Kapitel 2

Motivation und Problemstellung

Die vorliegende Arbeit wurde im Rahmen eines von der Deutschen Forschungsgemeinschaft (DFG) ge-
forderten Projektes angefertigt. Die medizinische Zielsetzung dieses Projektes war die Verbesserung der
Bestrahlungstherapie von intraokularen Augentumoren. Thema dieser Dissertationsarbeit ist die Entwick-
lung eines neuen Bildverarbeitungsansatzes, der im Rahmen dieser verbesserten Strahlentherapie zur An-
wendung kommen sollte. Fir ein besseres Verstandnis der Aufgabenstellungen an das Bildverarbeitungs-
system soll in den folgenden Abschnitten zundchst die medizinische Aufgabenstellung erldutert werden.

2.1 Therapie von intraokularen Tumoren

Bei den intraokularen Tumoren sind die Retinoblastome (Tumore im Bereich der Retina) und die malig-
nen Melanome der Uvea zu unterscheiden. In Deutschland treten derzeit pro Jahr 50 bis 70 Neuerkran-
kungen mit Retinoblastomen auf. Die Auftrittswahrscheinlichkeit der malignen Melanome der Uvea liegt
bei 600-700 Neuerkrankungen pro Jahr. Maligne Melanome der Uvea treten im Unterschied zu den Reti-
noblastomen vielfach multipel metastasierend auf. Ausgangspunkt fiir das Forschungsvorhaben war die
Behandlung der Retinoblastome. Diese Tumorart tritt in erster Linie bei Kindern auf, wobei erschwerend
hinzukommt, daB in der Regel beide Augen von der Erkrankung betroffen sind. Das junge Alter der Pati-
enten und die beidseitige Erkrankung schlieen die Enukleation, das operative Entfernen des Augapfels,
von vornherein aus, da gerade fiir Kinder der ganzliche Verlust des Augenlichts eine schwerwiegende
Beeintréchtigung der Lebensqualitét darstellen wirde. Daher wurden unterschiedliche Therapieansétze
entwickelt, die ein Abt6ten des Tumors durch eine hohe Strahlenbelastung anstreben, ohne dabei gesunde
Gewebestrukturen, die essentiell fiir die Funktion des Auges sind, zu schadigen.

Fir das Auge bedeuten diese Vorgaben, dal} eine Bestrahlung der Papille (Eintrittsstelle des Seh-
nervs), der Macula (Stelle mit der gréBten Sehschérfe) und der Linse in jedem Fall vermieden werden
missen [Ley93]. Die Bestrahlung einer oder mehrerer dieser essentiellen Strukturen wirde mit groRer
Wahrscheinlichkeit eine grundlegende Einschrankung der Sehféhigkeit oder den génzlichen Verlust des
Sehvermdogens auf dem bestrahlten Auge zur Folge haben.

Bis vor wenigen Jahren war die primédre Enukleation des vom Tumor betroffenen Auges die am hdu-
figsten angewandte Therapieform. Die Untersuchungen von ZIMMERMAN [Zim78] zum Metastasierungs-
risiko nach einer Enukleation des Auges haben jedoch dazu gefiihrt, dal bulbuserhaltende Therapiefor-
men verstarkt in den Mittelpunkt des Interesses getreten sind. Die urspriingliche These ZIMMERMAN'S,
daB eine verzdgerte Enukleation die Prognose fiir den betroffenen Patienten verschlechtere, hat sich in
weiteren Untersuchungen nicht bestatigt. Nach heutigem Kenntnisstand kann mit hoher Wahrscheinlich-
keit davon ausgegangen werden, dal der Versuch einer bulbuserhaltenden Therapie die tumorbezogene
Mortalitat nicht verschlechtert, selbst wenn dieser Versuch letztlich scheitert und das vom Tumor betrof-
fene Auge entfernt werden muf [Aug89, Bor90, Bor92, Shi93a, Shied3b].



Die verschiedenen Ansétze zur Strahlentherapie kénnen aufgrund der Parameter Strahlungsquelle
und Zielorgan kategorisiert werden. Géngige Strahlungsquellen sind Réntgenstrahlen (Réntgentherapie),
radioaktive Isotope, die in Form von Clips in der N&he des Tumors operativ plaziert werden (Brachythe-
rapie) oder Teilchenstrahlen (z.B. Protonenstrahltherapie).

2.1.1 Réntgentherapie

Erste Strahlentherapieansatze zur Behandlung von Augentumoren basierten auf der Nutzung von Ront-
genstrahlen. Mit der bei fortgeschrittenen Tumoren heute berwiegend angewandten 'Megavolt-Technik'
nach SCHIPPER konnten, gegebenenfalls in der Kombination mit zusétzlichen lokalen Therapieformen,
93% der betroffenen Augen erhalten werden. Dabei wurde der Tumor in der Regel von der Seite durch
den Schlafenknochen mit einer hochenergetischen Réntgendosis bestrahlt. Dieses Verfahren weist jedoch
den grundlegenden Nachteil auf, dal die Réntgenstrahlen das Gewebe im gesamten Strahlenkanal glei-
chermal3en schadigten. Langzeitbeobachtungen an ehemaligen Retinoblastom-Kindern mit einer Nachbe-
obachtungszeit von bis zu 30 Jahren haben gezeigt, daR der Erfolg der perkutanen Strahlentherapie neben
tolerierbaren Komplikationen wie einer Mittelgesichtshypoplasie mit einer erheblich erhdhten Rate an
malignen nicht-okularen Zweittumoren ‘erkanf’ wird. Retinoblastom-Patienten mit einer germinalen Muta-
tion haben gegeniiber der Normalbevoélkerung ohnehin ein erheblich erhdhtes Risiko insbesondere an
osteogenen Sarkomen (Knochenkrebs) zu erkranken. Dieses Risiko wird entsprechend den Untersuchun-
gen von ENG [Eng93] durch die perkutane Strahlentherapie um den Faktor 6 erhoht, so daB bei ca. 30%
dieser Patienten nach einer Nachbeobachtungszeit von 30 Jahren mit einem malignen Zweittumor im
Strahlenfeld gerechnet werden muf3. Da es sich bei den Patienten oft um Kinder handelt und eine effekti-
ve Behandlung des Knochentumors nicht mdglich ist, stellt dieser unerwiinschte Nebeneffekt ein
schwerwiegendes Argument gegen die Rontgentherapie dar. Dariiber hinaus waren die Méglichkeiten, die
Dosisbelastungen auf das Zielvolumen zu beschrénken so gering, dal3 oft auch die essentiellen Strukturen
des Auges so stark geschadigt wurden, dal8 die Funktion des Auges nicht aufrecht erhalten werden konnte.

Aus diesen Grinden wurde in allen Zentren, die sich mit der Therapie des Retinoblastoms befalten,
begonnen, intensiv an therapeutischen Alternativen zu arbeiten, die eine vergleichbar hohe lokale Tumor-
kontrollrate erreichen. Als mdgliche Alternative wurde bereits in diesen Jahren die Anwendung der Proto-
nenstrahltherapie gesehen, da sich mit diesem Verfahren vor allem die Strahlendosis im Bereich der kno-
chernen Orbita erheblich reduzieren IaRt [Cro92, Svi9l]. Aufgrund der vergleichsweise grofien Kosten fiir
den Bau eines Teilchenbeschleunigers gingen jedoch viele Zentren zunédchst zu der Anwendung der Bra-
chytherapie Uber.

2.1.2 Brachytherapie

Das derzeit mit Abstand héufigste bulbuserhaltende strahlentherapeutische Verfahren bei Augentumoren
ist die Brachytherapie, bei der radioaktive Applikatoren, in der Regel Alpha-, in Ausnahmen Beta-Strahler,
um den Tumorherd plaziert werden [Bra93]. Die Applikatoren werden operativ so um dem Tumor einge-
fugt, dal der Strahlenfokus auf den Tumor gerichtet ist (siehe Abbildung 2.1). Durch die kontinuierliche
Bestrahlung und die Biindelung der Strahlendosis innerhalb des Tumorvolumens wird ein Abtdten des
Tumors innerhalb der Strahlungszeiten der Applikatoren angestrebt. Bei der Therapie von intraokularen
Tumoren werden die radioaktiven Applikatoren (radioaktives Jod oder Ruthenium) auf der Bulbusoberflé-
che des erkrankten Auges aufgendht.

Mit der Brachytherapie sind jedoch eine Reihe von Nachteilen verbunden. Die emittierten Strahlen
weisen eine sehr begrenzte und unkontrolliert variierende Eindringtiefe auf. Dadurch kann die Dosisver-
teilung weder gleichméRig auf den Tumor verteilt, noch im voraus festgestellt werden. Um die Bestrahlung
des gesamten Tumorgewebes durch eine letale Dosis sicherzustellen, mull daher eine an die erwartete
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Variabilitdt angepafte zusatzliche Strahlendosis appliziert werden. Diese zusatzliche Dosis erhéht jedoch
gleichzeitig die Gefahr, daR auch gesundes Gewebe durch eine letale Strahlendosis durchsetzt wird.

