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1 Einfuhrung

Die Diagnostik in vielen Bereichen der Medizin stutzt sich seit der Einfuhrung
moderner Schnittbildverfahren in zunehmendem Mal3e auf bildgebende

diagnostische Verfahren.

Das Spektrum der zur Verfligung stehenden diagnostischen Methoden ist weit:
Die Computertomographie (CT) oder Magnetresonanztomographie (MRT) liefern
genaue morphologisch-anatomische Informationen, wahrend nuklearmedizinische
Untersuchungen, wie die Single-Photonenemissions Computertomographie
(SPECT) oder Positronenemissionstomographie (PET), funktionelle oder

metabolische Informationen beisteuern kénnen.

Fur entsprechende klinische Fragestellungen ist es sinnvoll diese komplemen-
taren Informationen verschiedener diagnostischer Verfahren zu kombinieren. Fur
viele Fragestellungen kann mit diesem multimodalen Ansatz sowohl die
Sensitivitat als auch die Spezifitat der Diagnostik erhéht werden (Hutton, Braun
et al. 2002). Der diagnostische Gewinn beruht auf der Méglichkeit, funktionelle
Informationen genauer zu lokalisieren und definierten anatomischen Strukturen

zuzuordnen (Thurfjell, Pagani et al. 2000).

In der Epilepsiediagnostik erlaubt die Bildfusion eine exaktere Lokalisation der
Anfallsursprungszone durch eine Perfusions-SPECT (O'Brien, O'Connor et al.
1998; Valenti, Froelich et al. 2002) oder die Korrelation des hippocampalen
Hypometabolismus in der PET mit einer Volumenreduktion in der MRT (Knowlton,
Laxer et al. 2001). In einer weiteren Studie konnten in Kenntnis der Lokalisation
von pathologischen Befunden aus SPECT und Magnetencephalograpie in der MRT
diskrete kortikale Dysplasien diagnostiziert werden, die histologisch gesichert
waren, aber in der Primarbefundung der MRT nicht als pathologisch befundet
wurden (Zhang, Simos et al. 2003). Oft ist fur eine weitergehende Untersuchung
bei epilepsiechirurgischen Kandidaten eine invasive Untersuchung mit subdural
implantierten EEG-Elektroden notwendig. Hier ermdglicht die Bildfusion von MRT
und CT eine genauere Lokalisation der implantierter Elektroden als es mit nur
einer bildgebenden Methode alleine méglich ware (Winkler, Vollmar et al. 2000).
Gleiches gilt fur die postoperative Lokalisation von stereotaktisch implantierten
Tiefenelektroden (Ferroli, Franzini et al. 2004). Fur alle Bildfusionen ist schlieflich

die Integration der fusionierten Daten in ein Navigationssystem maglich, um die



verschiedenen Befunde intraoperativ zu lokalisieren. Auch wenn fur eine Befund-
lokalisation nicht zwingend ein Navigationssystems notwendig ist, wird dessen
Einsatz in einigen Zentren fur ein resektives operatives Vorgehen in komplexen
Fallen favorisiert (Murphy, O'Brien et al. 2004). In der Rezidivdiagnostik von
Hirntumoren kann die Bildfusion von MRT und PET die Differenzierung zwischen
Tumorrezidiv und unspezifischen posttherapeutischen Veranderungen oder
Nekrosen verbessern (Nelson, Day et al. 1997). Fir die Strahlentherapie erlaubt
eine solche fusionierte "anatometabolische™ Darstellung des Gehirns die
Identifizierung vitaler Tumoranteile, auf die eine Bestahlungsplanung fokussiert
werden kann - bei gleichzeitiger Dosisreduktion in anderen Gewebeanteilen
(Rajasekar, Datta et al. 2003). Bei der Untersuchung von Demenzerkrankungen
erlaubt die Bildfusion eine Korrelation von Hypoperfusion und Atrophie und
konnte so zeigen, dass die Perfusionsreduktion der strukturell nachweisbaren
Atrophie vorausgeht und uber deren Maf hinausgeht (Imran, Kawashima et al.
1999). Die Méglichkeit, regions of interest (ROI) anhand einer MRT zu definieren
und diese dann fur die Auswertung auf eine SPECT oder PET zu Ubertragen
erlaubt eine verbesserte quantitative Auswertung nuklearmedizinischer Studien.
Die genauere anatomische Informationen fir die Definition der ROIs hilft dabei,
z.B. Partialvolumeneffekte zu reduzieren (Evans, Marrett et al. 1991; Quarantelli,
Berkouk et al. 2004).

