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Kurzfassung

In den letzten Jahren konnten bedeutende techisologiFortschritte bei der strahlentherapeutischen
Tumorbehandlung gemacht werden. Das noch relatigguGebiet der Partikelbestrahlung setzt sich,
seitdem 1990 die erste klinische Einrichtung detri®e aufgenommen hat, immer mehr als tber-

legene Behandlungstechnik durch. Dies liegt dadass die Vorteile, der gegeniber der her-
kdmmlichen Behandlung wesentlich zielgenaueren $2pglikation, die Nachteile des hdheren Auf-

wandes bei weitem Uberwiegen. So kann Tumorgewelelter behandelt werden, wéhrend um-

liegendes Gewebe weniger in Mitleidenschaft gezogied. Patienten kbnnen allerdings nur von der

hoheren Genauigkeit profitieren, wenn es gelingte iLage in der Bestrahlungsanlage exakt zu
bestimmen und sie relativ zum Behandlungsstratduspositionieren, dass die Strahlendosis genau
auf den Tumor abgegeben wird.

Deshalb ist es Ziel dieser Arbeit, automatischefAfeen zu entwickeln, die ein hohes Mald an
Genauigkeit und Zuverlassigkeit bei der rontgerdrgsn Lagemessung gewahrleisten. Da die Ver-
fahren in unterschiedlichen Anlagen und fiir versdane Korperregionen einsetzbar sein sollen, wird
Wert auf Vielseitigkeit und Toleranz gegeniber &itdftiissen, wie etwa nichtoptimaler Bildqualitat
gelegt. Neben einem auf direktem Bildvergleich eimtem auf Rickwartsprojektion basierenden An-
satz zur 2D-3D Registrierung, wird ein neues, gehtess Verfahren vorgestellt, welches eine hohere
Zuverlassigkeit bieten soll. Durch Einsatz einatiometrischen Registrierung simulierter Rontgen-
bilder wird das Verfahren weiter verbessert. Ukier Registrierungsverfahren hinaus wird ein neues
AhnlichkeitsmalR fiir den Bildvergleich vorgestelitas ebenfalls dazu dient, die Zuverlassigkeit
gegenuber anderen existierenden Maf3en zu verbessern

Da neben der Lagemessung, die Kalibrierung der eteteten Rontgenkamerasysteme fir die er-
reichbare Genauigkeit von entscheidender Rolle wdtd ein Algorithmus zur automatischen
Kalibrierung vorgeschlagen, der die Detektion valilitiermarkern in Rontgenbildern beinhaltet und
die Schatzung stochastischer Fehler im GauRR-Heliedell erlaubt. Die Kamerakalibrierungen fir
einzelne Ansichten werden in ein Gesamtmodell fé@rdtierbare Bestrahlungsanlage eingebettet, das
die Bewegungsbahnen der Kamerakomponenten nahérRiuokschlisse auf die Kameraparameter
und ihre zufalligen Fehler bei beliebigen Anlagestllungen ermdglicht. Darliber hinaus wird ge-
zeigt, welchen Einfluss zufallige Fehler verschieste Systemkomponenten auf die gemessene
Patientenlage haben. Unsicherheiten des Messsystemten fir in Betrieb befindliche Anlagen
ermittelt und kdnnen z. B. dazu verwendet werdex, der Bestrahlungsplanung die Sicherheits-
abstande der Tumordefinition anzupassen. Schileflicd erstmals ein Ansatz vorgestellt, der eine
Selbstdiagnose des Messsystems ermdglicht. Badiengneinem an ein Hidden Markov Modell an-
gelehntes Konzept, werden Beobachtungen der Zwistbebnisse einzelner Systemkomponenten
verwendet, um eine Gesamtdiagnose zu erstellen Riickschlisse auf wahrscheinliche Fehler-
ursachen zu erlauben.

Zur Evaluierung der Methoden werden Phantomdatenklinische Daten verschiedener Partikel-
therapiezentren verwendet. Die vorgestellten Regishgsmethoden werden untereinander und mit
anderen existierenden Verfahren nach gangigen kéez verglichen. Die Erstellung marker-
basierter Goldstandards erlaubt die Genauigkeifzuntifizieren.

Mit der neuen Registrierungsmethode kann eine Ngerung der Fehlerrate bei der Lagemessung
an klinischen Daten erzielt werden. Das vorgese@magAhnlichkeitsmal zeigt sich im Vergleich zu
zahlreichen anderen Mal3en als sehr robust bei @gistRerung von Rontgenbildern und dirfte auch
fur den Einsatz in anderen Registrierungsanwendumggeignet sein. Mit der Methode zur geo-
metrischen Kalibrierung kann, zusammen mit eindridtféortpflanzung fir andere beteiligte System-
komponenten, eine Bestimmung der zu erwartendetelFbai der Lagemessung und Positionierung
des Patienten durchgefiihrt werden. Der Selbstdggrmsatz ist in der Lage, Fehlmessungen der
Patientenlage zuverlassig als solche zu erkennggsterd erlaubt er, Fehlmessungen auf ihre Ursache
zurickzufuhren.



Abstract

In the last few years great technological advacoetd be accomplished in radiotherapeutic treatment
of tumours. The relatively new field of particleadiation is more and more established as a superio
treatment technology, since the first clinical f&giwent operational in 1990. This is because the
benefits of much more accurate dose delivery waigpect to conventional treatment outweigh the
disadvantages of the higher expense by far. Itvalltumour tissue to be treated more targeted, whils
surrounding tissue is spared. However, patientscrdy benefit from the higher accuracy, if it is
possible to determine their exact location in teatiment machine and align them so that the radiati
dose is delivered precisely onto the tumour.

Therefore, the objective of this work is to develpfomated methods that ensure a high degree of
accuracy and reliability in x-ray-guided patienigament measurement. Since the methods shall be
utilized in different treatment systems and forfetént regions of the body, they are required to be
versatile as well as tolerant with respect to nptirsal image quality. In addition to an approachtth
is based on direct image comparison and a backprajdetion approach for 2D-3D registration, a
new, combined method is presented, which is int@rideprovide improved reliability. By using a
radiometric registration of simulated X-ray imag#ise method is further improved. Besides the
registration procedure, a novel similarity meadorémage comparison is presented, which serves to
improve the reliability over other existing measure

Besides the alignment measurement, the calibraifothe X-ray camera systems used plays a
crucial role for the achievable accuracy. Henceaammatic calibration method is proposed, which
includes the detection of calibration markers ima-images and allows estimating the influence of
stochastic errors in a Gaul3-Helmert Model. Thebcations for single viewing angles are integrated
into a model for the rotating treatment device.irkating the path of the motion of camera
components allows determining the camera parametaistheir random errors at arbitrary device
settings. Furthermore, the influence of stochastiors of different system components on the
measured patient alignment is evaluated. Unceainf the measurement system are determined for
operational treatment devices and can be usedt@.gdjust the safety margins for the tumour
definition in the treatment planning process.Fa finst time, an approach is presented, that allows
self-diagnosis of the measurement system. Basea concept similar to a Hidden Markov model,
observations of the intermediate results of indiaidsystem components are used to perform a whole-
system diagnosis and to provide conclusions ongtrieberror causes.

For evaluation of the presented methods, both pharmnd clinical data from different particle
therapy centres are used. Common metrics are vsednmpare the presented registration methods
with each other and with other existing approachstker-based gold standards allow quantifying
the achievable accuracy.

With the new registration method, reduction of ¢éneor rate of the patient alignment measurement
can be achieved for clinical data. It is shownt th& proposed similarity measure is very robust in
comparison to many other measures for registratiot-ray images. It should also be suitable for use
in other image registration applications. The mdtbb geometric calibration and the proposed error
propagation for other involved system componenrtsiatletermining the errors to be expected from
alignment measurement and patient positioning. dygroach for self-diagnosis is able to reliably
detect erroneous measurements of the patient adighriRurthermore, it is able to trace back a faulty
measurement to its cause.
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1 Einleitung

1.1 Motivation fiir die bildgestiitzte Patientenausrichtung

Ziel der Krebstherapie ist es, erkranktes Gewebgliottst vollsténdig zu entfernen, ohne gesundes
Gewebe zu schadigen. Wegen ihres nicht invasivarakters nimmt in der Onkologie die externe
Strahlentherapie eine wichtige Rolle ein. Dabeidwimnisierende Strahlung auf das Tumorgewebe
appliziert, um es abzutdéten. Da Ungenauigkeiteru déihren kénnen, dass Teile des erkrankten
Gewebes nicht ausreichend bestrahlt werden, witze$étzlich zu bestrahlender Sicherheitsbereich
um das Tumorgewebe definiert. Je groRer dieserdedtto mehr gesundes Gewebe wird in Mit-
leidenschaft gezogen.

Zwei Entwicklungen haben in jlingster Zeit dazu b&@mgen, die Bestrahlung gesunden Gewebes
zu minimieren und in diesem Kontext die Genauigkieit Patientenausrichtung zu einem Schlissel-
faktor fur die Qualitat einer Behandlung werdenagsen. So wurde die konventionelle Therapie mit
Rontgenstrahlen durch die IMRIn{ensititsModulierte RadioTherapie) so weiterentwickelt, dass die
Zielgenaue Dosisabgabe heute hauptséchlich durohu@@keitsgrenzen bei der Patientenausrichtung
limitiert ist [Warlick, 2008].
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Abb. 1.1: Vergleich von Bestrahlungsmodalitat@nBesser fokussierte Dosisabgabe in der Tiefe votikek
gegeniiber elektromagnetischer Strahlung) Uberlagerung mehrerer Strahlkegel zur
Dosisfokussierung bei der elektromagn. Bestrahlaphfpkussierte Bestrahlung mit Partikeln.

Vor allem spielt aber seit einigen Jahren die Bdhamg mit hochenergetischer Partikelstrahlung eine
immer wichtigere Rolle. Bereits 1946 wurde die Bastung mit Protonen durch Wilson [1946] als
Verbesserung zur herkdmmlichen Behandlung vorgegehl. Der grundsétzliche Vorteil der Partikel-
strahlung ist, dass wesentlich héhere Bestrahlarmgaggkeiten erreicht werden kdnnen [Levin et al.,
2005], da sich der Ort der Dosisabgabe lber deggBPeeak auch langs zur Strahlrichtung steuern
lasst. So steigt die Dosisabgabe auf das GewelteEiatritt in den Kérper erst nur langsam an, um
dann, wie in Abb. 1.1a dargestellt, in einer (dudah Partikelenergie) definierbaren Tiefe abgegeben
zu werden, wahrend bei der herkdmmlichen Bestrahitine Fokussierung der Dosis nur durch Uber-
lagerung mehrerer Strahlpyramiden, mit wesentltéhkerer Belastung umliegender Gewebe, erreicht
wird (Abb. 1.1b). Seit 1990 mit debroma Linda Medical Centalie erste klinische Einrichtung den
Betrieb mit Protonenstrahlung aufgenommen hat [&u@hu, 2008], ist bis 2010 die Anzahl a28
Einrichtungen weltweit, mit (ibeét8,000 Patienten gestiegen [Jermann, 2010]. Die ersehangsam
aufkommende Protonen Scanning Beam Technik (die klisische Einrichtung in den USA hat 2008
amM. D. Anderson Cancer Center Texas den Betrieb aufgenommen) ermdglicht diekfgenaue
Behandlung von Tumoren unter Minimierung schadlicBekundarstrahlung [Hall, 2006; Greco &
Wolden, 2007]. Dabei wird, wie in Abb. 1.1c skizazjeein Strahl geladener Teilchen so durch Mag-
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nete gelenkt, dass das Tumorgewebe dreidimensamgatastet wird. Um von der Mdglichkeit dieser
exakten Dosisapplikation mit Genauigkeiten zwisckémna 0.1 mm bis 0.5 mm [Kim et al., 2009;
Matsuda et al., 2009] zu profitieren, missen Padieexakt in der Bestrahlungsanlage, wie es in der
Therapieplanung festgelegt wurde ausgerichtet werdebei fur den Behandlungserfolg vor allem
die translatorische Genauigkeit entscheidend ist.

Fraher wurde die Patientenausrichtung noch tbéerife8ehandlungsraum installierte Laser und
Markierungen auf der Haut durchgefihrt. Um hohemendsiigkeiten zu erreichen, werden heute
jedoch oft bildgebende Verfahren verwendet, weleimen Vergleich von Bildern des Patienten vor
oder wahrend der Behandlung, mit Bildern in der@aien Sollposition erlauben [Dawson & Sharpe,
2006]. Bei der bildgefuihrten Radiotherapie, aucRTdImage Guided RadioTherapy), konnen zahl-
reiche Methoden der medizinischen Bildgebung eiegésverden, um die Patientenausrichtung zu
Uberprifen und auf Basis der Bilddaten zu korrigier

1.2 Ablauf von Therapieplanung und Patientenausrichtung

Nachdem eine Therapie durch externe Bestrahluryaeet wurde, sind mehrere Schritte notwendig,
bevor die erste Behandlungssitzung stattfindet.dzhsat wird ein 3D-Model des relevanten Korper-
abschnitts in Form einer Rontgen-QomputerTomographie) erstellt. In den CT-Daten werden durch
Konturierung das erkrankte Gewebe und zu schitz@rdane definiert. Wenn nicht alle relevanten
Gewebe sichtbar sind, kénnen weitere bildgebendfakieen herangezogen werden. Konturen werden
dann in MR/MRT WMagnetResonanzTomographie) oder PET- RositronenEmissionsTomographie)
Aufnahmen definiert und auf die CT-Daten ubertragkisbesondere wird der zu bestrahlende
Bereich, das PTVPlanning Target Volume), festgelegt. Wahrend der Therapieplanung werdezai
Durchfiihrung der Behandlung notwendigen Parametfinidrt. Dazu gehdren Position und
Orientierung des erkrankten Gewebes und der Strqhédle sowie die GréRRe des Strahlenfeldes und
die Bestrahlungsstarke. Anhand der durch die CThalifne gegebenen Réntgenabsorptionswerte
kann die effektive Strahlendosis genahert werdém,béi der Behandlung auf eine Kérperregion
abgegeben wird. Die Bestrahlungsparameter werdesp8miert, dass die Strahlendosis im Tumor
maximal und in umliegendem Gewebe minimal wird. &wdeém wird die Position des Isozentrums in
den CT-Daten festgelegt. Dieses definiert eine Retgosition fir den Tumor, welche in einen festen
Koordinatenursprung im Behandlungsraum (physikalisem Ort der maximalen Dosisabgabe)
gebracht werden soll. Das Ergebnis ist der Bestrgjsplan, welcher in der Regel im fir medizinische
Datenverarbeitung vorgesehenen DICOM-Formégifal Imaging and COmmunications in Medicine)
vorliegt. Die zwei wichtigsten Schritte bei der Yereitung auf eine Behandlung, die Aufnahme der
Planungs-CT und die Therapieplanung, sind in AbBaim Kontext der fir die Behandlung not-
wendigen Arbeitsschritte dargestellt. Sie misserBahandlung einmal durchgefihrt werden.

Bevor die eigentliche Behandlung stattfinden kawimd der Patient in der Bestrahlungsanlage
entsprechend der bei der Planung festgelegten Btgamorpositioniert. Dies geschieht tber eine
Lagerungsvorrichtung, eine fahrbare Liege oderStirnl, auf welche der Patient fixiert ist. Bei der
bildgestutzten Radiotherapie wird die geometrisEfasformation zwischen Ist- und Sollposition des
Patienten anhand von Bilddaten bestimmt. Wenn néiigl der Patient umpositioniert und seine Lage
anhand neuer Bilder wiederholt Uberprift. Abhangigm der Tumorerkrankung, kann sich die Be-
handlung in viele einzelne Behandlungseinheiteadglin und Gber mehrere Wochen erstrecken. So
kann eine typische Therapie mit ProtonenstrahlerKopf & Hals Bereich eine Behandlungsdauer
von bis zu acht Wochen mit finf wochentlichen Falen erfordern [Jermann & Baroke, 2008]. Vor
jeder Fraktion sollte die Patientenlage geprift deaer Die bei der Ausrichtung des Patienten
durchzufiihrenden Arbeitsschritte sind in Abb. 1zBbammengefasst.
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Abb. 1.2: Die einzelnen zur Prazisionsbestrahlustgvandigen Schrittea) CT-Aufnahme und Planung auf3er-
halb des Behandlungsraumes ub)l Patientenausrichtung und Lagemessung mit der in de
Bestrahlungsanlage aufgenommenen Istposition.
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9

Abb. 1.3: Fotographie eines Gantrysystems, daszméi Rodntgensystemen und eineranDOF fahrbaren
Liege ausgeriistet ist. Eingezeichnet sind Richtarmgéglicher Verschiebungen und Rotationen der
Liege.

FUr die Hochprazisionsbestrahlung werden meist idlatungen verwendet, die es erlauben den
Patienten in sechs Freiheitsgraden (auch DOBPégrees Of Freedom) zum Isozentrum auszurichten.
Die fur die Partikeltherapie verwendeten Bestrapbamlagen sind Feststrahl- und Gantry-
behandlungsplatze. Wahrend Feststrahlrdume keirdifikition der Position der Strahlenquelle oder
des Aufnahmewinkels des Rontgensystems fir dierhagsung erlauben, kann in einer Gantry beides
eingestellt werden, um den Patienten aus versamdedd/inkeln zu bestrahlen. Als Mischform gibt es
noch Schragstrahlplatze mit begrenzten Einstellméggichkeiten [Tsoi & Flanz, 2008]. Abb. 1.3
zeigt ein Beispiel fir einen Gantrybestrahlungsplder mit zwei Rontgensystemen zur Lagemessung
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ausgerustet ist. Die darin befindliche Patientgaisst sich in drei Richtungen verfahren und kann
um drei Achsen rotiert werden.

1.3 Bildgebende Verfahren zur Lagemessung

Um die Ausrichtung des Patienten zu ermitteln, werdor der Behandlung aufgenommene Bilddaten
der aktuellen Patientenlage mit vorher aufgenommeReferenzdaten verglichen (vgl. Abb. 1.2a).

Daflr konnen unterschiedliche bildgebende Verfalzren Einsatz kommen. Da die zur Bestrahlungs-
planung notwendige Simulation der Dosisverteilung mit den Planungs-CT-Daten durchgefihrt

werden kann, steht diese immer als Referenz fuBdigosition zur Verfugung.

Die erste erfolgreiche CT-Rekonstruktion geht aatifeey Hounsfield zurtick, welcher 1973 seine
Methode zur computergestutzten Schichtbildberechnans Rontgenbildern verschiedener Auf-
nahmewinkel vorstellte [Hounsfield, 1973]. Heutedvirornehmlich die im Jahre 1989 eingefuhrte
Aufnahmetechnik der Spiral-CT verwendet [Kalen@&06]. Ein Beispiel fir ein Spiral-CT-Gerat ist
in Abb. 1.4a abgebildet. Bei konstantem Vorschub Eatiententisches, rotieren eine oder mehrere
Reihen von Rontgendetektoren und die auf der gdpghéigenden Seite befindliche Rontgenquelle
mit hoher Geschwindigkeit um den liegenden Patre(édb. 1.4b). Bezogen auf den Patienten fihrt
das Rontgensystem eine spiralformige Bewegung Snukonnen Rontgenabsorptionen von dem re-
levanten Korperbereich, also dem Gebiet um einemorp aufgezeichnet werden. Der bekannteste
Algorithmus zur Rekonstruktion eines 3D-Volumens diesen als Sinogram vorliegenden Rohdaten
ist die gefilterte Ruckprojektion [Buzug, 2008]. d&rgebnis sindiW Schnittbilder des auf-
genommenen Korperausschnittes, meist in axialdmt&ng zum Patienten. Einige dieser Schnittbilder
und deren Lage sind in Abb. 1.4c exemplarisch ddeffe Sie bilden den 3D-Datensatz eines Korper-
ausschnittes, reprasentiert dui#hSchichten, orthogonal zur Scanrichtung, meistthitVV = 512 x
512 Pixelelementen. Der Datensatz kannlals V x W Matrix aus VolumenelementeNdgxeln) auf-
gefasst werden, deren Intensitatswerte proportionaden Rontgenabsorptionskoeffizienten des auf-
genommenen Gewebes sind.

Detektoren

1\

—

= —r . Rontgenquelle

a) b)

Abb. 1.4: Die Spiral-CT und ihre Funktionsweis¢Modernes CT-Gerah) Rotation des Rontgensystems um
den Patienten, unter langsamem Vorscho)bSchnittbilder in axialer Richtung und rekonstrteer
Schichten des aufgenommenen Kérperbereichs, wdietmeCT-Volumen entsprechen.

Heute kdnnen Computertomographien tber grof3e Kaépgehnitte (z. B. Kopf und Thorax) mit
isotropen rédumlichen Abbildungsgenauigkeiten vomeureinem Millimeter aufgenommen werden
[Kalender, 2006]. Dabei kdnnen Schichten mit Abd&mvon0.5 mm und weniger rekonstruiert wer-
den. Oft wird jedoch mit gréReren Schichtabstand®etieb genommen, um die Strahlenbelastung fir
den Patienten zu reduzieren. Die Quantisierungad&enommenen Rontgenabsorptionskoeffizienten
umfasst meist um2? bis 21¢ Abstufungen. Um Vor- und Nachteile unterschieddicbildgebender
Verfahren zur Ermittlung der Istlage des Patiensénvagen zu kdénnen und zu zeigen, welches
Verfahren sich am besten zur hochgenauen Lageng#sw@iner Bestrahlungsanlage eignet, werden
im Folgenden heute gangige Ansétze erlautert.
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1.3.1 Oberflachenbasierte Lagemessung

Eine einfache Methode der Lagemessung ist die fedwaeg von Kamerasystemen fiir sichtbares oder
infrarotes Licht. Oft werden leicht in den Bildedetektierbare Marker verwendet, welche auf der
Haut des Patienten angebracht werden. Soll- upddiion des Patienten kbnnen entweder beide mit
Kamerasystemen [Rogus et al., 1999] oder mit e@iErund einem Kamerasystem aufgenommen
werden [Baroni et al., 2007]. In beiden Fallen witié Patientenlage durch Vergleich der in den
Aufnahmen sichtbaren Marker gendhert. Beispielsaveigurde ein am DKFZ Deutsches
KrebsForschungs Zentrum) in Heidelberg eingesetztes optisches Messsysienddn Einsatz in der
Patientenausrichtung erweitert [Lappe, 1999; Sohryss, 2003]. Fur die Referenzaufnahme werden
an gekennzeichneten Stellen Metallkugeln auf diatides Patienten geklebt, welche aufgrund ihrer
hohen Rontgenabsorption gut in den Daten der Pgm@T lokalisierbar sind. Vor der Behandlung
werden an denselben Stellen reflektierende Markaegelaracht, die mit einem optischen
Stereokamerasystem aufgenommen werden. Um gute kil@ebarkeit in den Bildern zu
gewabhrleisten, wird der relevante Bereich wahreed Alufnahme infrarot ausgeleuchtet. Durch
Vergleich der Markerpositionen wird die Positiorsdeatienten ermittelt. Gupta et al. [2007] messen
fir ein System mit stereoskopisch angeordnetenadotikameras zur 6 DOF Lagebestimmung
Genauigkeiten im Millimeterbereich.

Alternativ kann die Patientenlage direkt aus ddagsung der Korperoberflache ermittelt werden.
Dazu wird ein Lichtpunkt- oder Streifenmuster aig tlaut des Patienten projiziert [Krengli et al.,
2009; Cervifio et al, 2010] und durch ein Stereodasystem erfasst. Dies erlaubt die Rekonstruktion
der Topologie der Patientenoberflache. Die geoswid Registrierung zu der aus den Planungs-CT-
Daten gewonnenen Oberflachenkontur ergibt den B&tukagefehler des Patienten. Auch Time-Of-
Flight Kamerasysteme, bei denen fir jeden Bildpurn&teninformation durch Messung der Laufzeit
eines Lichtpulses gewonnen wird, kdnnen heute zberflichenerfassung und Lagemessung
verwendet werden [Schaller et al., 2009].

Die optische, oberflachenbasierte Lagemessung leat dorteil, dass der Patient bei der
Bildgebung nicht durch ionisierende Strahlung kelawird. Die Verfahren lassen sich ohne grof3en
technisch Aufwand und zu geringen Kosten impleneeeati. AuRerdem erlauben Kamerasysteme die
Bilder der aktuellen Patientenlage im BruchteilegiBekunde zu erfassen. Problematisch ist, ddss sic
die Lagemessung ausschlief3lich auf die Kérperdimél bezieht. So zeigt ein Vergleich zwischen auf
der Korperoberflache und auf Knochenpositionen artesi Lagemessung, dass zwischen den
Messmethoden Unterschiede v#i2.3 mm (Lungenbereich) und-1.7 mm (Kopf & Hals Bereich)
Standardabweichung auftreten [Ploeger et al., 2008¢s zeigt, dass die oberflachenbasierte
Lagemessung allenfalls zur groben Vorpositionierdeg Patienten verwendet werden kann.

1.3.2 Lagemessung mit tomographischen Verfahren

Die Istposition eines Patienten kann auch durch Sghnittbildverfahren aufgenommen werden,
wodurch sich die Mdglichkeit zur Lagemessung umertcksichtigung von auf3en nicht sichtbarer
Anatomie bietet. Im Folgenden werden die weserdlictomographischen Verfahren mit ihren Vor-
und Nachteilen beschrieben.

Ultraschalltomographie Im Echo-Impuls-Verfahren wird ein Schallimpuls ohen Patienten
gesendet, welcher an Gewebetlbergangen, je nachb@amieunterschiedlich stark reflektiert wird.
Aus der Signallaufzeit der reflektierten Signal@kauf die Tiefe von Gewebeschichten geschlossen
werden. Bei der B-Mode Sonographie (vBrightness-Mode, da Amplituden als Intensitatswerte
interpretiert werden) werden Schallquelle und -sefi®er den Patienten geschwenkt und das Gewebe
in einer Schnittebene senkrecht zur Korperoberadbgebildet. Dadurch erhdlt man ein
zweidimensionales Bild, in dem die vertikale Bildae der Eindringtiefe, die horizontale Bildachse
der Schwenkrichtung und die Helligkeitswerte denpfitnden der reflektierten Signale entsprechen.
Schwenkbewegungen in eine weitere Richtung odehifi@ Schallsonden ermdglichen die Erstellung
dreidimensionaler Gewebeabbildungen. Eine Registrige mit den Planungs-CT-Daten kann
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markerbasiert, mit automatisch detektierten Mar&eitpnen in Ultraschall- und CT-Daten erfolgen.
Bei Versuchen an Phantomen werden mittlere Genaitéggkvon0.5 mm bei der Markerdetektion in
3D-Ultraschalldaten erreicht [Schreiner et al., 8]9%s gibt auch Ansatze fiir die automatische,
grauwertbasierte Registrierung zu CT-AufnahmenJiriersuchungen a5 Patienten konnte6%
der Datensatze automatisch registriert werdengdirelte Genauigkeit ist jedoch mit= +9.0 mm
gering [Wein et al., 2008].

Ein Vorteil der ultraschallbasierten Lagemessurigdass sie relativ kostengunstig ist. Dartber
hinaus werden Patienten durch die Sonographie keoresierenden Strahlung, wie etwa beim
Rontgen, ausgesetzt. Mit sonographischen Verfakd@men Weichteile gut abgebildet werden. Sie
eignen sich daher zur Lagemessung fir die Progsttahlung [Engelsman et al., 2008]. Leider sind
die bei der sonographischen Lagemessung erreiahléeaauigkeiten gering. So stellen Scarbrough
et al. [2006] den Vergleich mit réntgenbasiertergémessung an und stellen fest, dass beim
Ultraschall ca9 mm breite Sicherheitsabstande um Tumore bendtigt everdegenibe3 mm beim
Rontgen. Ein Grund fur die geringe Genauigkeitdi mit der Eindringtiefe abnehmende axiale
Ortsauflosung sonographischer Bilder. Auch konnerei8he hinter Knochen oder Gaseinschliissen
kaum abgebildet werden. Die Registrierung mit CTebDaist nur begrenzt mdoglich, da beide
Verfahren unterschiedliche Gewebe abbilden. Wahnemtgr CT dichte Materialien wie Knochen gut
abgebildet werden, kdnnen diese vom Ultraschalhkaurchdrungen werden und schatten dahinter
liegende Bereiche ab. Eines der grof3ten Problemeebesonographischen Lagemessung ist aber die
schlechte Reproduzierbarkeit der Bilder, denn diddgBalitat hangt weitgehend von der Erfahrung
des Therapeuten ab. Die Schallsonde muss in dineKientakt zum Kdérper des Patienten stehen und
die Aufnahmen andern sich mit dem Druck der Scbhatle auf die Korperoberflache und der
Sondenposition.

Rontgen-CT Zur Lagemessung kann eine weitere CT-Aufnahme, Hositionierungs-CT,
verwendet werden. Diese wird entweder auferhalbbpiest al., 2009] oder direkt in der
Bestrahlungsanlage aufgenommen [Kaiser & Sust, ;20&ffray et al., 1999]. Bei zweiter wird
aufgrund der Aufnahmegeometrie auch von einer kebgdll-CT (oderCBCT fur Cone Beam CT)
gesprochen. Statt den Patienten mit Zeilensensgpaalformig zu umkreisen, wird ein breiterer
Flachbilddetektor verwendet. Die Lagedifferenz ohien Positionierungs- und Planungs-CT-Daten
kann durch manuelle, markerbasierte [Langen et28l05; Yaniv, 2010] oder vollautomatische,
intensitatsbasierte Registrierung [Thilmann et2006] der beiden CTs miteinander ermittelt werden.
An einem Schadelphantom zeigen Oldham et al. [2088ks mit automatischer Registrierung
Genauigkeiten von unter einem Millimeter erreiclergien kénnen.

Neben den Knochen sind auch in den Positionier@ig®aten Gewebe bedingt erkennbar

[Tward et al., 2007]. Die automatische Registrigramt der Referenzaufnahme ist besonders einfach,
da sich die Bilddaten aufgrund des gleichen Aufredmrfahrens sehr ahnlich sind. Die CT-CT
basierte Lagekorrektur ist aber in vielerlei Himsigproblematisch. So kann sich die Lage des
Patienten wahrend der mehrminttigen Aufnahmeprozedder Bestrahlungsanlage oder bei seinem
Transport von einem CT-Gerat in die BestrahlungegamBndern und die bei der CT-CT Registrierung
erreichbare Genauigkeit zunichte machen. Ein westéroblem stellt die erhdhte Strahlenbelastung
des Patienten durch zusatzliche CT-Aufnahmen daterduchungen legen nahe, dass eine einzige
Abdominal-CT-Aufnahme bei cd.0 mGy Rontgendosis, das Risiko eines (20-jahrigen, niéimeh)
Patienten im Laufe seines Lebens an Krebs zu édranm durchschnittlich cd.7%o0 erhéht [Hall
& Brenner, 2008]. Zum Vergleich: eine Rontgenaufnelim Thoraxbereich verursacht 6al5 mGy.
Bei Behandlungen, die in mehreren Fraktionen dwefiligt werden, kann die Patientenlage deshalb
nicht jedes Mal mit einer CT vermessen werden t@&asen wird die CT-CT basierte Messung, wenn
Uberhaupt, nur bei der ersten Sitzung durchgefiihd an folgenden Behandlungstagen z. B. auf
rontgenbasierte Lagemessung zurtickgegriffen.

MagnetresonanztomographieWikler et al. [2009] schlagen alternativ die Vemdung einer
MRT-Aufnahme vor. Mit der MRT entsteht zwar keingaBlenbelastung, jedoch lasst sie sich bisher
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nur auf3erhalb der Bestrahlungsanlage aufnehmenyigdsr zu Lage&nderungen beim Transport des
Patienten fuhren kann. Fur Linearbeschleunigeranlagerden heute erste Versuche unternommen,
MRT-Magnete in die Bestrahlungsanlage zu integniefereeman, 2010]. Bei Anlagen fur die
Partikelbestrahlung ist dies aus technischen Gribagher nicht moglich. Weitere Probleme sind die
relativ langen Aufnahmezeiten (c&80 Minuten im Kopfbereich) und mdgliche geometrische
Verzeichnungen z. B. durch Inhomogenitat des vedessn Magnetfeldes.

Positronenemissionstomographidls letztes tomographisches Verfahren sei die REfhahme
genannt, welche die Verteilung eines injizierterdi@auklids im Koérper abbildet. Diese Verteilung
kann stark von der in den Planungs-CT-Daten abdgeteih Anatomie abweichen. Lange
Aufnahmedauern, von typischerweise ta.Minuten, machen die PET fur die Patientenausrigintu
wenig geeignet. Die Strahlenbelastung durch dashgee Radionuklid ist dabei mit der einer
CT-Aufnahme vergleichbar [Hellwig et al., 2010].

In Abb. 1.5 sind Beispiele fur Schnittbilder demganten tomographischen Verfahren dargestellt.
Neben dem Schnittbild der 3D-UltraschallaufnahmeegiFetus, sind Schnitte eines CT-, MRT- und
PET-Volumens im Kopfbereich eines Tumorpatienterseien. Karger et al. [2003] untersuchen die
theoretische Abbildungsgenauigkeit der Verfahren, GWIRT und PET anhand mehrerer
Aufnahmegeréate1(x CT, 2 x MR, 2 x PET) durch Verifikation von funf Markerpositionen
Aufnahmen eines Prufkorpers. Dabei liegt die geasete Genauigkeit bei der CT im Submil-
limeterbereich §.4 + 0.2 mm), wéahrend bei MRT (.7 £ 0.2 mm bzw. 1.4 + 0.5 mm) und PET
(1.1 £ 0.5 mm bzw. 2.4 + 0.3 mm) Fehler von einem Millimeter tGberschritten werden.

h) d)

Abb. 1.5: Schnittbilder unterschiedlicher tomodniapher Modalitatena) 3D-Ultraschallschicht mit Kopf und
Hand eines menschlichen Fetus sobjdréntgen-CTc) Magnetresonanztomographie (MRT) und
d) Positronenemissionstomographie (PET) im Kopfbéreioes Tumorpatienten.

1.3.3 Rontgenbasierte Lagemessung

Roéntgenbilder kénnen innerhalb weniger Sekunden deitn Patienten in Behandlungsposition
aufgenommen werden und seine Anatomie hochgenaildaibb Da sie wesentlich geringer mit
Strahlung belasten als z. B. eine CT, eignen steaiich zur wiederholten Messung der Patientenlage.
Die Bildgebung kann auf unterschiedliche Weiselgéfo.

Bildgebung mit dem Behandlungsstrahlin den Linearbeschleunigern der konventionellen
Radiotherapie werden noch meEtiDs (Electronic Portal Imaging Device) eingesetzt. In demMv-
Bildgebung (MegaVolt-Bildgebung) werden Bilder mit dem Behandlungsstrahl als Séradplielle unter
Verwendung von Spektren sehr hoher maximaler Pleotmergien, typischerweise Rontgen- oder
Gammastrahlung im MV-Bereich, aufgenommen. Die @ilaitat der Aufnahmen ist relativ schlecht,
vor allem da aufgrund der hohen Strahlenergie nwchn geringe Unterschiede im
Absorptionsvermdgen der Korpergewebe bestehen ainigrsBildkontrast gering ist [Reinstein et al.,
1987]. Auch die Rasterung heute verfligbarer EPHdsrélativ gering. Typisch sind z. B.12 x
480 Pixel. Da sich EPIDs in Partikelbestrahlungseinrichtunggcht einsetzen lassen, gibt es
Bestrebungen geladene Partikel zur Bildgebung zzenu Die klinische Machbarkeit ist jedoch noch
nicht geklart [Talamonti et al., 2010].
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Roéntgen mit FlachbilddetektorenBei der KV-Bildgebung(KiloVolt-Bildgebung) im niedrigeren
Energiebereich von ca0 keV bis 200 keV werden heute vor allem digitale Festkdrperdetektor
eingesetzt, welche kontrastreichere Bilder in hdRasterung (z. B2304 x 3200 Pixel) aufnehmen.
Beides wirkt sich positiv auf die Verwendbarkeit adlessung der Patientenlage aus. So lassen Willis
et al. [2009] in einer Phantomstudie mehrere Spstea manuelle Lagemessungen auf Basis von
MV- und KV-Bildern des Schadelbereichs durchfiihr®ie maximalen Fehler liegen b&8imm
(Megavolt-) undl mm (Kilovolt-Bildgebung). Zu &hnlichen Ergebnissemkmen auch Devereux et
al. [2010].

AbschlieRend lasst sich sagen, dass beim heutigard Sler Technik die Rontgenbildgebung mit
Flachbilddetektoren das Verfahren ist, mit welchgoh bei relativ geringer Strahlenbelastung und
kurzen Aufnahmezeiten (weniger alss pro Bild), mit markerloser Registrierung noch hohe
Messgenauigkeiten realisieren lassen. So zeigenmWair al. [2008], dass sich in einem Linear-
beschleunigersystem mit stereoskopisch angeordrekarhbilddetektoren (jedoch unter Zuhilfe-
nahme infrarotbasierter Vorpositionierung), dieiédenlage im Schadelbereich mit Translations-
genauigkeiten von unt&5 mm messen lasst.

1.4 Rontgenbasierte Lagemessung in der Partikeltherapie

Existierende automatische Verfahren zur rontgeeb&si Lagemessung werden vor allem fir die
Patientenausrichtung in Linearbeschleunigersystenwngesetzt. Der Einsatz in Partikel-
bestrahlungsanlagen wird durch mehrere Faktorecheest. So ist, speziell fir in Gantryanlagen
installierte Rontgensysteme, die Aufnahmerichtund damit der Blickwinkel auf den abzubildenden
Kdrperbereich nicht fest definiert. Dieser Umstardhindert bei der Lagemessung eine Orientierung
an bekannten anatomischen Strukturen und kann tdéuRlitat beeintrachtigen. Beispielsweise
kdnnen Rontgenbilder aus einer lateralen AnsicbtBlckens einen sehr niedrigen Kontrast bei sehr
hohem Rauschanteil aufweisen, da beim Rontgen Kdepergewebe durchdrungen werden muss.
Auch bewirken die in Gantryanlagen oft gro3en Abd&izwischen Rontgenquelle und -detektor (oft
ca. 3m gegenluber etwa halb so groRen Abstédnden bei lbesehleunigern) eine Abnahme der
Bildqualitéat. Die Radiometrie der Rontgenbilder kastark variieren, da die Rontgenparameter an den
aufzunehmenden Kdorperbereich und die Aufnahmennchangepasst werden mussen. Weiterhin ist in
der Regel kein zusétzliches bildgebendes Verfahuernvorpositionierung, wie etwa das Infrarotrot
basierte System bei Wurm et al. [2008] verfugbagswegen mit grof3eren initialen Fehllagen zu
rechnen ist.

Die genannten Faktoren wirken sich negativ auf digverldassigkeit eines automatischen
Lagemesssystems aus. Fur die Partikeltherapie weleishalb meist Verfahren eingesetzt, die sich an
in den Rontgenbildern sichtbaren, manuell zu sielediden Markern orientieren [Engelsman et al.,
2008]. Diese haben freilich den Nachteil, dassiiem invasiven Eingriff kiinstliche Marker in den
Patienten implantiert werden missen (bei Verwendahgrflachlicher Marker bezieht sich die
Lagemessung wiederum nur auf die Kérperoberflachedh die Verwendung sogenannter nattrlicher
Landmarken, wie etwa Knochenkanten, ist nicht fidej Kérperregion und alle Aufnahmewinkel
mdglich und erfordert dartiber hinaus eine manwieierung dieser Strukturen in den Bildern.

Wahrend fur andere Anwendungsgebiete oft bereitdatieen zur Selbstdiagnose und Fehler-
findung existieren [Hinz & Baumgartner, 2002; Ele&& Nayak, 2012], erfolgt die Verifikation der
mit Rontgenbildern gemessenen Patientenlage hesteelly indem die Bilder des Patienten in
Istposition mit den Planungs-CT-Daten verglicherrdea. Die Beurteilung der Lagemessung hangt
dabei mafigeblich vom Bediener des Messsystems dilikamm, je nach Qualitat der Rontgenbilder,
nur schwer durchzufihren sein. Oft ist eine Kowektler Patientenposition mit anschlieBender
Wiederholung der Rdntgenaufnahmen notwendig, wa®e éilehrbelastung des Patienten durch
Rontgenstrahlung zur Folge hat. Ferner ist es kaudiglich auf diese Weise von einer Fehlmessung
auf die dafiir verantwortliche Systemkomponentechlie3en und notfalls korrigierend einzugreifen.
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Die wesentliche Motivation statt der konventionell&trahlentherapie eine Partikeltherapie
durchzufiihren ist, dass von dieser besonders hasrabhlungsgenauigkeiten erwartet werden.
Obwohl den Patienten hohe Lagegenauigkeiten gdreidder Partikeltherapie zugute kommen, gibt es
keine theoretischen Untersuchungen zur insgesarhtder bildgestitzten Lagemessung in den
Bestrahlungsanlagen erreichbaren Positionierungsogkeit. Existierende Arbeiten beschranken sich
auf die empirische Untersuchung einzelner fir diatieAtenausrichtung relevanter System-
komponenten [Karger et al., 2003; Selby et al.,80@®evereux et al., 2010]. Dabei wirde eine
Abschatzung der erreichbaren Genauigkeit auch dadééen, die bei der Bestrahlungsplanung um
einen Tumor zu definierenden Sicherheitsabstandagptmieren.

1.5 Zielsetzungen dieser Arbeit

In dieser Arbeit sollen automatische Verfahrenrémtgenbasierten Lagemessung fur die Verifikation
und Korrektur der Patientenlage in Partikelbestnapbanlagen entwickelt werden. Da Gantry-
bestrahlungssysteme am vielseitigsten einsetzbdr sbll der Fokus dieser Arbeit auf diesen Anlagen
liegen. Die entwickelten Ansatze sollen jedoch niahf bestimmte Anlagengeometrien beschrankt
und damit vielseitig einsetzbar sein. Die Lagemegssoll ohne die Klassifikation anatomischer
Strukturen, wie etwa Knochen, auskommen, sodadsirsieerschiedene Korperregionen durchfihrbar
ist. Da die Lagemessung unter klinischen Bedingnngiegesetzt werden soll, muss sie auch mit
Roéntgenbildern von geringer Bildqualitat zuverlgsdurchgefiihrt werden kénnen. Es ist darauf zu
achten, dass die Patientenlage auch mit zu ervekaeimitialen Fehllagen von mehreren Millimetern
ermittelbar ist. Es ist davon auszugehen, dasshehe Messgenauigkeit nur moéglich ist, wenn die
Geometrie der zur Aufnahme verwendeten RoOntgenmgstgenau bekannt ist. Daher ist eine
entsprechende Kalibrierung der Réntgenkameras dufichren.

Um die Verifikation der gemessenen Patientenlage emmdglichen, sollen Methoden zur
Selbstdiagnose des Systems erarbeitet werden,sdersémals erlauben, probabilistische Aussagen
Uber Erfolg oder Misserfolg der Lagemessung in rebestimmten Behandlungssituation zu machen.
AulRerdem soll die Selbstdiagnose Riickschliisse agficherweise fehlerhafte Systemkomponenten
zulassen. Um die mit dem System erreichbare Gekeitiiginschatzen zu kénnen, soll der Einfluss
zufalliger Fehler der involvierten Systemkomponentgestimmt werden. Im Einzelnen werden
folgende Ziele angestrebt:

0 Systematische geometrische Abweichungen der Antggmmetrie sollen mit Hilfe von Kalibrier-
korpern automatisch bestimmt und bei der Lagemesgun Erhéhung der Genauigkeit berick-
sichtigt werden. Es ist darauf zu achten, dassk@dibrierverfahren die Fortpflanzung zufalliger
Fehler erlaubt, damit der Einfluss der Fehler aigf @enauigkeit der Patientenlage bestimmt
werden kann.

o0 Es sollen robuste Verfahren zur intensitatsbasiet@gemessung unter Beriicksichtigung
variierender radiometrischer Einflussfaktoren eokslt werden. Auch bei relativ grof3en initialen
Fehllagen des Patienten und geringer Bildqualdkidse Lagemessung noch méglich sein.

0 Zur Schatzung des Einflusses auf die GenauigkeiPdtentenlage sollen relevante Eigenschaften
von Anlagengeometrie, Bildaufnahme und automatistlagemessung modelliert werden. Eine
entsprechende Fehlerfortpflanzung soll ermdglichéie, in einer Anlage erreichbare Mess-
genauigkeit zu bestimmen und als Entscheidungdbdfeler Festlegung von Sicherheitsabstanden
um Tumore, wahrend der Therapieplanung dienen.

o Verfahren der internen Evaluierung sollen prifdnemme vorgebbare Lagegenauigkeit gewahrleist
werden kann. Fehlerhafte Messungen der Patienteoidgr gegebenenfalls die Notwendigkeit zur
Neukalibrierung einer Anlage bei ungenauer Kalitomig sollen im Rahmen der Selbstdiagnose
automatisch erkannt werden koénnen.
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Es wird erwartet, dass durch eine zuverlassigensatisierte Anlagenkalibrierung und Lagemessung,
eine geringe Anzahl an Rontgenbildern fur die Actdring von Patienten benétigt wird. Wéahrend

heute zusatzliche Aufnahmen zur Verifikation dertidtaenlage bendtigt werden (bei stereo-

skopischen Systemen insgesamt mindestens vier Aofea), sollte es moglich sein, die Lage-

messung und Verifikation mit nur zwei Aufnahmen ahaufihren. Dadurch werden der Patient
geschont sowie Zeit und Kosten gespart. Hohe Ggkeiten bei der Lagemessung sowie eine auto-
matische Fehlererkennung sollen verhindern, dadserf@en in schlecht eingestellten Anlagen

behandelt werden.
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1.6 Ubersicht

Diese Arbeit gliedert sich in insgesamt neun Kdpite

Kapitel 1 enthalt die Einleitung. Es gibt einen diiek Uber bildgebende Verfahren zur
Lagemessung, erklart die Motivation zu dieser Arbad nennt ihre Zielsetzungen.

In Kapitel 2 werden zunachst Grundlagen zur Ausblghgsrechnung erdrtert, welche erlaubt die
geometrische Kalibrierung von Rontgenkameras migreSchatzung zufalliger Fehler durchzufihren.
Dann werden die Grundlagen zur Réntgenbildgeburty Simulation von Réntgenbildern sowie zur
Bildregistrierung fir die Lagemessung erértert.néemwird eine kurze Einfihrung zu Hidden Markov
Modellen gegeben, die sich dazu eignen ein ModgliSystemkomponenten fur die Selbstdiagnose zu
erstellen.

In Kapitel 3 wird die Methodik zur automatischend@etriekalibrierung von Rontgensystemen in
einer Bestrahlungsanlage behandelt. Fir das Vemahwerden die Roéntgenschatten von
Kalibriermarkern unter Beriicksichtigung des Bildgegsprozesses modelliert und gezeigt, wie deren
Positionen mit Markern in echten Rontgenbilderngliehen werden kénnen. Es wird ein Verfahren
zur Kamerakalibrierung vorgestellt, welches auf d&awuf3-Helmert Modell zur Minimierung der
Fehlerquadrate beruht. Bereits an dieser StelldemeMoglichkeiten vorgestellt, Fehler der Kamera-
parameter mit Hilfe eines stochastischen Modelks Kalibriervorganges zu schatzen. Des Weiteren
wird gezeigt, wie die Kalibrierung an einzelnerskdeten Kalibrierstellen auf Kameraparameter fir
beliebige Behandlungssituationen in Gantrybestrajdanlagen Ubertragen und die resultierenden Un-
genauigkeiten bestimmt werden konnen. Dabei wisd @eometrie von Gantrybestrahlungsanlagen
bertcksichtigt.

In Kapitel 4 werden neue Methoden zur Lagemessuhgiekelt. Mit dem Ziel, Daten der Soll-
und Istposition des Patienten auch im Beisein v@mgentypischen Bildstorungen registrieren zu
kdnnen, wird ein neues Bildvergleichsmald vorgdstedrner werden drei Verfahren zur bildbasierten
Lagemessung in sechs Freiheitsgraden erorterts Eiaee Verfahren wird speziell entwickelt, um die
Zahl der rechenintensiven Simulationen von Rontdgeeitn aus den CT-Daten fur die Registrierung
zu minimieren. SchlieBlich werden verschiedene Nhbgkiten zur Simulation der Rontgen-
radiometrie aufgezeigt sowie ein neues Verfahregaaellt, welches erlaubt, die simulierte Rontgen-
radiometrie wahrend der Bildregistrierung an zusgigenommene Bilder anzupassen.

In Kapitel 5 werden mogliche Fehlerquellen und Wene Selbstdiagnose fir das System
behandelt. Zur Bestimmung der Ungenauigkeit derggsenen Patientenlage wird eine Methode zur
Fehlerfortpflanzung fur die fir die Lagemessungvahten Komponenten und Verfahren aufgezeigt.
Es werden zudem Methoden vorgestellt, die es eiptiggi einzelne Komponenten des Systems auf
Fehler zu untersuchen. Diese Ergebnisse werderinemeHidden Markov Modell des Systems
zusammengefasst und ausgewertet, um im Rahmeretbst@agnose probabilistische Aussagen zum
Anlagenzustand zu machen.

In Kapitel 6 werden die Bestrahlungsanlagen, Pmatond Datensétze vorgestellt, welche in den
folgenden empirischen Untersuchungen Verwendurdefin Ferner wird gezeigt, wie Goldstandard-
Daten fur den Vergleich von Messverfahren ersialitden.

Kapitel 7 enthalt die Beschreibung von Experimergen Evaluierung und zum Vergleich der in
dieser Arbeit vorgestellten Verfahren. Auch die senechenden Ergebnisse der durchgefuhrten
Versuche werden in diesem Kapitel dargestellt.

In Kapitel 8 werden Versuchsergebnisse erlautéskutiert und mit Ergebnissen aus der Literatur
verglichen. AuRRerdem wird auf die klinische Einbetkeit der behandelten Verfahren eingegangen.

In Kapitel 9 werden abschlieRend die behandelterfatieen und wichtigsten Untersuchungs-
ergebnisse zusammengefasst. Ferner wird ein Aksalit mogliche Weiterentwicklungen und noch
zu erforschende Sachverhalte gegeben.






2 Grundlagen

In diesem Kapitel wird die Ausgleichung im Gaul3#Heft Modell beschrieben, welche bei der
Kamerakalibrierung Anwendung findet. Ferner werdiem Bildgebungsprozess beim Réntgen und
Grundlagen fur die Rontgensimulation behandelimd&ahmen der Lagemessung die Simulation von
Rontgenbildern aus CT-Daten erfolgt. SchlieBlichrdea Grundlagen der Bildregistrierung zum
Messen des Unterschiedes zwischen Ist- und Solkages Patienten erklart und Hidden Markov
Modelle, ein solches wird zur Selbstdiagnose vedegreinleitend erlautert.

2.1 Ausgleichung im Gauf3-Helmert Modell

Zur einfacheren Ausgleichung nach Kleinsten Fehledgaten, der Ausgleichung im Gauf3-Markov
Modell, wird fir jede fehlerbehaftete Messgrofde Beobachtung eine Beobachtungsgleichung
aufgestellt, welche allein von den gesuchten Groé@GenUnbekanntg abhangen darf [Kupferer,
2004a]. Die Gleichungen des Modells miissen entepretformuliert und gegebenenfalls zusatzliche
Gleichungen hinzugefugt werden. Alternativ kann d@&d-Modell Gauf3-Helmert Modell), auch
bedingte Ausgleichung mit Unbekannten bzw. Allgarfal der Ausgleichungsrechnung, verwendet
werden. Fur ihr funktionales Modell missen die Bgdingsgleichungen lediglich linear unabhangig
voneinander sein [Niemeier, 2002]. Im Folgendendwitas direkt verwendbare GH-Modell
verwendet, das im Rahmen dieser Arbeit so redlisierde, dass sich Ausgleichungsprobleme,
ausgehend von Beobachtungen, Unbekannten, Bedisgi@nghungen und stochastischem Modell,
allgemein l6sen lassen. Es sei noch angemerkt, slelssmit der Ausgleichung im Gauf3-Markov
Modell — nach entsprechender Umformung — aquivel&ngiebnisse erzielen lassen.

2.1.1 Funktionales Modell

Das funktionale Modell fur eine Problemstellungtels ausg unabhangigen Bedingungsgleichungen
der Form F(b,%) =0, wobei b und £ die Vektoren der ausgeglichenen Beobachtungen und
Unbekannten sind. Sie resultieren durch Anbringaspechender Korrekturanund Ax an gemes-
sene Werté bzw. gendherte Werte nachb = b + v undx = x° + Ax. Mit n Beobachtungen und
Unbekannten ist die Redundanzles Systems durch= g — u bestimmt. Gemal der Methode der
Kleinsten Quadrate gilt es eine Zielfunktion

Q(b, %) = vTQpsv — 2k"F(b,£) = min Gl.2-1

zu minimieren, wobeiQ,, die Gewichtskoeffizientenmatrix der Beobachtungaers dem stoch-
astischen Modell un& Lagrange Multiplikatoren fir die bedingte Minimigrg darstellen. Werden
aus den partiellen Ableitungen der Bedingungsgleigen nach den Beobachtungen und Un-
bekannten an Stellenundx’ die Jacobi-Matrize®® und A aufgestellt, lassen sich die Funktiorfén

in (lokal) linearisierter Form schreiben als:

F(b,&) =Bv+AAx+ F(b,x") =0 Gl. 2-2
Die Minimierung der Zielfunktion erfolgt indem diullstellen der partiellen Ableitungei)/dv =
0, 0Q/0k = 0 und 0Q/dAx = 0 ermittelt werden. Definiert man den verbleibendeghler beim
Auswerten der Bedingungsgleichungen als Widersmuadttorw = F(b,x°), so kann mit Normal-

gleichungsmatrixV = AT(BQ,BT)"1A nach den Verbesserungen fir die Unbekanatergelost
werden [Lenzmann & Lenzmann, 2004]:

T -1
[Akx] - [BbeB OA ] [0 Wl] = Ax = —N"'AT(BQppB")'w Gl. 2-3
ux

T
A uxu
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Die zugehdrigen Verbesserungen der Beobachtundpit enan mitv = Q,, BT k. Ist das funktionale
Modell nicht linear, missen gewohnlich mehrerealienen der Ausgleichung mit schrittweiser
Verbesserung von Beobachtungen und Unbekanntemgkfithrt werden. Ein mdgliches Abbruch-
kriterium ist ein kleiner Widerspruchsvektor, z. B'w < ¢, oder eine maximale Anzahl von
Iterationen (vor allem im Falle ausbleibender Kogeaz).

Es gibt Kontroversen wie nichtlineare GH-Modellesauwerten seien, namlich ob die Linear-
isierung der Beobachtungen, wie in DIN 18709-4 Bl9$efordert, ab der ersten Iteration an der Stelle
der urspriinglichen Beobachtungen(genahertes Modglloder aber an der Stelle der verbesserten
Beobachtungem + v durchgefihrt werden solstfenges Modell Gegen die erste Variante spricht,
dass das genaherte Modell nur in Ausnahmen widgskpfreie Bedingungsgleichungen liefert
[Lenzmann & Lenzmann, 2004; 2005; Neitzel & Petép@008]. Gegen Variante zwei spricht, dass
Beobachtungen im strengen Modell successive angepesden, sodass ab der ersten lteration, vor
allem beim Auftreten grol3er Verbesserungen, nicllhmdie optimale Losung fir das urspriingliche
Problem gesucht wird [Kupferer, 2004b].

2.1.2 Stochastisches Modell

Fur das stochastische Modell wird die Kovarianzirafl,, der Beobachtungen aus den a priori zu
erwartenden Fehlern der GroRen aufgestellt. Eiriaviafaktor o wird festgelegt, um den Bezug
zwischenCp;, und Gewichtskoeffizientenmatri@,, herzustellen (Gewichtsmatrix i&= Q~1). Er
skaliert die Gewichtung der AusgangsgréRen [Nieme2902] nachQpp, = o5 2Cpp. Aus den
Verbesserungen kénnen nach jeder Ausgleichungsiterder Varianzfakto6Z = #7Qj;?/r und die
Varianzen der ausgeglichenen Beobachtungen undkanbeen geschatzt werden:

A posteriori Varianzen der Beobachtungen und Unbeten
Cop = 65 Qb
Czz = 6§Qzz = GGN "
Gewichtskoeffizienten der Korrelaten und Verbessgen
Qzx = (BQppB") ™' — (BQppB") " 'AQ3z A" (BQppB") ™"
»» = QupB" QzzBQpp
Varianzen der verbesserten Beobachtungen
Cpp = 65 (Qbp — Qo
In einer Folgeiteration der Ausgleichung werden @mengen GH-Modell die Varianzen der
verbesserten Beobachtungen verwendet.

Gl. 2-4

2.2 Rontgenbildgebung und Simulation von Bildern

2.2.1 Rontgenbildgebung

Die Rontgenbildgebung lasst sich als dreiteiliggszBss beschreiben. Er besteht aus der Erzeugung
der Rontgenstrahlung in der Réntgenrdhre, der dktem der Photonen mit Materie auf dem Weg
zum Detektor sowie ihrer Detektion durch Umwandlumgelektrische Impulse. Diese drei Kompo-
nenten sind in Abb. 2.1a dargestellt und werdeRdhgenden genauer beschrieben.

Strahlerzeugung

Roéntgenstrahlung wird in einer Vakuumréhre erzewgin ein Elektronenstrahl auf den Anodenteller
trifft. Die Anode wird von einem Hochspannungsgener (HV- oder High-Voltage-Generator) mit
einer Spannung bis (hier) maxinB0 kV versorgt. Wird das Elektron eines inneren Orbitaises
Anodenatoms herausgelost, entstehen Licken, diedueren Elektronen aufgefiillt werden. Die
beim Entfernen des Elektrons freiwerdende Enengiigpeicht der Energiedifferenz zwischen auf3erem
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und innerem Elektron und wird in Form vocharakteristischer Rontgenstrahlungfrei. lhre
Wellenlange ist charakteristisch fur das Anodenmelté/Nerden Elektronen des Kathodenstrahls im
elektrischen Feld eines Atomkerns hingegen abgelamk verlangsamt, wird ihre Energiedifferenz in
Form von Rontgenbremsstrahlungrei. Die Anzahl der Photonen charakteristisch&at8ung ist
gering im Vergleich zur Bremsstrahlung, welche konmtinuierliches Spektrum an Wellenlangen
besitzt [Buzug, 2008]. Aus der maximalen Energjjg,x, die ein Elektron bei seiner volligen Aus-
I6schung abgeben kann, ergibt sich nach dem Duam¢-Besetz die Grenzwellenlange des Brems-
spektrums mit Vakuumlichtgeschwindigkeijf, Planckschem Wirkungsquantuim Elementarladung

e und Kathodenspannurg ,7:

Amin = CohExsx = coh(eUgary) ™" Gl. 2-5

Die Grenzwellenlange gibt die kirzeste im Rontgekspm vorkommende Wellenlange an. Die
vollige Umwandlung eines Elektrons in Strahlungjéstoch selten. Meist erfolgt die Ablenkung der
Flugbahn. Aus der Verteilung der Ablenkungswinkabf das Bremsspektrum, welches, Uberlagert
mit dem charakteristischen Spektrum einer Molybdande, in Abb. 2.1b dargestellt ist. Ein
Kollimator vor der Rontgenréhre kann starke Streuuerhindern. Ein Filter, oft aus Aluminium, wird
eingesetzt um, die theoretisch beliebig hohen Wkilegen des Spektrums abzuschneiden und das
damit verbunden®eam-Hardeningzu reduzieren, bei welchem, wie in Abb. 2.1c skigziweiter
hinten liegende Materialien nur noch von kurzweltigStrahlen durchleuchtet werden und so schein-
bar geringere Absorption besitzen. Ferner kommdwesh Schragstellung der Anode gegentber der
Kathode (oft cal7°) zumHeel-Effekt Er hat oft eine ungleichmallige DetektorbelichtomgVignet-
tierung des Bildes zur Folge, da kathodenseitigrridtotonen abgegeben werden, als anodenseitig.

( Strahlerzeugung H Interaktion H Detektion )

Rontgenrdhre i Objekte (Atome) i
: im Strahlengang Festkdrperdetektor
Photonen : Y s ’ o
. aj ) s AR Szintillator-
! Keine Absorption o€ _,/ folie
f——————————————— T - \ X
. D
> Photoelektr. Absorption | sensoren
|

- I 1 - Rayleigh Streuung
= | e

Compton Streuung

Kollimator Filter F'aar Produktwon

Detek tor

Charakteristisches Objekt 1 Objekt 2 Objekt 3 .
/" Spektrum A1

niedrige Energie

Grenzwellenldnge

Ay

Bremssprektrum 50

mittlere Energ

Photonenzahl [

Wellenldnge A insgesamt ca. 102 bis 10 nm
b)

Abb. 2.1: Rodntgenbildgebung) Strahlerzeugung, -interaktion und -detektlbhpharakterlstlsches Spektrum
(hier Molybdan-Anode) und Bremsspektruo);Beam-Hardening durch Herausfiltern niedriger Fre-
guenzen — Objekd wird nur noch von kurzwelligen Photonen durchdemg

Photonen-Materie Interaktion

Durch Interaktionen mit Material im Strahlengangwnit die urspriingliche Zahl der Photongrnvia
Absorption und Streuung ab. Finden keine Interakstatt, trifft ein Photon auf den Detektor und
tragt zur Bildschwarzung bei. Folgende Wechselwiden, die in Abb. 2.1a im Schrititeraktion
skizziert sind, sind fur die Bildgebung maf3geblich:
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Photoelektrische AbsorptianDie Energie eines Photons wird vollkommen im Zosgnstol3 mit
dem Elektron einer inneren Atomschale in Bewegumggpe umgewandelt.

Rayleigh StreuungDas Photon behdlt seine Energie, es wird ledigligrch ein Elektron oder den
Atomkern, meist in kleinem Winkel abgelenkt.

Compton StreuungDas Photon verliert Energie an ein Elektron umdi\ebgelenkt, je starker der
Energieverlust ist, desto grof3er ist der Ablenkwngkel. Sie spielt fir die Bildgebung erst ab ca.
150 keV eine Rolle [Johns & Cunningham, 1983].

Paar Produktion Ein Photon wird in ein Elektron und ein Posittamgewandelt. Dies findet erst
ab1.02 MeV statt [Seibert & Boone, 2005] und ist hier fir 8ikdgebung unbedeutend.

Die material- und energieabhéangige Abschwachunglanf Wegy durch ein Objekt kann durch das
Lambert-Beersche Linienintegral [Beer, 1852] (alseBalfall der Strahlungstransportgleichung)
genadhert werdenl; entspricht dabei der durch einen Korper mit AbBonskoeffizientenuy(n)
reduzierten Photonenintensitat:

I; = Iyexp (— f uE(n)dn) Gl. 2-6
W ist von Photonenenergis; und vom Material am Ort des durchstrahlten Kdrpers abhéangig.

Roéntgendetektion und -darstellung

Es lasst sich zeigen, dass die Zahl der am Dete&tpstrierten Photonen Bernoulli-verteilt ist. Bei
sehr vielen Ausgangsphotonelj & o) und kleiner WahrscheinlichkeiP (— 0) eines Photons am
Detektor anzugelangen, entspricht die diskrete Wéhtminlichkeitsfunktion der auf ein Sensorelement
eintreffenden Photonenzal) der Poisson-Verteilung [Buzug, 2008]. Einige Débedn wandeln
einfallende Réntgenphotonen erst in sichtbarestliial andere konvertieren sie direkt in elektrische
Signale. Bei allen Festkorperdetektoren ist dagehende Signal eine lineare Funktion der Photonen-
intensitat. Es wird meist auf einen Bereich zwisch& und 2'® Graustufen quantisiert. Bevor die
Bilder zur Verfigung stehen, werden sie oft eirigitalen Korrektur unterzogen. Als defekt markierte
Pixel werden durch Nachbarpixel ersetzt oder imigept (Pixelfehler Korrektuy, und ein Nullbild
ohne Strahlung wird subtrahierOffset Korrektu). Ferner wird eine Normalisierungséin Kor-
rektur), auf eine bei einer bestimmten Strahlung angenemem Stérke des elektrischen Signals, vor-
genommen [Moy & Bosset, 1999].

Bei der Darstellung digitaler Rontgenbilder (DBgital Radiography) ist es Ublich, Bereiche mit
hoher Photonenzahl dunkler und stark abgesch&esteiche heller darzustellen. Fir die im Rahmen
dieser Arbeit verwendeten Bilder wird diese Datstgjsweise gewahlt, womit hellere Bildbereiche
meist stark abschwdchende Knochenstrukturen darstdh einigen medizinischen Anwendungen
wird, in Anlehnung an analoge Réntgenfilme, diewdewerse Darstellung verwendet.

2.2.2 Simulation von Rontgenbildern

Viele Verfahren simulieren aus 3D-Daten Bilder, dieh mit vorhandenem 2D-Bildmaterial
vergleichen lassen, etwa fur Anwendungen der Feunelung [Domik, 1984], ebenso wie fir die
medizinische 2D-3D Registrierung [Selby et al., 20@irkfellner et al., 2008].

Rendering-Verfahren zur Simulation von Réntgenbildern

Ein aus Tomographiedaten, meist Rontgen-CT-Dateredhnetes Rontgenbild wird DRRiditally
Reconstructed Radiograph) genannt. Rendering-Verfahren kdnnen nach Objekivarfahren und
Bildraumverfahren eingeteilt werden. Bei den Objakmverfahren wird durch Vorwartsprojektion,
der Einfluss von Voxeln auf das Bild betrachtethregd bei den Bildraumverfahren im Rahmen einer
Ruckwartsprojektion ermittelt wird, wie die Bildpkte des Ergebnisbildes entstehen. Géngige
Rendering-Verfahren sind:
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Volume Splatting[Westover, 1990; Miller & Yagel, 1996]: In diesédijektraumverfahren wird
der Einfluss jedes einzelnen Voxels auf das Erglidi betrachtet. Dies kann helfen, das Rendering
zu beschleunigen, da auf im Speicher nebeneinaigriegte Voxelwerte zugegriffen werden kann,
was optimiertes Nachladen in den Prozessorcachégéoht. Der Einsatz bei zentralperspektivisch
projizierten Daten aber ist problematisch. Georseftri korrekte Interpolation ist kaum mdglich.
AulRerdem koénnen im Ergebnisbild zwischen benacbbarbxelprojektionen Licken entstehen.

Shear-Warp RenderingDrebin et al., 1988; Lacroute & Levoy, 1994; Weex al., 1999]: Die
CT-Daten werden bei diesem Bildraumverfahren eBwrerung unterzogen, sodass eine Seitenflache
des Datenkubus parallel zur Bildebere Rontgendetektor) liegt. Fir die perspektivischejéktion
muss noch eine Verzerrung des Volumens durchgefubirtien, welche die Daten in Abhangigkeit
von der Entfernung zum Projektionszentrum skali8ttahlen durch das Volumen verlaufen nun
entlang der Voxel, was schnelle Speicherzugriffadglicht. Wesentlicher Nachteil der Methode ist,
dass fur jede Projektion aus einem anderen Blick&linauf das Volumen eine aufwandige
Vorverarbeitung durchgefuhrt werden muss.

Raytracing [Amanatides & Woo, 1987; Levoy, 1990]: Fur jedeitdBunkt wird ein Strahl durch
die CT-Daten verfolgt. Dies entspricht einer Radoansformation [Radon, 1917] Gber eine Funktion
(dem CT-Volumen) mit drei Parametern. Zum Rendenm Rontgenbildern werden dabei die Linien-
integrale entlang simulierter Rontgenstrahlen gebilDie Intensitat eines Bildpunktes wird z. Bt mi
der Lambert-Beerschen Gleichung (GIl. 2-6) genaheds Raytracing gehort zu den Bildraum-
verfahren. Es ist berechnungsaufwendig, aber esriagch qualitativ hochwertige Bilder erzeugen, da
die tatsachlichen Photonenbahnen durch den aufgeroen Korper nachgebildet werden. Die beim
Shear-Warp Rendering notwendige Vorverarbeituntilint

Interpretation der Voxelwerte einer CT-Aufnahme

Entscheidend fur die Radiometrie eines simulieRémtgenbildes ist, wie Voxel der CT-Aufnahme
interpretiert werden. Aus den Voxelwertender Bildmatrix sind Hounsfield Werte (auch CT-Zah)
ct, eines aufgenommenen Materials bestimmbar. Dazli isinDICOM-Dateiformat fir jede CT-
Aufnahme Werten, b einer linearen Funktion van. gegeben [DICOM 3, 2008; Selby, 2002]:

cty = f(vy) =mv,+b | in[HU] Einheiten Gl. 2-7

CT-Zahlen entsprechen den Absorptionskoeffiziepteder Materialienx, normiert auf die Rontgen-
absorptionen von Luft und Wasser, welche ajt, , = —1000 HU undcty,, = 0 definiert wurden

[Hounsfield, 1973]. Ihre Einheit ist die Hounsfidiihheit HU (Hounsfield Unit). Hounsfield Bereiche
einiger im menschlichen Korper vorkommender Matieniesind in Abb. 2.2 dargestellt.

Hounsfield Einheiten [HU] !
A

Weiches Gewebe Metall
0 """"""""'""Wé‘s"séf"'idHLj'big'iéti'H'u""'”""""'"'"”'"!"""55'1'0&16% """""""
Fett-100 *0HU I
" bis-50 HU Knochen R
Luft 1000 HU ... ;
1000 HU I Material
1000 P -

Abb. 2.2: Interpretation der Voxelwerte einer CTfAahme; Hounsfield Bereiche fiir unterschiedliche
Materialien.

CT-Gerate werden zur Erzeugung korrekter Hounsfidldrte mit Hilfe von Kalibrierkdrpern
eingestellt. Die Absorptioru, eines bekannten Materials wird mit Réntgeninténsiy an der
Rontgenquelle und Intensitit gemessen am Detektor [Hounsfield, 1973], ausgkkiem Lambert-
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Beerschen Gesetz (Gl. 2-6) durgh. =In(l,/I;) genahert. Die normierte CT-Zahl fir ein
aufgenommenes Materialist definiert durch [Huizenga & Storchi, 1985]:

ct, =2 HH20 1000 Hy Gl. 2-8

Un20

2.3 Registrierung

Unter Registrierung versteht man, Daten raumlicér aitlich in Ubereinstimmung zu bringen. Bei
Bilddaten steht das Referenzbild fest, wahrendQ@gjsktbild einer Transformation unterzogen wird,
die es dem Referenzbild angleichen soll. Je naoteBsionenzahl der Eingangsdaten spricht man von
2D-2D, 3D-3D oder 2D-3D Registrierung. Eine allgémeeKlassifizierung wird z. B. in Maintz &
Viergever [1998] vorgenommen. Werden Rontgenbildet CT-Daten zur Lagemessung miteinander
registriert, handelt es sich dabei um eine 2D-3DiRegerung.