Abbildung 2.1: Schematische Darstellung der Brachytherapie von Augentumoren
Auf der Bulbusoberflache werden radioaktive Clips aufgenaht, in der Regel Betastrahler, die den Tumor kontinuierlich bestrahlen.

Dartiber hinaus 143t sich der Fokus und die Verteilung der Strahlenbelastung bei den Applikatoren
nur schwer einschétzen. Aus diesem Grund muf zur Abdeckung des gesamten Zielvolumens eine raumli-
che Toleranz, die lber das eigentliche Zielvolumen hinaus geht, mit einbezogen werden. Die Folge dieser
Erweiterung des Zielvolumens kann gerade bei Tumoren, die nahe bei essentiellen Strukturen liegen, zu
einer Bestrahlung und somit zu dem Verlust der Funktion dieser Nachbarstrukturen fiihren. Bei grof3en
Tumoren sowie Tumoren des hinteren Augenpols in unmittelbarer Nachbarschaft zu radiosensitiven
Strukturen wie dem Nervus opticus (Sehnerv) und der Macula sind deshalb die funktionellen Ergebnisse
der Brachytherapie vielfach unbefriedigend [Kel93, Lom91].

2.1.3 Protonenstrahltherapie

Das erfolgreichste Verfahren zur Behandlung von intraokularen Tumoren basiert auf der Anwendung von
Protonenstrahlen. Protonenstrahlen weisen gegeniiber anderen Strahlenquellen die Vorteile auf, dalR der
strahlenphysikalisch erreichbare minimale Halbschatten deutlich geringer ist und die Ausnutzung des so-
genannten Bragg-Peaks eine deutlich bessere Dosierung entlang der Strahlungsachse erlaubt [Goi83]. Die-
se Eigenschaften des Protonenstrahls gestatten es, das intraokulare Zielvolumen mit einer physikalisch
erreichbaren axialen und lateralen Genauigkeit von 0.8-1.0 # zu definieren, sofern eine entsprechende
Stabilitdt des Protonenstrahls gegeben ist. Diese Mdglichkeiten wiirden eine entscheidende therapeutische
Verbesserung gegeniber anderen Therapieverfahren darstellen [Gra80, Gra84]. Die Ausnutzung der Do-
sierungsgenauigkeit ermdglicht eine drastische Reduzierung der ungewollten Bestrahlung von gesundem
Gewebe bei einer gleichzeitigen Optimierung der Dosisverteilung innerhalb des Zielvolumens [Sch95].
Gerade im Bereich des Auges ist dies von grofRer Bedeutung, da hier Zielvolumen und Risikoorgane sehr
dicht beieinander liegen [Eva93].

Seit Beginn der Protonenstrahltherapie intraokularer Tumoren am Harvard Cyclotron in Boston [Gra78]
Ende der 70er Jahre bestehen intensive Bestrebungen, diese physikalisch erreichbare Genauigkeit in die
klinische Anwendung am Patienten umzusetzen. Dabei hat sich die Protonenstrahltherapie bei vielen The-
rapietests als auBerordentlich zuverlassig und effektiv erwiesen [Lin96].

Dringt Teilchenstrahlung durch Materie, geben die schnellen Teilchen wéhrend des Abbremsvor-
gangs ihre kinetische Energie an die Materie ab. Im Falle der Strahlentherapie ist die Materie das mensch-
liche Gewebe und die therapeutische Wirkung wird erreicht, indem die abgegebene Energie zu einer Scha-
digung und damit zum Absterben der ortlichen Zellstrukturen fiihrt. Die Wechselwirkung der Protonen-
strahlung mit dem Gewebe unterscheidet sich deutlich von der der Photonenstrahlung. Protonen besitzen
eine Masse, die ungeféahr 2000 mal so grof ist wie die von Photonen. Die dadurch deutlich hdhere Mas-
sentragheit der Teilchen flihrt dazu, daR ZusammensttRe mit Elektronen oder anderen Teilchen zu keinen
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grundlegenden Verdnderung des Energiezustandes oder der Bewegungsrichtung fiihren. Durch diesen
Effekt kommt es zu einer sehr geringen Streuung der Protonenstrahlen, da die schnellen Protonen das
Gewebe auf einer nahezu geraden Bahn durchdringen [Lin96].
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Abbildung 2.2: Schematische Darstellung von Zyklotron, Linearbeschleunigers und Synchrotron

Protonenstrahlen kdnnen mit einem Zyklotron, einem Synchrotron oder einem Linearbeschleuniger erzeugt werden. Fiir medizi-
nische Anwendungen ist die Verwendung eines Zyklotrons (iblich [Lin96].

Dartiber hinaus geben die Protonen bei groRer Geschwindigkeit deutlich weniger Energie ab. Der
Grund hierfur ist die Tatsache, dal? bei groBen Geschwindigkeiten ZusammensttRe deutlich seltener sind.
Dies bewirkt, daB die Teilchen zundchst vergleichsweise wenig Energie an das durchdrungene Gewebe
abgeben. Sind die Teilchen jedoch auf eine bestimmte Geschwindigkeit abgebremst worden, erhéht sich
der Anteil der abgegebenen Energie pro Distanz. Die Folge ist das Ausbilden einer charakteristischen
Absorptionskurve, die bei einer bestimmten Eindringtiefe ein deutliches Absorptionsmaximum erreicht,
dem sogenannten Bragg-Peak. Bei welcher Tiefe dieses Absorptionsmaximum erreicht wird, hangt von
der Anfangsgeschwindigkeit der Teilchen und somit von der angelegten Beschleunigungsspannung ab.
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Abbildung 2.3: Berechnete und gemessene Absorptionskurven von Protonenstrahlen in Wasser

Die dargestellten Absorptionskurven zeigen die Ausprégung des Bragg-Peaks, der eine deutliche bessere Dosisverteilung in der
Tumortherapie erlaubt. Grafik entnommen aus [Sch93].



Photonen weisen ein anderes Absorptionsverhalten auf. Aufgrund der maximalen Photonendichte
wird auf den ersten Zentimetern des durchdrungenen Gewebes sehr viel Energie absorbiert. Dabei wer-
den vor allem die Photonen im unteren energetischen Bereich stérker absorbiert als im hochenergetischen.
Diesen ProzeR nennt man das Aufhdrten des Strahls. Mit zunehmender Durchdringungstiefe kommt es zu
einer weitgehend kontinuierlichen und wenig abfallenden Verstrahlung. Der leichte Abfall der Dosisvertei-
lung wird durch die sich verringernde Anzahl der durchdringenden Photonendichte bewirkt. Eine effekti-
ve Konzentration der Bestrahlungsenergie auf einen im Inneren gelegenen Tumor wie bei der Protonen-
strahlung ist damit nicht maglich [Lin96].
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Abbildung 2.4: Veranschaulichung der strahlentherapeutischen Mdglichkeiten von Protonen-

strahlen

Links: Absorptionseigenschaften von Rontgen- (Photonen-) und Protonenstrahlen. Mitte und rechts: Strahlendosen bei einer
beispielhaften Bestrahlung eines inneren Organs mit Rontgen- (Mitte) und Protonenstrahlen (rechts). Grafiken entnommen aus
[Lin96].

Der Bragg-Peak tritt bei sémtlichen Teilchenstrahlungen auf. Theoretisch nimmt der Bragg-Peak-
Effekt mit zunehmender MolekiilgréRe ebenfalls zu. Dabei tritt jedoch das Problem auf, daf sich mit
zunehmender Teilchengrole die Effekte mit dem durchstrahlten Material verdndern. So kommt es bei
einem BeschuR mit Heliumkernen zu einem Aufspalten der Kerne bei der Interaktion mit der Masse, wo-
durch es zu einer erhdhten Streuung der Strahlungsenergie kommt. Dartber hinaus ist die Erzeugung
schwerer lonenstrahlung mittels Beschleunigern bei gleicher Geschwindigkeit deutlich aufwendiger. Ein
weiterer Grund, warum eine erhdhte Strahlungsprazision durch schwerere Teilchen keinen besseren The-
rapieeffekt bewirkt, ist die Tatsache, dal die Auflésung der Bilddaten, die zur Therapieberechnung heran-
gezogen werden, keine héher aufgeldste Objektdarstellung erlauben als die Strahlenprazision bei der Pro-
tonenstrahltherapie. Weiterhin besitzen Heliumstrahlen den Nachteil, daB tatséchlich alle Zellen in dem
bestrahlen Bereich zerstdrt werden. Bei Photonen und Protonen héangt die Wahrscheinlichkeit, mit der
eine Zelle tatséchlich abget6tet wird, davon ab, in welcher Phase des Vermehrungszyklus sie sich gerade
befindet, wie gut ihre Sauerstoffversorgung und ihr Gesamtzustand, wie beispielsweise das Alter, ist. Die
Nutzung solcher Abhangigkeiten durch die Verwendung von Protonenstrahlen kann durchaus ein Vorteil
gegenlber einer Strahlung mit Heliumkernen darstellen.

