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GPU basierte Parallelisierung von deformierbaren Registrierungsverfahren als
Grundlage fiir dynamische Anpassungen von Therapieplanen in der adaptiven
Strahlentherapie

Zusammenfassung - Hochkonforme Strahlentherapietechniken ermdglichen eine geziel-
te Tumorbestrahlung bei maximaler Schonung des benachbarten gesunden Gewebes und
der Risikoorgane. Anatomische Veranderungen wéhrend des Bestrahlungsverlaufs konnen
jedoch zu einer Abweichung von der verschriebenen Dosisverteilung fiihren. Durch Ad-
aptionen der Patientenposition oder des Bestrahlungsplans kénnen diese Abweichungen
kompensiert werden. Dafiir werden Transformationen benotigt, die diese Verdnderungen
beschreiben. Die sich verdndernde Anatomie wird unter der Therapie in Kontrollaufnah-
men abgebildet. Um die Transformationen aus den Aufnahmen zu ermitteln, konnen Bild-
registrierungsverfahren eingesetzt werden. Zur Beriicksichtigung von lokalen Verdnderun-
gen der Anatomie werden deformierbare Registrierungsverfahren benotigt.

Um wéhrend der Therapie auf beobachtete Verdnderungen eingehen zu konnen, steht
nur ein sehr enges Zeitfenster zur Verfiigung. Existierende Registrierungsverfahren sind
zu langsam, um diese Aufgabe erfiillen zu konnen. Durch Parallelisierung der algorith-
mischen Komponenten lassen sich die Registierungsverfahren signifikant beschleunigen,
ohne die Genauigkeit zu reduzieren.

In dieser Arbeit wurde ein hoch parallelisierbares Verfahren zur Ermittelung der Defor-
mationen aus Bildern entwickelt und auf einer parallelen Architektur der GPU Hardware
umgesetzt. Die resultierende Rechendauer von unter einer bis wenigen Minuten bei gu-
ter Registrierungsqualitdt kann die Umsetzung von adaptiven Korrekturstrategien noch
wahrend der Behandlung ermoglichen.

GPU based parallelisation of deformable image registration methods as foundation
for dynamic adaptations of treatment plans in adaptive radiation therapy

Abstract - Highly conformal radiation therapy techniques enable a targeted tumour ir-
radiation with minimal impact on nearby healthy tissue and organs at risk. Changes in
anatomy of the patient during the treatment course, which might lead to deviation from
the previously prescribed dose distribution, can be compensated by adapting the position
of the patient or the plan itself. For such adaptations the transformations describing those
anatomical changes are needed. The current anatomy is acquired during the treatment
course with control images. The transformations between the images can be extracted
using image registration methods.

Only little time is available to cope with observed changes during the therapy. Existing
registration methods are to slow to fullfil this task. Parallelisation of the algorithmic com-
ponents leads to a significant speed-up of registration methods without compromising the
accuracy.

In this project we developed and implemented a highly parallel deformable image reg-
istration method using the parallel architecture of a GPU hardware. The resulting duration
of computations lies between less than one to a few minutes and the good accuracy of the
results can enable the implementation of adaptive strategies within the same treatment
fraction.
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MLC ........ Multi Leaf Collimator
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TCP ........ Tumor Control Probability
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Einleitung
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Die Bildregistrierung ist ein Verfahren mit dem man eine rdumliche Transformati-
on zwischen zwei Abbildungen desselben Objekts bestimmen kann, so dass beide Ab-
bildungen geometrisch korrekt {ibereinander projiziert werden konnen. Vom Einsatz der
Registrierungsverfahren in der Strahlentherapie wird eine weitere Steigerung der Pra-
zision der Behandlung erwartet. Die Anforderungen an Registrierungsverfahren beziiglich
der Laufzeit und Qualitat sind hoch. In dieser Arbeit wird eine Losung vorgestellt, die es
ermoglicht, die aufwandigen Berechnungen mit hoher Qualitat innerhalb méglichst kurzer
Zeit durchzufiihren.

1.1 Hintergrund

Die Strahlentherapie ist, neben dem chirurgischen Eingriff und der Chemotherapie, eine
wichtige Form der Krebstherapie. Bereits 60% aller Krebspatienten werden im Verlauf der
Therapie mit ionisierenden Strahlen behandelt.

Das Ziel der Strahlentherapie ist es, durch gezielte Applikation der therapeutischen
Dosis im Tumorvolumen die Tumorkontrollwahrscheinlichkeit (TCP!) zu erhéhen. Gleich-
zeitig miissen die Nebenwirkungen durch die meist unvermeidliche Belastung des gesun-
den Gewebes und der Risikoorgane (NTCP?) reduziert werden. Mithilfe hochkonformer
Therapietechniken ist es heute moglich, Dosisverteilungen so zu formen, dass hohe Dosen
im Tumorbereich appliziert werden und dennoch angrenzende Risikoorgane und gesundes
Gewebe durch steile raumliche Dosisgradienten geschont werden konnen.

Die Bestrahlungsplanung fiir hochkonforme Therapietechniken beruht auf der Simu-
lation der erwiinschten Dosisverteilung in einem virtuellen Patientenmodell. Die Dosis-
berechnung benétigt in der Regel die Verteilung der Elektronendichten in diesem Modell,
die durch das Planungs-CT représentiert wird. Die Dosisverschreibung fiir die im CT ab-

engl. tumor control probability
2engl. normal tissue complication probability
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gegrenzten Tumorvolumina und Risikoorgane dienen in der inversen Planung als Neben-
bedingungen fiir die Optimierung des Plans. Die Planqualitdt wird aufgrund der simu-
lierten Dosisvolumenhistogramme (DVHs) beurteilt, die widerspiegeln in wie viel Prozent
eines Volumens mehr als eine bestimmte Dosis erhalten.

Die Positionierungsungenauigkeiten und die Verdnderungen der Anatomie im Verlauf
der Therapie fithren jedoch dazu, dass die geplante Dosisverteilung bei der Anwendung
des urspriinglichen Plans nicht mehr realisiert werden kann. Strategien, diese Verdnde-
rung durch rigide Fixierungssysteme zu vermeiden zeigen nur eine begrenzte Wirkung.
Deshalb versucht man Abweichungen von der geplanten Position mit Kontrollaufnahmen
zu detektieren und anschliel3end zu korrigieren.

Um wirkungsvolle Korrekturen vornehmen zu konnen, miissen die anatomischen Po-
sitions- und Formédnderungen, die man in den Kontrollaufnahmen sieht, erst quantifiziert
werden. Hierzu werden haufig Bildregistrierungsverfahren eingesetzt. Diese ermoglichen
alle zusatzlichen Kontrollaufnahmen mit dem Planungs-CT rdumlich zu korrelieren, d.h.
eine eindeutige Transformationsvorschrift der Bildstrukturen zwischen den beiden Zeit-
punkten zu finden, an denen die Bilder entstanden sind.

Die resultierenden Abbildungen werden meist mittels Vektorfeldern beschrieben. Die
Vektorfelder dienen der Positions- und Verformungsanalyse von anatomischen Strukturen,
so dass mit der resultierenden Information Korrekturstrategien entwickelt werden konnen.
Strategien, die es ermoglichen, Anpassungen aufgrund von beobachteten Veranderungen
zu realisieren, werden unter adaptiver Strahlentherapie (ART) zusammengefasst.

1.2 Motivation

Es existiert eine Vielzahl von deformierbaren Bildregistrierungsverfahren (DIRs®). Trotz
der vielféltigen entwickelten Registrierungsverfahren werden derzeit klinisch kaum DIRs
eingesetzt. Und das, obwohl der Bedarf und die Erwartungen an die Algorithmen, die
Therapien durch Adaptionen aufgrund von Bildinformationen zu verbessern, steigen. Der
Grund dafiir ist einerseits die schwierige Validierung und andererseits die hohe Rechen-
dauer der Algorithmen. Die Validierbarkeit von DIRs ist ein prinzipielles noch ungelostes
Problem, da die wirklich stattgefundenen Veranderungen der Anatomie nicht bekannt sind
und die aufgenommenen Bilder lediglich einen momentanen Zustand abbilden. Diese Ar-
beit konzentriert sich auf das Problem der hohen Rechendauer der DIRs. Durch eine Be-
schleunigung wollen wir die Moglichkeit haben, genauer zu rechnen und damit die Qua-
litdt zu erhohen.

Trotz der schnellen Weiterentwicklung der Rechner wurden bisherige Anstrengungen
zur Beschleunigung von Registrierungsverfahren hiufig durch zunehmend steigende An-
forderungen an Bildauflésung und Qualitdat kompensiert. Das Potential fiir eine Beschleu-
nigung von Prozessoren durch weitere Miniaturisierung der Rechenstrukturen scheint der-
zeit weitgehend ausgeschopft. Eine vielversprechende Alternative ist es, die Hardware-
parallelisierung zu nutzen. Fiir bildverarbeitende Algorithmen sind Graphikprozessoren
(GPUs*) wegen ihrer historischen Entwicklung und breiter Verfiigbarkeit am ehesten ge-
eignet.

Dieses Potential kann aber nur dann effizient genutzt werden, wenn Algorithmen so

3engl. deformable image registration
“engl. graphics processing unit
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designt werden, dass sie die Vorteile dieser hochparallelen Prozessoren nutzen konnen.

1.3 Ziel der Arbeit

In dieser Arbeit stellen wir ein Konzept vor, wie deformierbare Registrierungsverfahren
fiir den Einsatz in der adaptiven Strahlentherapie beschleunigt werden konnen. Hierfiir
haben wir die notwendigen algorithmischen Komponenten konzipiert und ein speziell auf
die GPU zugeschnittenes deformierbares Registrierungsverfahren entwickelt.

Besonderes Augenmerk - im Vergleich zu vorhandenen Registrierungsverfahren - wird
darauf gerichtet, durch den potentiellen Zeitgewinn die maximal mogliche lokale Be-
wegungsinformation aus den Bildern extrahieren zu konnen, um die Unsicherheit des
Registrierungsergebnisses so weit wie moglich zu reduzieren.

Nur wenn die Laufzeitperformance gesteigert werden kann, ohne dabei Einbufden in
der Genauigkeit zu erfordern, konnen adaptive Korrekturkonzepte im klinischen Einsatz
der Strahlentherapie realisiert werden.
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Die hochkonformen Strahlentherapietechniken ermoéglichen eine hochprazise Tumo-
rabdeckung und die Aussparung der Risikoorgane mit der applizierten Dosisverteilung.
Um diese Techniken zur erfolgreichen Therapie einsetzten zu konnen, miissen die Posi-
tionen des Tumors und der Risikoorgane zu jedem Zeitpunkt der Bestrahlung bekannt
sein. Bildbasiert ldsst sich diese Information mithilfe von Registrierungsmethoden ermit-
teln. Hinter den Registrierungsmethoden stecken jedoch viele verschiedene Strategien und
Annahmen. Oft reichen rigide Ansatze nicht aus, so dass deformierbare Algorithmen ein-
gesetzt werden miissen. Eine universelle und verlassliche Methode zur Verifikation von
Ergebnissen deformierbarer Registrierungsverfahren gibt es jedoch nicht. Um die Unsi-
cherheit der Resultate abzuschétzen, haben sich einige Evaluierungsmethoden etabliert.
Algorithmen, die kleinere Registrierungsunsicherheiten zeigen, sind meist recheninten-
siv und benoétigen sehr viel Rechenzeit, so dass sie nicht verniinftig im heutigen Strah-
lentherapieablauf integriert werden konnen. Ein optimierterer Strahlentherapieablauf be-
darf eines Registrierungsverfahrens, das einen vertretbaren Kompromif} zwischen Lauf-
zeitperformance und Ergebnisgenauigkeit liefert. Rechenintensive Algorithmen koénnen
durch Hardwareparallelisierung beschleunigt werden. Unter den unterschiedlichen par-
allelen Hardwarearchitekturen, die genutzt werden konnen, eignen sich Graphikkarten-
prozessoren besonders gut fiir die Abbildung von bildverarbeitenden Rechenaufgaben,
wie der Bildregistrierung.
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2.1 Strahlentherapie

Die Wirkung von ionisierenden Strahlen auf gesunde und tumordse Gewebszellen wurde
von Holthusen [1] beschrieben. Seine in-vitro!-Experimente zeigten, dass die Anzahl der
abgetoteten Zellen mit der Dosis wie in Abbildung 2.1 ansteigt. Das Absterben der Tumor-
zellen der nicht strahlenresistenten Tumore im Vergleich zum Absterben der gesunden Zel-
len setzt in der Regel bei geringeren verabreichten Strahlendosen ein. Dieses, so genannte
therapeutische Fenster, ermoglichte schon frith nach der Entdeckung der Rontgenstrah-
len den therapeutischen Einsatz von ionisierenden Strahlen in der Krebsbehandlung. Bei
der perkutanen? Bestrahlung von Patienten konnten so mithilfe der optimal gewéhlten
Dosis sichtbare therapeutische Erfolge erzielt werden. Jedoch waren mit dem Riickgang
des Tumors durch die unvermeidbare Strahlenbelastung des gesunden umgebenden Ge-
webes auch sichtbare Nebenwirkungen, wie Hautroétungen bis -verbrennungen, verbun-
den. Heute weild man, dass die Belastung des gesunden Gewebes nicht nur zu akuten
aber temporaren Nebenwirkungen, sondern auch zu Spatfolgen — unter anderem erhohter
Wahrscheinlichkeit fiir Zweittumore — fithrt und daher, wenn méglich, zu vermeiden ist.
Im Besonderen muss auch die Belastung von Risikoorganen minimiert werden, da sonst
mit der zu hoch applizierten Dosis ein Ausfall von physiologischen Funktionen der Organe
verbunden sein kann.

2.1.1 Entwicklung der Strahlentherapie

Der Kompromiss zwischen Tumorkontrolle — Applikation moglichst hoher Dosis im Tumor-
gewebe — und Schonung der unbetroffenen gesunden Anatomie steht seit den Anfangen
im Fokus der Strahlentherapie. Sowohl therapeutische als auch technische Weiterentwick-
lungen in der Bestrahlungsplanung tragen dazu bei, die Nachteile des Kompromisses zu
verringern. Therapeutische Konzepte, wie die Kombination mit Chemotherapie oder Va-
riation der Fraktionierungsschemata, helfen das therapeutische Fenster zu vergrdssern, so
dass weniger Dosis benotigt wird, um eine hohe TCP zu erzielen. Die Grenzwerte der Do-
sisvertraglichkeit von Risikoorganen sind so leichter einzuhalten, so dass ein geringerer
Teil der gesunden Anatomie vom Hochdosisbereich erfasst und belastet wird. Technische
Entwicklungen ermoglichen eine rdumlich fokussiertere Applikation der Strahlendosis im
Gewebe, so dass weniger von gesunder Anatomie durch den Hochdosisbereich der Dosis-
verteilung abgedeckt und belastet wird.

100 r

Abbildung 2.1: Wahrscheinlichkeit fiir Tu-
motkomtrolle (TCP) und Komplikationen
durch Nebenwirkungen (NTCP) als Funktion
der Bestrahlungsdosis (nach Holthusen [1]).
Die gestrichelte Linie zeigt den Verlauf der
Wahrscheinlichkeit fiir Tumorkontrolle oh-
ne starke Nebenwirkungen. Die Breite dieser
Wabhrscheinlichkeitsverteilung ist das thera-
peutische Fenster. Strahlendosis
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Abbildung 2.2: Beispiele fiir simulierte Dosisverteilung als Ergebnis der Bestrahlungspla-
nung. Von links nach rechts: Resultierende Verteilung aus einer Vorwartsplanung mit drei
Einstrahlrichtungen (entnommen aus [5], Colorwash-Darstellung), einer inversen Planung fiir
die IMRT in transversaler (Darstellung mit Isodosenlinien) und sagittaler Ansicht (Colorwash-
Darstellung).

2.1.1.1 Techniken

In der konventionellen Strahlentherapie definiert man die Form der Bestrahlungsfelder so,
dass die gesunde Anatomie moglichst ausgeblockt wird. Durch opponierende Strahlengeo-
metrie mehrerer Einstrahlrichtungen erreicht man sowohl homogenere Dosisabdeckung
im Tumorvolumen, als auch geringere Belastung des verbliebenen gesunden Gewebes im
Strahlengang parallel zur Einstrahlrichtung. Der Preis fiir dieses Vorgehen ist, dass man
nun mehr Gewebsanteil im Strahlengang hat, aber dafiir die Strahlenintensitit einzelner
Felder reduzieren kann und somit zwar mehr gesunde Anatomie aber mit einer geringeren
Dosis belastet. Auch die Form der Strahlungsfelder adaptiert man an die geometrischen
Konturen der Tumorprojektionsflichen aus der Strahlrichtung. Hierzu wurden friither in-
dividuelle Blocke fiir jeden Patienten und jedes Feld gegossen, die das konforme Feld
definierten.

Was damals noch aufwandig war, wurde durch die Entwicklung der Multi-Leaf Kol-
limatoren (MLCs) [2] vereinfacht. Die MLCs sind aus mehreren jeweils gegenstdndigen
und einzeln ansteuerbaren Metallblattern konstruiert, die durch individuelle Positionie-
rung der Lamellen eine beliebige Offnung formen und damit die aufwindigen gegosse-
nen Bleiblocke ersetzen. Trotz der Anpassbarkeit der Feldformen lésst sich die Form der
Dosisverteilung in der konventionellen Strahlentherapie meist nicht an konkav geform-
te Zielvolumina anpassen. Dies kann aber mit der intensititsmodulierten Strahlenthe-
rapie (IMRT) [3] erreicht werden, die auch mit MLCs realisiert werden kann. Mit dem
Aufkommen der IMRT wurden selbst doghnut-geformte Dosisverteilungen applizierbar.
Gewiinschte Dosisverteilungen lassen sich durch die starken Dosisgradienten mithilfe der
IMRT realisieren und ermoglichen damit wiederum weitere Entwicklungen der Therapie
z.B. integrierte Boost-Bestrahlungen oder Dosepainting [4].

2.1.1.2 Bestrahlungsplanung

In der konventionellen Strahlentherapie nutzt man fiir die Bestrahlungsplanung die Vor-
wartsplanung. Hier werden die Einstrahlrichtungen und Felder vorgegeben und die Ver-
teilung der notwendigen Strahlenintensititen an die gewiinschte Dosis im Tumor anhand



8 KAPITEL 2. MATERIAL UND METHODEN

eines Patientenmodells simuliert. Dabei gibt man basierend auf Rechenschitzungen die
Strahlenintensitdten vor und simuliert die Dosisverteilung in der Anatomie des Patienten,
die durch das Planungs-CT reprasentiert wird. In einem Trial-and-error-Verfahren kann
man so einen optimierten Plan erstellen.

Bei der Intensitdtsmodulation, die wesentlich mehr Freiheitsgrade beziiglich Strahlen-
intensitat und Felder hat, nutzt man die inverse Planung. Hier gibt man neben den Ein-
strahlrichtungen nur die gewtiinschten Dosisgrenzwerte in einzelnen definierten Struktu-
ren (VOIs®) vor. Durch Dosisoptimierungsalgorithmen lassen sich dann unter den eingege-
benen Nebenbedingungen die optimalen Fluenzverteilungen ermitteln [6]. Beispielhafte
simulierte Dosisverteilungen fiir beide Methoden sind in Abbildung 2.2 zu sehen.

Beide Methoden basieren auf dem Planungs-CT als 3-dimensionales Patientenmodell.
Doch das Planungs-CT enthélt nicht die Positionierungsunsicherheit der anatomischen
Strukturen, die wahrend des Therapieverlaufs durch z.B. Bewegungen auftreten kann. Da
sowohl Repositionierung des Patienten als auch auftretende anatomische Veranderungen
zu geometrischen Abweichungen des genutzten Patientenmodells fithren, ist mit Abwei-
chungen der tatsachlich applizierten von der geplanten Dosisverteilung zu rechnen.

2.1.1.3 Umgang mit anatomischen Veranderungen

Im Wesentlichen basiert die heutige hochkonforme Strahlentherapie auf einem stationdren
Plan, der wiederum auf dem statischen Planungs-CT des Patienten beruht. Die Re-positio-
nierung des Patienten, das erwiinschte Anschlagen der Therapie und damit verbundene
Tumorvolumenabnahme oder moglicher Gewichtsverlust des Patienten unter der Therapie
sind mit anatomischen Verdnderung gegeniiber der Planungssituation verbunden. Diese
fiihren zu einer Verschlechterung der applizierten Dosisverteilung. Bei hochkonformen
Plénen, die keine Sicherheitssdume fiir mogliche Bewegungen beriicksichtigen, konnen
bereits kleine Organverschiebungen zu relevanten Abweichungen von der verschriebenen
Dosis fithren.

Man unterscheidet einerseits zwischen inter- und intrafraktionellen anatomischen Ver-
dnderungen und damit Positionierungsungenauigkeiten und andererseits zwischen rigiden
Verdanderungen und Verformungen der Anatomie.

Interfraktionelle Verdnderungen treten in der fraktionierten Strahlentherapie, bei der
die gesamte verschriebene Dosis auf mehrere Fraktionen verteilt wird, auf. Hierbei kénnen
sowohl rigide Verdnderungen als auch Verformungen der Anatomie zwischen den Fraktio-
nen stattfinden. Rigide Positionierungsfehler konnen z.B. durch die notwendige Reposi-
tionierung des Patienten oder auch schon durch Fehlpositionierung in der Lagerungs- und
Fixierhilfe herriihren. Verformungen, die zwischen Fraktionen auftreten, konnen ihre Ur-
sache z.B. in der Gewichtsabnahme des Patienten haben, die zu einer Fehllagerung in der
Fixierungshilfe fiihren kann.

Intrafraktionelle anatomische Verdnderungen treten in den meisten Fallen auf: Sowohl
innerhalb jeder Fraktion wahrend der fraktionierten Behandlung als auch in Einzeitbe-
handlungen, bei denen die gesamte verschriebene Dosis nur in einer Fraktion appliziert
wird. Intrafraktionelle Fehler treten aufgrund von unvermeidbaren Patientenbewegungen
auf, wie z.B. der Atmung. Meistens treten damit Verformungen der Anatomie auf. Nur
wenn die inneren Organstrukturen keine wesentlichen Verformungen erlauben, konnen
auch teilrigide Verdnderungen der Anatomie beobachtet werden, wie z.B. die Verschie-

3engl. Volume Of Interest
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Abbildung 2.3: Beispiel fiir Patientenfixierungssysteme: Stereotaktischer Rahmen kombiniert
mit einer festen Kopfmaske und einem Torso aus Scotchcast [7](links) und Einsatz einer Va-
kuummatraze [8] (rechts).

bung der Nieren bei der Atmung.

Patientenfixierungen

Patientenlagerungs- und -fixierungshilfen dienen in erster Linie dazu, den Patienten opti-
mal zu lagern und iiber den Zeitraum der Behandlung in der geplanten Position zu halten.
Nur wenn die tatsdchliche Anatomie des Patienten mit dem Patientenmodell, das auf dem
Planungs-CT basiert, ibereinstimmt, kann man davon ausgehen, dass die geplante Dosis-
verteilung verabreicht wird. Daher werden die Planungs-CTs im Unterschied zu diagnosti-
schen CTs immer in Bestrahlungsposition, d.h. auch mit Fixierungs- und Lagerungshilfen
aufgenommen.

Um moglichst gute Positionierungsreproduzierbarkeit der Anatomie zu ermoglichen
werden unterschiedliche Lagerungs- und Fixierungshilfen eingesetzt. Fiir die Fixierung
des Schidels haben sich in der Vergangenheit stereotaktische Kopfringe allein oder in
Kombination mit harten Masken bewihrt. Da stereotaktische Positionierungsstrategien
des Schidels eine hohe Positionierungsgenauigkeit erzielten, wurden dhnliche Fixierun-
gen auch fiir andere Korperbereiche eingesetzt (siehe Abbildung 2.3). Harte Masken aus
Scotchcast* oder Vakuummatrazen wurden mit stereotaktischen Rahmen verbunden und
zur Lagerung und Fixierung eingesetzt. Heute werden haufig Vakuummatrazen ohne ste-
reotaktische Rahmen zur Lagerung genutzt. Zur Positionierungslokalisierung werden dann
radioopake Marker oder Tattoos verwendet. Bei Kopf-Hals-Patienten dienen héaufig Aqua-
plast Masken mit radioopaken Markern als Fixierung. Knie- und Ful3kissen oder Mamma-
schalen finden je nach Tumorlokalisation als Lagerungshilfen Verwendung. Um Atembe-
wegungen einzuschrianken, konnen z.B. Bauchpressen eingesetzt werden.

Wiéhrend die Cranio-Stereotaxie wegen der naturgemaf3en Rigiditat des Schédelkno-
chens eine hohe Positionierungsprazision erreicht und durch die Fixierung erhalt, gelingt
das nicht mehr bei Fixierungen anderer Korperbereiche. Die Beweglichkeit der Anatomie
einerseits und die langfristigen anatomischen Verdnderungen durch z.B. Gewichtsabnah-
me andererseits werden gar nicht oder nur teilweise durch die mehr oder minder rigorosen
Fixierungen eingeschrankt [7].

Trotz guter Fixierungshilfen, gelingt es nur teilweise Verdnderungen der Anatomie
gegeniiber der geplanten Situation einzuschridnken, so dass immer noch Abweichungen

“Gipsahnliches Material aus Kunststoff
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moglich sind, die anders kompensiert werden miissen. Ein Verzicht auf jegliche Fixie-
rungen aus Patientenkomfortgriinden ist dennoch nicht ratsam. Ohne Fixierungshilfen
wiirden noch gréRere Abweichungen auftreten, fiir die es noch keine alternativen Kom-
pensierungsstrategien gibt.

Vergrof3erte Sicherheitssaume

Zum derzeitigen Standard gehort es, alle moglichen Verschiebungen oder Verformungen
der Anatomie gegeniiber der geplanten Situation, die man nicht korrigieren kann, auf Ko-
sten des gesunden Gewebes durch Sicherheitssdume zu beriicksichtigen [9]. Hierbei wird
nur die mogliche Form- und Positionsdnderung des Tumorareals durch Vergrosserung der
Saume berticksichtigt, um die TCP durch die sichere Tumorabdeckung durch die Dosis zu
jedem Zeitpunkt zu gewahrleisten. Sicherheitssdume fiir Risikoorgane [10] haben sich in
der klinischen Routine nicht etabliert. Befindet sich ein Risikoorgan in der unmittelba-
ren Nachbarschaft zum Tumorareal, kann die Vergroflerung durch Sicherheitssiume um
das Tumorvolumen dazu fiihren, dass das Risikoorgan von ihnen mitiiberdeckt wird. Hier
miissen die Therapeuten eine Entscheidung treffen, welches Risiko in Kauf genommen
wird: erhohte Wahrscheinlichkeit fiir Nebenwirkungen oder erniedrigte Tumorkontrolle.

Um Risikoorgane besser zu schonen und den Anteil des mitbestrahlten gesunden Ge-
webes um das Tumorvolumen zu reduzieren, sind alle Positionierungsfehler so weit wie
moglich zu reduzieren, statt diese durch weiter vergrosserte Sicherheitssaume in die Pla-
nung miteinzubeziehen. Denn ein scheinbar kleiner Saumradius bedeutet die Mitbestrah-
lung eines wesentlichen Volumenanteils des gesunden Gewebes, da das Volumen in der
dritten Potenz mit dem Radius wéchst.

Bildgestiitzte Therapie

Um Sicherheitssiume moglichst klein zu halten, werden bildgefiirte Therapiekonzepte
(IGRT®) entwickelt. Mittels integrierter Bildgebungsmodalititen am therapeutischen Li-
nearbeschleuniger (Linac®) l4Rt sich die aktuelle Anatomie des Patienten in Kontrollauf-
nahmen abbilden. Kann man die benoétigte Information iiber die Verdnderung aus diesen
Kontroll-CTs extrahieren, lassen sich Korrekturstrategien entwickeln, wie moglichst viel
von der stattgefundenen Verdnderung wieder kompensiert werden kann [11-14].

Die IGRT ist eine adaptive Strahlentherapie und setzt ein bildbasiertes Monitoring
des Patienten wahrend der Behandlung voraus. Doch sind zusatzliche CT Bilder auch mit
zusétzlicher Strahlenbelastung fiir den Patienten verbunden [15]. Ist der Informationsge-
winn trotz der Belastung gerechtfertigt, weil er zum besseren Therapieergebnis wesentlich
beitrdgt, handelt man im Sinne des ALARA Prinzips: ,,As low as reasonably achievable®.
Da hochkonforme Bestrahlungstechniken nur in Kombination mit praziser Positionierung
der anatomischen Strukturen ihre Vorteile entfalten [16], ist die zuséatzliche Bildgebung
gerechtfertigt, da derzeit nur so die aktuelle Position aller anatomischer Strukturen ge-
messen werden kann.

