
Kontrollbildern extrahiert und statistisch modelliert (Abschnitt 5.7). In einer
,Leave One Out“-Kreuzvalidierung wird fiir jeden Patienten untersucht, wie gut
seine Deformationsmerkmale aus Statistiken der Deformationsmerkmale der
iibrigen Patienten abgeschétzt werden konnen. Bei der Verwendung von 400
Szenarien fiir Kopf-Hals-Patienten wird eine mittlere Abweichung von 2,5 mm
zwischen dem dhnlichsten Szenario und den tatsidchlichen Deformationsmerkma-
len der 5-20 IGRT-Kontrollbilder festgestellt. Bei der Pelvis-Patientenkohorte
betragt die mittlere Abweichung zwischen 5-20 Referenzformen fiir Harnblase
und Rektum und dem &hnlichsten Szenario 2,6 mm bzw. 2,2 mm (Abschnitt
5.8).

o Biomechanische Modellierung

Fiir die Evaluation des biomechanischen Modells wird untersucht, wie gut das
Modell die tatsachliche Deformation nachbildet, wenn es durch die zugehori-
gen Deformationsmerkmale deformiert wird. Da fiir die Kopf-Hals-Patienten-
Kohorte keine Referenzdaten vorliegen, werden stattdessen Sensitivitdtsana-
lysen durchgefiihrt, um die notwendige Modellkomplexitat zu untersuchen
(Abschnitt 6.6). Es wird festgestellt, dass sich die Ergebnisse mit einer aufwen-
digen Knochenmodellierung im Mittel um 0,87 mm von den Ergebnissen ohne
Knochenmodellierung unterscheiden. Bei der Pelvis-Patienten-Kohorte liegt die
segmentierte Prostata als Referenz vor und es kann eine mittlere Genauigkeit
von 1,23 mm Oberflachendistanz ermittelt werden (Abschnitt 6.7).

Die Deformationsabschatzung des Gesamtsystems wird zusammen mit dem Prozess
SZENARIO-INTEGRATION durch retrospektive Analysen der IGRT-Kontrollbilder
in Kapitel 7 evaluiert. Fiir die Evaluation werden in Kreuzvalidierungen Sicher-
heitssaume auf Grundlage der Szenarien des Deformationsmodells generiert. Die
Sicherheitssdume werden anhand der tatsichlichen Verdnderungen mit verschiedenen
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Metriken analysiert und mit anderen Methoden fiir die Generierung von Sicherheits-
sdumen verglichen.

« Kopf-Hals-Patienten

Die Posenénderungen werden statistisch modelliert und zufallige Posen-Szenarien
(Deformationsmerkmals-Szenarien) werden generiert. Mit dem patientenspe-
zifischen biomechanischen Modell werden daraus vollstdndige Verschiebungs-
vektorfelder (Deformations-Szenarien) gebildet, welche die Deformation im
Kopf-Hals-Bereich sowie im Bereich des oberen Thorax reprasentieren. Mit der
retrospektiven Analyse wird gezeigt, dass der Sicherheitssaum gegeniiber dem
klinisch tiblichen homogenen Sicherheitssaum um 13,3 % reduziert werden kann
und sich dabei sogar die Tumorabdeckung verbessern lasst (Abschnitt 7.4). Im
Vergleich mit komplexeren Ansétzen fiir die Generierung von Sicherheitsséu-
men, die zurzeit erforscht werden, zeigt sich eine dhnlich gute Anpassung des
Sicherheitssaumes an die auftretenden Verdnderungen.

o Pelvis-Patienten

Die Forméanderungen der Hohlorgane Harnblase und Rektum werden mit einem
statistischen Formmodell modelliert und zuféllige Anderungen der Organformen
werden als Form-Szenarien (Deformationsmerkmals-Szenarien) generiert. Mit
dem patientenspezifischen biomechanischen Modell werden basierend auf diesen
Verdnderungen Verschiebungsvektorfelder (Deformations-Szenarien) generiert,
welche die Deformation im Pelvis-Bereich abbilden. Besonders bei grofieren
Zielvolumina (Prostata und Samenbléschen) zeigt sich eine gute Anpassung des
Sicherheitssaumes an die auftretenden Verdnderungen (Abschnitt 7.5). Auch
im Vergleich mit Ansétzen zur Generierung von Sicherheitssdumen, die zurzeit
erforscht werden, zeigt sich eine teilweise bessere Anpassung.

8.5. Diskussion

Hier werden die Ergebnisse der Evaluationen des Deformationsmodells diskutiert, das
Deformationsmodell anhand der in Abschnitt 4.2 aufgestellten Anforderungen unter-
sucht und das Potential der szenariobasierten Anwendung des Deformationsmodells
in der Strahlentherapie eingeschatzt.

8.5.1. Bewertung der Ergebnisse des Deformationsmodells

Die Ergebnisse der Evaluation der DEFORMATIONSMERKMALMODELLIERUNG zeigen,
dass mit dem statistischen Modell fiir einen individuellen Patienten potentielle
Veranderungen pratherapeutisch als Deformationsmerkmals-Szenarien ausreichend
gut erzeugt werden kénnen.

Die Ergebnisse der Evaluation der BIOMECHANISCHEN MODELLIERUNG zeigen, dass
die verwendeten biomechanischen Modelle genau genug sind, um aus den generierten
Deformationsmerkmals-Szenarien vollsténdige Deformations-Szenarien zu erzeugen.

Die Ergebnisse der Deformationsabschiatzung durch das Gesamtsystem nach der
SZENARIO-INTEGRATION zeigen, dass die interfraktionellen Verdanderungen fiir Kopf-
Hals-Patienten und Pelvis-Patienten mit dem vorgestellten Deformationsmodell so
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gut abgeschatzt werden konnen. Damit konnen die auf Grundlage von Abschétzun-
gen generierten Sicherheitssdume die tatséchlichen Verdnderungen eines Patienten
deutlich besser adaptieren als die klinisch iiblichen homogenen Sicherheitssdume.

Die mit dem Deformationsmodell generierten Sicherheitssdume sind im Bereich
komplexer Deformationen (grofie Zielvolumina, komplexe Umgebung) besser an
die auftretenden Veranderungen angepasst als mit einfachen Deformationsmodellen
generierte Sicherheitssdume.

8.5.2. Bewertung des Deformationsmodells anhand der Anforderungen

Das vorgestellte Deformationsmodells kann anhand der in Abschnitt 4.2 aufgestellten
Anforderungen der Représentativitat (Nutzen von Statistiken aus Patientenkohorten),
Spezifitdt (Nutzen von geometrischem Wissen aus CT-/MRT-Bildern des neuen Pa-
tienten), Plausibilitat (Nutzen von bekannten mechanischen Zusammenhéngen) und
Integrierbarkeit (einfache Anwendbarkeit in der Strahlentherapieplanung) genauer
bewertet werden.

Das vorgestellte Deformationsmodell erfiillt diese Anforderungen wie folgt:

« Repriasentativitat

Fiir das Deformationsmodell werden extrahierte Merkmale von veranderungs-
auslosenden interfraktionellen Verdnderungen der Patientenkohorte statis-
tisch modelliert (Kapitel 5). Diese Statistiken werden fiir die Erzeugung der
Deformationsmerkmals-Szenarien verwendet. In den vorgestellten Anwendungs-
fallen werden Punktverschiebungen generiert, welche Verénderungen von Organ-
oberflaichen oder Gelenkstellungen reprasentieren. Dabei wird einerseits die aus
dem Kollektiv abgeleitete Grofie und Richtung der Verschiebung berticksichtigt.
Andererseits werden dabei auch Korrelationen zwischen den Verédnderungen
benachbarter bzw. verbundener Punkte berticksichtigt. Die Reprasentativitéat
kann dementsprechend als gut (Représentativitét: 4) eingeschétzt werden.

Die Korrelation verschiedener Organe wird jedoch nicht beriicksichtigt und die
Organe werden unabhéngig voneinander modelliert.

Um aus den generierten Deformationsmerkmals-Szenarien vollstandige Be-
schreibungen (Deformationsszenarien) zu generieren, ist ein aufwendiges Modell
notwendig. Anders als mit statistischen Deformationsmodellen (siehe Abschnitt
3.2.1) koénnen mit dem vorliegenden statistischen Modell keine vollstandigen
Beschreibungen fiir Deformationen generiert werden.
o Spezifitat

Die individuelle Geometrie jedes neuen Patienten wird im vorgestellten An-
satz dadurch berticksichtigt, dass ein spezifisches biomechanisches Modell auf
Grundlage des segmentierten CT-Bildes des Patienten erzeugt wird (Abschnitt
6.2). Die spezifische Position und Form von rigiden Knochen und andere me-
chanische relevanten Strukturen kénnen so beim Berechnen der vollstandigen
Deformation berticksichtigt werden (Spezifitat: +).

Die dafiir notwendige Segmentierung ist aufwendig, sodass bei vielen Strukturen
auf deren Modellierung verzichtet werden muss. Durch neue automatische Me-
thoden kénnte der Aufwand reduziert werden und eine spezifische Modellierung
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ermoglicht werden.

Die initiale Geometrie kénnte auch fiir die Einschrankung der zu generierenden
Deformationsmerkmals-Szenarien verwendet werden, sodass beispielsweise fiir
Patienten mit einer im Planungsbild stark gefiillten Blase eher Szenarien
gebildet werden, die eine reduzierte Blasenfiillung aufweisen. Ein einfacher
Ansatz hat sich bei der Pelvis-Patientenkohorte jedoch nicht bewahrt (Abschnitt
5.8.6). Deshalb wird stattdessen angenommen, dass das Planungsbild eines
Patienten einen Mittelwert der zu erwartenden Zustande darstellt. In Zukunft
konnte diese Zustandsinformation durch das Modell verwendet werden.

Auch andere Faktoren (Alter, Gewicht, Geschlecht) kénnen neben den reinen
geometrischen Informationen eine wichtige Rolle bei den zu erwartenden Ver-
anderungen spielen. Sie konnten in Zukunft zusétzlich mit dem statistischen
Modell abgebildet werden.

Mechanische Plausibilitit

Im statistischen Modell werden der punktweise Bewegungsspielraum von Kon-
trollpunkten und die Korrelationen zwischen deren Verschiebungen abgebildet.
Komplexe Zusammenhénge sind demgeméfl nicht abgebildet, und so kénnen
vom statistischen Modell zufallig generierte Deformationsmerkmals-Szenarien
widerspriichlich und mechanisch unplausibel sein.

Das biomechanische Modell erzwingt die mechanisch plausible Interpolation
der Deformation (hohe Plausibilitdt: +). Ausgehend von den Verschiebungen
der Deformationsmerkmale wird mit der Finite-Elemente-Methode ein Verschie-
bungsvektorfeld bestimmt, das den mechanischen Gesetzen der Kontinuums-
Mechanik unterliegt (Abschnitt 6.4).

Dies wird dadurch erreicht, dass das biomechanische Modell durch Kraftrand-
bedingungen in die Form gebracht wird, die durch die Verschiebungen des
Deformationsmerkmals-Szenarios vorgegeben sind. Die dabei verwendeten Kraf-
te sind eher klein gewahlt und konnen das Patientenmodell nur begrenzt
deformieren, sodass die Deformation beim Auftreten groflerer mechanischer
Spannungen (Knochen wird deformiert) reduziert wird und somit die mechani-
sche Plausibilitat erhalten bleibt.

Das verwendete mechanische Modell ist eher einfach. Der Fokus liegt an dieser
Stelle auf der Kopplung mit dem statistischen Modell. Aufwendigere Modelle
konnen noch mehr mechanische Eigenschaften berticksichtigen. Dazu gehort
beispielswiese das Gleiten, wodurch das vorgestellte Modell auch fiir Modellie-
rungen im Bereich der Lungen verwendet werden kénnte, oder die mechanische
Modellierung von Gelenken, was eine Anwendung des Modells auf grofiere
Verdnderungen der Gelenkstellungen ermdéglichen wiirde.

Integrierbarkeit

Die vorgeschlagenen Deformations-Szenarien lassen sich fiir die Therapiepla-
nung aufbereiten (Abschnitt 7.2). Beispielsweise kann der Bewegungsspielraum
szenariobasiert abgeschétzt werden, sodass die zu erwartenden Deformationen
bei der Therapieplanung miteinbezogen werden konnen, um einen variablen
Sicherheitssaum an zu erwartende lokale Verdnderungen anzupassen.

Die Voraussetzung, dass nur ein Bild notig ist, wird erfiillt. Das Deformations-
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modell kann also zum Zeitpunkt der Planung verwendet werden (Integrierbar-
keit: +).

Eine wichtige Einschrankung ist die Kompatibilitat der IGRT-Methoden. Pati-
enten, deren Verdnderungen mit dem Deformationsmodell abgeschitzt werden
sollen, miissen genauso fixiert und gelagert werden wie die Patienten der statis-
tisch erfassten Patientenkohorte des Deformationsmodells.

In Tabelle 23 wird der neue Ansatz zusammen mit den Klassen der Deformations-
modelle aus Abschnitt 3.2 aufgefithrt. Das vorgestellte Deformationsmodell kann
die in Abschnitt 4.2 aufgestellten Anforderungen der Repréasentativitit, Spezifitét,
Plausibilitdt und Integrierbarkeit gleichzeitig erfiillen. Es werden mehr Informationen
verwendet als bei den isolierten Ansitzen und somit kann prinzipiell eine bessere
Abschétzung erreicht werden.

-
=
= =
> Q
o -~
= = =
g ‘= = F
193] iyt Q 2
Has] C-E 7} —
— N : [=0]
o 5] < 1
5] o, — -
=
f:d N [l —
Abschnitt 3.2.1: 1. Patientenspezifische
statistische Deformationsmodelle + + 0 -

[SBYAO5, SSA12]
Abschnitt 3.2.1: 2. Populationsbasierte
statistische Deformationsmodelle + - - +
[HCA*11, HGA*™15, RDO"17, BKS™11]
Abschnitt 3.2.2: 3. Patientenspezifische

mechanische Deformationsmodelle - + + +
[AMMBO0S8, ZWG™15, TBST16]

Diese Arbeit + + + +
(wie 2.) | (wie 3.) | (wie 3.)

Tabelle 23: Einschitzung der Eignung des Ansatzes dieser Arbeit fiir die Abschétzung
der zu erwartenden interfraktionellen Deformation (vgl. Tabelle 4 in Abschnitt 4.3)

8.5.3. Bewertung des szenariobasierten Ansatzes fiir die Strahlentherapie

Die breite Anwendung des Deformationsmodells steht nicht mehr im Fokus dieser
Arbeit, weswegen an dieser Stelle nur das Potential des Deformationsmodells fiir die
Strahlentherapie abgeschatzt werden kann.