Die Strahlungsverteilung wird durch die Geschwindigkeit, mit der die Teilchen beschleunigt werden,
bestimmt. Unabhéngig von der Geschwindigkeit ist das grundsatzliche Absorptionsprofil der Protonen-
strahlen. Es laBt sich durch einen axial starken Dosenanstieg beschreiben, der unmittelbar durch einen
abrupten Abfall (Bragg-Peak) gefolgt wird. Wéhrend die Absorption von Rdntgenstrahlen exponentiell
mit der Durchdringungsdistanz abféllt, kann mittels des Bragg-Peaks ein definierter Punkt im dreidimen-
sionalen Raum mit der groften Strahlungsintensitdt belegt werden. Ein vorgegebenes Volumen in einem
Korper kann mit einer weitgehend einheitlichen Strahlendosis belegt werden, indem durch eine Folge von
aufeinanderfolgenden Protonenstrahlen mit unterschiedlicher Schuf3energie (Spread-out-Bragg-Peak) an-
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gewandt wird (siehe Abbildung 2.5). Durch dieses Verfahren kann die Bestrahlungsbelastung auf3erhalb
des Zielvolumens je nach Anwendung um den Faktor drei reduziert werden [Sch93]. In der Ebene kann
die Strahlungsverteilung als GauR-Kurve beschrieben werden. Die Halbwertsbreite ¢ nimmt mit zuneh-
mender Eindringtiefe leicht zu.

Zur Optimierung der Strahlendosen beginnt die Bestrahlungstherapie mittels Protonenstrahlen bei
den hintersten Punkten des Tumors. Auf diese Art kann die Bestrahlungsbelastung des davor liegenden
Gewebes mit eingeplant werden. Durch Ablenkmagnete kann der Protonenstrahl so umgelenkt werden,
daR die Tumorstrukturen punktweise bestrahlt werden. Dies kann wie bei einem Fernseher waagerecht
und senkrecht umgesetzt werden [Lin96].

Dose deposition

1.0 S
15 WY phelons
o H Pralame slngle-Oragg pll.h
) Pratamic speead-aul-Bragg-peak
| [
Py o IH““\-\. -
s - L
1] o 3
=04 EE -
--\"-\-\_
0.2 =
0.0 L)
] 1% 20 a 40

Depth (cm)

Abbildung 2.5: Absorptionskurven eines einfachen und eines Spread-out-Peaks von Protonen-
strahlen

Vergleich der Absorption von 15 MeV Photonen, einem 200 MeV Protonenstrahl (einfacher Bragg-Peak) und einem 200 MeV
Spread-out-Bragg-Peak (SOBP), gemessen (ber der Eindringdistanz in Wasser. Grafik enthommen aus [Sch93].

Um mit der Protonenstrahltherapie beliebige Tumoren behandeln zu kénnen, wére eine Maximal-
reichweite von 40 Zentimetern aus Klinischer Sicht notwendig. Um 95% der Patienten behandeln zu kon-
nen, ware eine Reichweite von 32 cm ndtig. Damit diese Vorgaben einschliellich der Streuverluste im
Strahlfiihrungssystem und an der Luft erflllt werden kdnnen, missen die Protonen mit einer Spannung
von 250 MeV beschleunigt werden. Weltweit existieren bisher nur eine geringe Anzahl von Beschleuni-
gern, die diese Anforderungen erfiillen. Die Anwendung der Protonenstrahltherapie erscheint nichtsde-
stoweniger eine medizinisch und wirtschaftlich sinnvolle Therapieform darzustellen. Eine offizielle Schét-
zung der Protonenstrahltherapie besagt, daR bei den Gesamtkosten einer Therapie von 6000 Dollar die
Strahlentherapie ungefahr 300 Dollar kostet. Grofiter Kostenpunkt bei der Strahlentherapie stellt die De-
finition des Zielvolumens dar [Lin96]. Um also die Protonenstrahltherapie zu einer finanzierbaren Thera-
pieform zu machen, ist nicht der Beschleuniger, sondern die Bildverarbeitung der wichtigste Ansatzpunkt.

Erster Arbeitsschritt bei dieser Bildverarbeitung ist die genaue Rekonstruktion eines Bestrahlungs-
modells des Patientenauges, des Tumors, der oben erwahnten essentiellen Strukturen und des umgeben-
den Schédels [Dow91, Dut87]. Auf der Basis des Bestrahlungsmodells kann eine Bestrahlungssimulation
durchgefiihrt werden, bei der préoperativ Dosisverteilungen in Abhéngigkeit von einer Sequenz von Be-
strahlungsschritten mittels eines Bestrahlungssimulationsprogramms getestet werden. Die Bestrahlungssi-
mulationen werden in ihren Strahlenquellenausrichtungen und -dosenverteilungen optimiert und in dem
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Bestrahlungsplan festgehalten. Im letzten Schritt wird zur Bestrahlungsdurchfiinrung der Bestrahlungsplan
auf den Patienten angewandt. Dabei werden Patient und Strahlenquelle entsprechend dem Bestrahlungs-
plan in kalibrierte Positionen gebracht und die berechneten Dosen appliziert (siehe Abbildung 2.6).

o

Abbildung 2.6: Bestrahlungseinrichtung am Paul-Scherrer Institut in der Schweiz

Aufgrund der aufwendige Erzeugung und Lenkung von Protonenstrahlen sind Therapieeinrichtungen wie die des Paul-Scherrer
Instituts in Villingen (Schweiz) mit einem betrachtlichen finanziellen Aufwand verbunden [Lin96].

Die Zielvolumendefinition besteht aus der Rekonstruktion der Patientenanatomie und der Bestrah-
lungsplanung. Die genaue Rekonstruktion der Gewebestrukturen ist eine unverzichtbare Grundlage fiir
die Bestrahlungstherapie. Die Absorption der Strahlen durch Materie hangt mal3geblich von der Dichte
des durchdrungenen Materials ab. Unterschiedliche Anatomien und Strahlengange fiihren dazu, daB die
Absorptionskurven von Fall zu Fall und von Strahlendosis zu Strahlendosis unterschiedlich sind. Diese
individuellen Absorptionskurven bringen ebenso individuelle Dosisverteilungen innerhalb des durchstrahl-
ten Gewebes mit sich.

Um sicherzustellen, daB eine letale Strahlendosis innerhalb des Tumorgewebes appliziert wird, wah-
rend essentielle Strukturen so weit wie mdglich von der Strahlenbelastung ausgespart bleiben, ist eine ge-
naue Kenntnis der Anatomie des zu behandelnden Patienten in Form eines dreidimensionalen Bestrah-
lungsmodells notwendig. Die Auswertung der heute existierenden Medien in der Bilddiagnostik wie Com-
putertomographie (CT) und Kernspintomographie (MRT) stellen die Grundvoraussetzung fiir die Kon-
struktion des Bestrahlungsmodells mit der erforderlichen Prézision dar.

2.1.4 Das aktuelle Verfahren zur Bestrahlungsplanung von Augentumoren

Voraussetzung fur die Ausnutzung der groRen Dosierungsprazision der Teilchenstrahlung ist die Durch-
fuhrung einer Bestrahlungsplanung, die dhnlich wie Protonenstrahlen eine Prazision im Millimeterbereich
aufweist. Die Arbeitsgruppe am Harvard Cyclotron hat eine Simulationssoftware namens EYEPLAN entwik-
kelt, mit der die Bestrahlungsplanung von Augentumoren durchgefiihrt werden kann. Sémtliche Zentren,
die Protonenstrahltherapien von Augentumoren durchfiihren, wenden derzeit EYEPLAN an [Lin96]. Die
Software rekonstruiert das Auge des Patienten, indem das Gullstrandsche Augenmodell (siehe Abbildung
2.7) durch die Angabe einiger Distanzen, wie zum Beispiel die Lange des Bulbus, an den Patienten ange-
palt wird. Die flr die Konfiguration des Augenmodells notwendigen Distanzen werden in Rdntgenauf-
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nahmen anhand eines Zentimetermales abgemessen. Form und Position des Tumors werden ungefahr
rekonstruiert, indem operativ aufgebrachte episklerale Clips aus Tantal auf der Rontgenaufnahme ausge-
messen und die Distanzen wiederum in die Software tbernommen werden.
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Abbildung 2.7: Schematische Darstellung des Gullstrandschen Normalauges

Das Gullstrandsche Normalauge dient als Grundlage fiir die Rekonstruktion des Auges durch Eyeplan. Grafik entnommen aus
[Mic85].

Dieses Programm hat aus heutiger Sicht Nachteile, die die Ausnutzung der strahlenphysikalischen
Vorteile der Protonentherapie erheblich einschrdnken. Zu diesen Nachteilen gehort der vollige Verzicht
auf dreidimensionale bildgebende Verfahren wie hochauflosende Magnetresonanztomographie und Com-
putertomographie, die zum Zeitpunkt der Entwicklung dieses Programms noch nicht zur Verfligung stan-
den und die heute selbstverstandlicher Bestandteil einer Bestrahlungsplanungssoftware sein sollten. Auf-
grund der festen Parametrisierungs- und Rekonstruktionsprozedur ist ein nachtréagliches Einbinden dieser
Informationsquellen nicht mdglich. Weitere Nachteile bestehen in der Annahme, daR das zu behandelnde
Auge sphaérisch ist, was inshesondere bei hoch-myopen Augen mit verldngerter Achsenlénge zu gravieren-
den Fehlern bei der Rekonstruktion der Patientenanatomie fuhrt.