Zielpunktkorrektur: Im Verlauf der fraktionierten Bestrahlung wird der Patient fiir jede
Fraktion neu positioniert und gegeniiber der Linac-Geometrie ausgerichtet, um die Pla-

Sengl. Image Guided Radiation Therapy
bengl. LINear ACcelerator
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nungssituation zu reproduzieren. Mégliche interfraktionelle Positionierungsungenauigkei-
ten der Patientenanatomie lassen sich durch eine rigide Verschiebung des Zielpunktes re-
duzieren. Offset Positionierungsfehler konnen mittels rigider Registrierungsverfahren aus
den akquirierten Kontrollaufnahmen ermittelt werden. Der resultierende Verschiebungs-
vektor des Isozentrums entspricht dann dem Positionierungsfehler, der entweder durch die
Planzielpunktkorrektur am Bestrahlungsgerat selbst oder durch eine Tischverschiebung
korrigiert werden kann. Die Zielpunktkorrektur wird haufig durch die Tischverschiebung
realisiert, da die Verschiebung des Planzielpunktes am Gerét durch technischen Limitie-
rungen, z.B. durch die nachlassende Homogenitédt des offenen Bestrahlungsfeldes zum
Rand hin, auf kleine Werte begrenzt ist. Durch die Zielpunktkorrektur allein kdnnen we-
der Rotationsabweichungen noch Deformationen der Anatomie kompensiert werden.

Rotationsfehlerausgleich: Das rigide Registrierungsverfahren kann sowohl die Verschie-
bung des Isozentrums als auch die Rotation des rigiden Korpers um das Isozentrum ge-
geniiber der Planungssituation ermitteln. Doch nicht alle Rotationen um die drei Raum-
achsen konnen technisch durch eine Tischdrehung realisiert werden. Um einen kompletten
Rotationsfehlerausgleich zu erreichen, muf’ auch der Bestrahlungsplan modifiziert wer-
den [17]. Alternativ konnen kleine Rotationskorrekturen mithilfe von auf einem Roboter-
arm gelagerten Patientenlagerungstisch vorgenommen werden. Solche Patientendrehun-
gen konnten allerdings nur mit ausreichender Fixierung realisiert werden, um ihrerseits
keine relevanten anatomischen Veranderungen zu verursachen.

Umplanung: Geniigt eine rigide Zielpunktkorrektur nicht, um die geplante Situation wie-
derherzustellen, muss in den Bestrahlungsverlauf durch eine Umplanung eingegriffen wer-
den. Eine Neuplanung ist aufwéndig. Zur Definition, zur Optimierung und zur Beurteilung
des Plans ist ein Modell der aktuellen Patientenanatomie notwendig. Da die Konturen des
Tumors und der Risikoorgane, die auf dem urspriinglichen Planungs-CT definiert wor-
den sind, nicht mehr zur Kontroll-Aufnahme passen, ist eine neue Segmentierung aller
therapierelevanter Strukturen auf dem Kontroll-CT oder auf einem neuen Planungs-CT
notwendig.

Gating und Tracking

Intrafraktionelle Bewegungen limitieren ebenfalls die theoretisch erreichbare Prazision im
Kompromiss zur optimalen Tumorabdeckung einerseits und Schonung des angrenzenden
Gewebes andererseits. Die Atembewegung, im Falle von Lungen-, Leber- oder Bauchspei-
cheldriisentumoren, kann eine Lageabweichung der entsprechenden Organe um mehrere
Zentimeter verursachen. Um solche Tumorpositionsdnderungen zu bertiicksichtigen, wer-
den zur Zeit vergrol3erte Sicherheitssiume auf Basis von 4D-CTs angewandt. Die wesent-
lich vergrofderten Zielvolumina enthalten dann jedoch auch einen grof3en Volumenan-
teil des eigentlich gesunden Gewebes. Um auf die Sicherheitssiume verzichten und z.B.
moglichst viel Lungengewebe schonen zu konnen, werden Gating- bzw. Trackingmethoden
entwickelt. Hierbei schaltet man den Behandlungsstrahl entweder nur in einem vordefi-
nierten Bewegungsverlaufsfenster ein, wenn sich der Tumor im Strahlenfeld befindet und
aus, wenn er sich aus dem Strahlenfeld hinaus bewegt, oder man versucht der Bewegung
des Tumors mit dem Strahl zu folgen [18]. Die Detektion der Tumorbewegung kann hier
durch im Tumorgewebe implantierte Marker erfolgen. Das Calypso System bietet z.B. sol-
che Marker an [19]. Die Moglichkeiten eines Tumor-Trackings werden zur Zeit intensiv



12 KAPITEL 2. MATERIAL UND METHODEN

erforscht [20-22], allerdings nicht an Patienten eingesetzt.

Gating- und Trackingstrategien ermoglichen den Verzicht auf vorher genutzte bewe-
gungsinduzierte Sicherheitssiume und damit die Reduktion des bestrahlten Gewebes auf
nahezu das klinische Tumorvolumen (CTV7) selbst. Nachteilig sind allerdings, neben den
verlangerten Bestrahlungsszeiten beim Gating, vor allem die Blindheit gegeniiber Bewe-
gungen von Risikoorganen, die nicht mit Markern versehen sind. Hier konnen bildgestiitz-
te Lokalisierungsverfahren helfen.

Dosisgefiihrte Therapie

Wahrend sich die IGRT Konzepte in der Regel darauf beschréanken eine beobachtbare La-
geabweichung durch direkte Korrektur der Patientenposition zu kompensieren, versucht
man in der dosisgefiirten Radiotherapie (DGRT®) Methoden zu entwickeln, welche die
tatsachlich applizierte Dosis bei der Beurteilung der Abweichung und bei moglichen Pla-
nadaptionen berticksichtigen.

Um die Adaptionen aufgrund der Dosisverdnderung zu ermdglichen, benotigt man erst
die Rekonstruktion der tatsdchlich applizierten Dosis. Eine direkte dosimetrische Messung
am Patienten ist — abgesehen von einzelnen zugénglichen Messpunkten z.B. Hautober-
flache — nicht vertretbar. Daher beno6tigt man eine modellbasierte Rekonstruktion. Hierzu
kann man die Kontrollaufnahmen nutzen, um die derzeitige Patientenanatomie abzubil-
den und nicht-rigide Registrierungsalgorithmen konnen eingesetzt werden, um die ana-
tomischen Abweichungen zu den vorherigen Zustdnden zu ermitteln. Damit kann man
theoretisch die in vorherigen Sitzungen bereits applizierte Dosisverteilungen auf die ak-
tuelle anatomische Situation verformen und mit der hinzukommenden Fraktionsvertei-
lung aufsummieren [23-26]. Erst mit der kontinuierlichen Dosisiiberwachung wahrend
des Strahlentherapieverlaufs kann man Abweichungen von der geplanten Dosisverteilung
detektieren und diese durch eine Planmodifikation ausgleichen.

2.1.2 Einsatz der Bildregistrierung

Die Bildregistrierung, als Methode zwei Bilder raumlich zu korrelieren, wird in der Strah-
lentherapie haufig eingesetzt. Rigide Registrierungsverfahren helfen den Therapeuten bei
der Definition von Tumor und Risikoorganen, indem sie die raumliche Kombination von
Bildern verschiedener Modalitdten ermoglichen. Interfraktionelle globale und lokale Po-
sitionierungsungenauigkeiten werden mithilfe von rigiden Registrierungsverfahren quan-
tifiziert. Diese Information kann sowohl in Form von Sicherheitssiumen in die Bestrah-
lungsplanung einflie3en, als auch zur Reduktion der Positionierungsfehler durch Positio-
nierungskorrekturen herangezogen werden. Deformierbare Registrierungsverfahren sol-
len in Zukunft noch genauere Informationen iiber die stattgefundenen Verformungen der
Patientenanatomie liefern. Mit diesen Informationen lassen sich Patientenmodelle an den
aktuellen Stand anpassen und die Akkumulation der verabreichten Dosisverteilung reali-
sieren. Erst durch die Simulation der applizierten Dosisverteilung im Verlauf der Therapie
kann auf die Ursache der Wirksamkeit der Behandlung zuriickgeschlossen werden. Auch
die Entwicklung neuer Korrekturstrategien und moglicher Planadaptionen, um den Abwei-
chungen vom Geplanten entgegen zu wirken, benotigt dieses Wissen als Ausgangspunkt.

’engl. Clinical Tumor Volume
8engl. Dose Guided Radiation Therapy
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2.1.2.1 Bildfusion zur Erleichterung der Volumendefinition

Fiir die Therapieplanung werden meist native® CT Bilder in Bestrahlungsposition benétigt.
Die im CT dargestellten Grauwerte, gemessen in Hounsfield-Einheiten (HU), spiegeln die
Elektronendichte des Gewebes wieder. Auf Basis dieser Information ist es moglich die
zu erwartende Dosisverteilung im Gewebe zu berechnen. Oft haben aber im CT Tumo-
rareale sowie einige Risikoorgane, z.B. der Hirnstamm, nicht den gewiinschten Kontrast,
um deren Grenzen exakt zu identifizieren. Hier konnen Bilder anderer Modalititen, die
andere Kontraste darstellen, zur Segmentierung herangezogen werden. Ein Beispiel fiir
unterschiedliche Kontraste ist in der Abbildung 2.4 zu sehen. Auch wenn die Interpre-
tation der zusatzlichen Information meist nicht trivial ist, hilft das Vorgehen die Unsi-
cherheit, die aufgrund der schweren Abgrenzbarkeit entstehen, zu reduzieren. Jedoch ist
hierfiir unerlésslich, dass die Bilder der unterschiedlichen Modalitiaten zu einander raum-
lich eindeutig korreliert sind. Diese Bildregistrierung kann entweder durch Kombination
der Hardware verschiedener Modalititen in einem Gerit wie beim PET/CT! erfolgen,
oder muss, auf software-technischer Basis geschehen [27]. In diesem Zusammenhang ha-
ben sich die rigiden Registrierungsverfahren im klinischen Einsatz etabliert. Doch werden
auch Fragestellungen immer wichtiger, bei denen die anatomische Verformung eine nicht
zu vernachlédssigende Rolle spielt. Hier benotigt man deformierbare Registrierungsalgo-
rithmen, um die Transformation zwischen den Abbildungen zu ermitteln.

Gegeniiber der hardware-basierten Registrierung der Bildinformation durch Vereini-
gung verschiedener Geréte ist die software-basierte Registrierung flexibler, wenn auch
schwerer zu validieren. Hier konnen theoretisch die unterschiedlichsten Modalitiaten kor-
reliert werden, ohne technische Konstruktionsprobleme der fusionierten Geréte {iberwin-
den zu miissen. Weiterhin kénnten im Idealfall auch die bereits aufgenommenen diagno-
stischen Bildinformationen fiir die Planungsunterstiitzung herangezogen werden.

2.1.2.2 Evaluierung von Sicherheitssdumen

Wenn die Behandlung eines Tumors keine engmaschige bildbasierte Uberwachung benétigt
oder keine moglich ist, miissen bereits bei der Planung alle méglichen Positionierungs- und
Bewegungsunsicherheiten durch Sicherheitssdume Beachtung finden.

Zur Ermittlung addquater Sdume hat sich das van-Herk-Rezept [28] durchgesetzt. Die-
ses gibt den Saumradius an, der eine Abdeckung von mindestens x% des Volumens bei
mindestens y% der Patienten mit der verschriebenen Dosis im DVH garantiert. Die freien
Parameter x und y werden meist als 95% bzw. 90% gewahlt. Das Rezept wurde allerdings
nur unter der Annahme eines Massenpunktes hergeleitet und deckt damit nicht die Un-
sicherheiten, die durch Rotationsfehler oder Verformungen auftreten kénnen. Ein Rezept
fiir deformierbare Zielvolumina gibt es noch nicht.

Das van-Herk-Rezept zur Berechnung des Saumradius benotigt allerdings die Ermitt-
lung von statistischen Positionierungsunsicherheiten eines Patientenkollektivs. Hierzu wer-
den Registrierungsverfahren eingesetzt, um die anatomischen Abweichungen aus den Kon-
trollaufnahmen im betrachteten Kollektiv zu ermitteln. Bisher wurden nur lokale rigide

ohne Kontrastmittel aufgenommene Tomographische Aufnahmen
1%5umlich kombiniertes Positron Emissions Tomograph mit einem Computer Tomographen.
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Abbildung 2.4: Registrierte Schichtbildaufnahmen eines Kopfes: CT-Aufnahme mit Kontrast-
mitteln (links), T; gewichtete MR-Aufnahme (mitte) und 75»-Flair MR Aufnahme (rechts). Die
multimodale Bildfusion ermdoglicht es unterschiedliche Informationen zu kombinieren. Im CT
lasst sich der Hirnstamm (markerit mit weilen Pfeilen) nahezu nicht erkennen, hier kann
man zur Abgrenzung die 7 gewichtete MR-Aufnahme wesentlich besser nutzen. Die T»-Flair
Aufnahme gibt Anhaltspunkte welche Bildbereiche zum Tumorareal gehoren. Die Interpreta-
tion ist jedoch nicht trivial, denn derzeit gibt es keine Bildgebung, die spezifisch den Tumor
abbildet.

Verfahren angewandt, um Schétzungen fiir Positionierungsfehler verformbarer Anatomie
zu erhalten [8,29,30]. Denn gerade in den Féllen, bei denen anatomische Deformationen
nicht vernachléssigt werden konnen, ist der Einsatz von optimierten Sicherheitssdumen
unerlasslich.

Aber auch hier fithren Sicherheitssaume zu dhnlichen Problemen, wie bereits unter
2.1.1.3 beschrieben. Je grol3er die lokalen Deformationen oder Verschiebungen sind, de-
sto groere Sdume werden bendtigt. Damit steigt jedoch sowohl der Volumenanteil des
mitbestrahlten gesunden Gewebes sowie die Wahrscheinlichkeit, dass Risikoorgane, die
ebenfalls Deformationen und Verschiebungen zeigen, in den Hochdosisbereich riicken.

2.1.2.3 Positionierungskorrekturstrategien durch Image-Guidance

Bei Image-Guidance Strategien werden Kontrollaufnahmen wahrend des Therapieverlaufs
akquiriert. Mit einem rigiden Registrierungsverfahren werden die Kontroll-CTs mit dem
Planungs-CT rdaumlich korreliert. Der resultierende Transformationsparametersatz unter
dem die Bilddhnlichkeit beider verglichenen CTs am grof3ten ist, wird zu einem Korrektur-
vektor umgerechnet. Meist wird der Patientenlagerungstisch mitsamt dem Patienten vor
der Bestrahlung um diesen Korrekturvektor verschoben, um die Planungssituation duch
eine Zielpunktkorrektur so gut wie moglich wiederherzustellen.

Da mit jeder zusatzlichen CT-Aufnahme eine zusitzliche Dosisbelastung der gesamten
abgebildeten Anatomie einhergeht, ist nicht immer bei jeder Behandlung eine tagliche
Positionierungsiiberwachung sinnvoll. Um fiir verschiedene Tumorlokalisationen bestim-
men zu konnen, wie viel Kontrolle sinnvoll ist, miissen vorhandene Kontrollaufnahmen
auf die Variation der Anatomie unter der Therapie untersucht werden. Hier bieten ri-
gide Registrierungsverfahren ein geeignetes Werkzeug. Die gute Reproduzierbarkeit der
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Schidelpositionierung mit dem stereotaktischen Rahmen mit einem durch Registrierung
ermittelten Fehler von unter 1.80 + 0.60 mm [31], rechtfertig z.B. keine tagliche Bildkon-
trolle, wenn Risikoorgane weiter vom Hochdosisbereich der Verteilung entfernt sind. Die
Positionierungsunsicherheit von Patienten mit paraspinalen Tumoren allerdings, bei denen
das Riickenmark als Risikoorgan fast vollstindig vom Tumor umschlossen ist und sehr stei-
le Dosisgradienten in der Verteilung geplant werden miissen, kann trotz moglichst rigider
Patientenfixierung zu hoch sein [7]. Hier ist eine tagliche Bildiiberwachung mit Zielpunkt-
korrektur ratsam.

Auch wenn zusitzlich zu Offsetfehlern Deformationen der Patientenanatomie hinzu-
kommen, wie z.B. beim Patientenkollektiv mit Kopf-Hals-Tumoren, konnen rigide Regi-
strierungsverfahren eingesetzt werden, um, fokussiert auf interessante Strukturen, einen
minimalen lokalen Positionierungsfehler der jeweiligen Struktur zu ermitteln. Auch wenn
die IGRT keine Kompensationsmoglichkeit fiir diese Restfehler bietet, konnen die ermit-
telten Fehler wenigstens durch Sicherheitssdume in der Planung beriicksichtigt werden
[8,29,30].

Die Zielpunktkorrektur auf Basis von Kontrollaufnahmen und rigiden Registrierungs-
verfahren wird immer héaufiger eingesetzt. Meistens wird das gesamte aufgenommene Bild
der rigiden Registrierung unterworfen. Beim Vorhandensein von nicht vernachlissigbaren
Deformationen werden aber so ermittelte Zielpunktkorrekturvektoren die lokale Positio-
nierungsungenauigkeit der VOIs unterschitzen [32]. Alternativen fiir die Berechnung ei-
nes optimaleren globalen Korrekturvektors aus lokalen rigiden Registrierungen mit unter-
schiedlichen Gewichtungen werden weiter erarbeitet [33].

Dennoch bleibt die Zielpunktkorrektur eine globale Korrekturstrategie, die lediglich
den rigiden Offsetfehler gegeniiber der Planungssituation zu kompensieren vermag. De-
formationen bleiben als Restfehler erhalten, die zu dosimetrischen Abweichungen von der
verschriebenen Dosis fithren konnen. Auch die aufgrund von rigiden Registrierungsalgo-
rithmen hergeleiteten Sicherheitssaume sind nur minimale Schatzungen der eigentlich
benétigten Sdume, um die Abdeckung der Deformationen mit in die Planung integrieren
zu konnen. Der nichste Schritt, um diese Limitierungen zu {iberwinden, kann der Ein-
satz von deformierbaren Registrierungsverfahren zur Herleitung von Sicherheitssdumen
bei deformierbarer Anantomie sein.

Die Haufigkeit, mit der Kontrollaufnahmen generiert werden, wird zur Zeit wesent-
lich durch den Wunsch limitiert, die zusatzliche Dosisbelastung des Patienten durch die
Rontgenstrahlung gering zu halten. Projekte, die Bildmodalitdten mit dem Linac fusio-
nieren wollen, die nicht mit zuséatzlicher Dosisbelastung verbunden sind, wie der MR-
Tomograph [34], versprechen die Moglichkeiten fiir ein Monitoring in Zukunft zu erwei-
tern und eine kontinuierliche Uberwachung der Patientenanatomie wihrend des Thera-
pieverlaufs zu ermoglichen. Um die geometrischen Verdnderungen aus den Bildern zu ex-
trahieren, wird man auch hier auf deformierbare Registrierungsalgorithmen zuriickgreifen
wollen.

2.1.2.4 Registrierung bei Umplanung

In der fraktionierten Strahlentherapie werden manchmal im Therapieverlauf Umplanun-
gen notig. Da IGRT Strategien keine lokale Verformungen kompensieren konnen, aber
grollere Deformationen z.B. wegen starkem Gewichtsverlust des Patienten auftreten kon-
nen, wird ein neuer Plan auf dem Patientenmodell des letzten Kontroll-CTs erstellt. Fiir
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die Planerstellung an sich wird ein adaptiertes Patientenmodell benétigt. Die Lage und
Form der aktuellen VOIs kann entweder auf der Kontrollaufnahmen aufwendig neu seg-
mentiert werden oder man setzt deformierbare Registrierungsalgorithmen ein, um das
Deformationsfeld zwischen dem urspriinglichen Planungsmodell und der aktuellen Ana-
tomie zu ermitteln. Dann lassen sich die bereits eingezeichneten VOIs schnell nach der
Transformationsvorschrift in das neue Patientenmodell transferieren [35, 36]. Der Einsatz
der Bildregistrierung verkiirzt die Umplanungszeit enorm, da Neukonturierungen meist
anndhernd eine Stunden bendtigen.

2.1.2.5 Registrierungsalgorithmen beim Gating und Tracking

Bei Gating- oder Trackingstrategien ist es wesentlich die Position des Tumorvolumens zu
jedem Zeitpunkt zu kennen. Um die schnellen und auch plotzlichen Bewegung kontinu-
ierlich detektieren zu konnen, konnen z.B. trackbare Marker in den Tumor implantiert
werden [19]. Jedoch sind solche nicht bildbasierte Gating- und Trackingsysteme blind
gegeniiber Bewegungen von Risikoorganen. Auch wenn 2- oder 3-dimensionale Bildge-
bungssysteme nicht mit der gleichen Rate Bilder aufnehmen koénnen, so lassen sich da-
mit Informationen iiber die Risikoorganbewegungen ermitteln. Registrierungsalgorithmen
konnen hier zur Bewegungsextraktion eingesetzt werden, um den Strahl zu unterbrechen,
wann auch immer Risikoorgane in den sich bewegenden Strahlengang riicken. Solche An-
wendungen fiir Registrierungsalgorithmen erfordern eine besonders hohe Geschwindig-
keit, um mit den Anderungen der Anatomie und der Frame-Rate der Bildgebungsmethode
Schritt halten zu konnen.

2.1.2.6 Simulation der tatsachlich applizierten Dosis
Umplanungen und Re-planungen

Bei der Umplanung in der fraktionierten Therapie wird nicht beachtet, wieviel Dosis be-
reits in welchen VOIs durch die bisherigen Fraktionen appliziert worden ist, da es bislang
keine etablierten Verfahren gibt, wie Einzeldosen {iiber die Zeit zu akkumulieren sind,
wenn sich Lage, Grolse und Form der anatomischen Strukturen dndert. Daher verschreibt
man im neuen Plan die noch theoretisch fehlende Dosis, um die uspriingliche Verschrei-
bung zu erreichen. Mithilfe von tdglicher Fraktionsbildgebung und deformierbarer Regi-
strierung kann die tatsdchlich bereits applizierte Dosis genauer ermittelt werden und somit
in der Optimierung des neuen Plans beriicksichtigt werden.

Die Berechnung der tatsichlich applizierten Dosis auf verdanderlicher Anatomie kann
auch bei Re-Bestrahlungen eingesetzt werden. Ein denkbarer Einsatz von deformierbaren
Registrierungsalgorithmen ist die rdumliche Korrelation von Bildern der vorangegangenen
Bestrahlungsplanung mit der aktuellen Anatomie des Patienten zum Zeitpunkt der Re-
Bestrahlung. Fiir den Therapeuten ist es hierbei wichtig zu wissen, welche Gewebsareale
in der Nahe des Rezidivs oder des neuen Tumorvolumens durch die ehemalige Behandlung
vorbelastet sind, um weitere bestrahlungsinduzierte Toxizitdten im der aktuellen Planung
zu vermeiden. Heutige Registrierungsverfahren konnen natiirlich nur die geometrische
Abweichungen erfassen. Eine biologische Modellierung des Gewebes iiber einen héufig
jahrelangen Zeitraum kann noch nicht sinnvoll erstellt werden. Dennoch kann die geome-
trische Anpassung den ersten Verbesserungsschritt darstellen, um die Wahrscheinlichkeit
fiir den Patienten zu minimieren, dass Komplikationen auftreten.
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Online Planadaption

Theoretisch kann die Akkumulation der bisher applizierten Dosisverteilungen auf verander-
licher Anatomie auch sofort fiir eine Adaption des Plans eingesetzt werden. Dazu bendtigt
man, neben zuverlissigen Deformationsfeldern, schnelle Registrierungs-, Planoptimierungs-
und Dosisberechnungsverfahren.

Bisher haben nur retrospektive Untersuchungen die moglichen Vorteile der DGRT auf-
gezeigt [37-40]. Alle setzen deformierbare Registrierungsalgorithmen ein, um die Do-
sisakkumulation wiahrend der Therapie zu realisieren. Die Fehler der Registrierungsver-
fahren stellen den grof3ten Beitrag zur Unsicherheit dieser Berechnungen dar [41]. Da
die grofdflachige Validierung der Registrierungsergebnisse vor allem in homogen Bild-
bereichen nicht mdglich ist, 148t sich der Fehler nicht genau quantifizieren. Unsicher-
heitsschiatzungen durch z.B. Vergleiche mit expertendefinierten Landmarken konnen den
wahren Fehler unterschéitzen, da auch visuelle Identifikation von Landmarken nur in kon-
trastreichen Bildbereichen sinnvoll ist. Methoden, um Konfidenzintervale fiir Transforma-
tionsergebnisse zu ermitteln gibt es wenige. Sie sind meist rechenintensiv und bisher limi-
tiert auf rigide Transformationsmodelle [42].

Trotz der Unsicherheit der resultierenden Transformationen von reinen Registrierungs-
verfahren, bieten diese die einzige Moglichkeit um die bendétigten Deformationen aus
den Bildern zu extrahieren, weshalb Registrierungsverfahren weiterhin verbessert werden
miissen. Die Rechengeschwindigkeit der Registrierungsverfahren mul} gesteigert werden,
um in adaptiven online Strategien schnell die notwendigen anatomischen Verdnderungen
zu ermitteln.

2.2 Grundlagen der Registrierung

Unter Registrierung versteht man eine Methode zwei verschiedene Bilder so raumlich zu
einander zu korrelieren, dass der gleiche Informationsgehalt in beiden Bildern eindeutig
einander zugewiesen werden kann. Da man die wahre Losung des Problems in der Re-
gel nicht kennt, formuliert man die Registrierungsaufgabe als einen Optimierungsprozess.
Um das Risiko zu minimieren, wahrend des Optimierungsprozesses in lokale Extrema zu
konvergieren, werden héaufig Multi-Resolution Ansatze verfolgt.

Ein Registrierungsverfahren besteht aus verschiedenen algorithmischen Komponenten,
die nach Bedarf unterschiedlich zusammengestellt werden und damit zu unterschiedlichen
Losungen fiihren konnen. Die Validierung der Registrierungsergebnisse ist schwierig und
nur wenige Evaluierungsmethoden haben sich etabliert, um die Fehler abzuschatzen.

2.2.1 Registrierungskonzept

Wahrend sich rigide Registrierungsverfahren im klinischen Alltag bereits etabliert ha-
ben, finden deformierbare Verfahren in der Anwendung noch keine Akzeptanz. Denn un-
abhangig von genutzten Strategien stellt die deformierbare Registrierung ein schlecht de-
finiertes Problem dar. Eine eindeutige Losung ist unbekannt und verschiedene Registrie-
rungsalgorithmen werden bei gleichen Inputdaten hiufig zu verschiedenen Ergebnissen
fithren [43, 44]. Eine Methode zur Validierung der Ergebnisse ist trotz der langen Er-
forschung des Themas nicht etabliert. Haufig ist das verwendete Transformationsmodell
das ausschlaggebende Kriterium fiir die Glaubwiirdigkeit des Ergebnisses, doch je bio-
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physikalisch realistischer die Modelle werden sollen, desto rechentechnisch aufwendiger
wird der Losungsprozess. Der Anspruch an die Qualitdt von Registrierungsergebnissen
treibt die Entwicklungen von bio-physikalischen Modellierung der Patientenanatomie im
Bereich der Finiten Elementemodellierung voran. Neben den auch hierfiir schwer zu er-
mittelnden Parametern bringen alle FEM-basierte Losungsansitze einen fiir den klinischen
Einsatz immensen Nachteil mit: ihre lange Rechendauer im Bereich mehrerer Stunden.
Der Anspruch vieler Registrierungsverfahren ist nicht ein vergleichbares Ergebnis mithilfe
der rein grauwertbasierten Registrierungsmethoden zu erzielen. Der Anspruch von Ver-
fahren, die sich nur auf die reine Auswertung der Grauwertinformationen verlassen, be-
schrankt sich oft darauf, visuell glaubhafte Resultate in kurzer Zeit zu ermoéglichen. Auf-
grund der knappen Zeit, die man haufig nur zur Verfiigung hat, nimmt man Fehler die
dabei entstehen in Kauf, damit man iiberhaupt eine Chance hat, die wesentlichen Auswir-
kungen der Deformationen zu beriicksichtigen.