2.3.1 AhnlichkeitsmaRe

Mit entscheidend firr die Qualitat eines Registmgsverfahrens ist, welches AhnlichkeitsmaR (SM,
Similarity Measure) zum Bildvergleich verwendet wird. Es sollte maaimverden, wenn die Inhalte
von Referenz- und (transformiertem) Objektbild asrr&spondierenden Positionen mdglichst gut
Ubereinstimmen. Seine Maximierung soll zur optimaRegistrierung zwischen den Bildern fuhren.
Lokale Maxima der Ahnlichkeitsfunktion sind potesitiproblematisch fiir die Optimierung. Wichtige
Kriterien bei der Entwicklung eines Ahnlichkeitsneaiir Rontgenbilder und CT-Daten sind:

o0 In Referenz- und Objektbild abgebildete Objekte réim sich unterscheiden. So kénnen sich bei
der Aufnahme eines der Bilder Fixierungsvorrichemgn Strahlengang befinden, oder der Patient
kann auf unterschiedlichen Tischen gelagert seim.M&aR soll trotzdem maximal werden, wenn
sich korrespondierende Bildinhalte an tGbereinstinuie®@ Positionen befinden;

o Radiometrische Unterschiede zwischen den Bildemfiedibei der geometrischen Registrierung
nicht allzu sehr ins Gewicht fallen (fir eine raditrische Registrierung hingegen schon);

o Sind die Bilder nicht korrekt registriert, sollteagi Mal3 in Richtung korrekter Transformation
zunehmen, da sonst das Finden der optimalen Tramsfion durch einen Optimierungs-
algorithmus erschwert wird (gilt insb. fur Gradiemverfahren). Es sollten moglichst wenige lokale
Extrema im Funktionsverkauf tber den Bildtransfaior@en vorkommen;

o0 Wenn die tatsachliche Transformation eines Kérmécht durch das Transformationsmodell der
Registrierung dargestellt werden kann, sollte dasliéhkeitsmaR zumindest fiir die optimale,
noch realisierbare Transformation maximal werdemsaghsten kann z. B. ein Korper, welcher eine
— wenn auch geringe — nichtrigide Transformatiomchgefiihrt hat (was sich bei klinischen
Bildern, z. B. wegen Organbewegungen, kaum vermdiigst), nicht mehr registriert werden.

2.3.2 Geometrische Transformationsmodelle

Geometrische Transformationsmodelle fir die Rdgistng kénnen in globale und lokale unterteilt
werden. Zu demlobalengehort auch die rigide Transformation. Bei didg@mnen imR3 drei Rota-
tionen und Translationen durchgefihrt werden. Em ® wird mit Rotations- und Translations-
komponentem bzw.t unter Verwendung homogener Koordinaten Rldbgebildet:

H X
P' =Tprigipg * P = T8x3 E taxa 321 Gl. 2-9
000 0 1\

Statt sechs, werden mit einer affinen 3D-Transféionainsgesamt zwolf Freiheitsgrade durch
zusatzliche Berucksichtigung von je drei moglictgkalierungen und Scherungen in das Modell
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aufgenommen. Die projektive 3D-Transformation dstansgesami5 Freiheitsgrade. Die bisherigen
Modelle lassen sich je durch eifiex 4 Transformationsmatrix darstellen. Komplexere gleb&rans-
formationsmodelle, etwa zur Modellierung von Vermagen, kénnen durch Polynome zweiten oder
hoheren Grades beschrieben werden.

Mit lokalen Modellen kénnen lokal begrenzte Transformationetenschiedlicher Bildteile besser
modelliert werden. So kdnnen etwa Bewegungen oddorihationen einzelner Organe beschrieben
werden. Um lokale Transformationen durchzufiihrémnien Kontrollpunkte im Bild definiert werden
(z. B. zuféllig oder auf einem regularen Gitter)elehe unterschiedlich transformiert werden (vgl.
Abschnitt 5.3.3). FiUr Bilddaten zwischen Kontroiten wird die Transformation durch
Interpolation umliegender Kontrollpunkte bestimniRie Anzahl der Freiheitsgrade der Trans-
formation hangt von der Zahl der Kontrollpunkte hf&wfig werden lokale Transformationsmodelle
als elastisches Modell realisiert, in welchem eirigieterm formuliert wird, um eine Kostenfunktion
fur die Deformation zu minimieren und gleichzeitlge Bildahnlichkeit zu maximieren. Maintz &
Viergever [1998] fassen in einer Ubersicht einige Registrierung medizinischer Bilddaten ver-
wendete Modelle zusammen. Holden [2008] gibt eieeneiterten Uberblick tiber verschiedene
Modelle, speziell firr die nichtrigide Bildregistrieng.

2.3.3 Nichtlineare Optimierungsverfahren

Da sich die Bildahnlichkeit meist nur Uber nichélare Funktionen ausdriicken lasst, werden
nichtlineare Optimierungsverfahren zur Maximieruaimgesetzt. Bei der globalen, nichtlinearen
Optimierung soll in einem gegebenen Suchraum fremmameterx die globale Extremstelle einer
Zielfunktion Q(x) gefunden werden. Unter Vorzeichendnderung deffufikdion sind Minimierung
und Maximierung &quivalent. Hier spielen nur Opérangen im Raum reeller Zahlen eine Rolle. Fur
n Freiheitsgrade ist der maximale Suchraum R". Kein Verfahren kann das Finden des globalen
Extremums einer beliebigen Funktion garantieremeatien gesamten Suchraum zu evaluieren, was in
der Praxis meist unméglich ist. Eine Einteilung darfahren kann nackeradientenbasierterund
Nicht-Gradentenbasiertedethodererfolgen:

Gradentenbasierte Methoden sind Niewton-RaphsoMethodezum Finden von Nullstellen, das
Gaul3-Newton Verfahremur Minimierung nach Kleinsten Fehlerquadratenisaseine Erweiterung,
der Levenberg-Marquardt AlgorithmugMoré, 1977] und verschiedene andere Gradienten-
abstiegsverfahren. Gewohnlich konvergieren Gradiamrfahren schnell in Richtung des nachsten
lokalen Extremums und sind daher anféllig gegeniio&alen Extremstellen. Darlber hinaus
erfordern sie Differenzierbarkeit der Zielfunktiomwas oft prinzipiell oder aufgrund des Rechen-
aufwandes nicht mdéglich ist. So hangt die Zielfimktbei der Bildregistrierung meist von den Bild-
intensitdten ab und lasst sich, zumindest nichearheblichen Rechenaufwand, kaum differenzieren.
Methoden ohne Gradientenberechnung sind z. B. ridige

Der Bergsteigeralgorithmusfunktioniert &hnlich wie das Gradientenabstieg&leen, jedoch
werden keine Gradienten berechnet, sondern imnteitédn Richtung des nachst besseren Nachbarn
vorgenommen. Um zur Extremstelle zu gelangen sie@sinviele Iterationen notwendig. lhre Zahl
hangt stark von der Wahl der SchrittgroRe ab. Deg&eigeralgorithmus wird z. B. von Studholme et
al. [1997] fur die 3D-3D Registrierung eingesetzt.

Das Verfahren nach Powelist zun&chst die Verbesserung einer Optimierurggesfie, bei der fur
eine Funktionmingn(Q(xq, x5, ..., X)) jeweils Bewegungen in Richtung eines der Freibedide
durchgefuhrt werden, bis keine Optimierung mehr lintigst (also zunachshin(x;) gefunden ist).
Dann wird beim néchsten Parameter fortgefahrenmidx,) gesucht. Ist man bei, angelangt,
wird wieder beix, gestartet. Das Verfahren konvergiert langsam, idainvAbb. 2.3a (links) gezeigt,
in einem Zick-Zack Kurs gesucht wird. Deshalb wuededurch Powell modifiziert, sodass nur in den
ersten lterationen Parameter fir Parameter vorgegawird. Danach wird ein Richtungsvekioaus
den bisherigen Bewegungen ermittelt und entlangedie nach dem Minimunmin, (Q(x + Av))
gesucht (Abb. 2.3a, rechts). Die Richtung wird gkegit) wenn nicht weiter minimiert werden kann.
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Das Verfahren ist zusammen mit Brents Methode [Br&873], welche die Suche entlang einer
Geraden beschleunigt, sehr effizient. Es wird zv@ Zollei et al. [2001] bei der Registrierung
eingesetzt. Bom et al. [2011] vergleichen Powellstide mit anderen Optimierern fur die Bild-
registrierung und befinden das Verfahren als getgyest. Bei Birkfellner et al. [2003] hingegen zeig
sich Powells Methode als unzuverlassig, da beRe#gistrierung oft lokale Extrema gefunden werden.
Rohlfing et al. [2005] vergleichen das Verfahrert dem Bergsteigeralgorithmus und finden, dass
dieser globale Extremstellen zuverlassiger findemk

Das Nelder-Mead Simplex VerfahrejNelder & Mead, 1965], auch DH®¢wnHill Simplex), fur
die Optimierung im Dimensionen, basiert auf einem Korper, dem Simpdex mitn + 1 Punkten zu
je n Koordinaten, Permutationen der freien Parameter, Suchraum aufgespannt wird. Die
Zielfunktion wird an allen Punkten ausgewertet. deteend vom schlechtest bewerteten Punkt wird
der Reihe nach, bis eine Verbesserung eintrite 8ipiegelung, Expansion oder einfache Kontraktion
durchgefuhrt, sodass sich ein neuer Simplex ergyibtd keine Verbesserung erreicht, findet eine
totale Kontraktion statt. Dadurch wandert der Kdrdarch den Suchraum und n&hert sich einem
globalen Optimum. Die Optimierungsschritte werdanAbb. 2.3b gezeigt. Eine Beschreibung der
moglichen Implementierung findet sich in Presslefl®92]. Der DHS ist robust, auch wenn kleinere
Stérungen in der Zielfunktion vorkommen. Dies liegran, dass er nicht Funktionswerte selbst,
sondern deren Range untereinander verwendet, ulmegtimmen, in welche Richtung die freien
Parameter im nachsten Schritt geandert werden dBast lvey, 1991] (dies gilt auch fur Powells
Methode, jedoch nur ohne Brents Erweiterung). Imelden Vergleich von Powells Methode zum
DHS zeigen Bernon et al. [2001] fur die Bildregmtung, dass DHS zuverlassiger zum globalen
Optimum konvergiert.

Die Simulierte AbkuUhlungversucht, das allen Optimierern inharente ProldemKonvergenz zu
lokalen Extrema abzumildern. Dazu wird ein an eipéysikalischen Abkuhlvorgang angelehntes
Verfahren fur die Optimierung vorgeschlagen [Kirkpek et al., 1983]. Die Grundidee ist, die
Optimierung so durchzufiihren, dass sich bisher rgkfne Parametersatze wieder verschlechtern
kénnen. Dadurch kann sich der Algorithmus theorhtisvieder aus lokalen Extremstellen heraus
bewegen. Mit der Zeit verringert sich die Wahrsaohehkeit (Abkihlung) einer Verschlechterung,
sodass der Algorithmus in ein Optimum konvergi&itiei Probleme des Algorithmus sind, dass er
mitunter viele Schritte der Funktionsauswertungdigh und bei gleichen Startwerten, abhangig von
zufélligen Schritten, unterschiedliche Optima lief&gann.

Golden Section SearcliGSS) ist ein Verfahren fur die Minimierung unimodal@elfunktionen in
einer Dimension [Kiefer, 1953]. Es sei das Minimuanm £, wie in Abb. 2.3c, zwischen zwei initialen
Parameterwerten,, x, eingeschlossen. Stichprolbg zeigt, dass das Minimum tatsachlich zwischen
x1 und x, liegen muss, da ihr Funktionswert kleiner als blerx; oderx, ist und eine unimodale
Zielfunktion angenommen wird. Es kann nun entweddntervall [x;, x3] oder[x3, x,] liegen. Die
nachste Stichprobe, wird im gréReren beider Intervalle genommen. Mieim Funktionswert wird
bestimmt, in welchem der Intervalle das Minimungéa muss — hier ifxs, x,], daQ(x,) < Q(x3)
ist. Durch eine Stichprobes wird [x3,x,] weiter zu[x3, x,] verkleinert usw. Letztlich wird das
Intervall mit dem Minimum immer enger. Der Name d€erfahrens stammt vom optimalen
GroRRenverhaltnis zwischen zu untersuchenden Irtervavelches dem Goldenen Schnjtt~ 1.6
entspricht. Falls die Zielfunktion dies erlaubtpkamit der Methode der parabolischen Interpolation
nach Brent [1973] die notwendige Stichprobenzatilréert werden. Dabei wird, wenn mdglich, ein
parabolischer Verlauf voft um das Minimum herum unterstellt. Die Parabel vaiud den drei besten
Stichproben genahert. Die nachste Stichprobe wirdeat Stelle ihres Scheitels, dem voraussichtlichen
Extremum, ausgewertet.
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Abb. 2.3:  Algorithmen zur nichtlinearen Optimierura) Entlang einer Achse im 2D-Suchraum (links) und
Verbesserung nach Powell (rechts); Bewegungen des DHS in zwei Dimensionep;= beste,
x, = zweitbestex, = schlechteste Positio) Golden Section Search mit initialen Wertenx,
und Stichproben in der Folgs, x,, xs (darunter: Seitenverhaltnis).

2.4 Interpolation von Bilddaten

Bei einer Interpolation geht es darum, kontinugkdi Werte mit mdéglichst kleinem Fehler aus
diskreten Daterx zu generieren. In der Bildverarbeitung liegen digkreten Daten meist in einem
regularen Gitter im 2D oder 3D vor. An den diskref&tellen liegen Grauwerte bzw. chromatische
Werte vor, durch welche die interpolierende Funkifgx) verlaufen soll. Im Rahmen dieser Arbeit
mussen an zwei Stellen Interpolationen von Bilddaw@rgenommen werden, namlich bei der
Rontgensimulation, wenn Absorptionswerte entlange®i simulierten Réntgenstrahls durch das
diskrete CT-Voxelraster aufsummiert werden unddegiBerechnung des AhnlichkeitsmaRes fiir den
Bildvergleich. Hier wird auf korrespondierende Bilchkte des Referenz- und des transformierten
Objektbildes zugegriffen. Pixel aus dem Referenizhiter liegen dabei meist nicht genau Uber Pixeln
des transformierten Bildes, sodass beim Lesen &poradierender Intensitatswerte interpoliert werden
muss.

Thévenaz et al. [2000] vergleichen verschiedenesd€a von Interpolationsfunktionen. Darunter
B-Splines [Schonberg, 1946], verschiedene Uberaggn gewichteter B-Splines [Schaum, 1993]
oder auf dewinc-Funktion basierende Interpolationen. Es wird ggizalass die B-Spline basierten
Methoden unter dem Kriterium kleiner Interpolatifatder bei niedrigem Berechnungsaufwand am
besten abschneiden. Die bekanntesten Interpol&iitkitonen basieren auf B-Spling& der Ord-
nung k, wie etwa Nearest-Neighbgt?, lineare 1 oder kubische B-Spline Interpolatigi?. Bei
Nearest-Neighbor verlauft der Funktionswert eimgedpolation diskreter Datefyy (x) nicht stetig.
Dieses Problem wird bereits durch die lineare pukation f;;y(x) gelost, bei der jedoch die Ablei-
tung nicht stetig verlauft. Abhilfe verschaffendrpolationen héherer Ordnung.

2.5 Hidden Markov Modelle

HMMs (Hidden Markov Modell), beschrieben durch Baum & Petrie [1966], sind igtuéige
stochastische Prozesse (als einfache Form einess8ayen Netzes), in welchen Zustande mit
bestimmten Wahrscheinlichkeiten in Folgezustandergghen. Sie bilden eine Erweiterung zu
Markov-Ketten in dem Sinne, dass die Zustande mohtvendigerweise direkt beobachtbar sind, aber
mit einer bestimmten Wabhrscheinlichkeit beobaclb@nsgaben machen. Im Rahmen einer Selbst-
diagnose wird in Abschnitt 5.3 ein HMM verwendeat) Zustéande relevanter Systemkomponenten zu
modellieren. Hier sollen kurz die Grundlagen zu HMBEschrieben werden, wobei weitgehend die
von Rabiner & Juang [1986] benutzte Notation vemewird:

Ein Modell A1(Q,V, A, B,m) kann sich zu jedem Zeitpunkt in einem vBnmdglichen Zustanden
der MengeQ = {q,, ..., qy} befinden. Ein Zustang; kann mit Wahrscheinlichkelt;;, eine beobacht-
bare Ausgabery, machen. Die Menge deM mdglichen Beobachtungen des Modells st
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{v1, ..., vm}, auch AphabeV der GroéReM. Durch die MatrixAyyy = a;; werden alle moglichen
Ubergangswahrscheinlichkeiten von Zustanderzu Folgezustanden; definiert. Die Matrix der
Beobachtungswahrscheinlichkeit®g, ., = b;, enthélt die Wahrscheinlichkeit, dass Zustangdeu
Beobachtungem,, fiilhren. Mengery entspricht initialen Wahrscheinlichkeiten, mit ale¢n sich das
Modell anfangs in einem bestimmten Zustand befinde Summey; ; a;; der von einem Zustang
ausgehenden Ubergangswahrscheinlichkeiten nesgeben. Oft werden Modelle aofgestellt, dass
die Summeée, b;;, der Beobachtungswahrscheinlichkeiten des Zustaglosfallsl ergibt.

Nach T diskreten Schritten (es wird oft von Zeitschrittgasprochen, da sich HMMs fur die
Darstellung zeitlich dynamischer Systeme einsetizessen) liegt eine Beobachtungssequénz
{0(1),0(2),...,0(T)} vor, wobei ein Pfad der Zustanfle= {I(1),1(2), ...,I1(T)} durchlaufen wurde.
0(t) entspricht dabei einer Beobachtung V in der Beobachtungssequenz uiit) einem Zustand
q € Q in der Zustandssequenz, je an der StefleT. In Abb. 2.4 sind die relevanten Grof3en in einem
Beispiel zusammengefasst und ein mdglicher Pfachdein HMM dargestellt.

Den meisten HMMs liegen Markov-Ketten erster Ordpurugrunde, d. h. der Zustand des
Gesamtmodells hangt, ungeachtet seiner Vorgesehiatr davon ab, in welchem Zustand es sich
momentan befindet. Mit HMMs kénnen im Wesentlichdmei Probleme geltst werden [Rabiner &
Juang, 1986]:

a) Berechnung der Wahrscheinlichkeit fir eine gegelf&sguenz von Beobachtungen (Losung mit
Vorwarts-Ruckwarts Algorithmiys

b) Bestimmung der wahrscheinlichsten Sequenz von Hdet§i die zu einer gegebenen
Beobachtungssequenz fihrt (effiziente Losung it W@erbi AlgorithmugViterbi, 1967]);

¢) Einstellung der Modellparameter, um die Wahrschahkkit fir bestimmte Beobachtungen, d. h.
Trainingsdaten, zu maximieren (L6sung mit d@aum-Welch Algorithmqis

Modell A(Q. V A, B, )

Beobachtungs- Ubergangs-
- wahrscheinlichkeiten wahrscheinlichkeiten
o 4 A as; g AR Lt by 0 0 0 a 0 O
/ N | oA
<% Yool O A B . — by by O F e 0 0 a ay
: : FEHTLO0 By T 0 0 @, O
; ' Zu stafnd e : 0 0 b43 a, 0 0 0
Q=19+ 92> 95 94/
|Q|=N
Beispiel:
Initiale Wahr-
scheinlichkeiten Beobachtungssequenz 0 = {VI, Vi V3}
7= {11y, Ty, T3 Ty
Lo T, T3 T } In|=N ‘ Pfad I={q1q2 qs}

Abb. 2.4: Hidden Markov Modell: Das beispielhafteMM A besitzt vier Zustande und drei mdgliche
Beobachtungen. Bei einem mdglichen Pfaturch das Modell (orange) kdnnten die Beobachtunge
der Sequen® gemacht werden.



3 Geometrie und Kalibrierung

Fur die Lagemessung muissen die geometrischen Peradss bildgebenden Systeme bekannt sein.
Im Folgenden wird ihre Kalibrierung behandelt. Adfe Rontgenradiometrie wird noch nicht
eingegangen, sie wird spater im Rahmen der Lagemgdseriicksichtigt (Abschnitt 4.4). Da Gantry-
anlagen freie Einstellung des Gantrywinkels erlayérd die Kalibrierung jeder Rontgenkamera aus
mehren Aufnahmewinkeln durchgefiihrt. Fir andereagetypen kann sie dquivalent mit einer Teil-
menge der moglichen Aufnahmewinkel durchgefuhrtdear Die Kalibrierung soll folgende Voraus-
setzungen erflllen:

o0 Kalibrierungen missen bei verschiedenen Gantrywinkaoglichst automatisch durchgefuhrt
werden. Da die Blickrichtung einer Kamera auf deilitierkorper stark variiert, soll kein ebener
Korper verwendet werden, der eine bestimmte Ausrighder Kamera erfordert.

o Die Kalibrierung einer Kamera muss theoretischamer einzelnen DR durchfiihrbar sein, um ge-
gebenenfalls Nachbesserung der Kameraparameténemeizelnen Kalibrierposition zu ermog-
lichen.

0 Ausgehend von einem Satz von Gantrywinkeln, beededie Kalibrierung durchgefiihrt wurde,
sollen Kameraparameter fur andere Winkel mit midémaFehler genahert werden kénnen.

o Zuféllige Fehler des Kalibrierkdrpers oder bei &t von Markerpositionen in der DR sollen in
den Kalibrierprozess einbezogen und die Auswirkaunfjdie Kameraparameter bestimmt werden,
um fehlerbehaftete Kameramodelle in den Gesamtfebée der Lagemessung integrieren zu
kdnnen.

Nach einem Uberblick tber den aktuellen Stand dersdhung werden in Abschnitt 3.2 das
verwendete Rdntgensystem, dessen geometrischeseigdten und schliel3lich mdgliche Koérper zur
geometrischen Kalibrierung beschrieben. In Abs¢lhg wird eine Methode zur automatischen Kali-
brierung vorgestellt, die sich zunachst auf dieilik@rung bei einzelnen Gantrywinkeln beschrénkt.
Sie beinhaltet auch eine Methode zur DetektionKalibriermarkern in DRs. In 3.4 wird gezeigt, wie

Kalibrierungen aus mehreren Ansichten als Bindekaasgleichung durchgefiihrt werden kénnen. In
3.5 wird schlie3lich gezeigt, wie die Kalibrierumgm ein Gesamtmodell integriert werden. Mit der
erwarteten Bewegung der Bestrahlungsanlage werigeAuswirkungen zufalliger Fehler der Einzel-

kalibrierungen vermindert. Im letzten Abschnitt l@ses Kapitels wird gezeigt, wie aus den bei
einigen Winkeln ermittelten Kameraparametern, imd@wellungssituationen bei beliebigem Gantry-
winkel, ein Kameramodell mit minimalem Fehler etsiitwird.

3.1 Stand der Forschung

3.1.1 Markerdetektion

Um die Abbildung kugelférmiger Marker in Rontgemt@tn zu finden, schlagen Navab et al. [1996]
eine Kantendetektion im gesamten Bild vor. Da dgiperten Kugeln aufgrund von Bildstérungen
nicht immer geschlossene Konturen bilden, wird npotentiellen Teilstiicken gesucht, in welche
Kreise eingepasst werden. Das Verfahren setzt aufeendige Bildvorverarbeitung voraus und
bendtigt eine hohe Anzahl von Marker20( bis 300), um noch genug Positionen fir eine Kali-
brierung zu finden. Die Voraussetzungen fur dieeRiéon sind jedoch schwieriger als im hiesigen
Fall, da eine Online-Kalibrierung durchgefihrt witgdei der Marker von anatomischen Strukturen
Uberlagert werden kénnen. Selby [2005] stellt edéseinen Algorithmus zur Detektion von Markern
in Rontgenbildern vor. Dieser basiert auf Markigrwron Zusammenhangskomponenten dhnlicher
Grauwerte, ist jedoch gezielt auf die Detektionvgmhzu modellierender Markerformen ausgelegt.
Yaniv [2009; 2010] verwendet eine kantenbasiertehdée, in der die Kreisform eines projizierten
Markers an zuvor segmentierte Kanten angepasst Wigd Marker kénnen allerdings nur innerhalb
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einer kleinen, manuell definierten Bildregion geden werden. Zur Erhéhung der Zuverlassigkeit sind
mehrere Bilder aus verschiedenen Aufnahmerichtumggwendig, deren Segmentierungsergebnisse
sich ergdnzen. Werner et al. [2010] wenden ein l&t@ipasiertes Verfahren an, um Marker in
Schichten eines CT-Volumens zu finden. Die Tempglabestehen allerdings aus Ausschnitten
derselben Marker aus Daten einer weiteren Refe@dnzwelche hier fur die Kalibrierung nicht zur
Verfligung stehen.

Das Absorptionsverhalten fur Kugelmarker aus homegeMaterial kann relativ leicht modelliert
werden. In dieser Arbeit wird deshalb ein Templitatching Verfahren vorgestellt, das die zu
erwartende Abbildung eines Markers (&hnlich wieSilby et al. [2008¢e]) jeweils mit seiner echten
Roéntgenprojektion in Deckung bringt. Die Grundlage Bestimmung eines geeigneten Templates
wurde in Selby et al. [2010b] gelegt, wo der Rontghatten eines einfachen geometrischen Kérpers
als geschlossener mathematischer Ausdruck fornmulied.

3.1.2 Kamerakalibrierung

Es existieren zahlreiche Publikationen zur Offlit@ibrierung flr optische Kameras [Ebner, 1976;
Sobel, 1973; Gennery, 1979; Tsai, 1987; Malm & Hay®006]. Fir eine Rontgenkamera werden bei
Brack et al. [1996] insgesani0 Kameraparameter (inklusive Verzeichnung) KkaliltrieDer
pyramidenférmige Kalibrierkdrper erlaubt dies ahar fir bestimmte Ansichten. Yaniv et al. [1998]
kalibrieren nach Kompensation der Bildverzeichnuamiggeinem flachen Koérper ein frei bewegliches
Rontgenbildverstarkersystem unter Annahme eineshkamoeramodells und der mehrstufigen
Methode nach Tsai [1987]. Statt, wie bei Tsai, eirebenen Korper zu verwenden, wird ein
Kalibrierkorper in drei Ebenen modelliert, der #iram Bildverstarker (der Bildebene) befestigt wird
Dadurch kénnen allerdings keine absoluten Koordimasondern nur die relativen Ausrichtungen der
Kamerakomponenten untereinander bestimmt werden.

Andere Ansatze verwenden zuséatzliche Sensoren, etvea CCD Kamera [Mitschke & Navab,
2003], um die Geometrie eines Rontgensystems zgenexder schlagen Selbstkalibrierung wahrend
der operationalen Phase mit [Navab et al., 199@ri€h& Meunier, 1999] oder ohne [Faugeras et al.,
1992; Wein et al., 2011, Selby et al., 2011b] Hilee» Referenzpunkten vor. Wahrend der Behandlung
stehen jedoch keine ortsfesten Referenzpositionen einem der Kamera Ubergeordneten
Koordinatensystem zur Verfligung, und markerlosebsSkdlibrierung liefert nur die relative
Orientierung einer Kamera zum aufgenommenen Oblekiseien noch Mery et al. [2002] erwéhnt,
die, ahnlich wie Rougée et al. [1993], den quaschen Fehler zwischen detektierten zu theoretischen
Kalibrierpunkten in mehreren Bildern bestimmen. Behler wird mittels Newton-Raphson Verfahren
nach den freien Parametern eines Rontgensystenisiignin Dem Ansatz fehlt aber der Schritt der
stochastischen Modellierung zufalliger Fehler uadfehlerfortpflanzung.

Bei keinem bisher genannten Verfahren werden quadin® Aussagen Uber die Auswirkung
zufélliger Fehler auf die Kameraparameter gemablgs ware aber winschenswert, denn fehler-
behaftete Parameter kbnnen einen starken Einflusslia Fehler bei der Lagemessung haben (wie
z. B. in Selby et al. [2011b] gezeigt wurde). Bresal. [2009] versuchen, den Einfluss von Kamera-
ungenauigkeiten auf die Lokalisation von 3D-Punktemch Simulation von Fehlern projizierter
Punkte in den Bildebenen abzuschétzen. Die Ergebrsisid nicht allgemeingultig und beziehen sich
nur auf das zur Simulation herangezogene Systendendpezifischen Kalibrierkdrper. Eine Bestim-
mung der nach der Kalibrierung verbleibenden Fehlest meist nur empirisch vorgenommen [Navab
et al., 1996; Sun & Cooperstock, 2006; Cui & Ngz2@1.0].

Gennery [2001] stellt einen Algorithmus vor, deneeiKleinste Quadrate Ausgleichung, unter
Berticksichtigung initialer Messunsicherheiten voaete#tierten Punkten, zur Kalibrierung eines
optischen Kamerasystems vornimmt. Dabei werdenghraren Iterationen im Bild gemessene Punkte
geldscht oder wieder hinzugefligt, um den Einfluss &usreiern zu vermeiden. Eine Neudetektion
von Punkten, ausgehend von verbesserten Kameragranwird nicht durchgefiihrt. Das Kamera-
modell basiert auf Richtungsvektoren, statt auf Bemationen der Detektorebene, was dazu flhrt,
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dass Zwangsbedingungen eingefiihrt werden mussewladiir sorgen, dass die Richtungsvektoren in
etwa Einheitsvektoren bleiben. Cho et al. [2005]bkeeren das rotierbare Rontgensystem einer
Kegelstrahl-CT. Uber die Einzelkamerakalibrierumgaus werden Ellipsen fiir die Rotationsbahn der
Kamera bestimmt. Die Berechnung der Kamera-/Eliipaeameter wird allerdings ohne Verwendung
eines stochastischen Modells durchgefihrt.

In dieser Arbeit wird ein neuer Algorithmus zur @ugatischen Kalibrierung von Einzelkameras
vorgeschlagen, der die Detektion von Kalibriermankén Rontgenbildern beinhaltet und die
Schatzung und Fortpflanzung stochastischer Femmézau3-Helmert Modell erlaubt. Schlie3lich wird
die Einzelkamerakalibrierung in ein Gesamtmodelldié rotierbare Bestrahlungsanlage eingebettet,
welches die Bewegungsbahnen der Kamerakomponedtagrtnund Rickschlisse auf die Kamera-
parameter und ihre Fehler bei beliebigen Anlagesteilungen ermdglicht.

3.2 Kameramodell und Kalibrierkorper

Fur die Bildgebung werden in dieser Arbeit digitdiachbilddetektoren benutzt. Eine einzelne
Rontgenkamera kann als System aus Rontgenquelledetektor beschrieben werden. Die Rontgen-
parameter Stromstarke, Spannung und Impulsdauenekbron einem Computer aus am Hoch-
spannungsgenerator eingestellt werden. Das entstarfRontgenbild wird direkt an die Arbeitsstation
fur die Lagemessung gesendet.

3.2.1 Geometrisches Modell der Flachbild-Rontgenkamera

Geometrisch kann eine Rontgenkamera ahnlich wie eathkamera modelliert werden, wobei sich
das aufzunehmende Objekt jedoch zwischen Projedg@rirumO und der Detektorebene befindet.
Zum Vergleich sind in Abb. 3.1 beide Modelle nelbierarder dargestellt. Projektionszentrum
0=(XyYyZy,)T und DetektorursprungM = (X, Yy, Zy)T sind im ortsfesten Referenz-
koordinatensystent definiert. Sie legen die Position von Rontgencuelhd -detektor im Be-
handlungsraum fest. Der Ursprung des Rontgenbidds.

ZF‘

Rontgenrdhre gy ntgen

V Anode

Detektor/
Y Bildebene

rXF

74 £
a) b)

Abb. 3.1: Kameramodella) einer Lochkamera sowig) eines Flachbilddetektorsystems. Projektionszentrum
O entspricht der Rontgenanode. Der RoOntgendetekmtspecht einer Ebene im Abstand der
Kamerakonstante, von 0. Die Bildebene hat den Ursprudg und den Bildhauptpunktl. Ein
RaumpunkiP tragt mit anderen Positionen entlang eines Stahi8ildung des Bildpunktes bei.

Die Detektorebene kann in drei Winketn= (a, 8,y) um ihre Achsen gekippt werden, was durch die
3 X 3 RotationsmatrixR = [Ti,-] erfasst wird. Abstédnde Rontgenquelle-Detektor Ridtgenquelle-
Koordinatenursprung< Isozentrum) werden mit/D (Source Image Distance) bzw.SAD (Source Axis
Distance) bezeichnet. Das Kameramodéll, R, M) ist auf die physikalische Kamera bezogen, da es
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ihre Geometrie in Bezug auf die tatsachlichen Rwen ihrer Komponenten beschreibt. Es eignet
sich daher gut dazu, Lage und Fehlpositionierungen Rohre und Detektor anzugeben. Der
Bildhauptpunkt kann unter Verwendung homogener Hoaten durch

H\ _[R, o] —Mjy(0 i
(1)_[0 1“0 1](1) Gl. 3-1
bestimmt werden. Seine Koordinat&p, Y, sind in Bildkoordinaten definierZ, entspricht hier dem

AbstandOH = c;,. Die Projektion eines RaumpunktBs= (X Y Z)T auf einen Bildpunkp = (x y)"
ergibt sich aus den Kollinearitatsgleichungen:

11X — Xo) + 121 (Y = Yp) +131.(Z — Zp)
113X — Xo) + 1o3(Y = Yp) +133(Z — Zp)
T12(X — Xo) + 102 (Y = Yp) + 132,(Z — Zp)
13X = X0) +123(Y = Yp) +133(Z — Zp)
Die TermeAv koénnen verwendet werden, um Verzerrungen in ddekderebene zu modellieren.
Werden Verzeichnungen auf3er Acht gelasden={ 0), dann besitzt eine Rontgenkamera, genau wie
eine Lochkamera, neun geometrische Freiheitsgradimlich sechs Parametér, R der aul3eren

Orientierung und drei Parametér(inkl. Z;; = c;) derinnerenOrientierung. Um Projektionsmatri
zu bestimmen, wird zunachst die KameramakriderinternenKameraparameter aufgestellt,

x=Xy—Zy + Av,(x,y)

Gl. 3-2

y =Yy — + Av,(x, y)

ZylSy Zycot(0) /s, Xy Zy 0 Xy
K = 0 ZH/Sy YH =10 ZH YH Gl. 3-3
0 0 1 0 0 1

wobei Winkel 8 zwischen den Bildachsen hi&r0° entspricht. Werden Koordinaten auf der
Detektorebene metrisch, statt in Pixelkoordinateigegeben, kdonnen die Malstabsfaktoren mit
sy = s, = 1 ignoriert werden. Daflir missen die Pixelgrof3eRichtung der Bildachsen bekannt sein.
Mit der au3eren Orientierung einer Kamera aus RotatatrixRp und Projektionszentrur@ folgt
die 3 x 4 Projektionsmatrix, die einen Purktmit x = PX projiziert:

Rp, O

P3><4=K[1|0][0 1

] = K[Rp|0] Gl.3-4
4X4

3.2.2 Verzeichnung und Anisotropie

Bei vor allem friher gebrauchlicheren bildverstébesierten Rdntgensystemen muss die
Verzeichnung durch die verwendete Linsenoptik digdvBrstarkers bertcksichtigt werden [Brack et
al., 1996; Yaniv et al., 1998]. Bei optischen Kaawekann die Verzeichnung mit Hilfe von Mess-
punkten in einer Ebene bestimmt werden [Kraus &dNalsl, 1997]. Zur Ermittlung der Verzeich-

nung in einem Rontgensystem kann aquivalent dazwekéner Prufkérper verwendet werden. Da
Flachbilddetektoren in die Detektorebene einfalienBhotonen direkt in elektrische Impulse
umwandeln, sind die zu erwarteten Verzeichnungeodke vernachlassigbar gering [Valais & Xydias,
2010]. Dies wird in Kapitel 7 experimentell beggéti

Sobald eine Rontgenaufnahme durchgefihrt wurded dafir gesorgt, dass die Pixel der Bilder
isotrope GroRRen besitzen (das vereinfacht z. BDdashfiihren von Langen- und Winkelmessungen).
Dazu werden die Pixelgréf3en in Richtung der Bildachverwendet, welche entweder vom Hersteller
angegeben sind oder aus den Abmessungen der RéiZepi bestimmt werden kdénnen:

Rezeptorgrofie y
Pixel iny Richtung

Rezeptorgrofie x |

;  Pixelgroley = Gl. 3-5

Pixelgrofle x = —— .
Pixel in x Richtung

Es wird ein neues Bild mit isotropen Pixeln der @@nin(Pixelgrofie x, Pixelgrofe y) erzeugt.
Die Pixel des anisotropen Originalbildes werdensgmechend ihrer Position, in das neue Pixelraster
Ubertragen (indirekte Transformation, bilinearetpblation).
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3.2.3 Kalibrierkorper

Zur Kamerakalibrierung sind oft ebene Kérper mitfach erkennbaren Mustern [Malm & Heyden,
2006], wie in Abb. 3.2a skizziert im Einsatz. Inr dgtischen Nahbereichsphotogrammetrie werden
auch Korper mit Markern verwendet, die in verschieeh Hohen Uber einer Bodenplatte angeordnet
sind und eine 3D-Konfiguration erlauben. Fir RoOngysteme finden verschiedene Arten von
Korpern Anwendung. So bedienen sich Brack et &96] und Roth et al. [1996] eines pyramiden-
formigen Korpers mit Markern in mehreren Ebenenl{AR2b).

seitlich
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Abb. 3.2: Verschiedene Kalibrierkdrpera) Ebener Korper fur die Kalibrierung in der optische
Nahbereichsphotogrammetrig; pyramidenférmiger Korpeig) Spiralkérperd) Koérper mit Staben;
e) Helixkorper.

Bei der Rontgenkalibrierung ist es aufgrund derdblguchtung grundséatzlich méglich, Kalibrier-
punkte zu verwenden, die sich nicht auf der Oben#&befinden, sondern im Kalibrierkdrper verteilt
sind. Wenn sich, wie in den hier behandelten Bbhktregsanlagen, das Kamerasystem um eine feste
Achse dreht, liegt es nahe, aufgrund der Achsenstnemeinen zylindrischen Kalibrierkdrper zu
verwenden, bei dem die Zylinderachse in RichtungQitehachse zeigt. Meist wird von der Verwen-
dung zylindrischer Korper mit helixformig angeortere Markern berichtet [Rougée et al., 1993;
Pouliot et al., 2005]. Die Marker sind meist zweticher Rontgenabsorption aus Metall. Aufgrund
ihrer einfachen Form in den Bildern und ihrer daeithteren Detektierbarkeit, dirften kugelférmige
Marker vorteilhaft sein. Fir ein rotierendes Rontganerasystem untersucht Claus [2006] welcher
von drei zylindrischen Kdrpern am besten geeigsetBetrachtet werden dabei die in Abb. 3.2c-e
gezeigten Kdorper, mit spiralartig angeordneten Hugmehreren Stdben sowie auf mehrere Helix-
bahnen verteilten Kugeln. Unter dem Gesichtspuektitherdeckungsfreien Abbildung aus verschie-
denen Aufnahmewinkeln féllt die Entscheidung zugemsles Helixkorpers. Fur die Kalibrierung in
den hier behandelten Bestrahlungsanlagen werderLdgout des Kalibrierkorpers folgende Kriterien
zugrunde gelegt:

o Fur hohe Rontgenabsorptionswerte wird Gold als Kuogterial gewéhlt. Eine moglichst hohe
Kugelzahl stellt sicher, dass sich zuféllige Felder Kugelpositionen oder Fehler durch Fehl-
detektion im Bild ausgleichen. Allerdings kann diezahl an Kugeln zur Vermeidung gegen-
seitiger Verdeckungen und aus Kostengriinden nedigliig hoch gewahlt werden.

o0 Der Radius der Helix soll so klein sein, dass #legeln in allen Anlagen auf die Rodntgen-
detektoren abgebildet werden kdnnen. Gleichzeiiy der Radius mdglichst grol3 sein, da von
grofReren Kalibrierkdrpern héhere Genauigkeiten geaverden (vergleichbar mit der Anordnung
der sogenannten Gruber Punkte). Ein Naherungswaart &infach durch

()

b sip®
2f )

SAD &)

Radius = minggy+ ( ) | mit VergroRerungsfaktgf®) = Gl. 3-6
ermittelt werden.k ist ein Index, der Uber alle Kameras in allen zribksichtigenden
Bestrahlungsanlagen lauti.ist die Breite des jeweiligen Detektors, senkremit Achse des in

der Anlage ausgerichteten Kalibrierkorpers.
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o Der Korper soll eine zentrale Reihe von Kugelnangl seiner Langsachse besitzen, die es erlaubt
seine Ausrichtung visuell Uber Réntgenbilder zufizeren.

3.3 Automatische Kalibrierung aus einer Ansicht

Nachdem der Kalibrierkdrper in Position gebrachtrdey wird ein Rontgenbild aufgenommen. Auf
diesem sind die Rontgenschatten der Kalibrierkugddgebildet. Es folgen die Schritte zur auto-
matischen Kalibrierung fuir eine Kamera bei belietiiggestelltem Gantrywinkel:

3.3.1 Kugeldetektion

Zur automatischen Detektion von Markern eines KailOrpers in einem Rontgenbild bieten sich
grundsatzlich zwei Vorgehensweisen an:

a) Die Kugeln des Kalibrierkérpers werden rechneripotjiziert und in ihrer Gesamtheit als starres
Modell mit ihren Abbildungen im Rdntgenbild registt. Solange eine Mehrzahl von Kugeln im
Bild Ubereinstimmungen besitzen, fallen einzelneg&lpositionen so nicht ins Gewicht. Mit
einem RANSAC basierten Ansatz [Fischler & Bolle881] kénnte aus einer minimalen Anzahl
von detektierbaren Kugeln die Positionierung desageen Modells bestimmt werden.

b) Das Modell des Kalibrierkérpers wird vorerst nidigriicksichtigt. Im Bild wird nach einzelnen
potentiellen Kugeln gesucht, die erst dann mit ipmjten Modellkugeln im 2D oder (nach
Ruckprojektion) im 3D mit dem Kalibrierkorper veidien werden. So haben Modellfehler keinen
Einfluss auf die Kugeldetektion. Werden gentgendy{n lokalisiert, kdnnten sogar mogliche
Modellfehler aufgedeckt werden.

Es ist davon auszugehen, dass bei der Herstelemé(dlibrierkérpers einzelne Kugelpositionen nicht
fehlerfrei realisiert werden kénnen. Allerdings den erfahrungsgeman je nach Rontgeneinstellungen
und Aufnahmewinkel auch nicht immer alle Kugeln ttleh erkennbar abgebildet (z. B. kann ein
Kalibrierkérper konstruktionsbedingt Bildartefakgeroduzieren). Daher wird ein Kompromiss
gewahlt. Erst werden Kalibrierkugeln in der nédhetamgebung ihrer durch Projektion des Modells
nur gendherten Positionen gesucht [Selby et abD720Selby et al., 2008c]. Basierend auf den
detektierten Kugeln wird das Kameramodell verbéssen dann in einer weiteren Iteration eine
erneute Modellprojektion und Kugeldetektion durdkituen.

Modellierung der Kalibierkugeln

Die Abbildung eines Objektes im Rontgenbild wirdnsliert, indem das Absorptionsverhalten
gegenuber Rontgenstrahlung genahert und die vemjesiimulierten Strahl durchquerte Strecke durch
das Objekt bestimmt wird [Selby et al., 2010b]. Daar Erstellung eines Modells fir den
Rontgenschatten einer Kugel relevanten geometmscdRen sind zur Ubersicht in Abb. 3.3a
dargestellt. Der Weg eines Photons durch eine KdgglKalibrierkdrpers sei von Lange Verlauft
seine Bahn im Abstanll < KugelradiusRy vorbei an Kugelmittelpunkk, entspricht der Weg durch
die Kugel, unabhangig vom Einstrahlwinkel, der Léirgjner Kreissehng(D) = 2(Rz — D?)'/2.
Unter der Annahme, dass die Detektorebene niclkipgrist, werden Abstand und Kugelradius in
entsprechend projizierten GroRénund ry ausgedriickt (dass die Vereinfachung erlaubt isq im
Abschnitt 7.1.3 gezeigt). Mit Kamerakonstanteund dem Abstandy,;; zwischen Projektionszentrum
und Kugelmittelpunkt folgt:

C
n(d) = 2% r2 — d? Gl.3-7
k

Die Abschwéachung von Rdntgenstrahlen wird durchl@imbert-Beer Gleichunga(. 2-6) genahert.
Statt dem Absorptionskoeffizientar (n) ist fur ein bestimmtes Material meist nur ein Mass
abschwachungskoeffiziemt; gegeben [Hubbell & Seltzer, 2009], welcher dereamatabh&ngigen
Abschwachung der Photonen pro Dichteeinheit deehgds entspricht. Der zugehdérige Absorptions-
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koeffizient fir ein homogenes Material der Dichtdolgt ausu; = mgp. Im digitalen Rontgenbild
werden Schatten von Objekten mit hdherer Intensigigestellt. Fir die absorbierte Strahlung gilt
dann mit initialer Strahlungy und ankommender Strahluagnach Gl. 2-6:

Iygs = Ip — 1 = IH(1 — exp(—nmgp)) Gl. 3-8

Die absorbierte Intensitat an der Stelle eines imstAndd vom projizierten Kugelmittelpunkt in der
Projektionsebene eintreffenden Strahls kann man métmern, indem Strecke(d) aus Gl. 3-7
eingesetzt wird. Zur weiteren Vereinfachung wigdauf 1 normiert. Man erhalt ein Modell fur die
relativ zur urspringlichen Strahlung absorbiertensitat:

c
Iyop(d) =1 —exp (—2 %mEp /r,? — d2> Gl. 39
k

Es wurde monochromatische Rdntgenstrahlung angeramwobei aber eine Rontgenréhre ein kon-
tinuierliches Spektrum unterschiedlicher Energienzom MaximumeEy, ,x erzeugt. Auch wurde die
mogliche Absorption durch fremde Materialien imaBlengang nicht bertcksichtigt. Aufgrund der
auch bei hohen Energien hohen Absorption des Kugehials (Gold) gegentiber anderen Materialien
in der Rontgenstrecke (Luft, Carbon-Tischplatteexijlas/Keramik-Kalibrierkorper), sollte das
Modell jedoch ausreichen. Eine detailliertere ratitrische Modellierung fur ein einfaches Objekt
wird in Selby et al. [2010b] erlautert.
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Abb. 3.3: Roéntgenschatten einer Kugel und Such®dimtgenbild:a) Das Modell einer Kugel wird auf den
Rontgendetektor projiziert. Hellere Grauwerte beeleudabei eine starkere Absorption der
Photonenb) Mit der erzeugten Schablone wird nach dem echtamdenschatten gesucht.

Template Matching

Der MittelpunktK; einer Kugelj wird rechnerisch unter Verwendung genaherter Kapaameter
mit ProjektionsmatrixP° (Gl. 3-4) auf die Ebene des Roéntgendetektors pesfj sodass er auf
ki = (x"y*)" = P’K; abgebildet wird. Weicht das genaherte Kameramarietiit zu stark von der re-

alen Kamera ab, so wird der Rontgenschatten eaider Kugel miﬂ?,- nahek; abgebildet. Umliegen-

de Pixelk; + (u v)™ haben zik; den Abstandl = Vu? + v2. Ihre Intensitaten werden geman 3-9
gendhert mit:

C
Inop (W v) = Iyop(d) = 1 — exp <—2 CLkUmEp\/rI? — (u? + UZ)) Gl. 3-10

Abb. 3.3b stellt die Suche nach der Positﬁ)rdes echten Rontgenschattens, unter Verwendung der
Schablondy,op, in der Umgebung der initial angenommenen Positi})dar. Diese wird mit einem
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geeigneten AhnlichkeitsmaR durchgefiihrt. Da durdh 339 nur relative Intensitaten bestimmt
werden, muss dieses Mal3 robust gegen lineare Gralmeichungen sein. Als Standardmethode fur
templatebasiertes Matching von Bilddaten wird ofe dwus der Signalverarbeitung bekannte
Normalisierte KreuzkorrelatiorNCC, Normalized Cross Correlation) verwendet [Duda & Hart, 1973;
Gonzalez & Woods, 1992]. Wird diese an Stellen+ x,, y" + y,)" lber einen Bereich voary <

u < rgy und—rx < v < r¢ (in Pixeln) ermittelt, ergibt sie:

X +x+uy +y.+v)—-F)U u,v) — I,
NCC(xp,y,) = Z (f( t y TVt ) f—)( mop (W, V) — Iyop) Gl 311
u,v

Of01pmop

NCC misst den linearen Zusammenhang zwischen Bildnd Schablond,op. Iyop kann zur
schnelleren Bestimmung von NCC vorberechnet werdetufvariablenu und v laufen sinn-
vollerweise Uber die SchablonengroRRe, also deraBdschnitt der modellierten Kugelabbilduig,,
und gy,,,, sind leicht zu bestimmendes erstes und zweites éviorder Templateintensitaten. Die

gemessene Position einer Kugelprojekﬁl}rist:
k; = k]f’ +t = kj° + arggjn;ﬁgg NCC (xtj,ytj) mit tyy < tj < tyax Gl. 3-12

Wird nur in der naheren Umgebung vaén gesucht, kann das Maximum durch Vergleich aller
vorkommenden Pixel ohne Optimierungsalgorithmusuiggén werden. Mit einer hoheren Inter-
polation als Nearest-Neighbor und Schrittweiten < 0.5 - Pixelgrofde sollte Subpixelge-
nauigkeit moglich sein. Wird die Suche mehrmals sohtrittweiser Verbesserung der Startpositionen
durchgefuhrt, kann der Suchbereietyn, tyax] Schrittweise verkleinert werden, um zu verhindern,
dass nicht benachbarte Kugeln doppelt detektiertdeve Dabei wird er tber die Anzahl der durch-
gefuihrten Iterationen linear auf etwas mehr alsreitugeldurchmesser im Bild, reduziert.

3.3.2 Bestimmung der Kameraparameter

Die Kameraparameter werden bestimmt, indem die Adhlwamgen zwischek undk’ in Abhangigkeit
von den Parametern der Projektion minimiert werden:

. oNT o

O,R,H = arg mlnz (kj —kj) (kj —kj) Gl. 3-13
O,R,HER® j

In Abb. 3.4 ist der iterative Algorithmus zur Femgnimierung durch Einstellung der neun

Kameraparameter in drei Schritten dargestellt:

a) Zu Beginn und nach jeder Iteration werden mit denaherten/verbesserten Kameraparametern
neue Naherungswerig der projizierten Kugelmitten bestimmt.

b) In der Umgebundtmn, tyax] aller k; wird die Detektion der beobachtbaren Abbildungemler
echten Kugeln durchgefihrt.

c) Nach Minimierung der quadratischen Abstdnde durclaplion der Kameraparameter wird mit
verbesserten Parametern (und kleinedegan, tyax]) bei a) fortgefahren oder, wenn sich die
Kameraparameter nicht weiter &ndern, das Ergebni, ) ausgegeben.

Offen ist bisher, wie die Minimierungs(. 3-13) durchgefuhrt wird. In Selby et al. [2007b; 2008c]
wurde der Nelder-Mead Optimierer [Nelder & Mead63Peingesetzt. Sein Vorteil ist, dass keine
Linearisierung des funktionalen Zusammenhangs heiscden Orten raumlicher und projizierter
Kugeln durchgefuhrt werden muss. Ein Nachteildsiss keine direkte Aussage Uber die Genauigkeit
der verbesserten Kameraparameter mdglich ist. ieter kann — wie folgt — nach der Methode der
Kleinsten Fehlerquadrate, z. B. im GH-Modell, mirerhwerden.
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P—
| : z.B. Nelder-Mead Simplex oder
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Abb. 3.4: Kalibrieralgorithmus fiir eine Kamera, nitrzeugung von Naherungswertén flr projizierte
Kugeln, Template Matching und Abstandsminimierungiszhen beobachteten und genédherten
Positionen.

neimn

Funktionales Modell der Einzelkamerakalibrierung

Bedingungsgleichungen zur Formulierung des Aushlgigsproblems kann man z. B. Uber die DLT
(Direkte Lineare Transformation) erhalten. Mit ihr wird die Zentralprojektion auh&are Gleichungen
zurickgefihrt, weshalb sie sich gut fur die Minimigg nach Kleinsten Fehlerquadraten eignet. Die
DLT birgt jedoch Nachteile [Kraus & Waldhausl, 19960 bericksichtigt sie, da sie von der
erweiterten Zentralprojektion mit1 Parametern ausgeht, mehr Freiheitsgrade, als Kaidsriert
werden sollen. Dabei werden unterschiedliche M&fgstbwie Nicht-Orthogonalitét der Bildachsen
einbezogen (vglGl. 3-3). Sollen die genannten Parameter nicht verwendetien, verliert die DLT
den Vorteil der Linearitat. Ferner kann die DLT rariach instabil werden, wenn ein projizierter
Punkt weit vom Ursprung des Referenzkoordinatersystentfernt liegt [Kraus & Waldh&usl, 1996].

Alternativ kdnnen die Bedingungsgleichungen unrfitie aus den Kollinearitéatsgleichungen (Gl.
3-2, ohne Verzeichnungefiv) aufgestellt werden. Dabei werden die néherungmvéiekannten
Kameraparameter so angepasst, dass die Abstandecheni rechnerischen den detektierten
Projektionen minimal werden. Die Beobachtungen wusnlichen KugelkoordinatenX(Y,Z) und
projizierten Kugelkoordinaterx(y) sowie die gesuchten UnbekanntenrfiiKugeln sind:

bsm = X1Y1Z1 o Xon Vi Ziy X1 Y1 o X ym)T
X9 =XoYoZoaByXyYyZy)"
Naherungswerte’ der Kameraparameter entsprechen der ungefahreneggggechen Anordnung der
Kamera. Fir jede verwendete Kalibrierkuget m folgen aus Gl. 3-2 zwei Bedingungsgleichungen
(der Ubersicht halber im Nachfolgenden ohne Verdresgerv formuliert):
r11(X; — Xo) + 121 (Y; — Yo) + 131(Z — Zp)
H —Xj
r13(X; — Xo) + 123(Y; — Yo) + 133(Z; — Zp)
r12(Xj = Xo) + 122 (Y = Yo) +152(% = Zo)
ris(X; — Xo) + 123(Y; = Yo) +133(Z; — 2p) 7’

Die neun Rotationskomponenten bisr;; entsprechen drei Freiheitsgraden der Detektorootaind
werden unter Einhaltung einer vorgegebenen Rotsdmenfolge (hiey-$-a) durch

Gl. 3-14

=0

ij:XH -7
Gl. 3-15
=0

f)’tiH —Zy

Rp = [rki)sx3 = ReRgR, =
cosfcosy —cosfBsiny sin 3 Gl. 3-16
= |cosasiny +sinasinf3cosy cosacosy—sinasinfsiny —sinacosf
sinasiny —cosasinf3cosy sinacosy+ cosasinf3siny cosacosf

substituiert. Insgesamt werdgn= 2m Bedingungsgleichungen mit = 9 Unbekannten aufgestellt.
Theoretisch miissen vier 2D-Punkte und eine zush&l2D-Koordinate gemessen werden, um nach
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den Kameraparametern mit Redundanz 2m —9 zu lésen. Die Jacobi-Matrizen der partiellen
Ableitungen nacltb undx” sind:

[0fx1/9b] afx, /ax"]
[ 0fy1/0b | |5fy1/5x°|
Bymxsm = P Agmxe = ; Gl. 3-17
[afxm/abJ lafxm /ax"‘
Of ym/0b Of ym/0x°

Gleichungen GI. 3-15 sind Ubrigens an allen Stebemnd x differenzierbar, es sei denn, die
jeweiligen Nenner werden Null. Dies ist nur danm Hall, wenn ein 3D-Punkk, wie in Abb. 3.5a
gezeigt, auf der zum Detektor parallelen Ebeneldden Ursprung@ liegt. Physikalisch unmdglich
ist die Projektion von Punkten aufRerhalb der Stsabhimide (Abb. 3.5b). Diese Kugelpositionen
sollten bei der Kalibrierung ausgeschlossen werden.

Stochastisches Modell der Einzelkamerakalibrierung

Das stochastische a priori Modell wird aus erwartdBeobachtungsfehlern aufgestellt. In Abb. 3.5¢
wird gezeigt, wie der Kalibrierkorper mittels Tachgter auf dem Behandlungstisch ausgerichtet wird.
Eine in Mitte des Korpers definierte Referenzpositsoll dabei dem tatsachlich vom Behandlungs-
strahl fokussierten Punk®,,q;s entsprechen. Mdgliche Fehler bei der Positionigrdes Korpers
werden vorerst nicht bertcksichtigt (AbweichungevisehenPp s und P;go werden in Abschnitt
5.2 behandelt). Stattdessen wird der UrsprBig der Anlage (und damit des Koordinatensystéms
als der Punkt festgelegt, an dem der Kalibrierkopmsitioniert wurde.

Es seiemxj, oy; undazj konstruktionsbedingte Standardabweichungen einzé&uogelnk; in X-,
Y- und Z-Achsenrichtung des Kalibrierkorpers. Felml@j undayj der im Bild bestimmten Rontgen-

projektionen folgen aus Ungenauigkeiten des TerapMatching Verfahrens. Gewichtseinheits-
koeffizienta, wird auf1 normiert und Kovarianzen werden erst mal éninitialisiert. Somit gilt fur
die Gewichtskoeffizienten- bzw. Kovarianzmatrix @zobachtungen:

— — Jdi 2 ;2 2 2 -2 2 2 _2 2 2
Qpp = Cpp = diag (UXl'U}’l'JZl' v 0%, 07,07, 05,0y, ...,axm,aym) Gl. 3-18

Die KovarianzenCyry = Czz der ausgeglichenen Kameraparameter erhalt man decHetzten
Iteration mit Gl. 2-4 aus dem GH-Modell.
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Abb. 3.5: Problematische Kugelpositionen und Audtiog eines Kalibrierkorperst) Bestimmte Positionen
eignen sich rechnerisch odar physikalisch nicht zur Kalibrierung;) ein Kalibrierkérper wird auf
dem Patiententisch mittels Tachymeter ausgerichtet.
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3.3.3 Konvertierung in ein geeigneteres Kameramodell

Ergebnis der Kalibrierung sind die neun Parametiinr&position0, Kamerarotatior®R und Bild-
hauptpunktH (inklusive der Kamerakonstanten). Bei der Besthnmaj der Bewegung der Kamera-
komponenten im Rahmen einer Kalibrierung aus mehrénsichten ist es handlicher, statt Bild-
hauptpunktH, Detektorursprung zu verwenden, der die physikalische Position desekdors
reprasentiert. Invertieren von Gl. 3-1 erlaubtdss Kameramodell entsprechend anzupassen:

AR [0

Um KovarianzenCqogry der ausgeglichenen Parameter verwenden zu komviesh,die Gauf3sche
Fehlerfortpflanzung fur Gl. 3-19 durchgefuihrt. BDideichung ist nact®, R und H differenzierbar,
sodass die Kovarianzmatry gy des Kameramodells bestimmt werden kann:

’6><9]

Corm = ACorpA”; Agyo = [a_M oM oM
20 oR oH

Gl. 3-20

3.4 Optionale Biindelblockausgleichung fiir mehrere Ansichten

Sollen eine oder mehrere Kameras aus mehreren tesidir eine Bestrahlungsanlage kalibriert
werden, so liegt es nahe dies im Rahmen einer Bldilod&ausgleichung zu tun. Diese soll optional
sein, da nicht unbedingt Bilddaten fir die Kaliboeg aus allen Ansichten (z. B. Nachkalibrierung
aus einer Ansicht) vorliegen und es Situationeregeann, in welchen fiir eine Ansicht ein anderer
Kalibrierkérper (mit anderen zufalligen Kugelfehigroder ein anders orientierter Kalibrierktrper
verwendet werden muss (z. B. bei Schragstrahlanjade der Korper schlecht langsseitig durch-
leuchtet werden kann). Im Folgenden wird gezeidgge die Einzelkamerakalibrierung optional zur
Bindelblockausgleichung flr mehrere Ansichten eveivird. Diem Kugeln des Kalibrierkdrpers
werden dabei als Vollpasspunkte angesehen.

Soll ausn Ansichten (auch mit verschiedenen Kameras) kalibwerden, miussen Beobachtungs-
vektor und Varianzen um die aus den anderen Araiclprojizierten Kalibrierpunkte erweitert
werden. Der Beobachtungsvektor mit den 3D-Kugel#@ten und den Koordinaten der in alle
Ansichten projizierten Kugeln hat dann die Larye + 2nm; die Unbekannten entsprechen den
Kameraparametern allarAnsichten:

T .
b(3m+2nm) = ((X: Y, Z)l...m (X: Y)l...n,l...m) ; Cpp = dlag (G%X,Y,Z)l_.m'G%x,y)l_.nll__m)

Xon = (X0, Y0, Zo, @, B, v, Xy, Yu, ZH)I...n)T

Die Bedingungsgleichungel( 3-15) vervielfachen sich entsprechend um Fakipsodass fur alle
i=1..nundj =1..m gelten soll:

r11, (X = Xo,) +721,(Y; = Yo,) + 131,(% — Zo,)

H; —Xij
r13i(Xj - Xoi) + r23i(Yj - YOi) + r33i(Zj - ZOi)
r12;(X; = Xo,) + 122,(Y = Yo,) +7132,(Z — Zo,)

fyij: Yu, — Zn, —yij =0
r13,(Xj — Xo,) +723,(Y; = Yo,) + 133,(2 — Zo,)

Mit g = 2nm Bedingungsgleichungen und = 9n Unbekannten entspricht die Redundanz nun

r =n(2m —9), erhoht sich also um Faktar gegentiber der Einzelkalibrierung. Dabei ist nagh w

vor die gleiche Anzahl (neun) detektierter Kugelktimaten pro Bild notwendig. Der Hauptvorteil der

Bindelblockausgleichung dirfte darin liegen, dadéllige Fehler der 3D-Kugelkoordinaten fir alle

Kameraansichten gemeinsam bericksichtigt werden.

Gl. 3-21

=0

fxij:XHL. -7
Gl. 3-22
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3.5 Anlagenkalibrierung

In Gantryanlagen sind die Rontgensysteme im raien Gantryring angebracht. In Abb. 3.6 wird ein
3D-Modell fur eine beispielhafte Gantry mit zwei lRensystemen in zwei moglichen Winkel-
stellungen gezeigt. Alle Koordinaten, auch die idemerakomponenten, beziehen sich auf das bereits
erwahnte und in DIN EN 61217 [2010] definierte Refezkoordinatensystem

Fur verschiedene Winkeleinstellungen, z. Rh; = 0°,45°,90°,...,270°, werden Bilder
aufgenommen und die Kalibrierroutine fir die Kanfgradurchgefiihrt. Fiir eine Kamera und eine
Rotationsrichtungd im bzw. gegen den Uhrzeigersinn, liegen also kialite Parameter bei
verschiedenen Winkelth, ; vor. Wird die Gantry rotiert, dann sollten sicle domponenten eines
Kamerasystems auf einer definierten Bahn bewegeénesnsollte mdglich sein, von den an einigen
Stellen kalibrierten Parametern auf andere aufBHin liegende Kameraparameter zu schlie3en.
Einerseits wirde dies erlauben, die Kameraausnghhei allen Gantryeinstellungen zu bestimmen,
zum Anderen wirden einzelne Fehlkalibrierungen llubesser kalibrierte Parametersitze aus-
geglichen.

! Réntgendetektor 2 | Réntgen-
7 rohre2

N
e s
0:;? Strahldiise

Rontgendetektor 1

Rontgenrdhre 2

Piso

Strahldiise
! /
Rontgendetektor 1 : Rontgendetektor 2

a) b)
Abb. 3.6: 3D-Modell einer Gantry mit Réntgensystara Bei 0° undb) bei135° Gantryrotation.

Folgende Annahmen werden zur Bewegung der Kamenasoemten gemacht:

0 Rohre und Detektor bewegen sich um eigene Rotamien Pgryy, Pper. Deren X- und
Z-Koordinaten sollten identisch sein. Um dies zufemil werden sie jedoch als voneinander
unabhangig angenommen.

o Der Gantryring kann aufgrund seiner hohen Massead Typ bis Ubet00 t [Heeg et al., 2004;
Trbojevic, 2010]) nicht als vollkommen rigide angemmen werden. Es ist davon auszugehen, dass
er in Richtung ErdanziehungskrafftAchse) gegenuber der idealen Kreisform deformittit
sodass eine elliptische Form vorliegt. Die Ellipseaufgrund des in RichtungZ; wirkenden
Kraftvektors nicht in dek-Z-Ebene (vgl. Abb. 3.6) rotiert.

o Die Gantry sollte sich idealerweise um eine Achsarallel zuY; drehen. Ob sich die mehrere
Meter durchmessende Konstruktion um eine genauesightete Achse dreht, ist jedoch zweifel-
haft. Daher wird die mdgliche Verkippung der Raiatbahn um di&z- und Zz-Achse berlck-
sichtigt.

o Detektorrotations (Yz-Achse) hangt vom Gantrywinkel und dem Winkelp, g+ ab, in welchem
der Detektor in der Gantry montiert ist. Flachbetitttoren (Gewicht hier c@.kg) lassen sich fest
im Gantryring anbringen, ihre Verkippung in Bezugj das Gantrysystem sollte konstant sein.

o Die Kameraausrichtungen kénnten sich, je nachdenmader gegen den Uhrzeigersinn kalibriert
wurde, aufgrund Gewichtsverlagerungen unterscheiden
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Abb. 3.7 zeigt schematisch eine um Winkelotierbare Gantry, die durch eine Gewichtskrafthha
unten deformiert ist. Es werden Parameter der a@imaenden Bahnellipsen fir einen
Rontgendetektor und eine Rontgenrohre in Bezugdast-System dargestellt. Auch eine mogliche
Verkippung der Ellipsen um Winkeks, und yg, wird berlcksichtigt. Im Folgenden wird ein
funktionales Modell vorgestellt, das die Kamerapaeter in Abhangigkeit von der Gantryeinstellung
beschreibt. Die Ausgleichung im GH-Modell wird figde Drehrichtung unabhéngig voneinander
durchgeflhrt, da sich der Workflow der Anlagenkadéilbung in die klinische Routine integrieren muss
und nicht davon ausgegangen werden kann, dass inweeiKameras gleichzeitig oder immer sowohl
im als auch gegen den Uhrzeigersinn rotierend efibwird. In Losler & Nitschke [2010] wird fur
beliebige Ellipsen eine zweistufige Ausgleichung@auf3-Markov Modell vorgeschlagen. Erst wird
die Regressionsebene durch gegebene Punkte bestianmt die Ellipse in der Ebene berechnet. Hier
wird ein kompakteres, einstufiges funktionales Mbderwendet.

Gantryring

Ellipsenbahn der Rohre

B
ROH

. " Ve

Abb. 3.7: Gantrymodell fur die funktionale Beschigig der Kamerabewegung (Blickrichtung in die Gantr
hinein, nicht maRRstabsgetreu).