Aktuelle Untersuchungen tber die Geometrie des Auges haben gezeigt, dal3 die Anatomie gerade bei
Kurz- oder Weitsichtigen deutlich vom Gullstrandschen Augenmodell abweicht [Bon97]. Darlber hinaus
bericksichtigt die Tumorlokalisation mittels Marker nicht die Protrusion des Tumors (das Hereinragen
des Tumors in das Innere des Bulbus). Diese Vereinfachungen bei der Rekonstruktion der Patientenana-
tomie fihren zu betrachtlichen Fehlern im Bestrahlungsmodell, was sich in letzter Konsequenz auf die
Qualitat des Bestrahlungsplans auswirkt. Durch ein ungenaues Bestrahlungsmodell gehen gerade jene
Genauigkeitsvorteile der Protonentherapie verloren, die eine Tumorbeseitigung ohne Gefahrdung des
Sehvermdgens ermaglichen kdnnten [Bon97].

Bildgebende Verfahren haben in der Diagnose und der rdumlichen Darstellung intraokularer Tumo-
ren in den letzten Jahren entscheidende Fortschritte gemacht. Dies trifft insbesondere fir die hochauflo-
senden Magnetresonanztomographie zu [Ren94]. Die jetzigen Untersuchungsverfahren lassen ein drtliches
Auflésungsvermdgen von bis zu 0.25 7 zu, so da radiosensible intraokulare Strukturen wie insbesonde-
re die Papille auf dem Bildmaterial lokalisiert und vom intraokularen Tumor abgegrenzt werden kdnnen.
Es liegt somit nahe, die Mdglichkeiten der Strahlentherapie von Augentumoren an die deutlich verbesser-
ten Mdglichkeiten der Diagnostik anzupassen.
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2.2 Rahmenbedingungen des Projektes

Um die gesetzten Ziele zu erreichen, wurde die Forderung aufgestellt, eine Bestrahlungsplanung und —
durchfiihrung umzusetzen, die eine Prézision von ungeféhr einem Millimeter aufweist. Im Detail bedeutet
dies, dal zunéchst durch die Auswertung von entsprechend genauem Bildmaterial ein millimetergenaues
Bestrahlungsmodell vom Patienten bestimmt werden muR. Darauf aufbauend ist eine Software zu entwik-
keln, die eine Simulation der Absorption der Protonenstrahlen im Gewebe simuliert und das Ermitteln
einer optimalen Bestrahlungssequenz erlaubt. Ein optimaler Bestrahlungsplan ist dann gefunden, wenn
das Zielvolumen mit dem Tumor vollstdndig von einer letalen Strahlendosis durchsetzt ist, wahrend das
umgebende Gewebe und vor allem essentielle Strukturen wie Papille, Macula und Linse so weit wie mog-
lich von der Strahlenbelastung ausgespart bleiben. Als Drittes ist noch ein strahlentherapeutischer Ar-
beitsplatz so einzurichten, dalR der Bestrahlungsplan prézise am Patienten umgesetzt werden kann.

Die finanziellen Mittel zur Umsetzung eines solchen verbesserten Therapiesystems flr intraokulare
Tumoren wurden durch die Deutsche Forschungsgemeinschaft aufgebracht. Dabei unterteilte sich das
Gesamtforschungsvorhaben in drei thematisch abgegrenzte und miteinander kooperierende Projekte, die
jeweils von unterschiedlichen Instituten realisiert wurden.

Die Bildverarbeitung bis zur Erzeugung eines Bestrahlungsmodells wurde durch das Institut fiir Me-
dizinische Informatik, Biometrie und Epidemiologie des Universitétsklinikums Benjamin Franklin der
Freien Universitat Berlin Gbernommen. Diese Forschungsarbeit stellt den Rahmen fiir die vorliegende
Promotionsarbeit dar.

Die Entwicklung einer Bestrahlungsplanungssoftware wurde durch das Deutsche Krebsforschungs-
zentrum (DKFZ) in Heidelberg Gbernommen. Dabei setzten die Entwicklungsarbeiten auf der bereits
etablierten Bestrahlungssoftware VOXELPLAN auf. Den dritten Projektteil, das Bereitstellen einer Be-
strahlungseinrichtung und Durchfiihren der Bestrahlungen, wurde durch das Hahn-Meitner-Institut in
Berlin umgesetzt. Dabei konnte der bereits am Institut existierende Protonenbeschleuniger erweitert und
fur medizinische Anwendungen zugelassen werden.

2.3 Das Bildmaterial

Um die verbesserten Mdglichkeiten aktueller diagnostischer Bildgebungsverfahren fir die Strahlentherapie
von Augentumoren einschdtzen und damit die Aufgabenstellungen fir diese Promotionsarbeit abschéatzen
zu kdnnen, wird in den ndchsten Abschnitten zunédchst das zur Verfligung stehende Bildmaterial erlautert.
Da die Auswahl und die Eigenschaften des Bildmaterials die Konzeption der Bildverarbeitung mal3geblich
beeinflussen, werden die folgenden Aspekte des Bildmaterials untersucht:

* Welche Informationen stellt das Bildmaterial dar?

*  Wie zuverléssig sind die dargestellten Informationen?

Durch die Beantwortung der ersten Frage mul sichergestellt werden, daR das Bildmaterial die rele-
vanten Organe so darzustellen vermag, dal3 eine Abgrenzung der relevanten Gewebestrukturen mdglich
ist. Bei der zweiten Frage muf untersucht werden, inwieweit die Auswertung des Bildmaterials tatsachlich
furr die Rekonstruktion des Augenmodells sinnvoll ist. Wiirde sich herausstellen, daft das Bildmaterial nicht
rekonstruierbare Verzerrungen oder Verfalschungen von mehreren Millimetern aufweist, wiirden die For-
derungen nach einem millimetergenauen Bestrahlungsmodell nicht erfiillt werden. Die Nutzung der Vor-
teile der Protonentherapie ware dadurch deutlich eingeschrénkt.

Aus diesem Grund werden in den nachfolgenden Abschnitten die in der Ophthalmologie zur Verfu-
gung stehenden Bildmodi in ihrem Bildgewinnungsprozel? und mit ihren bildgebenden Eigenschaften
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untersucht. Auf der Basis dieser Informationen I&Rt sich feststellen, ob die Auswertung des jeweiligen
Bildmaterials fir die Strahlentherapie sinnvoll ist.

2.3.1 CT-Daten

Computertomographie (CT) ist ein auf Réntgenstrahlen basierendes dreidimensionales bildgebendes Ver-
fahren, das in erster Linie flr die medizinische Diagnostik genutzt wird. Eine Réntgenkanone bewegt sich
dabei in einer Kreis- oder Spiralebene um das Objekt, den Patienten, und ermittelt im Abstand von weni-
gen Winkelgraden das Absorptionsprofil dieses Objektes (siehe Abbildung 2.8). Aus den verschiedenen
Projektionen einer Schicht wird anschlieRend unter Verwendung eines Rickprojektionsverfahrens eine
zweidimensionale Absorptionsmatrix, die CT-Schicht, berechnet. Die Bilderzeugung der Computertomo-
graphie basiert darauf, dal3 die Rontgenstrahlen von unterschiedlich dichtem Gewebe auch verschieden
stark absorbiert werden. Die Grauwerte der CT-Daten entsprechen direkt der Anzahl der im Gewebe
absorbierten Photonen.

Fersehmonitor
Rontgenrohre

Kollimator

Detektor

MeB-
elektronik

Computer

Abbildung 2.8: Grundsatzlicher Aufbau eines Computertomographen

Links: Apparativer Aufbau eines Computertomographen. Rechts: Bei der Berechnung der Bildmatrix aus den Daten des Compu-
tertomographen werden die Eigenschaften fiir einzelne Volumina (den Voxeln) innerhalb einer dreidimensionalen Matrix (CT-
Schicht) berechnet. Grafiken entnommen aus [Kre88].

Indem aneinander liegende Absorptionsmatrizen desselben Patienten in einer dreidimensionalen
Bildmatrix zusammengefa3t werden, kann die individuelle Anatomie der Versuchsperson in einem vorge-
gebenen Volumen untersucht werden. Die Verwendung von Rontgenstrahlen bei diesem Bildgebungspro-
zel3 und das Rekonstruktionsverfahren bedingen die charakteristischen Eigenschaften von Computerto-
mographieaufnahmen (CT-Aufnahmen).

Die Grauwertintensitatswerte der Bildpunkte beschreiben, wie stark das betrachtete VVoxel (vergleiche
Abbildung 2.8 rechts) Réntgenstrahlen absorbiert. Im Folgenden sollen Eigenschaften von Computerto-
mographiebildern aufgelistet werden, die flr die computergestitzte Verarbeitung von Relevanz sind:

e Knochenstrukturen werden hell dargestellt und grenzen sich deutlich von den Weichgewebestruk-
turen ab, da ihre Massendichte und damit der Absorptionskoeffizient hoher ist (vergleiche
Abbildung 2.9 links).

o Luft wird schwarz dargestellt, da die Rontgenstrahlen aufgrund der geringen Dichte nahezu keine
Wechselwirkungen mit Gasen eingehen.