AulRerhalb des Gehirns liegt die haufigste Anwendung der Bildfusion in der onko-
logischen Diagnostik. Hier ergibt sich der diagnostische Gewinn ebenfalls aus der
Maoglichkeit, insbesondere fokale Glucosemetabolismussteigerungen einer FDG-
PET-Untersuchung beispielsweise einem Lymphknoten zuzuordnen und so von
physiologischer Aktivitatsanreicherung z.B. in den ableitenden Harnwegen oder in
Muskulatur abzugrenzen (Wahl, Quint et al. 1993). Auch in der Strahlentherapie
findet die Bildfusion hier Anwendung. Die Fusion einer CT mit einer PET erlaubt —
wie bei Hirntumoren - eine Fokussierung der CT-gesteuerten Dosisverteilung auf
vitale Tumoranteile (Munley, Marks et al. 1999), oder die zusatzliche Detektion
befallener Lymphknoten, die so in die Bestrahlung eingeschlossen werden kdnnen

(Scarfone, Lavely et al. 2004).

Der wesentliche erste Schritt jeder multimodalen Bildgebung ist die Bildfusion,
also der Vorgang, bei dem die dreidimensionalen Datensatze der verschiedenen

Untersuchungen geometrisch exakt zur Deckung gebracht werden, so dass beide



Untersuchungen in jedem Bildpunkt die gleiche anatomische Struktur darstellen.
Fur diesen Prozess steht eine Vielzahl an manuellen oder automatischen Metho-
den zur Verfugung (Hawkes 1998; Myers 2002). Jede klinische Anwendung einer
Bildfusion erfordert eine Qualitatskontrolle, um die Verlasslichkeit des
verwendeten Verfahrens einschatzen zu kénnen. Dies gilt insbesondere, wenn
therapeutische Konsequenzen vom diagnhostischen Ergebnis der Bildfusion
anhangig sind. Die Daten zur Genauigkeit von Bildfusionen sind in der Literatur
jedoch sehr inhomogen wiedergegeben, haufig in Form einzelner Parameter des
Fusionsprozesses. Hieraus lasst sich vom Arzt nur schwer eine konkrete klinisch
relevante Abschatzung der erzielten Genauigkeit ableiten. Auch wenn Fehler-
abschatzungen in Form einer konkreten Distanz in Millimetern angegeben sind,
sind diese zwischen unterschiedlichen Studien nicht direkt vergleichbar, da sie
auf sehr unterschiedlichen Referenzsystemen und Berechnungsmethoden

basieren.

Ein Ziel der vorliegenden Arbeit war daher die Entwicklung eines universell
anwendbaren Fehlermodells zur Beurteilung der Qualitat verschiedener Bild-
fusionsmethoden in Form einer absoluten Angabe des Fusionsfehlers in Milli-

metern.

Bei der Auswahl nach der geeigneten Methode fur die Bildfusion wird man mit
einer Vielzahl methodisch oft sehr komplexer automatischer Algorithmen
konfrontiert, deren exakte Vorgehensweise einem Nichtmathematiker oft nur
schwer zu erschlie3en ist. Die vorliegenden Arbeiten zum Vergleich von
Bildfusionsmethoden beschranken sich meist auf den Vergleich verschiedener
automatischer Verfahren (Strother, Anderson et al. 1994; West, Fitzpatrick et al.
1997), es fehlen Daten zum direkten Vergleich automatischer und manueller,
also interaktiv vom Benutzer gefihrter Methoden. Zweites Ziel der Arbeit war
daher die Anwendung des erarbeiteten Fehlerberechnungsmodells zum direkten
Vergleich der am besten etablierten automatischen Bildfusionsmethoden mit
einem manuellen Ansatz fur die Bildfusion von MRT und SPECT Aufnahmen des

menschlichen Gehirns.