3.5.1 Funktionales Modell der Anlage

Fir die Kamera in einer Gantry seien Winggh, und ¢pgr, mit welchen Detektor und Rohre relativ
zur Gantry0°-Stellung installiert sind, gegeben. Idealerweistrdyt g5y = dper + 180° (Abb.
3.7). Furn Ansichten bei Gantrywinkeligp; (einer Rotationsrichtung) sind nach Bestimmung der
Detektorposition mitl. 3-19 je neun ausgeglichene ParamelerR;, M; bekannt. Daraus folgt der
Beobachtungsvektor. Die drei Koordinaten der Dratre® seierP gy, und Pppr. Die Radienrggy
undrpgr der Ellipsen sind Vektoren, je ¥+ undZ-Richtung ded -Systemsay; undyg; bestimmen
die Verkippung der Drehbahn um dfe und Z-Achse, und damit beider Ellipsen. Mit den Winkeln
der verkippten Detektorebeng zr, Bper Undyper bilden diese Werte den Vektor der Unbekannten:

byrion = (Prow Pper ¢1 01 Ry My..¢pp, O, R, Mp)T

r Gl. 3-23
X15 = (Pron Trom Pper Tper @gL Yer %per Bper Vper)

Fur R6hren- und Detektorkoordinaten auf den nocbtierten Ellipsen gilt bep;:
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Rohre Detektor
X0, = Xppsy + Xrgey SN(@i + Pron) Xy, = Xpppr + Xrpgr SIN(@; + dper) 6l 3.24
Yo, = Yepou Yo, = Yopur .
Zloi = ZPROH + ZTR(")H cos(¢; + dron) ZI,WI: = ZPDET + ZTDET cos(¢; + ¢per)

Nach Drehung unxg; undyyg; aus der Ebene ergeben sich sechs Bedingungsgigehufir welche
die Ellipsenkoordinaten au®. 3-24 substituiert werden:

Regressionsellipse der Réhre

fir: Xo, — (X’oi cos(YgL) — Yéi Sin(VEL)) =0

fiz: Yo, — (X(',i cos(agy) sin(yg,) + Yéi cos(ag;) cos(ygL) — Z’oi Sin(aEL)) =0
fiziZo; — (Xéi sin(ag,) sin(ygL) + Yo, sin(ag,) cos(yg,) + Zo, cos(ag,)) =0
Regressionsellipse des Detektors

fi4:XMl- - (XIIVIL- cos(ygL) — YI\I/IiSin(yEL)) =0

fis: Yy, = (XIIVIL- cos(ag.) sin(yg,) + YI\’/Ii cos(ag.) cos(ygL) — ZIIVIL- Sin(a’EL)) =0
fie: Zm; — (XI:/IL- sin(ag,) sin(ygL) + Yy, sin(ag,) cos(ve,) + Zy, cos(ag)) =0

Die Detektorrotationen sollten im Koordinatensysiden Gantry konstant sein und ergeben als Matrix
Rppr = Rop . R, Ry, - AUS der Kamerakalibrierung liegen flr jede Ansiglinkel ;, §; undy;

im Raumkoordinatensysterfi vor und ergeberR; = Ry, Rg,R,,. R; wird vom Raumsystem ins
System der Gantry transferiert und ubpgr zuriickgedreht. Wenn nun die Verbesserungen einer
siebten Bedingungsgleichung

Gl. 3-25

fir:dist(Rpgr, R}) =0 |mitR; = Ry Ry, (R, Rp R, ) Gl. 3-26

¢pET

minimiert werden, kénnen (mik > 3 Ansichten) die unbekannten Detektorwinkel ausgéghn
werden. Die Abstandsbestimmudést(...) ist jedoch keineswegs trivial. Es gibt zahlreidhetriken,
raumliche Winkelabstdnde auszudriicken. Intuitigtlidie Bestimmung der Euklidischen Distanz der
Eulerwinkel nahe, also mit(w,, w,) = mod(w, — w4, ):

dist, = Jd(aDET: 0(1{)2 +d(Boer, .3{)2 +d(yper, Yi')z Gl. 3-27

Die Euklidische Distanz wirde jedoch auch bei zgentischen Rotationen, die z. B. durch die je drei
Eulerwinkel (r 0 0)7 und (0 = m)T definiert sind, keinesweg8 ergeben, da die raumliche Trans-
formation durch verschiedene Einzelwinkel dargéstedrden kann. Ein weiteres Problem ist, dalss
3-27 wegen des Modulo Operators nicht tberall diffelremaverden kann. Huynh [2009] diskutiert
funf weitere Mal3e aus der Literatur. Das hier vemate Mal? soll ohne Modulo oder Vergleichs-
operatoren auskommen, differenzierbar sein undugsweise keine Extraktion der Winkel aus
Matrix R; erfordern. Es wird daher ein auf der Abweichung der Einheitsmatrix basierendes Mal3
von Larochelle et al. [2007] gewahlt, das direktt mér Frobenius-Norm|...||[ aus den zwei
Rotationsmatrizen bestimmbar ist:

fiz:dist(Rpgr, R}) = |1 - RDETR’iT”F = \/6 — 2 -spur(RpgrR;") €[0,2V2] Gl. 3-28

Schlie3lich werden fir jede Ansicpt = 7 Gleichungery;; bis f;; aufgestellt. Mit den: = 15 Un-
bekannten ergibt dies eine Redundanzwen7n — 15. Die Designmatrizen folgen aus:

0F; - 0F; -
A7px1s = [—ax° n]i Bnxz+10n) = —6b1 , 1no ] Gl. 3-29
1...15 ..2+10n
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Kamerakalibrierungen fur drei Ansichten reichen,aus das Modell aufzustellen. Naherungswerte
fur die Unbekannten konnen nlf;,, = Pyzr = (00 0)T mm, a;;, = ¥a, = aper = Boer = Yoer = 0°,
r;OH = ||04]| undrpgr = |IM;]| aus den ausgeglichenen Kameraparametern undAmahme einer
idealen Anlage bestimmt werden. Die ausgeglicheRarameterk = KAL(k,d) entsprechen den
Kalibrierdaten fur Kamer#, bei Kalibrierung in Gantryrotationsrichtuig

3.5.2 Stochastisches Modell der Anlage

Die Kovarianzmatrix der Beobachtungen lasst siaif3tgnteils aus den bei der Kamerakalibrierung
(bei Winkeln¢;) ermittelten Varianzei€ggyp,) aufstellen. Varianzen der Gantrywinkel sowie der
Winkel ¢ray Undeppr werden a priori gendhert (Gewichtseinheitsfakpe= 1):

- 2
96 ron

2
O¢per
2
C o Gl.3-30
bb — CORM(¢>1) CORM(¢1)(¢>n) "
. 2
O
Corm(py) () Corm(en)

Bei Kalibrierung der Kameras gehen fir verschiedénsichten zufallige Fehler der Kalibrierkugel-
positionen und ihrer Detektion Bygu (e, €iN Gl. 3-18). Wenn flr alle Einzelkalibrierungen derselbe
Korper verwendet wird, sind dieselben 3D-KugelfelteallenCogrum(p,) enthalten und durften sich in
Kovarianzen zwischen den Ansicht€ru (e, (¢,) ausdriicken. Problematisch ist dies, wenn die

Kameras fir alle Ansichten separat kalibriert wardeas Problem stellt sich jedoch nicht, wenn die
Bindelblockausgleichung verwendet wird, da die K@areen CORM(¢i)(¢j) dann ausCgs deren

stochastischen a posteriori Modells hervorgehen.

3.6 Verwendung von Kalibrierwerten

Wahrend der Behandlung kann ein beliebiger Gantygligp eingestellt werden, fir welchen bei der
Lagemessung Kameraparameter aus den Kalibrierdestiimmt werden missen. Der Winkel kann
zur Rontgenaufnahme in unterschiedlicher Drehrioptd angefahren werden. Diese ist im All-
gemeinen unbekannt (es gibt im DICOM-Format fur dghandlungsplan keinen Eintrag daftr
[DICOM 3, 2008]). Im Folgenden wird gezeigt, wiesaausgeglichenen Anlageparameténl.(k, d)
das entsprechend2RM-Modell bei einer Gantryeinstellung bestimmt wikbbildung Abb. 5.3 in
Abschnitt 5.2 fasst die Kalibrierung und die Vergang von Kalibrierwerten im Rahmen der Fehler-
fortpflanzung zusammen.

3.6.1 Kameraparameter bei beliebigen Gantrywinkeln

Das Kameramodell wird zuerst fur jede Rotationdtiog getrennt bestimmt. In Selby et al. [2007b;
2008c] wird dafir linear zwischen einzelnen Kamarametern der z¢ benachbarten Winke;;;,xs.
brecnts iNterpoliert. Mit der hier eingeftihrten Anlagenkaierung kénnen die Kameraparameter fir
Roéhren- und Detektorposition durch Einsetzen desti@ainkels in die Ellipsengleichungen von
Roéhre und Detektor bestimmt werden. Die Kameraimitat folgt aus den ausgeglichenen Detektor-
winkeln apgr, Bper Undypgpr. Auflésen vonGl. 3-25 nachO und M ergibt mit den ausgeglichenen

AnlagenparameterKAL und Ellipsenrotatio®y;, = R, R, :
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XPROH + Xer)H Sln((D + (pROH) XPDET + XTDET Sin((p + ¢)DET)
0 =Rg | Yrrow ;M =Rg | Yeper Gl. 3-31
Zpeon T Zrasy COS(@ + Propy) Zpper t Zrpgr €0S(@ + @ppr)

3.6.2 Mittelung zwischen Kalibrierwerten unterschiedlicher Drehrichtungen

Da ein Zusammenhang zwischen in zwei Rotationsnggn kalibrierten Parametersatzen nicht
bekannt ist, ist eine Mittelung naheliegend. FUB.z0.,, und Oc¢y, ist die zu verwendende Rohren-
position danm = Y%(O¢y + Occw)- DaO¢y, und Oy, Mit unterschiedlichen Fehlern behaftet sein
kénnen, wird der Mittelwert so gebildet, dass Pai@mm mit der gréReren Varianz weniger ins
Gewicht fallen, was wieder als Ausgleichung forrattli werden kann. Beobachtungéng =
(ORM¢y, ORMcy,)T sind diesmal beide Satze der Kameraparameter c8eisti ein Satz fir in beide
Richtungen optimaler Parameter, der mi = % (ORM.y + ORMccy) gendhert wird. Zwolf
Bedingungsgleichungen fir Roéhren- und Detektorposisorgen daflr, dass die ausgeglichenen
Parameter die minimale Differenz zu den entspredfienKalibrierwerten haben. Die sechs
Gleichungen der Detektorwinkel folgen aus der Widistanz @l. 3-28):

Rohren-/Detektorposition:

f123: XY, 2)o = (XY, Z)o,, =0, fase: (X,Y,Z2)0 — (X,Y,2) 0., = 0;
fr80: XY, )y = (XY, Dy, = 05 fro11122 (XY, 2y — (XY, Z) Mgy, = O
Detektorwinkel:

f13:\/6 2- spur(R R],CW)—O; f14:\/6 2 spur(R RVCCW) 0;

Gl. 3-32

fis: \/6 — 2 -spur(RgyRf,. ) = 0; fie: J 6 — 2 - spur(RgyR, . ) = 0;

f17:\/6 2 Spur(Raﬁ]/ aﬁycw)=0; flgl\/6 2 Spur(Raﬁy aﬁyccw) :0,

KovarianzmatrixC,, des Modells mit Redundanz= 9 wird aus den Varianzen vabRM.,, und
ORM -y aufgestellt (sie ergeben sich aus der Fehlerlaripfing, die weiter unten iGl. 5-4
formuliert wird). Vor Verwendung der ermittelten iaraparameter bei der Lagemessung wird noch
BildhauptpunkiH bestimmt Gl. 3-1).
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In diesem Kapitel werden zur rontgenbasierten Lagsung eingesetzte Verfahren erortert. Dazu
wird in Abschnitt 4.2 ein neues Mal3 fir Bildverglee zur Registrierung von Roéntgenbildern und
DRRs vorgestellt. Es wird darauf geachtet, dask dieses trotz unvermeidbarer inhaltlicher und
radiometrischer Unterschiede zwischen aufgenommandrsimulierten Bildern fur die geometrische
Registrierung eignet. In 4.@&erden Verfahren zu6 DOF Lagemessung unter Verwendung von
Rontgenbildern und CT-Daten beschrieben. Diese dnwon dem zuvor vorgestellten Ahn-
lichkeitsmald Gebrauch machen. Im letzten Abschmitiwvird gezeigt, wie zur Lagemessung Réntgen-
bilder aus CT-Daten simuliert werden und eine Mdéhaorgestellt, deren Radiometrie bei der Simu-
lation automatisch an echte Rontgenbilder anzupasse

4.1 Stand der Forschung

4.1.1 AhnlichkeitsmaRe fiir den Bildvergleich

Im Rahmen der Bildregistrierung ist die Forschureptk vor allem auf Entwicklung geeigneter
AhnlichkeitsmaRe fokussiert. In der Literatur wigine Vielzahl von MaRen, speziell fur die
Registrierung medizinischer Bilddaten vorgeschlagem Allgemeinen kann eine Unterscheidung
merkmalsbasierter und intensitatsbasierter MalRgevmmmen werden.

Merkmalsbasierte Ahnlichkeitsmafe

Fur merkmalsbasierte MalRe werden Bildmerkmale bidrg welche dann zur Berechnung der Malf3-
zahl verwendet werden. So kdnnen z. B. korresposade anatomische Strukturen [Liang et al.,
1997; Gueziec et al., 1998] oder speziell Knochatd@ [Girouard et al., 1998] in den Bildern erkannt
und miteinander in Deckung gebracht werden. InRigel sind diese Verfahren auf die Erkennbarkeit
bestimmter anatomischer Strukturen, wie segmertieriBlutgefalle [Kita et al., 1998] oder den
Einsatz an Bildern bestimmter Korperregionen, wae der semiautomatischen Selektion von Merk-
malen in Rdntgenbildern des Kopf- und Halsberei®isarp et al., 2005], zugeschnitten. Andere
Verfahren setzen kiinstliche, fur die Registrierang oder im Korper fixierte Markierungen voraus
[Selby, 2005; Selby et al., 2007a]. Allen Verfahishgemeinsam, dass sie einen Vorverarbeitungs-
schritt zur Segmentierung von Merkmalen benétidasiztlich setzt der Einsatz merkmalsbasierter
Methoden voraus, dass bestimmte korrespondiereitde@&kmale, und seien es nur in etwa &hnlich
konturierbare Anatomien in zwei Bildpaaren [Selbwle 2011a], vorhanden sind, was die allgemeine
Anwendbarkeit fir medizinische Daten einschranki.

Intensititsbasierte Ahnlichkeitsmafie

Alternativ kdnnen intensitatsbasierte Mal3e verwemgeden. Sie kommen ohne vorherige Segmen-
tierung aus und sind deshalb vielseitiger einsetba direkten Vergleich durch McLaughlin et al.
[2002] zwischen dem merkmalsbasierten von Kitd.gt1898] und dem intensitatsbasiert@nadient
DifferenceMal’ [Penney et al., 1998] wird empirisch gezdiigtss die merkmalsorientierte Methode
zuverlassiger, aber wesentlich ungenauer ist (Febleca.2.3 mm gegenibet.2 mm).

Intensitatsbasierte Methoden kdnnen danach dishkigmiwerden, ob sie sich auf in den Bildern
gefundene Gradienten oder direkt auf Pixelintet@itéoeziehen. Eines der einfachsten Male ist
Pearsons Korrelationskoeffizieiauch Normalisierte KreuzkorrelationNCC) [Gonzalez & Woods,
1992], welcher schon beim Template Matching derlif@rung verwendet wurde (Gl. 3-11). Werden
ReferenzbildA und ObjekthildB als Zufallsvariablen aufgefasst, kann die lineAlghangigkeit
zwischen ihnen auch mit statistischen Momentenedrsigkt werden:
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cov(4, B)
Jvar(A)var(B) Gl.4-1

Fir NCC wird vorausgesetzt, dass skhund B nur durch globalen Kontrast und Intensitat unter-
scheiden. Dies trifft z. B. fur Bilder unterschietller bildgebender Verfahren (audhodalitater)
meist nicht zu. In den letzten Jahren wurden zaifleaweitere Ansatze vorgeschlagen.

Ein weiteres MalRR ist die auf der Shannon-Entropier dBildhistogramme basierende
Mutual I nformation (MI), welche etwa zeitgleich von Wells et al. [1996duMaes et al. [1997] flr
die Registrierung von Bildern unterschiedlicher ¢egmaphischer Modalitdten vorgeschlagen wurde.
Zur Berechnung werden Wahrscheinlichkeipgrundp,, fur das Vorkommen von Intensitatswerin
Bild A undb in Bild B sowie die gemeinsame Wahrscheinlichiegj fir das Vorkommen von und
b an korrespondierenden Pixel- bzw. Voxelpositionerangezogen:

NCC = pyp =

Shannon-Entropie (hier fir A):  H(A) =—Ya(palog,pa)
gemeinsame Shannon-Entropi(A,B) = — Y., ®ap 1082 Dap) Gl. 4-2
Mutual Information: MI(A,B) = H(A)+ H(B) — H(A,B)

Das Grundprinzip der Ml ist, dass Bilder als ahmdic bewertet werden, wenn ihre gemeinsame En-
tropie klein ist. Dieses ist in Abb. 4.1 durch Dallsing von Verbundhistogrammen anhand ver-
schiedener Beispiele fir den Zusammenhang zwisolenBildern skizziert.

Zusammenhinge zwischen Bildern A und B:

ba b ba ba b
“T": niedrige niedrige mittlere hohe
9 Entropie Entrapie Entropie ’ Entropie
o
32
5
= o
§ niedrige
. Entropie
> ; > > >
Intensititen von A 2 a a a a
Aund B sind Aund B sind Intensitdten von A A und B haben einige  kaum ein Zusammenhang
etwa identisch etwa invers zueinander sind niedriger als von B ahnliche Strukturen zwischen A und B

Abb. 4.1: Verbundhistogramme zur Bestimmung derejasamen Entropi& (4, B) fur die MI Berechnung;
die 2D-Histogramme enthalten Wahrscheinlichkeitep (hell: p,;, ist klein, dunkel: gréRer) fur
gemeinsame Grauwerte an korrespondierenden Bikisteb, bzw. p, ergeben sich aus den
Randwahrscheinlichkeiten. Eine Diagonale nach seechén bedeutet identische Bilder.

Da sich MI oder ihre Varianten gut fur die Registuing von Bildern unterschiedlicher Modalitaten
eignet, bei welchen der Zusammenhang korrespomdiereintensitaten nicht genau modelliert
werden kann, wurde sie eines der gebrauchlichsteReMn der Registrierung medizinischer Bilder
[Pluim et al., 2003] und ein weit genutztes Stadd®f? in der 2D-3D Registrierung [Kim et al., 2001;
Russakoff et al., 2005; Salva & Wilson, 2007; Sedibwal., 2008a; Aouadi & Sarry, 2008; Park et al.,
2010].

Das Mutual Information Mal3 zeigt sich jedoch alshhibesonders zuverlassig beim Registrieren
von DRRs zu Rontgenbildern in relativ niedriger dgilialitdt und ist sehr sensitiv gegenlber
Rauschen und Vignettierung der Bilder. Eine Verbassy durch Berechnung der Ml im Mal3-
stabsraum wird z. B. von Kuijper [2004] vorgescleiagUm speziell Problemen mit (z. B. wegen des
Heel-Effektes) vignettierten Rontgenbildern entgege wirken, wurde in Selby et al. [2009] eine ent-
sprechende Vorverarbeitung der Eingangsbilder vangenen. In einem Versuch zeigen Penney et al.
[1998], dass MI fur die Registrierung von DRs, alem in Gegenwart von Korpergewebe mit
niedrigem Kontrast, oftmals ungeeignet ist. Diesktlsich mit Ergebnissen in Clippe et al. [2003],
welche berichten, dass MI erfolgreich an kinstlicBaten eingesetzt wird, jedoch bei realistischeren
Bildern unzuverlassig ist. Ein weiterer Nachtei|] dass MI nur eine statistische Aussagekraft besit
wenn ein hoher Anteil an Pixeln korrespondierendiensitaten aufweist. Wird nur ein kleiner
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Ausschnitt zweier Bilder betrachtet, in dem eingeggiber der Pixelzahl groRe Zahl unterschiedlicher
Intensitaten vorkommt, werden unter Umstdnden vweeriigkelpaare mit derselben Grauwertkom-
bination(a, b) vorkommen. Die Entropien kénnen dann sehr hoat seich wenn die Bildinhalte gut
Ubereinstimmen.

Um eine Verbesserung zu erzielen wurden alternatiha®3e entwickelt. So ist deRobuste
KorrelationskoeffizienfKim & Fessler, 2004] etwas toleranter gegentbiguidBrungen, beruht aber
auf einer Gewichtungsfunktion, die fur ein speegllRegistrierungsproblem konfiguriert werden
muss, um optimale Ergebnisse zu erzielen. OrcH20@d] schlagt ein Mal3 vor, das eine bestimmte
Verteilung/Clusterung der Wahrscheinlichkeiten inerMundhistogramm sucht. Auch dieses Mafl3
muss fur bestimmte Registrierungsprobleme konfegtinind an spezifische Eigenschaften der ver-
wendeten Bilddaten angepasst werden. Ein auf disilPlder Rontgenbildgebung zugeschnittenes
Maf wird in Munbodh et al. [2009] prasentiert. Désrfahren basiert auf der Maximum Likelihood
Methode und maximiert die Wahrscheinlichkeit kop@sdierender Intensitaten. Der am Rontgen-
detektor eintreffenden Photonenzahl wird eine Poidgerteilung unterstellt. Bei der Registrierung
mit DRRs kénnen aber keine Vorteile gegentber Megg werden.

Ein unter dem Gesichtspunkt hoher Robustheit ekeiltes Maf ist dieStochastic Rank
Correlation (SRC) [Birkfellner et al. 2009]. Der einzige funktiomalZusammenhang, der zwischen
Intensitaten zweier Bilder an korrespondierendesllé$t gefordert wird, ist, dass sie durch eine
beliebige monoton steigende oder fallende Funkkorreliert sind. SRC basiert auf der Rang-
korrelation nach Spearman (auSpearmans RHoZuerst werden alle betrachteten Pixelinund B
nach Intensitaten sortiert, um dann Pixelpaaregspondierender Stellen tber ihre Rangezu ver-
gleichen. SRC kann durch Pearsons Koeffizient dergR aller Grauwerte ausgedrickt werden:

_ COU(TQA'TQB)
Jvar(rgdvar(rgg)

Der Rang eines Pixels entspricht seinem Vorkommeder sortierten Anordnung der Intensitaten.
Der Ansatz erfordert, dass die Pixel der Bildermbdensitaten geordnet werden. Wegen des hohen
rechnerischen Aufwands kénnen bei Birkfellner ef2009] nur wenige Stichproben von Pixeln der
Bilder betrachtet werden. Figl et al. [2010] sclelageinen Algorithmus mit verbesserter Performance
vor, gehen dabei aber von einer stark reduziertamdBreite moglicher Grauwerte a2$ gtatt heute
beim Rontgen ubliche2!* Grauwerte). Ein weiterer Nachteil ist, daB&o von der Differenz
zwischen den Intensitatsrangen abhéngt. D. h. veéwa ein Teil der Range fur Bild gegenlber
denen fiirB verschoben ist, hat die Verschiebung einen Eisflusf das gesamte Ahnlichkeitsmaf3.
Dies kommt z. B. vor, wenn Inhalte eines Bildesaingderen Bild nicht vorkommen.

Gl. 4-3

Pap

Gleichwohl handelt es sich bei der Rangkorrelationeinen vielversprechenden Ansatz, auch weil
sie im Gegensatz zur M| die Moglichkeit bietet, #errelation bereits mit einer relativ geringen
Anzahl von Pixeln zu bestimmen. Der Ansatz wirdnadis im Abschnitt 4.2 wieder aufgegriffen und
gezeigt, wie eine Rangkorrelation, die sowohl eih&a zu berechnen als auch robust gegeniiber Bild-
stdrungen ist, entwickelt werden kann.

4.1.2 Geometrische Transformationsmodelle

Zur Registrierung medizinischer Réntgenbilder siedschiedene Transformationsmodelle einsetzbar.
Ein elastisches Modell wird z. B. von Behrenbrut¢hak [2000] zur Registrierung von Mammo-
graphien zu MR-Aufnahmen eingesetzt. Schweikardlet2005] verwenden ein deformierbares
Modell einer CT-Aufnahme zur Tumorverfolgung wahiater Atmung. Treten durch die Bildgebung
keine Verzeichnungen auf und wird der aufgenomniGimper als starr angenommen, ist es sinnvoll
das rigide Modell zu verwenden [TomaZevic, 2008Fi Bler Lagemessung wird dann davon
ausgegangen, dass der Korper des Patienten nuidRetaund Translationen unterworfen ist. Dies
stimmt nur bedingt, da die menschliche Anatomidnigide Transformationen zuldsst (z. B. Organ-
bewegung). Da aber fiir die Patientenausrichtungigige Transformationen durchfiihrbar sind [Yue
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et al., 2006; Engelsman et al., 2008], mussen mgite Modelle letztlich ohnehin auf eine rigide
Transformation zuriickgefiihrt werden.

Ein fur die Lagemessung interessanter Ansatz éstvdih van Kranen et al. [2010] und van Beek et
al. [2010] verwendete lokale rigide Transformatidmatomisch interessante Objekte (Halswirbel,
bestimmte Schadelknochen, etc.) werden durch gfiadege Bereiche in einer Kopf & Hals CT-
Aufnahme begrenzt. Fir alle Bereiche wird unabhgifgieine rigide 3D-3D Registrierung zu einer
weiteren CT-Aufnahme durchgefiihrt. So wird fur jedarkierte Region eine eigene Transformation
bestimmt. Fur konkrete Behandlungssituationen bledilich die Frage offen, welcher der Bereiche
zur Ausrichtung des Patienten herangezogen werlenrseinigen Registrierungsansatzen ist es auch
moglich, vor der Registrierung eine zu bericksgdnide Region (RORegion Of Interest) in den
Bilddaten zu definieren, die dann ausschlieBlichdi& Registrierung verwendet wird (Selby et al.
[2008b] erlauben z.B. ein beliebiges ROI-Polygon Rontgenbildern). Einen anderen Ansatz
schlagen Park et al. [2010] vor. Sie verwenden agide Transformation fur die Registrierung von
CT-Aufnahmen zu Kegelstrahl-CT-Daten. Dabei solezell die Position der zu behandelnden
Anatomie, statt umliegender, mdoglicherweise andarransformierender Gewebe bestimmt werden.
Deshalb gewichten sie ndher an der relevanten Amattiegende Voxel bei der Berechnung des
AhnlichkeitsmaRes (MI) starker. Ein Nachteil ist,asd durch die Gewichtung das
Registrierungsergebnis verfalscht werden kann. Aogemen, gerade im stark gewichteten Bereich
der Daten korrelieren die zu registrierenden P¥@tél wenig, z. B. aufgrund schlechten Bild-
kontrastes oder Bildrauschens, dann beeinflussediBereich das Registrierungsergebnis starker, als
gut korrelierende Strukturen. Nun befinden sichbmhandelnde Tumore aber oft nicht nahe gut
sichtbarer Knochenstrukturen, sondern eher im vee@mh Gewebe, welches weniger deutlich in
Roéntgenbilder abgebildet wird.

In dieser Arbeit wird das rigide Modell als global&ransformationsmodell verwendet. Es ist zwar
moglich, wie in Selby et al. [2008b], benutzerdedfite ROIs zu verwenden, hier wird jedoch das
AhnlichkeitsmaR fir den Bildvergleich so entwickelaiss nicht korrespondierende Bildteile bei der
Ahnlichkeitsbestimmung einen moglichst geringerflEss auf das MaR besitzen.

4.1.3 2D-3D Registrierung zur Lagemessung

Die Bestimmung von Position und Orientierung eil@spers aus 2D-Bildern kann z. B. erfolgen,

indem Merkmale mindestens zweier Bilder aus dedd®iénen in den Raum zuriickprojiziert werden.
Dies ist das ubliche Verfahren bei Verwendung opts Bilder, denn die Rickprojektion lasst sich

durch Finden korrespondierender Merkmale einfaaistdiihren. Bei Rontgenbildern ist das schwier-
iger. Aufgrund der Bildqualitat lassen sich meistrle eindeutig identifizierbaren Merkmale finden.

Ferner existieren keine korrespondierenden Bildpyrds sei denn, es werden kiinstliche Marker mit
hoher Réntgenabsorption am aufgenommenen Kérpezbaacht. Bildpunkte entsprechen namlich

nicht einem bestimmten Ort auf der Kérperoberflagmandern der Summe der Absorptionen entlang
eines Strahls. Dennoch schlagen TomaZevic et@6[2ein auf inverser Projektion der Rontgenbilder
(&hnlich der CT-Rekonstruktion) basierendes Vedahror. Der Vorteil ist, dass sich Lagevergleiche
auler mit CT-Daten, auch mit Referenzdaten andemmographischer Modalitdten durchfihren

lassen. Die Registrierung ist jedoch recht unzésesiy, wenn weniger als ca. funf Bilder fur die

Ruckprojektion zur Verfiigung stehen.

In Fox et al. [2006] wird ein Verfahren evaluiettas nur 2D-Information fur die Lagemessung
verwendet. Vorberechnete DRRs werden mit Rontgdebil registriert. Mit dem rein auf zwei-
dimensionaler Bildinformation basierenden Verfahkémnen jedoch nicht alle sechs Freiheitsgrade
der rdumlichen Lage bestimmt werden. Die Rotatiom eine rdaumliche Achse lasst sich nicht
ermitteln (siehe auch Abb. 4.8). Ein anderes Voegeist, den rdumlichen Datensatz unter Annahme
einer genaherten Lage in die Ebene der Rontgemkild@rojizieren. Dort kénnen die Daten mit den
2D-Bildern verglichen werden. Durch iterative Andeg der angenommenen Patientenlage und
Maximierung der Ahnlichkeit zwischen simulierten durechten Bildern kann die Patientenlage
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bestimmt werden [Russakoff et al., 2005; Selbylet2808d]. Ein Problem des Verfahrens ist, dass
wahrend der Anpassung der simulierten an die aofgemenen Bilder, in jeder lteration mit
Anderung der angenommenen Patientenlage die 3DaDegtaufwéandig neu auf die Bildebenen
projiziert werden mussen. Russakoff et al. [200&jsuchen dieses Problem abzumildern, indem sie
ein schnelleres Verfahren fir das Rendering voegehi, welches die Projektion der 3D-Daten aber
nur approximiert und so ein potentiell limitierendBaktor fur die erzielbare Genauigkeit ist.
Weiterhin durfte die Wahrscheinlichkeit hoch sdiai gleichzeitiger Maximierung des Ahnlichkeits-
mafies in alle DOF, zu lokalen Extremstellen zu konvergieren digdoptimale Registrierung nicht
zu finden (vgl. Versuche in Abschnitt 7.2.3, Veriahl).

Eine Strategie mit dem Ziel der Reduzierung vondeengvorgangen ist, die Registrierungéin
DOF durch eine5 DOF Registrierung zu ersetzen und den fehlendaihéitsgrad durch eine
zusatzliche 2D-2D Registrierung zu ermitteln, wiedier Machbarkeitsstudie von Birkfellner et al.
[2003] vorgeschlagen wird. Im Ergebnis werden weniljerationen mit DRR Erzeugung bendétigt.
Die Anzahl der notwendigen Renderingschritte kaedogh noch weiter reduziert werden, etwa
dadurch, dass mit 2D-2D Registrierungen Transfdonah in den Bildebenen ermittelt werden, die in
den Raum zurlick projiziert werden. Das Verfahreer{ahrenll) wird in den Patentschriften von
Sakas et al. [2004; 2008] beschrieben. Das Prokiem konsistente, rigide 3D-Transformation aus
Transformationen in der Ebene herzuleiten wurdeorsclon Rohlfing et al. [2005] und Sarrut &
Clippe [2001] behandelt. Der in geschlossener Faarstellbare Ansatz von Rohlfing et al. eignet sich
allerdings ausschlie3lich fur orthogonal zueinarmtentierte Kameras. Er setzt voraus, dass sieh di
Rotationskomponenten in einer Bildebene unabhévgigder Rotation in der anderen Ebene auf die
raumliche Transformation auswirkt. In der allgeneeén Losung von Sarrut & Clippe werden keine
Annahmen zur Kameraausrichtung gemacht. Zufalligzaddte Punkte werden einer rigiden 3D-
Transformation unterzogen und dann vorwarts auf Rlidebenen projiziert. Danach werden sie
gemal der Bildregistrierung in den Ebenen transetnDas Fehlerquadrat zwischen den Punkten in
den Ebenen wird mit den sechs freien Parameternrigaten Transformation minimiert. Der
Algorithmus ist zwar allgemeingdiltig, erfordert gath eine Optimierung i6 DOF, welche potentiell
das Risiko lokaler Extremstellen beinhaltet.

In Abschnitt 7.2.3 werden drei mdgliche Verfahramr tagemessung beschrieben. Das dritte
Verfahren (Verfahrerlll) ist eine neue Methode, welche auf der Erweiterdeg Verfahrenl
(basierend auf Vorwartsprojektion) ud#l (Rickwartsprojektion) beruht. Zur Rickprojektionnv
ebenen Transformationen in den Raum wird eberdall:ieuer Ansatz vorgestellit.

4.1.4 Simulation von Rontgenbildern

Ziel der Simulation von Réntgenbildern ist hierbaa dem Generieren visuell realistischer DRRs zur
Beurteilung der Patientenlage, die Erzeugung vddeBa, die sich flr den automatischen Vergleich
mit echten Rontgenbildern zur Registrierung eignem.Rahmen dieser Arbeit wird, aufgrund der
damit erzielbaren Bildqualitat, ein Raytracing \&mnfen verwendet. Da das Simulieren der Bilder
durch Strahlverfolgung (Abb. 4.12) ein sehr rechtnisiver Arbeitsschritt ist, werden zahlreiche
Verfahren zur Optimierung vorgeschlagen. So schiggessakoff et al. [2005] die Vorberechnung
vieler einzelner Intensitatswerte aus verschied@&hejektionsrichtungen vor, um spater schnell DRRs
fur verschiedene Ansichten herleiten zu kénnen.ef@dhutoren erreichen Beschleunigungen, indem
statt aller Voxel, im Rahmen einer Monte-Carlo Metl, nur eine relativ geringe Anzahl zufalliger
Stichproben verwendet wird [Csebfalvi & Szirmay-&s| 2003; Li et al., 2006]. Die bisher genannten
Methoden fuihren jedoch zu Einbuf3en bei der Bildtfitalln Sakas et al. [1995] wird die Beschleu-
nigung eines Raytracing Verfahrens ohne Qualitéiissedurch spezielle Speicheradressierung der
Voxel erreicht, die der Prozessoreinheit bessershi@g ermdéglicht. Je nach Blickwinkel auf das
Volumen kann ein Geschwindigkeitsgewinn von Ub@% erzielt werden. Eine weitere Moglichkeit
der Beschleunigung ohne Qualitatsverlust ermdgtientEinsatz von GPWstaphics Processing Unit)
Hardware [Kubias, 2008; Balz & Stilla, 2009].



52 4.2 Lokale Rangkorrelation als Ahnlichkeitsmaf

Zur Simulation der Rontgenradiometrie wird meistseeht, die Abschwachung von Photonen im
Strahlengang zu nahern [Cai & Sakas, 1999; Newal.et2008]. Es gibt dafur einfache, aber
performante Ansétze, etwa nur das grof3te Voxelegtleines Strahls zu projizieren oder einen
einfachen Durchschnitt zu bilden [Lobbert, 2004j. dnderen Verfahren wird versucht, die Ab-
schwéachung Voxel fir Voxel nachzubilden. Dabei wird der Regel von monochromatischer
Strahlung ausgegangen, da aus Performancegrindemm kdas gesamte Spektrum an
Photonenenergien simuliert werden kann. In Milidkaat al. [2000] wird das Verhaltnis zwischen der
Absorption durch Materialien und aufgenommenen GFR&n fur monoenergetische Strahlung
experimentell geschatzt. Khamene et al. [2006]entdie Ergebnisse, um a priori eine Radiometrie-
kalibrierung zur DRR Erzeugung durchzufiihren. Digti@keit der Kalibrierung bleibt jedoch auf ein
bestimmtes CT-Gerat und einen Satz ausgewahltertgBd@ginstellungen und Korperregionen
beschréankt. Heine & Thomas [2008] schlagen einek&ldirierung der Radiometrie speziell fur die
Mammographie vor.

Letztlich besteht die Herausforderung einer réatiben Simulation der Rontgenabsorption darin,
eine Transferfunktiom(ct,, E) zu modellieren. Diese bildet die von einer EneRjigbhéngigen CT-
Zahlenct, von Materialierx auf Absorptionswerte ab. Die Absorptionen werdanndentlang eines
Strahles in geeigneter Weise akkumuliert. Hier kelhe radiometrische Kalibrierung a priori durch-
geflhrt werden. Stattdessen wird in Abschnitt 4edsucht eine neue Mdglichkeit fur die allgemein-
glltige Simulation der Réntgenradiometrie vorzdstel in der die Simulation eines Bildes an ein
bereits aufgenommenes, echtes Rontgenbild angepasistEin Konzept hierflir wurde bereits in
Selby et al. [2010a] alEansfer Function Independent Registration geliefert. In dem Ansatz wird eine
Kleinste Quadrate Optimierung des radiometrischenldfs zwischen DRR und Rdntgenbild durch-
gefuhrt. Das funktionale Modell ist der Uber dierizert-Beer GleichungG(. 2-6) modellierte Bild-
gebungsprozess. Die Fehler werden unter einer Mlebativitats-Bedingung fur zu optimierende
Absorptionswerte aus einem CT-Volumen mit dem Nagdive Least-Squares Algorithmus von
Lawson & Hanson [1974] minimiert. Durch die groRahZfreier Parameter (alle unterschiedlichen
Absorptionswerte einer CT-Aufnahme) ist die Methatlerdings sehr rechenaufwandig. Ferner zeigte
sich das Verfahren anféllig gegentber BildrauscbdRR und DR mussten aul3erdem bereits gut geo-
metrisch zueinander registriert sein, um brauchBagebnisse zu erzielen.

Bereits mit Selby et al. [2008a] wurde eine weitezffizientere Methode vorgeschlagen, die
simulierte Radiometrie wahrend der geometrischegidt@rung an die DR anzupassen. Die Grund-
idee hierbei ist, wahrend der DRR Erzeugung altemaaBilder unter Annahme unterschiedlicher
Photonenenergien zu erzeugen. Im Prinzip wird aisomultispektrales DRR erzeugt. Schlief3lich
wird automatisch das am besten zum RontgenbildepdssDRR fur die Registrierung gewahlt (die
Auswahl kann wahrend der geometrischen Registriege@ndert werden). Ein Nachteil ist, dass nur
ein limitierter Satz simulierter Bilder bei vorgdmmen, diskreten Rontgenenergien verwendet wird. In
diesem Kapitel wird ein naheliegendes, auf diesghbtie aufsetzendes Verfahren vorgestellt:
Wahrend der geometrischen Registrierung wird petindgrung der Bildahnlichkeit die simulierte
Photonenenergie als zusatzlicher freier Parametdimbmt.

4.2 Lokale Rangkorrelation als AhnlichkeitsmaR

Zuerst wird das neue AhnlichkeitsmaR LMR@dal Multi-Resolution Rank Correlation), mit der Ziel-
setzung hoher Robustheit in Gegenwart von Bildsigen oder niedrigem Bildkontrast, erértert. Es
wurde entwickelt, da populare MalRe wie NCC oderziér fir die Registrierung von Phantomdaten,
oft aber nicht zur Registrierung Kklinischer Datemten realistischen Bedingungen ausreichen. Die
Grundlagen zu dem neuen Malf liefert die Rangkdroelawobei das neue Mal3 noch weniger An-
nahmen Uber den funktionalen Zusammenhang zwisdbaenntensititen der Bilder macht, als dies
z. B. bei Spearmans Rangkorrelation der Fall istlefn wird versucht, die Anfalligkeit gegenuber
lokal begrenzten Unterschieden zwischen den Bildermeduzieren und den Berechnungsaufwand
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gering zu halten. Wahrend bei vielen Maf3en der iBlerberiicksichtigter Grauwerte eingeschrankt
wird (bei MI meist auf2® wegen der GroRe des gemeinsamen 2D-Histogramwis),MRC alle
verfigbaren Intensitaten nutzen und damit eventuneliwendige Vorverarbeitungsschritte, wie
automatische oder manuelle Kontrasteinstellung\Vahl geeigneter Grauwertbereiche, tberflissig
machen.

Abb. 4.2a stellt den sich Uberlagernden BerdichB des Referenzbildes (hier das Réntgenbild)
und des ObjektbildeB (das DRR) dar. Fiir die in ihm enthaltenen Bilddatérd das Ahnlichkeits-
mafd bestimmt. Das Objektbild kann transformierns@hit einer Transformatiorf und einem
Originalbild Byg;e folgt B = T(Bpgr;;)) oder auch nichtK = Bygs), j€ hachdem, ob eine Regi-
strierung oder eine einfache Ahnlichkeitsberechndmghgefiihrt wird. Intensitatswerte des Objekt-
bildes werden via Nearest-Neighbor oder biline&rtgrpolation bestimmt (Unterschiede im Ergebnis
werden im Abschnitt 7.2.2 dargelegt). Interpolaginrhéherer Ordnung werden nicht verwendet, da
die Kontinuitat der Ableitung der Bildfunktion (B. bei kubischer B-Spline Interpolation) fur die
Bestimmung des MalRes und spéatere Optimierung ohadi€htenverfahren nicht notwendig ist. Beim
Sampling von Intensitatswerten aus den Bildern wircher vom jeweils feineren Bildraster (hier des
DRs) ausgegangen, um im anderen Bild keine Pixébruspringen.
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Abb. 4.2: Berechnung des AhnlichkeitsmalRes zweiteBA und B: a) Zur Bestimmung des MalRes sind
Pixel des sich Uberschneidenden Bereichesdvand des transformieren Bild&sausschlaggebend;
b) Beispiel fur Vergleiche zwischen je drei Pixelrsa@uund B an Positioner, j undk; die farbigen
Pfeile deuten Vergleiche zwischen dunkleren undetet Pixeln an, die in positive(i, j), (i, k)
und negativergj, k) Korrelationen resultieren, deren Summe Hiérergibt.

4.2.1 Das KorrelationsmafR3

Um die Nachteile der auf Spearmans Mal} basiertethdden zu umgehen wird die Idee umgesetzt
ein Mal3 zu entwickeln, welches auf de€endalls Tau[Kendall, 1938] Rangkorrelation basiert.
Kendalls Tau wird heute z. B. fir das Ranken vonb¥égen durch Suchmaschinen [Boldi et al.,
2004] verwendet. Es macht nur minimale Annahmen fibektionale Zusammenhénge und ist in der
Lage bereits mit einer kleinen Stichprobenzahl auneerlassige Korrelation zu ermitteln. Statt die
Differenz zwischen Zahlenwerten oder deren Rangsawawverten, wird lediglich die relative Ordnung
der betrachteten Objekte zueinander berlcksichtigt.

Es seiS;; = {a;, a;, b;, b;} ein Satz zweier Stichproben von Intensitatsweaezwei Positionen
bzw. j ausA und B im Uberlagerungsbereichn B. Dabei sinda; und a; Stichproben an Stellen
undj aus BildA undb; bzw.b; Stichproben an den nach Transformafiokorrespondierenden Stel-
len i undj aus BildB. Die Funktionencon(S;;) bzw. dis(S;;) ergeben+1, falls Intensitatspaare
(a;,a;) und(b;, b;) konkordant bzw. diskonkordant sind:
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COTl(SL‘j) — {+1, (ai < Clj A bi < b]) \% (ai > aj A bi > b])

0, andernfalls
Gl. 4-4

dis(sy) = {+1, (a; < aj Ab; > b;) v (a; > aj Ab; < b))
0, andernfalls

Bei n mdglichen Pixelpositionen(bzw. j) im BereichA N B, sindN = n(n — 1)/2 unterschiedliche
Stichprobenpaars;; moglich. Fur alle unterschiedlichedy, konnencon(S;;)/N und dis(S;;)/N als

relative Haufigkeiten gedeutet werden, mit welckexelpaare(a;, a;) und (b;, b)) in gleicher bzw.
entgegengesetzter relativer Ordnung ihrer Intetesitéiorliegen. Gleichungen Gl-4 kénnen zu einer
einfach berechenbaren Funktiofs;;) kombiniert werden, die-1 bei negativerKorrelation,0 ohne

Korrelation oder1 beipositiverKorrelation liefert:

C(SU) = COTl(Sij) — dlS(SU) = Ssgn ((ai - a])(bl - b])) € {—1, 0, +1} Gl. 4-5

Mogliche Korrelationen so genanntgebundenerintensitatspaareaf = a; A b; = b;) werden hier
vernachlassigt. Sie sind bei relativ groRem radiasehen Wertebereich ohnehin selten. Das Tau-
Malf3 ergibt sich aus der Differenz der relativen fiteiten fur kon- und diskonkordante Paare:

Tgp = %ZZg(Slj) €[-1,+1] Gl. 4-6
i j>i

Der Index fur Positiori liegt dabei immer tber dem in der ersten Summeerdeten IndeX, sodass
mit Vivj:i < j keine Doppelauswertungé€r j) zu (j, i) durchgefuhrt werden. Der Wertebereich von
T reicht von—1 bis +1. Wie in Abb. 4.2b anhand von Stichproben an disitidbnen verdeutlicht,
liegt eine positive Korrelatiom > 0 vor, wenn die Mehrzahl der Intensitatsdnderungeaschen zwei
Stellen in BildA4, eine Anderung der Intensitat zwischen korrespemediden Stellen iB, in die
gleiche Richtung bedeuten.

4.2.2 Lokale Begrenzung

Wie bei anderen MalRen (z. B. NCC, MI, Spearmans) Rtimnen lokal begrenzte Grauwertabweich-
ungen zwischen den Bildern den Bildvergleich inagasbeeinflussen und zu falschen globalen
Maxima fuihren. Dies kann durch die in Abb. 4.3aaigte Vignettierung (etwa durch den Heel-
Effekt) oder Uberlagerung von Arealen eines Bildes durch Abbildung von Geratschaften zur
Patientenfixierung, vorkommen. Das Problem wird esofpwéacht indem das Mafl} nur auf lokal
begrenzte Regionen angewandt wird. In Abb. 4.3b wmdwvird anhand von vier Stichproben
vergleichsweise dargestellt wie sich Storungen alew, wenn Korrelationen Uber das ganze Bild
oder lokal begrenzt bestimmt werden. Diecal Rank Correlation (LRC) in einerm x m Nach-
barschaft zentraler Pixelpositioners= (x y)™ kann durch

LRCrpxm (A, B) = WZZZWUC(SU) € [-1,+1]
NS

c=0xyT,; Ye: c€ANB

i=c+(st)T; Vst s,te[—%(m—l),+%(m—1)] Gl. 4-7

j=c+@v)T, vuvriuve [—%(m - 1),+%(m - 1)]

undm =2k —1; k € N*

zwischenA und B bestimmt werdeni undj sind je Positionen den x m Umgebung vorc. Die

Anzahl Vergleiche,;; beim?® Positionen der Umgebung betragt= m?(m? — 1)/2. w;; stellen noch
im n&chsten Abschnitt zu spezifizierende Gewichtélbh&ngigkeit der jeweiligen Pixel beiund;j

dar, und¥ = 1/(N X w;;) dient der Normalisierung auf einen Wertebergiet, +1].
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Es wird eine Modifikation des MalRes vorgenommen, etiaubt, die Korrelation einzelner Nach-
barschaften nur dann zu werten, wenn diese einstinbaten Wert Uber- oder unterschreitet, d. h.
wenn die Bereiche in einer x m Umgebung sehr stark positiv bzw. negativ korrelierDies kann
Uber die Gewichtung und eine Schwelli®@rmuliert werden:

wij = {Wif' l(Si5)| > ¢ Gl. 4-8
0, andernfalls

In Abdi [2007] wird durch kombinatorische Uberlegam gezeigt, dass Kendalls Tau fijr Objekte

unter der Nullhypothese, dass keine Korrelatiotiegt, mit Varianz

4n; + 10 hier:n,=m? 4m? + 10

0 =—— Gl. 4-9

: 2 = 2 0¢ 4 2
Inz —9n, Im* —9m

a; =
um Erwartungswer® normalverteilt ist. Bei z. Bn = 3, 5 oder7 folgt o343 = 0.266, 0545 ~ 0.143
bzw. 05, = 0.099. Schwellwert wird hier so gewahlt, dass nur Auswertungen »or m Nachbar-
schaften in das Mal3 aufgenommen werden, welchdldibypothese mit einer relativ hohen Wahr-
scheinlichkeit vorp = 90% ablehnen:

1 f (—ﬂ) e 1op
. ex b T=———7
GT\/27T_00 P 202 2

Fiir eine3 x 3 Nachbarschaft muss demndghs;;)| = 3.94(~ 4) gelten, damit sie in die Bewertung
eingeht (ob das Mall mit einer grolReren Nachbarseeabessert werden kann, wird in Abschnitt
7.2.2 noch geprift). Damit soll erreicht werdenssdd&@mgebungen, in denen nur eine geringe Kor-
relation zwischen den Bildern besteht (Abb. 4.8as Gesamtmal? nicht beeintrachtigen.

\Keferenzbild (Réntgenhbild) -

Verdeckung

t =

Gl. 4-10

Referenzbild (Réntgenbild) Referenzhild (Réntgenbild)

Lokale Begrenzung

e "

Objekthild (DRR)

Abb. 4.3: Einflisse auf das KorrelationsmalR undchlekBegrenzunga) Stérende Einflisse im Referenzbild,
wie Vignettierung und Verdeckundg) Pixelvergleiche an vier Positionen bei der Bestimmvon
7; nur der mitv" markierte Vergleich liefert eine zuverlassige Ktation zwischen Referenz- und
Objektbild; c) Begrenzung der fur den Vergleich verwendeten Rogh auf die néhere
Nachbarschaft. Korrelationen im griin markiertendsr kdnnen zuverléassig ermittelt werden.

Wird das urspringlich durch Kendall [1938] vorgdagene 7-Mal3 bestimmt, so liegt die
Berechnungskomplexitét fir Pixelpositionen bei optimierter Berechnung nacligkh[1966] in der
Ordnung O(n - log(n)). Mit Gl. 4-7 betragt die Komplexitat hingegeh(nm?(m? — 1)/2). Dies
entspricht bei einer konstanten Maskengrof3e véh m = 3 der linearen Komplexita® (36n). Eine
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Performanceverbesserung durch die lineare Beregskomplexitat wirde sich zwar erst bei ca.
n = 10'® Positionen bemerkbar machen, jedoch erforderthisr vorgeschlagene Ansatz keinerlei
Sortieralgorithmus oder sonstigen rechnerischerrtieasl, wie etwa bei Knight.

4.2.3 Gewichtung von Intensitaten

Die fir die Registrierung interessanten Struktunée Gewebe, Knochen etc. werden in Rontgen-
bildern heller dargestellt. Hier werden vom Detektgeniger Photonen gezahlt. In dunkleren
Regionen Uberwiegt hingegen Rauschen durch Pixetfebder durch Photonenstreuung. Die
geringere Streuung der Intensitaten im oberen galtsbereich lasst sich mit der Poisson-Verteilung
der auf ein CCD-Element eintreffenden Photonenesdtifiren. Die diskrete Wahrscheinlichkeitsfunk-
tion mit Erwartungswentpy, € N¢ fur die Photonenzahl lautet:

X

n
pois(x|x = npy) = %e‘"PH Gl. 4-11

Die mit steigender Photonenzahl breiteren Vertgigiunktionen sind in Abb. 4.4 dargestellt. Mit
Zunahme der Streuung nimmt die Wahrscheinlichkigiteéd am jeweiligen Erwartungswetp; ab.
Ausgehend von grol3en Photonenzahlen kann die Peigsteilung durch die Normalverteilung mit
Erwartungswery = npy und Varianzo? = npy gendhert werden. Das Maximyfy,x der Normal-
verteilung wird durch Einsetzen des Erwartungsvedogstimmt:

. . (x — npy)?
lim pois(x|x = npy) = gauss(x|x = npy) = ————exp| ——————
e 2Mpry 2ne Gl. 4-12

fuax(py) = max gauss(x|x = npy) = gauss(nPHJ\/ nPH) = ;
x€R \/TTIPH

Die Funktionfy4x néhert, wie auch in Abb. 4.4 erkennbar, die Maxaea von der Pixelintensitat
abhangigen Wahrscheinlichkeitsfunktionen.

dunkle Pixel Intensitdten a;, 8 ——» helle Pixel
T T T -
B ' f ; : : poistnzy) o
i : ' ' - 025 3
i / 5
B 02 E
. @
E
T Gewichtungs o e 5__:
_Tunkticm i ) o1 2
fus  pois(x;35)
0

40 35 30 25 20 15 10 s 0
<«—— o< Anzahl der Photonen

Abb. 4.4: Poisson-Verteilungen und Maxima: Die sediskreten (fiir die Darstellung interpolierten)d3on-
Verteilungen f(x, npy) zeigen abnehmende Varianz bei sinkender Photohken@deichzeitig
nimmt die Wahrscheinlichkeit um den Erwartungswestum zu. Funktiorf,,x ist eine Néaherung
der Maxima der Wahrscheinlichkeitsfunktionen fig;, — co.

Werden Pixelintensitaten beiundj in A und B miteinander verglichen, wird die Korrelation wie i
Gl. 4-7 mitw;; gewichtet. Die Gewichtung richtet sich nach denhv§eheinlichkeitsdichten fur die
Photonenzahlen im Rontgenbild (hier ReferenzAjldAus einer Intensitéat folgt der Erwartungswert
npy Mitnpy = k(1 — a). Fir die Pixelintensitat wird dabei lineare Abhighkegit mit Faktorx von der
Photonenzahl unterstellt (was bei digitalen Flalddgitektoren anzunehmen ist — vgl. Abschnitt
2.2.1). Die maximal mdgliche Intensitat wird aumormiert, sodass fir die Gewichtung beim Ver-
gleich an Positionehund; gilt:
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1
\/aiaj—ai—aj+1

Wij = fuax (€ — ka;) 'fMAx(K - Kaj) x Gl. 4-13

Korrelationen, bei denen Pixe} unda; potentiell weniger gestreute Intensitaten besjtrard mit
w;; hohere Aussagekraft zugebilligt. Fir die Implermeroing wird im Nenner von Gl. 4-13 noefl
addiert, um bei maximalen Intensitaten Divisionencti0 zu vermeiden.

4.2.4 Erweiterung auf den GauBschen MaRstabsraum

Der Nachteil relativ kleinem x m Nachbarschaften ist, dass sie den Einzugsbere'&:ﬁ\kinlichkeits-
mafes einschranken durften. Wenn Strukturen einleesBweit entfernt von korrespondierenden
Strukturen des anderen Bildes liegen, hat diedhlisfe Korrelation zwischen diesen keinen Einfluss
auf das MaR. Das macht die iterative MaximierungclWbereinanderschieben der Bilder schwierig.
Eine Verbesserung soll durch Berechnung der Bilditationen im Mal3stabsraum erzielt werden.
Statt das Maf3 allein aus den Originalbildern zutitvesen, wird es fur verschiedene Versionen
Ay € {A1, Az o, Aty -1 Aty ) UND By € {By, By, ..., B, . Bty .} Erechnet, wobeil <t <
tuwax dem Mal3stab entspricht. Mit jeder Stafé 1 werden die Bildseiten ut skaliert.t lauft z. B.

bei DRRs mit 512512 Pixelraster der Originalbilder bis,,x = 7, sodass jede Bildseite ein
Minimum von 8 Pixeln erreicht. So weitet sich der Einfluss dexeR fur z. B. eine5 x 5 Nachbar-
schaft, auf mehr als die halbe Bildflache aus uedEinzugsbereich von LRC wird vergrofert. Abb.
4.5 zeigt ein Beispiel dafir.

5x5 Umgebung zum Berechnen der

gesuchte Transfor, . . .
- atiop Korrelatjon (fiir ein Pixel LX) Zwei korrelierende Pixel , X"
- ; befinden sich nun in der
A 4 selben Umgebung
¢ e ..

Objektin/Bild A

Op,

¢

94-‘,.6;? &?
fd/))

aRe2®

Qenere

Bild A Bild Bi

Skalierungsstufe t Skalierungsstufe t+1 Skalierungsstufe t+2

Abb. 4.5:  AhnlichkeitsmaR im MaRstabsraum: Der Hgsbereich des AhnlichkeitsmaRes wird durch
Berechnung in verschiedenen Stufen der Auflésurgspigle erhéht.

Lokale Extremstellen der Ahnlichkeitsfunktion wendgabei automatisch geglattet, da hochfrequente
Anteile der Bildfunktionen in kleineren Mal3stabdmeniert werden. Ein Bild kleineren Mal3stabs
Ar = g: ® A; bzw. B, = g, ® B, wird durch Faltung mit einem GauR-Filtgy der Varianzs? =

t — 1 erzeugt. AhnlichkeitsmaR&RC, (Gl. 4-7) verschiedener Maf3stabe werden schlie®licLocal
Multi-Resolution Rank CorrelationoMRC kombiniert:

1

tmax

LMRC,; = ZLRCt(At, B,) €[-1,+1] Gl. 4-14
t
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4.3 2D-3D Registrierung zur Lagemessung

Die sechs Freiheitsgrade der Patientenlage aud'daeslationen und drei Rotationen wurden bereits
in Abb. 1.3 angedeutet. Im Folgenden werden drefaleen zur Lagemessung vorgestellt, die sich
bei der Verwendung geometrischer FreiheitsgradedreRegistrierung unterscheiden.

4.3.1 Verfahren I: Vorwdrtsprojektion der Referenzdaten bei simulierter Patientenlage

Das erste Verfahren [Selby et al., 2008d] berutkgtdirekt alle6 DOF der Patientenlage. Es ist in
Abb. 4.6 dargestellt. Nachdem die Patientenladggchmrittl mit den Planungsdaten initialisiert wurde,
werden die CT-Daten i2 auf die Bildebenen projiziert. Dann wird durchrétive Anderung der
Lageparameter, unter wiederholter Projektion deteBadie Ahnlichkeit zwischen DRRs und
Roéntgenbildern maximiert. Das Ergebrs} ist die gemessene Patientenlage in sechs Fisihaditen.

Algorithmus Verfahren I

1 Angenommene Patientenlage Ly (6 DOF) initialisieren, z. B. aus Behandlungsplan; Ilteration i = 0
2 Projektion der CT-Daten auf (hier zwei) Bildebenen k unter Annahme der Patientenlage L; - DRR"R}. Bei
einer einzelnen Kamera reduziert sich die erzielbare Genauigkeit [Selby et al., 2008d]

2.1 Berechnung der Ahnlichkeiten SMY) 2y den Rontgenbildern fir Kameras k

2.2 Kombination der AhnlichkeitsmaRe SM™ zu einem MaR SM und Maximierung durch Anderung der
freien Lageparameter L ; dabei wird auf eine Abbruchbedingung getestet und solange bei 2 mit
lteration [ == i + 1 fortgefahren, bis die finale Lage bestimmt wurde

3 Ergebnis: Lage L; in sechs Freiheitsgraden
Abb. 4.6: Algorithmus fur Verfahrehder 2D-3D Registrierung.

In dem Algorithmus werden iBchritt2.2 die AhnlichkeitsmaRe fiir die Bildpaare jeder Kaaneur
Maximierung kombiniert. Khamene et al. [2006] sgea vor, Bilder unterschiedlicher Kameras zu
einem groReren Bild zusammenzuflgen. Ein gemeinsgergleich von Bildern mit potentiell unter-
schiedlicher Radiometrie kann jedoch problematssih. Einfliisse eines Bildes auf das Ahnlichkeits-
mald kdnnen sich so auf den Vergleich des andeldesBauswirken. Daher werden die Einzelmal3e
hier unabhangig bestimmt und durétM = ¥, (SM®)? zusammengefiihrt. Zur Maximierung in
6 DOF wird der Nelder-Mead Algorithmus verwendet.r @HS wird auch in den nachfolgenden
Verfahrenll undIIlI eingesetzt, wenn in mehr als einem Parameter @ptimird. Der Wertebereich
freier Parameter (hier:x = L;) der Zielfunktion (hier:2 = SM(L;)) wird durch

x =argmaxQ(x); [a,b]={x e R"|a; <x; <b;,i=1,..,n} Gl. 4-15

x€la,b]

fur allen = 6 Freiheitsgrade zwischen undb; eingeschréankt, um zu verhindern, dass sich Paeamet
innerhalb eines Optimierungsdurchlaufes bei Koneergzu einem lokalen Extremum sehr weit vom
urspriinglichen Startwert fort bewegen. Dies wiedwé Rechenzeiten bedeuten und verhindern, dass
in Folgeiterationen (vor allem VerfahréhundIII) doch noch das Optimum gefunden wird. Fir die
Translationen bzw. Rotationen der Patientenlagel@wemaximah-5 cm/+5° zugelassen — die Werte
sind wesentlich grof3er, als eine angenommenel@aiEahllage von wenigemm und die mechanisch
maximal korrigierbare Rotation von ca5°. Im DHS kann die Beschrankung realisiert werdedem
bei Uberschreiten der vorgegebenen Grenze fgtatt2(x) tatsachlich auszuwerten, ein schlechterer

Funktionswert (bei Maximierun@ygy = 25v- 1) verwendet wird.

Ein Nachteil des Verfahrersist, dass fir jeden Bildvergleich anhand der jésvehgenommenen
Patientenlage neue DRRs berechnet werden, wasger@erechnungszeiten fur die zu optimierende
Patientenlage filhren kdnnte. Ein Vorteil des Vadak wéare, dass — mit Abstrichen bei der erziel-
baren Genauigkeit — auch fir Systeme mit nur eif@nera die Patientenlage é6DOF bestimmt
werden kann, da keine inverse Projektion durchgefiiind (vgl. Selby et al. [2008d]).
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4.3.2 Verfahren II: 2D-Registrierung und Riickprojektion

Verfahrenll ist fur die schnelle Berechnung der Patientenlegezipiert. Statt Bildvergleiche fur
standig neue DRRs anzustellen, werden die Transtawmen zwischen DR-DRR Paaren in den Bild-
ebenen durch rigide 2D-Registrierungen mit je zlWwinslationen und einer Rotation ermittelt. Der
Algorithmus ist in Abb. 4.7 abgebildet. Nach dettiftisierung der Lage (Schritt) werden die CT-
Daten wieder auf die Bildebenen projiziezj.(Nun werden in den Ebenen 2D-2D Registrierungen z
den Rontgenbildern durchgefiih&.1.1 bis 2.1.3. Sind die Registrierungen abgeschlossen, wird die
3D-Transformation durch Ruckprojektion ermittédtd). In mehreren lteratione2. ) kann daraus die
Patientenlage in 5 DOF bestimmt werden.

Algorithmus Verfahren II

1 Angenommene Patientenlage L initialisieren; Iterationi = 0

2 Projektion der CT-Daten auf Bildebenen k unter Annahme der Patientenlage L; - DRR;&G

2.1 Starten der 2D-2D Registrierungen in den Bildebenen aller Kamerask

211 {berlagerung von transformiertem DRR™ = T;igo.r (D RRE,%G) mit echtem Réntgenbild
(DR™); Transformationen = Ax ™, ﬂ}’(k’, Ay™

2.1.2 Berechnung von AhnlichkeitsmaR SM™ (DR™, DRR™)

2.1.3 Maximierung von SM™ mit iiber T;;JDF durch Wiederholung bei 2.1.1

2.2 Wenn beide 2D-2D Registrierungen abgeschlossen sind: Riickprojektion der Transformationen T;;}DF
zum Erhalten der réumlichen 5 DOF Lagedifferenz AL -
2.3 Nichste lteration [ :== [ + 1 bei 2 mit neuer Lage L; = AL, + L;_; starten, bis sich AL ., nicht

mehrwesentlich &ndert

3  Ergebnis: Patientenlage L;, bestimmt in finf rdumlichen Freiheitsgraden

Abb. 4.7:  Algorithmus fir VerfahreH der 2D-3D Registrierung.

Das Problem der Maximierung von SM §DOF reduziert sich auf ei2 x 3 DOF Problem.
Allerdings ist die Registrierung in der Bildeben# eine Naherung der korrekten Transformation im
Raum. Raumliche Transformationen kénnen in denizieoien Bildern nicht immer als rigide 2D-
Transformationen erkannt werden. Es ist daher nitighrere Iterationen des Algorithmus durch-
zufuihren, in welchen die DRRs mit aktualisiertenhBl@ngen der Patientenlage erzeugt werden
(Schritte 2 bis 2.3). Dies wird solange wiederholt, bis die durch Rirciektion bestimmte Lage-
anderungdLspor Klein wird (hier:0.05 mm und 0.05°). Es hat sich gezeigt, dass meist zwischen
und 10 Iterationen des Verfahrens ausreichen. So kanRalientenlage mit einer kleinen Anzahl von
Roéntgensimulationen bestimmt werden.

Sollte eine der 2D-2D Registrierungen in ein lokaldaximum vonSM® konvergieren, besteht
die Mdglichkeit, dass die lokale Extremstelle i déchsten Iteration, bei Registrierung mit neuen
DRRs wieder verlassen wird. Das sollte den Algonitls gegeniber Verfahreh zuverlassiger
machen. Wesentliches Problem des Verfahrens isg da bei keiner Anordnung zweier Kameras
maglich ist, aus den in den Bildebenen bestimmtetafoneny® undy @, Rotationen um alle drei
Raumachsen zu bestimmen. Keine der in den Ebersimingbaren Rotationskomponenten gibt nach
Ruckprojektion Aufschluss tber die in Abb. 4.8 demtgllite Rotatiorr,, um die rdumliche Achse,
senkrecht zu den Hauptachsen der Kameras. Die leggemg ist daher nur B1DOF mdglich. Fur
die meisten Rontgenkonfigurationen (z. B. in Gaantiggen) entspricht die nicht bertcksichtigte
Rotationsachse etwa der Langsachse des Patigiiten,{Achse). Viele Behandlungseinrichtungen
erlauben die Korrektur dieser Rotation aus meclkheis Grinden ohnehin nicht [Allgower et al.,
2007]. Verfahrerl ist fur diese Falle ausreichend. Soll jedoch digd.in6 DOF ermittelt werden,
kann das Verfahren als Vorregistrierung eingesetzi danach das rechnerisch aufwéndigere
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Verfahrenl zur Feinjustage aller sechs Freiheitsgrade dufihgewerden [Selby et al., 2007c; Sakas
et al., 2004; 2008].

Rohre 2 \‘

Abb. 4.8: Aus 2D-Registrierungen ermittelbare Rotan: Rotationendy™ und 4y® in den Ebenen
erlauben lediglich die Bestimmung zweier Komponamte undr,, der raumlichen Orientierung.

Riickprojektion von Transformationen in der Ebene

Hier wird eine Alternative zur Rickprojektion voar8ut & Clippe [2001] bzw. Rohlfing et al. [2005]
vorgestellt, die fir allgemeine Stereogeometrietligyist und im Optimierungsschritt nur drei (statt
sechs) freie Parameter benttigt. Transformatiotefelierden nicht in der Bildebene, sondern im
Raum minimiert, also dort, wo sie sich auf die &atnlage auswirken. Die drei wesentlichen
Berechnungsschritte werden in Abb. 4.9 visualisiert

Abb. 4.9: Ruckwartsprojektion von ebenen Transfdiomgn: (1) Projektion, ) ebene Transformation und
(3) inverse Projektion voR,s, und Basisvektoren.

Zuerst werden die Endpunkte dreier homogener, gahaler Basisvektoren iB = [b4, by, b3] und
Ursprung P;go des Weltkoordinatensystems auf die beiden Bildebénprojiziert. Es folgen drei
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VektorenB® = [b{.] sowie Punkte?? in den Ebenen, welche dann je um Transformatiotréma
AT, in der Ebene transformiert werden, wor®{§’ und B'®=[p'{" ;] folgen. Die Werte werden
invers projiziert. Korrespondenzen ergeben sictedabbh’’ < b'?, b'SY & b'Y usw.:

[B(k)lﬂ(s"o)] =proj®O([B|Piso]); k=1,2 | [B|Pso] spaltenweise projizieren
[B’(")|P’§]S%] = AT:(,';,)OF - [B(")|P,g]2] | Trafo in Ebenen

il | ¢t ._1(k=1,2) (D |pr(1 ()] (2
ATspor = [[ 6]] 1] = proj~* ([B @lp 1(52)]' [B @|p 1(52)]) |

Ruckprojektion

Gl. 4-16

Rickprojizierte Basisvektoreby 5 und Ursprung?ys,, welche die Spalten ddrx 4 Matrix AT5por
bilden, sind Rotations- und Translationskomponentden raumlichen Transformation, d. h. der
Anderung der zu messenden Patientenlage gegenigbeangenommenen Lage. Die Riickwarts-
projektion wird Uber die inversen Kollinearitatsgleungen Gl. 5-9) geldst. Da in beiden Ebenen un-
abhangig registriert wird, kann die Epipolargeomeeterletzt werden, wenn sich die Strahlen von den
Kameraurspringe® zu jeweils korrespondierenden Punkten in den Bbewmeht schneiden. Daflr
wird bei der Ruckprojektion entsprechend der Ostkleinsten Fehlers gewahlt (vgl. Abschnitt 5.3.2).

Wahrend Translationen direkt der vierten Spalte A®g,or entnommen werden kdnnen, kann es
vorkommen, dass aufgrund von Ungenauigkeiten beietbenen Registrierung oder der Kamera-

kalibrierung nichtorthogonale Basisvektorg¢n;| im Ergebnis stehen. Gesucht wird darum die

orthogonale3 x 3 Matrix Rgg,, fir welche der Fehler gegenut{e[j] moglichst gering wird. Die
Né&herung der Orthogonalmatrix [Bjorck & Bowie, 19#tfolgt durch den Nelder-Mead Minimierer:

(@hy) = (?xrﬁgyr)neiﬂgg (Spurz (Répy 1] - I3x3)) Gl. 4-17

4.3.3 Verfahren III: Gemischtes Verfahren mit Reduktion gleichzeitiger Freiheitsgrade

Im dritten Verfahren wird die Anzahl der bei jediration zu optimierenden Freiheitsgrade mit dem
Ziel reduziert, weniger anfallig gegenlber lokatetremstellen zu sein und eine bessere Performance
zu gewabhrleisten. Erst wird fir jede Kamera eingiflgerung in der Bildebene, dhnlich wie Iih
durchgefuhrt. Jedoch werden die z&8d)OF Registrierung aud, um die ebenen Transformationen
schneller und widerspruchsfrei bestimmen zu konoem,einen redundanten Freiheitsgrad reduziert
(2 x 2+ 1 DOF statt2 x 3 DOF). Die6 DOF Registrierung wird auf DOF reduziert, namlich eine
raumliche Rotatiomr,. Dies ist die Rotationskomponente, die bei derif@iptung der andereh
Freiheitsgrade bei der ebenen Registrierung nattit ermittelt werden konnte.

Weil die Registrierungen in den Ebenen auf nocltnile sechsten Freiheitsgrad ausgerichteten
Bildern basiert, wird das gesamte in Abb. 4.10 dsigjlte Verfahren wiederholt, bis es konvergiert.
Insgesamt wird der erste Teil (Iterationem der Abbildung) mit den ebenen Registrierungerch-
gefihrt, bis sich die Lage um weniger @185 mm/0.05° &ndert. Entsprechendes gilt fur die Gesamt-
iterationen (lterationeli). Da dies zu sehr vielen lterationen und damitemoRechenzeiten fithren
konnte, wird die maximale Anzahl an Iterationen agf Maxliterspor bzw. j < Maxltergpor be-
grenzt. In den nachsten zwei Abschnitten werdenbdiden notwendigen Registrierungsschritte er-
Ortert.
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Abb. 4.10: VerfahrerlIl zur Lagemessung: Das Verfahren besteht aus denifiziexten Verfahredl, mit
2D-Registrierung und Ruckwartsprojektion, dasi ifterationen (links) und einem modifizierten
Verfahrenl, basierend auf Vorwartsprojektion, dag iterationen durchlaufen wird (rechts).

2X2 + 1 DOF Registrierung mit Vorwdrts- und Riickwdirtsprojektion

Werden die ebenen Registrierungen — wie Hei— mit je drei Freiheitsgraden2 & 3 DOF)
durchgefihrt, konnef DOF einer raumlichen Transformation bestimmt werdes wird also ein re-
dundanter Freiheitsgrad berlcksichtigt. Wenn dggsorgt wird, dass bei den bisher unabhangigen
2D-Registrierungen die Epipolarbedingung eingehaleerden muss, sich also zwei Strahlen zu
korrespondierenden Punkten immer in einem raumticRankt schneiden, kann ein Freiheitsgrad
eliminiert werden. Es folgt eine gemeinsae 2 + 1 DOF Registrierung mit je zwei unabhéangigen
sowie einem gemeinsamen Parameter:

Wird RaumpunktP auf zwei Detektorebenen projiziert, schneiden,sidb Abb. 4.11a zeigt, iR
zwei Strahlem; undn, zu den jeweiligen Detektoren. Die Epipolarlim;ig) durchP entspricht der
auf Ebend projizierten Achse),. Die rdumliche TranslatioAn, entlangn, bewirkt ausschlief3lich
eine Verschiebungln der Projektion auf Ebeng entlangng) und hat, bei rigidem Transfor-
mationsmodell, keinerlei Auswirkung auf Transforimaén in Ebene. Das gleiche gilt umgekehrt
fur Translationen entlandp, die lediglich als Verschiebung im Bild von Detak2 messbar werden.
An® und 4An® koénnen also unabh&ngig voneinander bestimmt wer@#@ Translation eines
Objektes entlang eines Vektarslotrecht zup; undn,, flihrt hingegen immer zu gemeinsamen Ver-
schiebungedik™ undA4x® in den Bildebenen, die senkrecht zu den jeweiligpipolaren verlaufen.
Ist Ax™ bekannt, so istk® dadurch festgelegt.
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Abb. 4.11: Lagemessung durch Registrierung in defdeBenen: a) Reduktion zweier unabhéngiger
Registrierungen um einen Freiheitsgrad; unabhangigene Transformationen sind Verschiebungen
MA@, An® und Rotationemy®, Ay@; voneinander abhangig sintk® und 4x®; b) Maxi-
mierung der Bildahnlichkeit mit funf freien Paramet, ohne Erzeugung neuer DRRs.