2.2.1.1 Formulierung

Der Registrierungsprozess kann als ein Optimierungsprozess formuliert werden. Optimiert
wird hierbei eine Zielfunktion M, die die Ahnlichkeit beider Bilder R und D zu einander
unter einer Transformation T' beschreibt

M(Tpp) = max M[R(3), T(D(i))]. 2.1)

Hierbei sind R das statische Referenzbild, D das durch die Transformation verformte de-
formierte Template und i der Index iiber alle Voxel. Aquivalent zur Nutzung von Ahnlich-
keitsmaf3en ist die Verwendung von Distanzmal3en, die so definiert sind, dass im Optimie-
rungsprozel’ ihr Minimum angestrebt wird. In der Registrierung finden unterschiedliche
AhnlichkeitsmaRe Verwendung. Dementsprechend unterscheidet man je nach eingesetz-
tem Ahnlichkeitsmaf, ob ein Registrierungsverfahren nur Bilder gleicher Modalitit (mo-
nomodal) korrelieren kann. Oder ob es die Voraussetzung, dass gleiche Gewebe durch
gleiche Grauwerte abgebildet werden, nicht unterstellt und damit zu multimodalen Regi-
strierungsverfahren zahlt.

Genauso wie bei AhnlichkeitsmaRen gibt es auch bei verwendeten Transformationsmo-
dellen unterschiedliche Strategien. Wird ein Transformationsmodell eines festen Korpers
abgebildet, nennt man das Registrierungsverfahren rigide. Ein nicht-rigides oder auch de-
formierbares Verfahren liegt vor, wenn das Transformationsmodell die Nebenbedingungen
des festen Korpers nicht erfiillt und sich damit auch Verformungen des Raums darstellen
lassen. Es gibt viele verschiedene Ansétze ein nicht-rigides Transformationsmodell zu pa-
rametrisieren.

Als dritte einflussreiche Komponente des Registrierungsverfahrens kann man die Op-
timierungsstrategie ansehen. Denn eine der grof3ten Herausforderungen der nicht-rigiden
Registrierung ist die hohe Anzahl der Freiheitsgrade aller Parametrisierungen, was die Op-
timierung wesentlich erschwert und das Risiko in lokalen Extrema zu konvergieren erhoht.
Um dieses Risiko zu minimieren, konnen unterschiedliche Optimierungsverfahren gewéhlt
werden. Einen Uberblick iiber veschiedene Registrierungsverfahren in der medizinischen
Bildverabreitung geben [27,44-46].
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2.2.1.2 Globale vs. lokale Optimierung

Der Optimierungsprozess kann unterschiedlich angewandt werden. Im globalen Ansatz
bestimmt man die Transformation des gesamten verformbaren Bildes und das gesamte
Bild trdgt zur Bestimmung der Zielfunktion bei. Damit tragen alle Bildvoxel zum Optimie-
rungsprozess bei. Auch das Transformationsmodell ist so der Bewertung durch das Ahn-
lichkeitsmafd unterworfen. Der optimale Wert der Zielfunktion kann so unerreicht bleiben,
wenn die tatsdchliche Transformation nicht durch das Transformationsmodell darstellbar
ist. Da nur ein globaler Wert der Zielfunktion optimiert wird, kann man nicht die Bei-
trage einzelner lokaler Transformationen erkennen, so kann z.B. eine Verschlechterung
der Ahnlichkeit an einer Stelle im Bild die Verbesserung an anderer Stelle betragsméiRig
kompensieren.

Ein alternativer Ansatz ist eine lokale Suchstrategie der Optimierung. Bei z.B. einem
Block-Matching-Verfahren definiert man mehrere lokale Bildausschnitte in Blockform und
optimiert nur deren AhnlichkeitsmaR beziiglich der lokalen Transformation [35, 47, 48].
Beim Block-Matching Verfahren werden haufig lokal-rigide Transformationen eingesetzt,
so dass einzelne per se rigide Bildausschnitte sich unabhéngig von einander im Suchraum
bewegen konnen. Ein Vorteil eines lokalen Verfahrens ist, dass man die Optimierung ein-
zelner Blocke unabhéngig von einander beenden kann und so insgesamt schneller einzel-
ne robuste iiber das Bild verteilte Korrespondenzen erhilt. Da die Korrespondenzen lokal
beschrankt sind, benotigt man bei diesem Ansatz aber eine mathematische Interpolation
der Bewegung zwischen den Punktkorrespondenzen, um diese zu einem dichten Feld von
Bewegungsvektoren zu vervollstdndigen. Hierzu konnen verschiedene Transformations-
modelle eingesetzt werden. In Kapitel 2.2.3.2 werden einige vorgestellt.

2.2.1.3 Brute Force vs. Optimierung

Das Problem mit allen Optimierungsstrategien ist, dass sie bei nicht konvexen Zielfunktio-
nen in lokale Extrema konvergieren konnen. Fiir deformierbare Registrierungsverfahren,
die sich durch eine Vielzahl von Freiheitsgraden auszeichnen, und deren Einsatz in der
medizinischen Bildverarbeitung, wo wenige eindeutige lokale Strukturen vorhanden sind,
ist dieses Problem besonders wichtig. Um dieses Risiko zu minimieren, benotigt man ein
bio-physikalisch realistisches Modell, um den Suchraum der Losungen auf die realistischen
einzuschranken. Doch die Parameter bio-physikalscher Transformationsmodelle sind we-
nig bekannt und schwierig am lebenden Probanden auszumessen. Weiterhin benétigt die
Losung des Optimierungsprozesses unter Einsatz solcher Modelle viel Zeit.

Da dieser Weg fiir zeitkritische Anwendungen keine Losung darstellt, braucht man
andere Strategien, die den Optimierungsprozess unweigerlich verldngern. Bei lokalen Re-
gistrierungsansitzen wie dem Block-Matching kann man auf eine Optimierungsstrategie
ganz verzichten und den ganzen definierten Suchraum der Transformationen berechnen,
will man sicher sein, das globale Extremum zu finden. Denn da einzelne Bildausschnitte
unabhingig von einander optimiert werden, reduziert sich die Gesamtzahl der Freiheits-
grade. Eine Implementierung des Block-Matching-Verfahrens ohne den Einsatz einer Op-
timierungsstrategie wurde von Malsch et. al. prasentiert [35] und erreicht neben guter
Genauigkeit auch eine verhéltnismaf3ig gute Geschwindigkeitsperformance.
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Abbildung 2.5: Realisierung des Multi-Resolution Schemas: Die Eintriage einer Gaulspyramide
fiir eine beispielhafte CT-Schichtaufnahme eines Schédels. Das linke Paneel zeigt die sukzes-
sive Unterabtastung nach dem Tiefpalfilter. Zur Vergleichbarkeit der Bilddetails wurde in die
jeweiligen Stufen hineingezoomt. Das rechte Paneel zeigt die tatsdchlichen GrofRenverhaltnis-
se der Daten im Speicher.

2.2.2 Multi-Resolution Schema

Da gerade bei der deformierbaren Registrierung ein Optimierungsproblem mit extrem
vielen Freiheitsgraden vorliegt, haben sich Multi-Resolution Schemata zur Vereinfachung
etabliert [49-51]. Man versucht sich die Problemstellung hierbei auf unterschiedlichen
Auflosungssstufen anzuschauen. Grofde Verformungen kénnen auf groberen Bildauflosun-
gen schneller gefunden werden und das Risiko auf feinerer Auflésung in lokalen Extrema
wéhrend der Optimierung zu konvergieren wird reduziert.

Es gibt verschiedene Ansdtze das Multi-Resoltion Schema umzusetzen. Die beliebte-
ste Methode ist es, das Schema mit Hilfe einer Gau3pyramide, die die Bildinhalte in ver-
schiedene Frequenzanteile zerlegt, zu realisieren. Die Erstellung der einzelnen reduzierten
Bilder wird iterativ mittels eines Tiefpaf3filters und einer reduzierten Neuabtastung durch-
gefiihrt. Wahrend das Originalbild das gesamte urspriingliche Frequenzspektrum enthélt,
wird bei steigender Stufe in der GauBpyramide der enthaltene Wellenzahlbereich immer
mehr eingeschrankt. Die Bildzeilen und -spalten im 2D Fall konnen hierbei ohne weiteren
Informationsverlust nach der Filterung reduzieren werden. Da bei diesem Prozess die ho-
hen Frequenzen weg gefiltert werden, verschwinden in den so erzeugten Bildern sowohl
scharfe Kanten als auch kleine Strukturen (siehe Abbildung 2.5). Diese sind fiir grol3e Ver-
schiebungen im Falle der Registrierungsaufgabenstellung zunéchst nicht relevant. Findet
man die grobe Transformation zwischen den Bildern, kann man sukzessive zur immer fei-
neren Granularitit zuriickkehren und immer mehr Details zur Transformation hinzufiigen.

2.2.3 Algorithmische Komponenten

Registrierungsalgorithmen konnen sehr unterschiedlich aufgebaut sein. Dennoch lassen
sich grundlegende algorithmische Komponenten immer wiederfinden. Zu den wesentli-
chen Komponenten der Registrierung gehéren AhnlichkeitsmaRe, Transformationsmodelle
und eine Suchstrategie, d.h. ein Optimierungsverfahren.

2.2.3.1 Ahnlichkeitsmaf

AhnlichkeitsmaRe dienen dazu die Abhingigkeit eines abgebildeten Objekts beziiglich ei-
nes Modells zu quantifizieren. Im Falle von Bildregistrierung stellt das statische Referenz-
bild das Modell dar, wahrend das zu transformierte Bild dem Objekt entspricht. Ein Ahn-
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lichkeitsmaf3 ist also eine Funktion die beiden Zustdnden der zu vergleichenden Bilder
einen Ahnlichkeitswert zuweist. Damit ist das Ahnlichkeitsmaf3 auch die Zielfunktion im
Optimierungsproblem der Registrierung.

Je nach dem, welche Arten von Bildern miteinander registriert werden sollen, benotigt
man unterschiedliche Ahnlichkeitsmal3e. Einige sind nur fiir monomodale Registrierungs-
aufgaben geeignet, andere auch fiir multimodale Aufgaben.

Weiterhin kann man zwischen intensitits- und featurebasierten AhnlichkeitsmaRen
unterscheiden. Die intensititsbasierten Maf3e bendtigen keinen weiteren Vorverarbeitungs-
schritt, da nur direkt die Bildintensitatswerte allein in die Berechnung mit einfliefen. An-
ders ist es bei featurebasierten Maf3en, die zunéachst die Features aus den Bildern erken-
nen miissen, seien es Grenzkonturen oder eindeutig identifizierbaren Landmarken [52].
Bei den letztgenannten Methoden lassen sich allerdings besser die Nebenbedingungen for-
mulieren.Die intensitdtsbasierten Mal3e werden dafiir haufig wegen ihrer Geschwindigkeit
favorisiert.

Das AhnlichkkeitsmaR bildet eine wesentliche Komponente eines Registrierungsalgo-
rithmus und entscheidet iiber die Qualitdt des Registrierungsergebnisses. Doch sind die
meisten AhnlichkeitsmalRe keine im Suchraum konvexe Funktionen, da einerseits sich im
Patientenmodell - z.B. einer CT Aufnahme - wenige lokal eindeutige Strukturen befinden
und andererseits sich bei der Berechnung zusatzliche Artefakte ergeben konnen [53, 54].
Waihrend die letzteren durch zuséatzliche Rechnungen verringert werden kénnen, kann
man das erstgenannte Problem nur mit einem guten Patientenbewegungsmodell reduzie-
ren, das den Suchraum auf nur realistische Transformationen beschrankt.

Im Folgenden sollen einige hiufig eingesetzte einfache intensititsbasierte Ahnlich-
keitsmalde vorgetellt werden, um die Struktur und den Einfluss auf den Registrierungs-
prozess zu vermitteln.

Sum of Squared Differences (SSD) ist ein intensitdtsbasiertes Mal3, das nur von Inten-
sitatswerten (i), bzw. Grauwertdifferenzen der Bilder direkt abhéngt und kein Wissen
iiber die Eigenschaften des dargestellten Objekts benétigt

SSD = En: (Ir(i) — Ip(i))>. (2.2)

i=1

Die Indizes R und D stehen fiir das Referenzbild und das deformierte Template. Da SSD
direkt die Intensitédtsdifferenzen vergleicht, kann man nur Bilder gleicher Modalitdat zum
Ahnlichkeitsvergleich heranziehen. SSD ist damit ein monomodales Ahnlichkeitsmal. Re-
chentechnisch ist der Einsatz von SSD sehr beliebt, da sich quadratische Formen gut fiir
schnelle Optimierungsmethoden wie das Newton-Verfahren (siehe Abschnitt 2.2.3.3) zur
Losung anbieten. Ebenfalls eignet sich SSD fiir Parallelisierungsansatze, da grol3e Daten-
mengen nahezu unabhingig von einander verarbeitet werden konnen.

Cross Correlation (CC) kann ebenfalls im monomodalen Kontext fiir Registrierungen ein-
gesetzt werden. Auch CC hdngt nur von Grauwertintensitaten der Bilder ab:

CC =3 (Tnli) — Tn)(In(i) — In), 2.3)

=1
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hierbei bezeichnen I den jeweiligen Mittelwert der Intensititsverteilung der Bilder. Mei-
stens wird die normierte Form der CC eingesetzt:
(Ir(i) — Ir)(In(i) — Ip)

n

NCC = nl = .
\/z; (Ir(i) — 1_1«2)2\/1;1 (Ip(i) — Ip)?

(2.4)

Ein wesentlicher Vorteil der CC ist, dass sich ihre Berechnung iiber ihre Darstellung im
Fourierraum beschleunigen la[3t, was bereits in Registrierungsverfahren von z.B. Malsch et.
al. [35] Verwendung fand. Modifikationen dieses Mal3es erlauben flexibleren Einsatz: z.B.
laldt sich die Kreuzkorrelation von lokalisierten Subregionen im Bild in Form der lokalen
Korrelation (LC) zu einem multimodalen Mal3 erweitern [55].

Mutual Information (MI) ist ein weit verbreitetes entropiebasiertes Ahnlichkeitsmaf fiir
multimodale Registrierung [45, 56, 57]. Der grundlegende Gedanke ist die statistisch si-
gnifikante Entsprechung der Grauwerte in beiden Bilder zu untersuchen. Die gegenseitige
Wahrscheinlichkeitsverteilung, die durch das gemeinsame Histogramm beschrieben wird,
zeigt im Fall einer besseren raumlichen Ubereinstimmung der Bildinhalte eine geringere
Unordnung und damit, statt einer breiten Verteilung von gegenseitigen Grauwertentspre-
chungen, ausgepragte Haufungspunkte im Histogramm. Dies ist in Abbildung 2.6 darge-
stellt. Bei der 2-dimensionalen Darstellung des Histogramms in Abbildung 2.6 kann man
die Haufigkeiten, die als Intensitatswerte dargestellt sind, nicht direkt vergleichen, da hier
um die Breite der Verteilung darzustellen eine Grauwertskalierung durch eine Grauwert-
fensterung vorgenommen wurde. Hier ist nur die Verbreiterung der Verteilung bei der
Zunahme der Abweichung sichtbar. Die MI berechnet sich durch

h
MI==Y" (pglog 2oL), (2.5)
T7d:1 p'f’pd

wobei p, 4 die gemeinsame Wahrscheinlichkeitsverteilung in Form des 2D gemeinsamen
Histogramms ist mit A Grauwertbins auf der = und y Achse, und p, sowie p, die Einzel-
histogramme der beiden Bilder bezeichnen. Eine Erweiterung mit dquivalentem Verhal-
ten stellt die normierte Version der MI, die so genannte Normalized Mutual Information
(NMD), dar. Die MI bzw. NMI gilt heute als das am meisten eingesetzte AhnlichkeitsmaR,
weshalb es darauf basierende Modifikationen und Erweiterungen gibt [58]. Die Nachteile
der MI liegen einerseits im groReren Berechnungsaufwand verglichen zu z.B. SSD und
andererseits auch in seiner statistischen Herleitung. Wahrend MI ein robustes globales
Mal? ist, gelingt es sie nur bis zur einer Grenze von lokalen Bereichen auf lokale Schema-
ta anzuwenden, was gerade fiir deformierbare Registrierungsansitze wichtig wére. Einige
Versuche wurden unternommen, um rdumliche Information mit zu integrieren [59]. Diese
erfordern jedoch einen erhohten Rechenaufwand.

Joint Intensity Scatter Plot (JISP) basierte Maf3e sind Ahnlichkeitsmale, die direkt auf
der gemeinsamen Wahrscheinlichkeitsverteilung der Grauwerte beider Inputbilder basie-
ren. Anders als bei MI, wird die lokale Zusammensetzung des gemeinsamen Histogramms,
das die gemeinsame Wahrscheinlichkeitsverteilung annahert, direkt optimiert. Auch bei
der MI wird indirekt das Phidnomen ausgenutzt, dass registrierte Bilder mehr Ordnung,
d.h. auch schirfere Haufungspunktverteilungen, im JISP'! aufweisen. Doch im Endeffekt

Uengl. Joint Intensity Scatter Plot
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Abbildung 2.6: Das gemeinsame Histogramm als Basis fiir die Mutual Information: Obere
Zeile: eine Serie von {iberlagerten CT Bildern. Eine CT Schidelaufnahme sich selbst iiberlagert
(links), selbe CT Schicht iiberlagert mit einer um 10° rotierten Kopie(mitte) und selbe Schicht
iiberlagert mit einer um 10° rotierten und um 10 mm verschobenen Kopie (rechts). Zweite
Zeile: Die gemeinsamen Histogramme der jeweiligen Bildpaare in 3D Ansicht. Dritte Zeile:
gemeinsame Histogramme in 2D Ansicht als Helligkeitsverteilung. Auf den jeweiligen Achsen
sind die Grauwertstufen der jeweiligen Inputbilder aufgetragen.
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ist MI ein skalares Mal3, das die Dispersion im Histogramm global wertet. Wahrend JISP-
basierte Malfde auch lokale Veranderungen des Histogramms detailierter auflésen konnen.
Ansitze fur solche MafSe wurden von Leventon et. al. [60] und Orchard [61] entwickelt.
Leventon’s MaR3: Joint Intensity Distribution, basierte auf einer Maximum Likelihood Re-
gistrierung unter der Bedingung, dass zuvor trainierte JISP mit bereits optimal registrier-
ten Bildern, durch die Transformationsparameter angestrebt wurden. Orchard dagegen,
fiihrte punkt- und linienférmige Regressoren in das JISP ein, um die Haufungspunktver-
teilungen darin zu modellieren. Die Bewertung der Voxelpositionen basiert bei ihm auf
der Summe der Abweichungsquadrate von den néchsten definierten Regressoren. Beide
AhnlichkeitsmaRe sind nicht weit verbreitet und wurden nur fiir den Einsatz mit rigiden
Transformationsmodellen getestet.

2.2.3.2 Transformationsmodell

Abgesehen vom AhnlichkeitsmaR beeinflut das Transformationsmodell das Ergebnis der
Registrierung. Das Transformationsmodell dient der Interpolation der Bewegung zwischen
den kontrastreichen Bildbereichen, wie den sichtbaren Gewebsgrenzen, deren Uberein-
stimmung durch das AhnlichkeitsmaR quantifizierbar ist. Der Wert der Bewertungsfunk-
tion fiir Ahnlichkeit dndert sich nicht, wenn sich das zugrunde liegende Modell in homo-
genen Bereichen dndert. Damit liegt die grol3te Fehlerquelle des Registrierungsprozesses
in der Fahigkeit die wirklich stattgefundene Bewegung durch das Transformationsmodell
abzubilden.

Mithilfe des Transformationsmodells wird ebenfalls der Suchbereich im Optimierungs-
prozess auf die modellierten Basisfunktionen, die dem Modell zugrunde liegen, einge-
schrankt. Das fiihrt zur Reduktion von Freiheitsgraden im hochdimensionalen Problem,
was die Konvergenz des Optimierungsprozesses beschleunigt und die Wahrscheinlichkeit,
zum globalen Extremum zu konvergieren erhoht.

Jedoch ein korrektes bio-physikalisches Transformationsmodell aufzustellen erweist
sich bei der Fiille von unterschiedlichen Geweben im Kérper und den moglichen Freiheits-
graden der Bewegung als nicht einfach. Auch das rechentechnische Losen eines solchen
Systems, wie im Rahmen von FEM Simulation angestrebt wird, benétigt viel zu lange Re-
chenzeiten und grof3e -kapazitdten. In der Registrierung haben sich daher verschiedene
mathematische Hilfsmodelle entwickelt, die nicht mehr den Anspruch der korrekten Mo-
dellierung erfiillen, sondern im Wesentlichen eine glaubhafte Verformung nachahmen. Als
glaubhaft wird die Transformation bezeichnet, wenn sie keine auffilligen Singularitaten
und Unstetigkeiten enthélt, sowie eher rigide Organe nicht unrealistisch beliebig verzerrt.
Eine diffeomorphe Abbildung soll die Sturkturen rdumlich intakt belassen und die reale
Verformung annihern. Dieses Herangehen ist im Wesentlichen fiir das Validierungspro-
blem von Registrierungsergebnissen verantwortlich, da meist die unterschiedlichen Pa-
rametrisierungen der mathematischen Modelle nicht eindeutig bio-physikalischen Eigen-
schaften zugeordnet und damit keinem Vergleich zu empirischen Messungen unterzogen
werden konnen.

In der klinischen Routine hat sich bisher nur das Transformationsmodell des rigiden
Korpers durchgesetzt. Ausgehend von Bestrahlungen des rigoros fixierten Schéadels, wo die
rigide Registrierung die fiir die Strahlentherapie benotigte Genauigkeit erreicht, setzt man
sie auch als erste Naherung der Transformation bei Bestrahlungen anderer extra-cranieller
Lokalisationen ein. Obgleich man in der Regel keine Verformungen der Patientenanatomie
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durch Positionierungskorrektur ausgleichen kann, kann man dennoch mithilfe rigider Re-
gistrierung den systematischen Positionierungsfehler z.B. in der fraktionierten Therapie
durch eine entsprechende ebenfalls rigide Tischverschiebung reduzieren.

Das rigide Transformationsmodell ist trotz des fehlenden Goldstandards in der Regi-
strierung wegen der starken Konditionierung leichter nachvollziehbar und dadurch als
eine Niaherung auch glaubhaft. Schwieriger wird es beim Ubergang zu verformbaren Mo-
dellen. Erste Ansitze erlaubten ein sogenanntes Free Form Deformation (FFD) Modell
ohne jeglicher plausibler Nebenbedingungen. Wihrend ein solches Registrierungsverfah-
ren die Konturen eines Apfel auf die einer Birne perfekt mappen kann, méchte man im
Falle eines Patienten unrealistische Transformationen aus dem Suchraum ausschliel3en.
Dazu fithrt man in der Regel weitere Regularisierungsterme ins Transformationsmodell
ein, die jedoch meist auch nicht bio-physikalische Eigenschaften nachbilden, sondern glo-
bale Glattheitsnebenbedingungen erzwingen.

Da keines solcher mathematischen Hilfsmodelle einen eindeutigen Vorteil mit sich
bringt, haben sich viele Modifikationen je nach spezialisierter Fragestellung entwickelt. Im
Folgenden sollen einige der verbreiteten Transformationsmodelle, die in Registrierungs-
verfahren zum Einsatz kommen, beschrieben werden.

Von rigide...

Das rigide Transformationsmodell besteht aus der Annahme, dass die Distanzen zwischen
jeweils allen Massenpunkten eines festen Korpers bei beliebiger Transformation erhalten
bleiben. Mit dieser Bedingung lassen sich die 3N Freiheitsgrade bei N Massenpunkten auf
6 Freiheitsgrade reduzieren. Der Suchraum im Optimierungsprozess wird somit immens
verkleinert und die Transformation selbst ist leicht nachvollziehbar und bei moglichst ri-
gide fixierten Patienten in erster Ndherung realistisch.

Die 6 Freiheitsgrade bilden die 3 Translationen des Schwer- bzw. Bezugspunkts entlang
der drei Raumachsen und die 3 Rotationen des rigiden Korpers um die entsprechenden
Raumachsen durch den Bezugspunkt. Mithilfe der homogenen Koordinaten 1af3t sich die
Gesamttransformation durch eine 4 x 4-Matrix-Vektor-Multiplikation formulieren:

vl roo To1 To2 |tz Vg

Togae@ = | % | = | 7o m m2 ity e | (2.6)
v, roo To1 T2 |t (s
1 0 0 0|1 1

Die Translation ¢ steht hierbei in der vierten Spalte. Die vierte Reihe wird um Null-
elemente und eine 1 in der Diagonale erweitert. Im iibrigen 3 x 3 Block befindet sich die
Rotationsmatrix R = (7;) = Rz(a)Ry,(S)R-(7), die wiederum das Produkt der einzelnen
Rotationsmatrizen um die 3 Raumachsen ¢, €; und €, ist.

Die rigide Registrierung lal3t sich im Rahmen der Strahlentherapie gut mithilfe von
Phantomexperimenten validieren [62]. Im Schédelbereich erreicht sie hohe Prédzession
[31]. Weiterhin wird sie eingesetzt, um systematische offset Fehler bei der Positionierung
zu minimieren, auch wenn Deformationen im Bildern vorhanden sind. Um die Prizision
der adaptiven Therapie zu steigern benétigt man allerdings deformierbare Transformati-
onsmodelle.
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... zu deformierbar

Im Folgenden sollen einige der am hiufigsten eingesetzten Transformationsmodelle fiir de-
formierbare Registrierung vorgestellt werden. In der Regel lassen sich alle Modelle weiter
spezialisieren und zu beliebigen Variationen erweitern. Hier soll lediglich das Augenmerk
auf den Grundgedanken gelegt werden, um den Eindruck zu vermitteln, wie Verformun-
gen der Eingangsbilder zustande kommen.

Die jlingeren Entwicklungen in der Registrierung zielen haufig darauf, mehr realisti-
sche Nebenbedingungen in die bereits vorhandenen Modelle einzubauen. Dennoch wer-
den meistens nicht bio-physikalisch motivierte Bedingungen formuliert, sondern Regula-
risierungsterme, die meist globale Glattheit erzwingen.

Free Form Deformation ist der einfachste Ansatz um eine Raumverformung abzubil-
den [63, 64]. Ein meist reguldres Kontrollpunktgitter wird verformt, indem man alle Kon-
trollpunkte uneingeschrankt im Raum bewegen kann. Die restlichen Raumpunkte wer-
den dann mithilfe mathematischer Funktionen zwischen den Kontrollpunkten interpoliert.
Hierbei werden meist polynomische Interpolationen eingesetzt. Die FFD zeichnet sich im
wesentlichen durch das Fehlen von Regularisierungstermen aus. Meist tragen alle resul-
tierende Grauwerte des verformten Bildes nach der Transformation zum AhnlichkeitsmaR
bei. Die Stiarke des Modells liegt in der Fahigkeit eine sehr lokale Deformation abzubil-
den und der kurzen Rechendauer, die fiir die lokale Interpolation auf einem reguldren
Gitter benotigt wird. Nachteilig ist das Fehlen von Nebenbedingungen, dadurch werden
beliebige Deformationen und damit auch nicht glaubhafte verzerrte Losungen zugelassen.

Radial Basis Functions und Thin Plate Splines (RBF und TPS) bilden eine beliebte Klas-
se von Verformungsmodellen [65-67]. Hier nutzt man RBFs, um die Transformation zwi-
schen den Kontrollpunkten zu interpolieren. Die Kontrollpunkte konnen hier irregular im
Raum verteilt sein, da die Interpolation an jedem Punkt nur vom Abstandsradius zu den
Kontrollpunkten abhéngt. Die Interpolation zwischen den Stiitzstellen ergibt sich dann mit

f(z) = a1 + asz + ZwiU(|PZ- —xl), 2.7

mit a; und w; als Interpolationskoeffizienten, die durch die Bedingungen der bekannten
Stiitzstellen P; ermittelt werden. Hierbei ist ein quadratisches lineares Gleichungssystem
zu l6sen, das mit der Zahl der bekannten Stiitzstellen wéchst. Die Koeffizienten a; bestim-
men den rigiden Transformationsanteil. Das Potential U(r = |P; — z|)) kann unterschied-
liche Formen annehmen. Ein immer 16sbares Gleichungssystem entsteht beim Einsatz von

Abbildung 2.7: Schematische Darstellung
der Auswirkung von der TPS Interpolation.
Die vier symmetrisch angeordneten Stiitz-
stellen sind als blaue Pfeile markiert. Abbil-
dung entnommen aus Bookstein et. al. [65].
Die blaue Pfeilmarkierungen sind zur bes-
seren Sichtbarkeit nachtraglich eingefiigt
worden.
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Hardy’s Multiquadratics [68]

U(r)=vr?+ec. 2.8)

Ein beliebter alternativer Spezialfall ist die TPS, die das Potential von diinnen Metallplatt-
chen modelliert. Hierbei wird das Biegepotential der Form

—U(r) = —r?logr (2.9)

angesetzt. Das Verformungsverhalten ist in Abbildung 2.7 anhand von vier symmetrischen
Stiitzstellen dargestellt. Bei dieser Klasse handelt es sich meist um globale Interpolationen.
Damit ist der Schwachpunkt die relativ lange Berechnungsdauer verglichen zu lokalen
Methoden. Dagegen ergeben sich dadurch aber glattere Deformationsfelder, die ebenfalls
—anders als bei lokalen Methoden — einen rigiden Transformationsanteil abbilden konnen.