Die exemplarisch vorgestellte Generierung eines Sicherheitssaumes (Abschnitt 7.3)
ist ein eher einfacher Anwendungsfall, welcher v. a. fiir die Evaluation des Deforma-
tionsmodells verwendet wird. Trotzdem zeigt dieser Anwendungsfall, wie durch die
Abschatzungen der potentiellen Deformationen Sicherheitssaume reduziert werden
konnen und weniger gesundes Gewebe mitbestrahlt werden muss.
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Die Deformations-Szenarien kénnen dariiber hinaus verwendet werden, um voll-
standige Patienten-Szenarien zu generieren. Diese Szenarien enthalten kiinstlich
generierte, segmentierte CT-Bilder und bieten damit detaillierte Informationen iiber
potentielle Veranderungen. Neben den Veranderungen von Position und Form der
Ziel- und Risikostrukturen stehen somit auch die Verdnderungen der Grauwerte des
CT-Bildes zur Verfiigung, sodass auch Verdanderungen der Dosisverteilung berechnet
werden kénnen. Patienten-Szenarien haben demensprechend ein grofleres Potential,
die Therapieplanung zu verbessern, als eine Reduktion der Sicherheitssdume.

Zu den profitierenden Anwendungsféllen gehort beispielsweise die robuste Planung,
welche die synthetischen CT-Bilder der Szenarien verwenden kann, um die Dosis-
verteilung zu bestimmen und unter Berticksichtigung verschiedener zu erwartender
Deformationen zu optimieren?®.

Ein weiterer profitierender Anwendungsfall sind ,,Plan of the Day“-Konzepte (Ab-
schnitt 3.3.4). Um verschiedene Plédne zu generieren, von denen am Behandlungstag
der am besten passende ausgewéhlt wird, benotigen diese Konzepte CT-Bilder mit
verschiedenen anatomischen Situation des Patienten. Genau wie bei der robusten
Planung kénnen mit dem Deformationsmodell entsprechende kiinstliche CT-Bilder
erzeugt werden.

Das Deformationsmodell ermdglicht es auflerdem, Semi-Online-Verfahren der adap-
tiven Strahlentherapie (Abschnitt 3.3.3) bereits zu Beginn der Therapie zu nutzen.
Diese sind sonst erst nach einigen IGRT-Therapiefraktionen einsetzbar, wenn ge-
nug Kontrollbilder zur Verfligung stehen. Nach einigen Therapiefraktionen kénnen
zusatzlich die Kontrollbilder des Patienten verwendet werden. In Zukunft wéare
auch eine Integration der Kontrollbilder in das Deformationsmodell moglich. Das
Deformationsmodell konnte im Therapieverlauf an den Patienten angepasst werden.

8.6. Fazit

Mit der vorliegenden Arbeit kénnen zu erwartende interfraktionelle Verdnderungen
eines Patienten anhand seines CT-/MRT-Bilds abgeschétzt werden. Dazu wird ein
Deformationsmodell verwendet, welches Patienten-Szenarien generieren kann. In den
Szenarien sind potentielle Verdnderungen als segmentierte synthetische CT-/MRT-
Bilder reprasentiert.

Ein besonderer Fokus der Arbeit liegt auf der Kombination von Informationen aus
verschiedenen Quellen und Modellen im Deformationsmodell. Dabei wird auf die
Kompatibilitat der Modelle geachtet, sodass das statistische Modell zusammen mit
patientenspezifischen mechanischen Modellen verwendet werden kann.

Obwohl die Methoden, die fiir die statistische bzw. mechanische Modellierung ver-
wendet werden, fiir sich genommen mit Blick auf vergleichbare Methoden aus dem
Stand der Forschung noch Verbesserungspotential besitzen, wird eine hohe Qualitét
bei der Abschiatzung erreicht. Die Genauigkeit kann in Zukunft durch aufwendigere
Methoden schrittweise verbessert werden.

28Eine erste Anwendung des Deformationsmodells im Bereich robuste Planung wird in einem
Kooperationsprojekt demonstriert (siehe [BS14al).
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Der Stand der Forschung wird nicht nur um eine Methode der genauen Abschétzung
der notwendigen Grofle von Sicherheitssdumen erweitert, wie in der Evaluation gezeigt
wird, sondern es kann auch eine Transformation des Planungsbildes erfolgen. Dies
ermoglicht die Untersuchung des Einflusses verschiedener Deformations-Szenarien
auf die Dosisverteilung der Bestrahlung.

Zudem wird eine hohe Generalisierbarkeit erreicht. Da sich sowohl die jeweiligen
statistischen Modelle als auch die mechanischen Modelle sehr dhnlich sind, kann
das Deformationsmodell sowohl Verdnderungen im Kopf-Hals-Bereich als auch im
Pelvis-Bereich abbilden. Dadurch kann das Deformationsmodell mit wenig Aufwand
auch fiir andere Korperregionen adaptiert und eingesetzt werden.

Ein Nachteil des Deformationsmodells ist, dass fiir die statistische Analyse viele
Bilddaten benotigt werden. Die beiden evaluierten Patientenkohorten bestehen aus

tiber 200 bzw. 500 CT-/MRT-Bildern.

Ein weiterer Nachteil des Deformationsmodells ist, dass sowohl im Prozess DEFOR-
MATIONSMERKMALMODELLIERUNG als auch im Prozess BIOMECHANISCHE MODEL-
LIERUNG segmentierte Organe bzw. Knochen fiir die Modellierung benétigt werden.
Da die Segmentierung zurzeit teilweise aufwendig manuell durchgefithrt werden muss,
stellt dies noch eine erhebliche Hiirde bei der klinischen Anwendung dar.

8.7. Antworten auf die Forschungsfragen

Die Forschungsfragen aus Abschnitt 1.2 konnen nun beantwortet werden:

e 1. Wie kann das Deformationsmodell in die Therapieplanung inte-
griert werden?
Das Deformationsmodell kann eine Anzahl zufélliger Deformations-Szenarien
erzeugen. Diese werden verwendet, um Patienten-Szenarien mit deformierten
(CT-)Bildern und konturierten Ziel- und Risikostrukturen zu erzeugen. Da
die Patienten-Szenarien realen Daten aus der adaptiven Strahlentherapie sehr
ahnlich sind, lassen sie sich entsprechend einfach in Planungsprozesse der
(adaptiven) Strahlentherapie integrieren.

+ 2. Wie konnen (statistische) Informationen aus Patientenkohorten
verwendet werden?
Kontrollbilder mit interfraktionellen Deformationen kénnen durch eine fusio-
nierte Darstellung in 2D- und 3D-Videos visualisiert werden, sodass vorhandene
Bewegungen erkennbar werden. So konnen wichtige Deformationsmerkmale wie
Punktverschiebungen und Organoberflachen identifiziert werden. Punktverschie-
bungen konnen mit Methoden aus der Bildregistrierung automatisch extrahiert
werden. Organoberflichen werden semi-automatisch segmentiert. Die Defor-
mationsmerkmale werden durch eine Hauptkomponentenanalyse statistisch
modelliert, um zufallige, reprasentative Deformationsmerkmale zu erzeugen.

o 3. Wie konnen patientenspezifische Informationen genutzt werden?
In der mechanischen Modellierung werden geometrische Informationen aus
dem Bild des Patienten verwendet, um ein patientenspezifisches biomecha-
nisches Modell zu erstellen. Die individuelle Anatomie wird dabei durch die
Segmentierung von Organen, Knochen und anderen Strukturen berticksichtigt.
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e 4. Wie konnen mechanisch plausible Deformationen erzeugt werden?
Mechanische Zusammenhange werden durch die explizite mechanische Mo-
dellierung mit der Kontinuumsmechanik und der Finite-Elemente-Methode
abgebildet. Die generierten Deformationen sind mechanisch plausibel, da sie
direkt mit einem mechanischen Modell erzeugt werden.

* 5. Wie kann das Deformationsmodell evaluiert werden?
Die Evaluation des Deformationsmodells wird mit der Erzeugung eines varia-
blen Sicherheitssaumes als exemplarischem Anwendungsfall durchgefiihrt. Die
Ergebnisse konnen anhand geometrischer Metriken evaluiert werden.
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A.1. GleichmaBige Verteilung von Punkten auf einer Oberflache

Fiir eine gleichméflige Verteilung von Punkten auf der Oberflache einer Kugel werden
zunédchst Punkte zufillig verteilt und als Elektronen angenommen. Dies ermoglicht
es, mit einer Minimierung des elektrostatischen Potentials

2

k. (45)
; - x]]
mit der Elementarladung e und der Coulomb-Konstanten k. = ﬁ (eo ist die

elektrische Feldkonstante) die Elektronen gleichméBig zu verteilen [BHS08]. Dazu
kann Gl. 45 vereinfacht werden zu

UN)=Y At (46)

A.2. Physikalische Modellierung eines elastischen Kontinuums

Sehr einfache elastische Probleme konnen analytisch exakt berechnet werden. Zu
komplexen Problemen kann jedoch analytisch keine Losung gefunden werden. Solche
Probleme werden diskretisiert und schrittweise numerisch gelost. Teile der Beschrei-
bungen wurden bereits in der Studienarbeit des Autors verwendet [Sto09)].

A.2.1. Kinematik

In der lagrangeschen Betrachtungsweise wird jedem Punkt im Kontinuum eine
dreidimensionale Position Z; in der aktuellen Konfiguration zugewiesen, abhangig
vom aktuellen Zeitpunkt ¢ und seiner Position X in der Referenzkonfiguration (zum
Zeitpunkt t = 0):

7 =7;(X,t) (47)
Die Deformation
L, 07
0X;

kann abhédngig von der Verschiebung o = &; — X} geschrieben werden:
F=Vu+1 (49)

Dieser Deformationsgradiententensor eliminiert die Starrkérpertranslation. Er ist
allerdings nicht nur von der Gestaltdnderung des Korpers, sondern auch von dessen
Starrkorperrotation abhéngig.

Deshalb werden z. B. der Green-Lagrange-Verzerrungstensor

E = ;(FTF =) (50)
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oder der Cauchy-Green-Verzerrungstensor
C=F'F (51)

als Maf} der Gestaltédnderung verwendet. Diese sind gegentiber der Rotation invariant
und aus ihnen kénnen die physikalischen Dehnungen ¢, €,, €, und Gleitungen ~,,,
Vyz Y=y €rrechnet werden (siehe auch Gl. 53).

Fiir sehr kleine Verzerrungen lésst sich der quadratische Anteil in Gl. 50 bzw. GI.
51 vernachlassigen, sodass eine linearisierte Variante verwendet werden kann. Die
Modellierung wird in diesem Fall als geometrisch-linear bezeichnet und die Berechnung
kann deutlich schneller durchgefiihrt werden.

A.2.2. Spannungstensoren

Die Spannung beschreibt, welche Krafte durch eine beliebig orientierte Schnittfliche
im Kontinuum wirken. Sie kann durch den symmetrischen Cauchyschen Spannungs-
tensor o;; dargestellt werden, der die Spannung auf die Abmessungen dieser Fléche
in der Momentankonfiguration bezieht.

A.2.3. Materialmodell

Das Materialmodell stellt den Zusammenhang zwischen den Verzerrungen C und
der Spannung her. Dazu wird fiir ein linear-elastisches Material die Materialmatrix
gebildet:

1—v v v 0 0 0
v 1—v v 0 0 0
B E v v 1—v 0 0 0
(T +v)(1—2v) 0 0 0 s(1—2v) 0 0
0 0 0 0 s(1—2v) 0

0 0 0 0 0 s(1—2v)

(52)
Der Elastizitatsmodul E und die Querkontraktionszahl v kénnen experimentell
bestimmt werden. Die Cauchy-Spannung

Ozx Ex By
Oyy Ey Eyy
o € E
o(E) = # 1 =D- 1 =D- =2 53
Oyz Vyz 2Eyz
Oz L Vzz | L 2sz i

kann linear aus der Verzerrung bestimmt werden [Bat02].

Aus o(E) koénnen z. B. der 1. Piola-Kirchhoffsche Spannungstensor P(¢) , der die
Spannung auf die Abmessungen der Flache der Referenzkonfiguration bezieht oder
der 2. Piola-Kirchhoffsche Spannungstensor S(o), der zusétzlich symmetrisch ist,
berechnet werden [AA94]:
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P(oc) =detF-o-F! (54)
S(0) =detF-Flo-F! (55)

Fiir ein hyperelastisches Materialmodell wird der 2. Piola-Kirchhoffsche Spannungs-
tensor S als Funktion des elastischen Potentials W (die gespeicherte elastische
Energie) und dem Cauchyschen Verzerrungstensor C angegeben [Sch99].

A.2.4. Erhaltungsgleichungen und Randwertproblem

Die zeitliche Impulsdnderung in einem Kontinuum mit dem Volumen 2 ist im
Gleichgewicht mit der Summe der Oberflichen- und Volumenkrifte, die auf das
Kontinuum wirken:

d . . 5
gilfwﬂvﬂ—‘AQUUUMS-+L4pﬂdV, (56)

Impulsdnderung Oberflachenkrafte  Volumenkrafte

mit der Dichte p(Z) und der Geschwindigkeit . Dabei miisste tiber das unbekannte
deformierte Volumen 2 (mit dem deformierten Rand 0f2) der momentanen Konfi-

guration integriert werden. Durch die Massenerhaltung gilt fiir jedes infinitesimale
Element pdV = podVy und wegen ndS = det F - (Ffl)TngdSO gilt mit Gl. 54

d . » .
i /Qo pov;dVy = /690 Pi1i;dSo + /Qo pofidVo, (57)

Impulsdnderung Oberflachenkrafte Volumenkrifte

was mit dem Gauflschen Satz umgeformt werden kann zu

d OP;; S
s —.:Ld — ) —»(]d / Zd .
o iV [ ax et [ pofidti (58)

Dies entspricht einem Randwertproblem

Po—75 =
dt 0X;

+ pof; (59)

mit einer Losung fiir die Verschiebung .

A.2.5. Randbedingungen

Auf dem Rand 9 des Definitionsbereiches des Kontinuums miissen Randbedin-
gungen vorgegeben werden. Es muss entweder eine Verschiebung w; (Dirichlet-
Randbedingung) oder eine Kraft f; (Neumann-Randbedingung) definiert sein [Sch99].