Nicht korrespondierende Wertdx™ und 4x® verletzen die Epipolargeometrie. Statt Trans-

formationen entlang der Achsen zweier Bilder unaligi voneinander zu bestimmen, werden

Verschiebungen entlang den Epipolargh, n'* sowie die gemeinsame Translation entlang der auf
die Bildebenen projiziertex-Achse @k —» Ax®, Ax®) bestimmt, wobei gilt:

n =proj®a);  n® =proj®@y) | Epipolare bestimmen
K =1yX1, | x= Kreuzprodukt Gl. 4-18
k@ = proj®(); K@ =proj®(x) | Projektionen vomn

Dabei muss beriicksichtigt werden, dass eine Andemer Objektposition inc-Richtung eine
Anderung der EpipolarlinienS”, % bedeutet, die entsprechend aktualisiert werdersemigius dem
urspriinglichen Satz sechs freier Param@det®, Ay®, Ay®, Ax@, Ay®, Ay@} wird der reduzierte
Satz{An™, An®, Ak, Ay®, Ay®}. Die Objektposition wird bei dem Ansatz durch gagjizierte Iso-
zentrum reprasentiert. Der Algorithmus ist in ABkL1b im Detail dargestellt. Die Bildpaare werden
nicht mehr (wie inII) getrennt voneinander registriert. Transformatioda™ und 4x® in den
Ebenen sind Uber einen freien Paramgtemiteinander gekoppelt. Ein weiterer Unterschiedlzst,

dass die Maximierung der kombinierten Ahnlichke#® statt der EinzelmaRe der DR-DRR Paare
durchgefihrt wird.

1 DOF Registrierung mit Vorwidrtsprojektion

Da durch Registrierungen in zwei Ebenen eine rémalRotation nicht bestimmt werden kann, ist ein
weiterer Berechnungsschritt nétig (vgl. Abb. 4.66%hts). Er entspricht prinzipiell Verfahrénedoch
werden die6 DOF auf die eine, nicht durch Rickprojektion bestbare Rotationr{ in Abb. 4.8)
reduziert. Diese wird durch wiederholten Bildveigte mit sich dndernden DRRs ermittelt. Das
gemeinsame AhnlichkeitsmaR wird tiber Rotatlop um diex-Achse optimiert. Die anderen Lage-
parameter sind bereits aus dem vorherigen Registgsschritt bekannt. Transformationen der DRRs
in den Bildebenen sind nicht notwendig:
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A, = arg max (SM (DRR§R 6 (r), DR(l))Z +SM (DRRGpg (ArK),DR(Z))Z) Gl. 419
Ar€ER

Es bietet sich an, die speziell zur Optimierungimem Parameter entwickelte Golden Section Search
Methode [Kiefer, 1953] zu verwenden. Dabei konnte &/erringerung der bengtigten Optimierungs-
schritte durch Brents parabolische Interpolatios Banktionsverlaufes [Brent, 1973] mdglich sein.
Dies ware vor allem wegen der rechenintensiven EREugung in jedem Schritt von Vorteil. Der
Einsatz der Methode wird in Abschnitt 7.2.3 untetguund zuséatzlich mit der Verwendung des
Downhill Simplex Algorithmus verglichen.

4.4 Rontgensimulation und automatische Radiometrieadaption

Folgend werden Methoden erdrtert, Rontgenbilder @lisDaten zu berechnen und eine energiea-
bhangige Transferfunktion fir die radiometrischen@ation zu bestimmen. Danach wird ein neues
Verfahren zur automatischen Anpassung simuliertantgenenergie beschrieben, das ohne Kalibrier-
korper wahrend der Lagemessung durchgefiihrt wekden.

4.4.1 Raytracing

Zum Raytracing wird eine virtuelle Bildebene misstem Pixelraster (z. B512 x 512) definiert.
Diese ist in Abb. 4.12 (links) zusammen mit den Kehomponenten und dem CT-Volumen dar-
gestellt. Fur alle Pixel der Ebene werden die Apsonskoeffizienten entlang eines simulierten
Rontgenstrahls summiert (Abb. 4.12, rechts). Dism@®en werden im Pixelraster gespeichert. Schliel3-
lich wird das Bild aus der virtuellen Ebene auf Gil3e der tatsachlichen Detektorebene skaliegt. Di
GroRRe des Pixelrasters beeinflusst Qualitat unai@adadigkeit der Simulation.

) Detektorebene
Pixel p

. simulierter Rontgenstrahl g

virtuelle Bildebene

P4  Austrittspunkt sy

CT-Volumen

- Eintrittspunkt Sg

Eintrittspunkt Sg

Réntgenquelle O

Abb. 4.12: Simulation von Réntgenbildern mittelsyRacing: Fir alle Bildpunkte der virtuellen Bildete
werden Strahlen von der angenommenen Position datgBnquelle bestimmt. Bei der Strahl-
verfolgung werden die entsprechenden Absorptiorfiik@ten aufsummiert (rechts).

Die Anzahl der Schritt&,,,x vonSg nachS, sollte so gewahlt werden, dass durch die Schritigvie
kein Voxel ausgelassen wirdt kann der kleinsten Kantenlange eines Voxels eatt@n, dann ist
Tyax = |Sa — Sgl/At. In Abb. 4.13 wird der Algorithmus fur das Rayirag als Pseudocode
dargestellt.
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Raytracing
;Ll:Ctx) = Transferfunktion fiir CT-Zahlen in Absorptionskoeffizienten
Fiir alle Pixel p;(%,y) der virtusllen Bildehens:

g; = Strahl von Rontgenguelle O zu P,
Sg .84 = Ein-, Austrittspunkt von §; in das CT-Volumen
Tyax = Anzahl der Z2chritte wvon Sg nach S,

Abhsorption HUsyy =0

Fir alle Schritte § < Ty y mit Schrittweite AL
(ju,v,w} = Position im CT-Volumen fir Schritt § auf g;
Bestimme CT-Zahl ctx(:u,v,w} (ggf. mit Interpolation)
Bestimme Ahsorptionskosffizienten [y = ;L(:Ctx)

Psuym = Hsum T He
Ende - géer siie U< Tyax
Beriicksichtige mit H; = fopp * |84 — Sg|/Tyax die Streckenlinge SgS,
Normiere QU; auf den darzustellenden Grauwertbereich

Setzte Pizel P;(X, V) =1,

Ende .- fur siile Fiveld
Skaliere das X XV Bild auf die Grolie der Detektorehens
Ende . Sapirsorsg

Abb. 4.13: Raytracing Algorithmus, dargestellt Riseudocode.

In dem Algorithmus wird auf die Voxel des CT-Volunsezugegriffen. Da der durch die CT-Daten
verlaufende Strahl nicht exakt auf den gerastevierelwerten verlauft, musst, (u, v,w) aus den zu
u, v und w nachsten Voxeln interpoliert werden. Die Nearesighbor Interpolationct, =
fun(u, v,w) eignet sich hier aufgrund ihrer schnellen Berebhekeit. Ob sich der rechnerische
Mehraufwand fur eine trilineare Interpolatioty, = f;;y(u, v, w) lohnt, wird in Abschnitt 7.2.4 unter-
sucht.

Zur Optimierung der Speicherzugriffe wird das vak&s et al. [1995] vorgeschlagene Verfahren
eingesetzt. Statt Voxel des Volumens der Reihe macBpeicher abzulegen, also etwa beginnend mit
der vorderen linken, bis hin zur hinteren rechtekeEdes Volumenquaders, wird das Volumen in
mehrere Wiurfel aufgeteilt. Bei Adressierung einesx®&s wird zuerst die Basisadresse des zu-
gehorigen Subvolumens (ein Wirfel) und dann dismethende Position in dem Wirfel bestimmit.
Dadurch liegen geometrisch nahe beisammen lieg€ngel auch im Speicher naher zusammen. Bei
Speicherzugriffen kdnnen Nachbarn eines Voxels iddun den Prozessorcache geladen werden. Die
Methode erhdht die Wahrscheinlichkeit dafir, dasisder Strahlverfolgung im néachsten Schritt auf
ein noch im Cache befindliches Volumenelement ztitfeg wird. Die optimale Grof3e der Unter-
waurfel ist vom verwendeten Prozessor abhangig.

Eine GPU basierte Losung wird hier nicht naheruteld, kann aber in die behandelten Verfahren
integriert werden. Statt auf GPU basierte Besclifpuny zu setzen, wird die Rechenlast auf mehrere
Prozessorkerne verteilt. Da in der Lagemessungagkopische Rontgenbilder simuliert werden,
ergibt sich eine natirliche Aufgabenteilung, in gedie Halfte der Prozessoren flr das Erzeugesr ein
Ansicht zustandig ist. Die virtuellen Bildebenenrden zudem in Bereiche aufgeteilt, die von den fir
sie zustandigen Prozessoren abgearbeitet werdeamBEjerade verfligbaren Prozessor wird immer
der nachste, noch unbearbeitete Bereich zugewiesen.

4.4.2 Simulation der Rontgenradiometrie

Zur Simulation eines Rontgenbildes werden die fiomidlen Zusammenhéange der drei Komponenten
der Bildgebungstrahlerzeugund, = fzrz(ng.), Photon-Materie Wechselwirkurlg = f,55(I,) und
Rontgendetektiog = fppr(I;) betrachtet (vgl. Abb. 2.1ag;; entspricht der Zahl an der Rontgen-
anode eintreffender Elektronen, die bei der Strablegung in/, Photonen umgewandelt werden. Die
Photonenenergien sind nach dem Bremsspektrum efigis gibt an, wie viele Photonel nach
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Abschwéachung vot, durch Material im Strahlengang zum Detektor gedsmg, - modelliert deren
Umwandlung in elektrische Impulse und Grauwgrtm Detektor.

Strahlerzeugung

Kramers Regel [1923] erlaubt fir ein Anodenmatenmdtl KernladungszahZ,, und Grenzwellen-
lange A,y den Koeffizientenc zu néhern, welcher der Wahrscheinlichkeit entsprimit der ein
Photon der Wellenlangs,; des Bremsspektrums emittiert wird, wenn ein Etekidie Anode trifft:

c(Apy) = K- ZANAZL(;PH _ 1) | Kramers Konstant& = 9.2-10~7 kV ! Gl. 4-20
PH MIN

In Selby et al. [2010b] wird (migl. 2-5) fir Anodenstromi,y, Impulsdauet und Kathodenspannung
Uk ary die Anzahll der mit EnergiéZp; am Anodenteller emittierten Photonen bestimmtsBjdzw.
die Gesamtzahl, an Photonen, folgt mit Elementarladuag Planckschem Wirkungsquantuin
Lichtgeschwindigkeitc,, MaximalenergieEyx = e - Uxary UNd Elektronenzahl (bzw. Ladung)
Ngp = Iyy * t ZU:

I(Epy) = c(Apy) " gy = KZayh™?cg?Iant - (EyaxEpy — Efn)

Eaax Gl.4-21
Iy = fo I1(Epy)dEpy | = Photonen des gesamten Bremsspektrums

Gl. 4-21 stellt eine Naherung dar. So wird nichtlis&sichtigt, dass sich vor der Anode ein Filter
befindet, ein charakteristisches Spektrum Ubertaiger oder Photonen unterschiedlicher Energie in
verschiedene Richtungen abgestrahlt werden un&alee nicht verlassely = frrz(ng,) l1asst sich
kaum realistisch bestimmen. Die Photonenzahl tiigh proportional zur Pixelintensitat, und es wird
hier einfach auf eine fir Bildpunkte ohne Absorptibpaximale Intensitat vofy = 1 normiert. Dies
sorgt fur die bestmogliche Ausnutzung des darsisdibh Grauwertbereichs mit moglichst hohem Kon-
trast, setzt aber voraus, dass das zum Bildvelghtcwendete Mal3 robust gegentber globalen In-
tensitatsunterschieden zwischen echtem und sirtertieBild ist. Die Absorption eines Photons durch
Material musste ferner fur alle Energien des Brgmkums bestimmt werden. Da die Simulation
mehrerer Strahlen unterschiedlicher Energie fiegdsildpixel aufwandig ist, wird, wie in Selby dt a
[2010b] vorgeschlagen, durch eine konstaaftektiveEnergieErr substituiert.

Egpr entspricht der Energie, bei der die meisten Plestam Bremsspektrum vorkommen und
wird aus Gl. 4-21 ermittelt. So wird fir allg Photonen die gleiche Energigf,, ,x angenommen:

I1(Epy) = k(EyaxEpy — EZy) | Vereinfachung mik := KZ,yh™2cy %Iyt
Egrp = arg maxg, g+ I(Epy) | Energie bei maximaler Photonenzahl Gl. 4-22
% = k(EMAX - ZEPH) =0 = EEFF = %EMAX | Ab|e|ten Und Nu||Setzen

PH

Abschwdéichung durch Materie

Die photoelektrische Abschwéachung folgt aus der hertiBeer Gleichungd. 2-6). Dabei seix, ein

Material an Positiom zwischen Eintrittspunks; und Austrittspunkts, eines Strahls (Abb. 4.12).
u(x, E) ist die material- und energieabhéngige Absorpin Egpr = Y%Ey4x folgt:

Emax Sa
Iy = fapsUo) = f Io(Epy)exp| — f .“(xn;EPH)dU dEpy =
5 % Gl. 4-23
A
1
~lpexp| — J ﬂ(xn:EEMAX>dn
SE

Beam-Hardening und Heel-Effekt werden hier nichtilbksichtigt. Umu(x, E) fur ein in den CT-
Daten gegebenes Materiaku bestimmen, erscheinen zwei Methoden sinnvoll.



4 Verfahren zur Lagemessung 67

Methode A) Absorption direkt aus den CT-Daten

Bei der Rekonstruktion eines CT-Volumens werdenHtbensfield Werte gemald Gl. 2-8 aus den ge-
messenen Absorptionen bestimmt. Umformung nachAlesorptionskoeffizienten gibt:

ct, - u(H,0,E)
1000 HU

CT-Zahl ct,, kann nach Gl. 2-7 direkt aus einem Voxel bestimmiden. Allerdings muss noch der
Koeffizient u(H,0,E) fir Wasser bekannt sein. Dafiir stehen empirischitiedte Tabellen der
Massenabschwachungskoeffizientakix, E) verschiedener Materialien und Energien zur Verfiggu
[ICRU44, 1989; Hubbel & Seltzer, 2009], die mit Maaldichtep, undu = m - p,. in Absorptions-
koeffizientenpu konvertiert werden konnen. Der Massenabschwachoeffizient fir Wasser bei
gegebenent wird linear aus den tabellarisch fir diskrete Erewerte zur Verfligung stehenden Ko-
effizienten interpoliert. So kann eine Transferfumk, die alle vorkommenden CT-Zahlen (z. B.
—2000 bis+5000 HU) in die entsprechenden Absorptionskoeffizienteertilhrt, fir eine bestimmte
Energie vorberechnet werden:

u(x, E) = + u(H,0,E) Gl. 4-24

cty
VCtxZH(Ctx, E) = m(HZO, E) ' sz (m + 1) Gl. 4-25

Methode B) Absorption mit Materialgewichtung

Alternativ kdnnen Abschwachungskoeffizienten aus fie verschiedene Materialien zur Verfigung
stehenden Absorptionstabellen gelesen werden.ditigs muss dann jeder CT-Zahl ein Material zu-
geordnet werden. Hounsfield Werte definieren zwatévialien, sind jedoch nur Naherungen. Daher
wird eine Gewichtung durchgefiihrt, die jeder CT{Z&ewichtew nach Materialzugehdrigkeit zu-
ordnet. Dabei wird je von einer Gaul3-Verteilung emen Erwartungswert fir das Material aus-
gegangen. Abb. 4.14 zeigt diese fir die sieben eedeten Materialien, bei welchen darauf geachtet
wurde, dass gemessene Massenabschwachungstalaéhteri) aus ICRU44 [1989] zur Verfligung
stehen. Die Erwartungswerte und Standardabweichuii@d + o) richten sich etwa nach den in
Dowsett et al. [1998] angegebenen Hounsfield Dedimén.

Gewichtung W [%]

(¢ -1000 -100 0 40 50 1500 4000
to iSOO ilOO +10 i20 tZO ilSOO ilOOO
w=1
i " X [HU]
Luft Wasser lMuskei Knochen Metall Material

Gewebe

Abb. 4.14: Klassifikation von Materialien nach C&aiden.

Transferfunktioru(ct,, E) wird bestimmt, indem fiir jedes Material die Masdesthwachung aus der
entsprechenden Tabelle gelesen und nach Matereiduigkeiten miw, gewichtet wird:

Vet u(cty, E) = 2 w(ct,)m(x, E)py Gl. 4-26

ZxW(Ctx)

Detektion

Fir Festkorperdetektoren iz, fir die Umwandlung von Photonenzahlen in Graugydimear und
wird maf3geblich von Offseft und Gainkorrektur der Bildgeber beeinflusst [Moy & Bosset, 1999].
Wenn das Ahnlichkeitsmal? zum Bildvergleich unablgimggeniber linearen Grauwertanderungen
ist, kdnnena = Iy 4x— Iy UNd B =-aly;y SO gewahlt werden, dass das DRR optimal auf diiren
die Darstellung normierten Bereidh,1] abgebildet wird, der dann auf die gewlnschte Geatsw
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auflosung skaliert wird. Ii&l. 4-27 wird noch die Invertierung- (...) fur die Ubliche, invertierte Dar-
stellung digitaler Rontgenbilder vorgenommen:

g =foer(y) =1—(al; +p) | @ = Iyax—Ivin; B =-alyn Gl. 4-27

4.4.3 Automatische Anpassung der simulierten Réntgenenergie

In diesem Abschnitt wird ein Verfahren beschriebdss die simulierte Rontgenenergie automatisch
fur die optimale Registrierung von DRRs zu Réntdlglelon anpassen soll. Die Idee hinter dem Ver-
fahren ist, dass Rontgenbilder nicht physikalisoirékt simuliert werden konnen aber echte Rontgen-
bilder zur Verfigung stehen, die bis auf die geoisdte Transformation mit den simulierten Bildern
Ubereinstimmen sollten. Die Energie wird wahrendRiegistrierung so angepasst, dass sich am Ende
Referenz- und Objektbild nicht nur geometrisch,dsyn auch radiometrisch ahnlicher werden. Dabei
besteht die Hoffnung, dass von der verbesserteaomatrischen Simulation auch die geometrische
Registrierung profitiert. Da die Anzahl der Photorieei der Bildgebung lediglich die globale Bild-
intensitat beeinflusst, wird nur ein freier Paraengtiie Photonenenergie, optimiert. Pro Kamera wird
ein zusatzlicher, von der geometrischen Registngerunabhangiger Optimierungsschritt eingefiihrt,
der in jeden der drei Ansatze zur Lagemessung rietégverden kann. Abb. 4.15 stellt den ent-
sprechenden Algorithmus dar. Zusammen mit der angerenen Patientenlage aus der geo-
metrischen Registrierung, den CT-Daten und dendririldern, wird je Kamerf, unabhangig von-
einander ein Ahnlichkeitsmaf fiir den freien Parane?”) maximiert:

E® = arg max (SM (DR®,DRR® (E(k)))) Gl. 4-28
E®eR
Photonenenergig® wird berticksichtigt, indem fiir die Rontgensimuatidie entsprechende Trans-
ferfunktionenu(ct,, E®) je nach verwendeter Methodé ¢derB), nachGl. 4-25 oderGl. 4-26 auf-
gebaut wird. Dabei wird die gesamte Grauwertaufigsder zugrundeliegenden CT-Daten bertck-
sichtigt (meist21? Grauwerte). Die Maximierung in einem Freiheitsgkdithnte wieder mit Golden
Section Search und parabolischer Interpolationtdyefiihrt werden. Alternativ kénnte auch, aufgrund
der geringen Zahl notwendiger Stichproben, einefefnergiebereich mit festgelegter Schrittweite
erschopfend nach dem Maximum abgesucht werden, omvd€genz in lokale Maxima zu vermeiden
(Experimente dazu finden sich in Abschnitt 7.2.5).

Die unabh&ngige Berechnung fur jede Kamera istf@macsinnvoll, als dass die Rontgenparameter
fur die Aufnahmen unterschiedlich eingestellt weré&énnen, z. B. um die Lange der Rontgenstrecke
oder unterschiedlich lange Wege durch den Koérpeszugleichen. Die Ergebnisse der Maxi-
mierungen, PhotonenenergiBff’, werden in nachfolgenden Iterationen der Lagektureverwendet,
um angepasste DRRs zu erzeugen. Da die angenomrbagerzumindest in den ersten Iterationen
der Lagemessung nicht mit der Patientenlage Utstiimt und so die Maximierung i@l. 4-28 geo-
metrisch schlecht zueinander passende Bilder veteterwird eine schrittweise Verbesserung er-
wartet, je weiter die geometrische Registrierungamechreitet. Beziiglich des zu verwendeten Ahn-
lichkeitsmal3es ist zu prifen, ob mit LMRC oder Mty Ergebnisse erzielt werden kdnnen, da gerade
einer der Vorteile dieser MalRe ihre Unempfindlidhkggeniber radiometrischen Bildunterschieden
ist. Es ist anzunehmen, dass sich eher ein fumdiimodale Registrierung weniger geeignetes Mal3,
wie etwa NCC, aufgrund seiner Empfindlichkeit gdijeer radiometrischen Unterschieden, verwen-
den l&asst.
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Angenommene Patientenlage

Geometrische
Registrierung
(Verfahren I, I oder I1I) L T L

1) E@
EW.E SM(D

maximimieren
(Parameter = E()

SM()

T DRR(2
maximimieren

DRR()

(Parameter = EA)

-

DR®

Y

fir Kamera 2

fiir Kamera 1

Abb. 4.15: Radiometrische Registrierung: Pro Kameira ein freier Parametef optimiert, indem nach der
Energie gesucht wird, fir die DR und DRR am begteginander passen. Die radiometrische wird
an die geometrische Registrierung angehangt undieser in jeder Iterationen durchgefuhrt.







5 Fehlerfortpflanzung und Selbstdiagnose

Zuerst werden in Abschnitt 5.2 die Komponentenldegemessung betrachtet, die einen Einfluss auf
die Positioniergenauigkeit des Patienten habengezeigt, wie die Auswirkung zufélliger Fehler auf
die Messung bestimmt werden kann. Die Beurteilueigkbrrektheit einer Lagemessung ist dem An-
wender zwar durch visuelle Uberpriifung der tbertegeDRs und DRRs mdglich, soll aber um auto-
matische Evaluierungsmethoden erganzt werden. dlis sith die Frage, wie Ungenauigkeiten oder
das Versagen der Messung in konkreten Situationesmet und gegebenenfalls Ursachen des Pro-
blems aufgezeigt werden kdnnen. Ein Ansatz zursidibgnose des Systems wird in 5.3 vorgestellt.

5.1 Stand der Forschung

5.1.1 Genauigkeiten und Fehlerfortpflanzung bei der Lagemessung

In verschiedenen empirischen Untersuchungen weBterauigkeiten einzelner fir die Lagemessung
relevanter Faktoren bestimmt. Fox et al. [2006]igeim mit einem anatomischen Phantom den bei
der Lagemessung (2D-2D Registrierung mit MI) mimRy@nbildern in einem Linearbeschleuniger-
system zu erwarten Fehlet.Z + 0.38 mm fUr eine Achse). Andere Untersuchungen kommen bei
manueller Registrierung von Rontgenbildern auf maé Translationsfehler von camm [Willis et

al., 2009] bzw.2 mm [Devereux et al., 2010] entlang einer Raumachseetral. [2001] zeigen in
einer Phantomstudie, dass sich unweit des Volunmtruras einer CT-Aufnahme, Zielregionen mit
geometrischer Genauigkeit von ca. einem Voxel dafm lassen (abhangig von der Auflésung
0.5 mm bis 1.5 mm). Karger et al. [2003] erzielen bei der Bestimmudey Koordinaten von finf
Markern in einer CT-Aufnahme (Voxeldiagonate3 mm) durchschnittliche 3D-Fehler van4 +

0.2 mm. Murphy [1999] beobachtet einen umgekehrt propogtien Zusammenhang zwischen Voxel-
grolRe und Registriergenauigkeit. Dieser wird in datersuchung von [Fox et al., 2006] allerdings
nicht bestatigt. Granfors [2003] wiederum gibt eirenleitung zur Messung der MTF
(ModulationsTransferFunktion) zur Bewertung der Abbildungsgenauigkeit von Réntiptektoren
unter idealisierten Aufnahmebedingungen und Wurmalet[2008] versuchen experimentell die
Positioniergenauigkeit in einem Linearbeschleunigerermitteln. Arbeiten, in welchen der Versuch
unternommen wird, die bei er Lagemessung auftreteridhgenauigkeiten aus fir einzelne Kompo-
nenten zu erwartenden Fehlern herzuleiten, sinkt fiekannt. Eine Vorarbeit wird in Selby et al.
[2008c] geleistet, wo unter Vorgabe von erwartétehlern bei der Platzierung eines Kalibrierkdrpers
der Einfluss auf die Lagemessung in einem Systenortiiogonalen Réntgenachsen bestimmt wird.
Es wird auch gezeigt, dass die zu erwartenden Featitekleinerem Winkel zwischen den Achsen
grolRer werden.

5.1.2 Selbstdiagnose

Die Fahigkeit eines Systems, bewertende Aussagendib eigene Funktionalitat zu treffen, wird als
Selbstdiagnose oder interne Evaluierung bezeiclidietBedeutung dieser Fahigkeit fur Systeme zur
Informationsgewinnung aus Bilddaten wird in Forstii®96] herausgestellt. Die meisten Ansatze zur
Bewertung von Registrierungsmethoden fur medizirdasDaten setzen auf die externe Evaluierung
durch eine Ubergeordnete Instanz [Tainter et 8951 Jannin et al., 2006; Skerl et al., 2006] und
bericksichtigen nur einen kleinen Teil der fur einegeerkennung notwendigen Komponenten,
namlich die Bildregistrierung. Dagegen werden nuwnige Vorschlage fir Selbstdiagnoseansatze
gemacht. In Hinz & Baumgartner [2002] etwa wirdeeiBelbstdiagnose fir die StralRendetektion aus
Luftbildern vorgeschlagen. Die Methode basiert dfrainfache Bildmerkmale hierarchisch zu
komplexeren Objekten zu kombinieren, die in einemantischen Kontext eingeordnet werden. Ein-
zelnen Merkmalen und Objekten werden Konfidenzweuigeordnet, die mit Hilfe von Ansétzen der
Fuzzy-Theorie propagiert werden. Das Verfahrereigsetzbar, wenn die Mdoglichkeit besteht, aus
Bildern extrahierte Merkmale semantisch zu klagigfen. Angewandt auf die Bestimmung der
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Patientenlage wirde es jedoch eine umfangreichen&#gerung der Bilddaten sowie Identifikation
bestimmter Strukturen, z. B. als Kante eines Knosheder als Umrisslinie eines Organs etc.
erfordern. Dies ist mit DRs, vor allem von nichtgegebenen Korperabschnitten aus beliebigen Auf-
nahmerichtungen, kaum realisierbar. Andere Autostwa Elhadef & Nayak [2012], schlagen die
Verwendung neuronaler Netze vor, um Systemfehler (m Rahmen von Multiprozessorsystemen)
zu diagnostizieren.

Eines der Hauptprobleme interner Evaluierung beildggemessung mit medizinischen Daten ist
die Abwesenheit von Ground Truth Daten fur die ketd Behandlungssituation. Wu [2007] nimmt
sich des Problems an, indem er die Ahnlichkeitsfionk(Normalized Mutual Information) als Giite-
kriterium einer Bildregistrierung heranzieht, digt Mhnlichkeitswerten aus Registrierungen von
Referenzdaten verglichen wird (dabei soll lediglitea Bildregistrierung bewertet werden). Problem-
atisch ist, dass Ahnlichkeitsmafe nicht nur vonTdansformation zwischen Bilder, sondern auch von
deren Inhalt abhéngen. Ein weiterer Vorschlag [Wi&rphy, 2010] basiert auf einem zweistufigen
neuronalen Netz, das den Verlauf der MI wahrendRisgistrierung mit einem trainierten Referenz-
verlauf vergleicht. Die Verwendung neuronaler Netz¢ aber bedeutende Nachteile. Wenn sich zu
bewertende und Trainingsdaten stark unterscheiders fraglich, ob mit der Methode zuverlassige
Aussagen moglich sind. Zudem ist es schwierig nagtiiziehen, aus welchem Grund sich bestimmte
Ergebnisse einstellen und Uber eine Klassifizierdmigausgehende, quantitative Aussagen zur
Genauigkeit herzuleiten. Ein neuer Ansatz fir déb&diagnose einer rontgenbasierten Registrierung
wurde in Selby et al. [2008f] gezeigt. Er basienf der Auswertung redundanter Registrierungs-
ergebnisse und wird in d&hnlicher Form als Teil bier vorgenommenen Diagnose vorgeschlagen.
Uber die bloRe Bewertung der Registrierung hinaasdan in Abschnitt 5.3 weitere Methoden zur
Bewertung verschiedener Teilbereiche der Lagemessargestellt und in ein Modell fur die Diag-
nose im Gesamtsystem integriert.

Eine Mdglichkeit ein (Gesamt-)System zu modellierdas sich in einem von stochastischen
Prozessen abhangigen Zustand befindet, ist dasehliflthrkov Modell. Im Vergleich zu neuronalen
Netzen sind HMMs einfach zu modellieren und zu @eme. HMMs eignen sich z. B. zur Sprach-
[Bamberg et al., 1990] oder Handschrifterkennung Bt al., 1996]. Seltener werden Mdglichkeiten
genannt, HMMs zur Fehlererkennung einzusetzen. ka@s z. B. geschehen, indem mit Beobacht-
ungen an Referenzdaten, die zu Fehlern fihrtemidrawird [Salfner, 2005; Tobon-Mejia et al.,
2011; Muthumani & Thanamani, 2011]. Dazu wird meist Baum-Welsh Algorithmus [Baum et al.,
1970] eingesetzt, der die Wahrscheinlichkeit fineeivorgegebene Beobachtungssequenz durch
Anpassung der Modellparameter maximiert. Der Alfponus lauft aber leicht Gefahr, in lokale
Maxima zu konvergieren [Al-ani, 2011]. Auch seti ¥erwendung von Trainingsdaten voraus, dass
immer ahnliche Situationen auftreten, die dannmamkaverden sollen. In dieser Arbeit wird das HMM
zur Diagnose ohne Training aus theoretischen Upanigen heraus modelliert.

5.2 Genauigkeiten und Fehlerfortpflanzung bei der Lagemessung

Entscheidend fur den Behandlungserfolg ist die Gighait der Tumorpositionierung, die sich direkt
in den Sicherheitsrdumen fur die Tumordefinitioadarschlagt (vgl. Abschnitt 8.3.4) und bestimmt,
wie viel gesundes Gewebe bei der Behandlung gemgtha&dd. Hier konzentriert sich deshalb die
Fehlerbetrachtung auf die Translationsfehler, beaauf den Ort der Bestrahlung. Im Folgenden wird
auf potentielle Fehlerquellen bei der Patientenellemg eingegangen, vor allem aber auf das Ront-
gen, die Kamerakalibrierung sowie die Lageberecgnvabei wird deren Einfluss auf die Genauig-
keit der Patientenlage untersucht. In Abb. 5.1 sliedwesentlichen Komponenten der Behandlung
aufgefuhrt, die Einfluss auf die Positioniergen&eig und die Bestrahlung eines Tumors haben
konnen. Der absolute Fehler der Lagemessung in RarmKovarianzmatrixCp4¢g,,, beinhaltet

Translationsfehlesy, , oy, undo, entlang der Raumachsen deSystems der jeweiligen Achsen.
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Abb. 5.1: Komponenten mit Auswirkung auf die Pasitergenauigkeit des Patienten. Blass (griin und)gel
Fehlerquellen, die nicht direkt Bestandteile déalimsierten Lagemessung sind.

5.2.1 Genauigkeit der Referenzdaten

Die Referenzdaten bestimmen die Sollposition degefan durch den in der CT-Aufnahme ab-
gebildeten Kérperausschnitt und die KoordinatenBlestrahlungsziels im Behandlungsplan. Die geo-
metrische Unsicherheflso; Setzt sich aus zufélligen Fehlern mehrerer Eisfiu$l3en zusammen.

Unsicherheiten aus der CT-Bildgebung

Liegen bei Aufnahme der Referenz-CT-Daten bereitélige geometrische Fehler in Form von Un-
sicherheiten der Koordinaten, bei welchen Raumpitkoxeln abgebildet werden vor, wirken sich
diese auf die Genauigkeit der Lagemessung aus.eM@rmngen konnen bei der Aufnahme mit
modernen Spiral-CTs vernachlassigt werden [Kalend06; Sauer, 2008]. Es sdi.r =
diag (o . oiy o 0,.,) der Abbildungsfehler inJ-, V- und W-Richtung des CT-Volumens. Dies
entspricht RaumrichtungeXi, Y und Z fir auf dem Riicken liegende Patienten mit KopfStan-
richtung (vgl. Abb. 1.4c). Weitere Abbildungsfehl&bnnen durch Bewegungen des Patienten
wahrend der Aufnahme entstehen. Diese sollen zwanhdFixierung z. B. in einer Vakuummatratze
verhindert werden, sind aber nicht vollig auszusfdn. Die Bewegungen stellen meist keine rigiden
Transformationen dar (Atem-, Gliedma3enbewegund)werden folgend nicht weiter bertcksichtigt.

Unsicherheiten aus dem Bestrahlungsplan

Die Koordinaten des Bestrahlungsziels beziehen aifhdas Koordinatensystem des CT-Volumens.
lhre Kovarianzmatrix wird durcl€zg;, = diag(o5,,,, 0w,z 0, ) @ngegeben. Abbildungsfehler
und Fehler der Tumordefinition verhalten sich add#odass unter Annahme, dass Fehler der Abbild-
ung und der Zieldefinition unabhangig sind, fiur #ieordinaten der Sollposition nach Gauf3scher
Fehlerfortpflanzung gilt:
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Gl. 5-1

5.2.2 Genauigkeit der aufgenommenen Istposition

Die Patienten-Istposition wird in einer Momentaufmee durch Réntgenbilder festgehalten. Unsicher-
heitenC;,, in den Bildebenen ergeben sich aus der Anlagetediunsy und der Bildgebung.

Unsicherheit der Anlageneinstellung

Bei der Anlageneinstellung ist die Position deridtaenliege nicht von Bedeutung, denn gerade die
Patientenlage wird zum Zwecke der Korrektur gemes&antrywinkelungenauigkeites, wirken
sich allerdings direkt auf die gemessene Patientmcerung aus, da nicht zwischen Rotation des
Patienten um die Gantryachse und Fehlrotation @atr§s unterschieden werden kann.

Unsicherheiten aus der Réntgenbildgebung

Die Abbildungsgenauigkeit bei der Rontgenbildgebbéggt u.a. von der Groflie der Rontgenquelle
ab. Diese wird durch die Fokussierung des Kathadsms auf einen Punkt der Anode bestimmt. Tat-
sachlich gehen Réntgenstrahlen also nicht von eiaigrpelnen Punk, dem Projektionszentrum
(vgl. Abb. 3.1), sondern einer Flache auf der Réna&mpode aus. Die FokusgroBehéngt vom
verwendeten Kathodenstrom sowie invers von der i8pam ab. Sie verursacht eine Unschérfe des
Rontgenbildes und, wie in Abb. 5.2a gezeigt, eiraubra am Rande abgebildeter Objekte, deren
Grol3ef mit Abstédnders/D undSAD bestimmt werden kann:

f SID—SAD SID—SAD | typlSCh f = 0.2 mm be|F = 0.6 mm
- = f = p32=54D Gl.5-2
F SAD SAD undSID/SAD = 2000 mm/1500 mm

Dabei kommt allerdings keine geometrische Transétion zustande, sondern eine mit dem Ab-
standsverhaltni§¢SID — SAD)/SAD zunehmende Unschérfe. Zur Berechnung des tatskehliAb-
bildungsfehlers mussten weitere Abbildungseigerfsehdetrachtet werden. So sind die anregenden
Elektronen auf dem Anodenteller binomialverteiln(@ als Erwartungswert), was den Effekt der
Anodengrofe abschwacht. Hinzu kommen andere Effekie die Photonenstreuung (Abschnitt
2.2.1), durch die das Bild an Kontrast und Schiefdiert, oder der Heel-Effekt. Auch am Rontgen-
detektor kbnnen Abbildungsfehler entstehen, z. Bsdharfe durch Mehrfachdetektion von Photonen
durch benachbarte Sensorelemente.

Penumbra Penumbra
Réntgenbild f Rontgenbild

Detektor - } [

/a

. _ ! Q
Abbildung \“5“("‘* S—— // % o
reghteSeityer Ty, ge———— w | §
des Fokus %k 8 a 5
Vi il N |8 g
________ . WIW 4 =
\'s /_/, .. Abbildung
Patient = ks il linke Seite
| O des Fokus
= <
w )
Rontgen- - "
kathode g
Anodenteller -
! d Rbntgenque\\e
| —p!
FokusF
a) b)

Abb. 5.2: Abbildungsgenauigkeit beim Rontgeh:FokusgréRe und Penumbig; Konzept zur Messung der
MTF unter realistischen Bedingungen.
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Es ist daher kaum madglich, die Auswirkungen allfielge numerisch zu bestimmen. Der Gesamt-
fehler bei der Abbildung des Kontrastes eines AQbgkum Hintergrund, auf den entsprechenden
Kontrast im Bild, kann jedoch empirisch ermittelenden. Hierfur eignet sich die MTF, welche das
Auflésungsvermdgen durch Kontrastverhaltnisse bredot Die MTF kann z. B. gemessen werden,
indem das Bild eines dinnen Drahtes aufgenommed [@Branfors, 2003]. Der Grauwertverlauf
senkrecht zum abgebildeten Draht ergibt ein Graiprafil b. Je scharfer und kontrastreicher das im
Idealfall unendlich diinne Objekt abgebildet wirdstb geringer ist der Abbildungsfehler. Der ideale,
fehlerfreie Grauwertverlauf séi,. Er kann z. B. durch eine Rechtecksfunktion maeilwerden,
deren Breite sich aus dem Drahtdurchmesser un&ldgierungSID/SAD bei der Projektion ergibt.
Funktion Isf ist die Linienantwortfunktion (LSFLine Spread Funktion), welche, gefaltet mit dem
originalen Signab,, die Abbildung aufb beschreibt. Die MTF entspricht der fouriertransfirten
LSF [Krestel, 1990], alsMTF = F(lsf). Damit kann die MTF hergeleitet werden:

b =by ® Isf | ® = Faltung

F(b) = F(by) - F(Isf) | im Fourierraum, Transformationk...) Gl. 5-3
_ __ F(b)

MTF = F(sf) =55

Vordergrundpixel sind Pixel, auf welche das Ausgaignal abgebildet wurde. Wenn Grauwertprofile
in Pixeln gerastert vorliegen, entspricht die MTeénd Kontrastverhaltnis zwischen Vorder- und
Hintergrundpixeln iiber der Frequenz Rixel . Wird ihr Maximum auf100% Kontrastverhéltnis
normiert, kann die Ortsauflésung bestimmt werdeei Wwelcher nach der Abbildung noch ein
bestimmtes Kontrastverhéaltnis (z. 80% = MTF,, =...lp/Pixel) erhalten bleibt. Um den in einer
Behandlungssituation zu erwartenden Abbildungsfehlenahern, kann anstditunter idealen Be-
dingungen zu messen eine Behandlung nachgestealiteweFur die Messung wird z. Bn einem
anatomischen Phantom ein Draht fixiert. Das Konzéipd in Abb. 5.2b sichtbar. Nach Bestimmung
der MTF wird die Ortsauflésung bei einem bestimntBrauwertverhaltnis mit der Pixelgrof3e in eine
metrische Einheitlp/mm) konvertiert. Die zu erwartende geometrische Uresiceit durch die Bild-
gebung kann nun mit,; ~ 0.5- MTF; ! in der Bildebene genahert werden. Sie entsprifit,ge-
gebenem Kontrastverhaltnis der Strecke in der Bildebene, um welche eine lailgte Linien-
struktur verschoben werden kann, bevor sie in dasildung mit einer Nachbarlinie zusammenfallt.
Der zuféllige Fehler fiir die Abbildung der IstpasitistC;, = diag (o2, 02).

5.2.3 Unsicherheiten der Kamerakalibrierung

Ergebnis der Kamerakalibrierung sind fir jede Karieund jeden in Rotationsrichtund) verwen-
deten Gantrywinkelp; neun Kameraparameter sowie Kovarianzmaflpg(x,¢,a)- Im Falle einer
Bundelblockausgleichung sind all€gpm(k,¢,a) IN den VarianzenCz; der ausgeglichenen
Unbekannten enthaltei€ gy, ¢, o) Pflanzen sich zusammen mit Unsicherheiten der &hund
Detektoraufhangungof,,, und oy, ..) sowie des fir die Kalibrierung einer Ansicht jélwean-
genommenen Gantrywinkets, auf die Anlagenkalibrierung forG(. 3-30). Deren Ergebnis sind die
Regressionsellipsen und Detektorwinkgyr, Bpgr Undyppr sowie deren Varianze@gap k,q) fur

zwei Kamerasysteme und Rotationsrichtungen. Dikefedlevanten Grol3en aus der Kalibrierung und
deren Fortpflanzung sind in Abb. 5.3a zusammengefd3a die Regressionsellipsen relativ zur
Kalibrierkérperposition bestimmt werden, sind néelme Fehler von dessen Positionierung enthalten.
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Abb. 5.3: Fehler der Kamerakalibrierung und ihreerWendung:a) Wéhrend der Kalibrierung gehen
Unsicherheiten dem Kalibrierkugeln ein. Mit Ergebnissen firGantrywinkel werden Regressions-
ellipsen bestimmt (Anlagenkalibrierung)) im Behandlungsbetrieb wird das Kameramodell fiir
einen Gantrywinkel bestimmt. Rotationen im und geeden Uhrzeigersinn werden gemittelt.

5.2.4 Unsicherheit der Lagemessung

Fur die Lagemessung werden durch Interpretation Kdibrierdaten Kameramodelle beim ein-
gestellten Gantrywinkel bestimmt. Dabei pflanzechdilie Fehler aus der Kalibrierung wie in Abb.
5.3b gezeigt auf die Lagemessung fort. Die fehleafieten Kameraparameter (Fehlgyzy) werden

bei Vorwartsprojektion der CT-Daten und Ruckpra@ktvon Transformationen aus den Bildebenen
verwendet. Ferner spielen Unsicherhei®y, der aufgenommenen Istposition und Unsicherheiten
C.mm der Position des Maximums der Bildahnlichkeit bédR-DRR Vergleich eine Rolle. Zuletzt
werden FehleCposis Und Ckpgr berucksichtigt, die dadurch entstehen, dass dige kaelativ zu dem
als Bestrahlungsisozentrum angenommenen Ort, natdth@m auch die Kamerasysteme ausgerichtet
wurden, gemessen wird. Dieser muss nicht dem taishen Ort des Dosismaximums entsprechen
(dies wird im AbschnittUnsicherheit des Bezugspunkiesch erlautert, siehe auch Abb. 5.5). Das
Konzept zur Ermittlung des Lagefehldfg,qr bzw. des absoluten Lagefehlélgygg,,, Wird in der
Ubersicht Abb. 5.4 dargestellt. In den folgendersénitten wird gezeigt, wie die Unsicherheiten der

Kameramodelle zustande kommen und dann auf dieeffetipflanzung bei der Lagemessung
eingegangen.

DRRs Lagein 2D rel. 3D-Lage Lagefehler abs. Lage Lagefehler
solllage —— (relativ) "— (absolut)
I I I I Crace I CLAGEA BS
3D-Fehler Kamerafehler 2D-Fehler Kamerafehler Fehler des
Csorr Copa™? c.t2 C,,,.. Copu™? Bezugspunktes

CDGSIS CKéR

Abb. 5.4: Konzept zur Bestimmung des Lagefehler& Bolllage (mitCgp;;) wird mit fehlerbehafteten
Kameramodellendygy) projiziert. In den Bildebenen kommen 2D-Fehl€fgf, Csmm) hinzu. Bei
der Ruckprojektion werden wieder fehlerbehaftete m€emmodelle verwendet. Fehler des
Bezugspunktes fur die Lagemessung werden dlgly;s undCgpr beriicksichtigt.
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Fehlerfortpflanzung bei der Bestimmung der Kameramodelle

Ein Kameramodell bei Gantrywinkep wird zuerst fur jede Rotationsrichtung einzeln alen
Ellipsenparametern bestimmt. In Abschnitt 3.6 wuggeeigt, wie die neun KameraparameierR
und M aus denl5 KalibrierwertenKAL = (XYZp . ., XZy . ,XYZp ., XZ ., aYgL, aByper) und

den ausgeglichenen Beobachtungen der Anlagenlaling ¢y, und ¢ppr bestimmt werden (vgl.
Ubersicht in Abb. 5.3b). Uber Fehlerfortpflanzumbét man fur jeden Parameters@@M (k, ¢, d):

2
K D
2 2
C -4 Oprou U‘i’ROH,DET AT
ORM(k,¢,d) - 0_2 0.2
DROH,DET $pET
0 CKAL(k,d)lsme Gl 5-4
a0 00 20 20 ’
0¢ Odbroy O0dbpET aKAL(k,d)]
2 _|or _ar dR or |
9x18 “|9¢ 0dron Odper OKAL(KA)
a_M oM oM oM
0¢ Obroy Odbper OKAL(kd)

Wie in Abschnitt 3.6.2 beschrieben, werden aus Kleameramodellen fir zwei Rotationsrichtungen
die Kameraparameter fir die Lagemessung bestimfetaf@ingenGl. 3-32). Die Fehlerfortpflanzung
wird im Rahmen der Ausgleichung mit a priori Vaden Cormk,4,cw) UNd Corm(k,¢,ccw) QUSGL.
5-4 durchgeflhrt. Ergebnis fir beide Rotationsrich@emgstCogumk,4)- FUr die Projektion wird das

Kameramodell in Parameter@, R und H ausgedruckt und der Bildhauptpunkt gentiR 3-1
bestimmt. Die Kovarianzmatrix wird entsprechend\etiert:

o Texo
2 2 2 Xy 09Xy 09Xy
9  9or 9om a0 orR oM
= Z ;i of AT, Agye = Gl. 5-5
Coru(kp) = A|0or  OR  Ofm , 9x9 = [9¥m  9Yw  OYH -2

2 2 2 a0 aR oM
OomM ORM  OM lgyg |aZH 9z aZHJ

90 AR oM
Fehlerfortpflanzung bei Projektionen und Fehler in den Bildebenen

Sowohl bei der Vorwartsprojektion zur DRR-Erzeugahgyauch bei der inversen Projektion zum Be-
rechnen der Patientenlage aus den 2D-Transfornestioler maximalen Bildahnlichkeit muss mit
fehlerbehafteten Kameraparametern umgegangen wérde\bb. 5.4).

Fehlerfortpflanzung bei der Vorwdirtsprojektion

Die Fehlerfortpflanzung der Projektion von BestugszielPs,,;, = (X Y Z)T mit VarianzenCggy;
1,2)

auf Punktepéol, der zwei Bildebenen erfolgt durch Ableitung dedlkearitatsgleichungend|. 3-2) —
blkdiag(...) entspricht hierbei der Blockdiagonalmatrix:

1,2)

Coolly, s = A - blkdiag(Csorr, Corn(i,p) Corn(z.4)) T

21x21
apsoll(l) apsoll(l)

A dPsoL,  OORH(1,¢) 0 Gl. 5-6
ax21 =
apSOll(z) 0 apSOll(z)
9PsoLL dORH(2,9)

Fehler in den Bildebenen

In den Bildebenerk kommen je die Fehle€; a) der Abbildung der Patientenlage sovdg .
(smmfiir Similarity Measure Maximufir die Position des gefundenen Ahnlichkeitsmaxims hin-
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zu. Die Fehler sind additivAp,,,. = Aps.; + Apise + Apsmm)- Varianzen der projizierten Lagen
kdénnen bestimmt werden mit:

c AT

=A- blkdiag(csoll(l'z)’ Cist(l)’ Cist(z)' Csmm(l)’ Csmm(z))llez ) Gl. 5-7

lage®?
Ayx12 = [I4xa Iaxa Iaxa]

Die UnsicherheiterCs,,,, des AhnlichkeitsmaRes konnten sich vor allem augehden Faktoren
ergeben:

Radiometrie Beim Bildvergleich kdnnte die nicht exakte Sintida der Rontgenradiometrie einen
Einfluss auf geometrische Fehler der Registrieraalgen. Dieser wird in Selby et al. [2010b] unter-
sucht. Der Registrierfehler eines keilférmigen Kdéngp mit Dichte von Knochen wird mit,,; =
+0.1 mm in der Bildebene fiir den Unterschied vb®0 kV realer zu140 kV simulierter Kathoden-
spannung genahert. Der Einfachheit halber verwer8kdby et al. [2010b] den quadratischen In-
tensitatsunterschied als AhnlichkeitsmaR. Bei eikemplexeren MaR, mehr als nur einem Objekt im
Bild und geringerem radiometrischen Unterschied dii Rontgensimulation — etwa durch radio-
metrische Registrierung — sollig,; noch kleiner sein.

Interpolation: Es liegt nahe, bei der Registrierung mit NN-Iptdation einen Fehler von
+0.5 Pixel des interpolierten Bildes anzunehmen. Von einetldpBnkt mit Grauwerly ausgehend
hat eine geometrische Transformation um ein hafes| aufgrund der Nichtkontinuitat der Inter-
polation keinen Einfluss auf den interpolierten @vart fyy(g). Bei linearer Interpolation ist diese
geometrische Unsicherheit nicht ersichtlich, soéakgine Ableitungen der Bildfunktion verwendet
werden. Ansonsten wirde auch hied.5 Pixel flr die Ableitung gelten. Zumindest bei NN-Inter-
polation kann alse;,erpor = 0.5 Pixel angenommen werden.

Genauigkeit der OptimierungDer verwendete Optimierungsalgorithmus zur Reégising kann
eine gewisse Ungenauigkeit verursachen. Die ermtkprelen Fehler hangen von dem Abbruch-
kriterium des verwendeten Algorithmus ab. Wird z.eh Nelder-Mead Optimierer beendet, sobald
der Simplex Korper auf eine bestimmte GroRRe gesapfiist, hdangt von dieser Gréf3e die erreichbare
Genauigkeit ab. Angenommen, bester und schlecht8stelexpunkt liegen weniger atsEinheiten
im Parameterraum voneinander entfernt, sodass pien@rung beendet wird. Ohne das Abbruch-
kriterium hatte im nadchsten Schritt eine neue, dres$osition in maximaler Entfernung v@as
(Expansionsschritt in Abb. 2.3b) gefunden werdennigin. Eine Naherung fir die zu erwartende Un-
genauigkeit konnte als@,,;, ~ +2s lauten. Wird Unabhangigkeit und Additivitat einzef trans-

latorischer Abweichungen voneinander angenommem €a,,,, genahert werden durch:

0.2 0 azin erpo O 020 im O
Csmmz[xrad , ]+[xt’“ ]+[x(’;t , ] Gl.5-8

2
0 O-Yrad 0 GYinterpol Yoptim

Fehlerfortpflanzung bei der Riickprojektion

Die bereits mitinvProj®) verwendete inverse Projektion fiir eine Kamérargibt sich aus den
inversen Kollinearitatsgleichungen:

T11(x = Xp) +112(y — V) — 1132y
r31(x — Xy) + 13, (Y — Yy) — 1332y

T21(Xx — Xp) + 122(y — Yy) — 1232y
131(x — Xy) + 13,(Y — Yy) — 1332y

X=X0+(Z—Zo)
Gl. 5-9
Y=Y0+(Z—Z0)

Bei Verwendung eines einzelnen Bildpunktes bleilet Z+Koordinate unbestimmt. Das Ergebnis

reprasentiert eine Geradghk): 0®) 4+ 200p o) vom projizierten Punkp® durch Raumpunkt
P und Projektionszentrun®®). Es seien Punkt®® und P®® auf den Geraden gesucht, an
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welchen sichy™ und g® je am nachsten kommen (Abb. 5.6a). Die entspretreRositionen auf
den Graden kénnen durch Minimierung des Abstahewischen den Geraden bestimmt werden:

A, 2@ = argmin (@?); d = (0 +2WpD® - 0@ — 3Ap@o®) Gl. 5-10
(2),2@)eRr? )

Die Minimierung kann in geschlossener Form dardesterden, indem die Nullstellen der partiellen
Ableitungen bestimmt und nadhaufgeltst wird. Die Koordinaten des riickprojizéertPunkte®, der
besten Naherung zum Schnittpunkt der Geraden, westiedrei Gleichungen in Abhangigkeit der
2D-Koordinaten (enthalten iR® und P® durch Anwenden der inversen Kollinearitatsgleiaem)
und derl8 Kameraparameter angeben:

a(d’d) _ a(d’d) _

= =0 = 11,2
s 94 Gl. 5-11

1 - . S
P=Uxffd' =5 (0™ +AWpDOW + 0@ + 1@p@ @)

Ort P agp Wird aus den mitC,, .y und C,, . (Gl. 5-7) behafteten 2D-Koordinatep,, .y und
Piage@ bestimmt. Drei Gleichungefy, .. fr ez UNdfz, .., (NAchGI. 5-11) stellen das funktionale
Modell der Koordinaten dar, mit denen durch Ablegunach den 2D-Positionen und Kamerapara-

metern die Jacobi-Matrid;y,, und damit die 83 KovarianzmatrixC,qe des raumlichen Lage-
fehlers bestimmt werden kénnen:

lage

Crage = A-blkdiag (C,age(l,z), CorH(1,¢) CORH(2,¢))22X22 AT

[0 xpa6e 9 %pace 9 Xpace 9 Xpace]
P, o) 0P OORHWD  30RH?P
age lage

Gl. 5-12
fviage  9viage  fviace  9fviace

A =
3%x22 aPlage(l) aPlage(z) 00,RH®  90,RH®@

ziage 9 zrace  9FZrace 9 Zpace
P o) 0P OORHWD  30RH?P
L age lage -

Unsicherheit des Bezugspunktes

Die Kameraparameter sollen bei der Kalibrierungtrelzum als Isozentrum angenommenen Raum-
ursprungpP;so bestimmt werden. Genau genommen entspricht dedser einer PositioR x4z, dem
Ursprung der Kugelkoordinaten des Kalibrierkorp&ie Abweichung sedl Pz und entspricht dem
Fehler bei Ausrichtung des Kdorpers vor der Kaliwigy. Ferner isP;g, die angenommene Position
des Maximums der Dosisabgabe bei der Behandlungvaintht vom physikalischen Dosismaximum
der Bestrahlungsanlage u®;, ;s ab. Der Sachverhalt ist in Abb. 5.5 skizziert.

5. Absolutlage zum

3 ; 4. Gemessene
Dosismaximum

s Relativiage
PLAGEM“; - -7 —
ABS o e i S o Prags e 3. Ursprung fir

Kalibrierung

-“:ﬁ.;-’-—

- .XEDGSIS

.y 1. Tatsichliches m‘ﬁ_‘% 2. Angenommenes By
6. Lagefehler durch Dosismaximum Feny, “MMEOZEﬂtfum =
falschen Bezugspunkt 5 Abwﬁ'fcf-, ER. = pEHV  ges
OSisn,, . Agy, P A srichte puace
A, om 150 e AP KOR
Mum, Ap \-\b('\e\'\‘or et
4, v

Abb. 5.5: Fehler der Absolutlage durch Abweichungs dBezugspunktes: Der Fehler des tatsachlichen
Bezugspunktes Psr) setzt sich aus der Abweichung des Isozentrums @esismaximum
(APposis) und der Kalibrierkérperposition vom IsozentrufiPgsz) zusammen.
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Bei der Behandlung ist die Lag® ¢, relativ zum Dosismaximum, hier als Absolutlage édetz-
net, entscheidendP,¢g,,, ergibt sich aus der zum Bezugspuris;rz gemessenen Lage mit
PLaGE s = Prage — APgor — APposis- FUr ihre Varianzen folgt damit:

Crace 0
Crage,ps = A Ckor AT, Asguo = [I3xs —I3xz —I3x3] Gl. 5-13

0 Cposis

5.2.5 Unsicherheit der Repositionierung

Der Vollstandigkeit halber werden noch Unsichedwitbei der Repositionierung des Patienten
betrachtet, auf welche die Lagemessung keinenussthat. Nach der Messung wird der Patient bei
entsprechend grofl3er Abweichung zwischen Ist- urib§e fir die Bestrahlung repositioniert (hangt
vom spezifischen Behandlungsfall ab, erfahrungs@eb® mehr als ca. mm Abweichung). Dabei
wirken sich Unsicherheite@pgg des Positionierers, ebenso wie Bewegungen desniati zwischen
Lagemessung und Bestrahlung (Fehl€p,r) auf die Genauigkeit der Behandlung (Fehler

CBESTRAHLUNG) QUS:

CLAGE 455 0

CpestranLonG = Isxs I3xz  Isxs] Cpos

I35
Iixs Gl.5-14
0 Cpar

I3><3

5.3 Selbstdiagnose

Im Folgenden werden Verfahren zur Diagnose einzdtedlerquellen beschrieben, die in die Selbst-
diagnose fur das Gesamtsystem integriert werden.siénzusammenfiihren zu kdnnen, missen sie
vergleichbare Werte liefern. Hier sollen alle Eilnlzagnosen eine Wahrscheinlichkeit dafir liefern,
dass die betrachteten Werte mindestens eine betgi@enauigkeit einhalten.

5.3.1 Diagnose fiir die Bestrahlungsanlage

Varianzen der Lag€ 46 Sind unabhangig vom Verlauf der Lagemessung fie dinlage und eine
bestimmte Gantrywinkeleinstellung bestimmbar. Ustidit man fir Koordinatenfehler im Raum die
Normalverteilung, kann mit einer multivariaten Wedtreinlichkeitsdichtefunktion (PDProbability
Density Function) in d = 3 Dimensionen

1
J2m)T det(Cyxq ) .

die WahrscheinlichkeitW,y, 4, dass die Komponenten des Lagefehlers in einerag&nlbei

Gantrywinkel ¢, die Komponenten eines vorgegebenen Toleranzveligrs= (Xr Yr Zz)"T nicht
Uberschreiten, als Hypervolumen bestimmt werden:

gaussy(r) =

1
p(—z(r — T Cxq(r —#)) Gl. 5-15

+FANLX,Y,Z

WANL(¢)(|rX_y,Z| < FANLX,Y,Z) = fﬂ gaussz(r) drydrydry;u =0; C = Crgge Gl 5-16

_FANLX,Y,Z

Alternativ kdnnte die Wahrscheinlichkeit des Untirgitens der Euklidischen Gesamtlarige<
|Fyni| €ines Fehlers bestimmt werden. Dazu misste degréttunter einer (mit drei DOF) Chi-ver-
teilten PDF berechnet werden. Voraussetzung waee die Unabhangigkeit der Koordinatenfehler
voneinander, also eine reine Diagonalmatliyck.

Um zwischen Fehlern, die sich entweder auf Kanleder2 beziehen unterscheiden zu kénnen,
werden zusatzlich die Varianzen der Kameraparangg#ennt ausgewertet. Hierzu werden Fehler-
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vektor F 4, und Referenzpunk® s, in die jeweilige Bildeben& projiziert. Das ergibt Vektore (akn)l
und Ortepi(slf)). Fur die Projektion vorP,,, wird die FehlerfortpflanzungG(. 5-6 nur mit Kamera-
fehlern) durchgefiihrt, sodass die Varianﬂ%ﬂO der projizierten Punkte vorliegen. Nun kann wieder

die Wahrscheinlichkeit fiir Fehler kleing) bestimmt werden, diesmal mit Integralen tber dieiz
dimensionale PDF. Daraus lasst sich ermitteln, watches Kamerasystem unter gegebenen Auf-
nahmebedingungen mit htherer Wahrscheinlichkeitdfetn erwarten sind:

(k)

+fkamx'y
k k k
Wiam(k,¢) (|Tx,y| < fk(a,)nx’y) = f f gauss,(r) drydry, ;u = pi(so) ;€= C;is)o Gl. 5-17
_p®
kamy,y

5.3.2 Diagnose fiir den VerstoB gegen die Epipolargeometrie

Theoretische Fehler aus der Kamerakalibrierung &dridein sein, obwohl die Kameras nicht korrekt
kalibriert sind. Dies ist z. B. der Fall, wenn na@trchfihrung der Kalibrierung Komponenten einer
Kamera, etwa durch mechanische Beeintrachtigungat#ert werden. In Selby et al. [2011b] wird
vorgeschlagen, bei der Registrierung zusatzlicleehEitsgrade fir ausgewéhlte Kameraparameter zu
bertcksichtigen. Die Methode erlaubt Fehler aufzkde, doch zuséatzliche Freiheitsgrad® étatt6
DOF) erhéhen die Rechenzeit und die Gefahr in bkEktrema der Ahnlichkeitsfunktion zu
konvergieren. Hier wird eine Methode vorgeschlagke bei Abweichung zwischen tatsachlicher und
angenommener Stereogeometrie einen maoglicherweaseit ceinhergehenden Verstol3 gegen die
Epipolarbedingung erkennt. Bildverschiebungen egtlainer Epipolarlinie oder Rotationsfehler
werden dabei nicht erkannt.

Werden in den Bildebenen unabhéngige Registrierumiyechgefihrt, kbnnen sich deren Ergeb-
nisse gegenseitig widersprechen, sofern die Tramsfionen gegen die Epipolargeometrie verstolen.
Da nur bei Verfahrehl der Lageermittlung unabhdngige 2D-Translationeden Ebenen ermittelt
werden, werden fir diesen Diagnoseschritt nochrmalsi ebene Registrierungen durchgefihrt. Es
reicht dabei aus, diese mit nur je einem Freihgits@Translationerk ™, Ak senkrecht zu den
Epipolarlinien) vorzunehmen. Das Bestrahlungszemt?y, wird rechnerisch in die Ebenen projiziert
und den Verschiebungen® unterzogen, sodass man transformierte Ptmgtzaerhalt. Die Bestim-
mung eines rickprojizierten Punkté, auf Geradeng® von den Roéntgenquellen zu fehler-
behafteten korrespondierenden Punlgtéﬁ wurde schon in GI5-11 gezeigt. Der rdumliche Fehler-
vektor AEPI der beiden mdglichen invers projizierten Purm%’o als Abweichung von der epipolar-
geometrisch korrekten Rickprojektiffy, ist mit

1 (1 1 (2
AEPI = Pjsy — P'\5y = = (Piso = P''%)) Gl. 5-18

bestimmbar und in Abb. 5.6a graphisch dargestellt.

Sein Erwartungswert entspricht dem gemessenen ivekter. VarianzerCgp; ergeben sich aus
den Fehlern in den Bildebenef {; undCy,,,,) jeder Kamera durch Fehlerfortpflanzung mit péigie
Ableitungen vorAEPI nach den vier 2D-Koordinatesi(s, . Unter Annahme einer Normalverteilung
der Komponenten voAEPI wird mit einer dreidimensionalen PDEI(5-15) die Wahrscheinlichkeit
dafir bestimmt, dass der Verstol3 gegen die Epipattingung kleiner als vorgebende Wditg; ist:

+FEP1X,Y,Z
WEPI(lril < FEPI,:) = fff gauSS3(7‘) drxdrydrz; U= AEP[; C = CEPI Gl. 5-19
_FEPIX,Y,Z

Eine geringe Wahrscheinlichkeiv;p; kann auf ein schlecht kalibriertes Kamerasysterar aber
auch auf einen Fehler bei der Bildregistrierungizkrufiihren sein.
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Einige Einzelregistrierungen m
mit Verschiebung Ax, Ay '

| Verteilung der
| Transformationen

pt

a)

Abb. 5.6: Geometrie- und Registrierfehla): Verstol3 gegen die Epipolargeometrie mit FelAlEPI; b) DR-
DRR Registrierung von mehreren Teilflachen zur Bestung von Translationedx, Ay (links)
sowie Verteilung redundanter Registrierergebnisseh(s).

5.3.3 Diagnose anhand redundanter Registrierungsergebnisse

In Selby et al. [2008f] werden Registrierungsergsdm durch redundante Registrierungen Uberprift,
indem Transformationen fur einzelne Teilflachen Bédes bestimmt werden. Der Ansatz wird hier
weiterverfolgt. Ein Rontgenbild und ein DRR werdeiteinander registriert, wobei Uber das Objekt-
bild (DRR), wie in Abb. 5.6b (links), ein regularésitter gelegt wird, das es inggz; Flachen
unterteilt. Eine Teilflache entspricht den vier @nen Gitterschnittpunkt angrenzenden Flachen. Die
sich gegenseitig zu j80% uberlappenden Teilflachen werden einzeln zum Refild registriert.
Die Uberlappung dient der Erhéhung der Pixelzatdlén Gebieten, damit die Einzelregistrierungen
nicht aufgrund zu geringer Pixelzahl fehlschlagBei der Wahl der Anzahl der Teilflachen muss
abgewogen werden: Bei zu wenigen Flachen kénneReligstrierergebnisse nicht sinnvoll statistisch
ausgewertet werden. Bei zu vielen Flachen wird Rileelzahl pro Flache so klein, dass Trans-
formationen — je nach AhnlichkeitsmaR — nicht mebwerlassig ermittelt werden konnten. Das
verwendete Transformationsmodell ist lokal rigide.

Jede Registrierung wird mit zwei freien Parametdem Verschiebungetw und4y, durchgefuhrt.
Rotationen in der Ebene werden aus Performancegniahders als bei Selby et al. [2008f]) nicht
ermittelt. Da der Lagemessung ein rigides Transédionsmodell zugrunde liegt, sollten sich idealer-
weisengg; identische Registrierungsergebnisse einstellen. Zdgschenergebnis fir die Auswertung
in jeder Bildebene ist ein Vektorfeld™ mit ngg; Translationsvektorem = (Ax Ay)”. Fiir die
statistische Auswertung werden fur jedes VektorfElivartungswerteuy,, ua, sowie die2 x 2
Kovarianzmatrix der Translationsvektoren bestimmtl wine Gauf3-Verteilung angenommen (Abb.
5.6b, rechts):

(k) NREG K
REG ug;) NREG Ay-(k)

i=1 L

k) _ LnREG (Axi( - HX;))Z (Axi( 9 Hgl‘;c)) (Ayi(k) - Hgky))
mess = [(ax0 — ) (ay 8 — ) (ayf - Hgky))z

Der Vektor einer vorgegebenen raumlichen FehladoleF,; wird in die Bildebenen projiziert und

so die 2D-To|eran;fr(§; bestimmt. Fir jede Bildebene wird dann mjt; und Cgrge durch Itegration

von - f%9 bis +£,%) lber gauss, (Gl. 5-15) die WahrscheinlichkeWggg ) ermittelt, mit welcher

die Fehlregistrierung fur die gemessene Lage tiaar ist.

Gl. 5-20
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5.3.4 Diagnose anhand groRRer Lageabweichungen

Auch die GroRe des Unterschiedes zwischen gemessenrd SolllageL, konnte eine Aussage
daruber erlauben, ob die Messung erfolgreich waiisSein Versagen der Registrierung aufgrund des
beschrankten Einzugsbereiches einer Messmethodgrdiéen Lagedifferenzen wahrscheinlicher. Je
kleiner die DifferenzAL = L — L, also ist, desto wahrscheinlicher sollte es seassdlie Messung
korrekt erfolgte. Die Lageparameter d@uskénnten zu einem Abstandsm@f3z. B. zummean Target
Registration Error (Abschnitt 7.2.1), vereint werden. An Referenzdaten konnten dann Rfi&en
erfolgreicher Lagemessungen uber Abstandempirisch ermittelt werden, woraus in Behandlungs-
situationen eine entsprechende ErfolgswahrschiekditWgyr» gendhert wird. Die Erfolgsrate ist da-
bei von einem vorzugebenden Fehlerw&gi» abhangig, ab welchem eine Lagemessung als Miss-
erfolg gewertet wird. Einige mittlere Erfolgsratéber mehrere Datensétze sind Fgfrr = 2 mm in
Tab. 7.8 angegeben.