Fluid-basiertes Verfahren ist ein nicht parametrischer Ansatz in der Registrierung mit
der Motivation besonders grol3e auftretende Verformungen im Patientenmodell darzustel-
len [69,70]. Die Verformung wird analog zu einer Navier-Poisson Newtonschen Fliissigkeit
modelliert, die erlaubt, die durch die Verformung aufgebaute Spannung mit der Zeit wie-
der abzubauen, anders als bei linearen elastischen Modellen nach Hookschem Gesetz. Eine
fiir kleine Reynoldszahlen vereinfachte Navier-Stokes Gleichung wird haufig angesetzt:

uV2 + (A + p)V (VD) + F(@) = 0. (2.10)

Der letzte Term F (i) beschreibt die Kérperkrifte, die den Bildinhalt des verformten Bildes
zum stationdren leiten. Der erste Term V24 beschreibt den zdhen Fluss mit konstanten
Volumen, wéhrend der zweite Term mit der Divergenz nur in den Regionen nicht ver-
schwindet, die wachsen oder schrumpfen. Die Koeffizienten A\ und p kontrollieren die
Scherspannung und den lokalen Volumenédnderungsbetrag. Die Losung der partiellen Dif-
ferentialgleichungen bei diesem Tranformationsmodel benétigt in der Regel langere Re-
chenzeiten als die zuvor vorgestellten parametrischen Modelle, liefert aber glatte Vektor-
felder auch fiir grofde Verformungen. Trotz des physikalischen Modells fiir die Transfor-
mation beschreibt die Navier-Stokes Gleichung das Verhalten von zdhen Fliissigkeiten und
nicht das des biologischen Gewebes.

Finite Elemente Modell zadhlt nicht mehr zu den Registrierungsmethoden, sondern zu
der Simulation der Verformung, da diese nicht als ein Optimierungsprozess abgebildet
wird [71]. Die Grenzen sind jedoch flieRend, da es viele Ansdtze gibt FE Modelle in
die Registrierung und umgekehrt mitaufzunehmen. Die finite Elemente Methode ist eine
Strategie um partielle Differentialgleichungen (PDE), wie z.B. im Falle der fluiden Regi-
strierung zu losen, indem eine Losungsandherung in finiten Elementen angestrebt wird,
die den kontinuierlichen Raum mithilfe eines Meshes in diskrete Doménen aufteilen. Die
PDEs konnen so in equivalente normale Differentialgleichungen umgewandelt und gelost
werden. Die Vorteile der Methode sind die Flexibilitit beziiglich des durch das Mesh ab-
gebildeten Modells und die numerische Stabilitat des Verfahrens. Wahrend man hier auch
biophysikalische Modelle mithilfe der PDEs abbilden kann, hangt die Qualitidt der Losung
dennoch stark von der Giite des verwendeten Meshes ab. Weiterhin schrankt die Rechen-
dauer deren Anwendbarkeit in Routinesituationen ein, da diese Laufzeiten von mehreren
Stunden aufweisen konnen.
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Abbildung 2.8: Links: Schematische Darstellung des ChainMail Mechanismus, um Bewegun-
gen durch eine 2D Flache zu propagieren [72]. Links: Eine anfidngliche Bewegung ist Ur-
sache fiir die Deformation der Flache. Unten sind die maximal erlaubte Kompressioin bzw.
Expansion der Volumenelemente dargetsellt. Rechts: Eine detaillierte Zeichnung des erlaub-
ten Bewegungsraums fiir ein Element [72]. Betritt ein Nachbarelement diesen Raum, muf3
das betrachtete Element ausweichen, bis die Mindestanforderungen erfiillt sind, die durch die
Kompressions- bzw. Expansionsparameter festgelegt sind.

ChainMail ist ein Verfahren aus der computergestiitzten Simulation zur Schulung von
chirurgischen Eingriffen. Es wurde von Gibson im Mitsubishi Electric Research Lab ent-
wickelt [72]. Der 3D ChainMail Algorithmus dient der schnellen Verformung eines vo-
lumetrischen Objektes aufgrund der Einwirkung einer Kraft. Da bei der Simulation von
chirurgischen Eingriffen schnelle und eingermalen realistische Deformationen aufgrund
von interaktiven Aktionen modelliert werden miissen, wurde ein Algorithmus entwickelt,
der zwar nicht bio-physikalischer Modellierung entspricht, jedoch {iber die Anwendung
einfacher mathematischer Modelle in Fragen des Realismus hinausgeht. Der Algorithmus
basiert auf der Simulation der Bewegungspropagation einzelner Volumenelemente, die
aufgrund der Bewegung ihrer Nachbar in einem fiir sie definierten Bewegungsbereich ih-
re Position dndern. Die Abbildung 2.8 zeigt schematisch das Vorgehen. Hierbei werden
zwei Parameter eingefiihrt, die sowohl die maximal erlaubte Kompression bzw. Expansi-
on als auch die Scherspannung zwischen den Volumenelementen festlegen. Bewegt sich
ein Nachbarelement entsprechend den Parameter zu nah oder zu weit vom betrachteten
Element, muss dieses mit einer Bewegung reagieren. Sind die maximalen Parameter nicht
iiberschritten, braucht keine Adaption der Elementposition zu erfolgen.

2.2.3.3 Optimierungsverfahren

Gewohnlich wird die Registrierungsaufgabe als ein Optimierungsproblem wie in Glei-
chung 2.1 formuliert. Die Optimierung ist ein iterativer Prozess, bei dem der Parametersatz
fiir die unterstellte Transformation 7" so variiert wird, dass die Werte der Zielfunktion —
hier das Ahnlichkeitsma® A der beiden Bilder — sich moglichst effizient dem globalen
Funktionsextremum annéhern. Fiir das rigide Transformationsmodell z.B. kénnen die Pa-
rameter aus den drei Translationsvektoren und drei Rotationswinkeln bestehen, wie es
in Gleichung 2.6 formuliert ist. Die Anzahl der freien Parameter bestimmt die Dimensi-
on des Optimierungsproblems. Die Dimension wiederum bestimmt den Rechenaufwand
und Gutartigkeit der Optimierung. Bei der deformierbaren Registrierung wachst die Di-
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mension mit der Anzahl der Stiitzstellen enorm, was sie zusammen mit dem fehlenden
Goldstandard zu einem schlecht definierten Problem macht.

Es gibt unterschiedliche Klassen von Optimierungsstrategien. In der Registrierung hat
man es in der Regel mit einem skalaren Optimierungsproblem zu tun. Ein weiteres Unter-
teilungskriterium ist, ob und welche Ableitung der Zielfunktion fiir die Methode bendtigt
wird. Ableitungsfreie Strategien sind meistens robuster gegeniiber Unstetigkeiten der Ziel-
funktion und konnen auch bei nicht differenzierbaren Zielfunktionen eingesetzt werden.
Einerseits ist die Berechnung innerhalb einer Iteration schneller, da keine Gradienten be-
rechnet werden miissen, andererseits bendétigen sie aber mehr Iterationsschritte, da das
Entlanghangeln in Richtung des Gradienten meist den effizientesten Optimierungsansatz
darstellt.

Im Falle der Registrierung von klinischen Bilddaten hat man es haufig mit nicht-
konvexen Zielfunktionen zu tun. Das fiihrt bei den meisten Optimierungsmethoden dazu,
dass sie in lokalen statt globalen Extrema konvergieren konnen. Interpolationsartefakte
kénnen das Problem zusatzlich schon bei wenigen Freiheitsgraden verschlimmern [53].
Daher sollten Methoden eingesetzt werden, um dem entgegenzuwirken, was allerdings
mit einem groflerem Rechenaufwand verbunden ist und die bereits langen Rechenzeiten
weiter verlangert.

Wie Optimierungsstrategien in Registrierungsverfahren aussehen kénnen, soll anhand
einiger Beispiele erlautert werden. Die Wahl der eingesetzten Optimierungsmethode hangt
stark von der genutzten Zielfunktion ab.

Das Simplex Verfahren — oder auch Downhill-Simplex-Verfahren - ist ein beliebtes ablei-
tungsfreies Optimierungsverfahren nach Nelder und Mead [73]. Der Algorithmus basiert
auf einem Simplex, der das einfachste Volumen im N-dimensionalen Raum mit N + 1
Punkten aufspannt. Im 2-dimensionalen Raum, einer Flache, wére das ein Dreieck, des-
sen Punkte jeweils einem Parametersatz entsprechen. Die Kostenfunktionswerte werden
an allen Punkten bestimmt und verglichen. Die schlechtesten Punkte werden durch eine
Reihe von Reflexionen, Expansionen oder Kontraktionen am Schwerpunkt des Dreiecks in
jeder Iteration durch neue Parametersétze ersetzt, bis das Dreieck sich um das Extremum
zusammenzieht. Das Verfahren bendtigt zwar relativ viele Iterationen, ist aber einfach zu
implementieren und robust. Weiterhin kann es leicht modifiziert werden, um das Risiko
zu minimieren in lokalen Extrema zu konvergieren.

Das Gradientenverfahren benétigt die Berechnung der ersten Ableitung der Zielfunktion
f(x) nach ihren Variablen in jeder Iteration ¢

dD = v f(29). (2.11)

Ausgehend vom Startpunkt 2(°) wird der nichste Parametersatz mithilfe einer Schrittweite
o?) bestimmt
2D = 20 4 o(0g), (2.12)

Der Schrittweitenparameter oY) muf ebenfalls in jeder Iteration neu bestimmt werden.
Anschaulich bedeutet die Suchstrategie, dass man an jedem erreichten Punkt die Richtung
des steilsten Abstiegs ermittelt, die Schrittweite meist an diesen anpasst und sich so iterativ
dem Minimum der Zielfunktion entlang des Gradienten nahert. Der Schwachpunkt des
Verfahrens kann sein, dass in der Nahe des Minimums viele Iterationen bendétigt werden,
da auch die Schirttweite mit dem Gradienten abnimmt. Da der Gradient bestimmt werden
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muld, muf} die Zielfunktion stetig differenzierbar sein. Um mit stark verrauschten Daten
umgehen zu konnen, werden auch Gradientenannidherungsverfahren eingesetzt.

Das Newton-Verfahren ist ein beliebtes, schnell konvergierendes Optimierungsverfahren
zur Bestimmung von Nullstellen von nicht-linearen Funktionen. Zur Berechnung wird die
Zielfunktion lokal linearisiert, indem im 1-dimensionalen Raum die Funktion durch eine
Tangente ersetzt wird. Hierzu ist eine Gradientenbestimmung notwendig. Die Nullstelle
der Tangente wird als Naherung der Funktionsnullstelle bestimmt. Fiir diesen Parameter
wird nun in der nichsten Iteration wiederum die Steigung der Funktion bestimmt und
so weiter. Im Mehrdimensionalen wird der Gradient durch die Jacobi-Matrix ersetzt. Da
man in der Registrierung aber keine Nullstellen, sondern Extremalpunkte der Zielfunktion
sucht, modifiziert sich das Verfahren insoweit, dass man die Nullstellen der Ableitung der
Funktion bestimmen muf3, da diese mit den Extremalpunkten der Funktion verbunden
sind. Damit benotigt man auch die zweite Ableitung der Zielfunktion, die im Mehrdimen-
sionalen durch die Hesse-Matrix dargestellt wird. Die Berechnung der Hesse-Matrix ist
rechenintensiv, so dass Verfahren entwickelt wurden, die unter bestimmten Bedingungen
die Hesse-Matrix ohne explizite Berechnung anndhern lassen. Besonders fiir quadratische
Formen der Zielfunktion ist das so angenédherte Newton-Verfahren sehr schnell. Der Nach-
teil ist die geringe Robustheit des Verfahrens, wenn die Zielfunktion viele lokale Extrema
aufweist.

2.2.4 Evaluierung und das Validierungsproblem

Die Validierung der Registrierungsalgorithmen steht heutzutage im Mittelpunkt aller be-
troffenen Anwendungen. Wahrend rigide Registrierungsergebnisse visuell im Rahmen des
klinisch Relevantem relativ einfach interpretierbar sind, entziehen sich die elastische Ver-
formungen dem visuellen Empfinden und auch dem Erfahrungsempfinden des Experten.
Haufig kann man nur indirekt Unterschiede im Ergebnisbild nach Verformung durch das
Vektorfeld werten. Solche visuellen Uberpriifungen sind heute der Standard bei vielen
wissenschaftlichen Applikationen. Aber unterschiedliche Vektorfelder konnen zum selben
Ergebnis fithren, da man lediglich Konturen mit starken Kontrasten vergleichen kann.

2.2.4.1 Fehlende Validierung

Das fiihrt dazu, dass Vergleiche zwischen unterschiedlichen deformierbaren Algorithmen
schwer fallen. In der Literatur findet man kaum multi-institutionelle Vergleiche verschie-
dener Algorithmen [74-76] oder ganz selten Vergleiche zwischen unterschiedlichen Mo-
difikationen desselben Verfahrens oder nur wenigen alternativen Algorithmen [77, 78].
Auch die Evaluierung der Verfahren ist nicht eindeutig standardisiert, so dass die Autoren
meist individuelle von der Anwendung abhingige Kriterien anlegen. Auch wenn sich eini-
ge Hilfsmethoden — wie der Vergleich zu Expertenlandmarken — etabliert haben, so hdngen
sie doch vom visuellen Empfinden des Experten ab und geben meist nur Schatzungen der
Unsicherheit an wenigen Positionen im Bild.

2.2.4.2 Evaluierungsmethoden um Unsicherheit abzuschitzen

Meistens werden mehrere Evaluierungsmethoden fiir die Ergebnisse der Registrierungs-
verfahren herangezogen. Da keine endgiiltig iiberzeugende Evaluierungsmethode existiert,
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Abbildung 2.9: Bildfusion nach der erfolgten Registrierung: Das erste und mittlere sowie
mittlere und letzte Bild in der Reihe werden zum zweiten und vorletzten Bild fusioniert (die
jeweiligen Zusammenhénge sind durch die Pfeile visualisiert). Monomodale Bildfusion (zwei-
tes Bild) in der Rot-Griin Kombination ist leicht interpretierbar: rote und griine Areale zeigen
unterschiedliche Intensitdten im Bild an, wiahrend gleiche Intensitdten und damit Bildstruk-
turen in der Summe gelb erscheinen. Bei multimodaler Fusion (vorletztes Bild oben) ist die
Deutung schwerer, da unterschiedliche Kontraste trotz guter Uberlagerung rot oder griin er-
scheinen. In der Checkerboard Darstellung (vorletztes Bild unten) lassen sich die Grenzen der
Strukturen zwischen den einzelnen Kistchen leichter auf Konsistenz priifen.

behilft man sich damit das Ergebnis moglichst vielen Konsistenzpriifungen zu unterzie-
hen. Dazu gehéren visuelle Uberpriifungen der Objektiibereinstimmung, Vergleiche gegen
gesetzte eindeutig wiedererkennbare anatomische Landmarken oder Vergleiche zu kiinst-
lichen Verformungen.

Besonders schwierig ist die Evaluierung von multimodalen Registrierungsverfahren.
Hier ist selbst die visuelle Abschédtzung oder Landmarkenidentifikation durch die unter-
schiedliche Grauwertverteilungen und unterschiedlichen Bildinhalt immens erschwert.

Visuelle Hilfsmittel

Bei der Evaluierung dienen visuelle Hilfsmittel in erster Linie nicht der Fehlerschatzung
des Registrierungsergebnisses, sondern der Vertrauensbildung zum Ergebnis. Da eine Vali-
dierung des Resultats wegen des fehlenden Goldstandards nicht moéglich ist, will man visu-
ell iberpriifen, ob das Ergebnis der Verformung realistisch ist. Alleine konnen die visuellen
Uberpriifungen nicht zur Unsicherheitsschitzung genutzt werden, da eine Quantifizierung
des Fehlers so nicht machbar ist. Einfacher ist es, hier eindeutige Abweichungen und un-
glaubhafte Deformationen iiberhaupt erst zu identifizieren. Auch hier gilt, dass man op-
tisch nur Bereiche mit hohem Kontrast ob der Richtigkeit der Transformation einschatzen
kann. Uber Bereiche mit homogenem Bildinhalt kann man keine Aussage treffen, auch
wenn die visuelle Interpolation glaubhaft ist.

Differenzbilder werden als die Differenz beider Intensititen aus dem jeweiligen zu ver-
gleichenden Bild Voxel fiir Voxel berechnet. Das neu entstehende Bild zeigt im Falle mo-
nomodaler Bildpaare wo Intensitatsunterschiede nicht verschwinden. Auch hier ist bei der
Interpretation Vorsicht geboten, denn verschwindende Differenzen in homogenen Bildbe-
reichen deuten nicht auf eine verifizierte Transformation hin. Wieder gilt: nur heterogene
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Abbildung 2.10: Beispiel fiir die Vi-
sualisierung eines Vektorfeldes in der
transversalen Schnittbilddarstellung.
Die dargestellte Transformation ist ei-
ne rigide Rotation. Der Vektoranteil
senkrecht zum Bild ist farblich Ko-
diert: rot sind Anteile, die ins Bild hin-
ein, und blau solche, die hinaus zei-
gen.

kontrastreiche Bereiche sollten betrachtet werden. AufSerdem konnen die Betrdge der In-
tensitatsdifferenzen als Maf3 fiir die Registrierungsfehler misgedeutet werden.

Bildfusionierung ist die Kombination zweier Bilder in eine Ansicht. Hierbei konnen bei
monomodaler Bildfusion die beiden Bilder in unterschiedlichen Farbkanilen addiert dar-
gestellt werden. Haufig werden z.B. rot-griin Fusionen wie in Abbildung 2.9 zur Ansicht
eingesetzt. So erscheinen nicht tibereinstimmende Bildbereiche rot und griin, wahrend
gleiche Intensitatsbeitrdge aus den beiden Bildern gelb erscheinen. Beim Vergleich von
Bildern verschiedener Modalitdten lohnt sich der Farbfusionsmodus nicht, da unterschied-
liche Bildinformation an gleichen Positionen die Interpretation erschweren. Hier wird
haufig das Schachbrettmuster genutzt, um schachbrettartig die Bildinformation beider Bil-
der abwechselnd in die Ansicht einzublenden.

Vektorfeldvisualisierung wird meistens durch Vektoren auf einem virtuellen Gitter im
Bildraum realisiert. In den fiir Strahlentherapie iiblichen Schnittbilddarstellungen kann
man die einzelnen Projektionsbeitrdge der Vektorkomponenten farblich kodieren, wie in
Abbildung 2.10 zu sehen ist. In solchen Darstellungen lassen sich die Transformationen
selbst visualisieren im Gegensatz zu Differenzbildern, wo die Bewegungsinformation fehlt.
So kann die Transformation auf z.B. Glattheit oder Volumenédnderungen iiberpriift werden.

Verformung eines Gitters kombiniert die beiden Moglichkeiten, einerseits die resultie-
rende interpolierte Bildinformation und andererseits auch die Transformation selbst in-
terpretierbar zu visualisieren. Hier wird anstelle des zu transformierenden Bildes eine re-
gelmassige Struktur — meist ein Gitter — aufgrund des Vektorfeldes deformiert. So lasst sich
die Verformung besser interpretieren, da man die urspriingliche Struktur sich gut merken
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Abbildung 2.11: Visualisierung von Verformungsabbildungen anhand einer regelmaf3igen
Struktur. Von rechts nach links: Ausgangstruktur, Transformationsergebnis nach einer rigiden
Transformation, einer globalen und einer lokalen Deformation.
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Abbildung 2.12: Beispiele fiir definierte Landmarken in der Schichtbilddarstellung im Bereich
des Kopf-Halses im Fusionsmodus. Die Landmarken werden von den blauen Pfeilen reprasen-
tiert. Die weil3en Pfeile zeigen zur leichteren Auffindung auf die Landmarkpositionen. Das
erste und dritte Bild zeigen unterschiedliche Schichten, wéhrend das zweite und vierte Bild
die jeweilige Schicht in Vergrosserung zeigen.

kann und diese sich regelmaf3ig iiber den gesamten Bildraum verteilt. Anhand des ver-
formten Gitters lasst sich die Starke und Gutartigkeit (z.B. Glattheit) der Transformation
darstellen. Die Abbildung 2.11 zeigt einige beispielhafte Transformationen anhand eines
verformten Gitters.

Vergleich mit kiinstlichen Transformationen

Die einfachste und sicherste Moglichkeit einen Goldstandard einzufiihren ist, bekannte
kiinstlich erzeugte Transformationen einzusetzen. Damit kann man am Ende der Regi-
strierung die resultierende Transformation direkt Punkt fiir Punkt im gesamten Bildbe-
reich vergleichen. Damit ist aber noch nicht bewiesen, dass das Verfahren bei beliebi-
gen Transformationen die gleichen Leistungen erreicht. Erwiinscht wird ein Verfahren,
das einen individuell zutreffenden Fehler abschitzen kann, da Bilder unterschiedlicher
Qualitdt und unterschiedlichen Inhalts nicht zu gleichwertigen Registrierungsergebnissen
fiihren miissen. Die Methode hat den Nachteil, dass man erst nachweisen miifdte, dass
die kiinstlichen Verformungen den Bereich der tatsdchlichen Verformungen im Patienten
umfassen. Aullerdem diirfen nicht die selben Transformationsmodelle zur Initiierung der
Verformung genutzt werden, wie fiir die Suche im Registrierungsprozess.

Vergleich zu Experten-Landmarken

Diese Variante gilt als eine Standardmethode [79], denn ohne die Nutzung von Registrie-
rungsalgorithmen entscheidet nach wie vor der Experte anhand des Bildes was passiert
sein kann. Dieser nutzt hierzu im Bild markante wieder zu erkennende Punkte, die als
Landmarken bezeichnet werden. In Abbildung 2.12 sind solche Landmarken gezeigt. Die
Nachteile hierbei sind der hohe Aufwand fiir das Identifizieren von Landmarken und eben-
falls die mogliche geringe Anzahl. Denn eindeutig erkennbare Punkte im 3D Tomogra-
phien sind nicht leicht zu finden, da wenige punktférmige Objekte im Korper vorhanden
sind. Weiterhin ist die Reproduzierbarkeit stark abhangig von der Erfahrung des Experten
und vorhandenen Protokollen.
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Vergleich zu rigiden Teilregistrierungen: Grenzfallbetrachtung

Wenn man knocherne Strukturen als rigide betrachtet und sie dann auch als Teilstiicke
rigide registriert, setzt man aus einigen rigiden Bildbereichen eine quasi-elastische Verfor-
mung im GrofSen zusammen. Ein deformierbarer Registrierungsalgorithmus liefert nichts
anderes als viele dichtliegende Bildkorrelationen als Ergebnis. Das Resultat des Registrie-
rungsalgorithmus sollte also im Grenzfall von fallender Vektordichte gegen die resultiren-
den Translationsparameter der rigiden Teilregistrierungen konvergieren. Die Ergebnisse
der rigiden Teilregistrierungen sind durch die eingeschrankte Zahl der Bewegungsfrei-
heitsgrade leichter auf ihre Richtigkiet zu priifen.

Phantom Evaluierung

Zur Verifizierung der rigiden Registrierungsverfahren haben sich Phantomexperimente
glaubhaft einsetzen lassen. Verformbare Phantome sind allerdings rar und bilden meist
nicht anndhernd das Deformationsspektrum eines realen Patienten ab [80]. Die Mess-
punkte sind auch in einem Phantom meist nicht engmaschig verteilt, womit diese Me-
thode eher mit der landmarkenbasierten Evaluierung vergleichbar ist. Internationale und
-institutionelle Studien versuchen mithilfe von verformbaren Phantomen die Leistung der
einzelnen Algorithmen vergleichbar zu quantifizieren [74-76, 81]. Beteiligung an solchen
Studien ist erstrebenswert, kann jedoch nicht im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrt wer-
den, da solche Studien iiber ldngere Zeitriume geplant werden.

Vergleich mit FEM Simulationen

Ein vielversprechender Ansatz ist es, Registrierungsalgorithmen gegen die FEM Simulati-
onsergebnisse von vorgegebenen Verformungen zu testen [82,83]. Die FEM Simulation
basiert auf bio-physikalischen Modellen des betrachteten Gewebes und ist damit die der
wahren Transformation am nachsten kommende Beschreibung der Verformung von biolo-
gischer Materie, denn bio-physikalische Parameter lassen sich theoretisch aus messbaren
Proben ableiten und mit Probandendaten auf Konsistenz testen. Doch auch FEM Simu-
lationen bendtigen einen Input an verformenden Kraften, die als Startbedingungen fiir
die Simulation dienen, will man reale Patientendatensédtze zum Vergleich heranziehen.
Meistens bekommt man diese Information wiederum nur aus Registrierungsalgorithmen.
Wie stabil die FE Modelle gegeniiber den variablen Startbedingungen sind, bleibt noch zu
zeigen.

Zusammenfassung

Die Validierung von deformierbaren Registrierungsalgorithmen ist immer noch ein nicht
gelostes Problem. Trotz dazugehoriger Evaluierung der Resultate entscheidet letztendlich
der visuelle Eindruck beim Anwender, ob das Ergebnis akzeptabel ist. Das kann mitunter
zu einer Fehleinschétzung fiihren, vor allem wenn der Anwender sich nicht die Annahmen
des Registrierungsverfahrens bewuf3t macht.
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2.3 Hardwareparallelisierung

Die Einprozessor-Rechner der von-Neumann Architektur, die zu ,,Single Instruction, Single
Data“ (SISD) Architekturen zahlt und damit alle Rechenaufgaben seriell verarbeitet, wird
heute immer mehr von parallelen Hardware-Architekturen ersetzt.

Die Griinde hierfiir sind im steigenden Bedarf an sowohl Sicherheit als auch Rechen-
geschwindigkeit zu finden. Die Sicherheit vom Einsatz der parallelen Architekturen liegt
in der Moglichkeit der Kreuzvalidierung von redundanden parallelen Rechenstréangen. Bei
ergebniskritischen Anwendungen wie der Steuerung von ChemigrofRanlagen oder Ener-
giekraftwerken oder auch beim Einsatz in der Medizintechnik konnen so fehlerhafte Be-
rechnungen einzelner Rechner durch Vergleich mit iibrigen Resultaten detektiert werden.
Wollte man serielle Architekturen dafiir einsetzten, ware das mit Verlust an Rechenge-
schwindigkeit verbunden. Der Bedarf an Real-Time-Applikationen in diesem und anderen
Bereichen ist jedoch auch hoch: denn was niitzt einem die Detektion einer fehlerhaften
Prozessentscheidung, wenn der Prozess, in den man eingreifen wollte, schon langst abge-
laufen ist. Bei performancekritischen Anwendungen, wo es auf die Genauigkeit und Ge-
schwindigkeit der bendtigten Rechnungen ankommt, bieten unterschiedliche parallelen
Architekturen eine vielversprechende Alternative zu seriellen Architekturen.

In der Bildverarbeitung, insbesondere in der deformierbaren Bildregistierung, sind
die Algorithmen héaufig sehr rechenintensiv. Die hohe Auflosung der detaillierten me-
dizinischen Aufnahmen und die zeitlich engmaschinge Uberwachung der dort enthalte-
nen Strukturinformation erfordert den Einsatz besonders schneller Registrierungsverfah-
ren [84]. Dennoch darf die Anforderung an die Genauigkeit nicht gesenkt werden, im
Gegenteil: die immer besser werdenden Abbildungstechniken liefern immer mehr thera-
peuthisch relevante Details, die in immer kiirzeren Zeitabstdnden verarbeitet und inter-
pretiert werden miissen, um noch wéihrend der Therapie auf Abweichungen vom Plan
eingehen zu konnen.