Treten mehrere Korper (z. B. mehrere Organe) auf, die nicht fest miteinander ver-
bunden sind, wird ein Kontaktmodell verwendet [Wri01]. Der Kontakt zwischen zwei
(oder mehr) Korpern wird durch einen Kontaktrand hergestellt, iiber den Kontakt-
spannung ausgetauscht wird. Diese kann in Normal- und Tangentialspannung aufteilt
werden. Der Kontakt wird durch eine Ungleichungsnebenbedingung formalisiert (siehe
z. B. [WKO03)).
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A.2.6. Schwache Formulierung

Um die gesuchte Verschiebung #; fiir das Randwertproblem (Gl. 59) zu finden, muss
es zunachst in seine schwache Form tiberfithrt werden. Dazu wird das Skalarprodukt
des Randwertproblems
oP;; d*;
X, + pofi = po 72

OP; d2
/ <8X O de? ) Vidho = (61)

mit den stetigen Testfunktionen iy, die die Randbedingungen (Abschnitt A.2.5)
erfiillen, gebildet und umgeformt

—0 (60)

[ Putinsdso+ [ mhiiave= | Pyt 2% gy + [ a2

g 0X; dt2

i; ist eine Losung, wenn diese Gleichung fiir jede beliebige Testfunktion JZ erfiillt ist
[Sch99].

Oft werden die Testfunktionen als virtuelle Verschiebungen bezeichnet. Dann wird
die rechte Seite von GIl. 62 als innere virtuelle Arbeit und die linke Seite als duflere
virtuelle Arbeit interpretiert. Diese miissen fir beliebige virtuelle (verschwindend
kleine) Verschiebungen Jl im Gleichgewicht sein, wenn #; eine Losung ist [Bat02].

Die schwache Formulierung besitzt mehr Losungen als das urspriingliche Randwert-
problem. Allerdings sind alle Losungen der schwachen Formulierung, die zweimal
stetig differenzierbar sind, auch Lésungen des Randwertproblems [Sch99].

A.3. Approximation des Verschiebungsvektorfeldes mit finiten
Elementen

Da das Gleichgewicht in Gl. 62 im Allgemeinen nicht durch alle der unendlich vielen
Testfunktionen iiberpriift werden kann, werden Ansatzfunktionen gp' definiert, die
die Verschiebung " approximieren sollen. Die approximierte Verschlebung @ eines
beliebigen Punktes im Korper wird als Linearkombination der Ansatzfunktionen
und der Verschiebungen ﬂ’; der Knoten der finiten Elemente des Volumennetzes
(Abschnitt 6.3) zusammengesetzt. Die Ansatzfunktionen sind die Basisvektoren von

@, [Sch99]

. N . .
i = i, (63)

Die Ansatzfunktionen QB; werden als Testfunktionen fiir die Uberpriifung einer
Losung der schwachen Formulierung gewédhlt (Galerkin-Verfahren). Denn wenn die
schwache Formulierung fiir alle Ansatzfunktionen erfiillt ist, dann ist sie auch fiir alle
Linearkombinationen der Ansatzfunktionen erfiillt. Die schwache Form (Gl. 62) wird
durch Einsetzen des Ansatzes (Gl. 63) und der Ansatzfunktionen als Testfunktionen
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2 N
L Podmd+ [ mfgavo= [ P”aX Vot [ m dtQZ BV (64)

Oberflachenkréafte Volumenkrafte Steifigkeitsterm

Massenterm

iiberfiithrt. Die beiden linken Terme bilden die gegebenen Oberflichen und Volumen-
krafte als diskrete duflere Krafte R; auf alle Knoten ab. Der Steifigkeitsterm auf der
rechten Seite driickt den Zusammenhang zwischen der Verschiebung ﬁ; eines Knotens
und den diskreten inneren Kraften auf den Knoten durch die inneren Spannungen
der Elemente dieses Knotens aus. Diese Beziehung wird als Steifigkeitsmatrix K
gespeichert. Im Allgemeinen dndert sie sich in jedem Zeitschritt. Der Massenterm
auf der rechten Seite besteht aus der Massenmatrix M und einer Beschleunigung.
Die Massenmatrix M ordnet jedem Knoten eine Masse zu. Die Beschleunigung lasst
sich durch Ableiten der Verschiebung in den Knoten 4, ermitteln.

u; ist eine Losung, wenn das Kréftegleichgewicht in allen Knoten (nach jedem
Zeitschritt, siche Abschnitt A.3.1) erfilllt ist. Mit = @}, und R = R; ergibt sich die

nach der Knotenverschiebung v aufzulésende Gleichung
R=Mi+ Ku (65)

fiir eine dynamische Simulation.

Andern sich die duBeren Krifte oder Verschiebungen sehr langsam, kann der Massen-
term M1 vernachlassigt werden. Man spricht dann von einer statischen Simulation
mit

R = Ku. (66)

A.3.1. Losungsverfahren

Um ein lineares Gleichungssystem (Gl. 66) zu losen, konnen direkte Losungsme-
thoden mit Algorithmen auf Grundlage der Gauischen Elimination oder iterative
Losungsmethoden verwendet werden. Im nichtlinearen Fall (grofle Verschiebungen,
groBe Verzerrungen oder nichtlineares Materialverhalten) muss dabei schrittweise
vorgegangen werden:

t+AtR — t+AtK t+Atu (67)

Die vorgegebenen Verschiebungen oder Krafte werden langsam aufgebracht, und es
werden auch Zeitschritte fiir statische Simulationen verwendet, um die Lasten inkre-
mentell aufzubringen. Der Zeitschritt At aus einem im Gleichgewicht befindlichen
System zum Zeitpunkt ¢ wird so klein gewéhlt, dass auch fiir den folgenden Zeitpunkt
t + At ein Gleichgewicht hergestellt werden kann. Der Startwert der Verschiebungen
wird auf "%ty = *u gesetzt. Danach wird %t iterativ verdndert?®, bis das System
erneut im Gleichgewicht mit den gednderten dufleren Lasten ist. Ein verbreitetes
Schema fiir die Iteration ist das Newton-Raphson-Schema, bei dem mit jeder Itera-
tion die Losung der Verschiebung +4!u verbessert werden kann, vorausgesetzt der
Startwert fiir die Iterationen ist nahe genug an der Losung [Bat02].

29Durch die Anderung von *+%2% dndert sich auch die Steifigkeitsmatrix ‘21K
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Fir dynamische Simulationen (Gl. 65) kann &hnlich vorgegangen werden, allerdings
muss dabei die Auswirkung der Geschwindigkeit auf die Verschiebung beachtet werden.
Bei einer Methode der impliziten Zeitintegration enthélt die aktuelle Verschiebung

t+Atu — tu+ At tJrAtu (68)
Komponenten aus der aktuellen Geschwindigkeit

t+Atu — tu—i—At tJrAtu (69)

t+At

die wiederum von der aktuellen Beschleunigung i abhangt.

Diese ist abhingig von %%, der Steifigkeitsmatrix 'K, der Massenmatrix M und
den duBeren Kriften 2! R (siehe Gl. 65). Gl. 68 und Gl. 69 konnen durch Einsetzen
zu einer Gleichung fiir 44 umgeformt werden, die nur *#*u als Unbekannte besitzt.

Diese wird dann in die zeitlich diskretisierte Gl. 65 eingesetzt
t-‘rAtR _ Mt-i—At,a + t+AtK t+AtU. (70)

AbschlieBend wird nach %ty aufgelost. Im nichtlinearen Fall muss auch hier die
Losung iterativ ins Gleichgewicht gebracht werden. Man spricht hier von einem
dynamischen Gleichgewicht [Bat02].



Literatur

[AA94]

[ACF+07]

[AFVK™*16]

[AKI*10]

[AMMBOS]

[AMMH*10]

[AMMHB15]

[AMMVBI11]

[APH*10]

[ARB*17]

[Ayalb]

J. Altenbach und H. Altenbach: Einfihrung in die Kontinuumsme-
chanik : mit 31 Ubungsaufgaben mit Lésungen. Teubner, Stuttgart,
1994.

J. Allard, S. Cotin, F. Faure, P.-J. Bensoussan, F. Poyer, C. Duriez,
H. Delingette und L. Grisoni: SOFA: an open source framework for
medical simulation. In: MMVR 15-Medicine Meets Virtual Reality
(2007), S. 13-18.

S. Acharya, B. W. Fischer-Valuck, R. Kashani, P. Parikh, D. Yang,
T. Zhao, O. Green, O. Wooten, H. H. Li, Y. Hu, V. Rodriguez, L. Olsen,
C. Robinson, J. Michalski, S. Mutic und J. Olsen: Online Magnetic
Resonance Image Guided Adaptive Radiation Therapy: First Clinical
Applications. In: International Journal Of Radiation Oncology Biology
Physics 94(2) (2016), S. 394-403.

B. M. Ahn, J. Kim, L. Ian, K. H. Rha und H. J. Kim: Mechanical
property characterization of prostate cancer using a minimally moto-
rized indenter in an ex vivo indentation experiment. In: Urology 76(4)
(2010), S. 1007-1011.

A. Al-Mayah, J. Moseley und K. K. Brock: Contact surface and ma-
terial nonlinearity modeling of human lungs. In: Physics in Medicine
and Biology 53(1) (2008), S. 305-317.

A. Al-Mayah, J. Moseley, S. Hunter, M. Velec, L. Chau, S. Breen
und K. Brock: Biomechanical-based image registration for head and
neck radiation treatment. In: Physics in Medicine and Biology 55(21)
(2010), S. 6491-6500.

A. Al-Mayah, J. Moseley, S. Hunter und K. Brock: Radiation dose
response simulation for biomechanical-based deformable image regis-
tration of head and neck cancer treatment. In: Physics in Medicine
and Biology 60(21) (2015), S. 8481-8489.

A. Al-Mayah, J. Moseley, M. Velec und K. Brock: Toward efficient
biomechanical-based deformable image registration of lungs for image-
guided radiotherapy. In: Physics in Medicine and Biology 56(15)
(2011), S. 4701-4713.

E. E. Ahunbay, C. Peng, S. Holmes, A. Godley, C. Lawton und X. A.
Li: Online adaptive replanning method for prostate radiotherapy. In:
International Journal of Radiation Oncology Biology Physics T7(5)
(2010), S. 1561-1572.

R. Apolle, M. Rehm, T. Bortfeld, M. Baumann und E. G. Troost: The
clinical target volume in lung, head-and-neck, and esophageal cancer:
Lessons from pathological measurement and recurrence analysis. In:
Clinical and Translational Radiation Oncology 3 (2017), S. 1-8.

U. Ayachit: The paraview guide: a parallel visualization application.
Kitware, New-York, 2015.



188

Literatur

[Bat02]

[BDK*07]

[Bea9o]

[Ben07]

[BHH*01]

[BHKK08]

[BHO13]

[BHS08]

[Bis06]

[BKS*11]

[BMT+16]

K.-J. Bathe: Finite-Elemente-Methoden. Springer, Berlin, Heidelberg,
2002.

A. K. Berthelsen, J. Dobbs, E. Kjellén, T. Landberg, T. R. Moller,
P. Nilsson, L. Specht und A. Wambersie: What’s new in target volume
definition for radiologists in ICRU Report 71?7 How can the ICRU
volume definitions be integrated in clinical practice?. In: Cancer
imaging 7(1) (2007), S. 104-116.

C. N. Beard, Clair J and Kijewski, Peter and Bussiere, Marc and Gel-
man, Rebecca and Gladstone, David and Shaffer, Kitt and Plunkett,
Marianne and Costello, Philip and Coleman: Analysis of prostate
and seminal vesicle motion: Implications for treatment planning. In:
International Journal of Radiation Oncology Biology Physics 34(2)
(1996), S. 451-458.

R. Bendl: 3D Treatment Planning. In: 3D conformal radiation thera-
py: Multimedia introduction to methods & techniques, DVD, hrsg. v.
W. Schlegel und A. Mahr (2007) Springer, Berlin, Heidelberg,.

A. Bharatha, M. Hirose, N. Hata, S. K. Warfield, M. Ferrant, K. H.
Zou, E. Suarez-Santana, J. Ruiz-Alzola, A. D’Amico, R. A. Cormack,
R. Kikinis, F. A. Jolesz, C. M. C. Tempany, A. D’Amico, R. A.
Cormack, R. Kikinis, F. A. Jolesz und C. M. C. Tempany: Evaluation
of three-dimensional finite element-based deformable registration of
pre- and intraoperative prostate imaging. In: Medical Physics 28(12)
(2001), S. 2551-2560.

J. Boda-Heggemann, F. M. Koéhler, B. Kiipper, D. Wolft, H. Wertz,
S. Mai, J. Hesser, F. Lohr und F. Wenz: Accuracy of Ultrasound-
Based (BAT) Prostate-Repositioning: A Three-Dimensional On-Line
Fiducial-Based Assessment With Cone-Beam Computed Tomography.

In: International Journal of Radiation Oncology Biology Physics 70(4)
(2008), S. 1247-1255.

M. Bangert, P. Hennig und U. Oelfke: Analytical probabilistic mode-
ling for radiation therapy treatment planning. In: Physics in Medicine
and Biology 58(16) (2013), S. 5401-5419.

S. Borodachov, D. Hardin und E. Saff: Asymptotics of weighted best-
packing on rectifiable sets. In: Sbornik: Mathematics 199(11) (2008),
S. 1-17.

C. M. Bishop: Pattern Recognition and Machine Learning. Springer,
New York, 2006.

E. Budiarto, M. Keijzer, P. R. Storchi, M. S. Hoogeman, L.. Bondar,
T. F. Mutanga, H. C. J. de Boer und A. W. Heemink: A population-
based model to describe geometrical uncertainties in radiotherapy:

applied to prostate cases. In: Physics in Medicine and Biology 56(4)
(2011), S. 1045-1061.

C. Bierstedt, P. Mercea, H. Teske, M. Stoll, K. Lopprich, K. Heib,
H. Missemann, S. Back, A. Pfaffenberger, K. Giske, O. Jdkel und



Literatur

189

[BNG*14]

[BNM*08]

[BO10]

[Bod18]

[BPH*94]

[BPST18]

[Bro81]
[BS14a]
(BS14b)]

[BSD*05]

[BTBO5)

[BTBG17]

[BZ18]

R. Bendl: byst: Tackling the challenges of adaptive radiation the-
rapy with a novel workflow-based software. In: 18th International
Conference on the use of Computers in Radiation Therapy (2016).