2 Grundlagen

2.1 Theoretische Grundlagen der Untersuchungstechniken

2.1.1 Magnetresonanztomographie

Grundlage der Magnetresonanztomographie oder Kernspintomographie ist der als
Kernspin bezeichnete Eigendrehimpuls von Wasserstoffatomkernen. Der Wasser-
stoffatomkern besteht aus nur einem Proton mit positiver Ladung, die Rotation
dieses geladenen Kernteilchens erzeugt ein kleines, atomares Magnetfeld, ein
magnetisches Dipolmoment. Das System ist mit einem um seine Langsachse

rotierenden Stabmagneten vergleichbar (Abbildung 1a).

Ohne aufiere Einflisse sind die magnetischen Momente der Protonen in der
Materie zufallig ausgerichtet, so dass sich ihre Gesamtwirkung nach auf3en
neutralisiert. Wirkt ein duReres Magnetfeld auf die Kerne ein, richten sich die
magnetischen Momente der Protonen parallel oder antiparallel zum externen
Magnetfeld aus. Da die Ausrichtung parallel zum externen Magnetfeld energetisch
gunstiger ist, liegt ein leichter Uberschuss an parallel ausgerichteten Protonen
vor. Die unterschiedlichen Querkomponenten der Magnetisierung sind zufallig
verteilt und neutralisieren sich daher gegenseitig (Abbildung 1b: A und A’, B und
B"). Fur die Gesamtheit aller Spins ergibt sich damit eine makroskopische Kern-

magnetisierung M parallel zum externen Magnetfeld.

Z
F

x

Abbildung 1: Darstellung eines einzelnen Protons (@) sowie des
Gesamtmagnetisierungsvektors M unter dem Einfluss eines externen
Magnetfeldes B, parallel zur Z-Achse (b) (Schild 1990).
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Durch Aufnahme oder Abgabe eines bestimmten Energiequants sind jeweils
Ubergange zwischen der parallelen und der antiparallelen Ausrichtung maoglich.
Ein zusatzliches elektromagnetisches Feld kann also durch Energieaustausch mit
den Kernspins in Wechselwirkung treten. Eine solche Wechselwirkung ist jedoch
nur moglich, wenn das elektromagnetische Feld mit einer definierten Frequenz
auf die Kerne einwirkt. Diese Frequenz . wird Resonanzfrequenz oder Larmor-
frequenz genannt und ist von spezifischen Eigenschaften der Atomkerne und von

der Starke des angelegten externen Magnetfeldes abhéngig:
L =y- Bg

Hierbei steht y fur die charakteristische gyromagnetische Konstante des Atom-
kerns und B, fur die Starke des externen statischen Magnetfeldes. Fur den
Wasserstoffkern betragt die gyromagnetische Konstante ca. 42,6 MHz/T. In
einem Magnetfeld der Starke von 1,5 Tesla ergibt sich damit eine Larmorfrequenz
von ca. 63,9 MHz bei der eine energetische Wechselwirkung mit den Kernen

moglich ist.

Durch das kurzzeitige Anlegen eines hochfrequenten elektromagnetischen Feldes
B; mit der Frequenz o, - einen so genanten HF-Puls - der senkrecht zum
statischen Magnetfeld B, ausgerichtet ist kann die makroskopische Kern-
magnetisierung aus dem Gleichgewicht gebracht werden. Der HF-Puls bewirkt
eine Auslenkung der Gesamtkernmagnetisierung M gegenuber dem statischen
Magnetfeld B, um einen Winkel «, der als Flipwinkel bezeichnet wird. Durch Wahl
entsprechender Parameter fur den HF-Puls ist der Flipwinkel von wenigen Grad
bis zu 180 Grad, also einer vollstdndigen Umkehr der Magnetisierungsrichtung

steuerbar.