2.3.1 Parallele Architekturen

Es gibt verschiedene Technologien, die die Parallelisierung von Algorithmen ermdglichen.
Unterschiedliche Hardware-Architekturen eignen sich fiir unterschiedliche Aufgabenstel-
lungen unterschiedlich gut. Um die Eignung der Hardware fiir eine bestimmte Aufgabe zu
ermitteln, miissen die Vorteile und Nachteile der Architektur abgewogen werden.

Hyperthreading

Hyperthreading ist eine Technologie in Intel Prozessoren, die es erlaubt auch einem Einkern-
Prozessor mehrere Rechenstrange (Threads) zuzuweisen. Diese werden insoweit synchron
verarbeitet, als dass die vorhandenen Hardware-Ressourcen effizienter aufgeteilt werden
konnen. Wahrend der laufende Thread meistens nicht die gesamten Ressourcen nutzt, da
zwischen den Rechenschritten auch Daten aus dem Speicher gelesen werden miissen und
es dabei zusitzlich zu Cache-Misses'? kommen kann, werden Rechenteile eines zweiten
Threads auf den so lange freien arithmetischen und logischen Einheiten verarbeitet und
umgekehrt.

12falls die bendtigten Daten nicht im vorgecacheten Bereich liegen, verliert man zusitzliche Zeit zum
Abfragen und Auslesen des langsameren Caches nichster Hierarchie.
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Die Aufteilung und Uberwachung der Ressourcen wird hierbei von System erledigt, so
dass der Programmierer nur verschiedene Threads implementieren muf3, um die Techno-
logie zu nutzten. Diese Technologie wird in dieser oder dhnlicher Form mittlerweile auch
in anderen Mehrkern- oder -prozessor-Architekturen eingesetzt.

PC Cluster

PC Cluster oder Farmen sind Multiprozessorsysteme, die mehrere CPUs enthalten. Die
einzelnen CPUs sind nicht auf einem Chip integriert, so konnen sie als eigenstdandige Ein-
heiten betrachtet werden, die keinen gemeinsamen geteilten Speicher haben. Austausch
von Daten zwischen den einzelnen CPUs miissen iiber externe Verbindungen und Schnitt-
stellen realisiert werden.

Mit diesem Parallelisierungskonzept lassen sich besonders gut unterschiedliche Aufga-
ben parallel abbilden, denn die einzelnen Recheneinheiten verfiigen iiber eigene Ressour-
cen. Austausch von Information zwischen den Einheiten ist aber aufwéndig und kostet
durch die Auftrennung mehr Zeit. Ausserdem werden Ressourcen nicht so effizient ge-
nutzt, da kein gemeinsamer Zugriff auf einzelne Speicherressourcen moglich ist. Auch
die Synchronisation einzelner Einheiten bringt einen zuséatzlichen Aufwand, da der Stand
jeder Einheit zunéchst abgefragt werden muf3. Einen weiteren Nachteil bildet der Platz-
verbrauch, denn hier hat man meist mehrere Rechner oder Racks unterzubringen und zu
kiihlen, was eigens fiir diesen Zweck gestellte Rdume erfordert.

Multi-core CPUs

Mehrkern CPUs unterscheiden sich von Multiprozessorsystemen dadurch, dass mehrere
CPUs auf dem selben Chip integriert sind. Dementsprechend ist es moglich ihnen gemein-
same Speicherressourcen zur Verfiigung zu stellen. So teilen sie sich den Chache und die
Speicherverwaltungseinheit. Die Kommunikationswege sind kiirzer und damit kann der
Austausch von Daten gegeniiber Multiprozessorsystemen beschleunigt werden.

Durch die integriertere Technologie hat der Programierer mehr Flexibilitdt, denn die
Aufteilung einer Aufgabe in mehrere parallele Teile kann nun realisiert werden. Die Pro-
grammierschnittstelle wird dadurch jedoch komplexer. Auf einen PC Chip konnen heute
bis zu acht CPU Kerne realisiert werden.

FPGAs

Field Programmable Gate Arrays (FPGAs) sind integrierte Schaltkreise, in denen eine Re-
chenaufgabe als logische Schaltung in der Hardware selbst programmiert werden kann.
Die Hardware ist konfigurierbar, so dass unterschiedliche Rechenschritte ohne Hardwa-
rednderung modelliert werden konnen. Jedoch verfiigen die FPGAs nicht iiber ein Be-
triebssystem, so dass sie fiir hochspezialliserte Anwendungen immer neu konzepiert wer-
den.

Durch die Flexibilitat bei der Konzipierung konnen per se parallele Architekturen auf-
gebaut werden, die nicht um Ressourcen mit einander konkurrieren miissen. So bleibt der
Overhead durch die Synchronisation verschiedener Teilaufgaben oder Daten erspart.

FPGAs werden héufig bei rechenintensiven hochparallelisierbaren Aufgaben einge-
setzt. In der Bildverarbeitung und -registrierung ist die Rechengeschwindigkeit der FPGAs
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durch eine andere Architektur kaum zu {ibertreffen [85]. Dennoch sind das so spezielle
Bauteile, dass sie nur eine geringe Verbreitung haben. Abgesehen von verbauten FPGAs
in z.B. Bildgebungsgeraten, stellt eine extra fiir eine Aufgabe speziallisierte Hardware fiir
Nutzer eher eine Verschwendung von Platz und Anschaffungskosten dar.

GPUs

Die graphics processing unit (GPU) wurde urspriinglich im Gegensatz zur CPU entwickelt,
um die 3D Visualisierung und das Rendern von Bildern zu optimieren. Wahrend also die
CPU zu einem Alleskonnen avancierte, konnte sich die GPU komplett auf eine einzige Auf-
gabe fokussiert entwickeln. Diese Aufgabe bestand hauptséachlich darin eine grofse Menge
Datenpunkte moglichst schnell nach vorgegebenen Instruktionen zu berechnen. Die GPU
Architektur entspricht dem ,,Single Instruction, Multiple Data“ (SIMD) Parallelisierungs-
konzept. Hoher Datenthroughput und die massive Datenparallelitit waren und sind das
Hauptanliegen des GPU Designs, was zur Entwicklung heutiger Multikern Prozessoren
fiihrte. Die GPU Architektur widmet mehr Transistoren dem Rechenvorgang und verzich-
tet auf die anspruchsvolle Instruktionsverarbeitung sowie die Cache-Elemente [86].

Eigene Transistoreinheiten konnten eingesetzt werden, um einzelne Aufgaben in der
graphischen Pipeline zu iibernehmen. Damit konnten spezialisierte Aufgaben der Visuali-
sierung effizient und schnell berechnet werden. Doch Weiterentwicklungen der neuen GPU
Architektur ermoglichen die Erweiterung der abbildbaren Aufgaben. Die General Purpo-
se calculation using GPUs (GPGPU'%) entwickelte sich schnell, da auch nicht graphische
Aufgaben durch die Parallelisierung an Rechengeschwindigkeit gewinnen konnten.

2.3.2 Grundlagen der GPGPU

Auch seit der Entwicklung von GPGPU hat sich viel getan. Technische Neuerungen wie
die Offnung der Programmierschnittstelle, ermdglichen einen breiteren und kosteneffizi-
enteren Einsatz. NVIDIAs Eintritt in den High Performance Markt treibt die Entwicklung
weiterer Rechenleistung an. Vor allem rechenintensive Aufgaben profitieren von der Ar-
chitektur und der Beschleunigung, die sich erreichen lésst. Einige Beispiele fiir solche
Anwendungen werden auf der Homepage des Chipherstellers vorgestellt [88].

Fiir zeitkritische mathematischen Berechnungen, die in selben Instruktionen auf einer
grof3en Menge Daten stattfinden sollten, wurden die GPUs schon friih genutzt. Doch die
Programmierschnittstellen (APIs'#) erlaubten keinen einfachen Zugang um diese Rechen-
kapazitit auszunutzen. Die vorhandenen APIs waren in der Regel dem gleichen Ziel wie
die GPU selbst geweiht, um die Visualisierung und das Rendern zu erméglichen. Das Map-
pen von beliebigen Algorithmen, die nichts mit der graphischen Pipeline zu tun hatten und
sich nicht intuitiv in diese einbetten lieBen, sowie das Umgehen von zweckgebundenen
Limitierungen, stellte eine Kunst fiir sich dar und verhinderte einen breiteren Einsatz der
GPU als Rechenprozessor. Entwicklungen im Forschungsbereich ermoglichten vereinfachte
Programmierkonzepte und -schnittstellen [89,90], erreichten jedoch keine nennenswerte
Verbreitung auferhalb der Forschung.

Die GPGPU erlebte einen neuen Aufschwung mit NVIDIAs Neuausrichtung der Hard-

BInformation zur und um die GPGPU kénnen auf der Homepage der Dachorganisation fiir die GPGPU-
interessierte Gemeinschaft gefunden werden [87].
4engl. Application Programming Interface
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warearchitektur CUDA'®. Mit einer geeigneten, leicht zu erlernenden Programmierschnitt-
stelle und abgeédnderten Architektur gelang es die Popularitidt der GPGPU fast schlagartig
zu steigern. Viele Algorithmen wurden in kurzer Zeit auf die GPU mittels CUDA erfolg-
reich portiert und zeigten einen immensen Speed-up Faktor gegeniiber den alten CPU
Implementierungen [91, 92]. Auch Algorithmen aus der Bildverarbeitung sowie Bildregi-
strierung wurden parallelisiert und zeigen viel versprechende Resultate [93-100].

Doch auch wenn grof3e Teile der meisten Algorithmen sich gut fiir die SIMD Archi-
tektur parallelisieren lassen, gibt es immer auch andere Teile im Algorithmus, die das
Beschleunigungspotential limitieren. Da die meisten Algorithmen urspriinglich fiir die
CPU konzipiert waren, sind sie stellenweise fiir die Portierung auf die GPU ungeeignet.
Wiinschenswert sind daher speziell fiir die Ausfithrung auf der GPU zugeschnittene Al-
gorithmen, die schlecht parallelisierbare Teilaufgaben vermeiden, oder zu mindestens so
auslagern, dass die Hauptlast des Datenthrouputs ungehindert bearbeitet werden kann.

2.3.2.1 CUDA Programmiermodell

Die Hauptaspekte des Programmiermodells der CUDA Architektur sind die Aufteilung
der Rechenaufgabe auf die unabhingigen Threadsgruppierungen, die Ausnutzung des
gemeinsamen Speichers fiir kooperierende Threads innerhalb der Gruppe und der Syn-
chronisationsmechanismus, um divergierende Rechenpfade wieder zusammen zu fiihren.
Das ermoglicht eine Skalierbarkeit aller CUDA Programme auf beliebige CUDA-fahigen
Hardware, unabhéngig von der Anzahl der physikalisch vorhandenen Prozessoren.

Die parallel ausgefiihrten Threads sind in Gruppen zu sogenannten Warps'® zusam-
mengefasst. Diese sind die Einheiten, die unterschiedlichen Prozessoren in einem Multi-
prozessor zur Ausfithrung zugeteilt werden. Warps wiederum werden zu Blocken (Block)
zusammengefiigt, die verschiedenen Multiprozessoren zugewiesen werden konnen. Die
Blocke wiederum sind in einem Grid organisiert. Das heil3t, daf} man je nach Algorithmus,
die Rechenaufgaben auch auf diese Struktur abbilden muf3. Hierbei ist zu beachten, daf}
kooperierende Strange unbedingt im selben Block anzuordnen sind.

Die Aufgabenverteilung muf® nach dem SIMD Konzept stattfinden. Nur Strange, die
den selben Instruktionsset zugewiesen bekommen, konnen tatséchlich parallel ausgefiihrt
werden.

2.3.2.2 Algorithmus Mapping

Beim Mappen der Rechenschritte auf die GPU ist die Einhaltung des SIMD Prinzips im
Parallelisierungsschritt wesentlich. Alle datenintensiven Teile, die klassisch in einer Schlei-
fenstruktur berechnet werden, lassen sich in der Regel auf die GPU auslagern. Wesentlich
ist, dass die Datenelemente unabhdngig von einander und mit gleichen Instruktionen be-
rechnet werden.

Sengl. Compute Unified Device Architecture
1engl. [textil.] Webkette; Der Begriff ist aus der Webkunst entliehen - der ersten Technologie zur parallelen
Strang- (Thread) Verarbeitung [86].
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Warps, Blocks, Grids - Kernel Konfiguration

Die eigentliche Parallelisierung der Rechenaufgabe besteht darin die notwendigen Rech-
nenschritte auf das CUDA Modell zu transferieren. Prinzipiell gibt es immer verschiede-
ne Moglichkeiten eine Aufgabe auf das Modell zu mappen. Erfiillt ein Algorithmus nicht
perfekt die Modellanforderungen, laf3t sich nur empirisch ermitteln, welches Mapping zu
einer perfomanteren Losung fiihrt.

Ein einfaches Beispiel soll die wahlbare Konfiguration veranschaulichen. Die Aufga-
be soll ein Mittelwertfilter in 2D sein. Die Parallelisierung: jeder Ausgabewert wird von
einem Strang berechnet. Das Schreiben des Endergebnisses auf den globalen Speicher
erfiillt die Bedingungen fiir die parallele Ausfithrung, da jedes nachfolgende Element von
einem nachfolgenden Strang geschrieben wird, wenn build-in Typen verwendet werden.
Das Lesen von der notwendigen Information am Anfang sollte allerdings nicht direkt vom
globalen Speicher stattfinden, da mindestens 3 x 3 Lesezugriffe per Thread notwenig
waren. Stattdessen werden mehrere Threads zu Blocken gruppiert, die Synergieeffekte
beim Lesen vom globalen Speicher ausnutzen konnen. Zwei benachbarte Threads z.B.
benétigen die gleichen 6 von 9 benoétigten Datenwerten. Zusammen miissten sie also kei-
ne 3 x 3 x 2 = 18 Lesezugriffe machen, sondern nur 12. Gruppiert man also immer mehr
Threads zusammen kann man immer mehr Zugriffe auf den globalen Speicher vermeiden.
Da sie aber nur iiber den schnellen shared memory (wird im folgenden Unterkapitel er-
klart) nach dem Lesen die Datenwerte austauschen konnen, miissen diese Threads im sel-
ben Block gruppiert werden, da ein anderer Block auf einen anderen Multiprozessor zuge-
wiesen werden konnte. Ein Block ist aber limitiert auf maximal 512 Threads, was bedeutet,
dass man z.B. 22 x 23 Threads pro Block wihlen konnte und die Griddimension, also die
Anzahl der Blocke durch die Bilddimensionen bestimmt ware Griddim, = Bilddim,, /22
und Griddim, = Bilddim, /23. Die Identifikationsnummern (IDs) der Threads in einem
Block konnen 1-, 2- oder 3-dimensional gewahlt werden, wahrend das Grid nur 1- oder
2-dimensional initialisiert werden kann. Hier ist ein ummappen von Block IDs notig, um
3-dimensionale Bildaten gezielt auszulesen.

Speicher und Speicherzugriffsmuster

Die GPUs verfiigen {iber mehrere unterschiedliche Speichertypen, die fiir unterschiedli-
che Aufgaben optimiert sind. In der Regel ist der schnellste Speicher auch der kleinste,
so dass geschickte Lesestrategien notwendig sind, um die bendétigten Daten im Speicher
zu arrangieren. Speicherzugriffsmuster sind hierbei genau so wichtig, um eine optimale
Parallelisierung der Berechnungen zu erreichen.

Global memory - der globale Speicher - ist der langsamste Speichertyp, aber auch der
einzige, auf den vom CPU Thread zugegriffen werden kann. Damit befinden sich alle zur
Berechnung noétigen Daten zu Beginn der GPU Funktion, genannt Kernel, auf dem globa-
len Speicher. Er ist nicht gecacht und erlaubt allen Threads sowohl Lese- als auch Schreib-
zugriff. Da der Zugriff auf diesen Speicher besonders zeitintensiv ist, sollte man darauf
achten, alle Datenzugriffe darauf auf das Minimum zu beschrénken. Es ist prinzipiell kei-
ne direkte Synchronisation zwischen Threads verschiedener Blocke iiber diesen Speicher
moglich. Ein Ausnahme bieten die implementierten ,atomic operations“, die allerdings
erst auf Hardware der Version mit compute capability von 1.2 zur Verfiigung stehen [86].
Verfligt man nicht iiber die entsprechende Hardwareversion, muf3 man die Synchroni-
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sation tiber den CPU Thread - sogenannten Host Thread - implementieren. Damit die
Parallelitiat der Lesezugriffe tatsachlich erhalten bleibt, miissen die Zugriffsmuster im We-
sentlichen zwei Bedingungen geniigen: das Alignment in 128-bit oder 64-bit Worten der
verwendeten Datentypen und die Zugriffshierarchie der Threads auf die Speicheradressen.
Bei build-in Typen ist die erste Bedingung automatisch erfiillt, wahrend die Zugriffshier-
archie so realisiert sein muss, dass nachfolgende Threads auch auf nacheinander folgende
Speicheradressen zugreifen sollten. Einen so geordneten Zugriff nennt man koaleszent.

Texture memory - der Texturspeicher - ist ein speziell arrangierter Speicherbereich auf
dem globalen Speicher, der einen hardware-optimierten Zugriff fiir linear angeordnete
Daten, die 2D Verteilungen beschreiben, regelt. Dieser Speichertyp bietet allerdings nur
Lesezugriff und kann im Wesentlichen fiir bilineare Dateninterpolationen effizient genutzt
werden.

Constant memory - der konstante Speicher - ist ebenfalls Teil des globalen Speichers, der
nur Lesezugriff bietet. Dieser Typ eignet sich hervorragend um einzelne Konstanten zu
speichern, auf die alle Threads gleichzeitig Zugriff benotigen.

Shared memory - der geteilte Speicher - ist neben den eigentlichen Registereinheiten
der schnellste physikalische Speicher. Er ist im Gegensatz zum globalen Speicher auf dem
Graphikchip selbst positioniert. Er ist auf 16 KB pro Multiprozessor beschrankt, bietet aber
das einzige Medium, um Daten zwischen den einzelnen Threads des selben Blocks auszu-
tauschen, da alle Threads sowohl Schreib- als auch Lesezugriff haben und es zusatzlich
einen Synchronisationsmechanismus gibt. Auch hier sind die Speicherzugriffsmuster fiir
optimale Performance zu beachten [86].

Local memory - der lokale Speicher - ist ein spezieller Teil des globalen Speichers, der
fiir jeden Thread fest lokalisiert ist und damit etwas schneller als der Zugriff auf den
normalen Bereich des globalen Speichers gemanagt werden kann - jedoch immer noch viel
langsamer als der Zugriff auf den shared memory. Dieser Speichertyp wird automatisch
eingeteilt, falls Datenarrays in Registereinheiten allokiert werden, die die zur Verfiigung
stehende Registermenge iiberschreiten. Hier lohnt es sich oft, diese Datenarrays auf den
shared memory auszulagern, falls moglich.

Datentransfer

Fiir Performanceiiberlegungen sind natiirlich nicht nur die puren Rechenzeiten ausschlag-
gebend, sondern auch die benotigten Datentransfers auf den GPU Speicher. Man sollte
stets versuchen alle benétigten Daten und Zwischenergebnisse auf dem globalen Speicher
so lange es geht zu halten. Fiir groen Datenthrouput gibt es ebenfalls asynchrone Ker-
nelstarts, was dem CPU Thread ermoglicht weiter zu laufen, wihrend die GPU Threads
noch rechnen, und somit Transferzeiten hinter Rechenzeiten zu verstecken. Mehrere klei-
ne Transfers sind im Allgemeinen ungiinstiger als zusammengefafl3te groBere Datenarrays
zu transferieren.
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Die Anforderungen der heutigen ART an deformierbare Registrierungsalgorithmen
sind sowohl beziiglich der Genauigkeit als auch der Rechengeschwindigkeit sehr hoch.
Da mit der wachsenden Genauigkeit meist auch eine erh6te Rechenintensitdt verbunden
ist, muld Hardwareparallelisierung genutzt werden, um die Rechenzeit zu erhalten oder
gar zu reduzieren. Um das volle Potential der Hardwareparallelisierung effizient nutzen
zu konnen, benotigt man effizient parallelisierbare Algorithmuskomponenten und auf die
Hardware zugeschnittene Registrierungsverfahren. Diese Arbeit tragt durch die Konzipie-
rung von geeigneten algorithmischen Komponenten fiir die Ausfithrung auf einer meist be-
reits in PCs vorhandenen Hardware bei, die Registrierung zu beschleunigen. Damit soll der
Einsatz von deformierbaren Registrierungsverfahren in der straff organisierten klinischen
Routine erleichtert werden, um die Qualitdat der Behandlung durch die Strahlentherapie
weiter zu steigern.
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3.1 Konzeptionierung des Registrierungsverfahrens

3.1.1 Anforderungen

Um die Verformungs- und Bewegungsinformation wahrend der Strahlentherapie fiir Ad-
aptionen nutzen zu konnen, miissen diese moglichst schnell aus den vorhandenen Kon-
trollaufnahmen extrahiert werden. Das notwendige Zeitfenster fiir diese Aufgabe wird
je nach Behandlungsstrategie entweder durch den moglichst kurzen, straff organisierten
Fraktionsverlauf oder gar interne Bewegungsablaufe des Patienten wie beim Gating oder
Tracking (siehe Kapitel 2.1.1.3) vorgegeben.

Um diesen Anforderungen gerecht zu werden, soll die GPU Technologie genutzt wer-
den, um die erforderliche Rechengeschwindigkeit zu erreichen. GPUs verfiigen {iber Multi-
prozessoren, die fiir bildverarbeitenden Aufgaben optimiert sind und erreichen gegeniiber
klein-skaligen Multikern-Prozessoren hohere Rechenraten. Gegeniiber FPGAs sind sie leich-
ter zuganglich, da nur weitverbreitete normale Graphikkarten, die meist bereits Teil der
PCs sind, zur Ausfiihren benotigt werden.

Die Aufgabenstellung hat nicht einfach nur eine Beschleunigung durch die Parallelisie-
rung zum Ziel, sondern auch die Extraktion moglichst vollstandiger Information aus den
vorhandenen Daten, um auch Genauigkeitsanspriichen gerecht zu werden. Somit liegt das
Hauptaugenmerk bei der Konzeptionierung des Registrierungsverfahrens in der moglichst
optimalen Abbildung der einzelnen Komponenten auf die genutzte GPU Hardware, ohne
rechenintensive informationsverarbeitende Schritte zu vermeiden.

3.1.2 Registrierungsverfahren
3.1.2.1 Aufbau

Als Ausgangsschritt fiir das Registrierungsverfahren wurde das bereits in die in-house ent-
wickelte und eingesetzte Bestrahlungsplanungssoftware VIRTUOS! [101] implementierte
Registrierungsverfahren mit dem Namen Template Matcher (TM) genutzt. Das Verfah-
ren entspricht einer im Kapitel 2.2.1.2 beschriebenen Block-Matching Strategie, bei dem
zundchst lokale Korrespondenzen mittels CC gesucht und nachfolgend als Stiitzpunkte fiir
das TPS Modell zur Interpolation des kompletten Vektorfeldes genutzt werden [35].

Ein Vorteil des Verfahrens ist die Einschrdnkung der Freiheitsgrade im Optimierungs-
problem der deformierbaren Registrierung. Da die rigiden Bildausschnitte unabhéngig von
einander bewegt und durch ein lokales Ahnlichkeitsmafl bewertet werden, ist der Such-
raum der moglichen Losungen stark eingeschrinkt. Die Bewertung der einzelnen Ahn-
lichkeiten der Templates ist robust, denn die einzelnen Templatebewegungen konnen das
Bewertungskriterium nicht gegenseitig kompensieren. Ebenfalls von Vorteil ist die Brute-
Force-Suchstrategie in einem realistisch eingeschrankten Suchbereich, denn so entgeht
man der sonst moglichen Konvergenz in ein lokales Extremum. Durch die schnelle Fou-
riertransformation 143t sich die Berechnung des CC Faltungsintegral im Ortsraum in ein
Integral iiber schneller zu berechnenden Multiplikationen im Frequenzraum umwandeln
und so die Brute-Force-Suchstrategie in verniinftiger Zeit umsetzten. Ein weiterer Vorteil
liegt in der globalen Interpolation durch die TPS, die auch einen rigiden Transformations-
anteil enthalt.

engl. VIRTUal RadiOtherapy Simulator
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Nachteile des Verfahrens sind in der geringen Anzahl der Korrespondenzen zu finden,
die nur begrenzte Information {iber die stattgefundene anatomische Veranderung liefern.
Die meisten lokalen Positionen des Vektorfeldes basieren auf einer mathematischen glo-
balen Interpolation. Damit sind Deformationen auf kleinen Skalen nicht detektierbar. Wei-
terhin beeinflussen auch weit entferne Korrespondenzen die lokale Transformation wegen
der globalen Natur des Interpolationsverfahrens. Was fiir die Erfassung des rigiden Anteils
gut ist, ist fiir lokale Deformationen nicht realistisch.

In der Konzeption des neuen Registrierungsverfahrens sollen Vorteile des letzteren
moglichst beibehalten und die Nachteile kompensiert werden. Dafiir wird das gleiche Auf-
bauprinzip genutzt:

e Zunichst wird eine Korrespondenzsuche durchgefiihrt, die moglichst viel Bewe-
gungsinformation extrahieren soll.

e Nachfolgend, sollen die etablierten Korrespondenzen auf einen globalen rigiden
Transformationsanteil untersucht und dieser gegebenenfalls abgetrennt werden.

e Der verbleibende Anteil mit der Verformung soll moglichst schnell und lokal fiir die
Vektorfeldvervollstindigung interpoliert werden.

3.1.2.2 Parallelisierungsaspekte
Zeitkritische Teile identifizieren

Nicht alle Teile eines Regsitrierungsagorithmus lassen sich selbstverstandlich auf eine par-
allele Architektur abbilden. Einige Schritte bendtigen nach wie vor serielle Abarbeitung.
Daher stellt sich die Frage, welche Algorithmusteile sich einerseits prinzipiell paralleli-
sieren lassen und andererseits bei welchen sich eine Parallelisierung lohnt. Teile zu par-
allelisieren, die nur geringen Zeitaufwand des gesamten Registrierungsprozesses einneh-
men, macht wenig Sinn. Statt dessen muf3 mit den rechenintensivsten Schritten, die auch
den wesentlichen Zeitverbrauch bestimmen, angefangen werden. Die zeitaufwindigsten
Schritte im deformierbaren Registrierungsverfahren sind gewohnlich die Berechnung des
AhnlichkeitsmaRes und die Transformation des deformierten Templates, da das MaR unter
vielen Transformationen im Optimierungsprozess neu berechnet werden muf. In unserem
Ansatz erfolgt die Berechnung ohne einen Optimierer, sondern durch eine lokale Bestim-
mung des AhnlichkeitsmaRes und der erschopfenden Suche in einem begrenzten Bereich.
Deshalb werden diese Schritte ebenfalls den rechenintensivsten Teil darstellen. Auch die
Interpolation der vielen Korrespondenzen, die méglichst zahlreich aus den Bildern extra-
hiert werden sollen, kann je nach Schema einen weiteren zeitkritischen Schritt darstellen.
Daher werden fiir diese Aufgaben Algorithmen konzipiert, die ein lokales Schema wider-
spiegeln und moglichst gut parallelisierbar sein sollen.

Design fiir effiziente Parallelisierung

Um eine effiziente Abbildung auf die SIMD Architektur der GPU zu ermoglichen, wer-
den moglichst lokale von einander unabhéngige Datenverarbeitungsschritte benétigt. Da-
her sollen lokale Ahnlichkeitsmafe und Interopolationsschemata eingesetzt werden. Um
einen globalen Transformationsanteil zu bestimmt, miissen Bildinformationen aus dem
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gesamten Bildbereich ausgetauscht werden, daher wird dieser Schritt der Korrespondenz-
suche nachfolgend ausgelagert. Die Vektorfeldvervollstandigung des Deformationsanteils
der Transformation wird wieder mithilfe eines lokalen Schemas parallelisiert. Da die Vek-
torfeldvervollstindigung in unserem Ansatz nicht mehr durch ein AhnlichkeitsmaR bewer-
tet wird, wird hier ein Methode benétigt, die moglichst realistische Verformung beschreibt
und eine Moglichkeit bietet, lokale Materialinformationen in das Modell miteinflie3en zu
lassen.