T. Bostel, N. H. Nicolay, J. G. Grossmann, A. Mohr, S. Delorme,
G. Echner, P. Haring, J. Debus und F. Sterzing: MR-guidance —

a clinical study to evaluate a shuttle-based MR-linac connection to
provide MR-guided radiotherapy. In: Radiation Oncology 9(12) (2014).

K. K. Brock, A. M. Nichol, C. Menard, J. L. Moseley, P. R. Warde,
C. N. Catton und D. a. Jaffray: Accuracy and sensitivity of finite ele-
ment model-based deformable registration of the prostate. In: Medical
Physics 35(9) (2008), S. 4019-4025.

M. Bangert und U. Oelfke: Spherical cluster analysis for beam ang-
le optimization in intensity-modulated radiation therapy treatment
planning. In: Physics in Medicine and Biology 55(19) (2010), S.
6023-6037.

D. Bodensteiner: RayStation: External beam treatment planning
system. In: Medical Dosimetry 43(2) (2018), S. 168-176.

R. Bendl, J. Pross, A. Hoess, M. Keller, K. Preiser und W. Schle-
gel: VIRTUOS - a program for virtual radiotherapy simulation and
verification. In: Proc 11th International Conference on the use of
Computers in Radiation Therapy (1994), S. 226-227.

T. Bostel, A. Pfaffenberger, M. Stoll, P. Haering, M. Splinter, C. Lang,
G. Echner, S. Delorme, F. Sterzing, P. Huber, J. Debus und N. Ni-
colay: Feasibility analysis of a novel off-line approach for MR-guided
radiotherapy. In: Radiotherapy and Oncology: ESTRO 127 (2018), S.
S1213-S1213.

C. Broit: Optimal registration of deformed images.
University of Pennsylvania, 1981.

Dissertation,

M. Bangert und M. Stoll: Closed-form particle dose calculation on
deforming anatomies. In: 4D Treatment Planning Workshop (2014).

Blausen.com-Staff: Medical gallery of Blausen Medical 2014. In: Wi-
kiversity Journal of Medicine 1(2) (2014).

K. K. Brock, M. B. Sharpe, L. a. Dawson, S. M. Kim und D. a. Jaffray:
Accuracy of finite element model-based multi-organ deformable image
registration. In: Medical Physics 32(6) (2005), S. 1647-1659.

H. P. Bruch, O. Trentz und R. Berchtold: Chirurgie. Urban&Fischer,
Miinchen, 2005.

K. Bartelheimer, H. Teske, R. Bendl und K. Giske: Tissue-specific
transformation model for CT-images. In: Current Directions in Bio-
medical Engineering 3(2) (2017), S. 525-528.

M. Bangert und P. Ziegenhein: Bestrahlungsplanung. In: Medizinische
Physik (2018), S. 485-514S. 485-514 Springer Berlin Heidelberg, Berlin,
Heidelberg.



190

Literatur

[CFL*+11]

[CFL*+13]

[CHZ08]

[CMGT12]

[CRL*15]

[CRS*95]

[CSCH05]

[CSEH*06]

[CSF+05)]

[CvHvdKT11]

[CZHS05)]

A. M. Chen, D. G. Farwell, Q. Luu, P. J. Donald, J. Perks und J. A.
Purdy: Evaluation of the planning target volume in the treatment of
head and neck cancer with intensity-modulated radiotherapy: What
is the appropriate expansion margin in the setting of daily image

guidance. In: International Journal of Radiation Oncology Biology
Physics 81(4) (2011), S. 943-949.

A. N. Chernikov, P. A. Foteinos, Y. Liu, M. Audette, A. Enquobah-
rie und N. P. Chrisochoides: Tetrahedral Image-to-Mesh Conversion

Approaches for Surgery Simulation and Navigation. In: Image-Based
Geometric Modeling and Mesh Generation (2013), S. 69-84.

O. Cahlon, M. Hunt und M. J. Zelefsky: Intensity-Modulated Radia-
tion Therapy: Supportive Data for Prostate Cancer. In: Seminars in
Radiation Oncology 18(1) (2008), S. 48-57.

G. Crehange, C. Mirjolet, M. Gauthier, E. Martin, G. Truc,
K. Peignaux-Casasnovas, C. Azelie, F. Bonnetain, S. Naudy und
P. Maingon: Clinical impact of margin reduction on late toxicity
and short-term biochemical control for patients treated with daily
on-line image guided IMRT for prostate cancer. In: Radiotherapy and
Oncology 103(2) (2012), S. 244-246.

E. Coevoet, N. Reynaert, E. Lartigau, L. Schiappacasse, J. Dequidt
und C. Duriez: Registration by interactive inverse simulation: applica-
tion for adaptive radiotherapy. In: International Journal of Computer
Assisted Radiology and Surgery 10(8) (2015), S. 1193-1200.

J. M. Crook, Y. Raymond, D. Salhani, H. Yang und B. Esche: Prostate
motion during standard radiotherapy as assessed by fiducial markers.
In: Radiotherapy and Oncology 37(1) (1995), S. 35-42.

T. J. Carter, M. Sermesant, D. M. Cash, D. C. Barratt, C. Tanner und
D. J. Hawkes: Application of soft tissue modelling to image-guided
surgery. In: Medical Engineering & Physics 27(10) (2005), S. 893-909.

S. E. Combs, D. Schulz-Ertner, K. K. Herfarth, R. Krempien und
J. Debus: Fortschritte in der Radioonkologie. In: Der Chirurg 77(12)
(2006), S. 1126-1132.

O. Commowick, R. Stefanescu, P. Fillard, V. Arsigny, N. Ayache,
X. Pennec und G. Malandain: Incorporating Statistical Measures of
Anatomical Variability in Atlas-to-Subject Registration for Conformal
Brain Radiotherapy. In: International Conference on Medical Image
Computing and Computer-Assisted Intervention (2005), S. 927-934.

X. Chai, M. van Herk, J. B. van de Kamer, M. C. C. M. Hulshof,
P. Remeijer, H. T. Lotz und A. Bel: Finite element based bladder

modeling for image-guided radiotherapy of bladder cancer. In: Medical
Physics 38(1) (2011), S. 142-50.

M. Chu, Y. Zinchenko, S. G. Henderson und M. B. Sharpe: Robust
optimization for intensity modulated radiation therapy treatment

planning under uncertainty. In: Physics in Medicine and Biology
50(23) (2005), S. 5463-5477.



Literatur

191

[Das10]

[DBB13]

[DBS*10]

[DCLN06]

[DDM*01]

[Del10]

[D6s00]

[ECK02]

[EP07]

[EXDS10]

[Fall4]

[FBN*14]

[FCC14]

Dassault Systemes: Abaqus 6.8 Manual. Dassault Systemes, Vélizy-
Villacoublay, 2010.

J. V. Dyk, J. J. Battista und G. S. Bauman: The Modern Technology
of Radiation Oncology. In: The Modern Technology of Radiation
Oncology 3 (2013), S. 362-405.

R. Donner, E. Birngruber, H. Steiner, H. Bischof und G. Langs:
Localization of 3D anatomical structures using random forests and
discrete optimization. In: MICCAI Workshop - Medical Computer
Vision. Recognition Techniques and Applications in Medical Imaging
(2010), S. 86-95.

C. Duriez, S. Cotin, J. Lenoir und P. Neumann: New approaches
to catheter navigation for interventional radiology simulation. In:
Computer aided surgery 11(6) (2006), S. 300-308.

C. Davatzikos, D. Dinggang Shen, A. Mohamed, S. S. K. Kyriacou,
D. Shen, A. Mohamed und S. S. K. Kyriacou: A Framework for Pre-
dictive Modeling of Anatomical Deformations. In: IEEE Transactions
on Medical Imaging 20(8) (2001), S. 836-843.

P. M. Deluca: ICRU Report 83: Prescribing, Recording, and Reporting
Photon-Beam Intensity-Modulated Radiation Therapy (IMRT). In:
International Commission on Radiation Units and Measurement 10(1)
(2010).

O. Dossel: Bildgebende Verfahren in der Medizin. Springer, Berlin,
Heidelberg, 2000.

G. M. Erickson, J. Catanese und T. M. Keaveny: Evolution of the
biomechanical material properties of the femur. In: The Anatomical
Record 268(2) (2002), S. 115-124.

M. Ebert und K. Pfeiffer: Patient Immobilization. In: 3D conformal
radiation therapy: Multimedia introduction to methods € techniques,
DVD, hrsg. v. W. Schlegel und A. Mahr (2007) Springer, Berlin,
Heidelberg.

J. Eom, X. G. Xu, S. De und C. Shi: Predictive modeling of lung
motion over the entire respiratory cycle using measured pressure-
volume data, 4DCT images, and finite-element analysis. In: Medical
Physics 37(8) (2010), S. 4389-4400.

B. G. Fallone: The Rotating Biplanar Linac-Magnetic Resonance
Imaging System. In: Seminars in Radiation Oncology 24(3) (2014), S.
200-202.

B. Fuerst, T. Boettger, N. Navab, T. Mansi, F. Carnis, M. Salzle,
J. Zhang, J. Declerck, J. Bayouth und A. Kamen: Patient-Specific
Biomechanical Model for the Prediction of Lung Motion From 4-D
CT Images. In: IEEE Transactions on Medical Imaging 34(2) (2014),
S. 599-607.

P. Foteinos, A. Chernikov und N. Chrisochoides: Guaranteed quality

tetrahedral Delaunay meshing for medical images. In: Computational
Geometry 47(4) (2014), S. 539-562.



192

Literatur

[FDD*12]

[FGOS]

[FGF+16]

[FMK+12]

[FS99)

[FSST14]

[GAPC13]

(GBS

(GG15]

[GHRO7]

[GKN*09]

[GLC*04]

F. Faure, C. Duriez, H. Delingette, J. Allard, B. Gilles, S. Marchesseau,
H. Talbot, H. Courtecuisse, G. Bousquet, I. Peterlik und S. Cotin:
SOFA; a Multi-Model Framework for Interactive Physical Simulation.

In: Soft Tissue Biomechanical Modeling for Computer Assisted Surgery
11 (2012), S. 283-321.

P. Frey und P. George: Mesh generation: application to finite elements.

John Wiley & Sons, Hoboken, 2008.

A. Franzle, K. Giske, R. Floca, T. Bostel und F. Sterzing: Template
analysis for template matching with mutual information. In: 18th In-

ternational Conference on the use of Computers in Radiation Therapy
(2016).

B. Fuerst, T. Mansi, P. Khurd, J. Zhang, J. Declerck, T. Boettger,
N. Navab, J. Bayouth und A. Kamen: Patient-specific finite-element
simulation of respiratory mechanics for radiotherapy guidance, a
first evaluation study. In: 9th IEEE International Symposium on
Biomedical Imaging (2012), S. 1212-1215.

A. Faller und M. Schiinke: Der Korper des Menschen : Einfihrung in
Bau und Funktion. Thieme, Stuttgart, 1999.

A. M. Franz, D. Schmitt, A. Seitel, M. Chatrasingh, G. Echner,
U. Oelfke, S. Nill, W. Birkfellner und L. Maier-Hein: Standardized
accuracy assessment of the calypso wireless transponder tracking
system. In: Physics in Medicine and Biology 59(22) (2014), S. 6797
6810.

S. Ganpule, A. Alai, E. Plougonven und N. Chandra: Mechanics of
blast loading on the head models in the study of traumatic brain injury
using experimental and computational approaches. In: Biomechanics

and Modeling in Mechanobiology 12(3) (2013), S. 511-531.

J. C. Gee und R. K. Bajcsy: Elastic matching: Continuum mechanical
and probabilistic analysis. In: Brain warping, hrsg. v. A. W. Toga
(1998), S. 183-197S. 183-197.

G. B. Gunn und A. S. Garden: Intensity-Modulated Radiation Therapy
for Head and Neck Cancer: A Decade of Experience Demonstrates
Improved Patient Outcomes. In: Head and Neck Cancer, hrsg. v.
D. Heron (2015) Demos Medical Publishing, New Yory.

K. H. Grosser, P. Hiring und B. Rhein: Conformal Radiation Thera-
py. In: 3D conformal radiation therapy: Multimedia introduction to
methods € techniques, DVD, hrsg. v. W. Schlegel und A. Mahr (2007)
Springer, Berlin, Heidelberg.

B. Glocker, N. Komodakis, N. Navab, G. Tziritas und N. Paragi-

os: Dense registration with deformation priors. In: Lecture Notes in
Computer Science 5636 (2009), S. 540-551.

R. Gahbauer, T. Landberg, J. Chavaudra, J. Dobbs und Others: Pre-
scribing, recording, and reporting electron beam therapy. In: Journal
of the ICRU 4 (2004).



Literatur

193

[GM11]

[GN12]

[GOHO6]

[Gos12]
[Gral8]

[GRBY3|

[GSS*11]

[GSWS10]

[GvdVK*18]

[GWE13]
[Hal06]

[Han09]

[HB10]
[HBDO6]

[HBK*00]

V. Grégoire und T. Mackie: State of the art on dose prescription,
reporting and recording in Intensity-Modulated Radiation Therapy
(ICRU report No. 83). In: Cancer/Radiothérapie 15(6-7) (2011), S.
555-559.

T. Gupta und C. Narayan: Image-guided radiation therapy: Physi-
cian’s perspectives. In: Journal of Medical Physics 37(4) (2012), S.
174-182.

T. C. Gasser, R. W. Ogden und G. A. Holzapfel: Hyperelastic model-
ling of arterial layers with distributed collagen fibre orientations. In:
Journal of the Royal Society, Interface 3(6) (2006), S. 15-35.

A. A. Goshtasby: Image Registration Principles, Tools and Methods.
Springer, Berlin, Heidelberg, 2012.

H. Gray: Anatomy of the human body. Lea & Febiger, Philadelphia,
1918.

J. Gee, M. Reivich und R. Bajcsy: Elastically deforming 3D atlas to
match anatomical brain images. In: Journal of Computer Assisted
Tomography (1993).

K. Giske, E. M. Stoiber, M. Schwarz, A. Stoll, M. W. Muenter,
C. Timke, F. Roeder, J. Debus, P. E. Huber, C. Thieke und R. Bendl:
Local setup errors in image-guided radiotherapy for head and neck
cancer patients immobilized with a custom-made device. In: Interna-
tional Journal of Radiation Oncology Biology Physics 80(2) (2011), S.
582-589.