Der Richtungsvektor der Kernmagnetisierung M kann nach der Auslenkung durch
den HF-Puls in zwei Komponenten aufgeteilt werden: die jetzt reduzierte Langs-
magnetisierung M, parallel zu B, und die neu entstandene Quermagnetisierung
M, senkrecht zu B, (Abbildung 2). Durch den Eigendrehimpuls der Kernmagneti-
sierung andert die Quermagnetisierung M,, standig ihre Orientierung, sie rotiert

mit der Larmorfrequenz o, um die Richtung des Magnetfeldes B,.
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Abbildung 2: Die Auslenkung der Gesamtmagnetisierung M durch einen
HF-Puls erzeugt eine Quermagnetisierungskomponente M,, senkrecht
zur Richtung des externen Magnetfeldes B, (= Richtung der Z-Achse),
die mit der Larmorfrequenz o um die Z-Achse rotiert (Schild 1990).

Gleichzeitig bewirkt das weiterhin bestehende Feld B, ein Drehmoment auf die
ausgelenkte Kernmagnetisierung zurtck in die parallele Ausrichtung. Es kommt

damit zu einer spiralférmigen, abnehmenden Prazession von M (Abbildung 3).

Abbildung 3: Spiralformige Prazession der Hauptmagnetisierungs-
richtung zurick in Richtung der Z-Achse unter dem Einfluss des weiter
bestehenden Magnetfeldes B, (Schild 1990).
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Die Prazession der Quermagnetisierung M,, stellt physikalisch eine sich
bewegende, elektrische Ladung in einem Magnetfeld dar und induziert damit ein
mit der Frequenz o, oszillierendes, elektrisches Feld, dessen Amplitude sich mit
Abnahme der Prazession verringert. Dieses durch die Prazessionsbewegung
induzierte, elektrische Feld ist das eigentliche Signal, das von den Empfangs-
spulen gemessen wird und zur Bildrekonstruktion der Magnetresonanztomogra-

phie verwendet wird.

Die Ruckbildung der Quermagnetisierung M,, und die Wiederherstellung der
Langsmagnetisierung M, in Richtung des Feldes B, wird als Relaxation bezeichnet.
Das Relaxationsverhalten, also die Geschwindigkeit, mit der sich M,, und M, unter
Einfluss des statischen Feldes B, wieder zuriickbilden, ist von der molekularen
Umgebung der Protonen abhangig und unterscheidet sich beispielsweise fur
Protonen je nachdem ob sie Bestandteil eines Wassermolekdlls, einer Fettsdure

oder von Hamoglobin sind.

Das Phdnomen der Kernspinresonanz wurde ursprunglich in der chemischen
Diagnostik zur Charakterisierung organischer Moleklle eingesetzt, erst spater
entstand die lIdee, das Verfahren auch bildgebend einzusetzen. Nach ersten
Anwendungen durch Paul Lauterbur und Peter Mansfield in den 70er Jahren (die
dafir 2003 mit dem Nobelpreis fur Medizin ausgezeichnet wurden) kommt die
MRT seit Anfang der 80er Jahre fur die bildgebende Diagnostik beim Menschen

zum Einsatz.

Einer der wesentlichen Vorteile der MRT fur den klinischen Einsatz ist die Neben-
wirkungsarmut. Da keinerlei ionisierende Strahlung zum Einsatz kommt, kann
das Verfahren zum Beispiel auch bei Kindern, bei Bedarf auch wiederholt, ein-
gesetzt werden. Nach kontinuierlicher Weiterentwicklung der Aufnahme- und
Nachverarbeitungstechnik bietet die MRT heute einen sehr guten Weichteil-
kontrast. Im Gegensatz zur Computertomographie, die primar nur axiale Schnitt-
bilder akquirieren kann, ermdglicht die MRT auch die Aufnahme primar koronar
oder sagittal orientierter Schnittbilder, die fur entsprechende Fragestellungen
diagnostisch besser verwertbar sind. Wie fur alle digital vorliegenden Bilddaten
besteht auch die Mdglichkeit, die Daten nach der Akquisition in anderen Ebenen

zu rekonstruieren.
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2.1.2 Single-Photonenemissions-Computertomographie

Grundlage aller nuklearmedizinischer Untersuchungen ist die Verwendung von
radioaktiven Atomen, die in bestimmte physiologische Prozesse ,eingeschleust*
werden. Hierzu wird dem Patienten ein untersuchungsspezifisches Radiopharma-
kon injiziert. Wie der Name Radiopharmakon bereits andeutet, besteht dieses aus
einem organischen Molekil, dem ,,Pharmakon* und einem zuséatzlichen radio-

aktiven Liganden, der an das organische Molekul gekoppelt ist.