Die meisten genutzten AhnlichkeitsmaRe, wie MI oder CC, bieten nur fiir groRe Bild-
bereiche eine ausreichende Stabilitdt [102, 103], da sonst der enthaltene Bildinhalt und
die Strukturinformation in den Templates reduziert wird. Die Wahrscheinlichkeit, dhnli-
che Voxelnachbarschaftsverteilungen zu finden, steigt mit der abnehmenden individuel-
len Information an mehreren, falschen Positionen im Suchbereich an. Da fiir die effiziente
Parallelisierung der Datenaustausch zwischen Voxelnachbarschaften moéglichst minimie-
ren werden sollte, benétigt man ein sehr lokales Ahnlichkeitsmaf.

Auch bei der Korrespondenzsuche in der definierten Suchregion fiir eine kleine Voxel-
nachbarschaft mul$ die Speicherlimitierung beachtet werden. Der schnellste Speicher auf
der GPU, der bei diesem zeitkritischen Schritt eingesetzt werden sollte, ist auf 16 KB pro
Multiprozessor eingeschrankt [86]. Das bedeutet, dass nur eine eingeschankte Suchregi-
on in einer Iteration abgesucht werden kann. Um aber auch grof3ere Abweichungen in der
Anatomie finden zu kdnnen wird ein multi-resolution Ansatz benotigt.

3.1.2.3 Multi-resolution Schema

Um die Einschrankung des Suchbereichs durch die lokale Suchstrategie und Hardware-
limitierungen zu tiberwinden, wird ein multi-resolution Schema mithilfe einer Gaufl3py-
ramide implementiert, wie in Kapitel 2.2.2 erlautert. Die Gau3pyramide wird nicht ins-
gesamt dauerhaft gespeichert, sondern vor jeder Iteration wird die benoétigte Gaufsebene
j aus dem originalen Template D erzeugt und anschlief3end mit der Transformation aus
der letzten Iteration 7U—Y in das Input-Template D’(j) verformt. Die Iteration im Regi-
strierungsprozess wird von der groben Auflosung der Bilder zur immer feiner aufgelosten
Bildern durchlaufen, um das Vektorfeld nach und nach mit feineren Strukturen zu ver-

vollstandigen.

3.1.3 Algorithmische Komponenten
3.1.3.1 Ahnlichkeitsmaf}

Das benétigte AhnlichkeitsmaR muR fiir moglichst lokale Bildbereiche robust sein, um eine
effiziente Abbildung auf die GPU Hardware zu erreichen. Ein weiteres Wunschkriterium
ist, dass das AhnlichkeitsmaR auch multimodale Bildpaare in ihrer raumlichen Uberein-
stimmung bewerten kann. Da bereits vorhandene Ahnlichkeitsmae nur bedingt einige
der Kriterien erfiillen, wird ein alternatives Ahnlichkeitsma® auf der Basis von gemein-
samen Wahrscheinlichkeitsverteilung — @hnlich der MI — entwickelt. Bisher entwickelte
JISP-basierte Malde (siehe Kapitel 2.2.3.1) benétigen ein Vorwissen iiber die tatsachliche
Wahrscheinlichkeitsverteilung oder definieren Regressorstrukturen auf dem gemeinsamen
Histogramm, was immer zusatzliche Vorverarbeitungsschritte benotigt. Auferdem wen-
den sie die entwickelten AhnlicheitsmaRe nur in rigiden Registrierungsverfahren an.
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Abbildung 3.1: Gemeinsame Histogramme von multimodalen Bildaufnahmen eines Schidels.
Von links nach rechts: (CT,CT),(CT,MR+;) und (CT,PET) Paar. Oberste Zeile: Schnittbilder des
genutzten Datensatztes. Mittlere Zeile: 2D Verteilung des gemeinsamen Histogramms. Untere
Zeile: 3D Histogrammverteilung.

Herleitung

Das gemeinsame Histogramm h, 4 beschreibt die Wahrscheinlichkeitsverteilung p, 4, dass
bestimmte Grauwertintensititen Ir im Referenzbild R den Grauwertintensititen [y im
deformierten Template D’ unter einer Transformation 7" entsprechen

pr (IR(Z),ID/(’L)) — pr,d(T)- (31)

Sind z.B. in beiden Bildern alle Knochenstrukturen einander gut iiberlagert, erreicht die
Wabhrscheinlichkeit fiir den entsprechenden Grauwert im Referenzbild ihren hochsten mogli-
chen Wert. Im monomodalen Fall wiirde dieser dem gleichen Grauwert entsprechen und
somit wiirde sich das gemeinsame Histogramm als eine Diagonale darstellen. Im mul-
timodalen Fall kann es passieren, dass ein Referenzgrauwert mehreren Grauwerten im
Template entspricht, z.B. der Intensitdtswert des Knochen im CT entspricht in einer MR
Aufnahme nicht nur dem kaum sichtbaren Knochen, sondern auch dem zum Rand des
Knochen hin im MR anders ansteigenden Signal des benachbarten Fettgewebes, da Bil-
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der unterschiedlicher Modalitdten unterschiedliche Informationen enthalten. Abbildung
3.1 zeigt die gemeinsamen Histogramme von unterschiedlichen Modalitdten gegeniiber
einem CT. Die Bilder enthalten eine Aufnahme von einem rigide registrierten Schéadel, so
dass ihre rdumlichen Uberlagerungen als optimal angesehen werden kénnen.

Die Streuung im Histogramm nimmt mit einer zunehmenden rdumlichen Abweichung
zu. Betrachtet man hierbei einzelne Voxel, so entfernen sich ihre Positionen im Histo-
gramm im monomodalen Fall immer weiter von der Diagonale (siehe Abbildung 3.2).
Schafft man es, einzelne Voxel wieder in Richtung der Diagonale zu schieben, verbessert
sich umgekehrt also die globale Ordnung im Histogramm. Im ersten Schritt des entwickel-
ten AhnlichkeitsmaRes werden fiir alle Voxel i Wahrscheinlichkeitskarten w;, o, unter der
Translation At einzelner Voxel in einem definierten Suchbereich ermittelt

wr t (IRyse (1), Ipy, (1)) = w(i + At) € proy- (3.2)

Hierbei bestimmt der Abtastabstand, mit dem die Translation des Voxels druchgefiihrt
wird, die Grolde der Karte. Die Karteneintrdge sind dann so zu interpretieren, dass in
der Mitte der 3-dimensionalen Karte die Wahrscheinlichkeit steht, dass der Grauwert des
Voxels i im Referenzbild dem Grauwert des Voxels i im Template entspricht, also die Null-
transformation beschreibt. Der nichste Eintrag enthélt die Wahrscheinlichkeit, dass der
Grauwert des Voxels 7 in R dem Voxel i + 1 in D’ entspricht, falls der Abtastabstand eine
Voxelldnge betrdgt, und so weiter. Der maximale Eintrag in dieser Karte zeigt die Trans-
lation des Voxels an, die die Haufungspunkte im gemeinsamen Histogramm lokal wei-
ter einengen wiirde. Die gemeinsame Wahrscheinlichkeitsverteilung p, 4 errechnet man
in erster Naherung durch das gemeinsame Histogramm £, 4. Um eine gute Naherung zu
bekommen, mufd man das Histogramm mit statistisch relevanter Binbreite erstellen. Die
Anzahl der Me3punkte — in unserem Fall Bildvoxeln — bestimmt im Wesentlichen die Grau-
wertauflosung zur Bestimmung des gemeinsamen Histogramms. Wéahlt man groRere Bin-
breiten, erhoht sich der Fiillungsgrad einzelner Histogrammeintrage und die Bewertung
der Ahnlichkeit wird stabiler. Dennoch verliert man dabei aber immer mehr Grauwert-
unterschiede und damit die Unterscheidung zwischen Gewebsarten. Um noch geniigend
Gewebsunterschiede zu erhalten und dennoch gentigend Statistik zu haben, wird im vor-
gestellten Algorithmus immer mit 256-Bin Histogrammen gerechnet.

Die Transformation im ersten Schritt, der durch die Gleichung 3.2 beschrieben wird,
ist beliebig, da einzelne Voxel unabhingig von ihren Nachbarn bewegt werden, um ihr
lokales Optimum zu erreichen. Da auflerdem meistens gleiche Grauwerte geklustert in
einem Bildbereich auftreten, wird man sehr selten eindeutige Maxima in den Wahrschein-
lichkeitskarten finden. Erst die unterschiedlichen Grauwerte einer Voxelumgebung enthal-
ten Giberhaupt Strukturinformation. Um einen lokalen Zusammenhang der Voxelnachbar-
schaft miteinzubeziehen, miissen ihre Wahrscheinlichkeiten in Abhéngigkeit der Transfor-
mation kombiniert werden. Abbildung 3.3 veranschaulicht das Vorgehen. Hierbei werden
jeweils die Wahrscheinlichkeitskarten w(i + At) von néchsten n Nachbarn unter der An-
nahme rigider Translation fiir diese kleine Voxelnachbarschaft n € £ NNV addiert

wN =wli+ At)+ Y w((i+n)+At). (3.3)
VnexNN

Der maximale Eintrag der resultierenden Karte w' " zeigt nun die optimale Voxeltransla-
tion #; an, die nun mit Nachbarschaftsvoxeltranslationen gemittelt ist

max wM Y = w;(R). (3.4
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Abbildung 3.2: Schematische Darstellung des sich auffichernden gemeinsamen Histogramms
eines monomodalen perfekt {iberlappenden Bildpaares unter einer Transformation. Links: vor
der Transformation erscheint eine Diagonale. Rechts: nach der Transformation stimmen die
Intensititen vieler Voxelpaare nicht mehr iiberein und entfernen sich von der Diagonale ent-
lang der Achse des verformten Bildes. Die Intensitét i eines ausgewahlte Voxels im statischen
Referenzbild entspricht nun einer anderen Intensitit : + A im verformten Template.

Die Anzahl der Voxel, die ein eindeutiges Maximum in der Wahrscheinlichkeitskarte w ™
haben, wird in der Regel kleiner sein, als die Voxelanzahl im zu registrierenden Bildbe-
reich. Damit ergeben sich auch weniger etablierte Korrespondenzen «; mit ¢ = 1,2,..., N
und N < Voxelanzahl.

Bei der Berechnung der Wahrscheinlichkeitskarten w;;a; (Gleichung 3.2) kann man
bei nicht starken rdumlichen Abweichungen jeweils fiir die aktuelle Transformation das
aktuelle gemeinsame Histogramm benutzen. Das Ahnlichkeitsmaf ist so konstruiert, dass
moglichst viele Voxelpaare ihre Histogrammeintrdge in Richtung der Haufungspunkte —
d.h. der Haufung von maximal besetzten Zustdnde im Histogramm — bewegen, da hier

-At +At

Abbildung 3.3: Vereinfachte Darstellung der Berechnung der hier entwickelten Korrespon-
denzsuche. Die Wahrscheinlichkeitskarten w;A: benachbarter Voxel 1 und 2 werden unter
der Annahme addiert, dass kleine Voxelnachbarschaften als rigide Korper nur Translationen
ausfiihren. Eine beispielhafte Translation ist durch Pfeile dargestellt.
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starke Gradienten in der Wahrscheinlichkeitsverteilung vorhanden sind. So verbessert sich
die Schatzung der wahren Wahrscheinlichkeitsverteilungsfunktion durch das aktuelle Hi-
stogramm in jeder Iteration. Im monomodalen Fall ist diese Schatzung gar nicht notwen-
dig, da hier die wahre Verteilung bekannt ist und als eine Diagonale im gemeinsamen
Histogramm dargestellt werden kann.

Es gibt einen weiteren Punkt, der bei der Berechnung von w; A+ beachtet werden soll-
te. Das Ahnlichkeitsmaf belohnt die Transformation, wenn diese die Hiufungspunkte in
der Wahrscheinlichkeitsverteilungen im gemeinsamen Histogramm weiter einengt, also
die meistbesetzten Zustdnde weiter besetzten. Durch Interpolation entstehen aber in kon-
trastreichen Regionen neue Grauwerte, die die Ordnung im gemeinsamen Histogramm
kiinstlich verschlechtern. Diese Artefakte sind auch bei der Berechnung der MI beschrie-
ben worden [53]. Dieser Effekt fiihrt in unserem Verfahren dazu, dass neuentstehende
Grauwerte im Template vor allem an kontrastreichen Kanten zu falschen Korresponden-
zen beziiglich des unverdanderten Referenzbildes fithren konnen. Die Anzahl dieser Fehl-
korrespondenzen kann minimiert werden, wenn man die Wahrscheinlichkeitsverteilung
im gemeinsamen Histogramm entlang der Achse mit Grauwerten des Templates kiinst-
lich verbreitert. Die Verbreiterung des Histogramms steigert jedoch auch die Verlustwahr-
scheinlichkeit von richtigen Korrespondenzen in Umgebungen mit geringem Bildkontrast.
Derzeit wird nur ein Histgramm mit einer festen Verbreiterung genutzt. Eine Losung konn-
te sein, eine abhingig vom Umgebungskontrast variierende Verbreiterung einzusetzten,
was allerdings mehr Speicherressourcen verbrauchen wiirde.

Implementierung

Die Berechnungen im ersten Schritt in Gleichung 3.2 sind nahezu ohne Einschrankun-
gen auf die CUDA Architektur iibertragbar, da die Wahrscheinlichkeitskarten w;a; flr
jeden Voxel i von je einem Thread unabhéngig berechnet werden konnen. Eine kleine Ein-
schriankung in der optimalen Parallelisierbarkeit stellt das nicht-koaleszente? Auslesen der
gemeinsamen Wahrscheinlichkeiten aus dem gemeinsamen Histogramm dar. Hier werden
in heterogenen Bildbereichen, die auf demselben Multiprozessor verarbeitet werden, di-
vergierende Branches entstehen, die aber nach diesem Schritt innerhalb der jeweiligen
Blocks (siehe Kapitel 2.3.2.2) synchronisiert werden kénnen. Die Suchregion und damit
auch die Grofde aller Karten w;, die im local memory zwischengespeichert werden, ist
durch die Begrenzung der Hardwareressourcen auf 11 x 11 x 5 Voxelldngen in z,y und 2
Richtung pro Iteration j im Multi-Resolution Kontext eingeschrankt.

Der zweite Schritt, der den Austausch der Wahrscheinlichkeitskarten der benachbarten
Voxel benotigt (Gleichung 3.3), wird iiber den schnellen shared Memory der CUDA Hard-
ware ermoglicht. Die Grof3e der Voxelnachbarschaft kann auf 3 x 3 x 3 Voxel reduziert
werden. Die Stabilitdt der Korrespondenzen steigt jedoch mit der Vergrof3erung dieser Vo-
xelnachbarschaft. Dennoch schrankt die Wahl einer zu groen Nachbarschaft die darstell-
bare Deformation ein, denn fiir die Nachbarschaft wird eine rigide Translation modelliert.
Fiir alle nachfolgenden Evaluierungen und Zeitmessungen wird eine Nachbarschaft von
5 x 5 x 3 Voxel festgelegt.

Da der Austausch der Karten w; o; zwischen den Nachbarvoxeln der zeitaufwéndigste
Schritt ist, ist es sinnvoll, die Voxel in homogenen Bildbereichen, die keine eindeutigen

2Zugriffsmuster auf den Speicher nicht mit nachfolgenden Threads auf nachfolgende Speicherbereiche
(siehe 2.3.2.2).
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Abbildung 3.4: Einflufd der rigiden Transformationskomponente auf die resultierende Abbil-
dung einer CT-Schidelaufnahme. Ersten Spalte: unterschiedliche Schichten eines CTs iiberla-
gert mit dessen um 3° gedrehten Kopie. Zweite Spalte: Rot-griin Fusion der registrierten Auf-
nahme mit dem original CT mit Einsatz einer globalen rigiden Transformationskomponente,
die auf 2.5°bestimmt worden ist. Dritte Spalte: Die dazugehorige Transformation: das gesamte
Gitter ist um 2.5° gegen den Uhrzeigersinn verdreht. Vierte Spalte: Uberlagerung der regsi-
trierten Aufnahme dieses mal ohne eine globale rigide Transformationskomponente. Letzte
Spalte: Die dazugehorige Transformation: nur wo Bildkontraste vorhanden sind, konnte eine
Transformation bestimmt werden. Die homogenen Bereiche wurden nicht mit transformiert.
Der globale Anteil der Drehung wird im homogenen Bereich durch die lokale Deformation
ohne die Extraktion der globalen rigiden Komponente falsch beschrieben, obwohl in der Uber-
lagerung des Endergebnisses kein Unterschied zu sehen ist.

Losungen fiir Korrespondenzen liefern konnen, vor dem Austauschschritt auszuschlie3en.
Hierzu wird die Varianz tiber die im ersten Schritt berechneten Wahrscheinlichkeitskarten
w;+A¢ bestimmt. Durch einen Schwellwert lassen sich Voxel in homogenen Bildbereichen
der Suchregion detektieren und ausmustern.

3.1.3.2 Extraktion des globalen Transformationsanteils

Da die Suchregion im ersten Schritt des Registrierungsverfahrens lokal eingeschankt ist,
kann man mithilfe eines lokalen Interpolationsverfahrens, das zur Parallelisierung optimal
geeignet ist, keine Information {iber den rigiden Anteil der Gesamttransformation extra-
hieren. Jedoch bend6tigt man gerade in homogenen Regionen eine Bewegungspropagation,
die aus benachbarten kontrastreichen Bildbereichen interpoliert ist, um wenigstens rigide
Verschiebung der nicht sichtbaren Strukturen zu ermdéglichen. Ohne einen rigiden Trans-
formationsanteil konnen nur Kanten eines abgebildeten Objekts angepasst werden, wobei
das Objekt selbst stark verformt wird, auch wenn es in Wirklichkeit nur rigide verscho-
ben wurde. Abbildung 3.4 zeigt eine solche rigide Verschiebung eines Objekts und die aus
der Registrierung resultierende Transformation einmal mit und einmal ohne einer rigiden
Transformationskomponente.
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Abbildung 3.5: Obere Zeile: Auswir-
kung einer etablierten Korrespondenz
auf die Propagation der Bewegung
in ihrer Umgebung nach dem einge-
setzten 3D ChainMail Modell. Unterer
Zeile: Auswirkung zwei benachbar-
ter entgegen gerichteter Korrespon-
denzen. Die weifSen Pfeile deuten die
Position der Korrespondenzen an.

Um einen rigiden Transformationsanteil zu extrahieren wird ein rigides Transforma-
tionsmodell 7},4;4 an die etablierten Korrespondenzen angefittet. Die Summe der qua-
dratischen Betragsabweichungen der Vektoren <; und f;igid an den Stiitzstellen ¢ wird
als Zielfunktion unter Einsatz des Simplex Optimierungsverfahrens (siehe 2.2.3.3) ein-
gesetzt. Die resultierenden Transformationsparameter werden nun von den etablierten
Korrespondenzen entsprechend abgezogen, um von der Gesamttransformation, die durch
die etablierten Korrespondenzen x; beschrieben wurde, den rigiden Anteil abzukoppeln.

Der verbleibende reine Deformationsanteil 7} ¢, kann nun lokal interpoliert werden.

3.1.3.3 Vervollstindigung des Vektorfeldes

Die Vervollstandigung des Vektorfeldes iiber den gesamten Bildraum erfolgt lokal mit-
tels des ChainMail Algorithmus [72], der in Kapitel 2.2.3.2 beschrieben wurde. Da eine
effiziente Parallelisierung unabhéngige Datenverarbeitung erfordert, wird die Bewegungs-
information zwischen den benachbarten Stiitzstellen, die beliebig im Raum verteilt sein
konnen, nicht ausgetauscht. Als erste Naherung wird die Verschiebung jeder einzelnen
Stiitzstelle 7; in der ihr zugehorigen Voronoizelle als Bewegung propagiert. Dadurch kann
sich an Zellgrenzen eine nicht stetig differenzierbare Transformation ergeben. Im zweiten
Schritt wird mittels eines Gaul3filters die Transformation gegléttet, so dass starke Unstetig-
keiten im Vektorfeld abgemildert werden. Der schnelle dem Propagationsschritt nachge-
lagerte Gaul¥filter ersetzt den langsameren Informationsaustaschschritt zwischen benach-
barten Voronoizellen wihrend der Bewegungsausbreitung. Nachteilig ist hierbei, dass der
Gaul’filter als Tiefpal3filter wirkt und damit kleinskalige Deformationen wegfiltert.

Fiir die Bewegungspropagation, die von der jeweilige Stiitzstelle <; in der Voronoizel-
le i ausgeht, werden empirisch bestimmte globale Kompressions- bzw. Expansions- und
Scherspannungsparameter gewéahlt. Abbildung 3.5 zeigt exemplarisch die resultierende
Transformation fiir eine bzw. zwei Stiitzstellen. Die Bewegungspropagation ist derzeit
nicht von der Bildinformation abhadngig. Verbesserungsmoglichkeiten bieten sich, wenn
schnelle Verfahren entwickelt werden, die aus der lokalen Bildinformation beliebiger Mo-
dalitdten die Materialeigenschaften fiir Scher- und Kompressionsparameter realistisch scha-
tzen konnen.

Der Vorteil des ChainMail Mechanismus fiir die Registrierungsaufgabe liegt im Wesent-
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lichen darin, dass eine makroskopische physikalische Eigenschaft der Materie simuliert
wird. Die Simulation basiert im Vergleich zur FE Modellierung auf einem sehr vereinfach-
ten Kriterium, bietet aber im Vergleich zu rein mathematischen Interpolationsmethoden
eine Moglichkeit lokale physikalisch-motivierte Bewegungsablaufe mitzuintegrieren. Au-
RBerdem ist die Berechnungsdauer mit der von mathematischen Methoden vergleichbar,
wahrend FEM Methoden Gréf3enordnungen mehr an Zeit benotigen.

3.1.4 Zusammenfassung des Registrierungsalgorithmus

Das Referenzbild R(i) und das zu deformierende Template D(i) werden dem Algorithmus
iibergeben. Das Transformationsfeld wird initialisiert

T°(i) = 0.

Die Iteration j beginnt mit der Transformation des Templates
D' =TU=Y(D()).

Die Datensatze werden auf die Auflosungsstufe reduziert und auf die Helligkeitsstufen des
gemeinsamen Histogramms linear normiert

R(i), D' (i) — RS35(i), D'SHy (0).

Die Korrespondenzsuche der Iteration j wird durchgefiihrt. Im ersten Schritt werden
fiir alle Voxel die Wahrscheinlichkeitskarten erstellt

W(At € Qsearch) : IR(J') (Z)a I (7’) = w(i + At)
256

Dyl
Im zweiten Schritt werden die Karten einer Nachbarschaft unter der Annahme der rigiden
Translation addiert

wN =wli+ At)+ Y w((i+n)+At).
YnexNN

Der maximale Eintrag der resultierenden Karten entspricht der gesuchten Voxelkorrespon-
denz

maxw™M Y = w;(R).
Da nicht alle Karten ein eindeutiges Maximum zeigen, werden weniger Korrespondenzen
k; miti = 1,2, ..., N als Voxel im Datensatz gefunden.

Vor der lokalen Propagation der Deformation wird ein rigider Anteil Tf,f;id aus den
etablierten Korrespondenzen «; abgetrennt. Hierzu wird ein optimaler Fit mithilfe eines
rigiden Transformationsmodells durchgefiihrt. Es wird der Simplex Optimierer eingesetzt.
Als Zielfunktion dient die Quadratsumme aller Abweichungen der Korrespondenzen von

den Transformationsvektoren

—

(ti — £7)°).

-

Il
—

Optimum(T(j )

m’gid) = min(

2
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Die Transformationsvektoren errechnen sich aus den 6 Parametern des rigiden Transfor-
mationsmodells trans,, trans,, trans,, rot,, rot,, rot..
- rigid

Die verbleibenden Korrespondenzen x, = kj — t;

7" werden mithilfe des ChainMail

Algorithmus in ihren Voronoizellen propagiert, um die Deformation Téi} orm ubers kom-
plette Bild zu erhalten. Mithilfe eines Gaul3filters werden Unstetigkieten an den Grenzen

der Voronoizellen geglattet.

Die resultierende Transformation in der Iteration j setzt sich aus den beiden ermittel-
ten Komponenten zusammen

Tj (Z) = Tgigid(i) + Téeform(i)'
Beginn der nichsten Iteration.

3.2 Evaluierung der Registrierungsergebnisse

3.2.1 Vergleich mit kiinstlichen Deformationen

Die einzige Moglichkeit die Registrierungsgenauigkeit eines deformierbaren Registrierungs-
algorithmus iiber den gesamten Bildraum zu iberpriifen, ist es das Transformationser-
gebnis mit einem kiinstlichen bekannten Transformationsfeld zu vergleichen. Um die Da-
tensdtze mit der kiinstlichen Transformation herzustellen, darf natiirlich nicht dasselbe
Transformationsmodell genutzt werden. Wir vergleichen die Ergebnisse des entwickel-
ten deformierbaren Registrierungsverfahrens gegen die durch TPS Interpolation erzeugen
Bilddatensatze.

Die Stiitzstellen fiir die TPS Interpolation nach Gleichung 2.7 werden zuféllig initiiert:
sowohl deren Position im Bild, als auch die Richtungskomponenten fiir die Positionsabwei-
chung. Die so erzeugten verformten Bilddatensitze werden wieder mit dem Ausgangsbild
registriert und die resultierende und die bekannte Transformationen konnen Voxel fiir
Voxel im gesamten interessierenden Bereich verglichen werden. Eine Schichtaufnahme ei-
nes exeplarischen Bilddatensatzes vor und nach der Verformung durch die kiinstliche TPS
Transformation ist in der Abbildung 3.6 gezeigt. Die globale TPS Interpolation erzeugt ein
glattes Vektorfeld, das auch eine rigide Feldkomponente enthalten kann. Damit deckt ei-
ne solche Transformation auch einen groRen Teil der realistisch méglichen Veranderungen
der Patientenanatomie ab, lediglich lokal stark beschrankte Verformungen konnen so nicht
abgebildet werden. Dennoch stellt der Vergleich mit den kiinstlichen TPS Transformatio-
nen eine gute Registrierungsfehlerschitzung dar, da gerade globale Verdnderungen durch
das eingesetzte lokale Transformationsmodell des entwickelten Registrierungsverfahrens
eine potentiell grof3e Fehlerquelle bilden.

Die Ergebnisse der Vergleiche der ermittelten mit den kiinstlichen Transformationen
fiir zwei Datensdtze und mehrere Felder sind in der Tabelle 3.1 zusammengetragen. Die
grauunterlegten Zeilen beschreiben das urspriingliche Ausmaf der Verformung durch die
TPS. Die Mittelwerte der einzelnen Komponenten deuten eine rigide Offsettranslation in
die jeweilige Richtung an, wahrend die Standardabweichung ein Mal} fiir die Verformung
ist. Darunter sind die Abweichungen nach der Registrierung fiir das jeweilige Feld f;
gelistet. Die Mittelung ist {iber alle verbleibenden Voxeltransformationen innerhalb der
in Abbildung 3.6 angedeuteten VOI (gelbe Linie) durchgefiihrt. Die VOI wurde als Be-
reichseingrenzung fiir die Registrierung benutzt, damit keine unnoétige Bildinformation,
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wie z.B. das stereotaktische Rahmensystem, die Registrierungsergebnisse beeinflussen. So-
wohl die Mittelwerte als auch die Standartabweichung liegen unter der Voxelgrofse von
1.92 x 1.92 x 3 mm?3, so dass davon ausgegangen werden kann, dass die lokale Trans-
formation die kiinstliche TPS Transformation geniigend gut kompensieren kann, wenn
gleiche Bildinformation verglichen wird. Das statistische Rauschen in den Bildern spielt
bei nicht stark verrauschten Aufnahmen keine groRe Rolle, da die Bilder im Prozess der
Registrierung und die Berechnuug des AhnlichkeitsmaRes jeweils auf 256 Grauwerte line-
ar reduziert werden. Damit verschwinden kleine Rauschbeitrdge nahezu vollstindig. Ge-
ringe Anderungen der Bildinformation durch Interpolation werden durch die Konzeption
des AhnlichkeitsmaRes ebenfalls kompensiert. Probleme fiir das Registrierungsverfahren
konnen auftreten, wenn Bildstrukturen komplett verschwinden.