*  Weichgewebestrukturen weisen Grauwertintensitaten im mittleren Bereich auf, da sie mehr Strah-
len als Luft, aber deutlich weniger als Knochen absorbieren. Die Absorptionseigenschaften unter-
12



einander unterscheiden sich nur geringfiigig. Eine eindeutig Abgrenzung der verschiedenen
Weichgewebestrukturen ist daher nicht immer méglich (siehe Abbildung 2.9, links).

» Pathologische Gewebeverdnderungen wie Tumoren oder Schlaganfélle spielen sich vor allem auf
zelluldrer Ebene im Weichgewebe ab. Solche Prozesse sind auf CT-Aufnahmen nur schlecht oder
gar nicht zu erkennen.

» Rontgenstrahlen weisen beim Durchdringen von menschlichem Gewebe eine geringe Streuung
auf. Aus diesem Grund besitzen CT-Schnittbilder eine hohe rdumliche Darstellungskorrektheit.
Das bedeutet, da Objekte ortstreu dargestellt werden.

» Die Verwendung von Rontgenstrahlen bei der Computertomographie bringt den Nachteil einer
betrachtlichen Strahlenbelastung fiir den Patienten mit sich.

» Fremdkorper mit deutlich htheren Absorptionseigenschaften wie beispielsweise Zahnfillungen,
Schrauben oder Stahlplatten fiihren zu starken Artefakten, den sogenannten Metallartefakten, die
die Bilddarstellung in einem weitem Umfeld beeintrachtigen (vergleiche Abbildung 2.9, rechts).

» Durch die vorgegebene Rotationsbewegung der Rdntgenkanone kénnen CT-Schnitte nur recht-
winklig zur Rotationsachse orientiert sein.

Abbildung 2.9: Beispielhafte CT-Schnittbilder

Links: Eine typische Aufnahme des Schédel in der Hohe der Augen. Rechts: Eine Aufnahme im Bereich des Kiefers. Ausgepragte
strahlenférmige Metallartefakte, verursacht durch Zahnfillungen, tberlagern das Bild.

Die CT-Aufnahmen stellen eine unverzichtbare Grundlage flr die Durchflihrung einer Bestrahlungs-
therapie dar, da anhand der Grauwerte die Absorptionseigenschaften der verschiedenen anatomischen
Strukturen rekonstruiert werden konnen. Diese Informationen sind fiir die Bestrahlungssimulation erfor-
derlich, um anhand der lokalen Absorptionseigenschaften die Absorptionsprofile der therapeutischen
Strahlensequenz berechnen und damit praoperativ simulieren zu kdnnen. Diese Simulationen der Strah-
lenabsorption erst erlauben die Optimierung der Bestrahlungssequenz, bevor sie am Patienten appliziert
wird.

2.3.2 MRT-Daten

Bei der Bilderzeugung mittels Kernspintomographie wird die Tatsache ausgenutzt, dal jedes Molekiil
durch die Prozessionsbewegung des Atomkerns ein Elementarmagnet darstellt. Da jedes Molekil in Ab-
hangigkeit von der Masse des Atomkerns individuelle magnetische Eigenschaften hat, kdnnen unter-
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schiedliche Molekiile anhand der magnetischen Eigenschaften unterschieden werden. Die verschiedenen
Gewebearten wiederum unterscheiden sich in ihren Molekiilzusammensetzungen und deren Konzentra-
tionen innerhalb der Zelle.

Um die Protonendichte (Molekiildichte) und somit die Gewebezusammensetzung zu messen und ei-
nem dreidimensionalen Volumenelement zuzuordnen, wird um den Versuchskorper ein starkes Magnet-
feld angelegt. Dadurch richten sich die Elementarmagneten des Versuchskdrpers aus. Durch ein recht-
winklig dazu ausgerichteten Magnetsto werden nun diese ausgerichteten Elementarmagneten aus ihrer
Ruhelage gebracht, woraufhin sie innerhalb einer bestimmten Zeit wieder in den ausgerichteten Zustand
zuriickschwingen. Bei diesem Zuriickschwingen geben sie kleine Energiequanten ab. Indem die Anzahl
dieser abgegebenen Energiequanten gemessen wird, kann die Protonendichte innerhalb des angeregten
Volumens bestimmt werden. Durch Verwendung von Feldgradienten in x- und y-Richtung kdnnen Anre-
gung und Energieabgabe auf einzelne Volumenelemente beschrénkt werden, fir die die Protonendichte
dann separat bestimmt wird.

Indem diese Mel3prozedur fir viele kleine Volumina (Voxel) durchgefuhrt wird, konnen ahnlich wie
bei CT-Aufnahmen dreidimensionale Bildmatrizen berechnet werden. Fir eine detaillierte Beschreibung
des Bildgewinnungsprozesses und der jeweiligen Bildeigenschaften sei auf die entsprechende Fachliteratur
verwiesen.

Abbildung 2.10: Beispielhafte MRT-Schnittbilder des Schadels in der Hohe der Augen

Links: Bei der T1-gewichteten Aufnahme werden die Bulbi, die flissigkeitsgefiillten Ventrikel und die graue Gehirnsubstanz
dunkel dargestellt. Rechts: Bei der T2-gewichteten Aufnahme werden die gleichen Strukturen hell dargestellt.

Im folgenden werden einige grundsétzliche Bildeigenschaften der Kernspintomographie beschrieben,
die fur einen GroRteil der Aufnahmesequenzen giiltig sind. Aufgrund der hdufigen Verwendung werden
vor allem die T1- und die T2-Aufnahmesequenzen (siehe Abbildung 2.10 und Abbildung 2.11) beriick-
sichtigt. Diese Auflistung der Eigenschaften fokussiert vor allem jene Aspekte, die fiir die Konzeption der
Bildverarbeitungsalgorithmen von Relevanz sind:

» Die Protonendichte schwankt zwischen den einzelnen Weichgewebestrukturen deutlich stérker als
die Absorptionseigenschaften gegentiber Rontgenstrahlen. Damit ist der Grauwertunterschied
zwischen diesen Weichgewebestrukturen ebenfalls stérker als bei CT-Aufnahmen.

* Knochen enthdlt nur sehr wenig Wasser, das den GroRteil der me3baren Protonen ausmacht.
Damit ist die vom Knochen ausgehende Signalintensitét gering und wird im Bildmaterial dunkel
bis schwarz dargestellt.
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Pathologische Gewebeverdnderungen wie Tumoren und Schlaganfélle verdndern das Gewebe auf
zelluldrer Ebene, wodurch sich die Protonendichten verdndern. Dadurch lassen sich beispielsweise
Tumoren je nach Aufnahmesequenz mehr oder weniger gut vom gesunden Gewebe abgrenzen.

Durch die Verdnderung der Anregungsimpulse, der Echo- und Repetitionszeiten lassen sich die
bildgebenden Eigenschaften der Kernspintomographie deutlich variieren. Dadurch kann gezielt
nach spezifischen Krankheitsbildern gesucht werden, indem die bildgebenden Eigenschaften so
gewahlt werden, dal3 der Kontrast des pathologischen Bereiches zum physiologischen optimiert
wird.

Durch die gleichzeitige Verwendung von Kernspinbildern mit unterschiedlichen Aufnahmepara-
metern ist eine nahezu eindeutige Identifizierung und Abgrenzung der dargestellten Weichgewe-
bestrukturen méglich. So konnen beispielsweise im Bereich des Auges durch die Kombination
von T1- und T2-Bildern Tumorstrukturen sehr deutlich von flissigkeitsgefillten Netzhautablo-
sungen unterschieden werden.

Ein schwerwiegender Nachteil der Kernspinaufnahmen sind jedoch die nie auszuschlieenden
Verzerrungen des Bildmaterials, die aus den Feldinhomogenitaten wahrend der Aufnahme resul-
tieren. Dadurch kommt es zu Metallartefakten aber auch zum Chemical Shift. Der Chemical Shift
ist ein Artefakt, bei dem Kanten dargestellt werden, die es in Wirklichkeit nicht gibt.

Auch bei gleichbleibenden Pulssequenzen treten sowohl zwischen verschiedenen Datensdtzen
aber auch innerhalb eines Datensatzes Veranderungen der Bildeigenschaften auf. Dadurch kén-
nen Bildverarbeitungsalgorithmen nicht gezielt an die Grauwerteigenschaften eine Bildes angepal3t
werden.

Im Unterschied zu der Computertomographie kdnnen mit der Kernspintomographie beliebig ori-
entierte Schnittebenen berechnet werden.