5.3.5 Diagnose fiir das Gesamtsystem

Im Folgenden werden die Wahrscheinlichkeiten deré&dheit der behandelten Komponenten in ein
Hidden Markov Modell des Gesamtsystems integriBie Zusténde des Modell&(Q,V, 4, B, )
werden danach ausgewdhlt, was das Modell leistdn E® soll Aussagen dariber machen, mit
welcher Wahrscheinlichkeit der Fehler einer gememséatientenlage unter einem tolerierbaren Wert
liegt und welche Komponente des Systems wahrsatieifiir einen Fehler verantwortlich ist. Dabei
geht es vor allem darum zu erfahren, ob viellegthé Kamera neu kalibriert werden soll oder eird Bl
neu aufgenommen werden muss, weil die RegistrieaufgGrundlage der verwendeten Daten ge-
scheitert ist. Es wird eine kompakte Schreibweisalfe Zustande verwendet, mit:

Ax

ax
Ob ein Fehler akzeptabel ist oder nicht, entspatdt zwei unterschiedlichen Zustéanden. Die Gesamt-
heit derN = 19 Zust&ndey; des HMM ist:

Der Fehler einer Komponente X ist akzeptabel

Der Fehler einer Komponente X ist nicht mehr akzeptabel

Q ={ 4qsrarr 46E0)46E0) Ak aM1, Ak AM1) Ak AM2) Ak AM2) Ak AM1b) Ak AM2by AREG) AREG) AREG1) UREG1
ARreEG2) YREG2) YREG1b» YREG2b» YLAGE ALAGE }
qstarr ISt dabei der erste Zustand des Modells, mit aim&alen Wahrscheinlichkeit vofigy pr = 1.
Er erlaubt es, das Modell zur einfacheren Darstgllunter Vernachlassigung von Wahrscheinlich-
keitenm alsA(Q,V, A, B) zu schreibenz wird durch die UbergangswahrscheinIichkeih@ﬂqu er-

setzt undA erhalt eine zusatzliche Reihe und Spalte. Welteositive) Zustdnde haben die Bedeut-
ungen:

qdcEo = Das Geometriemodell der Anlage ist ausreichend gut

Qxam1r Qxamz = Das Modell fiir Kamera 1 bzw. 2 ist ausreichend gut

qreG = Die Registrierung mit dem vorliegenden Bildmaterial war erfolgreich
qrEG1> QREG2 = Die Registrierung vom Bildpaar fiir Kamera 1 bzw. 2 war erfolgreich
qLAGE = Die Lage konnte korrekt gemessen werden

Zwischen Bildqualitat und Registrierung wird kgi, nicht unterschieden, da die Bilder der Regis-
trierung dienen und die Qualitat im Prinzip als \rabarkeit der Bilddaten flr diese definiert werden
kann. Die zugrunde liegende Markov-Kette ist ersdednung. Weitere ZUstandg syip, Txamzs.
qrecip UNd qreeapy Werden eingeftihrt, um beim Weg durch das Modetersecheiden zu kénnen,
welcher Pfad eingeschlagen wurde und um in Abh#&egiyon den z. Bqgay: 0derqganip VOran-
gehenden Zustanden, unter Einhaltung der Bedindengedachtnislosigkeit, unterschiedliche Uber-
gangswabhrscheinlichkeiten modellieren zu kénnem Dastandeny, 4y, und qgapi, SOWI€grper Und
qrecry KOMMt dabei je gleiche Bedeutung zu. Das resefhige HMM ist in Abb. 5.7 dargestellt. Es
sei erwahnt, dass bei dem modellierten HMM nichtaeeinzelne Zustandg, moglichen Zustanden
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des Gesamtsystems gleichzusetzen sind. Dies wiirdgner sehr groBen Mengg und damit zu
einem wesentlich komplexeren Modell fihren. Das HMititde dann Zustdnde enthalten wie etwa:

Kamera 1 ist schlecht kalibriert UND Kamera 2 ist gut kalibriert UND
qi = Registrierung 1 ist fehlerhaft UND ... UND die Lage wurde nicht korrekt
gemessen
Deshalb ist das Modell so angelegt, dass eineténtiige Zustandssequenz {qsrarr, - qrace} Oder
I = {qsrarr> > qrage} VON qsrarr DIS qrage bZW. quace, also der Pfad durch das Modell, einen System-
zustand reprasentiert.

VanL ViaM1 VKaM2 VEPI VREG1 VREG2 VENTE|
Wne!

“"\;I\'_a.'ili Wz “'ﬂ‘;EPIE “"\"‘REME Wee _ Wenre
C LAGE D

)

2

1-W E.PIE 1-Wpeey

1-Wpeca 1-Weyrr |
Zustande q; Bechachtungen vy, Beobachtungs- Ubergangs- Zustande auf Pfad...

wahrscheinlichkeiten  wahrscheinlichkeiten

b' C — nhna — — "
=== sy maogl. korrekt i [ --ohne ™ (th/)
> ehler

o “_ Fehler -
Positiv Negativ ____]'_'f_> mdgl. fehlerhaft o

Abb. 5.7: Hidden Markov Modell zur SelbstdiagnoBer initiale Zustand des Modells ig§;4rr; der Zustand
des gesamten Lagemesssystems ist durch einen Bfadnitialen bis zum finalen Zustang 4.z
oderq; ,qr bestimmt.

Die M = 7 mdglichen Beobachtungen des Modells wurden in wmherigen Abschnitten bei der
Auswertung einzelner Fehlerquellen beschriebenefigprechen

V = {VanL, Vkam1, Vkam2, VEP VREG1) VREG2» VENTF)

mit:
v _ Der Fehler der angenommenen Geometrie fiir die Rontgenanlage (beide
ANL ~ Achsen) ist gréfSer als die vorgegebene Toleranz
Vkami> Vkamz = Der Fehler fiir Kameramodell 1 bzw. 2 ist gréfSer als die Toleranz
v _ Der Verstofs der Registrierungen gegen die Epipolargeometrie ist grofSer
EPI =

als die gegebene Toleranz

Der Fehler bei Auswertung der Registrierungen in Bildebene 1 bzw. 2 ist
gréfser als die gegebene Toleranz

VREG1» VREG2

Die gemessene Lage weicht so stark von der Solllage ab, dass ein
Messfehler gréfier der gegebenen Toleranz angenommen werden muss

VENTF
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Beobachtungs- und Ubergangswahrscheinlichkeiten

Um A(Q19, V5, A19x19, B1ox7) ZU bestimmen, miissen noch die Matrizen der Beobags- und Uber-
gangswahrscheinlichkeiten festgelegt werden. DiebBehtungswahrscheinlichkeiten ergeben sich
durch Auswertung der einzelnen Fehlerquellen. Di&Zeilenvektoren deB-Matrix lauten:

positive Beobachtungen negative Beobachtungen

1: bsrarrie = (0,...)

2:bgeor = Wanp,0,...) 3:bgeox = (1-Wyy.,0,...)

4:bgamrke = (0, Wkapms, 0, ...) 5:bgamik = (0,1- Wyam,0, ...)

6: bgamzr = (0,0, Wxapz, 0, ...) 7: bgamzr = (0,0,1- Wyans2, 0, ...)

8: bgamink = (0, Wkam1,0,-..)

9: bgamznk = (0,0, Wgapmz2,0, ...)
10: breg k) = (0,0,0, Wgpy, 0, ...) 11: bregk = (0,0,0,1- Wgp,, 0, ...)
12: brgg1k = (0,0,0,0, Wgg61,0, ...) 13: bregik = (0,0,0,0,1- Wgge4, 0, ...)
14: bregar = (0,0,0,0,0, Wggg2, 0) 15: breczk = (0,0,0,0,0,1- Wgggo, 0)

16: bregivk = (0,0,0,0, Wggs1, 0, ...)

17: bregzbx = (0,0,0,0,0, Wggg2, 0)

18: bragex = (0,0,0,0,0,0, Wgnrr) 19: bﬂ_k = (0,0,0,0,0,0,1- Wgnrr)
Es ist zu beachten, dass es sich nicht um einiéliAtlwendung statisches Modell handelt. Stattdessen
werden die Beobachtungswahrscheinlichkeiten nadbrjéagemessung anhand der Auswertungs-
ergebnisse der Fehlerquellen aktualisiert und dadellil angepasstl ist also nur fir die Diagnose
im Rahmen einer einzelnen Lagemessung stationéitelvi@ ergibt die Summe der Beobachtungs-
wahrscheinlichkeiten eines Zustands nicht notweargigisel. Dies liegt daran, dass der Einfachheit
halber darauf verzichtet wurde, negative BeobaaghzmnwievM oderv@, zu modellieren. Tat-
sachlich werden immer gleiche Beobachtungen, nandie Erfolgswahrscheinlichkeiten gemacht
(Mit by grrorc = Werrowc)- Die Modellierung von Beobachtungen der Missegoletwa mi; grrorc =
1- WgrroLg, bringt keinen weiteren Nutzen.

Um die MatrixA der Ubergangswahrscheinlichkeiten aufzustellenpka einige Wahrscheinlich-
keiten bereits direkt angegeben werden. Da die Suallar ausgehenden Wahrscheinlichkeiten eines
Zustanded ist, ergibt sich automatisch fiir alle Zustarduait nur einem Ubergang:,i,j = 1. Ist der
letzte Zustandy,,q; 0derq ¢ erreicht, verharrt das Modell bis zum nachstencBlauf in diesem
finalen Zustand (das Modell ist transient), algQ:z 1acr = Arace Lace = 1. FUr asrarrgro UNagam rec
wird jeweils% angegeben, um keine Praferenz fur Korrektheit &@éterhaftigkeit im Modell zu er-
zeugen. Weitere Wahrscheinlichkeiten ergeben sishdar Uberlegung, dass Kamerafehler (ohne die
Beobachtungen zu beachten) fir Kamérand 2 gleich wahrscheinlich sein sollten, wenn bereits
bekannt ist, dass die Geometrie nicht korrekt nmmoelwurde. Wenn etwa Zustanﬁ;ﬂ erreicht
wurde, konnen entweder Kameta(qyam1), 2 (qxamz) 0Oder beide Kamerasyfuu: A qramz) falsch
modelliert sein. Um die Zahl der Modellzustandeirggerzu halten, kdnnen die drei Zustdnde aber

nicht direkt erreicht werden. Die moglichen Teilfda welche die entsprechenden Systemzustande ab-
bilden, sind:

I = {CI@' qKAMlb'qKAMZ}; I = {Q@' qKAMl'QKAMZb}; I; = {Q@' qKAMl'QKAMZ}
Da Fehler fir Kamera und 2 gleich wahrscheinlich sind und der erste Ubergmmq@ aus ent-

weder zul; allein oder aber zly oderl; fuhrt, MusSagro kam1p = 1/3 UNdaggo kam: = 2/3 gelten, so-
dass alle drei Teilpfade die Wahrscheinlichkeit ¥ga erhalten. Die gleiche Uberlegung liegt auch



86 5.3 Selbstdiagnose

den Ubergangswahrscheinlichkeiten nagh; zugrunde. Es gibt weitere Ubergangswahrscheinlich-

keiten, deren Modellierung weniger ersichtlich Sie werden in Abb. 5.7 mit; unda, bezeichnet.
Es ist zu vermuten, dass Werte ven> 0.5 und a, > a; sinnvoll sind. Ein hoher Wert fiu,
bedeutet, dass wenn ein Geometriefehler entdect wahrscheinlich auch eine der Registrierungen
inkorrekt ist und die Lage falsch gemessen wirch BEbher Wert fira, bedeutet, dass wenn ein
Geometrie- oder Registrierfehler vorliegt, wohl lawtte Lage nicht richtig gemessen wird. Oder all-
gemeiner: Hohe Wertea verhindern, dass ein einmal eingeschlagener Mdaellpzur
korrekten/inkorrekten Lagemessung doch wieder zemaianders lautenden Ergebnis fuhrt. Die Werte
kénnen z. B. mit; = 0.70 unda, = 0.90 belegt werden.

Auswertung des Modells

Pfade durch das Modell mit Zustandssequenzen{I/(0),1(1),...,I(T)} legen mdgliche System-
zustande festi (0) = Startzustandg;,zr). VON gsrarr bis zul (T) werdenT Schritte im Modell durch-
gefihrt. Bis zu einem der Endzustanglg;; oderq,,s; Sind diesl’ = 7 Schritte. Dabei werden sieben

Beobachtungen gemacht, die in einer konstanten &dmbngssequen2 = {0(1),0(2), ..., 0(T)}
vorliegen. Die Zustandssequenz fir einen Durchdatifidlt, inklusiveggr 4z, immerT + 1 Zustande.

Die hier interessierende Fragestellung ist, wiel3grbei gegebener Beobachtungssequenz, die
Wahrscheinlichkeit dafiir ist, dass eine er moglicHestandssequenzéreinen Zustand, enthalt,
bzw. was der Wert voR(X|0) V X € I: q,, € X ist. Diese Wahrscheinlichkeit ist je nach Zustapd
die Wahrscheinlichkeit dafur, dass die Komponentdehlerhaft bzw. korrekt ist. Die Aufgabe
entspricht keiner der mit HMMs zu I6sen Standagéra(Abschnitt 2.5), kann aber folgendermalRen
gel6st werdenl, sei eine der Sequenz&nDann kanrP (0, I,.) aus dem Produkt der Wahrscheinlich-
keit fur die Beobachtungssequam@|1,) bei gegebener Zustandssequgnand der Wahrscheinlich-
keit P(1,,) fur die Sequenz selbst bestimmt werden:

T
POIL) = br,y01) * br.2,0@ " = brmom = 1_[ br(t)0(t)

t=1
T
P(Ix) = A1,.(0),1,(1) T AL(1),1,(2) " AL (T-1),1,(T) = ﬂalx(t—l),lx(t) Gl. 5-21
t=1
T
P(0,I,) = P(O|L,) - P(y) = l_[alx(t—l),lx(t)blx(t),O(t)
t=1

Mit GI. 5-21 und dem Theorem von Bayes folgt:
P(OIL) - P() _ P(0,1)
P(0) %P0, 1)

Bisher wurde inGl. 5-22 von einer fest vorgegebenen Zustandsseqiieamsgegangen. Um(X|0)
Zu bestimmen, wird die Gleichung zusammenGhib-21 erweitert zu:

P(1,|0) = Gl. 5-22

YexP(0,1)  Tpexli=1an,¢-10,0PLmow
2 P(0,1) Ytz are-vawbreoow

Der Algorithmus zur Berechnung vai(X|0) muss zuerst alle moglichen Zustandssequenzen in
finden. Dann werden die Wahrscheinlichkeifgi, I,,) fur die Sequenzen summiert, welche Zustand
q, enthalten. SchlieRich wird dividiert durch die Suender Wahrscheinlichkeiten aller Sequenzen.
Bei relativ kleinen Modellen (im vorliegenden Faihd 32 Zustandssequenzen Ul 7 Schritte
moglich), kann das Finden aller mdglichen Pfade emiem sehr einfachen Such- und Backtracking
Algorithmus realisiert werden, wie er in Abb. 5&gestellt ist.

P(X]0) = X ={llqg, €I} Gl. 5-23
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Vorwartssuche Backtracking Vorwartssuche Backtracking Vorwartssuche
C el e] O s}

(2) L (3) e (4) e (5) e

- e Ly sy

Laufzeit

Zustand  Zustandslibergang  Vorwartssuche Backtracking  Aktueller Pfad Schon abgesuchter Pfad
o —> <---

Abb. 5.8: Beispielhafter Ablauf des Algorithmus zunden von HMM Pfaden: Es wird in eine Richtung
gesucht, bis der finale Zustand erreicht wuftle Dann wird der gefundene Pfad als durchsucht
markiert, ein Backtracking durchgefiiti#) und bei allen Pfaden weitergesucht, die nichbalgits
behandelt markiert sin@...5).

So lassen sich die Wahrscheinlichkeiten fur alledefierten Zustande bestimmen. Z. B. entspricht
P({I|qwacz € 1}|0) der Wahrscheinlichkeit, dass die Lage nicht kdrgdmessen wurde. Bei einigen
Zustanden, wie etway,,,; Muss beachtet werden, dags,:, bedeutungsgleich ist. Um die Wahr-
scheinlichkeit fir ein korrektes = Kameramodelll Zu bestimmen, wird also
P({Ilqkam1 € 13} U {Ilqkam1p € 1310) ermittelt.






6 Untersuchungsmaterial

In diesem Kapitel werden Datensatze, Bestrahlunggan und Materialien wie Prifphantome
beschrieben, die fir empirische Untersuchung degestellten Methoden verwendet werden.

6.1 Bestrahlungsanlagen

Alle Rontgenbilder werden in Bestrahlungsanlagen die Protonentherapie aufgenommen. Zur
Durchfiihrung der Kalibrierung werden exemplarischtdh aus zwei Gantrysystemen unterschied-
licher Bauart verwendet. Diese werden im Folgenué&nGantry TreatmentRoom1 (GTR-1) und2
(GTR-2) bezeichnet. FUr weitergehende UntersuchungeB. in Bezug auf die Funktionalitat der
Lagemessung, stehen daruber hinaus Daten aus ansl@egetypen zur Verfligung. Im FBTRiXed
Beam Treatment Room) sind die Rontgensysteme fest im Raum installieme Anderung der
Kameraorientierung ist also nicht mdglich. Beim QATOblique Axes Treatment Room) sind die
Rontgenachsen aus Platzgriinden schrag angeorddasssdiagonal durch den Patienten aufgenom-
men wird. Da dies einen negativen Einfluss aufBligqualitat hat, werden unter anderem anhand von
Daten aus einem OATR, Versuche fir die Lagemessuitgoroblematischer Réntgenbildqualitat
durchgefiuihrt. Abb. 6.1 zeigt die vier Anlagen.

Rohrel .
Rohre 2

-

“ /1!\ Detekt_s::ll .7 '

Detektor 1 ,ﬂ,\

Abb. 6.1: Bestrahlungsanlagea): Fotografie der Anlage GTR-1 i80° Stellung;b) 3D-Modell fir GTR-2 in
10° Stellung;c) Feststrahl-Behandlungsraum (FBTR);Behandlungsraum mit schrég angeordneten
Rontgenachsen (OATR).

In Tab. 6.1 werden die wichtigsten Eigenschaftenhiler verwendeten Bestrahlungsanlagen zusam-
mengefasst.
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Ideale Geometrie
Kurzel SID/SAD Kameral SID/SAD Kamera2
(VergroRRerungsfaktor) (Vergrof3erungsfaktor)
2000 mm/1374 mm 3498 mm/2915 mm

Rohrenwinkell  Roéhrenwinkel2

GTR-1 ° _00°
3) (1.46) (1.20) 0 90
2330 mm/1600 mm 2330 mm/1600 mm o o
b) GTR-2 (1.46) (1.46) -45 +45
C) FBTR 2108 m(r;ét?ﬁ mm 2480 m(ril'{}g% mm Orthogonale Réntgenachsen
d) OATR 2750 mm/1700 mm 2750 mm/1700 mm Orthogonale Achsen mit
(1.62) (1.62) Achsenschragstellung

Tab. 6.1: Eigenschaften von Bestrahlungsanlagenda#tlen Werten, wie durch Betreiber angegebenaf)ir:
Gantryanlage im Roberts Proton Therapy CenteraBeéiphiab) Gantryanlage im National Cancer
Center, Tokyoc) Feststrahlanlage im Proton Therapy Center, Oklah@ity undd) Anlage mit
schragen Achsen im Centro Nazionale di Adroter@pieologica, Pavia.

6.2 Rontgensysteme

Fur Rontgenaufnahmen werd@axscan 4030Betektoren [Varian, 2011] mi2304 x 3200 Pixel-
matrix bei ca30 x 40 cm? sensitiver Detektorflache verwendet. Die vom Hallst angegebene Auf-
[6sung entspricht3.94 Ip/mm maximal und mindestens Ip/mm bei einem Kontrastverhéaltnis
> 45%. Die gezahlten Rontgenphotonen werden mit eirgitaden Auflésung vori4 Bit quantisiert.
Bevor die Bilder verwendet werden kdnnen, wird dgm@rektur von Pixelfehlern sowie eine Gain-
und Offsetkorrektur vorgenommen. DieXa undY-Richtung127.1 um und126.8 um grof3en Pixel
werden direkt nach der Aufnahme auf eine isotroparid von 127 um/Pixel gesampled. An die
Rontgenrohren ist je ein Hochspannungsgeneratoresghtpssen. Die an den Generatoren
einstellbaren Wertebereiche der Rontgenparameter. Spannung =0 KkV bis 150 kV, Strom =
10 mA bis 800 mA und Impulsdauei 0 ms bis 10,000 ms. Die Einstellungen sind nicht stufenlos,
sondern nur in bestimmten, festgelegten Kombinatiandglich.

6.3 Kalibrierkorper

6.3.1 Der Kalibrierkérper zur ersten Evaluierung der Rontgenbildqualitat

Um eine mdogliche Verzeichnung und die Aufldsung Béntgenbilder zu bestimmen, steht der in
Abb. 6.2a gezeigt®IGI-13 Prifkorperzur Verfigung. Die MaRRe des Kdrpers betragdn.5 x
311.5mm?2. Er enthalt Abschnitte, die erlauben die erkenabakinienpaare pro Millimeter zu
bestimmen. Dabei missen die Grauwerte des Kondél&stis unterscheidbar sein. Das in der DR
sichtbare Liniengitter (Abb. 6.2b) erlaubt die \@Hla Kontrolle der Verzeichnungsfreiheit.
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yergroBerter Ausschnjp,

Abb. 6.2: DIGI-13 Prifkorper zur Kontrolle der Bildqualitat von Rgatbildern:a) Fotografie des ebenen
Korpers von obenb) DR aus frontaler Ansicht mit vergroRertem Beregthes Ausschnittes zum
Ablesen unterscheidbarer Linienpaare pro Millimébgfmm).

6.3.2 Der Korper zur Geometriekalibrierung

Der fiir die geometrische Kalibrierung der Rontgdagen verwendete Korper wird gemaR den Uber-
legungen aus Abschnitt 3.2.3 als Helixphantom aatjgf. Wie die Fotographie in Abb. 6.3a zeigt,
sind vier Positionen am Kalibrierkérper und seiHatterung fir die Fixierung von Tachymeter Mess-
punkten vorgesehen, um den Korper in einer Bestngiskinlage auszurichten.

130 mm
P .

L2 Yo |

1 e :

' > Z '

o " 3 : %3, :
Positionen fiir L 4 r @ =
Theodolit- S x o °
me_sspt{n_kte A . E

N Phantom

N 1Bomm )

\
\
N
| I
. :
"
v
»

a)

Abb. 6.3: Korper zur Geometriekalibrierung) Fotographie mit seiner Halterung und Positionen die
Einmessung mit einem Tachymeter in einer Gantrgmnla) Schema der Anordnung der Kugeln
mit Blick entlang der zentralen Achsg;axiale Schicht einer CT-Aufnahme des Koérpers.

Der Durchmesser jeder der insgesamtGoldkugeln, die in einerh30 x 180 x 130 mm?3 Volumen
verteilt sind, betragt.5 mm. Sie befinden sich auf drei inneren und finf dafdfelixbahnen sowie
einer Kugelreihe, welche die Mittelachse definigmtd sind so zueinander versetzt, dass bei Rotation
einer Kamera um die Gantryhauptachse keine gedgygseVerdeckungen in den Rontgenbildern vor-
kommen. Ein schematischer Querschnitt ist in AbBb @largestellt. Um die Genauigkeit der Kugel-
anordnung prufen zu kénnen, wird flr einen exenmgataen Prifkorper am Fraunhoferstitut fir
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Zerstorungbreie Prifverfahren ZFP) eine hochaufgeloste CT (Datensatz DS-7) mit lakss

Voxeln von 0.22 mm Kantenldnge aufgenommen. Abb. 6.3c zeigt eine iBebene dieser Auf-
nahme.

6.4 Anatomische Datensatze zur Lagemessung

Es sollen moglichst alle fur die Bestrahlung retgea Kérperregionen (Kopf & Hals, Thorax, Becken

& unteres Abdomen) mit klinischen Daten abgedeoitden. Daflr stehen CT-Daten und Roéntgen-
bilder dreier Tumorpatienten zur Verfigung: Einegi¢hten mit Hirntumor aus Anlage FBTR, eines

Patienten fur die Prostatabestrahlung, ebenfasFBI'R, sowie eines Patienten fur die Behandlung
an der Lunge in GTR-1. Die in Abb. 6.4 neben ihBRRs fir beide Kameras jeweils sichtbaren

Roéntgenbilder wurden direkt vor der Behandlung anfgnmen.

Kamera 1 Kamera 2

Abb. 6.4: Patientendaten, bestehend aus Rontgenbildnd CT-Daten: Die Daten stammen \&jneinem
Patienten zur Bestrahlung im Kopf & Hals Bereichat{nsatz DS-3)h) einem Prostatapatienten
(DS-2) undc) einem Patienten fir die Bestrahlung im oberen akioereich (DS-5). Die DRs sind je
einem fir die entsprechende Kamera aus den CT-Rarengten DRR gegenibergestellt.

Neben klinischen Daten werden Daten von anatommsdRkeantomen des menschlichen Kopf-
(RANDOPhantom) und Beckenbereich@RADAPhantom) verwendet. Abb. 6.5a zeigt Fotographien
der beiden Phantome. Die in den Rontgenbildern DR&s beimRANDO Kopf erkennbaren hori-
zontalen und vertikalen Streifen (Abb. 6.5b) simshstruktionsbedingt und kommen so in klinischen
Datenséatzen nicht vor. Abb. 6.5c zeigt entsprechdsitter fir dasBRADA Phantom. Die Eigen-
schaften der zugehorigen und weiterer verwendeteD&en werden in Tab. 6.2 in einer Ubersicht
beschrieben.
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Kamera 1 Kamera 2

Ll 1L
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Abb. 6.5: Datensétze von zwei anatomischen Phamtoa)d-otografien der Rontgenphantome fiir den Kopf-
(links) und Beckenbereich (rechtd)) Rontgenbilder und DRRs des Kopfphantoms aus GTR-1
(DS-1);c) Rontgenbilder und DRRs des Beckenphantoms au®A€R Anlage (DS-4).

CT-Matrix VoxelgréiRe

Kurzel Datensatz  Anlage [Voxel] [mm/Voxel]

Beschreibung/Verwendung

Goldstandard fur die
Lagemessung
Goldstandard fur die
Lagemessung
Goldstandard fur die
Lagemessung
Goldstandard fur die
Lagemessung
Daten fur Lagemessung mit
simuliertem Rauschen

DS-1 Kopfphantom GTR-1 512x512x200 0.98x%0.98%x1.00

DS-2 Prostatapatient FBTR 512x512x250 0.98x0.98x1.25

DS-3 Kopfpatient FBTR 512x512x246 1.27x1.27x1.25

DS-4 BRADAPhantom OATR  512x512%75 0.98x0.98x3.00

DS-5 Thoraxpatient GTR-1 512x512x204 1.27x1.27%2.50

512x512X ... 0.781x0.781x ...  Vier CTs fur Experimente zu

DS-6  Kopfphantom  GTR-1 401 197/99/50  0.625/1.25/2.5/5.0  untersch. Schichtabstanden
ps7 CTAUMame de | o 024x1024x867  022x022x022 Hochgenaue CRufnahme zu
Kalibrierkorpers Prufung des Kalibrierkorpers

Tab. 6.2: CT-Daten fur Experimente.
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6.4.1 Erzeugung von Goldstandard-Datensatzen fiir die Lagemessung

Um eine Lagemessung zu beurteilen, sollten dielifrigee mit einem Goldstandard vergleichbar sein.
Eine Referenzlage wird typischerweise mit am/imvemmessenden Korper angebrachten (metal-
lischen) Markern bestimmt. Abb. 6.6a zeigt die lgoaphie eineRANDOPhantoms mit entsprechend
von auf3en aufgeklebten Markern. Diese mussen ilD&&n und Rontgenbildern sichtbar sein und
erlauben die Goldstandard-Lage durch markerbas:&8D Registrierung zu bestimmen.

_——— Marker

o

Abb. 6.6: Beispiel fur einen Datensatz (DS-1) markkern fir eine Goldstandard-RegistrieruagFotografie
des Kopfphantoms (mit Lasermarkierungen zur Ausmictp) mit metallischen Markernb)
Roéntgenbild einer lateralen Ansicle); DRR der lateralen Ansicht.

Die Markerpositionen werden hier jeweils sorgfalm@nuell in Rontgen- und CT-Daten definiert. In
Abb. 6.6b und -c sind einige in DR und DRR hervba®en dargestellt. Registriert wird, indem in
einer Optimierung die 3D-Lage& DOF) ermittelt wird, fir welche die Fehlerquadrdir Abstande
korrespondierender Marker minimal werden. Nach Kegistrierung verbleibende, rdumliche Ab-
stande werden als Wurzel der durchschnitticherdguschen Lange detr Fehlervektoren (RMS,
Root Mean Square) zwischen den MarkerM ausgedrickt:

1 2 . . . .
FRE=\/;ZiSnWiRONTGEN—Tmfo'MiCTl | FRE = Fiducial Registration ., .,

Error

FRE kann als Gutekriterium fur den Goldstandard angeseverden. Da die Qualitét der Ergebnisse
bei der Lagemessung stark von den der Berechnujrgrzdeliegenden Daten abhdngen kann, werden
im Rahmen dieser Arbeit Goldstandard-Lagen viesaslgiedener Datensatze mit unterschiedlichen
Eigenschaften herangezogen. Die Daten bestehamsjeiaer CT-Aufnahme und einem Paar stereo-
skopischer Rontgenbilder aus den bereits aufgezéilRatienten- und Phantomdatensatzen. Sie
werden so gewahlt, dass sie verschiedene Schwédtsgkade fir die Lagemessung (subjektive Ein-
schatzung auf Grundlage der Rontgenbildqualitésh leicht (GS-1), bis sehr schwierig (GS-4)
darstellen (Tab. 6.3). Die Einstufung nach untdestifthen Schwierigkeitsgraden erfolgt nach fol-
genden Uberlegungen: Die Bilder fir GS-1 haben reinehen Kontrast und lassen viele Details
erkennen. Dies ist vor allem mdglich, da die Knaclie dem Kopfphantom von homogenerem
Material umgeben sind, als bei einem echten Patieridie Bildqualitdt der klinischen Daten GS-2
und GS-3 wird als mittelmafig bis schlecht eingiéstda das Vorhandensein von Gewebe den
Kontrast der Bilder deutlich mindert. Bei GS-3 dérflie Registrierung gegentiber GS-2 erschwert
sein, da den Rontgenbildern eine Gesichtsmaskd-izigrung tberlagert ist, die bei der CT-Auf-
nahme nicht verwendet wurde. Die Registrierung wonder OATR Anlage aufgenommenen GS-4
sollte am schwierigsten sein. In dieser Anlageatetie Rontgenachsen nicht senkrecht, sondern in
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einem30° Winkel zur Korperoberflache. Dadurch muss beimtgén eine langere Strecke durch den
Korper zuriickgelegt werden, was Streuung und Ugeriangen zur Folge hat. Manuelle Registrier-
ung der Bildinhalte durch Ubereinanderschieben ideDRRs und DRs sichtbaren anatomischen
Strukturen ist im Gegensatz zu den anderen Datansdiier kaum mdglich. Die vier Goldstandard-
Datenséatze sollen vor allem fir Experimente zumgléech unterschiedlicher 2D-3D Registrierungs-
verfahren und zur Ermittlung von Kennzahlen fiir déargleich von AhnlichkeitsmaRRen eingesetzt
werden.

GS-1 GS-2 GS-3 GS-4
Bilder desBRADA
Bilder desRANDO Klinische Bilder im  Klinische Bilder im Beckenphantoms,
Beschreibung Kopfphantoms Beckenbereich Kopfbereich diagonal durch den
(entspricht DS-1)  (entspricht DS-2)  (entspricht DS-3) Kérper aufgenommen
(entspricht DS-4)

Abbildung _ Abb. 6.5b, Abb. 6.6 Abb. 6.4b Abb. 6.42 bbA 6.5¢
Markeranzahh 5 3 3 4
FRE nach 0.35 mm 0.10 mm 0.20 mm 0.22 mm

Registrierung
DR Bildqualitat

mittelmaRig bis

(subjektiv) sehr gut mittelmafig chlecht sehr schlecht
Einstellung der HV- Spannung 85kV ~ Spannung 90kV ~ Spannung 85kV ~ Spannung 250 kV
Generatoren beid Strom =320 mA Strom =400 mA Strom =400 mA Strom =320 mA

Aufnahme Impuls =250 ms Impuls =320 ms Impuls =320 ms Impuls =1,250 ms

Tab. 6.3: Goldstandards fur den Vergleich versigmner Methoden zur Lagemessung.

6.4.2 CT-Datensatze mit verschiedener Schichtabstianden

Um den Einfluss der CT-Schichtabstande auf die Gigkeit der Lagemessung zu bestimmen, wird
dasRANDO Kopfphantom mit verschieden schnellem CT-Tischeloub aufgenommen, sodass vier
CT-Datensatze mit FeldgroRen von0j&81 x 0.781 mm? und vier verschiedenen Schichtabstanden
in W-Richtung entstehen (Tab. 6.2, DS-6). Da das Phaateischen den Aufnahmen nicht auf dem
CT-Tisch bewegt wird, sollten Lagemessungen aufiBdsr CT-Daten im Idealfall gleiche Er-
gebnisse liefern. Zwei Rontgenaufnahmen (Spannur@p kV, Strom =320 mA, Impulsdauer =
250 ms) werden in GTR-1 aufgenommen. Eine initiale Refeeaisrichtung kann mit Hilfe von funf
Markern ermittelt werden (fuir die CT-Aufnahme mi25 mm AbstandenFRE = 0.21 mm).

6.4.3 Daten mit simuliertem Bildrauschen

Fir die Untersuchung der Auswirkung von RauscheRdntgenbildern auf die Lagemessung wird in
simulierten DRs des Datensatzes DS-5 Rauschensuhiedlicher Starke erzeugt. Im Folgenden wird
erortert, wie die zwei typischerweise zu erwarterieA von Rauschen (Quanten- und Detektor-
rauschen) in vorgegebener Starke simuliert werdemén. Vor allem inkV-Aufnahmebereich spielt
das stochastisch@uantenrauscheeine Rolle [Buzug, 2008]. Es wird Uber das SigRalisch-Ver-
haltnis ENR, Signal-to-Noise Ratio) charakterisiert, welches von der Poisson-veerinzahl der auf
ein Detektorelement treffenden Photonen abhéangt:

wegen
Signal _ ppu o=VE Gl. 6-2

SNRpy = =
PH ™ Rauschen ~ opy Hpu

Je nach DQE-WertDetective Quantum Efficiency, Quantendetektionseffizienz) des Detektors wird
das SNR bei Umwandlung von Photonen in elektridomgulse naclSNR3;; = DQE - SNR3, mit
DQE < 100% verringert [Porubszky, 1986]. Soll fur den Grautwemes RoOntgenbildes bei vor-
gegebenem DQE-Wert das Quantenrauschen simuliedewgegilt mit Gl. 6-2:
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)

PH__ |HprH Gl 6-3
ODET OpH +DQE DQE

Dabei wird ein konstant bleibendes Verhaltnis ztwst detektierten und eintreffenden Photonen
Uper/Upy VOrausgesetzt (das wahre Verhdltnis ist nicht twefazur Simulation des Quantenrauschen
reicht dies aber aus). Fur groRe Photonenzahlen Han Poisson-Verteilung durch normalverteilte
Zufallszahlen (z. B. mit der Box-Muller Methode [B& Muller, 1958]) genahert werden. Fur Grau-
werte g;pga; €ines idealen Bildes wird mit uniform verteiltemfallszahlenz,,z, € R der rausch-
behaftete Grauwert simuliert, indem die vom DQE-Wabhéngigen Standardabweichungen ver-
wendet werden:

9 = GipeaL + ZOper = 9ipEaL + Z ’gg’—;;L mit z = /—21In(z,) cos(2mz,) Gl. 6-4

Neben den zufalligen Abweichungen von der erwamtddnotonenzahl kann noch dBetektor-
rauschenauftreten, wenn einzelne CCD Elemente ausfali@enBild entstehen dann Pixel mit maxi-
malem Intensitatswert. Auch kommt es vor, dass @efemente durch Photonen gesattigt werden und
einen minimalen Intensitatswert erhalten. Dieseekterfehler konnen durch zufalliges Salz & Pfeffer
Rauschen simuliert werden.
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Die hier vorgestellten Verfahren sind@+, C bzw. Matlab implementiert und werden, integriert in
das Patienten Positions Verifikations Syst&@riSuite (MedCom GmbH, Darmstadt), zum Tell
bereits klinisch eingesetzt. Versuche und Testerigsb sind in die Abschnitte fir Geometrie und Ka-
librierung (7.1), die Lagemessung (7.2), Theorags&enauigkeiten (7.3) und die Selbstdiagnose
(7.4) unterteilt.

7.1 Geometrie und Kalibrierung

7.1.1 Verzeichnungsfreiheit der Rontgenaufnahmen

Um zu prufen, ob die Rontgenaufnahmen in der Bedebfrei von Verzeichnungen sind, wird der
DIGI-13 Prufkorper verwendet. Mit den Rontgensystemencheeslener Anlagen (GTR-1, GTR-2,
FBTR) werden Bilder des Prufkérpers aufgenommen unteérsucht, ob die in den Korper ein-
gearbeiteten, geradlinigen Strukturen (Abb. 6.8kjén Rontgenbildern als gerade verlaufende Linien
abgebildet werden. Dies kann durch wiederholtessklebestatigt werden.

7.1.2 Relative Genauigkeit der Kalibrierkugelanordnung

Durch manuelle 3D-Vermessung der Voxelpositionelerad7 Kugelmittelpunkte werden kon-
struktionsbedingte Fehler des Kdorpers fur die Kakaibrierung ermittelt. Die Positionen werden
relativ zur Zentralkugel in den Daten der Prif-OBlj. 6.2, DS-7) bestimmt. Um den Einfluss von
Fehlern der manuellen Messung zu verringern, wigdedzehnmal pro Kugel durchgefiihrt. Vergleich
der Mittelwerte von gemessenen zu theoretischenrdoaten ergibt die systematischen und zu-
falligen Fehler £oy) in X-, Y- und Z-Achsenrichtung des Kdorpers ver0.01 + 0.18 mm, 0.06 +
0.16 mm und —0.09 + 0.20 mm. Die zufélligen Fehler beinhalten Unsicherheitear dhanuellen
Messung § = 0.1 mm in jede Richtung) und Abbildungsfehler der CT-Aaffime. Die Préazision der
Kugelplatzierung bei der Fertigung liegt nach Argdies Herstellers bej, ~ 0.1 mm.

7.1.3 Detektion von Kalibrierkugeln

Zur Detektion in den DRs werden die Kalibrierkugetodelliert (vgl. Abschnitt 3.3.1). Der Massen-
abschwachungskoeffizient von Gold entspricht béd keV Aufnahmen etwamn;;,(100 keV) =
5.16 cm? /g [Hubbel & Seltzer, 2009]. Der zugehdrige Absorpsikoeffizient ist mit Dichtego.p =
19.32 g/cm? (bei20° C) [Greenwood & Earnshaw, 1988]= 99.69 cm™?. Die Absorption pro Pixel
in der Bildebene wird damit na@i. 3-9 modelliert.

0.5

normierte Intensitit |
normierte Intensitit |

Mitte
10 5 0K 5 10
Pixel

Pixey 10
a) b) c)

Abb. 7.1: Kalibrierkugel und Modell:a) Kugel in Roéntgenbild aus Anlage GTR-1 (Kametd b)
Grauwertgebirge und SchnittebeogQuerschnitt des Grauwertverlaufs des Kugelmodells.
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Abb. 7.1 zeigt neben dem echten Rontgenschatten Kumgel (a) eine Schnittebene durch sein Grau-
wertgebirge (b). Bei der Modellierung wurde verattiend angenommen, dass die Detektorebene
orthogonal zur Hauptstrahlrichtung steht. In eitgrischen Anlage miSID/SAD ~ 2.0 m/1.5m
andert sich der projizierte Radius einHd cm vom Isozentrum entfernten Kugel durch extreme
Detektorrotation vom\ = 10° um weniger al9.8% bzw. um nur etwa /10 der Pixelgrof3e. Die
Vereinfachung sei also erlaubt. Das resultierendelél eines Schnittes durch den Rontgenschatten
zeigt Abb. 7.1c.

Um die Detektionsgenauigkeit zu ermitteln werderRiimtgenbildern.127 mm/pixel) flr acht
Ansichten bei verschiedenen Gantrywinkeleinstelumgin 45° Schritten) die Kugelmittelpunkte
manuell in den Bildern bestimmt. Dann wird mit eiehrittweite vor0.5 Pixel (lineare Interpolation
der Grauwerte), in eine3 x 3 mm? Umgebung um die idealen Kugelpositionen herum abiin
Template Matching Verfahren gesucht. Eine DR de#bHerkorpers wird in Abb. 7.2a gezeigt. Da-
neben findet sich in Abb. 7.2b ein vergroRerted®iisschnitt mit den initialen Kugelpositionen. In
einer weiteren VergréfRerung (ganz rechts) sind mhrdefinierte Kugeln, gefundene Positionen
sowie verbleibende Fehlerwerte sichtbar. Die Abtweigen deB7 detektierten Kugelmittelpunkte
von den manuell definierten liegen insgesamtdye+= 0.10 mm (X-) bzw. 0.09 mm (Y-Richtung).
Sie enthalten noch die Fehler der manuellen Kudjeitien.

a)

Abb. 7.2: Kugeldetektion im Kalibrierbilda) Rontgenbild des Kalibrierkdrpers mit konstruktibedingten
Artefakten (vertikale Streifen)p) Ausschnitt mit genéherten Kugelprojektionen und ¢er
Vergrolierung, rechtdjehler nach Kugeldetektion (grin: manuell defireiktugelpositionen, rot:
detektierte Kugelpositionen und Fehlerwertenim).

7.1.4 Kamerakalibrierung aus einer einzelnen Aufnahmerichtung

Zuerst wird der Kalibrieralgorithmus fur eine eilmeAnsicht anhand von Ground Truth Daten unter-
sucht. Um den Einfluss vorgegebener Fehler auszemewird auf die Markerdetektion verzichtet.
Ground Truth Kameraparameter (Tab. 6.1, Kameia GTR-1 bei¢ = 0°) mit 0 = (0.0 0.0 —
1451)" mm, R = (0.0°,180.0°0.0°), M = (0.0 0.0 573.0)T mm werden vorgegeben. Die Ideal-
positionen der Kalibrierkugeln werden mit normatedten, zufalligen Fehlern der Standard-
abweichungoy pro Raumachse versehen. lhre Projektion wird regédch mit der Ground Truth
Kamera durchgefiihrt. k- bzw. Y-Richtung der Detektorebene werden mijt normalverteilte
Detektionsfehler simuliert. Die Kovarianzmatrix dBeobachtungen wird mit? und o auf der
Diagonalen initialisiert. Alle genéherten Kameraaeter sind a priori mit Abweichungen von
50.0 mm/5.0° gegeniiber Ground Truth versehen, welche gro3ersséiien, als sie in der Praxis vor-
kommen (erfahrungsgemaf maximal 2amm/2°). Die Ausgleichung wird immer ig0 Iterationen
durchgefuhrt. Mi37 Kalibrierkugeln entspricht die Redundanz bei dasdleichung- = 65.
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Vergleich der Ausgleichungsmodelle

Zum Vergleich werden Kalibrierungen im strengen umdgendherten GH-Modell vorgenommen.
Kugel-/Detektionsfehler werden, in Anlehnung an dievor ermittelten Genauigkeiten, mif, =
0.2 mm undag;, = 0.1 mm definiert. Nach jeder Iteration im GH-Modell widr verbleibende RMS-
Fehlerrms = WTw/74)1/2 (mit 74 = 2 - 37 2D-Koordinaten) zwischen den projizierten Kugeln
und laut dem funktionalem Modell idealen Projekéinnaus Widerspruchsvektar bestimmt. Abb.
7.3a zeigt, wie der RMS-Fehler im Verlauf der Aesghung in beiden GH-Modellen abnimmt. Wie
zu erwarten, kann durch Anpassung der beobachtétgelkoordinaten im strengen Modell, der
Fehler deutlicher minimiert werdef.2e-5 mm nach20 Iterationen). Im genaherten GH-Modell hin-
gegen andert sich der Fehl&25 mm) ab der zweiten Iteration kaum noch. Die Schlusserder
Ausgleichungw = F(b,x) mit den urspringlichen Beobachtungenergibt rms = 0.24628 mm
(strenges) un@.24625 mm (genahertes Modell).
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Abb. 7.3: Fehler nach der Kamerakalibrierung mito@rd Truth Daten:a) 2D-Fehler (RMS) Uber0
Iterationen in zwei Ausgleichungmodelleh) Fehlerbetrag der Kameraparameter Ubgr(im
strengen Modell) und) Fehlerbetrag der Kameraparameter ithehalblogarithmische Darstellung.

Interessant in dem Zusammenhang sind noch die IFelele einzelnen Kameraparameter. Diese
werden in Tab. 7.1 als Betrag der Differenz zu dergegebenen Ground Truth Parametern an-
gegeben. Sie unterscheiden sich n2@Hhterationen in beiden Modellen kaum. Wird die Kalkrung
ohne Hinzufligen zufélliger Fehlewy = o, = 0) durchgefihrt, werden die Parameter praktisch
fehlerfrei (alle Abweichungerk 0.001 mm bzw.0.001°) ermittelt.
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Kugelfehler GH- Xo Yo Zo . o . Xy Yu Zy
0, 0y [mm] Modell [mm] [mm] [mm] %L1 ACT Y1 nil [mm]  [mm]
0.2 0.1 streng 1.15 1.18 68.48 1.05 0.89 0.01 0.35 0.50 25.62

’ genahert 1.14 1.18 67.92 1.16 0.94 0.01 0.35 0.50 25.33
0.1,0.1 streng 0.28 1.00 40.34 0.37 0.74 0.01 0.05 0.41 15.30

genahert 0.28 1.00 40.03 047 0.77 0.01 0.04 041 15.14

Tab. 7.1: Fehler einzelner Kameraparameter in Gt¢iModellen bei verschiedenen Eingangsfehlern.

Abhdngigkeit von Fehlern der Kugelkoordinaten und initialen Kamerafehlern

Als néachstes wird die Abhangigkeit der Kamerapatameon zufélligen Fehlern der 3D- und 2D-
Kugelkoordinaten beisy = 0.01 mm bis 0.25 mm (o, = 0) bzw. 0, = 0.01 mm bis 0.25 mm
(ox = 0) ermittelt. Wieder werden initiale Fehler v60 mm und 5° fur jeden Parameter verwendet
und in 20 Iterationen optimiert. Mit der Ungenauigkeit ddb-Boordinaten steigen vor allem die
Fehler der Parametéy, undZ,, (=Abstand Rohre-Detektor), sichtbar in Abb. 7.3b,rssdhnell an
(etwa linear, mit Faktor 203 bzw. 86). Mit den Fehlern der 2D-Koordinaten (Abb. 7.3®igen die
Kamerafehler langsamer (Maximum &, mit Faktor~ 5). Am empfindlichsten reagieren die Pa-
rameter der Réhrenposition. Die kleinsten Fehied g beimy-Winkel des Detektors (Rotation in der
Ebene) zu verzeichnen. Ausgleichung in den untexdtbhen GH-Modellen liefert etwa die gleichen
Ergebnisse.

Im Folgenden wird nur noch das strenge Modell vedes. Um die Abhéngigkeit der Parameter-
fehler von initialen Fehlern des genaherten Kamerdsits zu untersuchen, wird die Kalibrierung mit
konstanten zufélligen Kugelfehleray = 0.2 mm, o, = 0.1 mm) durchgefiihrt. Die initialen Fehler
des Modells laufen i20 Kalibrierungen (je20 Iterationen) vor0.0 bis 60 mm/15° fir alle neun Pa-
rameter. Die mittleren Parameterfehler nach deibKiatung entsprechen denen in Tab. 7.1 (strenges
Modell, ox = 0.2 mm). lhre Standardabweichungen liegen umd6 mm/0.05°. Weitere Unter-
suchungen zeigen, dass die Kalibrierung (ohne Kiggektion) erst bei sehr groRen initialen Kamera-
fehlern (caX,, > 40 m, a > 75°) scheitert.

Kamerafehler bei alternativen Kalibrierkérpern

Es stellt sich die Frage, wie sich Fehler der Kkgeidinaten bei Verwendung alternativer Kalibrier-
korper auswirken. Um dies zu ermitteln werden dimi€rafehler, ausgehend ven = 0.2 mm,

o, = 0.1 mm und initialen Kamerafehlern va80 mm/5° pro Parameter, fur vier modifizierte Kugel-
anordnungen bestimmd) Fir einen Korper gleicher Bauart, mit insgesanmpedter Gréf3e (Lange =
390 mm, Radius =260 mm), b) fiir einen Kérper mit doppeltem Radius (L&ng&8® mm, Radius =
260 mm), c) fur einen Korper gleicher Grol3e, aber doppeltegdzahl {4 statt37, zusétzliche
Kugeln auf Helixbahnen mit halbem Radius v@hmm) sowied) einem einfachen Kérper mit acht
Kugeln, angeordnet in den Ecken ein@snm? Wiirfels. Die Ergebnisse sind in Tab. 7.2 aufgefihr
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. X, Y, Zo a B Y Xu Y Zy

Korper [mm]  [mm]  [mm] [ [l [l [mm]  [mm]  [mm]
a) Standard 1.15 1.18 68.48 1.05 0.89 0.01 0.35 0.50 25.62
b) GroRer 0.18 0.47 10.39 0.08 0.26 0.01 0.00 0.20 3.85
C) Radius 0.17 0.47 16.37 0.12 0.30 0.00 0.01 0.19 5.98
d) = Kugelzahl 0.08 0.25 2645 0.69 042 0.01 0.02 0.12 10.35
e) Wirfel 3.81 5.03 153.20 8.68 1.01 0.02 1.53 1.97 52.33

Tab. 7.2: Kamerafehler unter Verwendung altereatiKalibrierkdrper: a) Standard Kalibrierkdrperp)
Korper doppelter Grofl3e) Kérper mit doppeltem Zylinderradiud) Kérper mit doppelter Kugel-
zahl unde) Wurfel mit acht Kalibrierkugeln.

7.1.5 Kamerakalibrierungen fiir mehrere Ansichten

Kalibrierung mehrerer Ansichten mit kiinstlichen Fehlern

Alle genaherten Kameraparameter werden a priorirgatistischen Abweichungen va0 mm/2°
gegenuber Ground Truth fir KamerdGTR-1) versehen. Kugelfehler werden gyt = 0.2 mm und

o, = 0.1 mm simuliert. Es werden Kalibrierungen einzeln oderBlndel fir4, 8 oder16 Ansichten

(je gleichmaRig, also if0°, 45° und22.5° Schritten, UbeB60° Gantryrotation verteilt) durchgefiihrt.
Abb. 7.4 zeigt die resultierenden Fehler gegeniileer idealen Kameraparametern als Durchschnitt
der Fehlerbetrage, Maximalfehler sowie Standardaitweg der Fehler. Zur besseren Visualisierung
sind die Parameter jeweils im Koordinatensystemrdgerten Gantry dargestellt. Die Fehler #y
undZ,,, die Uber die Abstédnde Réhre-Objekt bzw. Réhreskter lediglich die Bildskalierung beein-
flussen, sind bei weitem am gré3ten (Abb. 7.4,tch
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Abb. 7.4: Kamerafehler bei Kalibrierung aus mehnefasichten: Betrdge der mittleren Abweichungen von
den idealen Parametern mit Standardabweichungen Magimalfehlern fir acht einzelne
Kalibrierungen bzw. Kalibrierungen fi#&;, 4 bzw. 16 Ansichten mit Blindelblockausgleichung.

Anlagenkalibrierung mit kiinstlichen Fehlern

Als nachstes wird die Anlagenkalibrierung (Absch8ib) mit je acht kalibrierten Ansichten und ver-
schiedenen kinstlich erzeugten Fehletp ¢;,) durchgefiihrt. Ground Truth ist wieder das Modiél
Kameral aus GTR-1. Die Kamerakalibrierungen dafir werdigizedn oder im Blindel vorgenom-
men. Die Standardabweichungen fur Detektor-, Réhued Gantrywinkel werden a priori nit5°
festgelegt. Tab. 7.3 zeigt die resultierenden Fetde gesuchten Kalibrierwert& AL). Die system-
atischen und zufélligen Fehler der Zentren der &syonsellipsenPyy, Pper) liegen bei relativ
genauer Anordnung der 3D-Phantomkugeln ubtemm (Tab. 7.3c). Die kleinsten Fehler weisen je-
weils die Rotationen der Ellipsen sowie des Detekéuf. Bei weitem am grof3ten sind die Fehler der
Bahnradien®zsy, rpgr)-
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Parameter = %) %)
Fehler +o Fehler +o Fehler to

A Rotationszentrum Réhre X -0.87 0.81 -0.41 0.42 -0.29 0.24
Y 0.51 0.70 0.63 0.64 0.45 0.33

Pron [mm] z 101 062 083 0.31 0.31 0.32
A Radiusr o, [mm] X 20.02 25.33 16.51 20.27 11.21 9.53
A 18.67 19.31 14.24 17.35 9.10 7.00

A Rotationszentrum Detektor X 0.91 0.25 0.83 0.11 0.21 0.23
Y 0.43 0.39 -0.13 0.22 0.33 0.25

Popr [mm z 095 104  -0.53 0.86 -0.16 0.40
A Radiusry; [mm] X -15.11 14.52 -12.96 12.15 -6.41 6.09
Z 16.30 17.42 14.38 9.40 7.47 5.31

A Verkippung der Bahnellipsen  ag, -0.01 0.24 0.03 0.01 0.00 0.02
[°] YL 0.30 0.11 0.21 0.03 -0.05 0.00
Aper 0.03 0.01 0.00 0.01 -0.04 0.02

A Detektorwinkel {] BoEr 007 005  -0.10 0.04 -0.30 0.02
YoEr 0.06 002  -0.02 0.03 0.03 0.01

Tab. 7.3:  Fehler der Anlagenkalibrierung; Ergebaiéir Versuche mit Ground Truth Daten lgiEinzel-
kalibrierungen mitoy = 0.2 mm, o, = 0.1 mm, b) Kalibrierungen im Bundel mity = 0.2 mm,
0, = 0.1 mm undc) Kalibrierungen im Bindel mig, = 0.1 mm, g, = 0.1 mm.

7.1.6 Kalibrierung an Fallbeispielen

Kamerakalibrierung

Far den nachsten Versuch wird die Kalibrierung mifnahmen aus GTR-1 und -2 durchgefinhrt.
Dabei wird je ein anderer Kalibrierkorper (Standkéngber) gleicher Bauart verwendet, der per Tachy-
meter in der Anlage ausgerichtet wird. Die a prggnaherten Kameraparameter entsprechen der an-
genommenen Anlagengeometrie (Tab. 6.1). Die Kabong wird im und gegen den Uhrzeigersinn
fur je acht Gantrywinke$ (CW: —135 bis +180° und CCW:+135 bis —180°, je in45° Schritten)
durchgefuhrt. Zur Kugeldetektion wird Template Mahg Verfahren aus Abschnitt 3.3.1 angewandt,
und die Kameraparameter werder2ihlteration als Bindelblock ausgeglichen. Als a pr&iandard-
abweichungen dienen je; = 0.2 mm und g, = 0.1 mm. Es werden die Abweichungen der aus-
geglichenen Kameraparameter von der urspringligeremmmenen Geometrie ermittelt.

Bei der Kugeldetektion wirder initiale Suchbereich um eine angenommene Kugelposition herum
uber die Iterationen der Kalibrierung auf bis2zbi x 2.5 mm? eingeengt. Wird die Detektion mit sehr
groRen initialen Suchbereichen vét x 40 mm? durchgefiihrt, fiihrt dies zu vielen Fehldetektionen
(im Versuch etwa 30% der Kugeln), da einige Kugeln doppelt, andere gar nicht detektiert werden.
Dies verhindert eine korrekte Kalibrierung. Der Suchbereich wird daher initial auf 20 X 20 mm? fest-
gelegt. FUr GTR-1 kdénnen damit jeweils all®7 Kalibrierkugeln korrekt detektiert werden. Far
GTR-2 sind die initialen Fehler des Kameramodallgy®l3, dass einige Rontgenbilder manuell grob
vorpositioniert werden mussen, um bessere Stadwiértdie Detektion zu erhalten. Nach der Vor-
positionierung (auf cal0 mm) werden auch hier alle Kugelprojektionen korreg&fumden. Auch bei
Ansichten, in denen projizierte Kugeln nahe beisamiiegen (ca0.75 mm) minimaler Abstand der
Mittelpunkte) werden je beide Kugelmittelpunktehtig erkannt. Die nach den Kalibrierungen ver-
bleibenden Abweichungen zwischen tatséachlichen Kuwgéionen in den Bildern und den rech-
nerisch mit den verbesserten Kameramodellen besémPositionen, betragt durchschnittlich jeweils
unter0.12 mm.
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Abb. 7.5: Kamerafehler in zwei Bestrahlungsanlaggetrage der mittleren Abweichungen von urspriglic

angenommenen Parametern und (positive) Standardzhween. Jeder Parameter wurde acht mal
in und gegen den Uhrzeigersinn kalibriert. Ergedmigira) GTR-1 undb) GTR-2.

Die durchschnittlichen Abweichungen vom angenommetameramodell (diese sind keine verblei-
benden Fehler des Verfahrens, sondern tatsachWdheeichungen der Geometrie) sowie die
Standardabweichungen einzelner Parameter fir dgeliedenen Ansichten sind in Abb. 7.5a, -b fir
Kameral bzw. 2, je fur Gantryrotationen im/gegen den Uhrzeigersiargestellt. Auffallend sind die
teilweise relativ groRen Unterschiede zwischen Bagebnissen fir die Kalibrierung im/gegen den
Uhrzeigersinn (z. B.1.6 mm in Abb. 7.5b,X, fir Kamera?2). Die Standardabweichungen der
ausgeglichenen Beobachtungen liegen bei durchfatmifz = 0.12 mm, 6; = 0.09 mm (GTR-1)
und beiéz = 0.14 mm, 63 = 0.10 mm (GTR-2). Die 3D-Kugelfehler sind damit etwas kkirals ur-
sprunglich erwartet (vgl. Abschnitt 7.1.2) und @ntzhen etwa den Herstellerangaben wgn=

0.1 mm.

Um die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse zu prifem die Kalibrierung fir GTR-1 wiederholt.
Der Kalibrierkdrper wird zwischen den Kalibrierumgaicht bewegt, es werden jedoch die jeweils
acht Gantrywinkel erneut angefahren und neue Badégenommen. Bei der Kugeldetektion kommen
etwa die gleichen Koordinaten heraus wie bei dstearKalibrierung € ~ 0.2 mm). Die Kamera-
parameter nach der Kalibrierung sind (ausgenomneenAbstanden entlang der Aufnahmerichtung)
bis auf durchschnittlich c#.3 mm identisch. Die Koordinatef,, Z,, kdnnen sich allerdings um bis
zu 5 mm unterscheiden.
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Anlagenkalibrierung

Mit den Ergebnissen der Kamerakalibrierungen fuhtaGantrywinkel werden die Anlagen-
kalibrierungen der im klinischen Betrieb befindechGTR-1 und -2 durchgefihrt. Die Naherungs-
werte fur die Anlagenmodelle entstammen je der aogenenen Idealgeometrie aus Tab. 6.1. Sie ent-
sprecher® mm/0° fiir die Koordinaten der Rotationszentren, die \gkng der Bahnellipsen und die
Detektorwinkel. Initial werden Kreisbahnen angenanirDie Bahnradien flr R6hre/Detektomim

sind fir GTR-1, Kamera: 1374/626, Kamera2: 2915/583 und GTR-2 Kameras & 2: 1600/
730. Neben den Abweichungen vom jeweiligen Idealmgodedirden die Standardabweichungen der
Kameraparameter aus dem stochastischen a posiddsgll bestimmt.

Drehachse 1500 -
des Systems __ P
E)OO i ot j' 7— . -
T ““Réhrenpositionen (*) 1 bis 8 aus
£ 0 _den Kamerakalibrierungen
-500- L
-1000 -
1500 ~
1 (x) .
Kamerakalibrierungen -1000 10

Flmpy 1000 """ N+

Abb. 7.6: Regressionsellipsen der Kamerakomponefiterie CW-Kalibrierung von Kamera in GTR-1;
schrage Ansicht mit R6hren- und Detektorbahn s@eigtrenP ps, undPper.

Die Ergebnisse sind in Tab. 7.4 dargestellt. Diél3¢gn Abweichungen vom ldealmodell und die
groRten Standardabweichungen treten bei den Baknradif. Fur die Ellipsenzentren liegen die
Standardabweichungen meist unter mm, flr die Detektorwinkel gar untet0.5°. Am geringsten
sind die der Ellipsenverkippung. Die Unterschiedészhen CW-/CCW-Kalibrierungen sind bei den
Radien am groR3ten. Bei den Ellipsenzentren kommeterschiede von knapp Ub&mm vor. Die a
posteriori Standardabweichungen fur die Rohrengkietwinkel 6%011’ 63, liegen je bei durch-
schnittlich£0.01° fir GTR-1 und -2. Fir Gantrywinkel gidty = £0.05°. In Abb. 7.6 sind die kali-

brierten Regressionsellipsen fur Kamérim GTR-1 abgebildet.
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Kameral Kameraz2
Kalibrierte Parameter CW CcCcw CwW CCWwW
A Rotationszentrum X 1.76 £ 0.23 2.37 £0.33 1.45 + 0.64 1.13+0.32
ROhreP o, [mm] Y -1.68 £ 0.02 -1.41+0.31 8.65+0.21 8.29+0.11
Z -9.64 + 1.05 -10.07 £ 0.44 -8.28 £ 0.87 -7.77 £0.31
A Radiusr gy [mm] X 7212 +7.69 64.79 + 4.28 2.25+4.64 -6.09 +6.21
Z 61.23 £8.03 65.44 +9.17 -20.12£6.26 -29.24 £ 3.17
A Rotationszentrum X -1.43+0.63 -0.91+0.89 2.38+0.27 2.79£0.57
— DetektorP, ; [mm] Y 8.70£0.16 8.38+0.86 -1.62 £ 0.35 -0.97 £ 0.34
x bET Z -7.43 £ 0.45 -7.59 + 0.34 -6.22 + 0.24 -6.70 + 0.28
o A Radiusr [mm] X -6.92 £ 3.15 -10.03 £ 6.01 -1.03+£2.29 -6.22 +4.21
bET Z -10.06 + 5.83 -15.40 + 5.31 8.10 + 3.20 0.78 + 5.38
A Verkippung der ag 0.08 £ 0.01 0.07 £ 0.00 -0.10 £ 0.01 -0.10 £ 0.01
Bahnellipsenq] YEL 0.22+£0.01 0.23+0.01 0.17 +0.00 0.18+0.01
ApET 0.02 £0.01 0.05+0.13 -0.12+£0.21 -0.11£0.29
A Detektorwinkel f]  Bpgr 0.10 + 0.42 0.12 +0.12 0.04 + 0.32 0.05 +0.18
YDET 0.15+0.02 0.16 + 0.00 0.62 +0.01 0.62 +0.06
A Rotationszentrum X -21.18+0.72 -20.43 £ 0.54 -24.82+0.72 -25.84 £ 0.29
RONreP o, [mm] Y 10.81 £ 0.40 11.12 £ 0.62 2.85+0.23 3.37+£0.49
Z -28.67 £ 0.35 -28.15+0.28 -25.23+0.71 -26.12£0.43
A Radiusr oy [mm] X -7.78 + 3.86 -5.18 £ 6.13 0.67 £ 1.00 3.69 + 3.47
Z 23.08 +4.12 15.98 + 3.16 -5.00+1.43 -12.20 +2.83
A Rotationszentrum X -23.80 £ 0.94 -24.00 £ 0.72 -22.37 £0.56 -21.56 + 0.37
N DetektorP [mm] Y 12.96 + 0.82 12.86 £ 0.53 -0.36 £ 0.19 0.17 £ 0.64
x PET Z|  -2694+053  -2624:082| -2403%0.06  -22.90+0.55
o A Radiusry; [mm] X 29.53+4.92 38.33£5.27 -40.32+12.32 -32.51+8.36
PET Z 34.34 £ 6.21 30.24 £ 5.83 458+ 11.58 10.79  6.65
A Verkippung der ap, 0.00 + 0.01 0.02 + 0.00 -0.02+0.01 -0.02 +0.00
Bahnellipsen | YeL -0.19 + 0.00 -0.18 £ 0.00 0.29 + 0.02 0.28  0.02
Aper -0.21£0.11 -0.08 £+ 0.05 0.02+0.11 0.23+0.31
A Detektorwinkel f]  Bper 0.42 +0.26 0.62+0.16 -0.12£0.12 -0.17 +0.12
YoET -0.22 £0.00 -0.21 +0.03 -0.09 £ 0.20 -0.07 £ 0.07
Tab. 7.4:  Abweichungen der Geometrie der Bestrajganlagen GTR-1 und -2 vom Idealmodell, mit

Standardabweichungen der ausgeglichenen Unbekannten

7.1.7 Lagemessung mit und ohne Kalibrierung

Als néchstes wird die Auswirkung von Kamera- undafyenkalibrierung auf die Lagemessung unter-
sucht. Die Kalibrierung der Anlage GTR-1 ist4A° Schritten durchgefuhrt worden. Nun werden bei
verschiedenen Gantrywinkeldd Winkel; 0 bis 337.5° in 22.5° Schritten) Réntgenbilder des ana-
tomischen Schadelphantoms (vgl. Tab. 6.2, DS-1)bmitlen Kameras aufgenommen. Das Phantom
wird dafir manuell etwa im Isozentrum auf dem Betamgstisch platziert. Automatische Lage-
messungen (Verfahrdibl mit LMRC) werdena) ganz ohne Verwendung der Kamerakalibrierus)g,
nur unter Verwendung der Kalibrierungen einzelnasighten (mit Bindelblockausgleichung) ur)d
unter Verwendung der Regressionsellipsen vorgenamiée Messungen werden je bei verschie-
denen Gantrystellungen fir die kalibrierten Winkgl,,, = 0°,45°...,315° und die Winkel da-
zwischeng .y scueny = 22.5°,67.5°,...,337.5° durchgefiuhrt. Zum Ermitteln der Kameraparametér be
Zwischenwinkeln, ohne die Anlagenkalibrierung (Mexs b), wird linear aus den Kkalibrierten
Kameraparametern bei den Nachbarwinkeln intergoligealerweise soll die Lagemessung fr unter-
schiedliche Aufnahmewinkel gleiche Ergebnisse liefe. h.c der Lage sollte:0 sein.

Die Ergebnisse in Tab. 7.5 zeigen, dass die groBteerschiede zwischen den Lagemessungen
ohne Kalibrierungd) auftreten. Fir die Messungen bei kalibrierten kgIn ¢ ,,, |&sst sich nicht er-
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kennen, ob die Fehler mit Anlagenkalibrierur, @egeniber den Einzelkalibrierungdy) kleiner
werden. Fur Lagemessungen ggi,,scheny SiNd bei Verwendung der Anlagenkalibrierung die- Ab
weichungen zwischen den Lagen vor allem bei denslationen kleiner.

Lageparameter X, [mm] Y, [mm] Z;, [mm] g ([3:]aw) a, (pitch) [°] B, (roll) [°]

a) ohne Kalibrierung
fur Kalibrierwinkel -843+5.21 6.42+9.80 -3612+591 0.72+1.01 -1.13+1.90 0.20+0.73
fur Zwischenwinkel -12.28+7.35 4.21+6.14 -3292+4.31 182+152 0.85+2.82 -0.52%0.63

b) nur Einzelkamerakalibrierung (im Buindel)
fur Kalibrierwinkel ~ -10.92+0.58 1.82+0.38 -33.37+0.31 0.72+0.18 0.57+0.19 -0.10%0.12
fur Zwischenwinkel -10.90+0.91 1.31+0.72 -32.84+0.90 0.71+0.24 0.66+0.33 -0.32+0.38

¢) mit Anlagenkalibrierung (im Bindel)
far Kalibrierwinkel ~ -11.21+0.52 1.25+0.42 -33.11+0.39 0.74+0.23 0.77+0.22 -0.17 £0.20
fur Zwischenwinkel -11.28+0.66 1.63+0.41 -33.33x0.61 0.79+0.25 0.83+0.11 -0.21+0.21

Tab. 7.5: Ergebnisse der Lagemessung mit untedietiier Kalibrierung bei Gantrywinkeln mit Kalilerung
und bei Zwischenwinkeln; Abweichungen der Lage Msozentrumt o: a) Ohne Kalibrierungb)
nur mit Einzelkamerakalibrierung umdl mit Anlagenkalibrierung.

7.2 Lagemessung

7.2.1 Untersuchungsmethode und Kennzahlen

In der Literatur werden Vorschlage zu moglichentéexen) Evaluierungsverfahren von 2D-3D Re-
gistrierungen gemacht. Als einheitliches Fehlerndds Rotations- und Translationsfehler zu einer
MaRzahl kombiniert, wird der mTREnean Target Registration Error) vorgeschlagen [TomaZzevic et
al., 2003; van de Kraats et al., 2005]. mTRE istdlirchschnittliche Lange des 3D-Fehlervektors in
einem betrachteten Volumen um das Behandlungserehi und beinhaltet alle sechs Lageparameter.
Je grolRer das Volumen ist, desto starker geheni®utehler in den Wert ein. Hier werda® x

10 x 10 cm® verwendet. BestrahlungsfeldgréRen sind bei detoRembestrahlung meist wesentlich
kleiner, jedoch sollen hier auch Rotationsfehlecmderiicksichtigt werderl{ entsprechen so ca.
0.67 mm MTRE). Fur kleine Winkel ist der Zusammenhang ezive Winkel und mTRE etwa linear.
Verschiebungen wirken sich direkt als entsprechentiBE-Werte aus.

Ausgehend von der als korrekt angenommenen Patlage eines Goldstandard-Datensatzes
werden fir einen Testlauf mehrere Registrierungénwverschiedenen initialen Fehlausrichtungen
mTRE, durchgefuhrt. Abweichungen der Parameter der metdagel = (X;,Y.,Z;, a, B, Y1)
werden simuliert, indem unterschiedliche Ausricigem der CT-Daten angenommen werden — bei
einer realen Lagedifferenz &ndern sich stattdedmeROntgenbilder, was aber fur die Evaluierung ir-
relevant ist. Die initialen Lagen werden vorberasthnsodass fir allé.25 mm Schritte von
mTRE,(L) drei verschiedene Patientenlagen simuliert wer@eai.144 Testlaufen wird damit der
WertebereichmTRE,, € [0,12] mm abgedeckt. Die sechs inTRE, enthaltenen, simulierten Einzel-
fehler sind uniform verteilte Zufallswerte. Einedeamessung wird als erfolgreich eingestuft, wenn der
verbleibende Fehler (als mTRE-Wert) kleiner als ®aleranzwert ist (hie2 mm, wie bei van de
Kraats et al. [2005]). Daneben kdnnen weitere Kahlen bestimmt werden, wie:

die Genauigkeit die durch Vergleich einer Lagemessung mit einefeRenzlage bestimmt wird.
Fur Translationsfehler wird die Vektorlange TREarget Registration Error) der Fehlverschiebung
des Behandlungsziels bestimmt. Fir Rotationsfelied hier ein weiteres Mal3, RRERdtational
Registration Error) vorgeschlagen, das erlaubt einen rdumlichen Gestationsfehler anzugeben.
Drei DifferenzemAa, AS, Ay zwischen den Rotationswinkel der gemessenen Ladealer als korrekt
angenommenen Lage werden in QuatergipRonvertiert, sodass RRE als einzelner Winkelfettar
eine beliebige Achse reprasentiert wird:
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qa(Aa, AB,Ay) = xo + x10 + x5j + x3k € R*; i2=j2=k?=-1

Gl. 7-1
RRE in [°] = 2 arccos (xo/ xZ+x2 + x32.)

die Erfolgsrate als Quotient aus der Anzahl der erfolgreichen aher Lagemessungen bis zu
einem vorgegebenen WertTRE, gibt an, mit welcher Wahrscheinlichkeit die Mesguausgehend
von einem maximalen initialen Fehler, erfolgreist) i

der Einzugsbereichauch CR €apture Range, z. B. in van de Kraats et al. [2005]), wird als
mTRE, Fehler der initialen Position definiert, fir weéckein Erfolg noch mindestens mit einer be-
stimmten Wahrscheinlichkeit (z. B. Erfolgsraed5%) gegeben ist. Eif R, .5, €twa gibt an, wie
weit ein Zielobjekt fehlpositioniert sein darf, isaine Lage noch mit5% Wahrscheinlichkeit korrekt
messen zu kénnen, wenn aldRE < 2 mm als Erfolg gewertet werden;

die Performanceist die Zeit, die durchschnittlich bei einem Tasfl zur Lagemessung bendétigt
wird. Rechenzeiten werden hier fir elhé GHz Quad Core CPU angegeben.