J. J. Gordon, N. Sayah, E. Weiss und J. V. Siebers: Coverage optimized

planning: Probabilistic treatment planning based on dose coverage
histogram criteria. In: Medical Physics 37 (2010), S. 550.

A. Gerlich, J. van der Velden, A. Kotte, C. Tseng, G. Fanetti, W. Ep-
pinga, N. Kasperts, M. Intven, F. Pameijer, M. Philippens, H. Ver-
kooijen und E. Seravalli: Inter-observer agreement in GTV delineation
of bone metastases on CT and impact of MR imaging: A multicenter
study. In: Radiotherapy and Oncology 126(3) (2018), S. 534-540.

R. C. Gonzalez, R. E. Woods und S. L. Eddins: Digital Image Proces-
sing Using MATLAB. McGraw Hill Education, New-York, 2013.

J. Hallquist: LS-DYNA® theory manual. Livermore Software Techno-
logy Corporation, Livermore, 2006.

H. Handels: Medizinische Bildverarbeitung: Bildanalyse, Mustererken-
nung und Visualisierung fir die computergestitzte arztliche Diagnostik
und Therapie. Springer, Berlin, Heidelberg, 2009.

W. Hiddemann und C. R. Bartram: Die Onkologie. Springer, Berlin,
Heidelberg, 2010.

T. Herrmann, M. Baumann und W. Dorr: Klinische Strahlenbiologie-
kurz und bindig. Elsevier, Amsterdam, 2006.

P. H. Halldin, K. Brolin, S. Kleiven, H. von Holst, L. Jakobs-
son und C. Palmertz: Investigation of Conditions that Affect Neck



194

Literatur

[HCA*11]

[HGA*15]

[HIT17]

[HLQ™14]

[HMO9]

[HMC*07]

[HO03]
[Hol43]
[Hol00]

[HPO6]

[HPH*09]

[HRLMO1]

Compression- Flexion Injuries Using Numerical Techniques. In: Stapp
car crash journal 44 (2000), S. 127-138.

Y. Hu, T. J. Carter, H. U. Ahmed, M. Emberton, C. Allen, D. J.
Hawkes und D. C. Barratt: Modelling prostate motion for data fusion
during image-guided interventions. In: IEEE Transactions on Medical
Imaging 30(11) (2011), S. 1887-1900.

Y. Hu, E. Gibson, H. U. Ahmed, C. M. Moore, M. Emberton und
D. C. Barratt: Population-based prediction of subject-specific prostate
deformation for MR-to-ultrasound image registration. In: Medical
Image Analysis 26(1) (2015), S. 332-344.

HIT - Medienzentrum: Heidelberger lonenstrahl-
Therapiezentrum (2017). URL: www.klinikum.uni-
heidelberg.de/fileadmin/pressestelle/PM__neu/10_2012/121029
HIT _Grafik.pdf (Stand: 2018-06-27).

S. T. Heijkoop, T. R. Langerak, S. Quint, L. Bondar, J. W. M. Mens,
B. J. M. Heijmen und M. S. Hoogeman: Clinical implementation
of an online adaptive plan-of-the-day protocol for nonrigid motion
management in locally advanced cervical cancer IMRT. In: Interna-
tional Journal of Radiation Oncology Biology Physics 90(3) (2014), S.
673-679.

T. Heimann und H. P. Meinzer: Statistical shape models for 3D
medical image segmentation: A review. In: Medical Image Analysis
13(4) (2009), S. 543-563.

J. M. Hensel, C. Ménard, P. W. M. Chung, M. F. Milosevic, A. Kiril-
ova, J. L. Moseley, M. A. Haider und K. K. Brock: Development of
Multiorgan Finite Element-Based Prostate Deformation Model En-
abling Registration of Endorectal Coil Magnetic Resonance Imaging

for Radiotherapy Planning. In: International Journal of Radiation
Oncology Biology Physics 68(5) (2007), S. 1522-1528.

G. A. Holzapfel und R. W. Ogden: Biomechanics of soft tissue in
cardiovascular systems. Springer, Berlin, Heidelberg, 2003.

A. Holbourn: Mechanics of Head Injuries. In: The Lancet 242(6267)
(1943), S. 438-441.

G. A. Holzapfel: Nonlinear solid mechanics : a continuum approach
for engineering. John Wiley & Sons, Hoboken, 2000.

E. J. Hall und D. Phil: intensity-modulated radiation therapy, protons,
and the risk of second cancer. In: International Journal of Radiation
Oncology Biology Physics 65(1) (2006), S. 1-7.

A. Haworth, A. Paneghel, A. Herschtal, G. Duchesne, S. Williams,
K. Tai, T. Kron, P. Roxby, S. Soteriou, M. Laferlita und F. Foroudi:
Verification of target position in the post-prostatectomy cancer patient

using cone beam CT: Radiation oncology. In: Journal of Medical
Imaging and Radiation Oncology 53(2) (2009), S. 212-220.

C. W. Hurkmans, P. Remeijer, J. V. Lebesque und B. J. Mijnheer:



Literatur

195

[HS06]

[HS17]

[HSS+10]

[Hur89]

[HvdBC*10]

[Jac05]

[J&h13]

[JAYB15

[JCMT14]

[Kar07]

[Kar08]

[KBC14]

[KC76]

[Ken89)

Set-up verification using portal imaging; review of current clinical
practice. In: Radiotherapy and Oncology 58(2) (2001), S. 105-120.

G. Hartmann und W. Schlegel: Physikalische Grundlagen. In: Strah-
lentherapie, hrsg. v. M. Wannenmacher, J. Debus und F. Wenz (2006)
Springer, Berlin, Heidelberg.

K. Hormann und N. Sukumar: Generalized barycentric coordinates in

computer graphics and computational mechanics. CRC Press, Boca
Raton, 2017.

D. Hazer, M. Stoll, E. Schmidt, G.-M. Richter und R. Dillmann: Com-
putational blood flow and vessel wall modeling in a CT-based thoracic
aorta after stent-graft implantation. In: Progress in Biomedical Optics
and Imaging - Proceedings of SPIE, hrsg. v. R. C. Molthen und J. B.
Weaver (2010).

J. Hurd: Wikipedia - Metastasis Illustration (1989). URL:
commons.wikimedia.org/wiki/File:Metastasis_ illustration.jpg (Stand:
2019-11-23).

Y. Hu, R. van den Boom, T. Carter, Z. Taylor, D. Hawkes, H. U.
Ahmed, M. Emberton, C. Allen und D. Barratt: A comparison of
the accuracy of statistical models of prostate motion trained using

data from biomechanical simulations. In: Progress in Biophysics and
Molecular Biology 103(2-3) (2010), S. 262-272.

J. Jackson: A user’s guide to principal components. John Wiley &
Sons, Hoboken, 2005.

B. Jédhne: Digitale Bildverarbeitung. Springer, Berlin, Heidelberg,
2013.

C. Jamin, P. Alliez, M. Yvinec und J.-D. Boissonnat: CGALmesh. In:
ACM Transactions on Mathematical Software 41(4) (2015), S. 1-24.
D. A. Jaffray, M. C. Carlone, M. F. Milosevic, S. L. Breen, T. Stanescu,
A. Rink, H. Alasti, A. Simeonov, M. C. Sweitzer und J. D. Winter:
A Facility for Magnetic Resonance-Guided Radiation Therapy. In:
Seminars in Radiation Oncology 24(3) (2014), S. 193-195.

C. P. Karger: Beam Application. In: 3D conformal radiation thera-
py: Multimedia introduction to methods & techniques, DVD, hrsg. v.
W. Schlegel und A. Mahr (2007) Springer, Berlin, Heidelberg,.

J. H. Karstens: Strahlentherapie und Radioonkologie aus interdiszipli-
ndrer Sicht. Lehmanns Media, Koln, 2008.

P. J. Keall, M. Barton und S. Crozier: The Australian Magnetic Re-
sonance Imaging-Linac Program. In: Seminars in Radiation Oncology
24(3) (2014), S. 203-206.

A. A. King und C. C. Chou: Mathematical modelling, simulation
and experimental testing of biomechanical system crash response. In:
Journal of Biomechanics 9(5) (1976), S. 301-317.

D. Kendall: A survey of the statistical theory of shape. In: Statistical
Science 4(2) (1989), S. 87-120.



196

Literatur

[KLO10]

[KMOO]

[KML*11]

[KNRT16]

[KNTO11]

[KPV14]

[Kri05]

[Kri09]

[KSMB15]

[KSP07]

[KV14]

[LAJT99]

[LCST]

T. Klinder, C. Lorenz und J. Ostermann: Prediction Framework for
Statistical Respiratory Motion Modeling. In: International Conference
on Medical Image Computing and Computer-Assisted Intervention

(2010), S. 327-334.

D. Kuhl und G. Meschke: Vorlesungsmanuskript: Grundlagen der
Finite Elemente Methode. Ruhr-Universitat, Lehrstuhl fiir Statik und
Dynamik, Bochum, 2000.

J. Kirsch, C. A. May, D. Lorke, A. Winkelmann, W. Schwab, G. Herr-
mann und R. Funk: Taschenlehrbuch Anatomie : 80 Tabellen. Thieme,
Stuttgart, 2011.

C. Kurz, R. Nijhuis, M. Reiner, U. Ganswindt, C. Thieke, C. Belka,
K. Parodi und G. Landry: Feasibility of automated proton therapy
plan adaptation for head and neck tumors using cone beam CT images.
In: Radiation oncology 11(64) (2016).

A. Krauss, S. Nill, M. Tacke und U. Oelfke: Electromagnetic real-time
tumor position monitoring and dynamic multileaf collimator tracking
using a Siemens 160 MLC: geometric and dosimetric accuracy of an

integrated system. In: International Journal of Radiation Oncology
Biology Physics 79(2) (2011), S. 579-87.

R. Kikinis, S. Pieper und K. Vosburgh: 3D Slicer: a platform for
subject-specific image analysis, visualization, and clinical support.
In: Intraoperative Imaging and Image-Guided Therapy, hrsg. v. F. A.
Jolesz (2014) Springer, Berlin, Heidelberg.

H. Krieger: Strahlungsquellen fir Technik und Medizin.
eg+Teubner, Wiesbaden, 2005.

H. Krieger: Grundlagen der Strahlungsphysik und des Strahlenschutzes.
Vieweg+Teubner, Wiesbaden, 2009.

J. Kim, K. Saitou, M. M. Matuszak und J. M. Balter: A finite element
head and neck model as a supportive tool for deformable image
registration. In: International Journal of Computer Assisted Radiology
and Surgery (2015), S. 1-7.

S. Klein, M. Staring und J. P. W. Pluim: Evaluation of Optimization
Methods for Nonrigid Medical Image Registration Using Mutual
Information and B-Splines. In: Image Processing, IEEE Transactions
on 16(12) (2007), S. 2879-2890.

A. 1. King und D. C. Viano: Mechanics of Head/Neck. In: Biomecha-
nics: Principles and Practices, hrsg. v. D. Peterson und J. Bronzino
(2014) CRC Press, Boca Raton.

H. Lester, S. R. Arridge, K. M. Jansons, L. Lemieux, J. V. Hajnal
und A. Oatridge: Non-linear Registration with the Variable Viscosity
Fluid Algorithm. In: Information Processing in Medical Imaging, hrsg.
v. A. Kuba, M. Sdamal und A. Todd-Pokropek (1999), S. 238-251.
W. Lorensen und H. Cline: Marching cubes: A high resolution 3D
surface construction algorithm. In: ACM SIGGRAPH Computer Gra-
phics (1987).

View-



Literatur

197

[Lei07]
[LMBOS]

[LRvV14]

[LST09]

[LTL*05]

[LvHB*05]

[LW16]

[MCO07]

IMCV+97]

IMD14]

[MDT02]

[MEAW12]

IMGG™14]

[MHSK13]

H. Leischner: Basics Onkologie. Elsevier, Amsterdam, 2007.

P. Li, U. Malsch und R. Bendl: Combination of intensity-based image
registration with 3D simulation in radiation therapy. In: Physics in
Medicine and Biology 53(17) (2008), S. 4621-4637.

J. J. W. Lagendijk, B. W. Raaymakers und M. van Vulpen: The
Magnetic Resonance Imaging-Linac System. In: Seminars in Radiation
Oncology 24(3) (2014), S. 207-209.

S.-H. Lee, E. Sifakis und D. Terzopoulos: Comprehensive biomechani-
cal modeling and simulation of the upper body. In: ACM Transactions
on Graphics 28(4) (2009), S. 1-17.

K. L. Lam, R. K. Ten Haken, D. Litzenberg, J. M. Balter und S. M.
Pollock: An application of Bayesian statistical methods to adaptive
radiotherapy. In: Physics in medicine and biology 50(16) (2005), S.
3849-58.

H. T. Lotz, M. van Herk, A. Betgen, F. Pos, J. V. Lebesque und
P. Remeijer: Reproducibility of the bladder shape and bladder shape
changes during filling. In: Medical Physics 32(8) (2005), S. 2590-2597.

L. Lechuga und G. A. Weidlich: Cone Beam CT vs. Fan Beam CT:
A Comparison of Image Quality and Dose Delivered Between Two
Differing CT Imaging Modalities. In: Cureus 8(9) (2016).

MBq und Cepheiden: Wikipedia - Tiefendosiskurve (2007). URL: com-
mons.wikimedia.org/wiki/File: Tiefendosiskurven.svg (Stand: 2019-11-
20).

F. Maes, A. Collignon, D. Vandermeulen, G. Marchal und P. Suetens:
Multimodality image registration by maximization of mutual infor-
mation. In: IEEE Transactions on Medical Imaging 16(2) (1997), S.
187-198.

S. Mutic und J. F. Dempsey: The ViewRay System: Magnetic
Resonance-Guided and Controlled Radiotherapy. In: Seminars in
Radiation Oncology 24(3) (2014), S. 196-199.

A. Mohamed, C. Davatzikos und R. Taylor: A Combined Statistical
and Biomechanical Model for Estimation of Intra-operative Prostate
Deformation. In: International Conference on Medical Image Compu-
ting and Computer-Assisted Intervention (2002), S. 452-460.

S. Maas, B. Ellis, G. Ateshian und J. A. Weiss: FEBio: finite elements
for biomechanics. In: Biomechanical Engineering 134(4) (2012).

P. Mercea, K. Giske, G. Grossmann, F. Sterzing und R. Bendl: Auto-
mated detection of radiopaque fiducial markers for image registration
in MRI-guided radiation therapy. In: Radiotherapy and Oncology 111
(2014), S. S235-S236.