B

Abbildung 2.11: Beispielhafte MRT-Schnittbilder des Auges

Links: In der T1-gewichteten Aufnahme wird der Bulbus dunkel dargestellt. Durch Feldinhomogenitaten wird der rechts auf der
Sklera aufgendhte Marker deutlich groRRer dargestellt, als er tatséchlich ist (Metallartefakt). Der dunkle Zwischenraum zwischen
Sklera und Fettgewebe unterhalb des Bulbus ist nicht tatséchlich vorhanden, sondern wird durch den Chemical Shift erzeugt.
Rechts: Bei der T2-gewichteten Aufnahme sind deutlich stirkere Bewegungsartefakte festzustellen, die vertikal die Kontur des
Auges reproduzieren. Der Bulbus wird hell dargestellt. Die dbrigen Strukturen sind dunkel, da hier die Protonendichte deutlich
niedriger ist. Die Aufldsung von T2-Aufnahmen sind oft geringer als die bei T1-Aufnahmen, da die Aufnahmezeitung aufgrund
der verlangerten Echozeiten deutlich langer sind.

Die Kernspintomographie befindet sich immer noch in einem dynamischen Prozel der Weiterent-
wicklung. Kontinuierlich werden neue Aufnahmesequenzen und Aufnahmeverfahren mit anderen bildge-
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benden Eigenschaften entwickelt. Die hochaufldsende Kernspintomographie konnte bereits so stark ver-
bessert werden, dafl durch die Computertomographie keine vergleichbare Auflésung bei akzeptabler
Strahlenbelastung erreicht werden kann. Dieser Aspekt gewinnt gerade fiir die Strahlentherapie von Au-
gentumoren eine besondere Bedeutung, da trotz der geringen Ausmalie des Auges sdmtliche anatomische
Strukturen, wie Bulbus, Linse, Macula, Kornea und Marker, problemlos erkannt werden kdnnen (siehe
Abbildung 2.11 links).

2.3.3 Fundusaufnahmen

Ein in der Ophthalmologie sehr tbliches Bildmedium stellt die Fundusfotografie dar. Fundusaufnahmen
sind Photographien vom Augenhintergrund, in denen die Netzhaut dargestellt wird. Ublicherweise werden
mehrere Photographien mit unterschiedlichen Einfallswinkeln angefertigt und zu einem sogenannten
Funduskomposit zusammengestellt. Aufgrund der in den Photographien leicht zu bestimmenden Ader-
verlaufe koénnen die Aufnahmen unterschiedlicher Perspektive puzzelartig zusammengesetzt werden.
Abbildung 2.12 zeigt beispielhaft ein solches Komposit. Eine besondere Bedeutung gewinnen diese Auf-
nahmen, wenn der Tumor sehr nah bei der Papille liegt, da diese Photographien gerade in diesem Bereich
eine von den anderen Bildmedien nicht zu Ubertreffende hohe Aufldsung und Prézision aufweisen. Das
Bestimmen des Abstandes vom Tumor zur Papille und zur Macula ist von aulRerordentlicher Bedeutung,
wenn diese Strukturen von der Bestrahlung ausgespart bleiben sollen.

Abbildung 2.12: Ein beispielhaftes Funduskomposit

Das Funduskomposit wird aus einer Vielzahl von einzelnen Fundusaufnahmen zusammengesetzt. Als Orientierungshilfe dienen
bei diesem ,,Puzzlespiel” die Aderverldufe. Der dunkle Punkt im Zentrum ist die Macula. Der gelbe Punkt links daneben ist die
Papille. Der inhomogene braun-gelbe Bereich oberhalb Papille und Macula ist der Tumor.

Im Vergleich zu den CT- und MRT-Daten stellt die quantitative Auswertung der Fundusaufnahmen
ein erhebliches Problem dar. Die Fundusaufnahmen werden durch eine Vielzahl von Faktoren verzerrt.
Einerseits stellen die Fotografien eine Projektion einer gekrimmten Oberflache auf eine ebene Oberflache
dar. Die verschiedenen in der Kartographie tblichen Darstellungsweisen der Erdoberfléache veranschauli-
chen, daR solch eine Projektion auf eine Ebene nur mit Verzerrungseffekten vorgenommen werden kon-
nen. Dariiber hinaus wird der Strahlengang bei der Photographie durch das Linsensystem der Kamera und
des Auges verzerrt. Keiner dieser Einflisse kann mathematisch bereinigt werden. Sollten die Informatio-
nen ausgewertet werden, so sind proprietare Verfahren anzuwenden, um die zweidimensionalen Daten in
den dreidimensionalen Raum der Patientenanatomie zuriick zu projizieren.

16



2.3.4 Ultraschalldaten

Ein preiswertes und oft flr die Einschatzung der Ausmale des Auges angewandtes Bildmedium ist die
Ultraschalltiefenmessung. Dabei handelt es sich entweder um eindimensionale Ultraschallaufnahmen im
Amplitudenmodus (A-Modus) oder zweidimensionale Aufnahmen im Brightness-Modus (B-Modus) (sie-
he Abbildung 2.13, links und rechts). Die vorrangige Funktion dieses Bildmediums besteht in dem
Bestimmen der Abstdnde zwischen den einzelnen anatomischen Strukturen entlang der Transducer-
Achse.

Abbildung 2.13: Beispielhafte Ultraschalldaten

Links: Eindimensionale Ultraschallaufnahme des Auges im A-Modus. Rechts: Zweidimensionale Aufnahme des Auges im B-
Modus.

2.3.5 Bewertung des Bildmaterials

Die géangigste Auswertung des beschriebenen Bildmaterials besteht in dem Betrachten der Daten durch
den behandelnden Arzt oder einen Radiologen. Dabei kénnen einfache pathologische Gewebeverande-
rungen wie Tumoren oder Blutungen dadurch ausgemacht werden, daB die dargestellten Konturen oder
Organe in Form oder Darstellung von der iblichen Erscheinungsform der menschlichen Anatomie ab-
weichen. Bei dieser einfachen Betrachtung kénnen qualitative Aussagen Uber die magliche Existenz und
den Charakter einer Krankheit getroffen werden. Ausmalie und Lage des Krankheitsherdes, Therapiemdg-
lichkeiten und -aussichten kdnnen abgeschatzt und auf der Basis dieser Informationen Entscheidungen
fiir die weiteren Vorgehensweisen zur Therapie oder weiterfiihrenden Diagnostik ergriffen werden. Eine
quantitative Auswertung und Nutzung der Bilddaten zur Rekonstruktion des Bestrahlungsmodells erlaubt
diese Auswertungsform jedoch nicht.

Die Dreidimensionalitdt der menschlichen Anatomie erschwert das Erfassen raumlich ausgepragter
Organe oder Krankheitsherde anhand von zweidimensionalen Schnittbildern. Fr die Bestrahlungssimula-
tion ist darliber hinaus die Konstruktion eines Bestrahlungsmodells auf der Basis der Bilddaten unver-
zichtbar. Bestrahlungsmodell, CT-Daten und die physikalischen und geometrischen Eigenschaften der
Strahlenquelle miissen im Rahmen der Bestrahlungssimulation gleichzeitig ausgewertet werden, um geeig-
nete Einstrahlungswinkel und -dosen fiir den Bestrahlungsplan berechnen zu kénnen.

Tatsachlich kommen die Vorteile der CT- und MRT-Daten erst durch die Nutzung der computerge-
stitzten Bildverarbeitung voll zum Tragen. Mit keinem anderem Medium koénnen die dreidimensionalen
Informationen in den Bilddaten ohne Verluste oder Einschrankungen dargestellt und weiterverarbeitet
werden. Der Vorteil der Strahlentherapie besteht vor allem in der Mdglichkeit, einen nicht-invasiven Ein-
griff vorzunehmen, bei der das Gewebe innerhalb eines vorgegebenen Volumens zielgerichtet abgetotet
wird, wahrend das umgebende Gewebe weitgehend verschont bleibt. Im Unterschied zu einem chirurgi-
schen Eingriff besteht nicht die Gefahr einer Verschleppung von Tumorzellen durch den Eingriff. Vor-
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aussetzung fir den Einsatz der nicht-invasiven Strahlentherapie ist jedoch, dal die genaue
dreidimensionale Anatomie des Patienten bekannt ist. Eine prézise Rekonstruktion dieser Anatomie
ermoglichen derzeit nur CT- und MRT-Aufnahmen.

Die Fundusaufnahmen bieten nur begrenzt quantitativ zuverldssige Daten. Die Bilddaten werden
durch den Linsenapparat der Kamera, Kornea, Linse und durch die Projektion der gewolbten Netzhaut
auf die Fotoebene verzerrt. Diese Verzerrungen kdnnen nicht zuverlassig zurlick gerechnet werden. Dar-
Uber hinaus kann die Skalierung der Photographien nur durch die GréRe der Papille, der Eintrittsstelle des
Sehnervs (im Durchmesser ca. 1,2 Millimeter breit) abgeschdtzt werden. Es kann daher nur schwer einge-
schatzt werden, inwieweit das Einbeziehen der Fundusaufnahmen einen tatséchlichen Prézisionszugewinn
gegeniiber der Nutzung von CT- und MRT-Daten darstellen wiirde. Eine Beschreibung des im Rahmen
des Projektes entwickelten Verfahrens zur Korrelation von Fundusaufnahmen mit den CT- und MRT-
Daten findet sich in [Eit99].