7.2.2 Evaluierung von AhnlichkeitsmaRen

Vergleich verschiedener Ahnlichkeitsmafle

Visueller Vergleich des Kurvenverlaufs

Zuerst wird das LMRC Maf mit verschiedenen anddtenlichkeitsmaRen verglichen. Fir den fol-
genden Vergleich werdea) als einfaches MalR diNormalisierte Kreuzkorrelatio(NCC), b) die
Mutual Information(Mi), c) die Gradientenkorrelation(GC), von welcher eine hohe Zuverlassigkeit
erwartet wird [Penney et al., 1998), die Local Rank CorrelatiorfLRC), eine LMRC Variante, die nur
die hochstaufgeldste Stufe des MaRstabsraumes nvaetvende) LMRC betrachtet. Das jeweilige Mald
wird, ausgehend von einer Goldstandard-Lage (T&), Bwischen dem Referenz- (DR) und dem in
X- und Y-Richtung verschobenen Objektbild (DRR) bestimmim den Kurvenverlauf unabhéngig
von der 3D-Geometrie der jeweiligen Anlage zu d¢dmin der ein Datensatz aufgenommen wurde,
werden die Translationen in der Bildebene durcHyéfiAbb. 7.7 zeigt Darstellungen aller Ahn-
lichkeitsmal3e Uber Translationen ve:20 mm bis +20 mm fir die vier Goldstandard-Datensatze.
Korrekte Maxima liegen b€, 0), Abweichungen sind imm angegeben.
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Abb. 7.7: AhnlichkeitsmaRe fiir verschiedene Dattmsédiber Verschiebungen X-/Y-Richtung der DRRs
von —20 mm bis +20 mm: Die auf0 bis 1 normierten Funktionsverldufe sind in einer Maiiber
Datensétze GS-1 bis GS-4 und fiinf Ahnlichkeitsma&gestellt. In rot sind je die Abweichungen
der Maxima von Ground Truth imnm angegeben.

Vergleich von mittleren Lagefehlern fiir verschiedene Ahnlichkeitsmayfe

Der Vergleich von AhnlichkeitsmaRRen wird fir NCCJ,M5C und LMRC an Datenséatzen GS-1 bis -4
mit dem derzeit klinisch angewandten Verfahlerimit nachfolgendem Verfahrehfir die 6 DOF
Lagemessung) durchgefiihrt. Optimierungen wahrermrdR#mgistrierungsvorgange werden beendet,
sobald sich alle freien Parameter in einem Schnittweniger al$.05 mm/0.05° &ndern, bzw. beim
DHS, der Simplexkdrper kleiner al$.05 mm/0.05° wird. Zum Berechnen von DRRs wird die
standardmaRig fur die Darstellung eingestellte grewvon 100 keV verwendet. Die Rontgen-
radiometrie wird nach dem aldethodeB) Absorption mit Materialgewichtun@Abschnitt 4.4.2) vor-
geschlagenen Verfahren simuliert, wobei fir das RRdering NN-Interpolation und eine virtuelle
Bildebene mit512% Rasterung verwendet wird. Es wird noch keine aat@mohe Anpassung der
simulierten Rontgenenergie durchgefiihrt. Fiir dieeBlenung der Ahnlichkeitsmaf3e wird beim Aus-
lesen der transformierten Bilddaten bilinear intdigyt. LMRC wird in3 x 3 Umgebungen bestimmt.
Far das Ml MalR missen die Rontgenbilder a6 Grauwerte reduziert werden.

Der Verlauf der mittleren mTRE-Fehler Ulie¥4 initialen mTRE,-Werten von0 bis12 mm ist in
Abb. 7.8 fur vier Datensétze dargestellt. Bei alldal3en steigen die Fehler durchschnittlich mit der
initialen Entfernung von der Referenzlage.
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Abb. 7.8: Mittlere mTRE-Werte fiir verschiedene AbhkeitsmaRRea) Fiir Goldstandard-Datensatz GSh],
fur GS-2,c) fur GS-3 undl) fur GS-4.

Kennzahlen der Ahnlichkeitsmafle

Anhand der durchgefuhrten Lagemessungen werderchredene Kennzahlen zum Vergleich der
Mafle ermittelt. In Tab. 7.6 sind die mittleren Eiggbereiche fir eine Erfolgsrate v@5% Uber die
Testlaufe mit allen Datensatzen GS-1 bis -4, diglene Erfolgsrate= Zuverlassigkeit) fUmTRE,-
Werte bis2 mm, 5 mm und10 mm und die mittleren Fehltranslationen sowie -rotaio angegeben.
Zur Ermittlung der Rechenzeiten beim DRR-Renderingd das CT-Volumen in kubische
Unterwurfel aufgeteilt. Die fir schnelles Rendergtimale GroRe der Wiirfel wurde experimentell
zu 203 Voxeln ermittelt. Die letzte Zeile der Tabelle giie mittlere Anzahl von Berechnungen des
AhnlichkeitsmaRes wahrend einer Lagemessung an.ZBien fir die einmalige Bestimmung der
Ahnlichkeit im DR-DRR Vergleich betragen durchsdtith ca.0.03 s (NCC), 0.03 s (MI), 0.05s
(GC) und0.02 s (LMRC).

In Abb. 7.9 werden die Erfolgsraten mit gefordertefiRE < 2 mm der AhnlichkeitsmaRe dar-
gestellt. Sie werden jeweils nur fir Falle angegelie denen Gberhaupt erfolgreiche Lagemessungen
durchgefiihrt wurden. Uber den Diagrammen sind dieigsbereiche fiir eine Erfolgswahrscheinlich-
keit > 95% angegeben.
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Kenngrof3e NCC Mi GC LMRC
Mittlerer CR, mm 959, aller Testlaufe 0.0 mm 1.8 mm 1.5 mm 3.2 mm
Mittlere Erfolgsrate fir

MTRE; <2mm, <5mm, <10 mm
Mittlerer TRE+o¢ Uber die ersten
5 mm vonmTRE,

Mittlerer RRE+o Uber die ersten

15%, 13%, 8% 25%, 25%, 23% 58%, 44%, 28% 99%, 81%, 55%

79+ 12.7 mm 7.0+ 7.2 mm 6.7 £9.3 mm 1.3+ 1.2 mm

5 mm vonmTRE, 12.72151 2222 1.8+1.5 1.6+1.1
Mittlere Rechenzeit-o Uber die 159 4 54 5 182467 s 1571615 4ot ils
erstens mm vonmTRE,

Mittlere Anzahl SM Berechnungen 951 + 394 1351 + 101 1050+ 57 736 1 150

Uber die ersteB mm vonmTRE,
Mittlerer TRE o flr alle
erfolgreichen Messungen
Mittlerer RRE +o fir alle
erfolgreichen Messungen

0.5+ 0.3 mm 0.8 £ 0.3 mm 1.6 £ 0.9 mm 0.7 £ 0.8 mm

1.4+0.7° 0.6 +0.3° 1.3+£0.9° 1.1+0.7°

Tab. 7.6:  Vergleichswerte fiir verschiedene Ahda@tsmalie zur Lagemessung.
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Abb. 7.9: Erfolgsraten unterschiedlicher AhnlichkgiaRe: MTRE-Fehler< 2 mm werden als Erfolg
gewertet. Uber den Diagrammen steht der initialgefehler, fur welchen noch mindested%%
Erfolgswahrscheinlichkeit bestelaf) Ergebnisse fir Datensatz GSb) GS-2,¢) GS-3 undd) GS-4.

Vergleich der Lagemessung mit verschiedenen LMRC Varianten

Im nachsten Versuch werden drei Varianten des LMURBes untersucht: Bestimmung des Mal3es in
einer5 x 5 Umgebung (LMRG.s), Verwendung von Nearest-Neighbor Interpolatiomb2ugriff auf
Pixel des Objektbildes (LMR&) und LMRC ohne Intensitatsgewichtung (LMRew). Der
Versuch wird in 60nTRE, Schritten biS mm an dem klinischen Kopfdatensatz GS-3 durchgefuhrt.
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Die Ergebnisse sind in Tab. 7.7 zum Vergleich mitndbisher verwendeten StandardnidfRC
dargestellt. Einzugsbereich und Zuverlassigkeit LMRCs.s liegen unter den Werten von LMRC.
Die Rechenzeit fir LMRE:s ist hoher als fur LMRC. Die Verwendung von LMRgCvermindert die
Rechenzeit nur unwesentlich. Genauigkeit und Eislzaggich von LMREy sind gegentiber LMRC
mit bilinearer Interpolation leicht reduziert. Beiumgewichteten LMRGygew Sind Einzugsbereich
und Zuverlassigkeiten wiederum niedriger als miemsitatsgewichtung. Rechenzeiten und die Zahl
notwendiger Bildvergleiche sind wesentlich hoherelnem weiteren Versuch mit GS-4 stellen sich
aquivalente Ergebnisse ein.

. LMRC LMRCsys LMRCyy LMRCyncew
Kenngroiie (bilinear, 3x3) (bilinear, 5x5) (NN, 3x3) (bilinear, 3x3)
EinzugsbereichGR; mm 95%) 3.5 mm 1.9 mm 3.2 mm 1.9 mm
Erfolgsrate furmTRE, < 2, <5 mm 100%, 86% 92%, 78% 100%, 77% 92%, 77%
Mittlerer TRE (UbermTRE, < 5 mm) 1.2+11mm 14+12mm 1.3+1.1mm 1.5+1.1 mm
Mittlerer RRE (UbermTRE, < 5 mm) 1.2+0.9° 1.7+1.2° 1.4+1.0° 1.4+0.9°
Mittlere Rechenzeit (ibenTRE, <5 2845 g 36+8s 26465 39165
mm)

Mittlere Anzahl an LMRC Berechnungen 757 1 46 767 + 54 634 + 149 1386 + 49

(UbermTRE, <5 mm)

Tab. 7.7: Kennzahlen fiir verschiedene VariantaniMdRC.

7.2.3 Die Verfahren I bis III zur Lagemessung

Verfahrensvergleich

Die gleiche Methodik wird nun zum Vergleich deridverfahren zur Lagemessung angewandt. In der
Evaluierung werden die Datensatze GS-1 bis -4 vedet LMRC (bilineare Interpolatiosd, x 3 Um-
gebungen) wird als AhnlichkeitsmaR verwendet. \legfall wird in Kombination mitl verwendet.
Verfahren III fuhrt mehrere lIterationen der Lagemessung durdeseDwerden zunachst durch
MaxlIterspor = 4 bzw. MaxlIterspor = 8 begrenzt (Abschnitt 4.3.3).

In Abb. 7.10 sind die durchschnittichen mTRE-Fehiber144 initialen Fehlern  bis 12 mm)
dargestellt. Sie steigen am schnellsten, wenn Yesfd eingesetzt wird. Fur die Phantomdaten GS-1
sind die Fehler bei Verfahrdll etwas kleiner als bdl (Abb. 7.10a). Ebenso zunachst fur die
Phantomdaten GS-4, jedoch steigt hier der FehlenBRE, von ca.8 mm etwas stéarker an (Abb.
7.10d). Fir die Patientendaten GS-2 und -3 sind-dider beider Verfahren bis caTRE, = 2 mm
etwa gleich, danach steigen die Fehler bei VerfaHrechneller an (Abb. 7.10b, c).
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Abb. 7.10: Vergleich von Ergebnissen fir Verfahkdris III: Durchschnittliche mTRE- Uber initialen Fehlern
fur a) Lagemessungen anhand Datensatz @g-dnhand GS-&;) GS-3 undl) GS-4.

In Tab. 7.8 werden einige Kennzahlen zu den Veeialangegeben, welche die Ergebnisse fiir alle
vier Datensétze zusammenfassen. Es wird deutleeds der Einzugsberei@R, ,m 959, bei III den

der anderen Verfahren Ubersteigt. Die Rechenzéitedie Verfahren liegen bé2 s (Verfahrenl),

45s (II) und 31s (II). Eine Auswertung der notwendigen Registrierunigstie mit Erzeugung
neuer DRRs ergibt, dass insgesamt bei initialerlefiemTRE, < 5 mm durchschnittlich fir eine
Registrierungl 54, 190 bzw.119 DRRs durch Verfahreh II undIII berechnet werden.

Kenngrof3e Verfahrenl Verfahrenll VerfahrenlII
Mittlerer EinzugsbereichtR, ym os9,) aller Testlaufe 1.1 mm 3.2 mm 7.4 mm
Mittlere Erfolgsrate fUmTRE, <2,<5,< 10 mm 25%,10%, 5% 99%, 81%, 55% 100%, 97%, 73%
Mittlerer TRE+¢ Uber die ersteB mm vonmTRE,  13.7 + 19.3 mm 1.3+1.2mm 0.8+ 0.7 mm
Mittlerer RRE+o Uber die ersteB mm vonmTRE, 6.8 £ 6.6° 1.6 £1.1° 0.8 £0.4°
Thfl;t;?egf Rechenzeit-g Uber die ersteB mm von 22+18 s 45+ 11s 31+13s

Mittlere Anzahl SM Berechnungen Uber die ersten

5 mm vonmTRE, 114 £ 56 736 +152 1565 + 744
Mittlerer TRE %o fir alle erfolgreichen Messungen 0.4+ 0.2 mm 0.7 £ 0.8 mm 0.5%£0.2 mm
Mittlerer RRE %o fur alle erfolgreichen Messungen 0.5+0.3° 1.1+£0.7° 0.8+0.2°

Tab. 7.8: Vergleichswerte fiir die drei Verfahrem kagemessung.

1 DOF Optimierung und parabolische Interpolation

Bei dem Rechenschritt DOF Registrierung mit VorwartsprojektiofAbschnitt 4.3.3) wurde vor-
geschlagen, die Golden Section Seargs$s) Methode fir die Optimierung wahrend der Messueg d
Rotationrn,, verwenden. Da vor allem in diesem Schritt neue BRiRwuliert werden, wird durch Ein-
satz der parabolischen Interpolation (nach Bre®73]) des Funktionsverlaufes des Ahnlichkeits
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maldes versucht, die Optimierung in weniger Iteretiodurchzufihren. In Abb. 7.11a, -b ist LMRC
(normiert auf0 bis 1) tber dem Winket, von —5° bis+5° (in 0.25° Schritten) fur klinische Daten-
satze GS-2 und -3 dargestellt. Das Maximum satttédealfall je ber;,, = 0° liegen (tatséchlich liegt
es bei~0.25° bzw. +0.25°). Es wird je einmal die interpolierende Parabeld&n Kurvenbereich tber

1| < 4.0° und Ubelr,| < 1.0° bestimmt.
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LMRC uber raumlicher Rotation und paft&ohe Interpolationr, lauft von —5° bis +5°; die
Interpolation wurde je fiir Bereiche4.0° < r,, < +4.0° (breite Parabel) une-1.0° < r, < +1.0°
(schmale Parabel) durchgefiihrt. Verwendet wurderklinischen Datenséatag GS-2 und) GS-3.

Abb. 7.11:

Bei den Versuchen in den vorherigen Abschnittendeudie parabolische Interpolation fiir Verfahren
III bereits angewandt. Zum Vergleich werden nue(eLagemessungen (biaTRE, < 5 mm) fr
GS-2 und -3 nochmals ohne die Interpolation bzwt. aeim DHS-Algorithmus durchgefihrt. Die
Ergebnisse in Tab. 7.9 zeigen, dass sich die mT&teF bei den GSS Varianten nicht deutlich unter-
scheiden. Dies gilt auch fir die Fehler der Rotegior,. Jedoch kommen die Registrierungen mit
Interpolation jeweils mit durchschnittlich (GS-2) bzw.7 (GS-3) Rontgensimulationen weniger aus.
Auch beim DHS liegen die Fehlerwerte nicht wesehthidher. Allerdings steigen die Anzahl an DRR

Berechnungen sowie die Rechenzeit.

VergleichsgroRe PEOTEE GS-2 GS-3

Optimierung] GSS+Brent  GSS DHS GSS+Brent GSS DHS
Mittlerer mTRE +o [mm] 1.2+11 16+05 16+0.7| 05%+02 08+04 1.0+0.5
Durchschnittsfehler fiir, [°] 0.7+0.3 0.7 £ 0.5 0.7+0.5| -0.7+0.5 -08+03 -09%0.6
Mittlere Zahl DRR 124 128 143 128 135 158
Berechnungen
Mittlere Rechenzeits] 30 33 42 38 40 54

Tab. 7.9:

Erh6hung der maximalen Iterationszahl zur Lagemessung mit Verfahren 111

Die Iterationen von VerfahreHI werden beendet, wenn mehr als \BeDOF lIterationen oder mehr
als acht Gesamtiterationen durchlaufen werden.aEsibh gezeigt, dass bei der Lagemessung gerade
mit kleinen initialen Fehlern die maximal mdgliclierationenzahl nicht ausgeschoépft wird. Bei
groReren initialen Fehlern (abhangig vom Datendagi,ca.mTRE, > 5 mm) dagegen schon. Es
stellt sich daher die Frage, ob sich die maxim&erzugsbereicheCR;, nmmos9,) @ndern, wenn die
Maximalwerte erhéht oder reduziert werden. Um dies prifen, werdenl68 Lagemessungen
(mTRE, = 0...14 mm) an GS-1 bis -4 durchgefihrt. Iterationen von ¥BrénlIll (vgl. Abb. 4.10)
werden entweder miaxlterspor/Maxltergpor VONa) 2/4, b) 8/16 oderc) gar nicht begrenzt.

Lagemessung mit verschiedehddOF Optimerungen fur Verfahrdill: Ergebnisse fiir Fehler bis
mTRE, <5 mm fur das Verfahren mit und ohne parabolische Imtlepon sowie den DHS.
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Im Durchschnitt folgen Einzugsbereiche van3.8 mm, b) 8.0 mm undc) 8.0 mm (gegeniber
7.4 mm im Standardfall mit4/8 Iterationen). Damit konnen die CRs durch hohereximale
Iterationszahlen leicht erhoht werden. Die mittteRechenzeiten fir kleine initiale FehletTRE, <
5 mm) ergebern) 26 s, b) 35s undc) 55 s (gegenibeB1 s im Standardfall). Wird die Rechenzeit
Uber groRRere Bereiche initialer Fehler bestimmT'RE, < 10 mm) nimmt sie jedoch mit der maxi-
malen Iterationenzahl stark zu, fély 26 s, b) 59 s undc) 82 s (42 s im Standardfall). Die mittleren
MTRE-Fehler Uber die erst&hmm der initialen Fehler &ndern sich mit Erhéhung méglichen Ite-
rationen kauma) 1.4 mm, b) 0.9 mm undc) 0.9 mm (Standardfall0.9 mm).

7.2.4 Einfluss der Bilddaten

Eingeschrdinkte Bildregionen, ROIs

Es ist mdglich, den fur die Lagemessung verwendBtleibereich manuell durch ein beliebiges Poly-
gon, eine ROI, im Réntgenbild einzuschranken. Daslihkeitsmal wird dann nur innerhalb der
definierten Region bestimmt. Daher wird geprift,sith LMRC auch fir die Registrierung kleiner
Bildregionen eignet. Die Eignung zur Registrierum@ einer geringen Pixelzahl ist auch Voraus-
setzung fur die Berechnung redundanter Registrignurim Rahmen der Selbstdiagnose (Abschnitt
5.3.3). Der Versuch wird mit GS-2 und -3 durchgefiiBie originalen Rontgenbilder bestehen aus ca.
7.4 Mio. Pixeln. In den Datenséatzen werden fiirs Erste idelmeAnsichten fir die klinische Praxis
sinnvolle ROIs definiert (GS-2: Weglassen der bdisbgn Oberschenkelknochen, GS-3: ungefahrer
Bereich um den Hirntumor, sichtbar fur zwei Ansahin Abb. 7.12).

ROlim Réntgenbild

a) ROlim Roéntgenbild

b)

Abb. 7.12: DRRs und Réntgenbilder mit ROI eines dymatienten fur zwei Ansichten des klinischen K&pf
Hals Datensatzes GS-&} Ansicht fur Kamerd (lateral) undb) fur Kamera2 (frontal).

Die ROIs in GS-2 enthalten nodh% (Kameral) bzw. 27% (Kamera2) der ursprunglichen Pixel-
zahl. Fur GS-3 sind €84 bzw. 5%. Es werden jad44 Lagemessungen (Verfahrél, maximal4/8
Iterationen) durchgefiihrt. Die EinzugsbereichelRC liegen nun be8.0 mm (GS-2) undb.3 mm
(GS-3) gegenibét.3 mm und10.2 mm ohne ROI. Die Daten kénnen trotz des kleinen Riteiches
meist noch registriert werden. Zum Vergleich wirte d.agemessung noch mit den anderen
AhnlichkeitsmaRen durchgefihrt. Fir GS-2 liegenndalfe Einzugsbereich@R, ym o5, bei 0 (keine
erfolgreiche Registrierung), fur GS-3 [§{NCC, MI) und1.9 mm (GC).

In einem weiteren Experiment werden verschiedesibydise sehr kleine ROIs definiert, um zu
prifen, ob die Lagemessung durchfiihrbar ist. Bgt z#¢h, dass mit LMRC fir ROIs mit n0r3%
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der urspringlichen Pixelzahl (c&0,000 Pixel) Lagemessungen durchfihrbar sind (z.(R =
1.2 mm bei GS-30.3% der Pixel), sofern die Intensitéten in den Regionieht zu homogen sind.

CT-Schichtabstdnde, Voxelinterpolation und Bildraster

Bei der CT-Aufnahme wird meist eine fe§té2 x 512 Bildmatrix verwendet. Die raumlichen Auf-
l[6sungen inU- und V-Richtung sind von der Grol3e des aufzunehmendepdflbereiches abhangig
(vgl. Abschnitt 1.3). Die Volumenrasterung in Rishg des CT-Tischvorschubs kann frei eingestellt
werden, sodass oft eine geringe Schichtzahl (zzaB1 mm Schichtabstand) gewéhlt wird, um die
Dosisabgabe auf den Patienten zu reduzieren. Um Hiefiusses der Schichtabstande auf die
Genauigkeit der Lagemessung zu bestimmen, wurde) [@5-6 (Kopfphantom) mit vier verschie-
denen Schichtabstdnd@r25 mm, 1.25 mm, 2.5 mm und5.0 mm und zugehdérige Réntgenbilder (in
Anlage GTR-1) aufgenommen. Zuerst wird die Lagennegsnit1024 x 1024 gerasterter Bildebene
und trilinearer Interpolation fir di¢.625 mm CT durchgefiihrt, die als Referenzlage verwended wi
(VerfahrenIlIl, LMRC, initiale Lage aus manueller VorregistrieggnDann werden je CT-Volumen
24 Lagemessungen bTRE, < 2 mm, mit Nearest-Neighbor bzw. trilinearer Interpadatibeim
Raytracing sowie Rasterungen der virtuellen Bileebeon1024* bzw. 5122 durchgefihrt. Abb. 7.13
gibt einen Eindruck von den verschiedenen DRR Biddigaten.

-
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Abb. 7.13: DRRs unterschiedlicher Qualitat fur D$AMhlage GTR-1):a) DRR fir CT-Daten mi0.625 mm
Schichten, 1024* Bildraster, trilineare Interpolation und) vergréRerter Ausschnitt. Weitere
Ausschnitte firc) 0.625 mm Schichten512% Raster, trilineareg) 2.5 mm Schichten5122 Raster,
NN-, €) 5 mm Schichten5122 Raster, trilineare unfj 5 mm, 5122 Raster, NN-Interpolation.
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CT-Schichtabstanfinm] 0.625 1.25 2.5 5.0
MTRE-Fehlefmm] bei trilinearer Interpolation ung122 Raster 0.25 0.53 0.95 1.50

mMTRE-Fehlefmm] bei NN-Interpolation und12? Raster 0.38 0.58 1.02 1.46

mMTRE-Fehlefmm] bei trilinearer Interpolation unt024? Raster 0.03 0.38 0.83 1.35

mTRE-Fehlefmm] bei NN-Interpolation und 024% Raster 0.03 0.43 091 1.52

Tab. 7.10: mTRE-Fehler nach der Lagemessung mis GQifterschiedlicher Schichtabstande und mit
verschiedenen Einstellungen beim Rendering.

Die mittleren mTRE-Werte der vier CTs sind fur \@igdene Einstellungen des Renderings in Tab.
7.10 dargestellt. Fir alle Falle liegen die Staddaweichungen bei der trilinearen Interpolation bei
ca.0.10 mm und bei NN-Interpolation bei c8.08 mm. Die Rechenzeiten liegen bei durchschnittlich
36 s-45s (trilinear,512% Raster)21 s - 25 s (NN, 512? Raster)146 s - 162 s (trilinear,1024?) und
77s - 92s (NN, 1024?%). Die durchschnittlichen Zeiten zur DRR-Erzeugupetragen bei den
0.625 mm CT-Daten0.3 s (NN, 5122), 0.9 s (trilinear,512%) und3.4 s (trilinear,1024?).

Bildrauschen

Um die Auswirkung von Rauschen in den Rontgenbildan ermitteln, wird die Thorax-CT-Auf-
nahme DS-5 verwendet. Da reale Rontgenbilder Isemsiten nicht quantifizierten Rauschanteil
enthalten, wird je Kamera eine Referenz-DR aus @&rDaten simuliert (mit100 keV, Nearest-
Neighbor,5122% Raster). Eine entsprechende DRR fir die lateraksidht ist in Abb. 7.14a abgebildet.
Als nachstes werden Versionen dieser Bilder miensthiedlichem Rauschanteil erzeugt. Es wird
Detektorrauschen mit% bis 100% Salz & Pfeffer in1% Schritten bzw. Quantenrauschen nach Gl.
6-4 fir DQE = 50% bis 0% in 0.1% Schritten angewandt. In Abb. 7.14b und -c sindsBiele mit
verschiedenen Rauschstarken dargestellt. Es weémaigamessungen mit diesen Bildern und den CT-
Daten durchgefuhrt (Verfahrddl mit LMRC). Der gemessene Lageunterschied zwis&@igiDaten
(bzw. deren DRRs) und den verrauschten Bildernesbl= 0 mm ergeben. Abweichungen werden in
MTRE ausgedrickt.

1.0% Rauschen 2.0% Rauschen

5.0% Rauschen

(Kamera 1 - frontal)

b)

30% DQE 10% DQE 2.0% DQE

c)

Abb. 7.14: Bilder mit simulietem Rauschea) DRR des klinischen Thoraxdatensatzes DS-5 hjit
Detektorrauschen ung) Quantenrauschen.



7 Experimente und Ergebnisse 117

Im Ergebnis zeigt sich, dass bis zu einem Detekizchen vori0% noch zuverlassig registriert
werden kann (Erfolgsrate mit Fehlegnl mm liegt bei100% fur Rauscher< 10%). Dartber hinaus
treten bis ca20% Rauschen vereinzelte Fehlregistrierungen auf. ta20% Rauschen kann nicht
mehr registriert werden. Beim Quantenrauschen kénau einem DQE-Wert voi2% (99.8% Rau-
schen) noch iM5% der Falle korrekt registriert werden. Danach sidit Erfolgsrate jedoch rasch
gegen0, die Bilddaten sind hier praktisch schon nicht metkennbar. Der Versuch wird mit NCC,
MI und GC wiederholt. Diese zeigen sich jedoch gmmes gegentber beiden Rauscharten: Eine Regi-
strierung ist nicht mehr moglich ab @& (NCC), 13% (MI) und 10% (GC) Detektor- untb2%
(NCC), 71% (MI) und 85% (GC) Quantenrauschen.

7.2.5 Lagemessung und Radiometrie

Verfahren zur Radiometriesimulation

Als nachstes werden die zwei vorgeschlagenen Vienfiadur Simulation der Radiometrie bzw. zur Er-
mittlung geeigneter Absorptionswerte aus CT-DatgimlichA) Absorption direkt aus den CT-Daten
und B) Absorption aus MaterialgewichtegAbschnitt 4.4.2), verglichen. Bisher wurde Vata®
verwendet. In Abb. 7.15c ist die frontale DR vont&ematz DS-5 den fur beide Methoden und
verschiedene Rontgenenergien erzeugten DRRs (Abba,7-b) gegeniibergestellt. Es werdeh4é
LagemessungenmTRE, = 0...12 mm, initiale Lagemessung als Referenzlage, VerfahiHn
simulierte EnergieE = 100 keV) mit klinischen Daten DS-2, -3, -5, sowie den eidgantrastigen
Bildern DS-4 fur beide Methoden durchgefihrt. DieZtigsbereich&€ Ry, 950, In mm liegen flr
Methodend/B bei9.2/5.3 (DS-2),8.9/10.2 (DS-3),7.9/5.8 (DS-4) und3.7/4.5 (DS-5). Damit sind
die Einzugsbereiche fur beide Beckendatensatze2(lx&d -4) groRRer, wenn Absorptionen nachnd
fur die Kopf/Thorax Datenséatze (DS-3 und -5), wesig nachB interpretiert werden. Die mittleren
MTRE-Fehler (bemTRE, < 5 mm) in mm sind1.4/1.2 (GS-2),0.7/0.5 (GS-3),1.0/1.2 (GS-4) und
1.5/1.1 (DS-5) und so fur Methodé& meist etwas grof3er.

Abb. 7.15: Unterschiedliche RadiometriesimulatiBfider von Thoraxpatient DS-5 fi#0 keV bzw. 100 keV
Maximalenergie.a) DRRs mit Absorptionen direkt aus CT-Zahleln) DRRs mit Material-
gewichtung una) 100 keV Roéntgenbild (frontale Ansicht, Uberlagert von emEixiernetz auf dem
Gesicht des Patienten).
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Lagemessung mit verschiedenen simulierten Réntgenenergien

Im nachsten Versuch wird die Abhéngigkeit der Lagesang von der simulierten Photonenenergie
(MethodeB) evaluiert. Bisher wurden stets maximale Réntgergian von100 keV angenommen.
Diese werden nun variiert. Dazu werden {r verschiedene simulierte Energien zwiscl2&rkeV

und 200 MeV je 48 Lagemessungen (Verfahréd, LMRC) mit dem Datensatz DS-2 eines Prostata-
patienten fur initiale Fehllagen bisTRE, = 12 mm durchgefuhrt. Dabei zeigt sich in Abb. 7.16a,
dass die Einzugsreichweite und mittleren FehlerHiiergien zwischen c&5 keV und 5,000 keV
etwa gleich bleiben(iR = 5 bis 6 mm). Die mittleren Erfolgsraten steigen mit der sirten En-
ergie, sinken aber wieder ab 6aMeV .

Automatische Radiometrieanpassung

Theoretische Bestimmbarkeit der zu simulierenden Energie
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Abb. 7.16: Lagemessungen und AhnlichkeitsmaRe sipaulierten Energiena) Durchschnittliche Erfolgsraten
der je48 Lagemessungen (DS-2) fiir verschiedene Rontgenenety SMs beim Vergleich von
DRRs unterschiedlicher Energien (Thoraxpatient EpSMs beim Vergleich eine®0 keV Ront-
genbildes zu DRRs verschiedener Energien, erzexgit MethodeB undd) nach Methoddl.

Um die prinzipielle Machbarkeit der automatischeadRmetrieanpassung fir das DRR Rendering zu
untersuchen, werden verschiedene AhnlichkeitsmaBe den Vergleich zweier DRRs unter-
schiedlicher Energien ausgegeben. Dazu wird eifer&e-DRR mit fester maximaler Photonen-
energie erzeugt. Die andere DRR wird mit Energmiszhen30 keV und 300 keV gerendert, Uber
welche das AhnlichkeitsmaR ausgegeben wird. Funaauch werden die CT-Daten des klinischen
Thorax DS-5 verwendet. Die DRRs werden fir die it Ansicht (GTR-1, Kamerd) erzeugt, die
Radiometrie mit MaterialgewichtungB) simuliert. Abb. 7.16b zeigt die Ergebnisse fie dilalRe
NCC, MI, GC und LMRC (normiert auf0 ...1]) fur den Vergleich mit einer Referenz-DRR bei
100 keV. Die Maxima aller AhnlichkeitsmaRe liegen an derri&kten Position, bei00 keV. Aller-
dings existieren selbst bei diesem einfachen Vigtgleweier bis auf die simulierten Energien iden-
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tischer Bilder Nebenmaxima. So besitzen bei6fekeV alle Mal3e eine lokale Extremstelle. LMRC
besitzt zudem ein ausgepragtes lokales Maximunt#®ei80 keV. Das Mald mit den wenigsten lo-
kalen Extrema ist NCC. Ergebnisse fur Referenz-DB&sanderen Energief({ keV, 140 keV) sind
vergleichbar.

Im nachsten Schritt wird der Versuch mit echten t8énbildern des Thoraxpatienten wiederholt.
Diese werden bed0 keV aufgenommen. Die Ergebnisse in Abb. 7.16c zeidagss nur NCC ein aus-
gepragtes (lokales) Maximum (b20 keV) in der Nahe der korrekten Energie besitzt, wadhreei
allen anderen Maf3en ugf keV herum zahlreiche lokale Maxima existieren (LMRGit# ein Maxi-
mum bei exakB80 keV, welches jedoch von weiteren lokalen Extrema uregelt). Nahe der kor-
rekten Energie ist NCC uber einen Bereich von5@ekeV bis 250 keV maximal. Der Versuch wird
auch fur die DRR-Simulation ohne MaterialgewichtuiMethodeA) durchgefiihrt. Es zeigen sich
keine ausgepragten Maxima an der korrekten PodiAtb. 7.16d). Der MI-Wert sinkt Uber0 keV
hinaus auf nahez0, da die Bilder bei héherer Energie so dunkel werdiass durch Herunter-
skalieren auB Bit Grauwerte fur die MI-Berechnung fast alle Bildinfationen verloren gehen.

Lagemessung mit automatischer Radiometrieanpassung

Die automatische Radiometrieanpassung wird nunnzongan mit der Lagemessung (Verfahidh
durchgeftihrt. Dabei wird der Algorithmus zur Op#ming der Réntgenenergie mit jedeDOF
Iteration (also maximal achtmal) des Verfahrenshgefihrt, um die DRRs unabhangig voneinander
an die Rontgenbilder anzupassen. Initial wird ¥60 keV fur die DRR-Erzeugung ausgegangen. Fir
folgende Versuche werden von DS-1 (Kopfphantom)tg&mbilder mit unterschiedlichen Generator-
einstellungen (Ladungen vdr28 mAs bzw.200 mAs und Spannung von f5 kV bis110 kV in 5 kV
Schritten) aufgenommen. Das Phantom bleibt wahmessth unbewegt auf dem Patiententisch. Pro
Versuch mit DRs verschiedener Kombinationen von éeatioreinstellungen, werdes0 Lagemes-
sungen mit initialen Fehlern vonTRE, = 0 ...25 mm durchgefuhrt. Als Referenzlage wird das Er-
gebnis einer Lagemessung (manuelle Vorregistrigromgbei128 mAs und 100 kV aufgenommenen
DRs verwendet.

Zunachst zeigt sich, dass die Einstellung der Lgdiurch Stromstérke und Impulsdauer so gut
wie keinen einen Einfluss auf die Messergebnissedmaunterschiedlichen Spannungen dagegen sehr
wohl. Werden die AhnlichkeitsmaRe MI, GC oder LMRE die Energieanpassung herangezogen,
stellen sich keine konsistenten Ergebnisse fursaimilierte Energie ein. Die gefundenen Energien
kénnen von Lagemessung zu Lagemessung auch behgteRontgenbildern stark variieren (etwa
bis 140 keV). Das gleiche gilt fur alle SMs, wenn der GSS @jrungsalgorithmus eingesetzt wird.
Die besten Ergebnisse werden mit einer umfasseSdehe nach dem Maximum von NCC erzielt —
wie in Abschnitt 4.4.3 schon vermutet wurde. Dadpeelen lokale Extremstellen keine Rolle, denn es
wird in festen5 keV Abstéanden in einem Bereich v60 keV bis 250 keV nach einem globalen Maxi-
mum gesucht. Je Ansicht werden dafilirzusatzliche DRRs erzeugt (das Zeitaufwand je Ansicht).

Mit dem Verfahren kénnen die Erfolgsraten der Lagssung leicht erhéht werden. Abb. 7.17a
zeigt die Erfolgsraten unter Verwendung \EinkeV (links) bzw.110 keV (rechts) Rontgenbildern (je
mit 128 mAs). Die Lagemessungen wurden5@ mal mit und ohne automatische Radiometrieanpas-
sung (Verfahredll, Registrierung mit LMRC, Radiometrieanpassung N@C) durchgefiuhrt. Es ist
erkennbar, dass in beiden Fallen mit Radiometriassyng die Zuverlassigkeit der Lagemessung er-
hoht werden kann. Wird MI als AhnlichkeitsmaR deomgpetrischen Registrierung verwendet, ist diese
Erhoéhung deutlicher, jedoch ist die Zuverlassigketh deutlich niedriger als bei LMRC. Abb. 7.17b
und -c zeigen die gefundenen EnergiewertesfilkeV bzw. 110 keV DRs beider Kameras (wird fur
eine Kamera eis5 keV und fir die andere eih10 keV Bild verwendet, sind die Ergebnisse iden-
tisch). Es sind die durchschnittlichen gefundenaargiewerte mit ihnren Standardabweichungen tber
Messungen fub0 initiale Lagefehler angegeben. Bei Verwendung SfekeV Rontgenbilder (Abb.
7.17b) werden anfangs Energien von ZakeV bis 80 keV statt den initialerl 00 keV ermittelt. Die
Schwankungen der Werte sind erst gering, steiggocfe mit den initialen Fehllagen (frontale An-
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sicht: mTRE, > 12 mm; bzw. lateral:> 4 mm). Bei héherer Energie der aufgenommenen DRs sind
die anfanglichen Schwankungen der ermittelten Baerggvas groRer. Firl0 keV DRs (Abb. 7.17c)
werden durchschnittlich Werte zwisch&d0 keV und 110 keV ermittelt. Bei grof3eren initialen Fehl-
lagen (ab cal0 mm) nehmen die Schwankungen in den Ergebnissen zu.
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Abb. 7.17: Ergebnisse der RadiometrieanpassunKdijpfphantom DS-1:a) Erfolgsraten der Lagemessung
Uber Fehllagen vomTRE, = 0 ... 25 mm mit/ohne Radiometrieanpassung fitrkeV und110 keV
Roéntgenbilder;b) Durchschnitt und Standardabweichungen gefundemardien Uber initialen
Lagefehlern fur beide Kameras ubibl keV bzw.c) 110 keV Rontgenbilder.

7.2.6 Weitere Untersuchungen zu Lagefehlern, Genauigkeiten und Prazision

Tatsdchliche Lagefehler

Interessant im Zusammenhang mit dem Einzugsberstddie initiale Fehllage von Patienten in der
klinischen Praxis. Nachdem CT-Daten und Behandpiagsgeladen sind, sollten aufgenommene
Rontgenbilder, sofern keine Fehllage vorliegt, aein DRRs ubereinstimmen. Die Fehllage wird
durch automatische Lagemessung ermittelt. Das Brgetard jeweils visuell anhand der DRRs/DRs
(oder falls Marker zur Verfugung stehen, durch &&E) auf Korrektheit Gberprift. Tab. 7.11 zeigt
durchschnittliche Messergebnisse der Lage fir Wéedene Bestrahlungskonfigurationen (zwei DRs
je Behandlungsfeld mit unterschiedlichen Tisch- Gahtrywinkeln) an den hier bereits verwendeten
klinischen Datensatzen DS-2, -3, -5 sowie zwei eveit Patienten (Becken- und Kopfbereich). Die
MTRE-Werte liegen auB3er fir DS-3 im Bereich, in déim erfolgreiche Lagemessung noch sehr
wahrscheinlich ist (Erfolgsrate 70%, vgl. Tab. 7.8). Fir DS-3 sind die Lageabweichungesent-
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lich grofer. In allen Fallen werden die Messungdolgreich durchgefihrt, fir ein Behandlungsfeld
von DS-3 ist jedoch eine grobe initiale Vorpositemnng der DRRs zu den Rdntgenbildern durch den
Anwender noétig. In einem Fall fur DS-3 kann nuramYerwendung einer manuell definierten ROI
registriert werden, die einen Teil eines Rontgetgslausblendet (dieser enthalt vor allem die umtere
Kieferknochen, die offenbar nicht fixiert wurden).

Klinischer | Behandlung- @ Verschiebungrium] @ Rotation f] m?RE
Datensatz| ~ felder LR 10 UD  TRE | YAW PITCH ROLL RRE |[mm]
a) DS-2 4 08 35 42 65 | 02 13 10 17 | 66
b) DS-3 3 247 73 1ee 309 | 29 72 31 54 | 311
¢) DS-5 2 53 79 10 96 | -38 -06 03 39 | 98
d) Prostata 1 04 02 01 04 | 01 -06 06 09 |07
&) Kopf 2 04 09 08 16 | 01 -05 -03 08 | 17

Tab. 7.11: Initiale Fehlausrichtungen von Patienfeifferenzen zwischen geplanter und gemessenge [fiar
a) den Prostatapatienten DSH), den Kopfpatient DS-3;) den Thoraxpatient DS-%l) einen wei-
teren Prostatapatienten aus GTR-1 apéinen Kopfpatient aus der FBTR Anlage.

Erfolgsraten fiir initiale Fehler einzelner Achsen

Die Lagemessung wird fir verschiedene initiale Eeleinzelner Lageparameter durchgefuhrt. Dies
soll helfen abzuschatzen, fur welche raumliche Sfi@mation, welche Genauigkeit der initialen
Patientenausrichtung erforderlich ist, damit digge.anoch erfolgreich gemessen werden kann. Fir
Verschiebungen werden initiale Fehler veB0 mm bis+50 mm in 2 mm, fiir Rotationen vor-30°

bis +30° in 1° Schritten verwendet. Die Fehler der anderen Aclsssth jeweils0. Es werden sechs
Durchlaufe — einer pro Lageparameter — mit Lageoregn an klinischen Datenséatzen DS-2 und -3
durchgefuhrt. Die Referenzlage wird wieder je dugtte vorhergehende Lagemessung bestimmt.

In Abb. 7.18 sind die Bereiche dargestellt, fur ohel die Erfolgsrate der Lagemessund (8%
betragt. Fur die Bereiche dartiber hinaus erfolggumknoch korrekte Messungen. Es fallt auf, dass
die Bereiche teilweise stark asymmetrisch sindagtw0-Richtung bei DS-2 kdénnen alle Lagen kor-
rekt bis zu initialen Verschiebungen véa mm nach links, allerdings nur b&mm nach rechts be-
stimmt werden. Fir alle Lageparameter kdnnen zvegiene Beobachtungen gemacht werden: 1. Ab
der Uberschreitung eines bestimmten initialen Fshéehlagen fast alle folgenden Messungen fehl
und 2. die Fehler fir gelungene Messungen liegemareich vonmTRE ~ 0.5 mm, wohingegen
offensichtliche Fehlmessungen immer durch groRet&VetwamTRE > 10 mm auffallen.

LR 1‘!6 AL ; +23 g } 100% Erfolgsrate bei DS-2
A A 07, crate hoi !
AGiin 24 mm e AT } 100% Erfolgsrate bei DS-3
10 % = \
A i A
-12mm +20 mm +44 mm
UD -12 mm W " :
x T Y
-38 mm +28 mm
9 g s b
YAW v v
A ¥ -
-11 _g° 3 4257
PITCH v | v
x - ‘,
-14 150 +15
ROLL -14° v
F -
7 i 0 +15°

Abb. 7.18: Bereiche mit00% Erfolgsrate bei der Lagemessung mit initialen RBefdn einzelner Lagepara-
meter fur Datensatze DS-2 und DS-3.
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Préizision

Die Prazision der Messung einzelner Lageparamatdrumtersucht, indem die Ergebnisse der bereits
erfolgten Messungen UbetTRE, = 0...12 mm in 144 Schritten (Verfahreill, LMRC, ohne radio-
metrische Registrierung) weiter ausgewertet wertiteAbb. 7.19 werden fir alle erfolgreichen Mes-
sungen @TRE < 2 mm) die Abweichungen einzelner gemessener Lagepagamen ihrem Mittel-
wert fur Datensatze DS-1 bis -3 dargestellt. Dalegyt sich, dass alle Parameter mit Prézisionen von
o < 0.5 mm gemessen werden kénnen. Vereinzelt kénnen jedosheMer beobachtet werden, etwa
in UD-Richtung fur DS-3 (Abb. 7.19c). Bei den Rotatior#nd im Allgemeinen digROLL-Fehler
(um die TischY-Achse) am grof3ten. Der Versuch wurde auch fir Riswghgefihrt, hier liegen alle
zufélligen Translations- und Rotationsfehler in @té@hnlichen Groéfenordnungenc—= 0.23 mm,
0.25 mm, 0.23 mm (LR, 10, UD) undo = 0.22°, 0.19°, 0.15° (YAW, PITCH, ROLL). Wird eine zu-
satzliche radiometrische Registrierung verwendefelzen sich keine signifikanten Unterschiede zu
den genannten Prazisionen.

Die Prazision kann auch in den Bildebenen ermittgdtden. Werderi44 Registrierungen (nur
eine 2D-Registrierung mit LMRC) mit initialen Abvediungen vor® bis5 mm in den Bildebenen fur
DS-1 durchgefuhrt, werden Unsicherheiten wgn= 0.21 mm bzw. g, = 0.06 mm und g, = 0.10°
ermittelt. Fur die anderen Datensatze folgt DHA1 mm, 0.20 mm, 0.12°, DS-3: 0.28 mm,
0.17 mm, 0.13° und DS-40.13 mm, 0.07 mm, 0.21°.
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Abb. 7.19: Streudiagramme zur Prazision erfolgreidtagemessungen: Vergleich verschiedener Fregnaits
de,a) fur Kopfphantom DS-1h) Prostatapatienten DS-2 unpKopfpatienten DS-3.
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Relative Genauigkeit

Um die Genauigkeit der Lagemessung unabhangig twwaigen Fehlern der Anlagengeometrie oder
der Definition von Referenzmarkern zum Erzeugen @eklistandards zu ermitteln, wird das Kopf-
phantom (DS-1) auf dem von einem Roboterarm getegé&ehandlungstisch (GTR-1) positioniert.
Dieser kann verfahren/rotiert werden, sodass Latgréngen in alle Richtungen realisierbar sind. Zu-
nachst wird das Phantom auf dem Tisch etwa in iBosdes Isozentrums gebracht. Zwei Bilder
werden als Referenz aufgenommen. Mit der autonfaist.agemessung wird Referenzldger be-
stimmt. Als nachstes werden verschiedene andeohSiedlungen angefahren, die alle Freiheitsgrade
der Lage abdecken und weitere Bilder aufgenomnmagelsamt werden DRs fir neun Lagen mit Dif-
ferenzenAL ;g0 VON 20 mm bzw. 2° zur Referenzlage fir eine einzelne oder Kombimatover-
schiedener Achsrichtungen aufgenommen (daruntdr 20ienm Verschiebung in jede Richtung und
2° Rotation um jede Achse). Aus den jeweiligen Lagesuagerl, bei verfahrenem Tisch werden die
Messfehler F;, = L — ALjgcy — Lrgr bestimmt. Diese betragen im Durchschnito] 0.34 +
0.13 mm (TRE) bzw.0.38 + 0.15° (RRE). Neben Messfehlern der Lage sind hier néeh-dhler der
Messung der Referenzlage und die Ungenauigkeitidehverfahrung enthalten.

In einem weiteren Versuch werden die gemessenéenRatlagen durch entsprechendes Verfahren
des Tisches korrigiert, sodass in einer Folgemeséprr Mit neuen Bildern jeweils wieder die
Referenzlage gemessen werden sollte. Nach KorrelduPatientenlage betragen die Fehlgr=
Lxorr — Lrgr) 0.37 £ 0.14 mm (TRE) bzw.0.34 + 0.15° (RRE). Sie sind etwa gleichgrol3 wie die
Messfehler vor der Korrektur durch Tischbewegung.

7.3 Theoretische Genauigkeiten des Lagemesssystems

7.3.1 Unsicherheiten der Sollposition

Die durch die CT-Bildgebung zu erwartenden Starataneichungen (Varianze@.r) werden mit
einer halben VoxelgrofRe genédhert. Fir die Tumaondifin werden hier Unsicherheitety,;g; mit
ebenfalls einer halben Voxelgro3e Standardabwegldafiniert, unter der Annahme, dass die rele-
vante Region etwa voxelgenau segmentiert werden.kare Standardabweichung der Sollposition
nachGl. 5-1 ergeben dan0.5 * VoxelgroRe. Fiir die CT-Daten des Kopfphantoms DS-1 (Tab. 6.2,
0.98 x 0.98 x 1.00 mm/Voxel) folgen damitc = 0.69 mm in LR-/UD- und0.71 mm in /0-Richtung

der Lage (fur auf dem Rucken liegende Patientea).nBch realisierbaren Rasterungen ¥dhmm
betriigessy,;, = £0.35 mm.

7.3.2 Unsicherheiten der Istposition

Unsicherheit der Anlageneinstellung

Die relevanten Fehler bei der Anlageneinstellungchginken sich auf den Gantrywinkel, der aller-
dings nicht direkt als Verschiebung des Bestraldaigds eingeht. Um trotzdem die Genauigkeit einer
Gantry zu schatzen, wird ein Winkdl5¢, Anlage GTR-2)10 x angefahren und Bilder des Kopfphan-
toms DS-1 aufgenommen. Die Lage wird jeweils autisoa gemessen. Fir alle Lageparameter erge-
ben sich Standardabweichungen von unter 0.25 mm/0.20°. Insbesondere fir deROLL-Winkel,
welcher bei gerader Tischstellung fir die Aufnahemyetrie gleichbedeutend ist mit dem Gantry-
winkel, wird ke = 0.15° gemessen. Dieser Wert liegt noch unter der Abwighdie Abb. 7.19a
fur verschiedene Startpositionen der Lagemessugy ze

Unsicherheiten aus der Réntgenbildgebung

Die aus der Bildgebung zu erwartende Ungenauigigit wird exemplarisch fur Kamerh aus
GTR-1, und -2 bestimmt. Zur Aufnahme Rontgenréhmineinen nominellen Fokus vahé mm ver-
wendet. Die DRs von einem PhantomkdRRA(NDQ Radiology Support Devices Inc.) und einem ge-
spannten Kupferdraht (Durchmessér5 mm) dienen je als Testbild. Der Querschnitt des
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Drahtausschnittes in der DR ist in Abb. 7.20a zusam mit seinem Grauwertprofil fir GTR-1
abgebildet. Er wird in etwa an der Stelle des pmjten Isozentrums ausgewertet. Dazu wird der
Grauwertverlauf langs des Drahtes (Durchschnitt GibePixel, zur Vermeidung von Stérpixeln) mit
einem idealisierten Verlauf verglichen. Die jewgd#ih Kurven werden in Abb. 7.20b und -c¢ im Orts-
bzw. Frequenzraum gezeigt. In der jeweiligen Bikted wird die MFT bestimmt, die fir GTR-1
und -2 mit bei verschiedenen Kontrastverhaltnissessbaren Frequenzen in Abb. 7.20d dargestellt
ist.

Die Cutoff-Frequenzebetragen etw8.8 Ip/mm bzw. 1.0 Ip/mm. Die Pseudo-Scharfeechts der
Cutoff-Frequenz [Morneburg, 1995] wurde bereits edafpnitten. Die MTFs bet5% Kontrast be-
tragenMTF,5¢, = 0.58 Ip/mm (GTR-1) und0.67 lp/mm (GTR-2). Die Werte werden in den Raum
zuruckprojiziert, um Unabhangigkeit von der Kame@metrie zu erlangen. Dies ergib85 Ip/mm
und 0.981lp/mm in einer Ebene durch das Isozentrum, parallel jewreiligen Detektorebene.
MTF,s5, = 0.85lp/mm wird als schlechtester anzunehmender Wert gewBidt.Standardabweich-
ungen der Istposition in den Bildebenen fur Kamdramd2 sind damito,.,x) = 0.86 mm, 0, =
0.71 mm (GTR-1) unds, ;a2 = 0.86 mm (GTR-2) bzw.ors = 0.59 mm im Raum. Geht man davon
aus, dass mit dem LMRC Mal3 auch Bilder mit sehdnigem Kontrast registriert werden kénnen,
kann auch maximal der Wert der Cutoff-FrequenzMi€F verwendet werden. Der beste Wert ist hier
die in GTR-2 gemessen¥TF,yy = 11p/mm (zum Vergleich, im DIGI-13 Korper sind maximal
41lp/mm erkennbar). Er flhrt zur bestmdglichen Variantg ) = 0.50 mm, o,z = 0.41 mm
(GTR-1) bzw.o ;2.2 = 0.50 mm (GTR-2) undogy = 0.34 mm im Raum.
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Abb. 7.20: Schatzung der Bildqualitat unter reddedingungena) Grauwertprofil eines Drahtes (Durchmesser
1.5 mm), aufgenommen in GTR-1p) durchschnittlicher Grauwertverlauf, Uberlagert mitaht-
modell (fir DR aus GTR-1)) Grauwertverlaufe im Frequenzraum (GTR-d);MTFs fur Mess-
bilder aus GTR-1 und -2 sowie Frequenzen bei emi{@ntrastverhéaltnissen.

7.3.3 Fehler der verwendeten Kameramodelle

Die Kameramodelle werden fir verschiedene Gantrgglim 5° Schritten in GTR-1 und -2 je aus den
zwei Satzen von KalibrierwertdtAL(CW) und KAL(CCW) bestimmt. Abb. 7.21 stellt die Abweich-
ungen der aus den Kalibrierungen bestimmten Karaeaapeter vom Idealmodell GTR-1, bzw. die
Werte der gewichteten Mittelung beider Rotatiorfstiogen dar. Zu sehen sind hier vor allem die Ab-
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weichungen der Rdhren- (Abb. 7.21a) und Detektatipos(Abb. 7.21b) inX-/Z-Richtung. Die Werte

in Y-Richtung sind nur wenigmm grof3, die der Detektorwinkel liegen im Bereich t°. Erkenn-
bar ist, z. B. in Abb. 7.21b, dass die Ellipse dat ausgeglichenen Werten (rot) vor allem3g¢iund
270° naher an den CW-Werten verlauft, als an den CCWtéNieDies liegt an den geringeren Stan-
dardabweichungen vaKiAL(CW) an diesen Stellen.

Werte fiir Gantryrichtung
CW, CCW, ausgeglichen

o e L

[m_m]

i
O,
55

¢ 0 40 80 80
Xy [mm]

Y

a)

Abb. 7.21: Abweichungen der Kameraparameter augd3sipnsellipsen vom Idealmodell der Kaméran
GTR-1 fir verschiedene Gantrywinkel, aus Kalibriggen im/gegen den Uhrzeigersinn und
ausgeglichene Werta) Parameter der Réhrenposition us)dParameter der Detektorposition.

7.3.4 Genauigkeit der relativen Lage

Abhdingigkeit von vorgegebenen Unsicherheiten

Fir die folgenden Versuche wird die ideale Georaatdr Kameras von GTR-1 verwendet. Alle Ein-
flussgroRen werden initial als fehlerfrei angenommem die Abhangigkeit der Unsicherheit der
Lagemessung von einzelnen Parametern zu untersubiemintersuchten Eingangsgrofien sind Un-
sicherheiten im RaumCgg;;), in den BildebenenCipene ausCis; Und Cgprn), der Kalibrierwerte
bzw. Regressionsellipsen fur die Kamerfg4) sowie der Gantry-, Réhren- und Detektorwinkel
(0g, Op o Toper)- 1N Einfluss auf den relativen Lagefehtgy,gp wird gemafll Abb. 5.4 in Abschnitt

5.2.4 bestimmt. Wenn nicht anders angegeben, weetd®n Sollposition bePsy;; = 0 (d.h. der
Tumor liegt bereits im Isozentrum) und ein Gantrykel vong = 0° vorgegeben.

Unsicherheiten der Sollposition und in den Bildebenen

Wird allein eine Unsicherheit der Sollpositiog,;; vorgegeben, entsprechen die Standardabweich-
ungen der Lage dieser Vorgabe. Fir Unsicherheiteman den Bildebenew,, = [0...5] mm in

0.2 mm Schritten (ohnes,,,) steigt der Lagefehler (hier als Vektorlange desi &ehleroyy 7 ,..)
linear mit den 2D-Fehlern. Der Lagefehler wird, wieAbb. 7.22a sichtbar, etwas kleiner, wenn nur
die 2D-Fehler einer Kamera vorgegeben werden. &t Kich beobachten, dass, werden Fehler in
beiden Bildebenen vorgegeben, die Vektorlange= (o7, ,., + 07,,..)"° des Lagefehlers ix- und
Z-Richtung doppelt so grof3 wie die Standardabweighar¥-Richtung ist. Werden Unsicherheiten
der Sollposition sowie der Abbildung in den Ebegemeinsam beriicksichtigt, steigt der Lagefehler
nicht mehr linear und wird deutlich groRer.
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Abb. 7.22: Einflisse auf den 3D-Lagefehler: Einflider Unsicherheitea) in einer oder beiden Bildebenen,
ohne und mit fehlerbehafteter Sollpositidr);der Rotationszentren von Rdhren- und Detektorbahn
(grin: wenn fir die CCW-Kalibrierungy = 5 mm fix angenommen werdeng) der Bahnradien
(hier in ry) bei verschiedenen Gantrywinkeln urd) ausgewdhlter Rotationen bék,,; =
(555)" mm (fir Bpgr: Psor, = (40 40 40)7 mm).

Unsicherheiten der Kalibrierdaten

Insgesamt werden fur die Lagemessung vier SatzeKalibrierdaten verwendet (Kamerd/2,
Cw/iccw). Werden Unsicherheiten nur in den Kalibrierdgireiner Drehrichtung angebracht, wir-
ken sie sich nicht auf die Genauigkeit der Lage soknge die jeweils andere Drehrichtung fehlerfre
kalibriert wurde. Als erstes wird der Einfluss vBtandardabweichungen der Zentren der Regressions-
ellipsen fur Detektor und Rohre vol bis 12.5mm in 0.5 mm Schritten auf den Lagefehler
ausgewertet. Diese werden dabei immer fiir ParanmeteKameral (bei¢ = 0°, vertikale Achse) in
beide Drehrichtungen vorgegeben. In Abb. 7.22leliksénnbar, dass die Detektorfehler gréf3eren Ein-
fluss auf die Lage haben, als Fehler der Rdhre.

Unsicherheiten irY-Richtung wirken sich wieder nur etwa halb so stauls, wie inX-Richtung
(bzw. Z- fur Kamera2). Unsicherheiten in Rohre-Detektor Richtung (eBy&ei Kameral in 0° Stel-
lung) wirken sich nicht auf die Lage aus. Wird #&ehler fir eine Kamera in eine Drehrichtung fest
definiert (z. B.axy = 5 mm fir die Detektorellipse von Kamerain CCW-Richtung — Abb. 7.22b,
grine Kurve) kann man erkennen, dass durch diecieste Interpolation zwischen den Drehricht-
ungen, die Auswirkung von in eine Richtung stafkidenaften Kalibrierwerten reduziert wird (hier:
Fehler tbeb mm hinaus verlieren an Einfluss auf die Lagemessung).

Die Unsicherheiten der Ellipsenradien haben keem&influss auf die Lage, wenn die Kameras in
0, 90, 180 oder270° Winkel zum Raumsystem stehen. In Abb. 7.22c istHilefluss der Unsicherheit
des Radius inX-Richtung der Rohrenbahn fur verschiedene Gantieliaufgezeigt. Die gréf3ten
Lagefehler treten beh = 45° auf.

Rotationen der Regressionsellipsen bzw. der Datektbaben nur einen Einfluss, wenn die Soll-
position nicht mit dem Isozentrum UbereinstimmtBzP,,,, = (55 5)T mm. Auch dann ist ihr Ein-
fluss, wie die Ergebnisse in Abb. 7.22d zeigeningeBei den Detektorrotationen hat die Unsicher-
heit der Rotatiory,gr in der Ebene den starksten Einfluss auf die Lage.den Einfluss vowy, ...

darstellen zu kbnnen, wurde eine weit vom Isozemtruentfernte  Sollposition
Py, = (40 40 40)" mm verwendet.

Unsicherheiten der Maschinengeometrie

Um den Einfluss der Winkelfehlery, og,... 04, zu bestimmen, wird die Sollpositia®y,,;, =
(555)T mm verwendet. Eine relativ groRe Unsicherheit dest@ainkels vonoy = 1° verursacht

dann einen 3D-Lagefehler van13 mm. Der Fehler manifestiert sich nur A und Z-Richtung der
Lage gy = 0.097 mm undo, = 0.087 mm). Die Auswirkung der anderen Fehler ist weit grBei
Oppsy = 1° folgt ein 3D-Lagefehler vori1.28 mm. Auch fiir 0.1° liegt der Lagefehler noch bei
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1.13 mm. Firoy .. = 1° bzw. 0.1° folgen entsprechentil.36 mm bzw. 1.14 mm. Die Fehler durch
Oppsy UNdog, .. treten im Gegensatz zi, auch bePsp;;, = 0 auf.

Relativer Lagefehler ohne Kamerafehler bei verschiedenen Gantrywinkeln

Im nachsten Versuch werden die Standardabweichudgenelativen Lage je fir verschiedene An-
sichten mit16 Gantrywinkeln in22.5° Schritten von0 bis 360° ermittelt. Mogliche Fehler aus der
Kamerageometrie werden zuné&chst vernachlassigt.

Ohne Fehler in den Bildebenen

Ebenfalls vernachlassigt werden erstmal die Feimleden Bildebenen (Abbildungsfehler der Ist-
position C;;; und Fehler des gefundenen Maximums der BildahkdithCs,,,,). Die Standardab-
weichungen Roéhren-, Detektor- und Gantrywinkel weerdvie fir GTR-1 und -2 ermittelt (Abschnitt
7.1.6), mita¢,RoH = 0p,zr = 0.01° undagy = 0.05° vorgegeben. Liegt die Sollposition b&j,;, = 0
und deren Fehler fur alle Koordinaten begj,;; = 0.1 mm, betrédgt der Lagefehler fur alle Ansichten
in GTR-1 durchschnittlicioy , = (0.15,0.10,0.15) mm (ohneay ., 0¢,., unday liegt er fur
alle Koordinaten bed.10 mm). Ist eine CT-Aufnahme mit n.5 mm gerastert, betragt,,;, bereits
0.35 mm und der Lagefehle@oyy, = (0.37,0.35,0.37) mm. Fir die CT-Aufnahme aus DS-1 mit
Oxy zsoy, = (0.69,0.71,0.69) mm, ist ohne Kalibrier-, Abbildungs- oder Messfehlemit Lage-
fehlern von@oy, , = (0.70,0.71,0.70) mm zu rechnen. Im Durchschnitt tber mehrere Gantrigglin
unterscheiden sich die Lageunsicherheite’-irund Z-Richtung nicht, sehr wohl aber bei einzelnen
Winkel. Bei 0° betragtoyy , = (0.69,0.71,0.70) mm, bei 90° ist oy y , = (0.70,0.71,0.69) mm.
Die durchschnittlichen Ergebnisse sind fur GTRagaeidentisch, aber ohne Unterschiede fur die ver-
schiedenen Gantrywinkel (da hier beide Kameraglggel/ergrof3erungsfaktoren besitzen).

Mit Fehlern in den Bildebenen

Im nachsten Schritt werden mdgliche UnsicherhefigpundCg,,,,, in den Bildebenen hinzugenom-
men. Firo;sr = ozg Im Raum wurder).59 mm (schlechtévariante) bzw.0.34 mm (guteVariante)
ermittelt. Die Naherung fiU€ ,,,,, €rhélt man ausl. 5-8. Der Fehler aus der Radiometrie sollte, vor
allem mit automatischer Anpassung, klein sein umd wernachlassigta(.,4 = 0). Fehler aus der
Optimierung (z. B. mit DHS-Algorithmus) konnen ebadls vernachlassigt werden,,;,, = 0), wenn
das Abbruchkriterium klein gewahlt ist. Ubrig bleibdie Fehlev,,..,,,, aus der Interpolation bei der
Registrierung. Geht man von NN-Interpolation unehm CT-Rasterung aus, ergibt sich damit in Bild
X- und Y-Richtung 4, = 0.60 mm (Kamera 2, GTR-1) undosy,, = 0.73 mm (alle anderen
Kameras). In Abschnitt 7.2.6 wurde die Prazision Hegistrierung in der Bildebene (mit linearer
Interpolation) des in GTR-1 aufgenommenen DS-0.24d mm (x) bzw.0.06 mm (y) bestimmt. Tab.
7.12 gibt einige Lageunsicherheiten an, die mitseleiedenen Varianten an Eingangsfehlern fur
GTR-1 ermittelt wurden. Dabei werden neben sidrlechtenbzw. gutenVarianten fir reale Daten
(1/2) noch zwei theoretische VarianteB./4.) angegeben (z. B. einminimale fiur sehr klein
gerasterte CTs und ohne Abbildungsfehler). Firardenl.-4. wurdePg,;; = 0 angenommen. Liegt
Pgo.. Weit vom Isozentrunf20 20 20)” mm (Variante5.), vergroRern sich die Lagefehler leicht. Fur
GTR-2 ergeben sich geringfligig grol3ere Lagefehler.
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. . Lageunsicherheitj tiber16
Eingangsgrollen .
. Gantrywinkel
Variante
- XY,Z[mm] o5 XY [mm] o0 ] Opace X Y, Z 3D-Lagefehler
SOLL “» *» IST smm [mm] Oxyz [mm]
fur DS-1: bei MTF,s,: Messung DS-1:
1.schlecht 45%
bt 0.93,0.82, 0.93 1.55
ur ; 0.69,0.71, 0.69 0.59, 0.59 0.21,0.06
2 qutefiir fur DS-1: bei MTF,yy,: Messung DS-1:
Dot 0.79, 0.75, 0.79 135
B 0.69,0.71, 0.69 0.34,0.34 0.21,0.06
far
3. maximaler| 1.0x3.0x1.0 mm bei MTF,s,: NN-Interpol.:
Fehler CT-Raster: 1.08, 2.28, 1.08 2.75
0.71,2.12,0.71 0.59,0.59 0.73,0.73
far . .
. Kein Abbildungs- beste Messung
4. minimaler| 0.5x0.5x0.5 mm i i
Fehler CT-Raster- fehler: (DS-4): 0.38, 0.35,0.38 0.64
0.35,0.35,0.35 0,0 0.13,0.07
5.Nr. 2 bei fur DS-1: bei MTF,yy,: Messung DS-1:
PsorL = 0.80, 0.76, 0.80 1.36
(20 20 20)7 0.69,0.71, 0.69 0.34,0.34 0.21,0.06

Tab. 7.12: Genauigkeiten der relativen Lage ohamé&rafehler5 Varianten fur GTR-1.

Um die Unterschiede bei den verschiedenen Gantkglrdeutlich zu machen, zeigt Abb. 7.23 neben
einer Ubersichtsskizze der Geometrie (Abb. 7.22a) \derlauf der StandardabweichungXin(Abb.
7.23b),Y- (Abb. 7.23c) und-Richtung (Abb. 7.23d) der Lage lbgrin 10° Schritten fur Variant@.

in GTR-1, wenn die Solllage fiir die Bestrahlung n#{,;; = (555)" mm bzw. Psy;; =
(55 10)" mm definiert ist.

Kamera 1

| Mittelwert | L
PPRLECETTETS FEREEREE '

0.798 [ 777777777 7§M1ttel\‘aluertw

[\
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pSOLL =i{(55b '_I_D]Tmm 0° 90° 180° 270° 360° 0° 90° 180° 270° 360° 0° 90° 180" 270° 360°

Gantrywinkel ¢ Gantrywinkel ¢ Gantrywinkel ¢
a) b) c) d)

Abb. 7.23: Theoretischer Lagefehler bei verschiede@antrywinkeln in GTR-1a) Skizze der Geometridy)
Standardabweichungen der LageXin c) in Y- undd) in Z-Richtung fur zwei verschiedene Soll-
lagen (Kurven in rot und blau).

Relativer Lagefehler mit Kamerafehlern bei verschiedenen Gantrywinkeln

Nun werden die Kamerafehler in die Fehlerrechnungezogen. BePs,;; = 0 werden die Standard-
abweichungen der Lage ubgr= [0 ...360°[ in 22.5° Schritten ermittelt. Als Kamerafehler werden
die Unsicherheiten aus den Kalibrierungen fir GTRAtl -2 verwendet. Werden ausschlief3lich die
Fehler der Kameras in CW- und CCW-Richtung einbempdiegt der mittlere 3D-Fehler bei
@046g = 0.70 mm (GTR-1) und0.88 mm (GTR-2). Inklusive der Unsicherheite, O i Obpir

fur die Winkel von0.05° bzw. 0.01° folgt @o; 46 = 0.77 mm (GTR-1) und1.00 mm (GTR-2). Die
grofiten Fehler treten bei = 45° (GTR-1) und270° (GTR-2) auf. Bisherige Unsicherheiten waren
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nur auf die Kamerasysteme zuriickzufiihren. Zusammieden Fehlern in den Bildebenen, aber noch
ohne Fehler der Sollposition, folgen in dehlechter-ehlervariante (vgl. Tab. 7.12, Nr. @¥; 4cr =
1.15mm (GTR-1) und1.49 mm (GTR-2) und in demuten Variante (Nr. 2)@0; 465 = 0.86 mm
(GTR-1) und1.29 mm (GTR-2). Dies sind die Unsicherheiten, die aus ldsgemessung selbst er-
wartet werden koénnen.