J. R. McClelland, D. J. Hawkes, T. Schaeffter und A. P. King: Re-
spiratory motion models: A review. In: Medical Image Analysis 17(1)
(2013), S. 19-42.



198

Literatur

[MJD10]

[MLRM11]

[MMO7]

[M&b27]

[MPS*15]

[MS05]

[MSTV07]

[MTO5]

[MTHBO6]

[MTL70]

[IMUOO6]

[MvdH14]

[MvHMO02]

[IMW.J*10]

M. W. Minter, A. D. Jensen und J. Debus: Radiotherapie mittels
geladener Teilchen. In: Onkopipeline 3(1) (2010), S. 32-43.

C. T. McKee, J. A. Last, P. Russell und C. J. Murphy: Indentation
versus tensile measurements of Young’s modulus for soft biological

tissues. In: Tissue engineering. Part B, Reviews 17(3) (2011), S.
155-164.

G. S. Mageras und J. Mechalakos: Planning in the IGRT Context:
Closing the Loop. In: Seminars in Radiation Oncology 17(4) (2007),
S. 268-277.

A. F. Mobius: Der barycentrische Calcul: Ein neues Hilfsmittel zur
analytischen Behandlung der Geometrie dargestellt und insbesondere
auf die Bildung neuer Classen von Aufgaben und die Entwickelung
mehrerer Eigenschaften der Kegelschnitte angewendet. Verlag von
Johann Ambrosius Barth, Leipzig, 1827.

P. Mercea, A. Pfaffenberger, M. Stoll, G. Echner, A. Runz, R. Gnirs,
F. Sterzing, T. Bostel und R. Bendl: Multi-modal image registration
for MR-guided radiotherapy workflow based on detection of features
in a customized stereotactic body frame. In: Proc. of the IUPESM
World Congress on Medical Physics & Biomedical Engineering (2015).

W. F. Morgan und M. B. Sowa: Effects of ionizing radiation in nonir-
radiated cells. In: Proceedings of the National Academy of Sciences of
the United States of America 102(40) (2005), S. 14127.

E. Mutschler, H.-G. Schaible, G. Thews und P. Vaupel: Anatomie,
Physiologie, Pathophysiologie des Menschen: 140 Tabellen. Wissen-
schaftliche Verlagsgesellschaft, Stuttgart, 2007.

T. Moller und B. Trumbore: Fast MinimumStorage RayTriangle In-
tersection. In: ACM SIGGRAPH Courses (1) (2005), S. 1-7.

U. Malsch, C. Thieke, P. E. Huber und R. Bendl: An enhanced
block matching algorithm for fast elastic registration in adaptive
radiotherapy. In: Physics in Medicine and Biology 51(19) (2006), S.
4789-4806.

J. Mead, T. Takishima und D. Leith: Stress distribution in lungs: a
model of pulmonary elasticity. In: Journal of applied physiology 28(5)
(1970), S. 596-608.

D. Maleike, J. Unkelbach und U. Oelfke: Simulation and visualization
of dose uncertainties due to interfractional organ motion. In: Physics
in Medicine and Biology 51 (2006), S. 2237.

C. Meénard und U. van der Heide: Introduction: Systems for Magne-
tic Resonance Image Guided Radiation Therapy. In: Seminars in
Radiation Oncology 24(3) (2014), S. 192.

A. McKenzie, M. van Herk und B. Mijnheer: Margins for geometric
uncertainty around organs at risk in radiotherapy. In: Radiotherapy
and Oncology 62(3) (2002), S. 299-307.

K. Miller, A. Wittek, G. Joldes, A. Horton, T. Dutta-Roy, J. Berger



Literatur

199

[NDF+12]

[NEH*16]

[Nen0g]

[NHR+07]

INJG*16]

[NPFO05]

[INPN*08]

[NQS*15]

[OBF*+16]

[OCNR12]

[Oha06a]

und L. Morriss: Modelling brain deformations for computer-integrated
neurosurgery. In: International Journal for Numerical Methods in
Biomedical Engineering 26(1) (2010), S. 117-138.

E. Neubauer, L. Dong, D. S. Followill, A. S. Garden, L. E. Court,
R. A. White und S. F. Kry: Assessment of shoulder position variation
and its impact on IMRT and VMAT doses for head and neck cancer.
In: Radiation Oncology 7(1) (2012), S. 19.

T. Norajitra, S. Engelhardt, T. Held, S. Al-Maisary, I. Wolf, R. de Si-
mone, H. Meinzer und K. Maier-Hein: 3D Statistische Formmodelle
mit verteilter Erscheinungsmodellierung: Segmentierung per Abstim-
mung. In: Bildverarbeitung in der Medizin (BVM) (2016).

S. Nennstiel: Basics Allgemeine Pathologie. Elsevier, Amsterdam,
2008.

T. T. Nuver, M. S. Hoogeman, P. Remeijer, M. van Herk und J. V.
Lebesque: An Adaptive Off-Line Procedure for Radiotherapy of Pro-

state Cancer. In: International Journal of Radiation Oncology Biology
Physics 67(5) (2007), S. 1559-1567.

N. I. Niebuhr, W. Johnen, T. Gildaglar, A. Runz, G. Echner, P. Mann,
C. Mohler, A. Pfaffenberger, O. Jakel und S. Greilich: Technical Note:
Radiological properties of tissue surrogates used in a multimodality
deformable pelvic phantom for MR-guided radiotherapy. In: Medical

Physics 43(2) (2016), S. 908-916.

M. Nesme, Y. Payan und F. Faure: Efficient, Physically Plausible
Finite Elements. In: Furographics (2005), S. 77-80.

J. Nijkamp, F. J. Pos, T. T. Nuver, R. de Jong, P. Remeijer, J.-
J. J. Sonke und J. V. Lebesque: Adaptive Radiotherapy for Prostate
Cancer Using Kilovoltage Cone-Beam Computed Tomography: First
Clinical Results. In: International Journal of Radiation Oncology

Biology Physics 70(1) (2008), S. 75-82.

J. Neylon, X. Qi, K. Sheng, R. Staton, J. Pukala, R. Manon, D. A.
Low, P. Kupelian und A. Santhanam: A GPU based high-resolution
multilevel biomechanical head and neck model for validating deforma-
ble image registration. In: Medical Physics 42(1) (2015), S. 232-243.

T. O’Shea, J. Bamber, D. Fontanarosa, S. van der Meer, F. Verhaegen
und E. Harris: Review of ultrasound image guidance in external
beam radiotherapy part II: intra-fraction motion management and

novel applications. In: Physics in Medicine and Biology 61 (2016), S.
R90-R137.

R. Ove, R. Cavalieri, D. Noble und S. M. Russo: Variation of neck
position with image-guided radiotherapy for head and neck cancer.
In: American journal of clinical oncology 35(1) (2012), S. 1-5.

B. Ohara: Wikipedia - Anterior Hip Muscles (2006). URL: com-
mons.wikimedia.org/wiki/File:Anterior_ Hip_ Muscles_ 2.PNG
(Stand: 2018-08-21).



200

Literatur

[Oha06b]

[PAFC12]

[PAH*+10]

[Par13]

[PBO7]

[PDA*+14]

[PDC+12]

[PHK04]

[PHV+05]

[Plal3]
[Pod06]

[PP12]

[PSA*05]

B. Ohara: Wikipedia - Posterior Hip Muscles (2006). URL: com-
mons.wikimedia.org/wiki/File:PosteriorHip_ Muscles 3.PNG
(Stand: 2018-08-21).

F. Preiswerk, P. Arnold, B. Fasel und P. C. Cattin: Robust tumour
tracking from 2D imaging using a population-based statistical motion
model. In: Proceedings of the Workshop on Mathematical Methods in
Biomedical Image Analysis (2012).

C. Peng, E. Ahunbay, S. Holmes, D. Wang, C. Lawton und X. Li:
Clinical Implementation and Initial Experience of Online Adapti-

ve Radiotherapy for Prostate Cancer. In: International Journal of
Radiation Oncology Biology Physics 78(3) (2010), S. S746-S747.

H. Parisch: Festkdorper-Kontinuumsmechanik: Von den Grundgleichun-
gen zur Losung mit Finiten Elementen. Springer, Berlin, Heidelberg,
2013.

B. Preim und D. Bartz: Visualization in Medicine - Theory, Algo-
rithms, and Applications. Elsevier, Amsterdam, 2007.

F. Preiswerk, V. De Luca, P. Arnold, Z. Celicanin, L. Petrusca, C. Tan-
ner, O. Bieri, R. Salomir und P. C. Cattin: Model-guided respiratory

organ motion prediction of the liver from 2D ultrasound. In: Medical
Image Analysis 18 (2014), S. 740-751.

I. Peterlik, C. Duriez, S. S. Cotin, I. Peterlik, C. Duriez und S. S.
Cotin: Modeling and Real-Time Simulation of a Vascularized Liver
Tissue. In: International Conference on Medical Image Computing
and Computer-Assisted Intervention (2012), S. 50-57.

S. Pieper, M. Halle und R. Kikinis: 3D Slicer. In: 2nd IEFE Interna-
tional Symposium on Biomedical Imaging: Nano to Macro (2004).

S. T. H. Peeters, W. D. Heemsbergen, W. L. J. Van Putten, A. Slot,
H. Tabak, J. W. Mens, J. V. Lebesque und P. C. M. Koper: Acute
and late complications after radiotherapy for prostate cancer: Results
of a multicenter randomized trial comparing 68 Gy to 78 Gy. In:

International Journal of Radiation Oncology Biology Physics 61(4)
(2005), S. 1019-1034.

W. Platzer: Taschenatlas Anatomie: in 8 Bdnden. 1, Bewegungsappa-
rat. Thieme, Stuttgart, 2013.

E. B. Podgorsak: Radiation physics for medical physicists. Springer,
Berlin, Heidelberg, 2006.

S. Pszczolkowski und L. Pizarro: Nonrigid free-form registration using
landmark-based statistical deformation models. In: SPIE Medical

Imaging: Image Processing, hrsg. v. D. R. Haynor und S. Ourselin
(2012).

X. Pennec, R. Stefanescu, V. Arsigny, P. Fillard und N. Ayache:
Riemannian elasticity: a statistical regularization framework for non-

linear registration. In: International Conference on Medical Image
Computing and Computer-Assisted Intervention (2005), S. 943-950.



Literatur

201

[RBF74]

[RDO*17]

[Rin05]
[RISB*17]

[RLD96]

[RST+13]

[RSV05]

[RWCM95]

[SACMO5]

[Sau09]
[SBYAO05]

[Sch97]

D. T. Reilly, A. H. Burstein und V. H. Frankel: The elastic modulus
for bone. In: Journal of Biomechanics 7(3) (1974), S. 271-275.

R. Rios, R. De Crevoisier, J. D. Ospina, F. Commandeur, C. Lafond,
A. Simon, P. Haigron, J. Espinosa und O. Acosta: Population model
of bladder motion and deformation based on dominant eigenmodes

and mixed-effects models in prostate cancer radiotherapy. In: Medical
Image Analysis 38 (2017), S. 133-149.

H. Rinecker: Protonentherapie. Herbig, Stuttgart, 2005.

B. W. Raaymakers, I. M. Jirgenliemk-Schulz, G. H. Bol, M. Glitzner,
A.N.T. J. Kotte, B. van Asselen, J. C. J. de Boer, J. J. Bluemink, S. L.
Hackett, M. A. Moerland, S. J. Woodings, J. W. H. Wolthaus, H. M.
van Zijp, M. E. P. Philippens, R. Tijssen, J. G. M. Kok, E. N. de Groot-
van Breugel, I. Kiekebosch, L. T. C. Meijers, C. N. Nomden, G. G.
Sikkes, P. A. H. Doornaert, W. S. C. Eppinga, N. Kasperts, L. G. W.
Kerkmeijer, J. H. A. Tersteeg, K. J. Brown, B. Pais, P. Woodhead und
J. J. W. Lagendijk: First patients treated with a 1.5 T MRI-Linac:
clinical proof of concept of a high-precision, high-field MRI guided
radiotherapy treatment. In: Physics in Medicine and Biology 62(23)
(2017), S. L41-L50.

J. W. Rohen und E. Liitjen-Drecoll: Funktionelle Histologie. Schattau-
er, Stuttgart, 1996.

D. Richter, A. Schwarzkopf, J. Trautmann, M. Krdmer, M. Durante,
0. Jékel und C. Bert: Upgrade and benchmarking of a 4D treatment
planning system for scanned ion beam therapy. In: Medical Physics
40(5) (2013).

C. Rasch, R. Steenbakkers und M. Van Herk: Target definition in
prostate, head, and neck. In: Seminars in Radiation Oncology 15(3)
(2005), S. 136-145.

R. D. Rabbitt, J. A. Weiss, G. E. Christensen und M. I. Miller:
Mapping of hyperelastic deformable templates using the finite element
method. In: SPIE’s Proceedings Volume 2573, Vision Geometry IV,
hrsg. v. R. A. Melter, A. Y. Wu, F. L. Bookstein und W. D. K. Green
(1995), S. 252-265.

J. R. Sykes, A. Amer, J. Czajka und C. J. Moore: A feasibility study
for image guided radiotherapy using low dose, high speed, cone beam
X-ray volumetric imaging. In: Radiotherapy and Oncology 77(1) (2005),
S. 45-52.

R. Sauer: Strahlentherapie und Onkologie. Elsevier, Amsterdam, 20009.
M. Séhn, M. Birkner, D. Yan und M. Alber: Modelling individual geo-
metric variation based on dominant eigenmodes of organ deformation:
Implementation and evaluation. In: Physics in Medicine and Biology
50(24) (2005), S. 5893-5908.

J. Schoberl: NETGEN An advancing front 2D/3D-mesh generator

based on abstract rules. In: Computing and Visualization in Science
1(1) (1997), S. 41-52.



202

Literatur

[Sch99]
[Sch02]

[Sch07]

[SD07a

[SDO7h]

[SDP13]

[SEGKO7]

[SEKO7]

[SFP*14]

[SGB14]

[SGD14a]

[SGD*14b)

[SGST12]

M. Schafer: Numerik im Maschinenbau. Springer, Berlin, Heidelberg,
1999.

W. Schlegel: Medizinische Physik 2: Medizinische Strahlenphysik.
Springer, Berlin, Heidelberg, 2002.

W. Schlegel: Basics and Fields of Application. In: 3D conformal
radiation therapy: Multimedia introduction to methods & techniques,
DVD, hrsg. v. W. Schlegel und A. Mahr (2007) Springer, Berlin,
Heidelberg.