Ein Problem der Ultraschalltiefenmessungen stellt das Fehlen einer genormten Bildakquisition dar.
Da der Transducer freihdndig an die Kornea des Patienten gehalten wird, ist der Einfallswinkel, mit dem
die Messungen vorgenommen werden, variabel. Testaufnahmen haben gezeigt, daR bereits leichte Ande-
rungen in der Haltung des Transducers zu starken Veradnderungen des Bildes und der gemessenen Distan-
zen flhrten. Ob dieses Bildmaterial fiir die Rekonstruktion eines prazisen Bestrahlungsmodells sinnvoll
herangezogen werden kann erscheint daher fraglich.

2.3.6 Kombination unterschiedlicher Bilddaten

Bei der Therapieplanung ist es von groRer Bedeutung, daR fiir den gesamten Einflubereich des zu be-
strahlenden Gewebes eine genaue Beschreibung der enthaltenen Strukturen zur Verfugung steht. Kerns-
pinbilder bieten eine gute Grauwertauflosung von Weichteilgewebestrukturen, wie beispielsweise Bulbus,
Linse, Sehnerv und Tumor. Dadurch kénnen die Organe deutlich voneinander abgegrenzt werden.
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Linse, Sehnerv und Tumor des Auges Marker
Prézise Représentation der . .
.p . Komplexe Représentation: Die
Netzhaut, wichtigster Parame- N . .
) . S . . Fotografien sind die zweidimen-
Fundusfotografie | Fotografie des Augenhinter- ter ist die Distanz zwischen

sionale Projektion einer dreidi-
mensionalen, gekruimmten
Oberflache

Ultraschalltiefen-
messung

Rekonstruktion der Distanzen
zwischen der Kornea, Linse und
Augenhintergrund entlang der
Transducer-Achse

Prézise Distanzmessung
entlang des Transducers

Komplexe eindimensionale oder
zweidimensionale Reprasentati-
on der Daten, die nur schwer
mit anderen Daten Korreliert
werden kénnen

Tabelle 2-1: Eigenschaften verschiedener Bildmodi fur die Bestrahlungsplanung von

Augentumoren
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Jedoch kommt es aufgrund von Feldinhomogenitaten immer wieder zu Bildverzerrungen (pincushion
distortion), die bei der Strahlentherapie zu Rekonstruktionsfehlern fihren kénnen. CT-Bilder weisen hin-
gegen eine grofle rdumliche Darstellungskorrektheit auf und bilden die flr die Bestrahlungssimulation
wichtigen Absorptionseigenschaften ab. Die in der Ophthalmologie tblichen Fundusaufnahmen ermdgli-
chen eine prazise Bestimmung des Abstands von Tumor und Papille. Ultraschallaufnahmen ermdglichen
eine einfache Bestimmung der Bulbus-Lange.

Eine Kombination all dieser unterschiedlichen Informationsquellen und Bildmodi liegt aufgrund ihrer
synergetischen Informationsinhalte nahe, da sich die jeweiligen Vor- und Nachteile bei geeigneter Kombi-
nation gegenseitig ergénzen, beziehungsweise kompensieren lassen (vergleiche Tabelle 2-1). Um eine
gleichzeitige Auswertung der unterschiedlichen Daten vorzunehmen, missen sie inhaltlich miteinander
korreliert werden. Anschlieend kénnen die Informationen in einem gemeinsamen Augenmodell zusam-
mengefalst werden.

2.4 Bildverarbeitung fur die Strahlentherapie von Augentumoren

Der Fokus dieser Arbeit liegt auf den Bildverarbeitungsalgorithmen, die angewandt werden missen, um
ein Bestrahlungsmodell des Patienten abzuleiten. Dieses Modell soll dabei den bereits erwahnten Prézisi-
onsanforderungen der Protonenstrahltherapie entsprechen. Es wére nicht sinnvoll, ein Bestrahlungsmo-
dell zu bestimmen, das eine Préazision von mehreren Millimetern aufweist, da sich dadurch die Bestrah-
lungstoleranzen in einem &hnlichen Rahmen befinden wirden. Da jedoch bereits die Macula einen
Durchmesser von lediglich 1,2 Millimetern aufweist und sich Tumoren unter Umstdnden sehr nah bei der
Macula befinden, kann ein Toleranzbereich von einigen Millimetern bereits das Bestrahlen der Macula und
somit den Verlust der Sehfahigkeit mit sich bringen.

2.4.1 Bildmaterial fir die Strahlentherapie

Bevor das Konzept fiir einen Bildverarbeitungsalgorithmus entworfen werden kann, muf3 entschieden
werden, welche Bildmodi fiir die Rekonstruktion des Augenmodells herangezogen werden sollen. Prinzi-
piell stehen die in Abschnitt 2.3 detailliert beschriebenen Bildmodi CT, MRT, Funduskomposit und Ultra-
schalltiefenmessung zur Verfligung.

Abbildung 2.14: Vier Bildmodi, die in der Ophthalmologie regelméliig genutzt werden
Links: CT-Daten. Zweite von links: MRT-Daten. Zweite von rechts: Fundusfotografien. Rechts: Ultraschalltiefenmessungen.

Aufgrund der guten Auflésung und der ausgepragten Grauwertunterschiede zwischen den relevanten
Weichteilgewebestrukturen wie Bulbus, Linse, Sehnerv und Tumor stellen die T1-MRT-Aufnahmen die
wichtigste Informationsquelle fiir die Rekonstruktion des Auges dar. Die Segmentierung dieser Datensétze
ist daher als die Hauptaufgabe flir den Bildverarbeitungsalgorithmus anzusehen.

Die CT-Aufnahmen stellen mit der Ortstreue und der Darstellung der lokalen Absorptionskoeffizien-
ten eine durchaus wichtige Informationsquelle dar. Doch bestehen bei den Kooperationspartnern bereits
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die Bestrebungen, die CT-Daten nicht mehr notwendigerweise einzubeziehen, da sich die lokalen Verzer-
rungen der MRT-Aufnahmen als vernachléassigbar gering herausstellten. Anlal fiir das AuRerachtlassen
der CT-Aufnahmen waren die sehr ausgeprdgten Metallartefakte der Tantal-Clips, die eine Auswertung der
Absorptionskoeffizienten fir die Bestrahlungssimulation deutlich behinderten. Um die Absorptionskoef-
fizienten im Bestrahlungsmodell auch ohne die CT-Daten beriicksichtigen zu kdnnen, werden derzeit
testweise Verfahren zu Approximation angewandt, bei der pauschal Werte fur Knochen und Weichgewe-
bestrukturen angenommen werden. Die Erfahrungen mit der Strahlentherapie missen zeigen, ob das
Vernachlassigen der CT-Aufnahmen auch langfristig akzeptabel ist oder ob eine prézise lokale Beschrei-
bung der Absorptionskoeffizienten unverzichtbar ist. Fur den Bildverarbeitungsalgorithmus stellt dem-
nach die Segmentierung der CT-Daten lediglich ein sekundéres Ziel dar, wenngleich gerade fur zukiinftige
Anwendungen der entwickelten Bildverarbeitungsalgorithmen die Anwendbarkeit auch auf diese Daten
von Bedeutung ist.

Die Auswertung des Funduskomposits scheint aufgrund der unkalkulierbaren Verzerrungen nicht fiir
die Rekonstruktion des Bestrahlungsmodells in Frage zu kommen. Dariiber hinaus fehlen verlaBliche
Landmarken, um die Bilddaten mit den Kernspindaten zu registrieren. Selbst wenn die Distanz zwischen
Papilla und Tumor recht gut in dem Bildmaterial dargestellt wird, kann bei dem Projizieren der Informa-
tionen in das Bestrahlungsmodell die VerlaBlichkeit der projizierten Daten nur schwer abgeschatzt wer-
den. Da auf der anderen Seite der Bildcharakter der Fundusaufhahmen grundsétzlich vom dem der MRT-
und CT-Daten abweicht, wiirde fur die Auswertung dieser Daten die Entwicklung proprietéarer Algorith-
men notwendig werden. Der hierfur erforderliche Entwicklungsaufwand erscheint nicht durch eine ent-
sprechende Verbesserung des Bestrahlungsmodells gerechtfertigt zu sein. Aus diesem Grund bleiben die
Fundusaufnahmen bei dem Entwurf des Bildverarbeitungsansatzes unbertcksichtigt.

Ahnlich verhélt es sich mit der Auswertung der Ultraschallaufnahmen. Die Prazision der Distanzmes-
sungen der Ultraschallaufnahmen ist als zweifelhaft anzusehen, da es sich bei Tests gezeigt hat, daf leichte
Veranderungen bei der Haltung des Transducers zu deutlichen Verdnderungen der Distanzmessungen
fuhrten. Auf der anderen Seite besteht nicht die Mdglichkeit, kalibrierte Messungen durch eine definierte
Ausrichtung des Transducers durchzufiihren. Die Auswertung der Daten wiirde andererseits die Entwick-
lung spezifischer Algorithmen verlangen. Beide Aspekte zusammen, legen nahe, die Ultraschallaufnahmen
bei dem Entwurf des Bildverarbeitungsansatzes nicht mit einzubeziehen.