Werden die weiteren Fehlerquellen einbezogen, liegt3D-Lagefehler bebo; 4;r = 1.73 mm
(GTR-1) und@o; 4o = 1.82 mm (GTR-2) fir dieschlechteVariante und beo; 45 = 1.55 mm
(GTR-1) und@o; 46 = 1.65 mm (GTR-2) fur diegute Variante. Wird nur die Kalibrierung in einer
Rotationsrichtung verwendet, liegen die Fehguté¢ Variante) beiozp = 1.64 mm (GTR-1, CW),
1.69 mm (GTR-1, CCW),1.62 mm (GTR-2, CW) undl.64 mm (GTR-2, CCW). Sie sind also bei
GTR-1 insgesamt etwas groRRer, bei GTR-2 etwas ddedts bei Verwendung der CW- & CCW-
Kalibrierung. Weitere Ergebnisse fur GTR-1 sindAlb. 7.24a dargestellt.

26
INur Kamerafehler
p=0.750
___IKamerafehler{— | TR Tl . v SRR SIRE 4
O ¢ OproH O$DET gt _______________ ______________ |
e SO  — {ySchlechte Variante ok ’
__|mGute Variante bﬁ
DS-1(2.) T4 LSOO, 0 AU 1IN UG, . T i
Maximale Variante i i
1) 16\~ N
] % A
DMJ’m’maIe Variante (4.) “% =0 -I'E-,‘:i \W
1.4
0° 90° 180°, 270° 360°
Gantrywinkel
b)

0 e
g e
P

Abb. 7.24: Relativer Lagefehler unter Einbeziehatigr FehlergréRena) Durchschnittliche Fehler fur Vari-
anten von Eingangsfehlern (GTR-b); Lagefehlero;, (GTR-1,gute Variante fur DS-1) Uber Gan-
trywinkeln in 10° Schritten, Korrelation der Detektorbahnradjer= 0.991 (Originalkalibrierung)
bzw. 0.750 (modifizierte Kalibrierung)g) Lagefehler Gber Sollpositionéfyy, ., Ysor (GTR-1,gute
Variante fir DS-1).

Fir verschiedene Gantrywinkel sind die Unterschéelel agefehler nur gering. Bei den vorliegenden
Kalibrierungen sind sie jedoch in beiden Anlagen\ielfachen von90° am kleinsten, wie die blaue
Kurve der Originalkalibrierung in Abb. 7.24b zeifter Korrelationskoeffizient fir die Detektorbahn-
radien inX- bzw. Z-Richtung betragt bei GTR-1, Kametg = 0.991 (fir Kamera2: 0.993). Wird

er kinstlich reduziert und die Kovarianzmatif¥,; entsprechend angepasst, ergeben sich weit
groRBere Unterschiede zwischen den Winkeln (Abb4ly,.2ote Kurve). In Abb. 7.24c sind noch die
Lagefehler fir GTR-1 dute Variante) fir unterschiedliche Sollpositionen demtgllt. Die X- und
Y-Koordinaten der Sollposition laufen dabei je vbibis 300 mm (Zs,;; wurde nicht dargestellt, da
sich die Fehler wie Ubéfs,;; verhalten).

Zuletzt wird noch ein Vergleich mit dem Lagefehdeigestellt, der fur GTR-1 resultiert, wenn statt
der Kalibrierung mit Regressionsellipsen, direkt Biarameter aus der Kamerakalibrierung verwendet
werden. Der Gesamtlagefehler betragt dann ingdéen Fehlervariante3.74 mm (ORM-Werte mit
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Biindelblock),9.05 mm (ORM ohne Biindelblock) gegenlilbikeb5 mm (KAL-Werte mit Regressions-
ellipsen).

Optimale Kamerakonfiguration

Mit der Moglichkeit, theoretische Lagefehler zu tasen, stellt sich die Frage nach der optimalen
Anlagenkonfiguration.

Anlage mit nur einer Kamera

Stinde nur die Rontgenaufnahme aus einer Ansichverfiigung, lieRe sich eine Lageverschiebung
Az in Richtung RoOhre-Detektor lediglich aus der ustéredlichen DRR-DR Skalierungf =
forr/fpr bestimmen. Die Skalierungen sind durch die Praakgeometrie festgelegt:

forr _ SID/(SAD +Az)  SAD

= = Gl. 7-2
for SID/SAD SAD + Az

Af =

Der Abstand vom Bildzentrum zum &auf3eren Rand dezekén Detektorseite sei Dann kann am
auReren Bildrand, mit einem Abstadd zwischen DRR und DR Pixeln, noch ein Skalierungs-
unterschied vo\f = Ax/r festgestellt werden. Migl. 7-2 folgt durch Aufldsen naclAz die Lage-
differenz und mit Fehlerfortpflanzung deren Unsitied:

SAD SAD -1 - Opy

= 2 g, = A Gl.7-3
Ax/r —1 Ihz (—Ax + 7)?2

Az

oa, ISt die Unsicherheit der Registrierung von Pixain Bildrand und folgt aus;s; und og,,,,,. Mit
den gegebenen Detektoren=f 150 mm) und Kameral aus GTR-1 4D = 1374 mm) bedeutet
dies einen Lagefehler van,, = 9.160,, = 0.92 mm bei z. B. nufo,, = 0.1 mm und ohne messbare
Verschiebung im BildAx = 0.0 mm). Eine Reduzierung des Abstandes (zSBD = 200 mm) und
VergroRerung der Detektorflache (z. B. sind auckekteren mitr = 200 mm erhéltlich) wirde den
Lagefehler verkleinern (im Beispiel awif, = ga,).

Anlage mit zwei Kameras

Zur Optimierung der Geometrie kdnnte Winkelzwischen den Kameras oder, dhnlich wie in der
OATR-Anlage, die Aufnahmegeometrie um einen Winkelerkippt werden. Auch eine Anpassung
der AbstandeSID (bzw. Axis-Image Distance AID = SID — SAD) und SAD kéame in Betracht. M6g-
liche, zu &ndernde Parameter sind in Abb. 7.25e& k. Als erstes wird Winkep untersucht. Daftr
wird das ideale Modell fir GTR-1 ohne Kalibrierfehbei GantrywinkeD° verwendet. Die Ubrigen
EingangsgroRRen sind gemal datenVariante in Tab. 7.12 mit Unsicherheiten behafpeentspricht

in GTR-1 urspringlic®0°. Werden die Lagefehler Gbgr= [0 ... 180°] bestimmt, &ndern sie sich in
Z-Richtung und sind fur die orthogonale Anordnungld@insten. Fu0° und180° folgt o, — co. Der
gesamte Verlauf wird in Abb. 7.25b gezeigt. Alshgies werden die Unsicherheiten der Lage Uber
Verkippungena = [0...90°] ausgegeben (Abb. 7.25c). Wahrend in der vorliegenden Kon-
figuration konstant bleibt, &ndern sich Feldgrundo; mit dem Kosinus bzw. Sinus der Verkippung.
Insgesamt lassen sich keine Verbesserungen desebays erzielen. Er bleibt in seiner Gesamtheit
gleichgrof3.

Optimale Werte flur die AbstanddD undSAD sollten fir beide Kameras identisch sein, denn ein
optimaler Wert fir Kamera bedeutet hier (beb = 0°-Stellung) kleinere Fehler iK- und identische
Werte fir Kamera, kleinere Fehler irZ-Richtung. Die Werte werden also fur beide Kamayas
meinsam untersucht. Dafur werden die Lagefelgate(Fehlervariante) UbefAD undAID von 0 bis
4600 mm bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abb. 7.25d désdies
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Abb. 7.25: Fehler bei geanderter AnlagengeomeieSkizze verwendeter Geometrieparamel@rg,-Fehler
Uber ¢, c) Fehler uber Verkippung der Anlage udyl Fehler Uber unterschiedliche Werte der Ab-
stande AID und SAD fir beide Kameras.

7.3.5 Absolutfehler und Genauigkeit der Repositionierung

Schlie3lich wird der Fehler der absoluten Lage ibest. Dieser zuséatzlich von der Positionier-
genauigkeit des Kalibrierkorpesgyr und der Bestimmung des Dosismaximunggs;s in einer
Anlage ab. Das Dosismaximum eines Protonenstratilte ssich etwa mit0.1 mm bis 0.2 mm
[Ciangaru et al., 2007; Terunuma et al., 2003]aytinal zur Strahlrichtung und mitmm in Langs-
richtung [Kim et al., 2009] bestimmen lassen. Fiir €antrysystem ird°-Stellung bedeutet dies
bestenfallsioyog;sy ., = (0.1,0.1,1.0) mm. Der Kalibrierkdrper wird in der Regel mittels Teaneter
ausgerichtet. Diese Ausrichtung kann sehr akkuwethdjefuhrt werden und wiederholtes Messen der
Kalibrierkérperposition legt Fehler unter= 0.1 mm in alle Raumrichtungen nahe. A@k 3-14 folgt
ein Lagefehler voro,,gp,,s = sqrt(0ficepy, + 0Bosis + 0por)- Mit den ermittelten Werten fur die
schlechtebzw. gute Fehlervariante in GTR-1 wird der relative Lageéhih X-, Y- und Z-Richtung
von (1.07,0.85,0.96) mm und(0.95,0.77,0.83) mm bei¢ = 0° zu dem Fehler der Absolutlage von
(1.08,0.86,1.39) mm und(0.96,0.78,1.30) mm.

Ist die mechanische Korrektur der Patientenlageveiodig, kommen noch Fehlep,s der Re-
positionierung hinzu. Zudem kénnten Fehigyr durch Bewegungen des Patienten vor der Bestrahl-
ung auftreten. Die mechanisch erreichbare Genatidje® der Positionierung von Patienten mit
beweglicher Liege wird mit mm bei heutigen Linearbeschleunigeranlagen [Wymaai.e2002] und
ca. 0.5 mm und0.3° [Engelsman et al., 2008] in modernen Partikelthiezentren angegeben. Aus-
gehend vorop,s = 0.5 mm kénnen, unter Vernachlassigung méglicher Patidreregungen, somit
nach der Repositionierung Lagefehler \dn19, 0.99, 1.48)mm (schlechteVariante, GTR-1 bed®)
und (1.08,0.93,1.39) mm (gute Variante) relativ zum Bestrahlungsisozentrum a&tén. Unter-
schlagt man die Ungenauigkeit der Dosismessung irahl&ichtung und setzt
oposis = (0.1,0.1,0.1) mm, ergeben sich Uber alle Gantrywinkel beider Béttragsanlagen durch-
schnittlich Gesamtfehler;, von: 1.97 mm (schlechtevariante, GTR-1) un@.05 mm (GTR-2) bzw.
1.82 mm (guteVariante, GTR-1) und.90 mm (GTR-2).
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7.4 Selbstdiagnose

In diesem Abschnitt werden zuerst die einzelnen pamenten der Selbstdiagnose getestet. Danach
wird die Integration einzelner Bestandteile in Biagnose fir das Gesamtsystem untersucht.

7.4.1 Erfolgswahrscheinlichkeiten fiir die Bestrahlungsanlagen und Kameras

Mafgeblich fur die Bestimmung der Wahrscheinlichk€jy, 4, einer Anlage, dass Fehlertoleranzen
der Lage eingehalten werden, ist die Kovarianzmafiqg. Mit ihr kann Wy, unter Vorgabe der
Toleranzen naclGl. 5-16 bestimmt werden. Mit z. BF,y, = (11 1)" mm folgt Wy, = 45%
(GTR-1 bei¢ = 0° in der guten Fehlervariante). Mi2 mm Toleranzen folgtW,y, = 94%. Die
Wabhrscheinlichkeiten fur andere Gantrywinkel urtkesden sich geringfugig (z. Bute Variante,

2 mm Toleranz:90% bei45°, 95% bei90°, 94% bei105°). Abb. 7.26a zeigt den Verlauf der Wahr-
scheinlichkeiten tber Toleranzwerte zwisclleimd3 mm fiir GTR-1 und GTR-2 bep = 0°.
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98 4
1 GTR-1, minimale Variante 4 GTR-2, gute Variante 0° 90° 180° 270° 360° 1: Detektorfehler =2 x 2 x 2 mm
2 GTR-1, gute Variante 5 GTR-2, schechte Variante Gantrywinkel ¢ 2:Rohrenfehler =2 x 2 x 2 mm
3 GTR-1, schechte Variante 3Nt 3: Original Kalibrierung
a) b) c)

Abb. 7.26: Erfolgswahrscheinlichkeiten und Fehlea) Erfolgswahrscheinlichkeiten fir Anlagen und
Fehlervarianten beip = 0° Uber Fehlertoleranzen) Erfolgswahrscheinlichkeiten der GTR-1
Kameras Ubet bis 360°; c) Streudiagramm der Epipolar- und mTRE-Fehler figioal kalibrierte
und fehlerbehaftete Kameras nacl3eLagemessungem({TRE, = 0 ... 8 mm) mit DS-1.

Um die zwei Kamerasysteme einer Anlage getrennev@amder auszuwerten, werden die Werte
Wiamag) 1€ Kamera bestimm((. 5-17). Sie geben die Wahrscheinlichkeiten an, mit deferFehler
eines projizierten Punktes unter einem Toleranz\Wgsit, liegt. Das Ergebnis héangt dabei nur von
Fehlern des Kamerasystems, nicht jedoch von deichirheit der Sollposition usw. ab. B8iy =
(11 1)T mm in alle drei Richtungen (bgi = 0°) gilt in GTR-1: Wy = 68% bzw.70% (Kameral
bzw. 2) und in GTR-2 je KameraWy,u = 62%. Bei Fxay = (22 2)T mm ergeben sich Wahr-
scheinlichkeiten von98% bzw. 99% (GTR-1) sowie 98% bzw. 97% (GTR-2). Die
Wahrscheinlichkeiten fir die Kameras einer Anlagéetscheiden sich also nur unwesentlich. Wird
fur nur eine Kamera (Kamerhin GTR-1 bei0°) die Standardabweichung der Detektorposition in
X-Richtung probeweise voh31 mm auf8.31 mm erhdht, wird der Unterschied beidé, 4,, Werte
deutlich: FurFy 4, = (22 2)T mm , 32% bzw.99%. Uber verschiedene Gantrywinkel sind die Vari-
ationen vonWg ., — in Abb. 7.26b ausgegeben Uber GTR-1 Rotationetgi = 22.5° Schritten —
relativ gering.

7.4.2 VerstoR gegen die Epipolargeometrie

Erst wird untersucht, welche 3D-Feh®EPI durch Verstol3 gegen die Epipolargeometrie aufirete
und ob diese erkannt werden. Im ersten Experimentieén DRRs von DS-1 als Ground Truth Ront-
genbilder verwendet. Die Lageberechnung (VerfalifEmit LMRC) unter Verwendung von initialen
Fehlern vonrmTRE, = 0 ...8 mm wird 32 mal durchgefihrt. Danach wird je ausgehend vongeer
fundenen Lage, die Registrierung in den zwei Biden einzeln durchgefuhrt uddiPI bestimmt
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(vgl. Abschnitt 5.3.2). Der Versuch wir) mit der Kalibrierung von GTR-1 durchgefiihrt. Dahac
wird er b) mit den gleichen Bilddaten, aber geanderter Kakagitaierung durchgefiihrt (Fehler der
Y-Position des Detektors1 AYy, =2mm). Zu erwarten ware hier ein Wert von
AEPI = (0.00 0.68 0.00)" mm. SchlieRlich wird der Test) nur mit Fehlverschiebungen des Detek-
tors 1 gleicher GrofRe ink- und Z-Richtung wiederholt. Zuletzt wird noctl) die Réhrenposition
(Rohre1l) umAY, = 2 mm geandert. Der zu erwartendgPI Wert betragt0.00 0.46 0.00)T mm.

Eine Fehlmessung der Lage tritt fumal, beib auf. Ansonsten sind jeweils a2 Lageberech-
nungen erfolgreich. Bai liegen die Komponenten vakEPI immer unter0.1 mm. Beib liegen die
Epipolarfehler im Raum bei durchschnittliédd&PI = (0.02 0.65 0.03)" mm. Die Fehlkalibrierung
konnte also in allen Fallen zuverldssig erkannt deer c ergibt Werte von
AEPI = (0.10 0.13 0.20)T mm, hier wirkt sich die Fehlkalibrierung nicht deatii aus. Fid folgt
durchschnittliclAEPI = (0.04 0.39 0.00)T mm.

Der Versuch wird nun mit echten Rontgenbildern@8-1 bis -4, erst mit der jeweiligen Original-
kalibrierung der entsprechenden Anlage wiedertirdtferenzlagen werden tber Markerregistrierung
hergestellt. Fir GS-1 sind alle Lagemessungen gedfmh und die durchschnittliche Lange des
VektorsAEPI betragt0.13 mm. Fir GS-2 enden zwei LagemessungenmiiRE Werten Ube2 mm
und werden als nicht erfolgreich gewert&tEPI| liegt fir die erfolgreichen Messungen bei durch-
schnittlich 0.33 mm (Maximalwert ist 0.47 mm). Fir eine der fehlerhaften Lagemessungen ist
|AEPI| = 3.17 mm, fUr die anderd.42 mm. Bei GS-3 widerum gelingen alle Lagemessungen, und
|AEPI| liegt durchschnittlich bed.08 mm. Bei GS-4 wird die Lage drei mal falsch gemes&abhei
lassen sich zwei Fehlmessungen an ihrem groRenfiNéXEPI| erkennen1.27 mm und2.89 mm).

Fur die erfolgreichen Messungen gilt im DurchsdhAEPI| = 0.14 mm.

Fur DS-1 werden nun falsche Detektor- (Detekto2 mm in jede Richtung verschoben) bzw.
Roéhrenpositionen (Réhre 2 mm in jede Richtung) angenommen. Nach den Lagemessungd je
AEPI bestimmt. Die Fehler machen sich aufgrund der Kageometrie erwartungsgeman jeweils vor
allem in derY-Komponente vomAEPI bemerkbar. Streudiaramm Abb. 7.26c zeigt die Fetids
Lageberechnung gegenulA&EPI|. Die Fehler der Kamerageometrie werden auch nefalerhaften
Lagemessungen deutliclAEPI| wird bei inkorrekt positionierten Kamerakomponenggdl3er. Dies
gilt vor allem fir die Fehlposition des DetektoM/erden hingegen di¢-Komponenten von
Rohre/Detektor beider Kameras gleichermaf3en dépigtkdnnen die Fehler nicht erkannt werden.

Die Epipolarfehler werden ausgewertet, um die WattemlichkeitWyp; zu erhaltenWgp; hangt
auch von den verwendeten Varianzen fur Koordinateten Bildebenendg;, C¢mnm) UNd damit von
der zugrunde liegenden Fehlervariante ab. Mit BoleenF,; = 1 mm folgt, fir die32 Lagemes-
sungen an GS-1, ohne Kamerafehler instdlechtervariante durchschnittlich/zp; = 52%, bei der
guten Variante 75%. Mit groRerer ToleranzFgp; = (22 2)T mm folgt Wgp;= 95% (schlechte
Variante) und 99% gute Variante). Wird die Berechnung mit Kamerafehl@m{m Detektorver-
schiebungen fir Kamerd) durchgefiihrt, folgenWgp; = 37% (Fgp; = (111)T mm, schlechte
Variante),55% (gute Variante) sowie94% (Fgp; = (2 2 2)T mm, schlechteVariante),99% (gute
Variante). Der2 mm Kamerafehler schlagt sich in diesem Fall nur bedrger Fehlertoleranz auf
Wep; nieder.

7.4.3 Redundante Registrierungsergebnisse

Zuerst wird untersucht, welche Anzahl von Teilflaomgz; = g X g, mit einer Unterteilung jeder
Bildseite ing Abschnitte, glnstig flr die Berechnung der lokglden Transformationen ist. Dazu
wird Datensatz DS-2 verwendet. Die Momeptg; und Crge Werden einmal fUr die Referenzlage
aus GS-2 und einmal fur eine Fehllage dithm bzw. 3° Fehler in jede Richtung, je mg =
7,9,11,13,15,17,19,21 sowie 31 und 41 bestimmt. Jedesmal wirldzg; fur beide Bildebenen
ermittelt. FUr die Referenzlage sollté;;,; immer deutlich groRer sein, als fir die Fehllage Er-
gebnisse sind fiir eine Fehlertoleranz i, = 1 mm in Abb. 7.27a dargestellt. Dabei wird die
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korrekte Lage im Beispiel fir Kameeagenerell besser bewertet, als fiur Kamerduch lasst sich
der Unterschied zwischen korrekter und Fehllagedyesn der Auswertung fir Kamezarkennen. In
der Uberlagerung von DRs und DRRs wird, wie in ABI27b zu sehen, der Lageunterschied in der
frontalen Ansicht fir Kamera visuell deutlicher. Insgesamt wird bei einer ratin Anzahl von Teil-
flachen, etwad x 9 bis 31 x 31 deutlicher zwischen korrekter und Fehllage diskriert. Die Be-
rechnungszeit steigt linear mikg; und betrag#1 s fur ngg; = 49 und456 s fur ngg; = 1681 Teil-
flachen € [s] = 0.35ngg; + 18).

Lateral: Kamera 1 Frontal: Kamera 2

100 =——x
griin: DR

rot: DRR

20
10 20 30 40

Unterteilungen pro Bild Seite: g
1:Kamera 1 2:Kamera 2
3:Kamera 1
(mit Lagefehler) J
a) b)

Abb. 7.27: Auswertung redundanter RegistrierungBnErgebnisse fu2 Kameras bei korrekter/fehlerhafter
Lage B8 mm/° pro Achse) (DS-2) Uiber unterschiedlichen Anzaliem Unterteilungen pro Bildseite;
b) Eingefarbte Uberlagerung von DRs/DRRs zweier Artsic bei Fehllage.

Fur weitere Experimente werddnl x 11 Teilflachen verwendet. Um zu untersuchen, ob €ielel-
registrierung in nur einer Bildebene erkannt werlann, wird DS-1 und als Referenzlage die ent-
sprechende (korrekte) Goldstandard-Lage verweddstwertung voriVyg. ergibt100% (Kameral)

und 99% (Kamera2). Fur Kameral wird nun die angenommene Positionen der Detekéorelum

4 mm in X-Richtung verschoben, also ein Fehler eingefuhst.fégen 57% (Kamera1l), 99%
(Kamera2). Wird hingegen der Detekt@rdeplatziert, folge100% (Kameral), 39% (Kamera2).

Nun soll noch untersucht werden, ob Fehler im Raheirer Lagemessung erkannt werden kon-
nen. Es werden mit klinischem Becken-Datensatz DiB-2 agemessungen mit initialen Fehllagen
von mTRE, = 8 mm bis 20 mm durchgefiihrt. Nach jeder Lagemessung wird fir déodidimeras
WrEee bestimmt. In4 Fallen wird die Lage falsch gemessenTRE > 2 mm). Fur die gelungenen
Messungen liegen di#d/z;, Werte beider Kamerad'y; = 2 mm) durchschnittlich beB2% und
86%, fur die Fehlmessungen bEi% und52%.

7.4.4 Diagnose fiir das Gesamtsystem

HMM Auswertung und Modellparameter

Zuerst werden Beobachtungswahrscheinlichkeiterfiitifr beispielhafte Szenarien vorgegeben. Diese
sind in Tab. 7.13 aufgelistet. Die beiden konfigusaren Ubergangswahrscheinlichkeitgnund a,
des HMM (siehe auch Abb. 5.7) werden firs Erste j;nB0% festgelegt. Auswertung des HMMs
ergibt, dass die Lagemessung fir die Szenariet: &7%, 2: 97%, 3: 97%, 4: 50% und5: 16%
erfolgreich ist. Die Auswertung der Erfolgswahrdoliehkeiten einzelner Komponenten fiir z. B.
Szenario2 ergibt: P(Kamera 1 ok) = 99%, P(Kamera 2 ok) = 5%, P(Registrierung 1 ok) =
95% und P (Registrierung 2 ok) = 23%. Der Kamerafehler und die damit einhergehenderégial
strierung konnen also entdeckt werden. Allerdingdlt fauf, dass die Wahrscheinlichkeiten
P(Lage ok) fur eine korrekte Lagemessung stark von der Bdahagswahrscheinlichkei¥g yrr ab-
hangen. In Abb. 7.28a und -c werden die jeweilsuvahten Wahrscheinlichkeiten fir Szen&iond4
Uber Modellparametera, ,, ausgegeben. Mit groReren unda, sinken die Wahrscheinlichkeit far
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Korrektheit der jeweils fehlerhaften Komponente €&ario 2: Kamera2, 4: Registrierung2) und
gleichzeitigP (Lage ok) (fur Szenario4 gilt dies vor allem flrx, # a;— Abb. 7.28c, rechts). Abb.
7.28b und -d zeigen noch die Wahrscheinlichkei®hage ok) Uber den fur Szenari@ und 4
wichtigsten Eingangsgrof3en, den BeobachtungswadirdihkeitenWy ,,,, undWygg.,. Dabei reagiert
P(Lage ok) fur grof3ere Modellparameter starker auf eine niedrige Beobachtungswahrscleinli
keit. Flra, , < 50% kann sich hingegen ein umgekehrter Zusammenhaedgen.

Beobachtungswahrscheinlichkeités][
WANL WKAMI WKAMZ WEPI WREGl WREGZ WENTF

95 95 95 95 95 95

Szenario

Alle Komponenten ok, Solllage
nicht weit entfernt
wie 1, aber ungenaue
Kalibrierung von Kamera
iel+

3 W|e.1 - Kamera2 wurde nach 95 95 95 c 30

Kalibrierung deplatziert

14 R

4 Wle 1 Blld .von Kamer& kann 95 95 95 10 5
nicht registriert werden
Alle Komponenten ok, Solllage

sehr weit entfernt

40 95 10 30 30

5: 95 95 95 95 95 95 30

Tab. 7.13: Funf Szenarien fur mdgliche Beobachéangn fir die Lagemessung relevanten Komponenten.
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Abb. 7.28: Auswertungen des HMM) WahrscheinlichkeiterP(Lage ok) und P(KAM?2 ok) uber Modell-
parameterrz; und a, (bei Szenario 2)b) Abhéngigkeit vonP(Lage ok) von der Beobachtungs-
wahrscheinlichkeitWy 4., fir verschiedene Modellparameter (Szenario Q)P (Lage ok) und
P(REG?2 ok) uber Modellparametern (Szenario 4) uwhdAbh&ngigkeit vonP(Lage ok) von der
Beobachtungswahrscheinlichk@z, (Szenario 4).
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Erfolgswahrscheinlichkeiten fiir Einzelkomponenten

Im Folgenden werden Modellparameter vgn= 70% unda, = 90% verwendet und die Szenarien 1
bis 5 damit nach den Erfolgswahrscheinlichkeitenzeiner Komponenten ausgewertet. Die Ergebnis-
se sind in Tab. 7.14 zusammengefasst.

Szenario | Wabhrscheinlichkeit fiir Korrektheit der Komponenfaigtande des HMM)%] Erfolg der
(Tab. Geo- Kamera Kamera Registrierung Registrierung Registrierung| Lagemessung
7.13) metrie 1 2 allgemein 1 2 [%]

1: 100 100 100 100 100 100 100
2: 13 100 13 97

3: 100 100 100 2 93 3 3
4: 100 100 100 0 94 0 1
5: 100 100 100 100 100 100 94

Tab. 7.14: Ergebnisse nach HMM Auswertung der Bebtungsszenarien 1 bis 5.

Auswertung an Fallbeispielen

SchlieBlich werden die Wahrscheinlichkeiten flr Hiazelkomponenten in verschiedenen Testféllen
an realen Daten ermittelt und im Gesamtmodell ausget. Zuerst wird eine Lagemessung fur DS-1
mit mTRE, = 3 mm initalem Fehler durchgefihrt. Dann wird die auttiswe Auswertung der ein-
zelnen Komponenten vorgenommen. Mit vorgegebendiefeleranzen von j&@ mm folgen die Er-
folgswahrscheinlichkeiten in Tab. 7.15, TestfalVerwendung gréRerer Fehlertoleranzen 2anm
fuhrt zu den Werten von Testfdl Fur beide Falle wurde zur Berechnung Wy, Wiay die gute
Fehlervariante verwendet. Wird jeweils diehlechteFehlervariante verwendet ergeben sich Falle
und 4. Fur Fall5 wird eine grof3e initiale Fehlregistrierung voiTRE, = 25 mm vorgegeben. Die
Lagemessung schlagt in diesem Fall fehl. Bdfigt aus einer gelungenen Lagemessung mit iaitial
Fehllage vormTRE, = 10 mm. Fir Fall7 wird dies mit Fehlertoleranzen vén75 mm wiederholt.
Zuletzt wird noch eine Lagemessung und AuswertuiggimnvFall 1 durchgefihrt, jedoch mit einer um

4 mm in Y-Richtung verschobenen Detektorgeometrie (Tab., 7288 8). Der Fall simuliert einen
Geometriefehler von Kamedg der nach der Kalibrierung auftritt. Die Lagemesgschlagt hier fehl.
Die Auswertungsergebnisse fir die in Tab. 7.15 mmsangefassten Testfalle werden in Tab. 7.16 als
Erfolgswahrscheinlichkeiten fir die einzelnen Komeoten und die gesamte Lagemessung darge-
stellt.
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Testfall Beobachtungswahrscheinlichkeitei][
Wane  Wkamr Wikamz  Wepr Wreer Wrecz  Wenrr

1: GTR-1,F = 1 mm, guteVariante 45 90

2:  GTR-1,F = 2 mm, guteVariante 94 98 99 99 98 95 99

3: GTR-1,F = 1 mm, schlechtevariante 38 34 90

4: GTR-1,F = 2 mm, schlechtévariante 98 99 98 95 99

5 Fall 1 + grol3e Fehlregistrierung 45 42 39 21

(25 mm)

6: Fall 1 + FehlregistrierungZ(mm) 45 40

7. Fall6+F =0.75 mm 26 34 35 31 43 45 12

8: Falll+4 mm Fehler fir Detektot 45 7 42

Tab. 7.15: Beobachtungswahrscheinlichkeiten ftit @estfalle.

Testfall Wahrscheinlichkeit fur Korrektheit der Komponenfaigtande des HMM)p] Erfolg der
(Tab. Geo- Kamera Kamera Registrierung Registrierung Registrierung| Lagemessung
7.15) metrie 1 2 allgemein 1 2 [%]

1: 99 99 99 100 100 100 100
2: 100 100 100 100 100 100 100
3: 98 99 99 100 100 100 100
4: 100 100 100 100 100 100 100
5: 21 34 18
6: 99 99 99 100 100 100 97
7: 1 18 19 0 26 30 0

8: 11 45 11

Tab. 7.16: Ergebnisse nach HMM Auswertung derfalistl bis 8.






8 Diskussion

In diesem Kapitel werden die durchgefiihrten Versuehd deren Ergebnisse diskutiert und bewertet.
Es gliedert sich in folgende vier Abschnitte:

0 In Abschnitt 8.1 wird auf die Methoden und Matddalzur Kamerakalibrierung eingegangen. Die
Ergebnisse der Kalibriermethoden einzelner Kamenasder Gesamtanlage werden erdrtert. Dabei
werden auch Vor- und Nachteile der Verfahren gegenéanderen Methoden behandelt.

o In Abschnitt 8.2 werden die Ergebnisse der Versutind. agemessung mit unterschiedlichen Ahn-
lichkeitsmal3en und Registrierungsverfahren diskutied soweit méglich mit Ergebnissen anderer
Autoren verglichen. Ferner werden mogliche Einftliasif die Messergebnisse behandelt und auf
die Ergebnisse zu Versuchen mit unterschiedlicremtiometrischen Simulationen und radio-
metrischer Registrierung eingegangen.

o0 In Abschnitt 8.3 werden die Ergebnisse der Untdrsngen zur Fehlerfortpflanzung behandelt so-
wie deren Bedeutung fir die klinische Praxis ertirte

0 In Abschnitt 8.4 werden Mdglichkeiten und Grenzesr dorgestellten Verfahren zur Selbst-
diagnose anhand der Versuchsergebnisse aus deerigerh Kapitel diskutiert und mit alternati-
ven Methoden zur Selbstdiagnose verglichen.

8.1 Geometrische Kalibrierung

8.1.1 Kameramodell

Als Kameramodell fur die Flachbildrontgenkamerasdeudas Lochkameramodell gewahlt. Dabei

wurde von einer verzeichnungsfreien Abbildung (@ieh von anderen Autoren angenommen wird
[Valais & Xydias, 2010]) auf die verwendeten Fesgi@idetektoren ausgegangen. Die Verzeichnungs-
freiheit konnte in Abschnitt 7.1.1 experimentelstigigt werden.

8.1.2 Kalibrierkorper

Zur Kamerakalibrierung wurde ein zylindrischer Kérgahnlich wie in Claus [2006] vorgeschlagen)
von 130 x 180 x 130 mm3 GroRe, mit37 spiralformig angeordneten Goldkugeln zu 1j& mm
Durchmesser verwendet. Er wurde so bemessen, dassaken Bestrahlungsanlagen einsetzbar ist.
Die Genauigkeit der Kugelanordnung wurde mit deteBainer hochaufgeldsten CT-Aufnahme ge-
messen. Es wurden zufallige Fehler vwo& 0.2 mm festgestellt (Abschnitt 7.1.2), wobei in diesem
Wert noch Fehler durch manuelle Messung der Kugdtipoen enthalten sind. Nach der Ausgleich-
ung im Rahmen der Kamerakalibrierung wurden hingeggandardabweichungen der Kugelposition-
en im Bereich der durch den Hersteller angegeb@riemm ermittelt (Abschnitt 7.1.6), welche re-
alistischer sein durften.

In Experimenten zur Kalibrierung mit Ground Trut&tBn und vorgegebenen Unsicherheiten fir
Kugelpositionen und detektierten Projektionen wardedgliche alternative Kalibrierkérpermodelle
danach ausgewertet, ob die Verteilung der Kugekr éinen groReren Raum oder die Erh6hung der
Kugelzahl die Genauigkeit der Kalibrierung erhdhigtit. einem Korper doppelter Grofl3e lassen sich
Fehler einzelner Kameraparameter um einen Faktobigzu0.15 reduzieren (Tab. 7.2). Der gréRere
Kalibrierkdrper ware allerdings nicht Gberall optiheinsetzbar, da einzelne Kugeln am Rand des
Korpers nicht immer auf die Detektoren abgebildétden. So betragt die maximale GroRe des Be-
reichs mit Kalibrierkugeln fir eine Anlage wie GTIRin Y-Richtung & in die Gantry hinein) ca.
205 mm. Wird nur der Durchmesser des Kalibrierkdrpersdeppelt, reduzieren sich die Kamera-
fehler langs zur Aufnahmerichtung auf etty&t. Es wéare also sinnvoll, von Fall zu Fall fur esmd-
sprechende Anlagengeometrie einen Kalibrierkérpakimal mdglicher GroRe zu verwenden. Bei
doppelter Kugelzahl und gleicher KorpergroRe konden Fehler etwas mehr als halbiert werden.
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Allerdings diirfte mit mehr Kugeln die Problematikggnseitiger Uberdeckungen bei der Detektion
eine groRere Rolle spielen. Anderungen von Kug8egroder -material diirften keine wesentlichen
Vorteile bringen. Eine VergroRerung kénnte mehr llii#mpungen projizierter Kugeln bedeuten, eine
Verkleinerung die Detektierbarkeit erschweren. tS@bld konnten sicher andere Materialien mit
hoher Réntgenabschirmung, wie etwa Blei, verwendggten, ohne die Detektierbarkeit zu beeinflus-
sen.

8.1.3 Kamerakalibrierung

Detektionsalgorithmus

Die Detektion der projizierten Kalibrierkugeln werdnit einem Template Matching Verfahren durch-
gefuhrt, fir das die Rdntgenschatten der Kalibtigein modelliert wurden. Die in Versuchen ver-
wendeten Rontgenbilder enthalten die fur Aufnahiges Kalibrierkdrpers tblichen, durch Konstruk-
tion und Lagerung des Kdorpers auf der Patientealigingten Artefakte (Abb. 7.2). Bei der automat-
ischen Detektion der Kugelmittelpunkte konnte Sxblgienauigkeit erreicht werden. Auch in An-
sichten mit nahe beisammen liegenden Kugelproje&tio(ca.0.75 mm, leichte Uberlagerung der
Rander) werden diese durch schrittweise Verkleinerung Sleshbereichs und gleichzeitiger Anpas-
sung der angenommenen Position im Bild als zweatrsohiedliche Kugeln erkannt. Der initiale Such-
bereich fur Kugelprojektionen wurde n2i0 mm in jede Richtung eines Bildes gewahlt, da wesemtli
grolRere Bereiche (ab cd40 mm) zu zahlreichen Fehldetektionen fiihren, wodurch Kamera-
kalibrierung fehlschlagt. Fir einige Kalibrierbildaus Anlage GTR-2 ist eine manuelle Vor-
positionierung der Réntgenaufnahmen durch Versehiater Bilder notwendig, damit die Kalibrier-
ung durchgefiihrt werden kann. Wird auf t.mm genau vorpositioniert, werden die Kugeln fir alle
Ansichten korrekt detektiert. Die Kalibrierung edert also in einigen Féallen ein manuelles — aber
sehr einfach durchfiihrbares — Eingreifen durch Benutzer, wenn die angenommenen Kamera-
modelle weit von der realen Geometrie abweicheménhin kdnnen die Kugeln zuverlassiger gefun-
den werden als etwa bei Navab et al. [1996] oderiw2009; 2010] (welche allerdings schwierige
Bedingungen fir die Detektion vorfinden), sodassvmeiniger Kugeln und fur einzelne Ansichten ka-
libriert werden kann. Auch sind keine Bildaussctenitealer Kugelaufnahmen, wie in Werner et al.
[2010], als Template notwendig.

Bestimmung der Kameraparameter

Versuche zur Kalibrierung einer Kamera wurden zbeian Ground Truth Daten mit kiinstlich hinzu-

gefugten Fehlern ohne Kugeldetektion durchgefulbs¢hnitt 7.1.4). Wesentliche Unterschiede
zwischen den Ergebnissen bei Verwendung des stmadmnye. des gendherten Gaul3-Helmert Modells
wurden nicht beobachtet. In beiden Modellen sindbdéerationen ausreichend, um auch mit grof3en
initialen Kamerafehlern 60 mm/15°) und zufalligen Kugelfehlerngf, = 0.25 mm im 3D und

o, = 0.25 mm bei der Detektion im 2D) erfolgreich zu kalibrierddie Fehler kalibrierter Parameter

hangen nach erfolgreicher Kalibrierung nicht von detialen Modellfehlern ab.

Wahrend sich Fehler, undag, kaum auf die kalibrierten Detektorrotationen aukem, wird der
Rohre-Detektor Abstand am starksten beeinflusgt = 0.1 mm kann bereits cal0 mm Ver-
schiebung des Detektors in Aufnahmerichtung nach ziehen — Abb. 7.3b). Insgesamt steigen mit
ungenauen Kugelpositionen in Anlagen wie GTR-1 odedie Fehler der Rohrenposition etwas
schneller an, als die der Detektorposition. Die witdsung von Fehlern der Kugelanordnung im
Kalibrierkorper ist ca20 mal so grol3, wie die Auswirkung von Detektionsurayegkeiten. Es ist
also essentiell fur eine genaue Kalibrierung, dessler Konstruktion des Korpers auf exakte Kugel-
positionierung geachtet wird. Standardabweichungennuro, = 0.2 mm kdnnen bereits mit etwa
+40 mm Fehler der Réhrenposition langs zur Aufnahmerioftau Buche schlagen. Fehler ortho-
gonal zur Aufnahmerichtung, die sich starker aw# dagemessung auswirken, sind jedoch mit
~ 0.5 mm — 1 mm wesentlich kleiner.
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Gegentber den Kalibrierverfahren in Mery et al.g2]) Selby et al. [2007b; 2008c] oder etwa Cui
& Ngan [2010] hat das eingesetzte Verfahren dertéidlpdass nach der Kalibrierung Informationen
Uber die zufalligen Fehler der kalibrierten Parameur Verfugung stehen und in einer Fehlerrech-
nung verwendet werden kdnnen. Ferner ist es mgdliclerwartende Fehler der beobachteten Kugel-
positionen gewichtend bei der Optimierung der Kaparameter zu berlcksichtigen (&hnliches ist
z. B. auch mit Gennerys Algorithmus zur Kalibrieguoptischer Kamerasysteme mdglich [Gennery,
2001)).

Kalibrierung mehrerer Ansichten

Die Anlagenkalibrierung ist ein relativ zeitintewesi Arbeitsschritt (je Winkel und Drehrichtung: Ro-
tieren der Gantry, Bildaufnahme, evtl. Bildvorpasiierung, Berechnung der Kalibrierwerte) und
kann ca.2 bis 4 Minuten pro Kalibrierwinkel bendtigen. Beim Kalieren mehrerer Ansichten in
einer Gantryanlage ist zu entscheiden, fur wieevighsichten eine Kalibrierung durchgefiihrt werden
soll und ob sich die Verwendung der Bindelblockéisgung zur Reduktion von Kalibrierfehlern
eignet. In Abschnitt 7.1.5 wurde die Kalibrierungj #, 8 und16 Ansichten tbe# ... 360° mit vorge-
gebenen Kugelfehlerrof = 0.2 mm, g, = 0.1 mm) mit oder ohne Biindelblockausgleichung unter-
sucht. Wird aust statt8 Ansichten (je90° Winkel, statt je45°) kalibriert, kbnnen sich wesentlich
grofRere Kalibrierfehler ergeben (z. B7 mm statt0.8 mm fiir die R6hrerX-Position). Bei Erhéhung
auf 16 Ansichten (je22.5°) werden die Fehler geringfugig kleiner. Unter Algwdg des Aufwandes
bei der Kalibrierung sollte@ Gantrywinkel fiir die Kalibrierung ausreichen.

Bei fester Anzahl an Kalibrierwinkeln (hié&) kann die Bindelblockausgleichung die Kamera-
fehler auf caZ75%, fur die besonders fehlerbehafteten ParametertgatdsRohre-Detektor) sogar auf
ca. 30% reduzieren. Dies liegt daran, dass sich Ungenau®k der Kugelpositionen im Kalibrier-
korper weniger stark auf einzelne Kalibrierungesvéitken, da sie im Rahmen der Ausgleichung fir
mehrere Ansichten gleichzeitig verbessert werdem.alem Fehler der Kugeln in Aufnahmerichtung,
die aus einer Ansicht kaum erkannt werden, werddrdi@se Weise durch die Kalibrierung in einer
anderen Ansicht korrigiert. Es empfiehlt sich adlsoner mdglichst viele zur Verfligung stehende An-
sichten als Biindel zu kalibrieren, um den Einfluea Fehlern des Kalibrierkdrpers zu reduzieren.
Dabei ist es jedoch wichtig, dass die Aufnahmen wethen Kalibrierkérper an identischer Position
stammen, da die Kugeln als Vollpasspunkte verwemdstlen. Es sollte vermieden werden eine
Kamera im Nachhinein mit nur einem Bild aus nuteeiAnsicht zu kalibrieren oder eine Kalibrierung
in mehreren Sitzungen durchzufthren, zwischen veelcher Kalibrierkdrper bewegt wird. Ein
weiterer Vorteil der Kalibrierung im Biindel ist, stamit ihr die Kovarianze@orm(¢,)(¢,) fUr die Ka-

librierwerte bei verschiedenen Gantrywinkeln erefiittverden kénnen, welche sich aus den fir alle
Ansichten identischen Fehlern der Kugelpositiongeleen (vglGl. 3-30).

Die in Betrieb befindlichen Anlagen GTR-1 und -2raken im und gegen den Uhrzeigersinn kali-
briert (Abschnitt 7.1.6). Der Kalibrieralgorithmist in beiden Anlagen fir jeweils beide Kameras und
Drehrichtungen erfolgreich. Die durchschnittlichbweichung der j&87 rechnerisch projizierten Ku-
geln von den detektierten Positionen im Bild liegter 0.10 mm. Dieser Fehler ist geringer als die
Rasterung der Rontgenbilder vOri27 mm. Die initial angenommenen Kameramodelle weichean bi
Uber34 mm (bei der Detektorposition) von den kalibrierten ifga ab. Insgesamt zeigen die Unter-
schiede zum jeweiligen Idealmodell, dass eine Kalitbng unerlasslich ist, was auch die Ergebnisse
der Lagemessungen mit und ohne Kalibrierung zefgiab. 7.5), wo ohne Kalibrierung fast alle Mes-
sungen fehlschlagen. Beim Vergleich der Kalibriatevén/gegen den Uhrzeigersinn, treten teilweise
Unterschiede von Gbdrmm zwischen der Position der Kamerakomponenten aorf gllem mehrere
mm in Z-Richtung, in welche die grof3ten Standardabweichonmit teilweise bet0 mm zwischen
den Kalibrierwerten bei unterschiedlichen Gantrykein, auftreten). Wie bei den Versuchen mit
Ground Truth Daten sind die Unsicherheiten Zgrund Z,, am grof3ten und fur die Rotationen am
kleinsten. Durch Wiederholung einer Kalibrierung@mR-1 mit neu aufgenommenen Rdntgenbildern
wurde gezeigt, dass sich die Ergebnisse in reatdag&n grof3teils reproduzieren lassen, sich jedoch
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in Aufnahmerichtung 4,, Z,) Unterschiede von mehreranm zwischen zwei Kalibrierungen
ergeben kénnen.

8.1.4 Anlagenkalibrierung

Die Kalibrierungen mehrerer Ansichten wurden in étibstt 3.5 zur Anlagenkalibrierung zusammen-
gefasst. Dabei wurde davon ausgegangen, dass aiobrgdkomponenten mit der Gantry auf Ellipsen-
bahnen um jeweils ein Zentrum drehen und die Detadtiationen fir alle Winkel konstant sind. Die
Anlagenkalibrierung wurde erst mit einem Groundthirgiameramodell fir GTR-1 und acht Gantry-
winkel theoretisch untersucht. Fur die Kamerak&iomgen wurden zufallige Fehler var, =

0.2 mm, o, = 0.1 mm vorgegeben. Die Fehler dé6 Anlagenparameter sind fir die Kalibrierung
etwas kleiner (Durchschnittswerte der Fehlerbetrfigedie Zentren der Réhren-/Detektorbahn ca.
28% kleiner), wenn im Bindel statt einzeln kalibrievurde (Tab. 7.3). Bei kleineren Fehlern
ox = 0.1 mm und Kalibrierung im Biindel liegen die Fehler beir 9.29 mm. Der Versuch zeigt,
dass, wenn die Anordnung der Kalibrierkugeln agheid genau ist und im Bindel kalibriert wird,
eine sehr genaue Anlagenkalibrierung durchgefihetden kann. Gerade die Genauigkeit der
Ellipsenzentren wirkt sich stark auf die Lagegegkeit aus. Mit den bei Weitem grof3ten Fehlern sind
die Radien der Regressionsellipsen behaftet. DideFe&ler Ellipsenverkippungen und der Detektor-
winkel liegen hingegen bei wenigéri°.

Bei der Modellierung der Bahnen der Kamerakomparemiurde unter der Annahme, dass durch
Verformung des Gantryringes aufgrund seines Gewegclaer Bahnradius der KomponentenZin
Richtung geringer ist als iK-Richtung (vgl. Abb. 3.7), die Ellipsenbahn gewaBlei der Kalibrier-
ung von GTR-1 und -2 konnte diese Annahme nichtdltigs werden (Tab. 7.4). Trotzdem ist die Ver-
wendung der Ellipsenbahn zweckmé&lig, wie aus deerschieden der zwei Radien (z. £ mm
Unterschied zwische&- und Z-Radien der Detektorbahn von Kame&ran GTR-2) hervorgeht. Das
Anlagenmodell wurde so aufgestellt, dass sich R@hokDetektor beider Kameras je um ein eigenes
Rotationszentrum bewegen. Zumindest Xliaund Z-Koordinaten der Rotationszentren sollten aber in
etwa gleich sein, da diese mit der RotationsackseGhntryringes zusammenfallen durften. Tatséach-
lich liegen die Abstande zwischen den Rohre/DeteRmtationszentren bei maximal eamm in X-
undZ- und beil0 mm in Y-Richtung. Die Unterschiede der Rotationszentreisdven zwei Kameras
derselben Anlage liegen bei damm in X- undZ- und13 mm in Y-Richtung.

Bei der Naherung der Bahnen der Kamerakomponentesh cEllipsen treten Abweichungen der
kalibrierten Rohren-/Detektorpositionen von der gdigen Bahnellipse vor allem in Aufnahme-
richtung ¢ im Gantrysystem) auf. Die Verwendung der Regresslipsen kann hier helfen, Aus-
reiBer bei einzelnen Kalibrierungen zu eliminierBer Vergleich der Genauigkeiten bei der Lage-
messung mit Rontgenbildern aus GTR-1 zeigt, dassaMem fir Gantrywinkel zwischen den Kali-
brierwinkeln mit Anlagenkalibrierung hohere Genaiten gegenlber der Einzelkamerakalibrierung
erreichbar sind (Tab. 7.5). Dies liegt daran, diisse erlaubt besser als z. B. nur linear zwischeri
Kalibrierstellen zu interpolieren. Durch die Verwdeimg eines stochastischen Modells bei der An-
lagenkalibrierung ist es moglich, die Standardabluangen flr Gantry-, Rohren- und Detektorwinkel
zu nahern. Dies ist z. B. beim Verfahren von Chaleff2005] zur Modellierung der elliptischen
Bahnen eines CT-Gerates nicht moglich. Bei dendreigepriften Anlagen folgten fur den Gantry-
winkel etwao, = +£0.05° und furoy . bzw. o4, .. nur £0.01°. Die hohen Genauigkeiten beim
Roéhren- und Detektorwinkel sind nicht verwunderlida diese fest in der Anlage montiert sind. Die
Ergebnisse eines Experimentes in Abschnitt 7.3i@ere dass fur die Gantrywinkel inklusive der
Montagewinkel tatsachlich Unsicherheiten von ultés° zu erwarten sind. Im Allgemeinen werden
fur Protonenanlagen maximale Fehler von @a® fur den Gantrywinkel gefordert [Wieszczycka &
Scharf, 2001].
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8.2 Lagemessung

Zur Bewertung der Methoden der Lagemessung wurdegige Kennzahlen verwendet, die auch in
anderen Untersuchungen zur 2D/3D Registrierung eredet wurden (z. B. TomaZevic et al. [2006],
van de Kraats et al. [2005]). Dies erlaubt es,Eiigebnisse untereinander und mit denen anderer Au-
toren zu vergleichen.

8.2.1 Vergleich von AhnlichkeitsmaRen

In Abschnitt 7.2.2 wurden die AhnlichkeitsmaRe BildregistrierungNormalized Cross Correlation
(NCC), Mutual Information(MI), Gradient Correlation(GC) und die neu entwickelieocal Multi-
Resolution RangkorrelatioLMRC) anhand von zwei Datensatzen anatomischant®me und zwei
klinischen Datensatzen miteinander verglichen. @usurde der Kurvenverlauf der AhnlichkeitsmaRe
zwischen DR und DRR (Abb. 7.7) Uber je zwei ebehansformationen miteinander verglichen, um
abzuschéatzen, wie gut das jeweilige globale Maxindfiniert ist und ob mit vielen lokalen Extrem-
stellen zu rechnen ist. Wahrend fur GS-1 alle Mafd®ihernd korrekte Ergebnisse liefern, konnte bei
den Daten des Beckenpatienten GS-2 beobachtet myelldes NCC kein deutliches Maximum aus-
bildet. Bei GS-3 und -4, also mit sinkender Bildiifag, ist NCC nicht mehr in der Lage die Position
maximaler Bildahnlichkeit korrekt anzuzeigen. Bendniederkontrastigen Datensatz GS-4 versagen
NCC und MI. Mit GC wird das Maximum bei allen Dasétzen auft1 mm korrekt angezeigt, fur
GS-2 und GS-4 sind aber viele lokale Extrema vadkan Das neue LMRC Mal3 hingegen zeichnet
sich durch sehr wenige lokale Extremstellen austr&en die kleinsten Abweichungen der Maxi-
mumsposition (cal mm Fehler, nur bei GS-4) auf. Zum Vergleich wurdememe LMRC Version
ausgewertet, die nur die hochstaufgeloste Stufevidddstabsraumes verwendet (LRC). lhre Maxima
sind mit denen von LMRC identisch, jedoch weist 8&3 eine Vielzahl lokaler Maxima auf, die
seine Optimierung im Rahmen der Bildregistrierungcleweren durften. Hier zeigt sich der Vorteil
der Berechnung von LMRC Uber mehrere Bildmal3stabe.

Zur Lageberechnung wurde erstmal das bereits klinisngesetzte Registrierungsverfahfener-
wendet, um Kennzahlen fir die Einzugsbereiche,|§sfaten und Genauigkeiten der Mal3e zu bestim-
men. Um Vergleiche anzustellen, wurden mit dencleesienen Datensatzen und AhnlichkeitsmaRen
die mTRE-Fehler nach Registrierungen mit untersiifuleen initialen Fehlern bestimmt (Abb. 7.8).
Beim anatomischen Phantom GS-1 schneidet Ml anebexdi, gefolgt von LMRC. Das bestatigt, dass
sich MI, wie bereits vermutet, vor allem fur diedrarierung kinstlicher Daten mit wenigen Bild-
storungen eignet. Das schlechtere Abschneiden WOR@ an GS-1 kann mit den in regelmafigen
Absténden in den Bildern des Phantoms verlauferiderstruktionsbedingten Streifen erklart werden
(Abb. 6.5b). Aufgrund der Regelmaliigkeit der Lirsokturen und der Tatsache, dass LMRC nur
relativ eng begrenzte Nachbarschaften im Bild besigtitigt, werden Bilder als sehr &hnlich bewertet,
sobald sich diese kiinstlichen Linien Uberlagerthawenn diese nicht zueinander korrespondieren
(dies kann in tberlagerten Bildern nach Fehlireigistngen auch beobachtet werden). Fir alle anderen
Datenséatze sind die Fehler jeweils fir LMRC amnde&n. Mit NCC kdnnen die Datenséatze GS-2
bis -4 nicht mehr registriert werden — in einemgleich durch Wu et al. [2009] zeigt tbrigens NCC
hohere Robustheit als Ml und GC, was hier nichtdieg werden kann. Fur GS-2 liefert nur LMRC
Ergebnisse in einem akzeptablen Fehlerbereich ehddm sehr niederkontrastigen Datensatz GS-4
fuhren nur GC und LMRC zu korrekten Registrierung&ferden Fehler vomTRE < 2 mm noch als
Erfolg gewertet, ergeben sich fir LMRC Versuchstliafe Uber alle vier Datensatze, Einzugsbe-
reiche mit Erfolgsraten Gb&5% von durchschnittlicltCR, 950, = 3.2 mm. SchwellwertnTRE <
2 mm wird von zahlreichen Autoren [van de Kraats et2005; Skerl et al., 2006; Wu et al., 2009] als
klinisch relevanter Wert verwendet und macht digebnisse vergleichbar. Mit NCC, Ml und GC
werden unter identischen Versuchsbedingungen weadegeringere Einzugsbereiche erreicht. Dies
liegt insbesondere daran, dass LMRC bei den qgtiglgehlechteren Daten (klinische Daten GS-2, -3
und niedrigkontrastige Bilder GS-4) besser absdwateals die anderen Mal3e. Gerade im klinischen
Beckendatensatz GS-2 befinden sich viele Weichteig Gewebe. Teilweise sind unterschiedliche



144 8.2 Lagemessung

anatomische Strukturen in DRs und DRRs erkennharLBge kann ausschlie3lich mit LMRC ermit-
telt werden.

Die mittleren translatorischen RegistrierungsfeldirchschnittliclTRE = 1.3 mm, inklusive des
bei Erzeugung der Goldstandard-Registrierungenhbaéieten Markerfehlers) Uber die erstemm
initialer Fehler liegen bei LMRC aufgrund der hadreiErfolgsrate niedriger als bei den Vergleichs-
mafien. Die TRE-Fehler aller erfolgreichen Lagenmegsa sind fiir NCC am niedrigsten, gefolgt von
LMRC mit 0.7 mm (Tab. 7.6). Der Wert liegt unter den Gréf3en dexaldiagonalen der Datenséatze,
sodass Subvoxel-Genauigkeit erreicht wird. Bei Rmt@n schneidet MI, gefolgt von LMRC am
besten ab.

In anderen Publikationen werden fur AhnlichkeitsmaBrgleichbare Einzugsbereiche erreicht wie
fur LMRC. Die Ergebnisse sind jedoch schwer vedjibar, da keine Versuche mit klinischen Daten
durchgefuhrt werden [van de Kraats et al., 2005ndzevic et al., 2006]. Ein Vorteil von LMRC
gegenuber vielen anderen Maf3en ist, dass der Baneghaufwand unabhangig von der Gréf3e des in
den Bildern verfugbaren Grauwertbereiches ist, sod@ine Reduktion der radiometrischen Quanti-
sierung durchgefihrt werden muss. Bei Ml hingegéed die Anzahl der nutzbaren Grauwerte wegen
der GroRe der gemeinsamen Histogramme of2&uéduziert. Gleiches trifft z. B. auf die von Fagl
al. [2010] als Verbesserung von Birkfellners [Bekfer et al., 2009] vorgeschlagene Rangkorrelation
(SRC) zu.

Die bendtigte Rechenzeit zur Lagemessung mit LMBRGriit ca.45 s geringer als bei den Ver-
gleichsmafRen (NCCt59 s, MI: 182s, GC: 157 s). Dies liegt neben der einfachen Berechenbarkeit
auch daran, dass LMRC sehr schnell zum Maximum dajiert. So sinkt die Zahl der notwendigen
Auswertungen von LMRC auf durschschnittli@é8 DR-DRR Vergleiche je Bildpaar, gegenilegic
(MI) und 525 (GC). Ein Vergleich mit anderen MalRen ist aufgrumterschiedlicher Datenbasen und
Registrieralgorithmen schwer moglich. Fiur eine eineg Auswertung des Mal3es zwischen zwei Bil-
dern benétigt LMRC durchschnittlich.02 s und damit, zusammen mit NCC, weit weniger als die
anderen Mal3e. Fur die Rangkorrelation SRC wurdechdeigl et al. [2010D.07 s bei Berechnung an
5% des Bildinhaltes ermittelt.

Als Nachteil vom LMRC vor allem gegentber MI ist zannen, dass, vorausgesetzt die verwen-
deten Daten besitzen eine ausreichende Bildquadidiass sich MI zur Registrierung eignet, LMRC
einen wesentlich kleineren Einzugsbereich bediitt .3 mm gegeniber LMRQ.8 mm bei DS-1,
Abb. 7.9). Dies kann auch beim visuellen Vergledgh Kurven der Mal3e beobachtet werden. Das
Maximum von LMRC ist im Vergleich zu MI sehr schmadas auf den kleineren Einzugsbereich hin-
deutet (Abb. 7.7).

8.2.2 LMRC Varianten

Standardmafig wurde eine LMRC Version verwendet, jéi Auflosungsstufe Pixel in ein8rx 3
Nachbarschaft vergleicht und bilinear interpoli@fRC;.3). Eine einfachere Version von LMRC
ohne Verwendung mehrerer Bildmafstabe flhrt zu &fiezahl lokaler Extremstellen, die fur einen
Optimierungsalgorithmus potentiell problematisamdsiWeitere untersuchte Varianten sind LMRC in
einer 5 x 5 NachbarschaftL(MRCs.s), LMRC mit Nearest-Neighbor InterpolatiqitMRCy,) und
eine Variante ohne Poisson-Gewichtung der GrauwWeMR Cyycew)- Die Hoffnung, mitLMRCsy s
den Einzugsbereich zu vergréRern, hat sich nidiitilierSowohl LMRCsys als auchLMRCyycew
zeichnen sich durch einen kleineren Einzugsbergioch. Wahrend die Einzelauswertungen bei
LMRCsys durch Verwendung einer groéReren Nachbarschatusf@itiger werden, zeigt sich, dass Ge-
wichtung der Pixelintensitdten nach ihrer Vertgjsfunktion in den DRs durchaus Vorteile bringt.
Die geringere Anzahl notwendiger LMRC-Berechnungeon LMRC;.; im Vergleich zu
LMRCyncew Z€igt, dass das Mal? mit Gewichtung schneller kayiwd. Durch die Gewichtung wird
LMRC robuster gegen Bildrauschen, das vor allerdunklen Bildbereichen mit hoher Zahl eintref-
fender Photonen vorkommt. Die Kennzahlen ¥@iRCy, sind zu denen des Standardmales sehr
ahnlich. Wahrend erwartungsgemal Genauigkeit undugsbereich leicht abnehmen, verringert sich
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durch die einfachere Interpolation die RechenzEitb( 7.7). Letztlich is.MRC5,5; mit bilinearer
Interpolation die zu préferierende Variante.

8.2.3 Verfahren zur Lagemessung

Verfahrensvergleich

Fur die Lagemessung wurden drei VerfahiedI( I1I) vorgeschlagen, von denen Verfahikderzeit
eingesetzt wird. Durch Messungen mit verschiedeméalen Fehllagen wurden sie in Abschnitt 7.2.3
anhand der vier Goldstandard-Datenséatze verglichenheidet dabei fiir alle Datenséatze schlechter
ab, als die anderen Verfahren. Der Fehler steigl bi#& groRer werdende initiale Fehlausrichtungen
rasch an, was damit erklart werden kann, dass fah® bei der gleichzeitigeh DOF Ahnlichkeits-
maximierung in lokale Extrema zu konvergieren haer grof3ten ist und mit steigendem Anfangs-
fehler zunimmt. In Verfahreh wird nur eine Optimierung vorgenommen, wahrendatideren Ver-
fahren die Optimierungen iterativ wiederholen uedepenenfalls lokale Extremstellen wieder verlas-
sen konnen. Bdi ist, wie schon vermutet worden war, die AnzahlFahlregistrierungen geringer.
Die Rechenzeit ist gegeniibeunerwartet héher (ca. um Fakt). Dies dirfte daran liegen, daks
sehr schnell in lokale Maxima konvergiert und digtiierung rasch (mit falsch bestimmter Lage)
beendet wird, wahrend bHi Folgeiterationen durchgefuihrt werden. InsgesaniidasVerfahrerl der
mittlere Einzugsbereich VOGR,mm 959, = 3.2 hoher als bel mit 1.1 mm. Verfahrenlll stellt hier
eine Verbesserung dar. Sowohl die mittleren Regréthler 0.8 gegentben.3 mm), als auch der
Einzugsbereich voR;ym 959, = 7.4 mm, liegen Gber den Werten flr VerfahridrundlI.

Die Rechenzeit ist trotz héherer Anzahl an LMRC Wegungen belll mit ca.31 s um Faktor
0.7 geringer als bell, da weniger rechenaufwéndige Schritte mit Erzeggueuer DRRs notwendig
sind (etwas mehr als halb soviele). Die 3D-Tramstst (TRE) und Rotationsfehler (RRE) kdnnen mit
IIT gegenibell reduziert werden (vof.7 + 0.8 mm auf 0.5 + 0.2 mm bzw. 1.1 + 0.7° auf 0.8 +
0.2° Uber alle Datenséatze). Die Genauigkeiten unteweéadung von LMRC und Verfahrdil sind
damit hoher, als die von Verellen et al [2003] fiie ExacTra® Rontgenlagemessung ermittelten
0.6 + 0.9 mm. Die Fehlerwerte sind fiur Verfahrdn (bei geringerer Zuverlassigkeit) noch etwas
niedriger (Tab. 7.8). Die Berechnung der Lage difek Raum, ohne den Umweg uber die Rick-
projektion, kdnnte hier ein Vorteil sein.

Variationen von Verfahren 111

Die Anzahl maximal mdglicher lterationen, die inri&hrenllIl durchgefiihrt werden kénnen, wurde
auf Maxlterspor/Maxltergpor = 4/8 begrenzt. Mit Erhdhung der Zahlen kann der Einkagsich
noch leicht vergro3ert werden (a®iinm), wodurch aber auch die Rechenzeit leicht stéigtd die
Begrenzung ganz weggelassen, ergeben sich beestafinstieg der Rechenzeiten keine weiteren
Verbesserungen. Schlie3lich wurde noch untersuafithe Optimierungsstrategie sich zum Ermitteln
der raumlichen Rotationen eignet, da gerade in diesem Schritt viele DRRewgzwerden mussen.
Der Funktionsverlauf von LMRC Ubeg lasst sich in einem Bereich von ¢g2° um das Optimum
herum gut durch eine Parabel ndhern (Abb. 7.11¢hAst zu sehen, dass die Funktionsverlaufe — wie
fur den GSS-Optimierer vorausgesetzt — im Beremmhdas Maximum unimodal sind. Vergleich des
GSS-Optimierers mit und ohne parabolische Nahesowje des Nelder-Mead Optimierers ergab,
dass mit der Parabel die Anzahl der zu erzeugebB&s reduziert werden kann. Auch die Genauig-
keit nahm etwas zu. Am schlechtesten schnitt dédteMéviead Optimierer ab.

Einsatz in der klinischen Praxis

Beim Versuch die Erfolgsraten fur initiale LagefhbusschlieRlich in Richtung einzelner Raum-
achsen zu bestimmen, um abzuschatzen, wie grokagehlin einzelne Richtungen maximal sein
durfen, zeigten sich die Ergebnisse sehr uneintteifAbb. 7.18). Bereiche korrekter Lagemessungen
unterscheiden sich zwischen einzelnen Raumrichtungel Datensétzen erheblich. Letztlich jedoch
sind die erlaubten Fehler fur einzelne Lageparametsentlich grolRer, als wenn initiale Fehler



146 8.2 Lagemessung

kombiniert auftreten. Eine unabh&angige Untersucheingelner Parameter macht so fur die Praxis
wenig Sinn.

Die Genauigkeit, mit welcher durch das neue Vedalil relative Verschiebungen/Rotationen
eines Phantomkdrpers erkannt werden, wurdeOrB# mm bzw. 0.38° gemessen (Abschnitt 7.2.6).
Die Messungen beinhalten mogliche Fehler der Rati¢ischbewegung, welche allerdings nicht be-
stimmt werden konnten. Ein &hnlicher Versuch zlatieen Genauigkeit durch Fox et al. [2006] fiihrt
unter Verwendung von MI und einem reinen 2D-2D Remirungsverfahren zu TRE-Fehlern tber
1 mm.

Untersuchungen mit klinischen Bildern und Daten a&es Bestrahlungsplanung (Tab. 7.11)
ergaben, dass bei der Partikeltherapie in der fraiiale Fehllagen untét mm die Regel sind. Be-

richte aus der klinischen Praxis zeigen, dass deBKopf & Hals Bereich auf c&.3 mm genau aus-
gerichtet werden kann [Pommier et al., 2008]. Dimlgswahrscheinlichkeit der Lagemessung ist mit
VerfahrenIIl und LMRC so> 95%. In Einzelfallen kdnnen initiale Fehler (abhangign der
Patientenfixierung, der anatomischen Region e¢clpgh auch grofRer werden, z. B. einmdlRE =~

32 mm bei DS-3. Im vorliegenden Fall war der Kopf desidtaen etwa7° stark geneigt. Rotations-
fehler dieser GroRRe kdnnen ohnehin nicht mehr nmésbla durch die Patientenliege korrigiert werden
und erfordern die Umlagerung des Patienten. Sellalitomatische Lagemessung trotzdem durch-
geflhrt werden, ist eine manuelle Vorregistrierdieg DR-DRR Bildpaare nétig, die aber zur erfolg-
reichen Lagemessung fiihren sollte, da dabei maxtelaller von ca2 mm [Devereux et al., 2010] zu
erwarten sind (alternativ kdnnte auch mit HilféBz.optischer, oberflachenbasierter Lagemessung vor-
positioniert werden). Hier wirde ein groRerer Egshereich des AhnlichkeitsmalRes oder des Re-
gistrierungsverfahrens Abhilfe leisten. Das rekangionsbasierte Verfahren von TomaZevic et al.
[2006] zeigt zwar hohere Einzugsbereiche €&}y, 950, = 9 mm bis 12 mm, erfordert hierfir aber
Rontgenbilder aud bis5 verschiedenen Ansichten (mit entsprechender Médsting des Patienten).

Die Prazision der LagemessuridIl(mit LMRC) wurde flir einzelne Lageparameter mit akur
schnittlich ¢ = 0.22 mm/0.19° ermittelt (Abb. 7.19). Bei den Rotationen findeohsdie deutlich
groiten Fehler (maximal = 0.37°) beimRoll-Winkel, der bei VerfahreHI vor allem aus det, Ro-
tation resultiert.

8.2.4 Einfluss von Bilddaten

Lagemessung in kleinen ROIs

Es wurde untersucht, ob sich Lagemessungen auehetwendung nur kleiner Bildregionen durch-
fuhren lassen (Abb. 7.12). Dies war nur mit LMRCgfich, womit korrekte Messungen mit n8%o

der Bilddaten und weniger durchgefiihrt werden kennEin wesentlicher Vorteil von LMRC gegen-
Uber z. B. Ml ist hier, dass keine korrespondieegnthtensitaten zur Registrierung benétigt werden.
Diese kommen bei hoher Grauwertauflosung bei wenkjeeln nur selten vor, was die statistische
Auswertung der MI behindert. Die Eignung von LMR@ Registrierung relativ kleiner Bereiche ist
eine Voraussetzung dafir, dass das Mal? im RahmeB8allestdiagnose zur Registrierung mehrerer
kleiner Bildausschnitte eingesetzt wird. Ein wedtewichtiger Vorteil ist, dass LMRC so auch zur Re-
gistrierung nicht rigide transformierter Daten vendbar ist, etwa indem die interessanten Teil-
bereiche der Bilder durch entsprechende ROIs emegegwerden. Es ist dann nicht mehr notwendig,
die relevanten Bereiche nur durch eine Gewichtuéuiker in die Registrierung einzubinden (wie etwa
bei Park et al. [2010]). Stattdessen kdnnen digkkigv registriert werden.

CT-Schichtabstdnde, Voxelinterpolation und Bildraster

Lagemessungen mit vier CTs eines Kopfphantoms setiexdlicher Schichtabstédnde ergab einen Zu-
sammenhang zwischen Schichtabstanden und MTRErRehle von etwa
mTRE =~ 0.4 - Schichtabstand, wenn bei der DRR-Erzeugung trilinear interpoligtirde. Die durch
Murphy [1999] beobachtete Proportionalitat zwischeaxelgrof3e und Registrierfehler bestatigt sich
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damit. Bei NN-Interpolation sind die mTRE-Werte stegtwas hoher. Eine Erhéhung der Rasterung
der virtuellen Bildebene fiir das DRR-Rendering %d2? auf 10242 kann, vor allem bei trilinearer
Interpolation, die mTRE-Fehler leicht reduziereiir Bie CT-Daten mit dem kleinsten Schichtabstand
(0.625 mm) erhéhte sich die Zeit, die auf der CPU zur Erzmggeiner DRR notig ist, von NN-Inter-
polation bei5122 Raster zu trilinearer Interpolation b)24? Raster um etwa das zwolffache. Wenn
die Rechenzeit z. B. durch GPU basiertes Rendeddgziert werden kann, sollten ein feines Bild-
raster sowie trilineare Interpolation verwendetdegr, um maximale Lagegenauigkeiten zu erzielen.