Die Abbildung 3.7 zeigt beispielhaft ausgewéhlte rot-griin iiberlagerten Schnittbilder
der Ausgangsbilder und der registrierten Ergebnisse. Die Ausgangsbilder wurden mit den
nach dem TPS-Modell kiinstlich initierten Feldern erstellt. Die Ergebnisse durch die resul-
tierende Transformation aus dem Registrierungsverfahren verformen die kiinstlich ver-
formten Ausgangsbilder wieder zuriick. Die meisten Abweichungen kénnen durch das
Registrierungsverfahren ermittelt und kompensiert werden, nur selten sieht man noch
stellenweise rote Bereiche in den Ergebnisfusionierung.

Abbildung 3.6: Beispiel fiir ein kiinstlich erzeugtes Testfeld mithilfe TPS Interpolation und
zufillig induzierten Stiitzstellen. Der Bildinhalt dient hier lediglich zur Visualisierung der Ver-
formung. Ahnliche Transformationen wurden benutzt, um das hier entwickelte deformierbare
Registrierungsverfahren zu testen.
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# voxel Az + o, Ay +oy Azt o, Alr] £ o)

b1
Ao 623217 -1.83+1.10 247+1.22 -0.53+0.35 3.38+1.04
f1o00 -0.50 £0.95 0.11+0.93 0.02+0.35 1.26+0.76
Aspo 2.02+1.09 218+0.94 -0.68+0.42 3.24+1.01
f300 0.32+098 0.13£0.82 -0.22+0.40 1.214+0.70
Aspo -2.01+0.97 184+096 -0.35+0.36 2.95+091
fs00 -0.29 £0.89 0.27+0.89 -0.04+0.36 1.15+0.73
Ay 2.52+0.77 -0.78+£0.92 -0.02+0.01 2.80=+0.73
frigid 0.27 £0.52 -0.154+0.50 0.06+0.11 0.59 + 0.54

P2
A300 582263 1.89+099 259+089 0.72+£0.37 3.43+0.97
300 0.06 +£0.86 0.20+0.77 0.02+0.45 1.11 £0.59
Asoo -1.98 £1.18 2.14+1.08 -0.53+0.37 3.22+1.02
800 -0.20 £1.03 0.36 £0.92 -0.09+0.40 1.28 +0.78
A -0.60 +£0.78 3.55+1.30 -0.00+0.02 3.70+ 1.27
frigid 0.08 £0.69 0.65+0.90 -0.04+0.21 1.05=+0.81

Tabelle 3.1: Residuelle Abweichungen der aus der Bildregistrierung ermittelten Transforma-
tionen im Vergleich zu den bekannten kiinstlichen Verformungen. Die Bezeichnungen p; ste-
hen fiir Patient j, f; fiir die resultierende Abweichung nach der Registrierung des Testfeldes
f mit ¢ zufallig initierten Stiitzstellen und A; fiir die urspriingliche unregistrierte Fehlerver-
teilung des entsprechenden Feldes. Jeweils ein zufallig initiiertes rigides Transformationsfeld
[rigia als Testfeld ist mit aufgefiihrt. Alle Angaben sind nicht in mm, sondern in Voxelldngen
angegeben (1.92 x 1.92 x 3 mm?).

TPS Testfeld 1 Ergebnisfeld 1 TPS Testfeld 2 Ergebnisfeld 2

Abbildung 3.7: Fusionierte Ausgangs- und Resultatbilder der Registrierung anhand drei bei-
spielhaften transversalen Schichten des gleichen Datensatzes (jeweils in der Spalte). Jeweils
die ungeraden Spalten zeigen die iiberlagerten CTs mit zwei beispielhaften kiinstlich erzeug-
ten Verformungen mittels TPS (TPS Testfeld 1 und 2) und die geraden Spalten die Ergebnisse
nach der Registrierung mit dem hier entwickelten Registrierungsverfahren (Ergebnisfeld 1
und 2).
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3.2.2 Vergleich zu Landmarken und rigiden Teilregistrierungen

Die aus der deformierbaren Registrierung resultierenden Transformationen wurden an
einzelnen Raumkoordinaten mit vordefinierten Landmarken verglichen. Die Landmarken
wurden auf den originalen CT Aufnahmen mit der Auflésung von 0.96 x 0.96 x 3.00 mm?
von einem geschulten Experten vor der Registrierung im Behandlungsplanungssystem
VIRTUOS definiert. Es ist zu beachten, dass auch Expertenlandmarken nur in heteroge-
nen Bildregionen definiert werden konnen, wo der Helligkeitskontrast die Identifikation
von eindeutig wieder erkennbaren Strukturen erlaubt. Da die CTs eine Schichtdicke von
3 mm aufweisen, machten sich schon wéhrend der Landmarkendefinition Fehlerquellen
bemerkbar: Der Experte war gezwungen die Landmarken auf den definierten Schichten zu
setzten, obwohl ersichtlich war, dass die im Planungs-CT markierte Struktur im Fraktions-
CT so weit verrutscht war, dass sie zwischen den rekonstruierten Schichten zu lokalisieren
sein mullte. Somit ist der Vergleich der z-Koordinate mit groflerem intrinsischen Fehler
behaftet, der nicht quantifiziert werden kann. Die x- und y-Koordinaten waren prinzipi-
ell mit Fliefkommazahlgenauigkeit definierbar. Um den Fehler der Landmarkendefinition
abzuschitzen, wurden in einem Planungs-CT mehrmals die gleichen Landmarken defi-
niert. Der iiber alle Landmarken gemittelte Fehler betrdgt 0.42 + 0.31 mm. Zur leichteren
Identifikation derselben Landmarken wurde eine visuelle Darstellung der bereits einmal
definierten Landmarken genutzt.

Man weif3, dass die Definition von selben Landmarken sich von einem Experten zum
anderen ebenfalls unterscheiden kann. Da die Landmarkendefinition eine sehr aufwandi-
ge und zeitintensive Aufgabe darstellt und dennoch keine optimale Evaluationsmethodik
fiir Registrierungsalgorithmen bietet, wurde auf den Einsatz eines zweiten Experten ver-
zichtet.

Die Landmarken wurden auf Patientendaten mit Kopf-Hals-Tumoren definiert. Dieses
Patientenkollektiv zeigt ausgepragte Verformungen wahrend des Therapieverlaufs, da die-
se Tumorlokalisation schwierig zu fixieren ist und die Patienten haufig auch wegen Ge-

#IM Azx+to, [mm] Ayto,mm] Azdo. [mm] Alr] £ opm [mm]
p1 Arm 32 -0.67 £1.71 -4.07 £ 3.05 -1.41 + 4.38 6.21 £+ 3.35
AGPU-DIR -0.51 £2.51 -0.50 =+ 1.94 -0.53 £+ 3.58 4.05 £+ 2.60
ATM -0.43 £ 1.55 -0.39 + 2.26 0.12 £ 3.82 3.97 £ 2.50
P2 Apym 32 -2.01 £+ 2.30 -7.59 £ 4.19 -1.50 + 2.85 8.95 £ 3.77
AGPU-DIR -0.01 £ 2.23 -0.71 + 2.29 0.17 £ 2.48 3.49 + 2.08
ATM -0.33+1.96 -0.65 + 1.99 -0.03 £ 2.04 3.15£1.51
p3  Arm 32 1.28 +1.93 295 £ 3.21 -0.19 £+ 3.49 5.45 £ 2.50
AGPU-DIR 0.35 + 1.68 -0.42 £+ 3.10 -0.78 £+ 3.48 3.70 £ 3.37
ATM -0.11 +1.60 -0.39 £ 3.12 -0.59 + 3.83 3.70 £+ 3.66

Tabelle 3.2: Residuelle Abweichungen der aus der Bildregistrierung ermittelten Transforma-
tionen im Vergleich zu einzelnen vom Experten gesetzten Landmarken. Grau unterlegt sind
die gemittelten Abweichungen von unregistrierten Bildern definiert durch die Landmarken.
Die Datensitze wurden mit dem hier entwickelten Registrierungsverfahren (GPU-DIR) und
einem alternativen Verfahren [35] (TM) registriert. Beide Regsitrierungsalgorithmen schaffen
es die Offset-Verschiebungen der Patientendatensétze in y-Richtung zu ermitteln, was durch
die kleinen Mittelwerte der Restabweichungen beschrieben wird. Die Standardabweichung
von 1-o beschreibt die Verteilung der Restfehler, die durch die Deformations- und rigide Rota-
tionsanteile herriihren.
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#LM Az to, [mm] Aydo, [mm] Azto. [mm] Alr] £ o5 [mm]
p1 Asr 7 -0.31+£0.56  -3.79 £4.24  -0.38 £1.45 4.28 + 4.00
AGPU-DIR 0.87 £ 0.65 -2.08 £ 2.23 0.08 £ 0.69 2.71 £1.81
ATM 0.32 +£0.43 -1.71 £ 2.02 0.53 £ 1.04 2.43 £1.52
P2 Asr 7 -1.68 £1.53  -551+£4.96 -1.00 + 1.54 6.22 + 4.91
AGPU-DIR 0.22 +£2.11 -0.55 £1.27  -0.53 £ 1.92 2.59 + 1.64
ATM -0.36 £0.70  -0.09 + 0.69 0.15 + 0.80 1.21 + 0.29

Tabelle 3.3: Residuelle Abweichungen der aus der Bildregistrierung ermittelten Transforma-
tionen im Vergleich zu rigiden Teilregistrierungen mittels Mutual Information. Grau unterlegt
sind die ermittelten Abweichungen durch die rigide Registrierung der Subregionen. Die rest-
lichen Bezeichnungen sind die gleichen wie in Tabelle 3.2

wichtsverlust nicht mehr optimal in der Fixierungshilfe gelagert werden konnen. Es wur-
den immer 32 Landmarken definiert, wobei die ersten 22 bewuf3t in Bereichen mit potenti-
ell starken Deformationen unterworfener Anatomie im Weichteilbereich gewéahlt wurden.
Die iibrigen 10 Landmarken wurden an knochernen Strukturen gesetzt.

Die Positionsunterschiede an den Expertenlandmarken zwischen dem Planungs-CT ei-
nes exemplarisch gewahlten Patienten und einer Kontrollaufnahme vor der 24. Fraktion
sind in der Abbildung 3.8 in z, y und z Richtung aufgespalten als rote Balken dargestellt.
Zu beachten ist, dass die Korrespondenzsuche auf einer reduzierten Bildauflosungsstufe
von doppelter Voxelgrofde in x und y Richtung stattfand. Die iiber alle Landmarken ge-
mittelten Abweichungen und deren Standardabweichung fiir drei Bildpaare sind in der
Tabelle 3.2 in den mit grau unterlegten Zeilen zusammengetragen. Wobei der Mittelwert
der einzelnen Komponenten eher die rigiden Offsetverschiebung der Patientenanatomie
beschreibt und die 1o-Abweichung als ein Maf fiir die Deformation interpretiert werden
kann.

Die verbliebenen Abweichungen der registrierten Fraktionen beziiglich der Experten-
landmarken nach der Anwendung des entwickelten deformierbaren Registrierungsverfah-
rens sind als blaue Balken in der Abbildung 3.8 dargestellt. Sieht man die Landmarken als
Goldstandard an, miif3ten bei perfekter Registrierung alle verbleibenden Positionsabwei-
chungen verschwinden, da sich die gleichen Strukturen iiberlagern miilsten. In derselben
Abbildung sind als griine Balken die Abweichungen nach einer alternativen Transforma-
tion eingezeichnet, darauf soll spéter im Vergleich mit alternativen Algorithmen (Kapitel
3.3.1) eingegangen werden. Die grauen horizontalen Linien markieren die VoxelgréRe in
die jeweilige Richtung. Die verbliebenen gemittelten Abweichungen der tibrigen Bildpaa-
re sind ebenfalls in der Tabelle 3.2 zusammengefaldt. Wahrend der Mittelwert iiber alle
Landmarken Subvoxelgrof3e erreicht, zeigt die Abweichung eine groflere Schwankung als
eine Voxelldnge, was dafiir spricht, dass nur etwa 70% der Landmarkenpositionen im regi-
strierten Bild geniigend genau mit dem Referenzbild iibereinstimmen. Der restliche Anteil
kann aufgrund von Registrierungsfehlern oder den Landmarkdefinitionsfehlern entstehen.

Ein dhnliches Bild zeigt der Vergleich von der ermittelten Transformation gegeniiber
den lokalen Transformationen einer rigiden Subregistrierung. Kleine Subregionen dersel-
ben Patientendaten wurden mithilfe eines rigiden Transformationsmodells registriert. So
kann eine globale Deformation durch mehrere lokale rigide Transformationen angenéhert
werden. Wihlt man die Subregionen klein genug, sollte die Transformation des reprasen-
tativen Mittelpunktes der Subregion dem Vektor an derselben Position im ermittelten Vek-
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Abbildung 3.8: Detaillierter Vergleich der resultierenden Verformung aus deformierbaren
Registrierungsverfahren mit vordefinierten Landmarken und rigiden Teilregistrierungen. Die
Landmarken links der gestrichelten vertikalen Linie sind durch einen Experten per Hand ge-
setzt. Die iibgigen sieben Landmarken sind die Mittelpunkte der kleinen Subregionen, die als
rigide Templates registiert worden sind. Die Graphen zeigen die verbleibende Abweichung
in die x (oben), y (mitte) und z (unten) Richtung ohne eine Registrierung (rot), nach der
Registrierung mit dem hier entwickelten Registrierungsverfahren (blau) und mit dem TM Ver-
fahren [35] (griin). Alle Restfehler beziehen sich auf die Abweichung von den vordefinierten
Landmarken.
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p1: Zeit [s] po: Zeit [s]
™ Templateauswahl 12.2 8.8
Korrespondenzsuche 12.8 9.3
Koeffizientenberechnung 96.9 88.2
Feldinterpolation 99.0 90.0
Korrespondenzanzahl <1500 <1300
Summe 220.9 186.3
1. Schritt 2. Schritt 1. Schritt 2. Schritt
GPU-DIR Korrespondenzsuche 6.1 31.6 5.7 29.6
globale Komponente 12.9 12.9 6.3 7.3
Feldvervollstandigung 6.4 14.2 5.0 11.8
Korrespondenzanzahl 11242 52537 10691 46876
Summe 25.4 58.7 17.0 48.7
Gesamtsumme 84.1 65.7

Tabelle 3.4: Dauer der Registrierungsprozesse fiir zwei exemplarische Bildpaare p; und
pa. Das hier entwickelte Verfahren wurde in zwei Auflésungsstufen durchlaufen (1. und 2.
Schritt).

torfeld der deformierbaren Registrierung entsprechen. Die Abweichungen von den so er-
mittelten Positionskorrespondenzen sind fiir einen exemplarischen Patienten zusammen
mit den Landmarkenvergleichen in Abbildung 3.8 nach der gestrichelten Linie darge-
stellt. Die gemittelten Werte sind in Tabelle 3.3 zusammengetragen. Hier ist zu beachten,
dass die rigide Subregistrierungen den Positionsfehler des Mittelpunktes unterschatzen
konnen, da eine groRe Nachbarschaftsumgebung zum méglichst guten Uberlappen der
abgebildeten Strukturen gebracht wird. Die Vergleiche zeigen, dass grofse Abweichungen
mit vergleichbarer Genauigkeit wie im Landmarkenvergleich gefunden werden. Das TM-
Registrierungsverfahren erreicht in diesem Vergleich kleinere Abweichungen verglichen
zu dem hier entwickelten GPU-DIR. Dies kann daran liegen, dass die im TM eingesetzte
globale TPS Interpolation besser rigide Transformationen darstellen kann, als im GPU-
DIR eingesetzte lokale Verfahren. Da auch die Positionsfehler nur mithilfe einer rigiden
Transformation ermittelt worden sind, erwartet man vom TM erzeugten Resultat kleinere
Abweichungen.

3.2.3 Laufzeitperformance

Die Laufzeitperformance des vorgestellten deformierbaren Registierungsverfahren wurde
auf einem System erfasst, das mit einer NVIDIA GTX 8800 (760 MB D-RAM) und einer
3,3 GHz CPU (3 MB RAM) ausgeriistet ist. Die Laufzeiten werden mit denen des bereits
in VIRTUOS implementierten schnellen TM Algorithmus auf dem selben PC gegentiiberge-
stellt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 3.4 zusammengetragen. Die Anforderungen an die
Rechengeschwindigkeit fiir die fraktionierte Therapie ist mit der Gesamtlaufzeit von unter
einer Minute fiir die Registierung von 3D Tomographien auf der eingesetzten Standard-
hardware (GeForce 8800 GTX) gut erfiillt.

Da insbesondere die Korrespondenzsuche und die Interpolation als rechenintensivste
Schritte eines deformierbaren Registrierungsverfahrens gelten, sind in Tabelle 3.4 auch
die Laufzeiten nach Komponenten aufgeschliisselt. Verglichen mit dem TM Verfahren,
benotigt die parallelisierte lokale Vektorfeldvervollstandigung viel weniger Zeit als die
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globale TPS Interpolation, obwohl viel mehr etablierte Korrespondenzen im vorgestellten
Verfahren gefunden wurden. Diese Beschleunigung ist im Wesentlichen auf die lokale Na-
tur der Propagation der Bewegung im Volumen durch den 3D ChainMail Algorithmus und
dessen gute Abbildbarkeit auf die GPU Hardware zuriickzufiihren. Die Korrespondenz-
suche nimmt beim vorgestellten Algorithmus verglichen zum TM wesentlich mehr Zeit
in Anspruch, was hauptsichlich daran liegt, dass wesentlich mehr Templates als Korre-
spondenzkandidaten in der Suche eingesetzt werden. Nahezu jeder Voxel kann mit seiner
Umgebung als Kandidat interpretiert werden. Nur die im Vorverarbeitungsschritt ausge-
musterten Voxelpositionen, die keine Variation im Ahnlichkeitsmaf gezeigt haben, sowie
implementierungstechnisch ausgemusterten Voxel, die keine vollstdndige Nachbarschaft
in ihrem Block aufweisen, wurden von der Suche als Kandidaten ausgeschlossen. Auch die
Anzahl der endgiiltigen etablierten Korrespondenzen ist der Tabelle 3.4 zu entnehmen.

Wollte man die benoétigten Zeiten fiir eine dhnliche Menge an Korrespondenzen, die im
hier entwickelten Verfahren ermittelt wird, im TM Verfahren abschétzen, konnte man grob
einen linearen Zusammenhang annehmen. Denn die Korrespondenzsuche im TM héangt
nur von der Anzahl der Templates ab — bei bleibender Template- und SuchregiongréRe.
Auch die blockweise aufgeteilte TPS Interpolation hidngt nur von der Blockanzahl ab, wenn
die Stiitzstellenzahl pro Bildblock gleich bleibt. Die benétigte Zeit fiir die Verarbeitung der
gleichen Menge an Korrespondenzen mit dem TM Verfahren wéare dann 9388 und 8253
Sekunden fiir p; und py — entsprechend 2 Stunden und 36 Minuten bzw. 2 Stunden und
17 Minuten.

3.2.4 Limitierungen
3.2.4.1 Monomodale Registrierung

Die Limitierungen des entwickelten Regsitrierungsalgorithmus liegen wie bei anderen
auch im noch fehlenden physikalisch zusammenhédngenden Transformationsmodell. Die
Vektorfeldvervollstandigung findet allein auf Basis der etablierten Korrespondenzen statt.
Die Bildinformation an den zu interpolierenden Stellen fliel3t nicht in die Berechnungen
mit ein. Fehlkorrespondenzen werden nicht als solche erkannt und durch das Bild — auch
wenn nur lokal — propagiert, wie in Abbildung 3.9 zu sehen ist. Abhingig von der Dichte
der etablierten Korrespondenzen, konnen durch die lokale Bewegungspropagation Liicken
in einer tatsdchlich zusammenhingenden Bewegung entstehen. Das fiihrt zu unrealistisch
wirkenden kantigen Verformungen wie in Abbildung 3.10 durch Pfeile angedeutet.

Abbildung 3.9: Beispiel fiir
die Auswirkung einer Fehl-
korrespondenz in der Korre-
spondenzsuche. Die betroffe-
ne Position ist durch den wei-
Ben Pfeil markiert.
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Abbildung 3.10: Beispiel fiir die Auswirkung der lokal eingeschrankten Transformation: wenn
nicht geniigend Korrespondezen gefunden werden, entstehen Liicken in der Transformation,
die nur durch globale oder modellbasierte Ansétze abgefangen werden konnen.

Die Einfiihrung eines zusammenhadngenden Tranformationsmodells wiirde allerdings
zusatzlichen Synchronisationsoverhead bedeuten, da auch weiter von einander im Bild
entfernten Daten zwischen den Rechenstridngen ausgetauscht werden miissten. Dennoch
braucht man solche Modelle, da im Patienten sowohl lokal limitierte, als auch global zu-
sammenhédngende Bewegungen vorkommen koénnen. Ein Zwischenschritt kann sein, die
lokalen Bewegungspropagationsparameter von der lokalen Bildinformation abhéngig zu
implementieren. So kann man einen lokal rigiden Bildausschnitt rigide belassen, wenn die
Kompression bzw. Expansion der Volumenelemente in diesem Bildbereich verboten wird,
indem man die lokalen Kompressions- und Expansionsparameter auf null setzt. Dennoch
wird dann zusatzlicher Rechenaufwand bendétigt um diese Information aus Bildern zu ex-
trahieren.

3.2.4.2 Multimodale Registrierung

Registrierung verschiender Modalititen sollte prinzipiell mit dem entwickelten Ahnlich-
keitsmald moglich sein, wenn man durch eine rigide Vorregistrierung eine gute Schatzung
der wahren gemeinsamen Wahrscheinlichkeitsverteilung fiir Grauwertentsprechung errei-
chen kann. Um das zu testen wird ein Datensatz mit abgebildetem Schidelbereich genutzt,
wo keine Deformationen zu erwarten sind, und man davon ausgehen kann, dass eine ri-
gide Registrierung in diesem Fall die wahre gemeinsame Vertielung ergeben wird. Ein CT
eines Schidels und eine T gewichtete Schadelaufnahme desselben Patienten werden nun
mit dem entwickelten deformierbaren Registrierungsverfahren registriert. Die Erwartung
ist. dass nur weniger bis gar keine Verschiebung gefunden wird, da alle Grauwertentspre-
chungen auch im gemeinsamen Histogramm gefiillt sind. Doch ist das Mal? so geartet, dass
die Streuung im Histogramm, falls sich ein Voxelpaar in der Ndhe eines Haufungspunk-
tes befindet, durch Transformation des Referenzvoxels weiter abnehmen soll. Bei einem
freien Bewegungsmodell fithrt das zur Erhohung des lokalen AhnlichkeitsmaRes, aber zu
einer falschen Transformation, da keine globale Nebenbedingung im gemeinsamen Histo-
gramm beachtet wird. Ubrigens gilt dasselbe fiir den Einsatz der MI als Ahnlichkeitsmaf3,
da diese auch nur die Streuung des gemeinsamen Histogramms wertet. Wenn auch unrea-
listische Transformationen moglich sind, die die Haufungspunkte weiter scharfen, wird
auch die MI diese falschen Transformationen als die besseren im Registrierungprozess be-
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MI 0.586

Abbildung 3.11: Multimodale Registrierung. Erste Zeile von links nach rechts: Eine CT-
Schéddelaufnahme, eine rigide vorregistrierte 7 gewichtete MR Aufnahme, deren geimein-
sames Histogramm mit eingetragenem MI Wert, Fusion beider Aufnahmen in Checkeboard
Darstellung. Zweite Zeile: selbes CT, transformierte MR Aufnahme nach der deformierbaren
Registrierung auf maximaler Auflésungstufe, gemeinsamen Histogramm mit MI Wert, Fusi-
on. Dritte Zeile: aus DIR resultierende Transformation, Rot-Griin-Uberlagerung des originalen
und transformierten MR Datensatzes und ein vergrof3erter Ausschnitt. Die weien Pfeile deu-
ten einige Verformungen an. Trotz der unrealistischen Transformation (z.B. sind die Augen
etwas vergrofert) erreicht man einen geordneteren Zustand im gemeinsamen Histogramm
und einen hoheren MI Wert.

werten. Die Abbildung 3.11 zeigt das Ergebnis der multimodalen Registrierung und die
entsprechenden gemeinsamen Histogramme.

Beim Einsatz multimodaler AhnlicheitsmalRe, wie der ML, in der deformierbaren Re-
gistrierung, muf} auf die Wahl des Transformationsmodells besonders geachtet werden.
Nur ein stark konditioniertes Modell, wie das des rigiden Korpers oder ein vollstindiges
biophysikalisches Patientenmodell, kann hier zu einer akzeptablen Losung fiihren.
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3.3 Anwendung auf Patientendatensatze

Die Anwendung der deformierbaren Registrierungsverfahren in der ART soll die Anpas-
sung des Patientenmodells im Verlauf der Therapie ermoglichen. Das Patientenmodell be-
steht einerseits aus den volumetrischen anatomischen Informationen, welche durch die
Bildgebung gemessen werden und andererseits aus dem Wissen, wie man diese Grauwert-
verteilung interpretieren kann. Dazu mul3 man therapeutisch relevanten Strukturen in den
Bildern finden, abgrenzen und mit der Zeit nachverfolgen konnen. Durch dieses Wissen ist
es moglich, die Gesamtdosis, die wahrend einer fraktionierten Therapie in einem Volumen
appliziert wird, korrekt zu berechnen, auch wenn sich die Form der Struktur iiber die Zeit
verdndert.

3.3.1 Vergleich zur Verformungsanalyse alternativer Algorithmen

Im Vergleich zu dem TM Algorithmus [35] zeigt der vorgestellte Algorithmus dhnliche Re-
sultate. Die tiberlagerten Darstellungen der registrierten Datenséatze in Abbildung 3.12 las-
sen kaum qualitative Unterschiede erkennen. Der Landmarkenvergleich auf den gleichen
Datensétzen fiir einen exemplarischen Patienten und Fraktion zeigt (Abbildung 3.8), dass
abhangig von der individuellen Landmarke manchmal schlechtere (z.B. Landmarke #7, x
und y-Komponente) manchmal bessere (z.B. Landmarke #4) Resultate vom vorgestellten
Verfahren zu erwarten sind. Im Mittel iber alle Landmarken (Tabelle 3.2) schneidet der
vorgestellte Algorithmus vergleichbar mit dem TM ab, wobei beide Algorithmen im Schnitt
zwar die Subvoxelgenauigkeit erreichen, aber bei beiden die Streuung der Abweichungen
von 1-0 bereits iiber der Voxelgroe von 1.92x1.92x3.00 mm? liegt.

Zu bedenken sind aber auch die Ungenauigkeiten der Landmarkendefinition selbst, die
bereits bei der Identifikation zu Schwierigkeiten gefiihrt hat, insoweit dass anatomische
Strukturen zwischen den dargestellten Schichten verschwanden und dennoch nur auf den
Schichten definiert werden konnten. Die Reproduzierbarkeit der Landmarken im selben
CT betrug 0.42 + 0.31 mm innerhalb der Schicht, wobei bei der wiederholten Landmar-
kendefinition die bereits definierten Landmarken als Unterstiitzung bei der Identifizierung
ausgedruckt vorlagen. In der z Komponente konnte wegen der grof3en Schichtdicke und
visueller Unterstiitzung keine Abweichung festgestellt werden.

In diversen Publikationen {iber deformierbare Algorithmen wird eine Registrierungs-
ungenauigkeit im Subvoxelbereich angegeben [48,52,64]. In interinstitutionellen Studien
im Phantomexperiment wurde aber gezeigt, dass diese Fehlerangaben stark unterschatzt
sind [76]. Vor diesem Hintergrund sind Landmarkenvergleiche mit Vorsicht zu genief3en,
da die Landmarkenqualitédt —, ob diese z.B. nur in kontrastreichen, rigiden Strukturen ge-
setzt sind oder nicht — sich stark unterscheiden kann.