S. Seifert und R. Dillmann: Biomechanical modeling of the cervical
spine on the basis of tomographic data. In: Biomedical engineering
52(5) (2007), S. 337-345.

S. Silbernagl und A. Despopoulos: Taschenatlas Physiologie. Thieme,
Stuttgart, 2007.

A. Sotiras, C. Davatzikos und N. Paragios: Deformable medical image
registration: A survey. In: IEEE Transactions on Medical Imaging
32(7) (2013), S. 1153-1190.

M. Schneberger, M. Ebert, B. Groh und Kuhr G: Patient Positioning.
In: 3D conformal radiation therapy: Multimedia introduction to me-
thods & techniques, DVD, hrsg. v. W. Schlegel und A. Mahr (2007)
Springer, Berlin, Heidelberg.

C. Stimpson, C. Ernst und P. M. Knupp: The Verdict Library Refe-

rence Manual. In: Sandia National Laboratories Technical Report 9
(2007).

G. Sharp, K. D. Fritscher, V. Pekar, M. Peroni, N. Shusharina,
H. Veeraraghavan und J. Yang: Vision 20/20: perspectives on au-
tomated image segmentation for radiotherapy.. In: Medical Physics
41(5) (2014).

M. Stoll, K. Giske und R. Bendl: Decomposition of interfractio-
nal deformations of head & neck patients using principle compo-
nent analysis. In: Abstractbook: Joint Conference of the SSRMP,
DGMP, OGMP (Dreilindertagung der Medizinischen Physik)., hrsg.
v. S. Klock. (2014), S. 249-250volume 44S. 249-250.

A. Saunders, W. B. Guminski und C. A. D: Cancer of the Head and
Neck. In: Head and Neck Cancer: Treatment, Rehabilitation, and
Outcomes, hrsg. v. E. C. Ward und C. J. van As-Brooks (2014) Plural
Publishing, San Diego.

M. Stoll, K. Giske, J. Debus, R. Bendl und E. M. Stoiber: The frequen-
cy of re-planning and its variability dependent on the modification
of the re-planning criteria and IGRT correction strategy in head and
neck IMRT. In: Radiation Oncology 9(175) (2014).

M. Schwarz, K. Giske, A. Stoll, S. Nill, P. E. Huber, J. Debus, R. Bendl
und E. M. Stoiber: IGRT versus non-IGRT for postoperative head-
and-neck IMRT patients: dosimetric consequences arising from a PTV
margin reduction. In: Radiation Oncology 7 (2012), S. 133.



Literatur

203

[SGST14]

[SGSB14]

[Shel2]

[Si13]

[SKS*15]

[SMLY6]

[SNR*12]

[SNR*+13]

[Sob83|

[SP16]

[SPL+10]

[SRDT12]

M. Stoll, K. Giske, E. M. Stoiber, M. Schwarz und R. Bendl: Target
point correction optimized based on the dose distribution of each

fraction in daily IGRT. In: Journal of Physics: Conference Series
489(1) (2014).

M. Stoll, K. Giske, E. M. Stoiber und R. Bendl: Geometrical and
dosimetric intrafractional variations and their correlation in head and
neck IG-IMRT. In: Radiotherapy and Oncology: ESTRO (2014), S.
658-659.

J. R. Shewchuk: Lecture Notes on Delaunay Mesh Generation. De-
partment of Electrical Engineering and Computer Sciences, University
of California at Berkeley, 2012.

H. Si: TetGen 1.5 User’s Manual: A quality tetrahedral mesh ge-
nerator and a 3d delaunay triangulator (2013). URL: http://wias-
berlin.de/software/tetgen/1.5/doc/manual /manual.pdf (Stand: 2016-
07-15).

N. Schoch, F. Kifller, M. Stoll, S. Engelhardt, R. D. Simone, I. Wolf,
R. Bendl und V. Heuveline: Comprehensive Pre- & Post-Processing
for Numerical Simulations in Cardiac Surgery Assistance. In: Preprint
Series of the Engineering Mathematics and Computing Lab (EMCL)
(2015), S. 26 Seiten.

W. Schroeder, K. Martin und W. Lorensen: The design and implemen-
tation of an object-oriented toolkit for 3D graphics and visualization.
In: Conference on Visualization (1996), S. 93—-101.

D. Schmitt, S. Nill, F. Roeder, K. Herfarth und U. Oelfke: Dosimetric
Consequences of Intrafraction Prostate Motion: Comparison Between
Phantom Measurements and Three Different Calculation. In: Medical
Physics (2012).

D. Schmitt, S. Nill, F. Roeder, F. Herth und U. Oelfke: Quantifica-
tion of Intrafractional Tumor Motion in the Upper Lung Using An
Electromagnetic Tumor Tracking System. In: Medical Physics (2013).

I. M. Sobol: Die Monte-Carlo-Methode. Deutscher Verlag der Wissen-
schaften, Berlin, 1983.

B. Segedin und P. Petric: Uncertainties in target volume delineation
in radiotherapy - are they relevant and what can we do about them.
In: Radiology and Oncology 50(3) (2016), S. 254-62.

G. Sharp, M. Peroni, R. Li, J. Shackleford und N. Kandasamy: Eva-
luation of plastimatch B-Spline registration on the EMPIRE10 data
set. In: Medical Image Analysis for the Clinic: A Grand Challenge
(2010), S. 99-108.

S. Suwelack, S. Rohl, R. Dillmann, A.-L. Wekerle, H. Kenngott,
B. Miiller-Stich, C. Alt und S. Speidel: Quadratic Corotated Finite
Elements for Real-Time Soft Tissue Registration. In: Computational
Biomechanics for Medicine, hrsg. v. A. Nielsen, Poul M.F.Wittek und
K. Miller (2012), S. 39-50S. 39-50 Springer, New York.



204

Literatur

[SSA12]

[SSD11]

[SSD*14]

[SSG*16]

[SSG*17]

[SSST14]

[STI*18]

[Sto09]

[Stoll]

[STP+16]

[SvLvdV*06]

[TBYY]

M. Séhn, B. Sobotta und M. Alber: Dosimetric treatment course
simulation based on a statistical model of deformable organ motion.
In: Physics in Medicine and Biology 57(12) (2012), S. 3693-3709.

M. A. Sherman, A. Seth und S. L. Delp: Simbody: multibody dynamics
for biomedical research. In: Procedia IUTAM — Symposium on Human
Body Dynamics (2011), S. 241-261.

E. M. Stoiber, M. Schwarz, J. Debus, R. Bendl und K. Giske: An
optimised IGRT correction vector determined from a displacement
vector field: A proof of principle of a decision-making aid for re-
planning. In: Acta Oncologica 53(1) (2014), S. 33-39.

M. Stoll, E. M. Stoiber, S. Grimm, J. Debus, R. Bendl und K. Giske:
Comparison of Safety Margin Generation Concepts in Image Guided
Radiotherapy to Account for Daily Head and Neck Pose Variations.
In: PLoS ONE 11(12) (2016), S. 18 Seiten.

C. Song, M. Stoll, K. Giske, R. Bendl und V. Heuveline: Sparse Grids
for quantifying motion uncertainties in biomechanical models of radio-
therapy patients. In: Preprint Series of the Engineering Mathematics
and Computing Lab (EMCL) (2017).

S. Suwelack, M. Stoll, S. Schalck, N. Schoch, R. Dillmann, R. Bendl,
V. Heuveline und S. Speidel: The Medical Simulation Markup Lan-
guage - simplifying the biomechanical modeling workflow. In: Studies
in Health Technology and Informatics, hrsg. v. J. Westwood, S. West-
wood und L. Fellander-Tsai (2014), S. (7 Seiten)S. (7 Seiten).

W. Schlegel, C. Thieke, O. Jékel, M. Fast und A.-C. Knopf: Bestrah-
lungsverfahren. In: Medizinische Physik (2018), S. 525-577S. 525-577
Springer Berlin Heidelberg, Berlin, Heidelberg.

M. Stoll: Modellierung der Interaktion eines Stent-Grafts mit der
Aorta fiir postoperative, patientenspezifische Simulationen. unv. Stu-
dienarbeit, Karlsruher Institut fiir Technologie, 2009.

M. Stoll: Konzept und System zur Ablationsplanung. unv. Diplomar-
beit, Karlsruher Institut fiir Technologie, 2011.

M. Stoll, H. Teske, A. Pfaffenberger, T. Bostel, E. M. Stoiber, M. Bach-
mann, T. Brechter, K. Andreas, A. Miltner, E. Rittinghausen, F. Ster-
zing, R. Bendl und K. Giske: Combining motion statistics with patient-
specific biomechanical modelling to predict probable interfractional
deformations. In: 18th International Conference on the use of Com-
puters in Radiation Therapy (2016).

M. R. Stam, E. N. J. T. van Lin, L. P. van der Vight, J. H. A. M.
Kaanders und A. G. Visser: Bladder filling variation during radiation
treatment of prostate cancer: Can the use of a bladder ultrasound
scanner and biofeedback optimize bladder filling. In: International
Journal of Radiation Oncology Biology Physics 65(2) (2006), S. 371
377.

M. Tipping und C. Bishop: Probabilistic Principal Component Ana-



Literatur

205

[TBM*17]

[TBST16]

[TDI+17]

[TMS*06]

[TMS*15]

[TO06]

[Tsal3]

[vBvKM™*10]

[VDR*09]

[vdSdBC*16]

lysis. In: Journal of the Royal Statistical Society: Series B 61 (1999),
S. 611-622.

H. Teske, K. Bartelheimer, J. Meis, R. Bendl, E. M. Stoiber und
K. Giske: Construction of a biomechanical head and neck motion
model as a guide to evaluation of deformable image registration. In:
Physics in Medicine and Biology 62(12) (2017), S. N271-N284.

H. Teske, C. Bierstedt, M. Stoll, E. M. Stoiber, R. Bendl und K. Giske:
Articulated head and neck patient model in the context of ART. In:
18th International Conference on the use of Computers in Radiation
Therapy (2016).

M. Tanooka, H. Doi, T. Ishida, K. Kitajima, T. Wakayama, T. Sakai,
H. Inoue, N. Kotoura, K. Kosaka, K. Tarutani, M. Fujiwara und N. Ka-
mikonya: Usability of Deformable Image Registration for Adaptive
Radiotherapy in Head and Neck Cancer and an Automatic Prediction
of Replanning. In: International Journal of Medical Physics, Clinical
Engineering and Radiation Oncology 06(01) (2017), S. 10-20.

C. Thieke, U. Malsch, W. Schlegel, J. Debus, P. Huber, R. Bendl und
C. Thilmann: Kilovoltage CT using a linac-C'T scanner combination.
In: The British Journal of Radiology T9(special issue 1) (2006), S.
S79-S86.

H. Teske, P. Mercea, M. Schwarz, N. H. Nicolay, F. Sterzing und
R. Bendl: Real-time markerless lung tumor tracking in fluoroscopic vi-

deo: Handling overlapping of projected structures. In: Medical Physics
42(5) (2015), S. 2540-2549.

C. Thilmann und U. Oelfke: Intensitdtsmodulierte Strahlentherapie.
In: Strahlentherapie, hrsg. v. M. Wannenmacher, J. Debus und F. Wenz
(2006) Springer, Berlin, Heidelberg,.

Tsaitgaist: Wikipedia - Male Anatomy (2013). URL: com-
mons.wikimedia.org/wiki/File:Male_anatomy_de.SVG (Stand: 2018-
08-21).

S. van Beek, S. van Kranen, A. Mencarelli, P. Remeijer, C. Rasch,
M. van Herk und J. J. Sonke: First clinical experience with a multiple
region of interest registration and correction method in radiotherapy

of head-and-neck cancer patients. In: Radiotherapy and Oncology 94(2)
(2010), S. 213-217.

M. R. Vergeer, P. A. H. Doornaert, D. H. F. Rietveld, C. R. Lee-
mans, B. J. Slotman und J. A. Langendijk: Intensity-Modulated
Radiotherapy Reduces Radiation-Induced Morbidity and Improves
Health-Related Quality of Life: Results of a Nonrandomized Prospec-

tive Study Using a Standardized Follow-Up Program. In: International
Journal of Radiation Oncology Biology Physics 74(1) (2009), S. 1-8.

A. J. A. J. van de Schoot, P. de Boer, K. F. Crama, J. Visser, L. J. A.
Stalpers, C. R. N. Rasch und A. Bel: Dosimetric advantages of proton
therapy compared with photon therapy using an adaptive strategy in
cervical cancer. In: Acta oncologica (2016), S. 1-8.



206

Literatur

[vHO4]
[VHOT]

[VHRRLOO0]

[VKvBR09]

[VRL*07]

[VT05]

[WESHO9)]

[WKO3]

[WLY10]

[WMP+17]

[Wri01]

[WSS*15]

[WVA*+96]

[WVW+04]

M. van Herk: Errors and Margins in Radiotherapy. In: Seminars in
Radiation Oncology 14(1) (2004), S. 52-64.

M. van Herk: Different Styles of Image-Guided Radiotherapy. In:
Seminars in Radiation Oncology 17(4) (2007), S. 258-267.

M. van Herk, P. Remeijer, C. Rasch und J. V. Lebesque: The probabi-
lity of correct target dosage: dose-population histograms for deriving
treatment margins in radiotherapy. In: International Journal of Ra-
diation Oncology Biology Physics 47(4) (2000), S. 1121-1135.

S. van Kranen, S. van Beek, C. Rasch, M. van Herk und J. J. Sonke:
Setup Uncertainties of Anatomical Sub-Regions in Head-and-Neck
Cancer Patients After Offline CBCT Guidance. In: International
Journal of Radiation Oncology Biology Physics 73(5) (2009), S. 1566
1573.

D. Verellen, M. D. Ridder, N. Linthout, K. Tournel, G. Soete und
G. Storme: Innovations in image-guided radiotherapy. In: Nature
Reviews Cancer 7(12) (2007), S. 949-960.

M. A. O. Vasilescu und D. Terzopoulos: Multilinear Independent
Components Analysis. In: Proceedings of the IEEE Conference on
Computer Vision and Pattern Recognition 1 (2005), S. 547-553.

R. Werner, J. Ehrhardt, R. Schmidt und H. Handels: Patient-specific
finite element modeling of respiratory lung motion using 4D CT image
data. In: Medical Physics 36(5) (2009), S. 1500-1511.