Einfluss von Bildstérungen auf die Ergebnisse der Lagemessung

Es hat sich gezeigt, dass Lagemessungen mit LMR@Ilddoei starkem Detektorrauschen als auch
bei niedrigen DQE-Werten, also starkem Quantenrerscmoglich sind (Abb. 7.14). Eine Registrie-
rung mit stark rauschbehafteten Bildern ist in eieFallen sogar méglich, wenn eine manuelle Regi-
strierung nicht mehr durchfuhrbar ist. Flr die hierwendeterPaxscan 4030Betektoren wird vom
Hersteller ein DQE-Wert von mindeste38% angegeben [Varian, 2011]. Die Lagemessung ist noch
bis zu etwad.2% moglich. Gerade die Robustheit gegeniiber dem @oeaischen dirfe LMRC auch
bei der Registrierung von CT-Daten zu Megavolt-Rénbildern (wie sie zum Teil in Linearbe-
schleunigeranlagen aufgenommen werden) oder fliopischen Rontgenbildern einsetzbar machen,
bei welchen das Quantenrauschen in der Regel ligiher

8.2.5 Rontgenradiometrie

Réntgensimulation

Zwei Verfahren (MethodeA und B) zur Simulation der Réntgenradiometrie wurden kehngn. Ein
visueller Vergleich von bei verschiedenen Rontgengien erzeugten DRRs (Abb. 7.15) zeigt, dass
weiche Gewebe mit VerfahreA im niedrigen EnergiebereichEyg,x = 40 keV) kontrastarmer,
Knochen dagegen kontrastreicher dargestellt werierhéheren Energiebereich sinkt der Kontrast
fur weiche Gewebe bel jedoch soweit, dass einzelne Graustufenubergéichébar werden. Ins-
gesamt wirken mitB erzeugte Bilder im Vergleich zu echten Rontgemitddrealistischer. Pro-
blematisch bei Methodd ist, dass die in Gl. 4-24 modellierte Abhangigkaiir fir die Rontgen-
energie gultig ist, mit welcher das CT-Gerat raddnmsch kalibriert wurde. Soll eine Aufnahme
anderer Energie simuliert werden, stimmt der gegeb&usammenhang so nicht mehr. Behin-
gegen wird die Absorption flir eine angenommene givdnergie aus verfigbaren Materialtabellen
gelesen. Das Verfahren ist unabhangiger von beCdeAufnahme verwendeten Energie. Ferner be-
steht beiB mehr Spielraum fiir eine gegebenenfalls gewinsshpassung der Simulation. So kénnen
durch Anderung der Materialzuordnungen (z. B. dwstEitke Gewichtung von Materialen mit hoher
Absorption) anatomische Strukturen, etwa Knochesphders hervorgehoben werden.

Bei der Lagemessung eingesetzt, konnenAriiei den beiden Beckendatenséatzen (DS-2 und -4)
und mit B bei den Kopf/Thorax Datensatzen (DS-3 und -5) héli&nzugsbereiche erzielt werden.
Dies durfte darauf zuriickzufihren sein, dassAndie gerade im niederkontrastigen Beckenbereich
recht haufig vorhandenen, stérenden Strukturen rmidg® der Knochenanatomie im Bild abge-
schwacht werden. Aufgrund ihres besseren visu@tenheinungsbildes werden flr die Lagemessung
in dieser Arbeit die mit MethodRB erzeugten DRRs verwendet.

Die Rontgenstrahlung wurde in dieser Arbeit als aabmomatisch simuliert. Da dies nicht der
Realitat entspricht, in welcher die Réntgenbrenasdting in einem kontinuierlichen Spektrum erzeugt
wird, wurde versucht eine Energie zu finden, dedhatrtretend fir das gesamte Spektrum verwendet
werden kann. Diese Vereinfachung erlaubt es, beiDdR-Erzeugung via Raytracing jeweils nur
einen Strahl pro Pixel zu simulieren. Als simukkeR6ntgenenergie wurde die Halfte der angenom-
menen maximalen Photonenenergie verwendet, dairdiedealen Bremsspektrum der Energie ent-
spricht, mit welcher die meisten Photonen emittieetden. Werden Lagemessungen unter Verwen-
dung vonB mit unterschiedlichen simulierten Rontgenenergiencligefihrt (bei festen00 keV
DRs), verbessern sich die Ergebnisse leicht migestelen Energien bis zu sehr hohen Werten von ca.
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5 MeV (Abb. 7.16a). Mit niedrigen Energier: (75 keV) wird die Lagemessung unzuverlassiger. Der
Grund dirfte wieder sein, dass bei hohen Energien stérende (zum Teil verrauschte) Strukturen
weicher Gewebe unterdrickt werden und leichteregistrierende Knochenstrukturen im Bild promi-
nenter werden. Ferner ist anzunehmen, dass duecBidiulation monoenergetischer Strahlung, die
vor allem am Bildgebungsprozess beteiligten, hdRéntgenenergien bei der Bildgebung nicht aus-
reichend bertcksichtigt werden. Die Tatsache, diss Beam-Hardening nicht in der Simulation
bertcksichtigt wurde, dirfte diesen Effekt verstirk

Lagemessung mit radiometrischer Registrierung

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Verfahren zuriametrischen Registrierung entwickelt, um
durch Anpassung der simulierten Rontgenenergie emihder Registrierung Verbesserungen bei der
Lagemessung zu erzielen. Verschiedene AhnlichkaR&(NCC, MI, GC, LMRC) wurden auf ihre
Eignung daflir untersucht. Dabei stellte sich herdass sich nur NCC (in Verbindung mit Methode
B) zur radiometrischen Registrierung zwischen DR DRR eignet. Da die anderen Mal3e relativ in-
sensitiv gegeniiber radiometrischen Anderungen sshdlies wenig verwunderlich. Weil NCC uber
verschiedene simulierte Energien viele lokale Maxamifweist, konnte ein Optimierungsalgorithmus,
wie etwa Golden Section Search, nicht eingesetrtlave Stattdessen wurde in regelmaligéeV
Absté&nden zwischebl bis250 keV nach dem globalen Maximum gesucht.

Das Verfahren wurde bei der Lagemessung unter \feturgg von bei unterschiedlichen Energien
aufgenommenen Roéntgenbildern eingesetzt. Die Esfatg konnte mit radiometrischer Registrierung
bei leichter Erh6hung der Rechenzeit geringfugide&ssert werden (Abb. 7.17a). Die simulierte En-
ergie wurde der tatsachlich verwendeten Réntgeganedabei bis auf cal.0 bis 20 keV angenahert
(Abb. 7.17b, -c). Liegt die tatsachliche Energierdm oberen Bereichl {0 keV), wird sie eher unter-
schéatzt, wahrend Energien im unteren BereidhkeV) eher Uberschatzt werden. Die simulierte Ener-
gie kann allerdings nur bei relativ kleinen iniéal Fehllagen angepasst werden. Abm@RE, >
10 mm nehmen bei den durchgefiihrten Versuchen die Athweigen der gefundenen Energien stark
zu. Eine leichte Verbesserung der Erfolgsrate dgeimessung war auch Uber diesen Bereich hinaus
zu beobachten. Das Verfahren ist schneller unéhliiilen Fehlregistrierungen robuster, als dasozuv
von Selby et al. [2010a] vorgestellte. Allerdinggdvpro DRR nur ein globaler Energiewert ange-
passt, wahrend bei Selby et al. praktisch eine ssyrag pro Absorptionswert des CT-Volumens vor-
genommen wird, was zumindest theoretisch eine afgirAngleichung von simuliertem und echtem
Bild erlaubt. Gegenlber Selby et al. [2008a] stdl Verfahren eine Verbesserung dar, da die DRRs
mit weniger Rechenaufwand und in feineren Energfest angepasst werden kénnen. Insgesamt
koénnte das hier vorgestellte Verfahren jedoch nawh einer realistischeren Simulation der Réntgen-
bildgebung profitieren.

8.3 Theoretische Genauigkeiten des Lagemesssystems

Fiar Lagefehler spielen vor allem die Unsicherhetien Solllage, der Istlage und der verwendeten
Kameramodelle, sowie Unsicherheiten bei der Lagsthemung selbst und schliel3lich bei der Reposi-
tionierung des Patienten eine Rolle. In dieser Arbeirde erstmals ein Verfahren zur Fehlerfort-
pflanzung unter Beriicksichtigung mdoglichst allehlézhaften Komponenten bei der Tumoraus-
richtung vorgestellt. Aufgrund ihres Einflusses deh Behandlungserfolg und ihrer klinischen Rele-
vanz bei der Definition von Sicherheitsabstidndeneime Tumorregion wahrend der Planungsphase,
wurden vor allem moégliche translatorische Lageuresiceiten ermittelt. Die Auswirkung von Ro-
tationsfehlern beschrankt sich auf die Orientierenges Tumors zur Strahlenquelle. Dabei ist es
wichtig, dass sich keine anderen Organe oder Knochech Rotation vor das Bestrahlungsziel
schieben. Die Auswirkung kleinerer rotatorischesldherheiten ist daher gering und zudem stark von
anatomischen Gegebenheiten abhangig.
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8.3.1 Einzelne Fehlerquellen

In Abschnitt 7.3.1 wurde die Unsicherheit der Sg# fir Datensatz DS-1 beimm Voxelgréf3e zu
ca.o = 0.7 mm gendhert. Es wurde allerdings davon ausgeganges, das Tumorgewebe bei der
Bestrahlungsplanung voxelgenau segmentiert werdan.kNjeh [2008] legt jedoch nahe, dass abhan-
gig von der betroffenen Anatomie und vor allem v8edienpersonal des Planungssystems auch
groRere Fehler moglich sind und schlagen deshalbweitere bildgebende Verfahren zur Verbesse-
rung einzusetzen. Insgesamt lassen sich auch ndtgefir héher Rasterun@.§ mm je Richtung)
kaum Fehler kleinewgy;;, < 0.35 mm realisieren. Sollen alle translatorischen Abwergien der
Solllage bei caosy;; = £0.1 mm liegen, musste die CT-Rasterung uritd’>5 mm je Richtung betra-
gen. Es liegt also schon bei dem Eingangsfetilgy; ein Wert von knapp unter einem Millimeter
vor, auf den das Lagemesssystem keinen verbesseEmuftuss hat.

Die Unsicherheit der Istlage setzt sich aus zwféili Fehlern der Anlageneinstellung und der
Rontgenbildgebung zusammen. Bei der Anlageneiosiglist nur der Gantrywinkel relevant. Mes-
sungen zeigten, dass die Wiederholbarkeit der Viéimetellung besser aig, = 0.2° ist. Dies bestati-
gen die Ergebnisse der Anlagenkalibrieruag € 0.05°). Fehler des Gantrywinkels wirden sich di-
rekt auf denROLL-Winkel der Patientenlage auswirken. Fur die Rambgdgebung wurde in einer
nachgestellten Behandlungssituation experimeniellMITF bestimmt, um daraus den Abbildungs-
fehler zu néhern (Abschnitt 7.3.2). In zwei Ganttggen wurden MTFs von c@.6 Ip/mm bei45%
Kontrastverhaltnis ermittelt, was sich etwa mit dem Detektorhersteller fiir Idealbedingungen ange-
gebenl lp/mm deckt [Varian, 2011]. Die Unsicherheit der Istpiasi im Raum konnte damit zu
oy = 0.59 mm ermittelt werden. Es ist aber davon auszugehess @egistrierungen auch bei
niedrigerem Kontrastverhaltnist@% bei der Cutoff-Frequenz) durchfuhrbar sind, wom§; =
0.34 mm betragen wirde. Die Unsicherheit der Istpositiaurde hier absichtlich im Raum angege-
ben, um die Werte auch fur andere Projektionsgeteneanwenden zu kénnen.

Die zufalligen Fehler der Kameramodelle konnten dels ausgeglichenen Kalibrierwerten, also
vor allem den Parametern der Regressionsellipsstinbat werden. Es wurde gezeigt, dass sich die
Unsicherheiten der Kameraparameter je nach eirtijeste Gantrywinkel unterscheiden. Auch
konnten bei verschiedenen Winkeln Unterschiede cweis Satzen von Kalibrierdaten in/gegen den
Uhrzeigersinn festgestellt werden. Der UnterschiedVarianzen zwischen CW-/CCW-Kalibrierdaten
macht eine gewichtete Mittelung zwischen den Datenvoll.

8.3.2 Lagefehler

Im Gegensatz zu anderen Arbeiten, die Positionmergigkeit von Patienten empirisch zu untersuchen
versuchen (z. B. Wurm et al. [2008]), erlaubt dier vorgestellte Fehlerfortpflanzung durch das ge-
samte System eine numerische Analyse der Auswirkiemgchiedener Fehlerquellen auf die Lage-
messung.

Einfliisse durch Eingangsfehler

In Abschnitt 7.3.4 wurde zuerst untersucht, wierkstsich Unsicherheiten auf die Messung der
(relativen) Lage auswirken. Zunachst wurde davagegangen, dass der Patient bereits korrekt posi-
tioniert ist. Unsicherheiten von RotationswinkeinB. der Detektoren, wirken sich so nicht auf die
Lagegenauigkeit aus. Es zeigte sich, dass sictchisieiten der Sollposition direkt als entspreckend
Unsicherheiten der Lage bemerkbar machen, sof@sediicht in Verbindung mit weiteren Fehlern
vorkommen. Kommen Fehler in den Bildebenen (z.Bckl die Registrierung) ohne andere Fehler-
guellen vor, so steigt der Lagefehler mit diesaedr an. In Kombination mit einer Unsicherheit der
Sollposition steigt der Lagefehler mit den Fehlémnden Bildebenen wesentlich schneller (Abb.
7.22a). Die Unsicherheit der Sollposition hat aswen starken Einfluss darauf, wie sehr sich Abbil-
dungsfehler oder Registrierungsfehler auf die Laggsuang auswirken.
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Bei den Fehlern der Kalibrierdaten haben die Urstobiten der Koordinaten des Zentrums der
Regressionsellipsen von Detektor-/Rohrenbahn di®tgr Auswirkung auf den Lagefehler. Es zeigt
sich, dass sich die Fehler lRichtung des Raumsystems nur halb so stark auStiedardabwei-
chungen der Lage auswirken, wie Fehler in die amd®&ichtungen. Dies liegt daran, dass mit der vor-
liegenden Stereogeometrie die Bestimmung der Lagedine héhere Redundanz besitzt als fir die
anderen Richtungen. Unsicherheiten der Bahnradvelche nach der Kalibrierung bei Weitem am
grofiten sind, haben einen geringen Einfluss aufldeyefehler, da sie lediglich die Abstande von
Rohre/Detektor zum Patienten definieren. Sie besiferner nur einen Einfluss auf die Lagegenauig-
keit, wenn sie sich unterschiedlich auf diebzw. Z-Koordinate der Kamerakomponenten auswirken.
Bei Ansichten, die Vielfachen vo»0° entsprechen, wirken sie sich nicht aus (Abb. 3.2Re Wir-
kung von Radiusfehlern lasst sich tbrigens gut mdlea Korrelation aus der Kovarianzmat€y,;
der Kalibrierwerte zwischeX- und Z-Radius einschétzen. So bedeutet eine hohe Koomlat1,
dass sie fir die Lagemessung nicht mehr von Bedgugiimd. Einen Eindruck davon gibt Abb. 7.24b.

Die Rotationen der Regressionsellipsen und dereRtionsebenen haben nur einen Einfluss, wenn
der Tumor nicht im Isozentrum liegt, also die Ra&alage korrigiert werden muss. Auch bei weit
entfernten Lagen (etwdmm) bleibt ihr Einfluss auf den Messfehler relativigg. Das gleiche gilt
fur den Einfluss von Unsicherheiten des Gantrywisleaif translatorische Fehler der Lage. Zufallige
Winkelfehler der Rohren-/Detektoranbringung wirk&noh hingegen auch bei schon korrekter Lage
stark auf die Messung aus und sollten durch sdrmgéalind stabile Montage der Kamerakomponenten
vermieden werden (die Fehler liegen allerdings denen hiesigen Untersuchungen in den Beispiel-
anlagen bei nur ca. = £0.01°).

Alle Fehler, die nur einen Einfluss auf die Lagdém solange eine Lagekorrektur0 ermittelt
wuirde, konnten theoretisch ausgeschlossen weradelem die Lagemessung und -korrektur in
mehreren Iterationen mit (feherloser) Repositiamer des Patienten und Aufnahme neuer Bilder
durchgefuhrt wird (Abb. 1.2). Ab einer bestimmtégration — bei korrekter Lagemessung bereits nach
der ersten — kdnnte von einer Lageabweichung 0v@usgegangen werden kann. Dies wirde aller-
dings eine langere Positionierungsdauer sowie ehéhte Rontgenbelastung fur den Patienten zur
Folge haben. Es konnte gezeigt werden, dass sif§edfehler in nur eine Kalibrierrichtung durch die
Gewichtung der CW-/CCW-Kalibrierwerte begrenzerséasAbb. 7.22b.

Relativer Lagefehler fiir verschiedene Fehlervarianten

Zwei Varianten fur zufallige Eingangsfehler, wie $m klinischen Einsatz des Systems vorkommen
kdnnen, wurden alschlechtevariante mit gro3en Fehlern ugdteVariante mit kleineren Fehlern de-
finiert (Tab. 7.12) und dazu verwendet, die Fehlemgen des Systems zu bestimmen. Ohne Kamera-
fehler, also nur mit Unsicherheiten der Sollpositider Abbildung und der Registrierung, ergeben
sich 3D-Lagefehler (Vektorlang€oy oy 0,)T|) von insgesami.55 mm bzw. 1.35 mm (schlechte
bzw. gute Variante). Die Gantrywinkeleinstellung hat nurexingeringen Einfluss auf die erzielbare
Genauigkeit, welcher aber mit dem Unterschied zwgscSoll- und Istlage zunimmt (Abb. 7.23).
Ohne Kamerafehler sind die Unsicherheiten fir GTéad -2 in etwa gleich. Werden Kamerafehler
berucksichtigt, steigen die Fehler duf3 mm bzw. 1.55 mm (GTR-1) und1.82 mm bzw. 1.65 mm
(GTR-2).

Durch die Methoden der Lagemessung beeinflusshdrlsdiglich die Fehler der Kamerasysteme
und der 3D-2D Registrierung. Sie ergaben fir b&gldervarianten durchschnittlich Gber alle Gantry-
winkel 1.15 mm bzw. 0.86 mm (GTR-1) und1.49 mm bzw. 1.29 mm (GTR-2) und entsprechen
damit in derschlechtervariante etwa den ermittelten mittleren TRE-Weriider Lagemessungen bis
5 mm initialem Fehler fur Verfahredl mit LMRC (Tab. 7.6) und in degutenVariante denen fir
VerfahrenIIl mit LMRC (Tab. 7.8) — in der guten Variante wamvidir ein Kontrastverhéaltnis von
10% anstaté45% ermittelten Abbildungsfehlern ausgegangen worémyverbessertes Verhalten von
VerfahrenlII fir Bilder mit niedrigem Kontrast lasst sich aléght zwingend aus den Unterschieden
zwischen den Verfahren begriinden. Méglicherweiseltspier die Tatsache eine Rolle, dass Biki
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die LMRC Werte beider Bilder zu einem Mal3 kombinieerden, statt sie einzeln zu optimieren.
Gleiches gilt fur Verfahrei, bei welchem Uber alle erfolgreichen Lagemessurmdpmfalls kleinere
MTRE-Fehler gemessen werden.

Es wurden noch weitere Fehlervarianten geprift,aetine theoretischmaximale (mit grob
gerasterten CT-Daten) bzwninimale (mit fein gerasterten CT-Daten, ohne Abbildungkfetbeim
Roéntgen). Bei deminimalenVariante konnten Fehler unt@7 mm pro Raumachse bestimmt werden.
Zum Vergleich: Wurm et al. [2008] berichten nachaffomversuchen vom.0 + 0.5 mm systema-
tischem + zufalligem Gesamtfehler (ohne FehlerStdiposition) imNovalisLinearbeschleuniger mit
Rontgen- und Infrarotgestiitzter Lagemessung déckcTra®. Hier zeigt sich, dass also auch in
grof3en Gantrysystemen zur Partikelbestrahlung é@feloder bessere Genauigkeiten erreichbar sein
durften. Die Fehleranalysen deuten jedoch darauf dess diese grof3teils von der Genauigkeit der
Sollposition, also vor allem der CT-Rasterung algiegin

Fehler der Absolutlage

Werden die Fehler der Dosismessung, der Tischvenfighund der Ausrichtung des Kalibrierkérpers
miteinbezogen, kénnen sich Fehler der Absolutlage a.2 mm (3D-Fehlervektor) ergeben. Die
Fehler der Repositionierung kénnen theoretisch sefen erwahnt, durch iterative Lagekorrektur ver-
mieden werden. Obwohl hier (Abschnitt 7.2.6) kdimesicherheiten der Tischmechanik nachgewiesen
werden konnten (in Engelsman et al. [2008] werdexxilalfehler von cal.5 mm angegeben, was
aber vom Patientengewicht abh&ngen kann) wurdese dieherheitshalber in die Fehlerrechnung ein-
bezogen. Unter Berucksichtigung der Tatsache, dassProtonendosismessung in Strahlrichtung
wesentlich ungenauer sein kann als orthogonal zwahiSkénnte sich dieser Wert in Strahlrichtung
noch vergroBern. Andererseits spielt speziell b Erotonentherapie die Genauigkeit in Strahl-
richtung jedoch eine untergeordnete Rolle, da siehEindringtiefe vorwiegend aus dem Abstand
nach Eindringen der Teilchen in das Gewebe bestimngo(aus dem Abstand Kérperoberflache-
Tumor statt Strahlenquelle-Tumor, vgl. Abb. 1.1a0ter Verwendung aller Fehlerquellen wird in Ab-
schnitt 8.3.4 eine Empfehlung fur bei der Behanglemzuhaltende Sicherheitsabstande gegeben.

8.3.3 Optimale Kamerakonfiguration

Die hier entwickelte Fehlerfortpflanzung erlaubt mmtersuchen, was eine optimale Kamera-
konfiguration ware, um minimale Lagefehler zu rgialien. Zuerst wurde gezeigt, dass in einem
System mit nur einer Kamera kleine Registrierungsd Abbildungsfehlerd.pene) zU sehr grof3en
Fehllagen ) in Aufnahmerichtung fihren kénnen. Die LagemegsimAufnahmerichtung wirde
eine Modifikation der verwendeten Messmethode deor, in welcher das rigide Transformations-
modell um die Registrierung der Skalierung zwiscB&hund DRR erweitert wird. Auch dann musste
eine Reduktion des Abstand&4D sowie VergroRerung der Detektorflache durchgefidlertden, um
den Fehler klein zu halten. Es wére allerdings banlein monoskopisches System zu verwenden,
wenn Roéntgenbild und Behandlungsstrahl die gleBliekrichtung besitzen, da ja bei der Partikel-
bestrahlung die Genauigkeit in Strahlrichtung wenigntscheidend ist.

In einer Anlage mit Stereoanordnung sind alle feinsschen Lage&nderungen direkt in den Bild-
ebenen erkennbar. In den behandelten Anlagen &hj&/inkel vong = 90° zwischen den Kamera-
systemen eingestellt. Ein Versuch zeigt (wie inb$edt al. [2008c]), dass dies die optimale Konfi-
guration ist. Relevant ist hier wieder der Lagedelih Aufnahmerichtung, fur den gilt; « 1/ sin(¢),
wodurch beip = 0° die Lage in Aufnahmerichtung — wie bei einem md&opsschen System — nicht
mehr direkt bestimmt werden kann. Durch eine Vesdiig der Gantry um ihr&-Achse (wie in
OATR-Anlage) lasst sich der Lagefehler insgesarciitnverkleinert. Es konnte lediglich fir einen be-
stimmten CT-Datensatz mit unterschiedlicher Aufligsin V- und W-Richtung, eine Anpassung der
einzelnen Koordinatenfehler, und o, durchgeflhrt werden (Abb. 7.25c¢), wenn es darutt,dér
alle Lagerichtungen moglichst ausgeglichen kleimsitherheiten zu gewahrleisten. Eine Anpassung
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der Anlagengeometrie durch Verkippung der Gantgefader Patientenliege) ist hierfir jedoch un-
realistisch.

Eine Anderung de§ID- (bzw. AID-) undSAD-Werte kénnte hingegen dazu beitragen, Lagefehler
zu minimieren. So sind die Werte fur GTR-1 und enkeswegs optimal (Abb. 7.25d). Bei dprten
Fehlervariante konnten etwa die Lagefehler duraegéber Kamerd in GTR-1 groRered/D und
kleinere SAD-Werte um cal5% reduziert werden. Generell bedeuten gro3dm@- bzw. kleinere
SAD-Werte, dass sich Bewegungen im Raum starker aafAdibildungen in den Bildebenen
auswirken. Damit verlieren Ungenauigkeiten in delddbenen an Wirkung. Allerdings ist der Spiel-
raum fiir geometrische Anderungen begrenzt, da eimsprechende Anpassung der Absténde den
abbildbaren Kdrperausschnitt verkleinert und duteh langeren Strahlenweg die Rontgenbildqualitat
leiden kann (was hier nicht berticksichtigt wurde).

8.3.4 Sicherheitsabstande

Die hier ermittelten zu erwartenden Fehler konnanDefinition von Sicherheitsabstanden fir die Be-
strahlung bei der Tumordefinition verwendet werdBie Tumorregion (auch GT\MGross Tumour
Volume) wird dabei um den Sicherheitsabstand zum geptadielvolumen (PTV) erweitert, um
sicherzustellen, erkranktes Gewebe vollstandigrttemen. Gleichzeitig soll der Sicherheitsabstand
mdglichst klein sein, um gesundes Gewebe zu schdtemwurden hier nur zufallige Fehlerermit-
telt. Systematische Fehlersollten unter der Voraussetzung, dass sowohl| Katilng als auch Lage-
messung korrekt durchgefihrt wurden, nicht vorkomnies gibt verschiedene Empfehlungen zur De-
finition von Sicherheitsabstanden, etwaM = (s? + ¢2)%5 [ICRU62, 1994] odeM = 2.55 + 0.70
[van Herk, 2004]. Fur eine typische CT-Aufnahme igitl mm Rasterung (Kopfphantom DS-1)
ergeben sich in GTR-1 unter Berlicksichtigung ungen®osismessung in Strahlrichtung (H@rbei
Partikelstrahlen empfohlene Sicherheitsabstandanwiab. 8.1 gezeigt. In der klinischen Praxis ver-
schiedener Partikelbehandlungseinrichtungen wefdieKopf & Hals Patienten Sicherheitsabstande
von 1 mm bis 2 mm (GSI, Gesellschaft fuSchweil onenforschung, Darmstadt) bz8mm bis 5 mm
(NIRS, National I nstitute ofRadiologicalSciences, Chiba, Japan) verwendet [Pommier et @D8]2
Diese konnten zum Teil — unter Einsatz einer ges@&m Lagemessung — auch bei konservativer
Fehlerschatzung durchaus verkleinert werden.

Fehlervariante Fehler Absolutlage [mm] Berechnungsmethode Sicherheitsabstéandenjn]
X Y Z X Y Z
IRCUGB2 1.19 0.99 1.48
schlechtg Absolutlage) 1.19 0.99 1.48
« ge) van Herk 0.83 0.69 1.04
IRCUGB2 1.08 0.93 1.39
gute(Absolutlage) 1.08 0.93 1.39
van Herk 0.76 0.65 0.97

Tab. 8.1: Empfohlene Sicherheitsabstande fir ditikelbestrahlung fiir zwei Fehlervarianten.

8.4 Selbstdiagnose

8.4.1 Die einzelnen Auswertungsschritte

Anlage und Kameras

In Kapitel 7.4 wurden erst die Selbstdiagnoseveéaliir einzelne Systemkomponenten untersucht.
Fur die Wahrscheinlichkeit/,y;, dass die kalibrierten Kamerasysteme zu Lagefehleter1 mm

pro Koordinate fihren, konnten auch in detenFehlervariante nur recht kleine Werte (46%) er-
mittelt werden. Fur groRere Fehlertoleranzen ist \Wahrscheinlichkeit deutlich héher (Ud5%).
Zwischen verschiedenen Gantrywinkeln unterscheidieh die Wahrscheinlichkeiten nur relativ
wenig (um ca+5%). Auch konnte gezeigt werden, dass dify; fur die verschiedenen Berech-
nungsvarianten und Anlagen nicht sehr stark urtterden (Abb. 7.26a).
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Die Bestimmung vorivk 45, flr ein gegebenes Kamerasystem erlaubt es baine@antrywinkel
auszuwerten, ob ein schlecht kalibriertes Kamerathddr einen Fehler bestimmter GréRenordnung
verantwortlich ist. Mit den Werten in den kalibtiem Gantryanlagen wurden bei Toleranzen von
1 mm wieder relativ kleine Wahrscheinlichkeiten (W6%) fur die Kameras ermittelt. B&l mm
steigen die Erfolgswahrscheinlichkeiten auf f&a80%. Werden die Unsicherheiten der Parameter
einer Kalibrierung versuchsweise erhoht, kann ¢dmker Abfall der entsprechenden Erfolgswahr-
scheinlichkeit beobachtet werden. Fur unterschibdliGantrywinkel finden nur sehr geringe Schwan-
kungen voriVg 4, statt (ca£0.4% — Abb. 7.26b). Die hochsten Werte werden immemdamittelt,
wenn die Kameras bei Vielfachen v86°-Winkeln stehen (am schlechtesten bei Vielfachan4ss).
Dies liegt an Ungenauigkeiten der Radien der Resgrasellipsen sowie deren Korrelations-
koeffizienten= 1 fir Kalibrierwerte bei verschiedenen Gantrywinkdlegrindet — es wére nahe-
liegend anzunehmen, dass bei Kalibrierung von maisichten im Blindel Verbesserungen auftreten,
was sich aber unter Verwendung v (statt8) Kalibrierwinkeln (Abb. 7.4) nicht deutlich bestite.

Epipolargeometrie

Um zu ermitteln, ob DR-DRR Paare gegen die Epigelametrie verstol3en, wurde der Epipolarfehler
AEPI bestimmt (Abschnitt 7.4.2). Dies gelang auch uxmwendung klinischer Bilder mit hoher Zu-
verlassigkeit. Abweichungen von Rontgenrdhre/-detekon der je angenommenen Position werden
erkannt, sofern sich die Anderung im projizieretdBiicht lediglich durch Verschiebung auf einer
Epipolarlinie oder durch gleiche Verschiebung beid@amerasysteme i¥-Richtung (bei GTR-1
und -2) bemerkbar macht. Bei zufalligen Fehlposigoungen einer Komponente sollte dies aber un-
wahrscheinlich sein. Gelegentlich kann es vorkomnaass auch ohne Abweichungen der Kamera-
geometrie relativ groRe Werte fAEPI (etwa> 1 mm) gemessen werden, wenn die Lagemessung
nicht erfolgreich war. Dies liegt daran, dass diezElbilder dann nicht optimal zueinander registrie
sind und in einer Folgeregistrierung (zum Ermittebn AEPI) in beiden Bildebenen unabhangige
Transformationen bestimmt werden, die dann vonegépolargeometrischen Vorgabe abweichen. In
Streudiagramm Abb. 7.26¢ wurde gezeigt, wie sighleébende Fehler und EpipolarfeheEPI nach

der Lagemessung zueinander verhalten, wenn die ian@rrekt kalibriert wurden, bzw. Fehler in
den Kalibrierdaten vorliegen. Man sieht, dass anabh Fehlmessungen der Lage entsprechende
Epipolarfehler meist deutlich werden. Problematissthaber, dass die nach den Lagemessungen
gemessenen Epipolarfehler variieren kdnnen {f6&415 mm), was bei den gegebenen Fehlern der
Roéhrenposition (im Experimen2 mm) dazu fuhrt, dass nicht in allen Fallen die Meggm mit
Roéhrenfehlern von den Messungen mit korrekter Géaenenterschieden werden (bei grol3eren Geo-
metriefehlern ist dies wiederum kein Problem). Mihlertoleranzen vod mm werden bei korrekter
Geometrie sowohl in deschlechtenals auch in degutenFehlervariante Wahrscheinlichkeiten von
Wgpr > 90% ermittelt. Mit Fehlern der Kamerageometrie kanm entsprechender Abfall der Wahr-
scheinlichkeit beobachtet werden.

Redundante Registrierungsergebnisse

Um die 2D-Registrierung von DR zu DRR je Bildebémelie Bewertung einzubeziehen, wurden je-
weils mehrere Einzelregistrierungen durchgefihibgeghnitt 5.3.3). Dafur wurde erst ermittelt, mit
wie vielen Teilflachen eine Registrierung durchdmetiwerden sollte, um gut zwischen korrekten und
fehlerhaften Registrierungen diskriminieren zu k&mnWerden zu wenige Teilflachen verwendet,
besitzen die Ergebnisse kaum statistische Aussafjekierden zu viele Teilflachen verwendet,
kommt es aufgrund abnehmender Pixelzahl bei demekaygistrierungen haufiger zu Fehlregistrie-
rungen. AulRerdem nimm die benétigte Rechenzeiatingt der Anzahl der Teilflachen zu. Ein Wert
von 11 x 11 Einzelregistrierungen wurde schlief3lich als gitempromiss ermittelt (in Selby et al.
[2008f] wurde ein ahnliches Verfahren rai 8 Teilflachen durchgefihrt).

In weiteren Untersuchungen mit klinischen Daten deuar Fehlregistrierungen nach erfolglosen
Lagemessungen in allen Fallen gefunden (Fehleao#er2 mm). Bei korrekten Messungen wird
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WrEee dabei80% bis90%, bei fehlerhaften Messungd0% bis ca.55%. Wirde eine Klassifizierung
der Lagemessung durchgefihrt, etwa mit korrektesddegen (= positiv') fir Wyg; = 70% und
fehlerhafter Messung (=nggativ) mit Wrg; < 70% fir beide Kameras, erhielte man keine falsch-
positiven und3 falsch-negative Klassifizierungen. Falsch-negatilassifizierungen kdénnen daher
rihren, dass, je nach Fehllage, diese fiur eine Kameht erkannt werden kann, etwa wenn nur eine
3D-Verschiebung entlang der Aufnahmerichtung vgtliglie sich lediglich in einer geringen DRR zu
DR Fehlskalierung bemerkbar macht. In der Praxiftetil als unzureichend genau eingestufte Lage-
messungen jedoch weniger problematisch sein alerfetfte Messungen, die als korrekt eingestuft
werden, vor allem da die Ergebnisse visuell Gbdrprérden. Gegeniiber dem von Wu & Murphy
[2010] vorgeschlagenen Verfahren hat die Methoda deundlegenden Vorteil, dass keinerlei
Trainingsdaten notwendig sind, um Fehlregistrieamgntdecken zu kénnen. Damit entfallt das Pro-
blem, nur fir eine begrenzte Anzahl (trainierteillé-anwendbar zu sein.

8.4.2 Auswertung des Gesamtmodells im Hidden Markov Modell

In dem in dieser Arbeit vorgestellten Verfahrendmarstmals versucht, eine Selbstdiagnose fur die
Lagemessung in Bestrahlungseinrichtungen unterdBeithtigung verschiedener beteiligter System-
komponenten durchzufihren. Das verwendete HMM (BAbitc5.3.5) wurde ohne die Verwendung
von Trainingsdaten aufgestellt. Es ist so einfaclletliert, dass weitere Zustédnde und Beobachtungen
problemlos eingefiigt werden koénnten. Dies ist eémegeller Vorteil gegeniber anderen HMM-
basierten Selbstdiagnoseansatzen, die ein Tra@ngtigen [Tobon-Mejia et al., 2011; Muthumani &
Thanamani, 2011] oder Verfahren auf Basis von rrealem Netzen [Elhadef & Nayak, 2012].

Modellparameter

Zunachst wurden sinnvolle Werte fur die beiden Mipdeameterr, unda, des HMM ermittelt. Den
beiden Ubergangswahrscheinlichkeiten kommt daleeBdideutung zu, dass mit groReren Werten ein
friher @) bzw. spaterera,) Wechsel von einem Modellpfad nikbrrektenMessungen (Abb. 5.7 —
grine Zustande) zum Zustand darkorrekten Lagemessung unwahrscheinlicher wird (und
umgekehrt). Beir; = a, = 50% hat die Beobachtung der Lageentfernung (Mityr-) einen sehr
starken Einfluss auf das Endergebnis, also die ¥¢akinlichkeit fur eine korrekt/inkorrekt
gemessene Lage. Mit;,, < 50% kann es sogar vorkommen, dass sich eine grol3éreldgswahr-
scheinlichkeit fur eine Einzelkomponente als sirdeeiVahrscheinlichkeit fur die korrekte Lagemes-
sung auswirkt (Abb. 7.28d). Dies ist nicht zielféhd, sodass es naheliegend ist, relativ groRe Werte
far a,,, zu verwenden, da sich damit niedrige Wahrschéikéden fir einzelne Komponenten starker
auf das Endergebnis fir die Lagemessung auswirkenlaiztlich im Falle einer Klassifizierung zu
weniger falsch-positiven Bewertungen fihren. Femwerde a, > a,; gewahlt, da der Wechsel von
einem fehlerbehafteten zum fehlerfreien Modellgiaad umgekehrt) zu einem spateren Zeitpunkt un-
wahrscheinlicher werden sollte.

HMM Auswertung anhand Beobachtungsszenarien und Fallbeispielen

Es wurden Modellparameter, = 70% unda, = 90% verwendet und damit die Erfolgswahrschein-
lichkeiten aller im HMM modellierter Einzelkomporten fir verschiedene Szenarien mit vorgege-
benen Beobachtungswahrscheinlichkeiten fir moglkdigdersituationen ausgewertet (Tab. 7.14). Die
Fehlersituationen sEhlechte  Kamerakalibrierung nachtragliche  Deplatzierung  einer
Kamerakomponentaicht registrierbares Bililmachen sich nach der Auswertung durch eine stark
duzierte Erfolgswahrscheinlichkeit fir die Lagemesss bemerkbar. Fir dieschlechte
Kamerakalibrierungund dashicht registrierbare Bildkénnen die fehlerverursachenden Komponenten
im HMM ermittelt werden (jeweils sehr niedrige Hgswahrscheinlichkeiten fir die entsprechenden
Einzelkomponenten nach Auswertung im HMM). Diachtréagliche Deplatzierungracht sich aller-
dings nicht als Geometriefehler, sondern als Reegisnhgsfehler bemerkbar. Hier kdnnte der durch
Selby et al. [2011b] vorgeschlagene Ansatz eingeiéerten Registrierung unter Beriicksichtigung der
Projektionsgeometrie Abhilfe schaffen. Fur den [Fdliss die Solllage weit entfernt ist aber alle
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anderen Komponenten hohe Erfolgswahrscheinlichkegigfweisen, betrégt die Erfolgswahrschein-
lichkeit immerhin noct94%. Dies ist den relativ hohen Werten ttjr, geschuldet und insofern sinn-
voll, als dass die Entfernung der Solllage ein regtsicheres Kriterium ist, dass stark von den ver-
wendeten Datensatzen abhangt.

Die Auswertung nach dem Durchfuihren von Lagemes=sumdnne kinstlich hinzugefiigte Fehler
ergab, dass die erfolgreichen Messungen je mitlgafeahrscheinlichkeiten von00% bewertet
werden (bei Fehlertoleranzen vBn= 1 mm und2 mm). Dabei spielt es keine Rolle, ob djeteoder
schlechteFehlervariante verwendet wurde. Im Fall einer dehlagenden Lagemessung (Tab. 7.15,
Fall 5) bei korrekter Geometrie, sinkt bei der Auswertding Wahrscheinlichkeit fur eine korrekt ge-
messene Lage adfB%. Der Fehler wird also erkannt. In der HMM Ausweaguwird ebenfalls er-
kannt, dass es sich um einen Fehler der Registdeferkennbar in Bildeben® handeln muss. Fur
kleine Fehlertoleranzerd.(/5 mm) wird auch bei korrekter Lagemessung eine niedEgelgswahr-
scheinlichkeit ermittelt. Werden zur Simulation esimachtraglichen Detektordeplatzierung Fehler in
die Geometriekalibrierung eingeflugt, wird wiedereshiedrige Erfolgswahrscheinlichkeit fiir die Lage
ermittelt, jedoch ein wahrscheinlicher Registribtés, statt dem Geometriefehler angezeigt.






9 Zusammenfassung und Ausblick

9.1 Zusammenfassung

In dieser Arbeit konnten folgende Fortschritte flie rontgenbasierte Messung der Patientenlage in
Strahlentherapieeinrichtungen erzielt werden:

o0 Es wurde ein automatisches Verfahren zur geombgis&alibrierung der eingesetzten Réntgen-
kameras vorgestellt, welches erlaubt zuféllige &etler Kameras zu bestimmen. Speziell fir die
Verwendung in rotierbaren Gantryanlagen wurde arfahren vorgestellt, welches unter Nutzung
dieser Informationen so zwischen Kalibrierwertetetipoliert, dass die Modellfehler bei einem in
der Behandlung eingestellten Gantrywinkel mdgliopsting sind. Dies wurde im Wesentlichen
durch die Kalibrierung mehrerer Aufnahmerichtung@nBuindel, durch Modellierung der Bewe-
gungsbahnen der Kamerakomponenten sowie den Ewvsatklethoden der Ausgleichsrechnung
mit entsprechendem stochastischem Modell méglich.

o Die Lagemessung selbst wurde gegeniber existiemerittégenbasierten Verfahren hinsichtlich
Berechnungszeit und Zuverlassigkeit verbessertuDaarde ein neues Bildahnlichkeitsmall —
LMRC - entwickelt, sowie ein verbessertes Verfalwen2D-3D Registrierung i6 DOF prasen-
tiert, welches in mehrere Optimierungszyklen zexgit, teils in den Bildebenen, teils im 3D-
Raum operiert. Es wurde speziell auf die Einsekaiian realen, klinischen Daten geachtet. Zu-
satzlich wurden Mdglichkeiten zur Simulation vonriRienbildern aus CT-Daten sowie deren ra-
diometrische Kalibrierung wahrend der 2D-3D Regsting behandelt.

o0 Unter Nutzung der in der Geometriekalibrierung ¢eiten zufélligen Fehler und unter Einbe-
ziehung weiterer Fehlerquellen wurde durch GaufRgeflderfortpflanzung erstmals eine Ab-
schatzung der insgesamt in Gantrybestrahlungsanlagesrwartenden Fehler der Tumorposition
vorgenommen. Das Verfahren erlaubt Uber die Fatliétgung in existierenden Anlagen hinaus
auch eine Auswertung von zu erwartenden Fehlegehanten Anlagen, um Designfehler im Vor-
feld zu vermeiden. Letztlich aber erleichtert dish&zung des Gesamtfehlers die Definition von
Sicherheitsabstanden um den Tumor bei der Bestrghlanung, was dabei helfen sollte, die
Menge unnétig bestrahlten Gewebes zu reduzierem, des Risiko unzureichender Dosisapplika-
tion auf erkranktes Gewebe zu vermeiden.

o Schliefilich wurde ein System zur Selbstdiagnoseiekelt, das verschiedene Beobachtungen, die
nach einer Lagemessung in Bezug auf KamerageometdeRegistrierung gemacht werden kon-
nen, in einem stochastischen Modell zusammenfas#riaubt erstmals, eine umfassende Aussage
Uber die Qualitat einer Lagemessung sowie eineeR@hhrscheinlichkeit fir einzelne beteiligte
Komponenten zu treffen. Dabei kann es als Entsahgghilfe eingesetzt werden, wenn es um die
Frage geht, ob eine Lagemessung mit neuen Rontdenbwiederholt soll, ein Patient neu ausge-
richtet werden muss oder etwa die Kameras einesigenheu kalibriert werden sollten. Zusammen
mit der hohen Zuverlassigkeit der Lagemessungiesgié Selbstdiagnose eine Verifikation der Pa-
tientenlage durch wiederholte Bildaufnahmen beirig@rter Patientenlage tberflissig machen.
Dadurch sind fir eine Patientenausrichtung nur mnebi Rontgenaufnahmen (eine je Kamera)
notwendig.

9.1.1 Geometrische Kalibrierung

Es wurde gezeigt, dass die geometrische Kalibrgerder in Bestrahlungsanlagen installierten
Rontgenkameras zwingend notwendig ist. Mit dem hi@gestellten Verfahren konnte diese auto-
matisch mit dem dafiir speziell designten Kalibrigger durchgefiihrt werden. Die Untersuchung der
vorgestellten Verfahren ergab im Wesentlichen:
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o Die hier entwickelte, Template basierte Methode 2etektion der Rontgenschatten der Kalibrier-
marker erreicht Genauigkeiten unter dem PixelradgeRéntgenbilder und ist aul3erst zuverlassig.
Aufgrund der notwendigen Begrenzung des Suchraunmesjeden Marker, kann jedoch ein
manuelles Eingreifen zur Vorpositionierung notwegnaierden, wenn die angenommene Kamera-
geometrie weit vom Istwert abweicht.

o Die Kalibrierung der Kameras kann sowohl im strengks auch im genaherten GH-Modell durch-
gefuhrt werden. Die Auswertung zufélliger Fehler Hdameramodelle nach der Kalibrierung zeigt,
dass die Kalibrierung die geringste Genauigkeifirinahmerichtung erreicht. Diese spielt aller-
dings fir die Genauigkeit der Lagemessung einergabednete Rolle. Die Verwendung grol3erer
Kalibrierkérper oder von Kérpern mit einer groR3evemzahl von Markerpositionen (hier Kugeln)
kann eine Verbesserung der erreichbaren Genauigkeitken.

o Es wird empfohlen die Kalibrierung fiir mehrere Astgen im Bindel durchzufihren, da so die
verbleibenden Modellfehler reduziert werden konnevird eine Fehlkalibrierung bei einem
Gantrywinkel festgestellt, sollte diese nicht dusthe Neukalibrierung aus nur einer Ansicht kor-
rigiert werden, sondern die Kalibrierung fur allesichten im Rahmen einer Biindelblockaus-
gleichung wiederholt werden.

0 Zur Kalibrierung in einer Gantryanlage ist eine Anhkvon8 Kalibrierwinkeln (in45° Abstanden)
pro Drehrichtung ausreichend, sollte aber nichtendieh unterschritten werden. Werden bei der
Behandlung Zwischenwinkel angefahren, kann die gaegauigkeit dadurch erhoht werden, dass
die beschriebene elliptische Interpolation verweénded. Weiterhin solle die Kalibrierung in beide
Drehrichtungen durchgefiihrt werden, da sich hietlide Unterschiede in den Kameramodellen
einstellen. Unter Umstanden kdnnte die Genauigkaon profitieren, wenn bei der Behandlung
bekannt ware, aus welcher Richtung ein Winkel aaigein wird.

o In Bestrahlungsanlagen ohne rotierbare Gantry,althen je Kamera nur aus einer Ansicht kali-
briert werden kann, nimmt die Genauigkeit der Kaanwdelle deutlich ab.

9.1.2 Lagemessung

Das LMRC Ahnlichkeitsmaf3

In dieser Arbeit wurde ein neues AhnlichkeitsmaRgeschlagen, das robust ist gegeniiber Storungen
(Verdeckung, Rauschen, Vignettierung), wie sie @dmtgenbildern vorkommen. Experimente mit dem
neuen Mafd — Local Multi-Resolution Rank CorrelatfbMRC) — ergaben folgendes:

0 LMRC eignet sich gut zur Registrierung klinischeatén. Im Vergleich mit zahlreichen anderen
AhnlichkeitsmaRen zeigt sich, dass LMRC insbesandrEinsatz an klinischen Réntgenbildern
beziglich der Zuverlassigkeit besser abschneidéhremd die heute oft verwendete MI nur fir
Phantombilder gut abschneidet. Die Robustheit vektdBMRC der Tatsache, dass nur aussage-
kraftige Korrelationen in das Mal3 einflieRen, netativ nahe beieinanderliegende Bildinhalte
zweier Bilder miteinander verglichen werden undegdiber anderen Malien am wenigsten An-
nahmen dber den funktionalen Zusammenhang zwistdeBildintensititen gemacht werden. Der
Einzugsbereich von LMRC ist trotz Verwendung meérdBildmalistabe relativ eng. Daher sind
eine 2D-3D Registrierung mit mehreren Iterationen Optimierungsvorgangen sowie nicht allzu
weit voneinander entfernte Ausgangsdaten empfehiems

0 Im Gegensatz zu vielen anderen Maf3en kdnnen ohitergre Aufwand, Bilder mit beliebig vielen
Intensitatsstufen registriert werden. Eine Redukter verwendeten Grauwerte und die damit ver-
bundene Bildvorverarbeitung entfallen. Einen Vorei der DR-DRR Registrierung erhalt LMRC
durch die entsprechende Gewichtung von Rontgersitégen nach ihrer Verteilungsfunktion.
Diese ist jedoch nicht zwingend notwendig. So sitieid MRC auch ohne diese Gewichtung noch
besser ab als die meisten anderen Mal3e.
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o Da LMRC sehr schnell konvergiert, kann die Anzattihwendiger Optimierungsschritte bei der Re-
gistrierung verringert und Rechenzeit eingespartder® Ferner eignet sich das Mal3 besser als die
anderen untersuchten Mal3e zur Registrierung urgéew&hdung einer nur geringen Anzahl von
Pixeln.

2D-3D Registrierung

Es wurden drei Verfahren zur 2D-3D Registrieruntgtsucht. Dabei konnte gezeigt werden, dass das
neu vorgestellte Verfahrdil, was die Zuverlassigkeit, Rechenzeit und den Kjslaereich der Lage-
messung angeht, eine Verbesserung gegeniber deen kigmisch eingesetzten VerfahrHnund dem
ausschlieRlich auf der Ahnlichkeitsmaximierung6irDOF basierenden Verfahrdndarstellt. Diese
Verbesserung resultiert aus folgenden Eigenschaften

0 Mdglichst viele Optimierungsschritte nutzen Bildtsformationen in den Kameraebenen, statt
Objekttransformationen im Raum. Damit wird die Ankzaotwendiger DRR-Berechnungen redu-
ziert. Nur ein Freiheitsgrad, namlich die Rotatiom eine Achse senkrecht zu den Réntgen-
aufnahmerichtungen, muss tatséchlich mit der estfignden Transformation des Objektes im
Raum als freiem Parameter optimiert werden.

0o Wahrend bei Verfahrell bei der Registrierung in den Bildebenen eine Rddnn auftritt, wird
bei Il immer nur die minimal notwendige Anzahl an Freibgriaden verwendet. Dabei werden die
AhnlichkeitsmaRe der DR-DRR Bildvergleiche in beidéameraebenen kombiniert, anstatt vollig
unabhangig voneinander zu registrieren. Letztlidhrtf dies dazu, dass aus den zwei Einzel-
registrierungen keine Widerspriche resultieren kénrsondern die Informationen beider Bild-
ebenen dazu verwendet werden, fir beide Bildpdarepdimale Transformation zu finden.

o Dadurch, dass weniger Schritte mit Rontgensimulationotwendig sind, kénnen die einzelnen
Optimierungsverfahren in mehr Iterationen, je néitilen Startwerten, durchgefihrt werden, was zu
einem verbesserten Registrierungsverhalten in Gegygtokaler Maxima der Bildahnlichkeit fihrt
und den Algorithmus robuster macht.

Dank der erhéhten Zuverlassigkeit, bzw. des vemgtéR Einzugsbereiches durch das LMRC Ahn-
lichkeitsmal3 und das neu vorgestellte Registriesuadahren, sollten zwei Roéntgenaufnahmen zur
Lagemessung im Kklinischen Betrieb ausreichen.

Radiometrische Simulation und Radiometrische Registrierung

Fur die radiometrische Simulation wurden zwei Vieréa vorgestellt und miteinander verglichen.
Dabei zeigte sich, dass das Verfahren, welches €mezahl vor der Bestimmung von Absorptions-
werten Materialien zuordnet (Method®, zu realistischeren DRRs fiihrt, als die direkexd@hnung
von Absorptionswerten aus der CT-Zahl (MethdjeFir die Lagemessung eignete sich Methdde
etwas besser, wenn niederkontrastige DRs vorlaggerhier markante Strukturen hoher Absorption
(Knochen) etwas mehr hervorgehoben werden. Ansonstente die Lage mit Method®@ zuverlas-
siger gemessen werden. NRireignete sich zur radiometrischen RegistrierungsBikonnte lediglich
mit dem NCC AhnlichkeitsmaR durchgefiihrt werdenbeiogerade bei LMRC die (bei der geo-
metrischen Registrierung erwiinschte) Toleranz gégemradiometrischen Differenzen zwischen den
Bildern dazu fiihren dirfte, dass das Mafld hier sbhleinsetzbar ist. Zusammenfassend kann zur
radiometrischen Registrierung folgendes festgesteltden:

o Sie kann nur mit einem AhnlichkeitsmaR durchgefilerden, das sensitiv auf radiometrische
Anderungen zwischen den Bildern reagiert. Auch dagten aber noch viele lokale Extremstellen
der Ahnlichkeitsfunktion tber dem Parameter der tBémenergie auf. Daher konnten Opti-
mierungsalgorithmen, wie der Nelder-Mead Simplegro@olden Section Search, nicht eingesetzt
werden. Wegen des relativ kleinen Suchraumes kadoch eine Abtastung der Ahnlichkeits-
funktion in regelméaRigen Abstanden lber einen \geenen Bereich von Réntgenenergien zum
Ziel fuhren.
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o Wenn die initiale Fehllage nicht zu grof3 ist, kahe simulierte Rontgenenergie der Energie der
echten Rontgenbilder angenahert werden. Es konben immmer noch erhebliche Unterschiede
zwischen simulierter und wirklich verwendeter R@mgnergie auftreten. Dies sollte auf die stark
vereinfachenden Annahmen uber den Bildgebungsmogmenochromatische Strahlung, Ver-
nachlassigung des Beam-Hardening, etc.) zurlickeesfiiein, die zur performanten DRR-Erzeu-
gung gemacht wurden.

o0 Trotz, dass die Rontgenenergien nicht exakt eritnitterden kénnen, stellt sich durch die radio-
metrische Registrierung eine hohere ErfolgsratedeeiLagemessung ein. Dies liegt daran, dass
zumindest eine Anpassung der DRRs an die Rontgirbdrfolgt, welche die Registrierung er-
leichtert.

9.1.3 Fehlerfortpflanzung und Genauigkeiten

Um die sich durch einzelne geometrische Unsicherheauf die Lagemessung auswirkenden zufal-
ligen Fehler zu bestimmen, wurde gezeigt, wie dai®&che Fehlerfortpflanzung fir das Gesamt-
system durchgefiihrt werden kann. Dadurch wurdergisnals moglich, den zufalligen Lagefehler
unter Einfluss aller bei der Messung beteiligtenponenten zu n&hern. Die Fehlerfortpflanzung
erlaubt

0 Fehlergrenzen fir optimistische oder pessimistisétmnahmen (ber die Eingangsfehler zu
bestimmen;

0 eine verbesserte Festlegung von Sicherheitsabsté®ileler Bestrahlungsplanung;

0 eine Abschétzung der in einer Behandlungssituatiorerwartenden Genauigkeit und damit die
Einbindung in Verfahren zur Selbstdiagnose;

0 sowie die Auswertung von zu erwartenden Genauigkeit geplanten Anlagen und gegebenen-
falls die Optimierung des Anlagendesigns, bzw.\ééemeidung von Fehlern bei der Planung der
Installation der Rontgenbildgeber fir die Lagemagsu einer Bestrahlungsanlage.

Fir die beispielhaft ausgewerteten Gantryanlaggaben sich unter Einbeziehung aller Fehlerquellen
(auch der Fehlerquellen aufierhalb des Einflussiierei der Lagemessung) Lagefehler von ca.
o ~ 2mm (Lange des 3D-Fehlervektors). Die dafir zu emgfietdén Sicherheitsabstande bei der
Tumordefinition liegen etwas unter den heute mkistisch bei der Partikeltherapie verwendeten

Werten. Allerdings kdnnten hier noch gréRere Ureibhiten fir die Tumordefinition wéahrend der

Planungsphase verwendet werden.

9.1.4 Selbstdiagnose

Das System zur Selbstdiagnose fasst folgende Betbaen zusammen, um in einem Gesamtmodell
die Wahrscheinlichkeit fur eine korrekt gemesseagd zu bestimmen:

0 Genauigkeit der Gesamtanlage bei einem eingest&igantrywinkel

Genauigkeit der einzelnen Kamerasysteme

Verletzung der Epipolargeometrie nach der Regisinig

0
0
o Auswertungsergebnisse fiir die Ubereinstimmung®BrDRR Bildpaaren beider Kameraebenen
0

Gemessene Entfernung zwischen Soll- und Istlage

Die Beobachtungen wurden in einem Hidden Markov 8lodusammengefasst. Damit konnten
fehlerhafte Lagenmessungen mit hoher Zuverlasgigkagnostiziert werden. Es ist ebenfalls mdglich
zu erkennen, ob die Fehlkalibrierung eines, unctine, Kamerasystems oder eine Fehlregistrierung
wahrscheinlich verantwortlich fir eine Fehlmessuisty Um festzustellen, ob eine Kamera-
komponente, etwa durch physische Einwirkung nachgdemetrischen Kalibrierung, vom Kamera-
modell abweicht, waren zusatzliche Beobachtungeweralig. Mit der hier gezeigten Selbstdiagnose
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kann aber auch fiur diesen Fall noch die Fehimesdendiage festgestellt werden. Diese wird jedoch
auf eine Fehlregistrierung, statt auf den Kametaferurtickgefuhrt. Letztlich bietet das Verfahren
gegenuber anderen bei der Registrierung eingesddzdéginosemethoden die Vorteile, dass

0 andere wichtige Komponenten der Lagemessung, ditlitgh die Bildregistrierung, in die Gesamt-
diagnose einbezogen werden;

o kein Training mit vorgegebenen Testfallen notwenidig sodass sich das Verfahren ohne grol3e
Anderungen in verschiedenen Anlagen und unter Vietiweg beliebiger Bilddaten einsetzen l4sst;

0 und das Gesamtmodell sehr leicht um weitere mdglBdobachtungen ergédnzt werden kann.

9.2 Ausblick

Ausgehend von den Ergebnissen der Versuche in édapitverden folgende weitergehende Unter-
suchungen und mdgliche Verbesserungen vorgeschlagen

9.2.1 Geometrische Kalibrierung

Um auch bei grof3en initialen Abweichungen der Kamerdelle vollautomatisch kalibrieren zu kon-
nen, ware es angebracht, die Kugeldetektion zuessdyn. Einen Ansatz hierfir konnte der bereits in
Selby [2005] vorgestellte Algorithmus bieten, wesmfur die Bilder des Kalibrierkdrpers angepasst
wird, da hier bereits eine Vermeidung von Mehrfatk#tionen von Markern vorgeschlagen wird,
welche eine Erweiterung des hier verwendeten Suatea erlauben wirde.

Da groRRere Kalibrierkorper eine hdhere Kalibrieagggkeit ermoglichen, wére es sinnvoll einen
sehr grol3en Kérper zu verwendet, fir welchen ieregegebenen Anlage unter Umstanden nur eine
Untermenge der Kalibrierkugeln auf die Rontgendetek abgebildet wird. Dies wirde eine immer
optimale Verteilung der Kugelprojektionen Uber diesamte Detektorfliche erméglichen, erfordert
aber eine Modifikation des Detektionsverfahrensjass dieses tolerant gegeniber nicht mehr ab-
gebildeten Kugeln ist.

In vielen Gantryanlagen lasst sich die Lange deahBlise (aucknouj fur den Partikelstrahl ein-
stellen. Da diese eine erhebliche Masse von mahiEoanen besitzen kann, wirde sich eine Unter-
suchung lohnen, ob sich Kalibrierungen bei versignien Einstellungen der Strahldise unterscheiden
und damit eine Erweiterung des Kalibriervorganges, Kalibrierungen bei verschiedenen Disen-
positionen, eine Erhéhung der Genauigkeit nach ziehen. Weiterhin kann es theoretisch bei der
Messung des Dosismaximums fir den Behandlungsdbeihverschiedenen Gantrywinkeln zu ab-
weichenden Positionen kommen (etwa= +0.1 mm [Ciangaru et al., 2007]). Statt ein festes Iso-
zentrum anzunehmen, kénnte der Kalibrieralgorithohaisingehend erweitert werden, dass auch diese
Abweichungen berticksichtigt werden. Zuvor musdierdings geklart werden, ob dies bei der Mess-
genauigkeit der Dosisabgabe Uberhaupt sinnvoll ist.

Zuletzt konnte untersucht werden, ob sich andereldile, als die Regressionsellipsen, fur die
Bahnen von Rontgenréhre und -detektor besser eidtiaa Einbeziehung der bei einzelnen Gantry-
winkeln gemessenen Detektorrotationen (bisher weide konstante Rotation tber alle Winkel be-
stimmt) kdnnte ebenfalls geringe Gewinne bei deietiyaren Genauigkeit ermdéglichen.

9.2.2 Lagemessung

Das LMRC Ahnlichkeitsmaf3

Das LMRC MalR ist sehr robust und nicht spezielldiafRegistrierung von DRRs zu Réntgenbildern
zugeschnitten. Zunachst sollte untersucht werdemigiveit es sich auch zur Registrierung &hnlicher
Bilddaten einsetzen lasst. Vielversprechend wareEitesatz fur die Registrierung von CT-Daten zu
Megavolt-Réntgenbildern sowie fluoroskopischen B8ilt vor allem auch wegen seiner Toleranz
gegenuber hier verstarkt auftretendem Bildrauschen.
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Das Mal sollte sich aber auch gut zur Registrienvegerer Bilddaten eignen. So waren Unter-
suchungen dazu interessant, inwiefern es sich etwanultimodalen Registrierung z. B. zwischen
Ultraschall-CT oder PET-CT Daten einsetzen lasstsightlich der Modalitaten MR-CT, wo etwa
Knochen sehr unterschiedlich dargestellt werden:(Mikel, CT: hell), durfte sich die Verwendung
von LMRC allerdings schwierig gestalten, da das Mafindest Grauwertanderungen korrespon-
dierender Bildpunkte in die gleiche Richtung fotd&egebenenfalls kdnnte eine entsprechende An-
passung des Maldes, wie durch Verwendung einer itigdapezifischen Tabelle, die fir bestimmte
Intensitatsbereiche bestimmte Grauwertzusammenhémngit, Abhilfe leisten.

Auch eine Erweiterung zur Registrierung multispeler Bilddaten dirfte einen Gewinn im Be-
reich der Bildregistrierung — z. B. fir die Nahkehsphotogrammetrie — darstellen. Zu beachten ist
aber, dass die Gewichtung der Intensitaten, hiehrfér ihre Verteilung in Réntgenbildern, ent-
sprechend anzugleichen ist.

Da sich LMRC gut fur die Registrierung unter Verglang nur kleiner Pixelzahlen eignet, kdnnten
Verfahren, wie das von van Kranen et al. [2010] bzan Beek et al. [2010] zur Registrierung klei-
nerer Bildbereiche, um die Verwendung von LMRC eteréwerden. Generell sollte sich LMRC auf-
grund seiner Robustheit und schnellen Berechenibaleh zur nichtrigiden Registrierung, etwa mit
Transformationsmodellen wie in Holden [2008] eizset lassen und hier Vorteile gegenlber der
heute oft verwendeten MI bieten. Weiterhin kénnte\éerfahren zum selektiven Rendering [Selby et
al., 2008b] fur die Registrierung geeigneter Pigediche, die Beschleunigung der Lagemessung um
ein Vielfaches ermdglichen. Gerade LMRC, in welch@oht alle Pixel in die Ahnlichkeitsbewertung
eingehen, kdnnte sich in Kombination mit solchemfateren als nitzlich erweisen.

2D-3D Registrierung

Die Lagemessung wirde gerade in Fallen groReal@itLagefehler, von einer weiteren VergréRerung
des Einzugsbereiches der Registrierung profitieEsnsollte untersucht werden, ob dies mit einer
automatischen Vorregistrierung, moglicherweise entem anderen AhnlichkeitsmaR, wie etwa M,
erreicht werden kann.

Wahrend bei VerfahreHlI fur die Ermittlung der out-of-plane Rotation gegtenvurde, dass die Re-
gistrierung verbessert werden kann, indem bei dain@lerung eine Parabel in die eindimensionale
Funktion der Bildahnlichkeit eingepasst wird, steliése Untersuchung fur LMRC Uber mehrere
Transformationsparameter noch aus. So kdnnte digalme, dass der Funktionsverlauf nahe dem
Optimum einer entsprechenden Hyperflache (hier &itspricht, Vorteile bei der Wahl der Stich-
proben bei der Optimierung bringen. Es ware zutteini ob die Konvergenz des Optimierers (bisher:
Nelder-Mead) hierdurch beschleunigt werden kann.

Radiometrische Simulation und Radiometrische Registrierung

Zunachst wirde die Lagemessung von einem schnel@RR Rendering profitieren. Als relativ ein-
fache Erweiterung bietet sich hier die Ubertragdag Renderingverfahrens auf die GPU an [Kubias,
2008]. Eine auch auf der CPU durchfiihrbare Besdiideumg ware durch selektives Rendering von
zur Registrierung bendétigten Teilbereichen der @ilshdglich [Selby et al., 2008b]. Neben der schnel-
leren Lageberechnung konnte ein schnelleres Renyderheblich zur Verbesserung der DRR-Bild-
gualitat beitragen, da so bei der Strahlverfolglmgrpolationen héherer Ordnung einsetzbar wirden.
Daneben wére auch eine detailliertere radiomegiSimulation durchfihrbar.

Unabhéangig davon sollte untersucht werden, ob didgBalitdt verbessert werden kann, wenn
polyenergetische Rontgenstrahlung simuliert wirth Helversprechender und die Rechenzeit nicht
UberméaRig erhdhender Ansatz dazu kénnte sein, medmdionale Transferfunktionen (jede flr eine
bestimmte simulierte Photonenenergie) zu berechimendie Materialabsorptionen entsprechend fur
mehrere Energien zu kombinieren. Eine weitere Niifgean reale Rontgenbilder kénnte dadurch er-
zielt werden, dass bei der AbsorptionsberechnungMaixel die zurtickgelegte Strecke eines Strahls
durch die CT-Voxel bertcksichtigt wird. Dadurch kia versucht werden, die Auswirkung des Beam-
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Hardening auf die Absorptionswerte zu simulieremeEVerbesserung ohne den Aufwand beim
Rendering zu erhéhen, kénnte bei Meth@&lgudem erreicht werden, wenn mehr unterschiedliche
Materialien in der Gewichtung der CT-Zahlen zur tBeswung der Transferfunktion verwendet
werden. Letztlich dirfte eine realistischere Siiatader Roéntgenbilder Verbesserungen sowohl bei
der radiometrischen, als auch bei der geometrisBlagistrierung bewirken.

Fur die Verwendung bei der radiometrischen Registrig sollten zudem weitere
AhnlichkeitsmaRe (bisher wurde NCC verwendet) wutent werden. Auch kénnte untersucht werden,
ob mit einem entsprechenden Verfahren, eine vorgeemetrischen Transformation der Bilder unab-
hangige radiometrische Registrierung durchgefulerden kann.

9.2.3 Fehlerfortpflanzung und Selbstdiagnose

Bei der Fehlerfortpflanzung wurde bereits versuahig relevanten Fehlerquellen einzubeziehen. Al-
lerdings sollten die ermittelten, zufélligen Lagdér anhand von realen Patientendaten in klinischen
Bestrahlungsanlagen verifiziert werden. Untersugean diesbeziglich sind nur schwer durch-
zufuihren, da im Prinzip nur die Messung der Dostsileng im Patienten wahrend der Behandlung
und Vergleich mit der geplanten Dosisverteilung,fe&hluss Uber den tatsachlichen Gesamtfehler
geben. Gerade bei der Partikelbestrahlung kann dibetatsachliche Dosisverteilung im Patienten
nicht mit herkdmmlichen bildgebenden Verfahren ipesit werden. Fortschritte, z. B. in der
Protonenbildgebung kénnten hier Abhilfe leistenlfifi@onti et al., 2010].

Fir die Selbstdiagnose ware die Erweiterung deselodim weitere Beobachtungen der rele-
vanten Systemkomponenten sinnvoll. So kdnnte etna erweiterte (zeitaufwendige) Registrierung,
wie in Selby et al. [2011b] erlauben, im Nachhineinftretende Fehljustierungen der Kamera-
komponenten als solche zu erkennen. Weiterhin zarsuchen ware, ob der Einsatz eines Algo-
rithmus zum unidberwachten Lernen fir das HMM sifinigd. Es wéare damit mdglich, den Vortell
beizubehalten, dass das System nicht extra traimenden muss, jedoch wirde sich mit der Zeit eine
Anpassung an die jeweiligen Gegebenheiten in é@strahlungsanlage einstellen. So konnte bei-
spielsweise nach einer Lagemessung erkannt weseatiese durch das Bedienpersonal fir denselben
Patienten wiederholt wird. Ist dies der Fall, k@ndie Messung als Fehimessung bewertet werden und
gegebenenfalls, falls die Auswertung durch die Sdlbgnose nicht korrekt war, eine Anpassung der
Zustandsiibergénge des HMM erfolgen.

Ein weiterer, im Kontext der Selbstdiagnose inteseter Ansatz ware, automatisch Statistiken
Uber die durchgefuihrten Fraktionen und die jewailschgefihrte Lagemessung und -korrektur auf-
zustellen. Wird das System Uber einen langerematgit klinisch betrieben, ware es mdglich, aus den
Daten Trends abzuleiten, die Aufschluss Uber Féhleklungen geben. So wéare es beispielsweise
moglich, dass Uber alle, oder auch einen einzeaienten, Uber einen Zeitraum zunehmende Fehl-
lagen beobachtet werden, was ein Hinweis auf eimelzmende Ungenauigkeit des Systems waére.
Eine solche Auswertung wird, in noch rudimentaremf, z. B. in Selby et al. [2011b] durchgefihrt.
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