3.3.2 Adaption von Patientenmodellen

Das Patientenmodell, das die segmentierten Strukturen enthalt, wird derzeit in der Strah-
lentherapie Tage oder gar Wochen vor der ersten Bestrahlungsfraktion anhand eines Pla-
nungs-CTs definiert. Gelingt es, den Patienten durch gute Lagerungs- und Fixierungshilfen
wie geplant in allen Fraktionen zu positionieren, reichen diese statischen Konturen und
der statische Plan aus. Treten jedoch wahrend der Behandlung anatomische Verdnderun-
gen auf, braucht man eine Anpassung der konturierten VOIs, um sowohl dosimetrische
Anderungen des angewandten Plans zu rekonstuieren, um diese z.B. als neue Nebenbe-
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Abbildung 3.12: Visuelle Resultate der DIR-Verfahren an Patientendaten: Die mittlere Zei-
le zeigt die Uberlagerung der unregistrierten Ausgangsbilder (Plannungs- und Kontroll-CT in
der 24sten Fraktion) in drei verschiedenen transversallen Ebenen. Die Zeile dariiber (dar-
unter) zeigt die Uberlagerung der registrierten Datensitze mittels des hier entwickelten Ver-
fahren (alternativen TM-Verfahren). Jeweils Zeile dariiber (darunter) sind die entsprechen-
den Transformationen mittels Gitterverformung visualisiert. Beide Verfahren kompensieren
die Bildunterschiede, zeigen aber auch noch stellenweise verbleibende Abweichungen. Die
weillen ellipsoiden Strukturen in den Gitterdarstellungen deuten die Verformung senkrecht
zur Transversalebene an. Da das Gitter 3-dimensional aufgebaut ist, dulert sich eine lokale
z-Verschiebung durch die Projektion einer weilden Gitterebene in die darunter oder dariiber
liegende Schichten je nach Verschiebungslinge. Diese Strukturen konnen &hnlich den Hohen-
linien interpretiert werden.
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Abbildung 3.13:  Bei-
spiele fiir die Adaption
der Konturen an die
verdnderte  Anatomie.
Neue Konturen wurden
anhand des Vektorfeldes
nach der deformierbaren
Registrierung  erzeugt.
Alle Bildzeilen zeigen
jeweils eine Schicht vom
Planungs-CT (links)
und der 24sten Kon-
trollaufnahme (rechts)
iiberlagert mit Planungs-
konturen des Patien-

tenmodells und den

adaptierten  Konturen:
a) Transversale Schicht
(CT-Weichteilfenster)
im Kieferbereich mit
der orignalen (pink)
und adaptierten (gelb)
Hautkontur sowie der
originalen (violett) und
der adaptierten (tiirkis)
Rickenmarkskontur. b)
Transversale Schicht
im Larynxbereich mit
selben Konturen wie
a). c) Sagittale Schicht
(CT-Knochenfenster)
mit den beiden Riicken-
markskonturen wie a)
und b). d) Frontale
Schicht mit den origi-
nalen und adaptierten
Konturen des Riicken-
marks und zusatzlich
die originale (blau)
und adaptierte (griin)
Konturen des rechten
Schliisselbeinknochens.
e) Transversale Schicht
im Schulterbereich
mit den Konturen der
Haut (wie a)). f) Trans-
versale Schicht durch
die obere Lunge (CT-
Lungenfenster) und die
originalen (blau) sowie
adaptierten (griin)
Lungenkonturen.
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dingungen fiir die Planoptimierung einzusetzten, falls eine Umplanung notig ist. Auch ein
Dosismonitoring fiir die aktuelle Patientenanatomie vor der Fraktion mit dem applizier-
ten Plan bedarf angepasster Konturen, so kann man iiberpriifen, ob und wie das DHV
einzelner VOIs von der geplanten Situation abweicht.

Um diese geometrischen Anpassungen zu realisieren, kann die resultierende Transfor-
mation von deformierbaren Registrierungsverfahren genutzt werden. Da gewohnlich das
Planungs-CT als das Referenzbild R im Registrierungsprozess dient, verformt die resul-
tierende Abbildung das aktuelle Fraktionsbild als Template D zum neuen deformierten
Template D’

T : D(i) = D'(i) ~ R(i). (3.5)

Als Ergebnis wird D’ nun dem Plannungs-CT R dhnlich sein. Um die VOI Konturen aus
dem Planungs-CT auf die Anatomie aus dem aktuellen Fraktions-CT zu iibertragen benotigt
man die zu 7T inverse Transformation 7~!. Abhingig von der VOI Reprisentation, muf}
T~! an unterschiedlichen Positionen interpoliert werden, da T durch ein diskretes Vektor-
feld reprasentiert wird.

Abhéangig von der internen Reprasentation segmentierter Strukturen ergeben sich meh-
rere Moglichkeiten, wie diese angepasst werden konnen. Wenn die Strukturen (wie in der
Bestrahlungsplanungssoftware VIRTUOS) als triangulierte Oberflichen definiert sind, so
kann man die Punkte, welche die Oberflichendreiecke reprasentieren, transformieren. Da
sich die Topologie in der Regel nicht verandert, konnen nach der Anpassung des Ober-
flichenmodells neue Konturen als Schnitt des Modells mit den CT Schichten berechnet
werden. Alternativ konnen die Voxel, die zu einer bestimmten Struktur gehoren in einem
leeren Datensatz markiert werden. Nach der Transformation dieser kiinstlichen Bildserie
konnen die neuen Strukturgrenzen durch eine Schwellwertbildung leicht extrahiert wer-
den.

Fiir die Darstellung der adaptierten VOIs eines Kopf-Hals-Tumor Patienten in Abbil-
dung 3.13 wurde die volumetrische Transformation ohne einer Triangulation der VOIs ver-
wendet. Das inverse Transformationsfeld 7-! wurde durch die schnelle Nichste-Nachbar-
Interpolation aus dem Ergebnis 7" des hier entwickelten deformierbaren Registrierungs-
verfahrens erzeugt. VIRTUOS wurde zur Visualisierung der Ergebnisse eingesetzt. Die
Planungs-Konturen der VOIs sind in der Regel per Hand definiert worden. Die adaptierten
Konturen sind ohne Nachverarbeitung in der Abbildung 3.13 farblich unterschiedlich den
CTs liberlagert dargestellt.

Die neuen Konturen zeigen die stattgefundenen lokale Positionsdnderungen und glo-
bale Verformungen. Die Genauigkeit der Transformation ist fiir solche Anwendungen aus-
reichend gut, da Registrierungsfehler meistens in kontrastarmen Bildregionen zu lokal-
lisieren sind. Die Organkonturen jedoch befinden sich meist an stark kontrastierten Ge-
websgrenzen, wo auch intensitdtsbasierte Registrierungsverfahren genauere Ergebnisse
liefern, da hier die Bildinformation leichter extrahiert werden kann. Der Einsatz des Re-
gistrierungsverfahrens erspart die Neukonturierung per Hand und benétigt abhdngig von
der Anzahl der zu transformierenden Konturen weniger als drei Minuten inklusive der
Konturpropagation.
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Das hier entwickelte deformierbare Registrierungsverfahren dient der Ermittelung ei-
ner Transformation, welche die Anderung der Patientenanatomie unter der Strahlenthe-
rapie zwischen zwei aufgenommenen Zeitpunkten beschreibt. Diese Transformation kann
die Grundlage fiir Adaptionsstrategien im Therapieverlauf sein. Da Adaptionen meist so-
fort nach der erkannten Verschlechterung der Organposition durchgefiihrt werden miissen,
miissen die notwendigen Rechenoperationen zur Ermittelung der Transformation moglichst
schnell durchgefiihrt werden konnen. Die Anforderung an die Rechendauer liegt abhingig
von der eingesetzten Therapieform im Bereich von mehreren Sekunden bis wenigen Mi-
nuten. Die Geschwindigkeit darf aber nicht auf Kosten der Genauigkeit erreicht werden.
Das hier entwickelte deformierbare Registrierungsverfahren ist optimiert fiir die hochpar-
allele Hardwarearchitektur der GPU, um die Rechengeschwindigkeit so weit zu steigern,
dass der Zeitgewinn zur Extraktion zusétzlicher Information, die sonst aus Zeitgriinden
vernachlassigt wird, genutzt werden kann.

4.1 Vor- und Nachteile des Registrierungsverfahrens

Das hier vorgestellte deformierbare Regsitrierungsverfahren hat den gleichen Nachteil fiir
den Einsatz in der ART, den alle intesitatsbasierten deformierbaren Registrierungsverfah-
ren teilen. Es schliel3t kein bio-physikalisches Transformationsmodell ein, das den Such-
raum allein auf realistische Transformationen einschrankt. Da die Bewertung der errech-
neten Transformation nach wie vor schwierig ist, bleibt die Unsicherheit beim Einsatz der
Registrierungsergebnisse fiir nachfolgende Rechenschritte bestehen. Eine ortsaufgeldste
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Quantifizierung der Fehler fiir die Fehlerfortplanzung ist nicht moglich. Der Vorteil aller-
dings, den das Fehlen eines bio-physikalischen Modells bietet, ist die kiirzere Rechendauer
der intesitédtsbasierten Algorithmen, die trotz der hoheren Unsicherheit eine stattgefunde-
ne Transformation zwischen zwei Bildern bestimmen konnen. So lassen sich innerhalb von
Minuten Transformationen aus Bildern der aktuellen Patientenanatomie ermitteln, ohne
den Therapieverlauf wesentlich zu verlangern.

Durch den Einsatz einer hochparallelen Hardwarearchitektur, wie der GPU mit CUDA,
limitiert man sich auf die Nutzung einer propriiteren Hardware. Nachteilig ist hierbei die
potentielle Gefahr, dass der Hersteller die Architektur wesentlich dndert oder die Hard-
ware nicht mehr produziert. Denn eine effiziente Implementierung der algorithmischen
Komponenten auf dieser Hardware ist darauf spezialisiert und kann nicht auf beliebiger
Hardware zum Einsatz gebracht werden. Den immensen Vorteil jedoch bringt die Par-
allelisierbarkeit der Rechenschritte auf dieser Hardware. Damit gelingt eine signifikante
Beschleunigung der rechenintensiven Registrierungsalgorithmen. Durch die noch kiirzere
Rechendauer wird der Einsatz von zeitkritischen Adaptionen im Verlauf der Therapie in
jeder einzelnen Fraktion ermoglicht.

Auch wenn sich prinzipiell alle intensitatsbasierten Registrierungsverfahren stellenwei-
se mittels GPU parallelisieren und damit beschleunigen lassen, kann die potentiell erreich-
bare Beschleunigung durch die Begrenzung der Abbildbarkeit der einzelnen Rechenschrit-
te auf die Hardware unerreicht bleiben. Das hier entwickelte Registrierungsverfahren ist
speziell an die Architektur der Hardware angepal3t und ermdglicht moglichst viel Infor-
mation in moglichst geringer Zeit zu verarbeiten. Der Zeitgewinn durch die effiziente Par-
allelisierung der Rechenaufgabe, kann eingesetzt werden, um zuséatzliche Informationen
aus den Bildern zu extrahieren. Das wiederum kann zur Verbesserung der Genauigkeit der
resultierenden Transformation beitragen.

4.1.1 Registrierungsgenauigkeit

Alle Evaluierungsmethoden im Kapitel 2.2.4.1 zeigen, dass der entwickelte Algorithmus
in der Strahlentherapie eingesetzt werden kann. Sowohl Landmarkenvergleiche als auch
Vergleiche mit kiinstlichen bekannten Transformationen zeigen eine Subvoxelgenauigkeit
bei 60 bis 70 % der Ortstransformationsvektoren. Verbleibende Abweichungen nach der
Registrierung sind im Mittel nicht grof3er als 2 Voxelldngen, und zeigen damit meist in
das dem Zielvoxel direkt benachbarte Voxel. Wobei der Vergleich mit den kiinstlichen
bekannten Transformationen eine etwas besser Registrierungsgenauigkeit vergliechen zu
dem mit den Landmarken zeigt.

Natiirlich muf} beachtet werden, dass Vergleiche mit Expertenlandmarken nur einge-
schrankt die Genauigkeit der Registierungsalgorithmen widerspiegeln. Denn auch die De-
finition von Landmarken weist eine Ungenauigkeit auf. Auch interpretieren unterschiedli-
che Experten gleiche Grauwertverteilungen der Bilder nicht exakt gleich, so dass Landmar-
kenvergleiche keine sichere Quantifizierung der Registirierungsfehler erlauben. Landmar-
ken haben gegentiiber kiinstlichen Deformationen der Bilder einen weiteren Nachteil, denn
meist ist die Zahl der eindeutig identifizierbaren Strukturen in einer Patientenaufnahme
sehr gering. Auch befinden sich Landmarken naturgemal’ ausschlieRlich an kontrastrei-
chen Stellen im Bild. Kiinstliche Deformationen konen dagegen auch in homogenen Be-
reichen die Unsicherheit der Registrierung angeben. Ob die eingesetzten kiinstlichen De-
formationen den tatsdchlichen Bewegungsbereich der realen Patientenbewegung abdeckt,
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kann nicht nachgewiesen werden, denn dafiir wire ein genaues Patientenmodell nétig,
das — wenn es vorhanden wire — auch schon in der Registrierung selbst eingesetzt werden
konnte.

Auch im Vergleich zu einem alternativen Registrierungsverfahren, dem Template Mat-
cher, der bereits gute Ergebnisse in der Registrierung deformierbarer Anatomie erzielte,
zeigt der hier entwickelte Algorithmus vergleichbare Genauigkeit, wenn man den Ver-
gleich zu Landmarken als Beschreibung der wahren Transformation heranzieht.

Alle Evaluierungstests und visuelle Eindriicke zeigen, dass der entwickelte Registrie-
rungsalgorithmus tiberall dort in der Strahlentherapie eingesetzt werden kann, wo eine
Registrierungsgenauigkeit von + 1-2 Voxelldngen ausreicht. Hierbei bleibt zu untersuchen,
wie man ortsaufgelost iiber das gesamte Vektorfeld die Unsicherheit bestimmen kann.

4.1.2 Rechendauer

Die Rechendauer des vorgestellten deformierbaren Registrierungsverfahrens kann durch
die Parallelisierung der rechenintensivsten Schritte mithilfe der GPU wesentlich reduziert
werden. Registrierungen von 3-dimensionalen Datensétzen, mit in der Strahlentherapie
typischen Auflésungen, konnen, abhingig von der Gro3e der Datensitze in ein bis zwei
Minuten durchgefiihrt werden. Dabei konnen eine hohe Zahl von etablierten Korrespon-
denzen bertiicksichtigt werden. Dadurch werden verlassliche Ergebnisse erzielt. Es kénnen
auch stark lokale Deformationen erfal3t werden, was bei globalen Interpolationsmethoden
nicht moglich ist.

Die Rechenzeiten werden beim Einsatz heute verbreiteter und zukiinftiger GPU Hard-
ware weiter reduziert werden, da die Implementierung mittels CUDA mit der Anzahl der
physikalisch vorhandenen Multiprozessoren linear skaliert. Alternativ liessen sich hoher
aufgeloste Bilder registrieren, falls eine hohere Vektorfeldauflésung benotigt wird.

4.1.3 Limitationen
monomodal

Limitationen des entwickelten Registrierungsalgorithmus bei der Korrelation monomoda-
ler Bilder sind mit dem fehlenden globalen Transformationsmodell verbunden. Da alle
etablierten Korrespondenzen unabhéngig vom Bildinhalt oder benachbarten Korrespon-
denzen propagiert werden, konnen Fehlkorrespondenzen die Transformation verfalschen.
Unrealistische Strukturverformungen sind dann die Folge, die allerdings lokal stérker ein-
geschrankt sind, als beim Einsatz globaler Interpolationsmethoden. Auch Liicken in der
Positionsverteilung der gefundenen Korrespondenzen konnen zu unrealistischen Verfor-
mungen fiihren, denn die benachbarte Landmarken tauschen keine Information miteinan-
der aus.

Das stark lokale Propagationsmodell ben6tigt moglichst viele Korrespondenzen, um
eine global zusammenhingende Bewegung moglichst gut zu beschreiben. Sind nur weni-
ge eindeutige Korrespondenzen vorhanden, kann das Verfahren keine zufriedenstellende
Resultate liefern. Auch die Extraktion der globalen rigiden Komponente, wie es in diesem
Verfahren realisiert ist, benotigt moglichst viele iiber das gesamte Bild verteilte Korrespon-
denzen, soll eine realistische Transformation erfasst werden.
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multimodal

Multimodale Bilder konnen mit diesem Verfahren, trotz des multimodal-fihigen Ahnlich-
keitsmalRes, nicht registriert werden. Denn die lokale Optimierung des AhnlichkeitsmaRes
mithilfe von uneingeschréankter lokalen Bewegungen einzelner Voxel fiihrt zwar zur ein-
deutigeren aber nicht zur wahren Zuweisung der Grauwertentsprechnungen beider Moda-
lititen. Die derzeit genutzten multimodale Ahnlichkeitswerte favorisieren die eindeutige
Zuteilung der Grauewerte zu einander. Ist in Bild A eine Kante mit benachbarten Grauwer-
ten 1 und 2, und im Bild B drei verschiedene Grauwerte 1,2 und 3, sowie zwei parallele
Kanten vorhanden, wiirden sowohl das entwickelte Ahnlichkeitsmaf als auch z.B. MI ver-
suchen eine eindeutige Zuordnung der Werte 3 aus Bild B entweder dem Wert 1 oder 2
aus Bild A zuzuweisen, statt jeweils einen Teil von diesen Grauwerten sowohl der Gruppe
1 als auch 2 zuzuweisen. In Wirklichkeit konnen aber unterschiedliche Modalitdten eben
unterschiedliche Information darstellen, so dass auch entgegen der Annahme im Ahnlich-
keitsmal} eine geteilte Zuordnung richtig sein konnte.

4.2 Anwendbarkeit in der Strahlentherapie

Die adaptive Strahlentherapie stellt hohe Anforderungen an die Genauigkeit und Ge-
schwindigkeit der deformierbaren Registrierungsalgorithmen. Bei der Erhohung der Ge-
schwindigkeit kann keine Reduzierung der Genauigkeit toleriert werden. Unterschiedliche
Anwendungen jedoch erfordern unterschiedliche Genauigkeit der resultierenden Transfor-
mation. Die Frage, die es stets zu beantworten gilt, ist: Ist der Gewinn durch den Einsatz
der Registrierung und darauf basierender Adaption trotz Unsicherheit gro3er als das Risi-
ko das durch die verdnderte Anatomie fiir den Patienten entsteht? In vielen Féllen konnen
deformierbare Registrierungsalgorithmen dem Therapeut helfen, die Situation schneller
einzuschitzen und darauf zu reagieren.

4.2.1 Positionierungsunterstiitzung

In der fraktionierten Therapie ist es wichtig, den Patienten vor jeder Bestrahlung richtig
zu positionieren. Bildbasiert kann man die Positionierung kontrollieren. Deformierbare
Registrierungsalgorithmen konnen eingesetzt werden, um sowohl den rigiden Transfor-
mationsanteil als auch die Deformation zu ermitteln. Darauthin kann der rigide Transfor-
mationsanteil durch eine Zielpunktkorrektur kompensiert werden. Der verbleibende De-
formationsanteil kann den Therapeut bei der Entscheidung unterstiitzen, ob der Patient
neu gelagert werden mul? oder gar eine Neuplanung erforderlich ist.

Eine Neuplanung in der Therapie wire notwendig, wenn die geometrischen Anderun-
gen der Patientenanatomie starke Anderungen der geplanten Dosisverteilung nachsich-
ziehen wiirden. Aber nicht alle Anderungen fithren zu relevanten Abweichungen. Daher
benotigt man rdumlich verteilte préazise Informationen iiber die stattgefundenen geometri-
sche Verdanderungen, um im ersten Schritt einschédtzen zu konnen, ob relevante Strukturen
sich verformt oder verschoben haben. Da die Einschitzung hier auf rein geometrischen
Kriterien beruht, reicht die Genauigkeit des entwickelten Registrierungsverfahrens aus,
um solche Verformungsanalysen durchzufiihren. Auch die Rechendauer von etwa einer
Minute verlangert nicht wesentlich den Gesamtverlauf.
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4.2.2 Kontourpropagation

Oft kann man allein aus geometrischen Verschiebungen und Verformungen der Anato-
mie nicht einfach auf Abweichungen von der geplanten Dosisverteilung schlielen. Man
benotigt eine Neuberechnung der Dosisverteilung auf der aktuellen Patientenanatomie.
Die DVHs der relevanten Organe konnen dann mit den geplanten DVHs verglichen wer-
den. Um die neuen DVHs auszurechnen benétigt man jedoch die neuen verdnderten
Konturen der relevanten Organe und Strukturen. Eine Neukonturierung per Hand kann
mehrere Minuten einnehmen und lésst sich in der kurzen Zeit, die fiir eine Fraktion zur
Verfiigung steht, nicht realisieren. Ein schneller Registrierungsalgorithmus kann innerhalb
von einer Minute die Deformation auf die Konturen, die auf dem Planungs-CT definiert
wurden, iibertragen, sodass nur noch die Dosisverteilung und die DVHs berechnet wer-
den miiBten. Die gesamte Berechnungen wiirden dann wenige Minuten einnehmen und
sich noch in den Therapieverlauf integrieren lassen. Die Anforderungen an die Genauig-
keit des Registrierungsverfahrens sind auch hier mit dem entwickelten Verfahren erfiillt,

da die Konturierungen von Hand vergleichbare Schwankungen in der Konturdefinition
haben.

Im Falle einer Umplanung bendétigt man ebenfalls die neuen adaptierten Konturen
als Input fiir die Neuoptimierung. Auch hier kann ein schnelles deformierbares Registrie-
rungsverfahren die Arbeit dem Therapeuten erleichtern.

4.2.3 Voxel-to-Voxel-Mapping

Um auch mogliche Deformationen der Patientenanatomie wihrend der Behandlung kom-
pensieren zu konnen, benétigt man Planadaptionen. Solche Strategien konnen nur auf
dem Wissen basieren, wie die bisher tatsdchlich applizierte Dosisverteilung aussieht. Man
benotigt die Transformationen, die zwischen den Kontrollaufnahmen stattgefunden ha-
ben, um die einzelnen Dosisverteilungen aus jeder Fraktion zu einer Gesamtdosisvertei-
lung aufsummieren zu konnen. Anders als bei der Konturpropagation, benotigt man hier
eine hohe Genauigkeit der gesamten Vektorverteilung, auch in homogenen Regionen, wo
Registrierungsfehler potentiell am grofsten sind. Die Rekonstruktion der applizierten Do-
sisverteilung beruht auf einem sogenannten Voxel-to-Voxel-Mapping. Die Unsicherheit der
Registrierungsergebnisse fiir die Transformation einzelner Voxel beeinflulst die resultieren-
de Dosisverteilung stark, da sich mit jeder applizierten Fraktion die Fehler akkumulieren.
Besonders die fehlende Quantifizierung der Registrierungsfehler in homogenen Bildberei-
chen konnen zu Unterschitzung der Fehler in der Dosisaufsummierung fiihren. In Berei-
chen mit steilen Dosisgradienten konnen so grof3e Unsicherheiten entstehen.

Ob ein solches Voxel-to-Voxel-Mapping mit dem entwickelten Registrierungsverfahren
sinnvoll durchgefiihrt werden kann, l4sst sich nicht sagen, da die ortsaufgeloste Fehler-
quantifizierung nicht ermittelt werden kann. Um diese Barriere zu {iberwinden, miissen
bessere Validierungsmethoden fiir Registrierungsverfahren entwickelt werden. Auch die
Einbeziehung von bio-physikalischen Patientenmodellen in die Registrierung kann die
Fehlergrenzen weiter reduzieren.

Mit dem hier entwickelten Registrierungsverfahren ist allerdings die Einbeziehung ei-
nes solchen Modells moglich. Auch die grolde Menge an extrahierten Bildinformationen ist
eine Voraussetzung fiir genauere Modellierung der Bewegung, die unser Verfahren erfiillt.
Insoweit kann das entwickelte Verfahren als geeignete Basis fiir eine Weiterentwicklung
dienen. Vor allem die erreichte Rechengeschwindigkeitssteigerung durch Parallelisierung
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fiir intensitatsbasierte Regsitrierung zeigt auch das Potential fiir die Beschleunigung einer
physikalischen Patientenbewegungsmodellierung.

4.3 Ausblick

Die Bildregistrierung ist trotz der langen Entwicklungsgeschichte noch kein abgeschlosse-
nes Gebiet. Nach wie vor gibt es grofRen Bedarf nach Weiterentwicklungen. Die Beriicksich-
tigung der anatomischen Informationen im Bild und Patientenbewegungsmodelle werden
immer mehr in den Vordergrund treten.

Mit dem hier entwickelten Ansatz lokale Korrespondenzen aus Bildern zu extrahie-
ren und diese als Bewegung lokal zu propagieren ist es moglich, lokale Grauwertinfor-
mation in die Propagationsmodellierung mit zu integrieren. So konnen z.B. Grauwerte,
die Knochen représentieren, durch die Parameter des ChainMail Algorithmus mit hoher
Steifigkeit propagiert werden. Das vereinfachte physikalische Modell des ChainMail Al-
gorithmus kann durch lokal optimierte Parameter an den anatomischen Bildinhalt ohne
nennenswerten Geschwindigkeitsverlust angepal3t werden. Die benachbarten etablierten
Korrespondenzen kénnen iiber globalere Bedingungen miteinander gekoppelt werden, um
auch die Propagation globaler Bewegungsanteile zu gewahrleisten. Auch die Anzahl der
etablierten Korrespondenzen kann durch lokale Optimierungen der gemeinsamen Wahr-
scheinlichkeitsverteilung im Ahnlichkeitsmaf weiter gesteigert werden.

Die Einbeziehung von bio-physikalischen Modellen kann bei dem entwickelten Regi-
strierungsverfahren einfacher realisiert werden als bei intensitédtsbasierten Verfahren, die
als ein globales Optimierungsproblem formuliert sind. Die zahlreichen Korrespondenzen
konnen als Inputkréfte fiir die Simulation genutzt werden und wihrend der Simulation
schnell mit der aktualisierten Anatomie gegengepriift werden, falls die Parameter der Mo-
dellierung zu Abweichungen fiihren.

Adaptive Therapieansétze konnen von unserem Verfahren profitieren. Die Analyse der
ermittelten Transformationen aus Patientendaten selbst und die resultierenden applizier-
ten Dosisverteilungen konnen zur Ableitung von Sicherheitssdumen bei deformierbarer
Anatomie bereits in der Planung dienen, wenn keine Kompensationsmethoden wéhrend
der Therapie eingesetzt werden kénnen. Hierzu miissen Registrierungsfehler in Phanto-
mexperimenten weiter quantifiziert werden. Schnelle Registrierungsalgorithmen kénnen
auch bei Gating und Trackingstrategien in Kombination mit Tumormarkern eingesetzt wer-
den. So konnen auch Bewegungen von Risikoorganen detektiert werden und der Strahl
kann abgeschaltet werden, wenn ein Risikoorgan in den Strahlengang riickt. Besonders
die Transformationsmodellierung einzelner Regionen, fiir die Gating oder Trackingstrate-
gie geeignet sind, kann im Registierungsverfahren aufgebaut werden.
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Kapitel 5

Schlussfolgerung

Das entwickelte deformierbare Registrierungsverfahren erfiillt die wesentlichen Anforde-
rungen der adaptiven Strahlentherapie. Die Laufzeit der rechenintensiven algorithmischen
Komponenten kann durch die Hardware-basierte Parallelisierung auf der GPU signifikant
verringert werden, ohne dabei die erreichbare Genauigkeit rein intensitdtsbasierter Re-
gistrierungsverfahren einzuschranken. Anders als bisher entwickelte intensitdtsbasierte
Registrierungsverfahren ermoglicht das vorgestellte Verfahren die zukiinftige Einbindung
von bio-physikalischen Modellen, um die verbleibenden Limitationen aufzuheben.

Viele Anwendungen in der adaptiven Strahlentherapie kénnen von der Geschwindig-
keit des Verfahrens profitieren. In der bildgestiitzten Therapie ermdglicht es die schnelle
Lagerungsanalyse der Patienten noch vor der Bestrahlung, sowie die schnelle Adaption
der Konturen zur dosimetrischen Lagerungskontrolle oder fiir eine Neuplanung. Durch
die Anwendung von schnellen deformierbaren Registrierungsverfahren zur Ermittelung
der anatomischen Verdnderungen noch wahrend der Therapie ermoglicht man adaptive
Korrekturstrategien und damit die Vollausschopfung der Bildinformationen im Sinne des
ALARA-Prinzips. Durch die erhohte Prazision der Positionsbestimmung relevanter ana-
tomischer Strukturen konnen auch hochkonforme Strahlentherapietechniken effizienter
eingesetzt werden.

Die Entwicklung optimal parallelisierter deformierbarer Registrierungsverfahren auf
der GPU eroffnet die Moglichkeit mehr Informationen gleichzeitig zu verarbeiten und so
dem Therapeut schneller die wesentlichen Informationen zur Verfiigung zu stellen, die
seine Entscheidungen im Strahlentherapieverlauf zugunsten des Patienten beeinflussen.
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