K. Willner und Kai Willner: Kontinuums- und Kontaktmechanik.
Springer, Berlin, Heidelberg, 2003.

F. Wang, G. Li und J. Yang: A review of some available human neck
finite element models in vehicle crash conditions. In: International
Conference on Optoelectronics and Image Processing (2010), S. 104
107.

Y. Wang, T. R. Mazur, J. C. Park, D. Yang, S. Mutic und H. Harold
Li: Development of a fast Monte Carlo dose calculation system for

online adaptive radiation therapy quality assurance. In: Physics in
Medicine and Biology 62(12) (2017), S. 4970-4990.

P. Wriggers: Nichtlineare finite-element-methoden. Springer, Berlin,
Heidelberg, 2001.

T. Wollmann, M. Stoll, E. M. Stoiber, J. Debus, R. Bendl und K. Giske:
Utilising a time-of-flight camera combined with a moveable virtual
patient model to monitor and verify patient position in radiotherapy
Medizinische Physik. In: 46. Jahrestagung der Deutschen Gesellschaft
fiir Medizinische Physik (2015), S. 308-309.

W. M. Wells, P. Viola, H. Atsumi, S. Nakajima und R. Kikinis: Multi-
modal volume registration by maximization of mutual information.
In: Medical Image Analysis 1(1) (1996), S. 35-51.

I. Wolf, M. Vetter, I. Wegner, M. Nolden, T. Bottger, M. Hastenteufel,
M. Schobinger, T. Kunert und H.-P. Meinzer: The medical imaging



Literatur

207

[WWO06]

[YBC15]

[YGC*13]

[YGZ*12]

[YKC*06]

[YLB*00]

[YMSL14]

[ZEH100]

[ZGL*06]

[Zie06]

interaction toolkit (MITK): a toolkit facilitating the creation of in-
teractive software by extending VI'K and ITK. In: Medical Imaging:
Visualization, Image-Guided Procedures, and Display, hrsg. v. R. L.
Galloway, Jr. (2004), S. 16.

K. Weber und F. Wenz: Strahlenbiologische Grundlagen. In: Strah-
lentherapie, hrsg. v. M. Wannenmacher, J. Debus und F. Wenz (2006)
Springer, Berlin, Heidelberg.

J. Yang, P. Balter und L. Court: TU-AB-303-07: Evaluation of Au-
tomatic Segmentation of Critical Structures for Head-And-Neck and
Thoracic Radiotherapy Planning. In: Medical Physics 42(6) (2015), S.
3591-3591.

A. D. Yock, A. S. Garden, L. E. Court, B. M. Beadle, L. Zhang und
L. Dong: Anisotropic margin expansions in 6 anatomic directions
for oropharyngeal image guided radiation therapy. In: International
Journal of Radiation Oncology Biology Physics 87(3) (2013), S. 596
601.

J. Yang, A. S. Garden, Y. Zhang, L. Zhang und L. Dong: Variable
planning margin approach to account for locoregional variations in
setup uncertainties. In: Medical Physics 39(8) (2012), S. 5136.

K. Yang, A. King, C. Chou, K. H. Yang, J. Hu, N. A. White, A. I. King,
C. C. Chou und P. Prasad: Development of Numerical Models for
Injury Biomechanics Research: A Review of 50 Years of Publications

in the Stapp Car Crash Conference. In: Stapp Car Crash Journal 50
(2006), S. 429-490.

D. Yan, D. Lockman, D. Brabbins, L. Tyburski und A. Martinez: An
off-line strategy for constructing a patient-specific planning target
volume in adaptive treatment process for prostate cancer. In: Inter-
national Journal of Radiation Oncology Biology Physics 48(1) (2000),
S. 289-302.

Y. Yu, A. Michaud, R. Sreeraman und T. Liu: Comparison of daily
versus nondaily image-guided radiotherapy protocols for patients
treated with intensity-modulated radiotherapy for head and neck
cancer. In: Head € neck 36(7) (2014), S. 992-997.

M. J. Zelefsky, Z. Fuks, L. Happersett, H. J. Lee, C. C. Ling, C. M.
Burman, M. Hunt, T. Wolfe, E. S. Venkatraman, A. Jackson, M. Sk-
warchuk und S. a. Leibel: Clinical experience with intensity modulated

radiation therapy (IMRT) in prostate cancer. In: Radiotherapy and
Oncology 55(3) (2000), S. 241-249.

L. Zhang, A. S. Garden, J. Lo, K. K. Ang, A. Ahamad, W. H. Morrison,
D. I. Rosenthal, M. S. Chambers, X. R. Zhu, R. Mohan und L. Dong:
Multiple regions-of-interest analysis of setup uncertainties for head-
and-neck cancer radiotherapy. In: International Journal of Radiation

Oncology Biology Physics 64(5) (2006), S. 1559-1569.

D. Zierhut: Prostatakarzinom. In: Strahlentherapie, hrsg. v. M. Wan-
nenmacher, J. Debus und F. Wenz (2006) Springer, Berlin, Heidelberg.



[ZOMP04]

[ZPPO15]

[ZWG*15]

[ZYDOO1]

T. Zhang, N. P. Orton, T. R. Mackie und B. R. Paliwal: Technical
note: A novel boundary condition using contact elements for finite

element based deformable image registration. In: Medical Physics
31(9) (2004), S. 2412-2415.

P. Ziegenhein, S. Pirner, C. Ph Kamerling und U. Oelfke: Fast CPU-
based Monte Carlo simulation for radiotherapy dose calculation. In:
Physics in Medicine and Biology 60(15) (2015), S. 6097-6111.

H. Zhong, N. Wen, J. J. Gordon, M. A. Elshaikh, B. Movsas und I. J.
Chetty: An adaptive MR-CT registration method for MRI-guided
prostate cancer radiotherapy. In: Physics in Medicine and Biology

60(7) (2015), S. 2837-2851.

L. Zhang, K. Yang, R. Dwarampudi und K. Omori: Recent advances
in brain injury research: A new human head model development and
validation. In: Stapp Car Crash 45(November) (2001).



	Abbildungsverzeichnis
	Tabellenverzeichnis
	Abkürzungsverzeichnis
	1 Einleitung
	1.1 Motivation
	1.2 Zielsetzung und Fragestellungen 
	1.3 Rahmenbedingungen
	1.4 Eigener Beitrag
	1.5 Gliederung

	2 Grundlagen
	2.1 Tumorpathologie
	2.1.1 Klassifikation maligner Tumoren
	2.1.2 Entstehung von malignen Tumoren
	2.1.3 Tumorwachstum
	2.1.4 Immunologischer Einfluss auf den Tumor
	2.1.5 Invasion und Metastasierung

	2.2 Bildgebende Verfahren für die Tumordiagnostik
	2.3 Die drei Säulen der Tumortherapie
	2.4 Strahlentherapie
	2.4.1 Wirkmechanismen der Strahlentherapie
	2.4.2 Einflüsse auf die Dosisverteilung
	2.4.3 Techniken der Strahlentherapie

	2.5 Prozesskette der Strahlentherapie
	2.5.1 Planung: Immobilisierung
	2.5.2 Planung: CT-Bildgebung
	2.5.3 Planung: Segmentierung von Ziel- und Risikostrukturen
	2.5.4 Planung: Plandefinition
	2.5.5 Fraktion: Immobilisierung
	2.5.6 Fraktion: Initiale Patientenpositionierung 
	2.5.7 Fraktion: IGRT-Bildakquisition
	2.5.8 Fraktion: IGRT-Bildregistrierung 
	2.5.9 Fraktion: IGRT-Korrektur 
	2.5.10 Fraktion: Behandlung

	2.6 Unsicherheiten 
	2.6.1 Einzeichnung des GTVs
	2.6.2 Ausmaß der mikroskopischen Infiltration
	2.6.3 Veränderungen im Patienten 
	2.6.4 Positionierung des Patienten
	2.6.5 Robuste Planung

	2.7 Bildregistrierung in der Strahlentherapie 
	2.7.1 Rigide Bildregistrierung
	2.7.2 Deformierbare Bildregistrierung 

	2.8 Kopf-Hals-Patienten
	2.8.1 Zielstrukturen und Risikoorgane
	2.8.2 Beweglichkeit durch Bewegungsapparat 
	2.8.3 Organbewegungen

	2.9 Prostatapatienten
	2.9.1 Zielstrukturen und Risikoorgane
	2.9.2 Beweglichkeit durch Bewegungsapparat
	2.9.3 Organbewegungen 

	2.10 Resümee

	3 Stand der Forschung 
	3.1 Entwicklungen in der IGRT-Bildgebung
	3.2 Deformationsmodellierung für deformierbare Bildregistrierung (DIR)
	3.2.1 Statistische Deformationsmodelle 
	3.2.2 Übersicht über mechanische Deformationsmodelle
	3.2.3 Mechanische Deformationsmodelle für den Kopf-Hals-Bereich 
	3.2.4 Mechanische Deformationsmodelle für den Beckenbereich
	3.2.5 Mechanische Deformationsmodelle der Atmung 

	3.3 Kompensationsstrategie 
	3.3.1 Online: Verbesserte Tischkorrektur
	3.3.2 Online-Verfahren der adaptiven Strahlentherapie (ART)
	3.3.3 Semi-Online-Verfahren der adaptiven Strahlentherapie (ART) 
	3.3.4 Offline: bessere Planung mit einfachen Deformationsmodellen 

	3.4 Resümee

	4 Lösungsansatz
	4.1 Grundidee
	4.2 Anforderungen 
	4.3 Einschätzung existierender Ansätze
	4.4 Lösungsansatz
	4.5 Deformationsmerkmalmodellierung 
	4.6 Biomechanische Modellierung 
	4.7 Szenario-Integration
	4.8 Patientenkohorten für die Evaluationen
	4.8.1 Kopf-Hals-Patientenkohorte 
	4.8.2 Pelvis-Patientenkohorte 

	4.9 Resümee

	5 Extraktion und statistische Modellierung von Deformationsmerkmalen 
	5.1 Übersicht und Prozesskette 
	5.2 Bildauswahl 
	5.3 Rigide Vorregistrierung (simulierte IGRT)
	5.4 Merkmalsextraktion
	5.4.1 Übersicht über interfraktionelle Veränderungen 
	5.4.2 Visualisierung
	5.4.3 Auswahl der Deformationsmerkmale
	5.4.4 Extraktion von Verschiebungen anatomischer Landmarken 
	5.4.5 Extraktion von Veränderungen von Organoberflächen

	5.5 Statistische Modellierung der Merkmale
	5.5.1 Punktkorrespondenzen für Landmarken
	5.5.2 Punktkorrespondenzen für Oberflächen
	5.5.3 Zentrierung
	5.5.4 Statistisches Modell

	5.6 Szenario-Generierung
	5.7 Evaluation Kopf-Hals
	5.7.1 Bildauswahl
	5.7.2 Rigide Vorregistrierung
	5.7.3 Merkmalsextraktion
	5.7.4 Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale
	5.7.5 Szenario-Generierung
	5.7.6 Ergebnisse
	5.7.7 Diskussion

	5.8 Evaluation mit Pelvis-Patienten
	5.8.1 Bildauswahl
	5.8.2 Rigide Vorregistirierung
	5.8.3 Merkmalsextraktion
	5.8.4 Statistische Modellierung der Deformationsmerkmale
	5.8.5 Szenario-Generierung
	5.8.6 Ergebnisse
	5.8.7 Diskussion

	5.9 Resümee 

	6 Patientenspezifische biomechanische Modellierung 
	6.1 Übersicht und Prozesskette
	6.2 Segmentierung
	6.3 Netzgenerierung
	6.3.1 Methoden zur Netzgenerierung 
	6.3.2 Qualitätsmetriken 
	6.3.3 Analyse der Netzabhängigkeit

	6.4 Physikalische Modellierung
	6.4.1 Materialmodell
	6.4.2 Randbedingungen und Lasten
	6.4.3 Kalibrierung

	6.5 Simulation
	6.5.1 Simulationsplattformen

	6.6 Evaluation mit Kopf-Hals-Patienten
	6.6.1 Segmentierung
	6.6.2 Netzgenerierung
	6.6.3 Physikalische Modellierung und Kalibrierung 
	6.6.4 Ergebnisse
	6.6.5 Diskussion

	6.7 Evaluation mit Pelvis-Patienten 
	6.7.1 Segmentierung
	6.7.2 Netzgenerierung
	6.7.3 Physikalische Modellierung und Kalibrierung
	6.7.4 Ergebnisse
	6.7.5 Diskussion

	6.8 Resümee 

	7 Szenario-Integration
	7.1 Übersicht und Prozesskette
	7.2 Nachbereitungen 
	7.2.1 Baryzentrische Koordinaten
	7.2.2 Konturdeformation
	7.2.3 Bilddeformation
	7.2.4 Vektorfelderstellung

	7.3 Beispielanwendung Sicherheitssäume 
	7.3.1 Szenariobasierter ITV-Sicherheitssaum
	7.3.2 Alternative Methoden
	7.3.3 Metriken zur medizinischen Beurteilung

	7.4 Evaluation mit Kopf-Hals-Patienten 
	7.4.1 Nachbereitung der Deformations-Szenarien
	7.4.2 Beispielanwendung Sicherheitssäume 
	7.4.3 Ergebnisse
	7.4.4 Diskussion

	7.5 Evaluation mit Pelvis-Patienten 
	7.5.1 Nachbereitung der Deformations-Szenarien
	7.5.2 Beispielanwendung Sicherheitssäume
	7.5.3 Ergebnisse
	7.5.4 Diskussion

	7.6 Resümee

	8 Resümee
	8.1 Motivation
	8.2 Stand der Forschung
	8.3 Material und Methoden
	8.4 Ergebnisse
	8.5 Diskussion
	8.5.1 Bewertung der Ergebnisse des Deformationsmodells
	8.5.2 Bewertung des Deformationsmodells anhand der Anforderungen 
	8.5.3 Bewertung des szenariobasierten Ansatzes für die Strahlentherapie

	8.6 Fazit
	8.7 Antworten auf die Forschungsfragen

	A Anhang
	A.1 Gleichmäßige Verteilung von Punkten auf einer Oberfläche
	A.2 Physikalische Modellierung eines elastischen Kontinuums
	A.2.1 Kinematik
	A.2.2 Spannungstensoren
	A.2.3 Materialmodell
	A.2.4 Erhaltungsgleichungen und Randwertproblem
	A.2.5 Randbedingungen
	A.2.6 Schwache Formulierung

	A.3 Approximation des Verschiebungsvektorfeldes mit finiten Elementen
	A.3.1 Lösungsverfahren


	Literatur