Abbildung 2.15: Darstellung von Tantal-Clips in CT- und MRT-Daten

Um wahrend der Bestrahlungsdurchfilhrung eine absolute Positionierung des Auges vornehmen zu kénnen, werden Tantal-Clips
auf die Bulbusoberflache aufgenédht. Diese Clips verursachen in den jeweiligen Bildmedien charakteristische Artefakte, sowohl in
den CT-Daten (links) als auch in den MRT-Daten (rechts). In den CT-Daten erzeugen die Clips Metallartefakte (Mitte). In MRT-
Daten verzerren die Clips das Magnetfeld, so daB sie im Bild deutlich groBer erscheinen, als sie tatsachlich sind. Daruber hinaus
scheint der Clip die Sklera nach innen zu driicken. Dies stimmt nicht mit der Realitt tiberein und ist lediglich ein Artefakt.
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Fur den Entwurf der modellbasierten Bildverarbeitung sollen dementsprechend primér die T1-MRT-
Aufnahmen, sekunddr CT-Aufnahmen und T2-gewichtete MRT-Aufnahmen zugrunde gelegt werden.
Ergdnzend zu den Erlduterungen in Abschnitt 2.3 sollen bei der Entwicklung der Algorithmen die Arte-
fakte in beiden Bildmodi erwéhnt werden, die durch die auf den Bulbus aufgendhten Marker verursacht
werden. Die Marker bleiben als Mdglichkeit zur Kalibrierung der Bestrahlungsdurchfiihrung eine wichtige
Orientierungsgrundlage. Der Bildverarbeitungsansatz sollte daher die spezielle Problematik, die mit den
Markern verbunden ist, berticksichtigen.

Erhoéhte Anforderungen an die Qualitdt und Prazision der Bestrahlungsmodelle erhdhen ihrerseits
den Arbeitsaufwand der Bildverarbeitung. Ein Beispiel aus der Vergangenheit stellt der Ubergang von der
zweidimensionalen zur dreidimensionalen Bestrahlungsplanung dar. Begriindet wurde dieser Ubergang mit
der Tatsache, dal? bei Tests mit zweidimensionalen Therapieplanungen bis zu 75% der Tumoren lokal
unterdosiert waren. Bei Planungsverfahren, die in drei Dimensionen durchgefiihrt wurden, konnte dieses
Problem eliminiert werden [Bec93]. Diese Verbesserung der Bestrahlungsplanung durch die Erweiterung
auf die dritte Dimension brachte aber gleichzeitig eine deutliche Ausweitung des Arbeitsaufwandes mit
sich.

Noch umfassender ist die Zunahme des Arbeitsaufwandes, wenn Datensétze unterschiedlicher Bild-
quellen und Charakteristiken gleichzeitig ausgewertet werden sollen, um die Informationen unterschiedli-
cher Datensétze miteinander zu kombinieren. Neben der separaten Auswertung jedes Datensatzes miissen
dann zusatzlich Verfahren zur Registrierung der Daten entwickelt werden.

Um eine zukinftige Anwendung des neuen Bildverarbeitungsansatzes zu unterstiitzen, sollte die ak-
tuelle Tendenz zur dreidimensionalen Nutzung von Bilddaten aufgenommen und so weit wie mdglich
eingebunden werden. AuRerdem sollte die Méglichkeit zur Kombination von unterschiedlichen Datensét-
zen und Bildmodi bei einem geringem zusétzlichen Arbeitsaufwand gegeben sein.

2.4.2 Problemstellung der Bildverarbeitung

Die Prézisionsanforderung an das Bestrahlungsmodell stellt zwei grundlegende Probleme fur die Realisati-
on der Bildverarbeitung dar. Einerseits ist das Erreichen einer millimetergenauen Segmentierung selbst bei
dem aktuellen Bildmaterial sehr schwierig und kann derzeit nur durch manuelle Segmentierung unter Auf-
bringung eines betréchtlichen Arbeitsaufwands erreicht werden. Andererseits bringen diese Genauigkeits-
anforderungen so umfangreiches Bildmaterial mit sich, da3 gleichzeitig der quantitative Arbeitsaufwand
zur Auswertung stark ansteigt. Es ware nicht ausreichend, das Auge aus zwei bis vier Bildschichten zu
rekonstruieren, da bei einem solch groben Bildmaterial auch die Rekonstruktion nur sehr grob sein kann.
Die Auflosungen der bildgebenden Verfahren missen daher so weit wie mdglich erhdht werden. Gegebe-
nenfalls missen mehrere Datensdtze gleichzeitig fir die Rekonstruktion herangezogen werden, falls eine
ausreichende Auflosung aufgrund der Beschrankungen, denen die bildgebenden Verfahren immer noch
unterliegen, nicht maglich sein sollte.

Die Verwendung eines préazisen Bestrahlungsmodells, das die Aushutzung der hohen Daosierungspra-
zision der Protonenstrahlen mdglich macht, wiirde eine deutliche Verbesserung gegeniiber der aktuellen
Bestrahlungstherapie von Augentumoren darstellen. Im UmkehrschluR muR festgestellt werden, da3 der
deutlich groBere Aufwand flr eine solche Protonenstrahltherapie erst dann sinnvoll wird, wenn dadurch
die ungewollte Bestrahlung essentieller Organe effektiv vermieden werden kann.

Der im Rahmen dieser Dissertation entwickelte Ansatz zur Bildauswertung soll die Prézision des Be-
strahlungsmodells optimieren, ohne dabei auf der anderen Seite die klinische Anwendbarkeit durch einen
zu grofRen Arbeits- und Kostenaufwand zu opfern. Diese Anforderung flhrt direkt zu der Hauptproble-
matik, die in dieser Arbeit behandelt werden soll: die aufwendigen Bildverarbeitungsschritte zur Gewin-
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nung des Augenmodells kdnnen nur dann in der klinischen Routine zur Anwendung kommen, wenn die
Arbeitsschritte weitgehend automatisiert werden. Der interaktive Arbeitsaufwand und die damit verbun-
denen Kosten fir die Bestrahlungsplanung dirfen nicht erhéht, sondern miissen bei den aktuellen Kiir-
zungen im Gesundheitsbereich eher reduziert werden. Andernfalls wére die praktische Anwendbarkeit der
entwickelten Algorithmen grundsétzlich in Frage gestellt.

2.5 Aufgabenstellung fur die vorliegende Arbeit

Die in dieser Arbeit behandelte Aufgabenstellung besteht in der Bestimmung eines Bestrahlungsmodells,
auf dem die Bestrahlungsplanung und -durchfiihrung aufsetzen kénnen. Hierzu soll ein Bildverarbei-
tungsverfahren entwickelt werden, das die Rekonstruktion des Bestrahlungsmodells unter Verwendung
der in Abschnitt 2.3 beschriebenen Bilddaten vornimmt. Hierzu missen die Bilddaten segmentiert, inter-
poliert und miteinander registriert werden.

Aufgrund der bereits in den vorangegangenen Abschnitten erwéhnten Rahmenbedingungen fir die
Strahlentherapie von Augentumoren und die Bildverarbeitung im klinischen Umfeld, sollen fiir die Um-
setzung des Bildverarbeitungsansatzes die folgenden Zielsetzungen definiert werden:

» Der Bildverarbeitungsansatz soll einen geringen interaktiven Arbeitsaufwand benétigen.

» Die erreichte Ergebnisqualitat soll so hoch sein, daR nur wenig oder keine Nachbearbeitung der Bild-
verarbeitungsergebnisse notwendig ist.

e Der Algorithmus soll an unterschiedliche Organe und Bildmodi angepalit werden kénnen. Es ist in
der medizinischen Praxis nicht praktikabel und nicht wirtschaftlich akzeptabel, fur jede medizinische
Aufgabenstellung einen eigenen Algorithmus zu entwickeln. Vor allem in Hinsicht auf Wartung und
Weiterentwicklung von Algorithmen ist es wichtig, dal Entwicklungskapazitaten auf die Optimierung
einer Software konzentriert werden konnen, anstatt immer wieder Neuentwicklungen anzugehen. Ei-
ne besondere Bedeutung gewinnt diese VVorgehensweise in der Medizin, wo eine Zulassung durch das
Medizinproduktegesetz (MPG) fiir bereits existierende Software deutlich einfacher ist, als eine Neuzu-
lassung.

» Der Bildverarbeitungsansatz soll in seiner Konzeption dreidimensional ausgerichtet sein, um eventuel-
le Fehler im Bildmaterial durch Artefakte kompensieren und die aktuellen diagnostischen und thera-
peutischen Weiterentwicklungen ber(cksichtigen zu kénnen.

» Die entwickelte Software muR eine hohe Benutzerfreundlichkeit aufweisen, damit sie sich im klini-
schen Umfeld etablieren kann. GroRe Teile des medizinischen Personals verfiigen (iber einen geringen
Erfahrungshorizont beziiglich der Nutzung eines Rechners. In Kombination mit dem straffen Zeit-
plan im klinischen Alltag ist es wichtig, dal? keine aufwendigen Schulungen notwendig sind, um die
Software nutzen zu kénnen. Wird diese Forderung nicht erfiillt, ist damit zu rechnen, daf ein routi-
nemaRiger Einsatz der entwickelten Techniken nicht eintreten wird.
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