2.1.2.1 Radionuklide

Fur die nuklearmedizinische Diagnostik werden niedrigenergetische y-Strahler mit

kurzer Halbwertszeit als Radionuklide bevorzugt. Die y-Strahlung bewirkt im Ver-
gleich zu korpuskularer o- oder - Strahlung deutlich weniger Nebenwirkungen
im Gewebe. Eine kurze Halbwertszeit, am besten im Bereich von Stunden, ist
wichtig, um die Strahlenbelastung des Patienten nach der Untersuchung so

gering wie mdglich zu halten.

Fir die Mehrzahl an Untersuchungen wird heute [*°™Tc] Technetium eingesetzt,
ein metastabiles Nuklid, das mit einer physikalischen Halbwertszeit von 6
Stunden unter Aussendung von Gammastrahlung mit einer Energie von 140 keV
in seinen Grundzustand [*°Tc] Technetium iibergeht. [**™Tc] Technetium wird in
der Regel in einem Generator durch B-Zerfall des Mutternuklids [*°Mo] Molybdan
gewonnen. Das Molybdan ist im Generator als negativ geladenes Molybdat MoO,*

an Aluminiumoxid gebunden. Das durch den p-Zerfall
[*°Mo] Mo0,> — [*°™Tc] TcO, + B

entstehende Pertechnetat [*®™Tc] TcO, wird nicht gebunden und kann bei Bedarf
mit Kochsalzlésung aus dem Generator eluiert werden (Brandau, Becker et al.
2001).

2.1.2.2 Radiopharmaka

Das so gewonnene [**™Tc] Technetium muss im néachsten Arbeitsschritt an einen

passenden, untersuchungsspezifischen organischen Trager gebunden werden,
was meist durch Komplexbildung erfolgt. So kann das Technetium beispielsweise

an das rasch tubuldr sezernierte Mercaptoacetyltriglycin (MAG3) gebunden
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werden, um die Nierenfunktion darzustellen oder an patienteneigene Erythro-
zyten, die nach Markierung reinjiziert werden, wenn eine Blutungsquelle gesucht

wird.

In dieser Arbeit wurden Untersuchungen mit [*°™Tc] Ethylcysteinatdimer (ECD)
als Radiopharmakon verwendet. [*°"Tc] ECD dient zur Darstellung der regionalen
Hirnperfusion zum Zeitpunkt der Injektion. Wegen seiner guten Diffusionsfahig-
keit in das Hirnparenchym weist das lipophile ECD eine hohe Extraktionsrate aus
dem Blut von circa 50% bei der ersten Kapillarpassage auf. Nach Diffusion in das
Hirnparenchym erfolgt eine enzymatische Trennung des Dimers. Die entstanden-
en Monomere sind polar, was eine Ruckdiffusion durch die lipophile Zellmembran
weitgehend verhindert. So kommt es zu einer intrazellularen Akkumulation und
damit zu einer ausreichend langen stabilen Retention des Radiopharmakons im
Hirnparenchym. Dadurch ist es mdglich, bis zu einige Stunden nach der Injektion
szintigraphische Aufnahmen anzufertigen, deren Aktivitatsverteilung die
Hirnperfusion zum Injektionszeitpunkt wiederspiegelt. Nicht extrahierte Anteile
des injizierten ECD werden relativ rasch renal aus dem Blutpool eliminiert, was
die Hintergrundaktivitat bei der Aufnahme reduziert und den Kontrast verbessert
(O'Brien, Brinkmann et al. 1999).

2.1.2.3 Gammakamera

Nach Injektion und entsprechender Verteilung des Radiopharmakons wird mittels

einer Gammakamera von auf3en die zuvor injizierte Radioaktivitat lokalisiert.

Eine Gammakamera zur Detektion der Strahlung besteht aus folgenden Kompo-
nenten: die vorderste Lage bildet der Kollimator, der aus diinnen Bleilamellen
besteht und als Filter fur unerwiinschte Streustrahlung dient: Strahlung die
schrag auftrifft wird an den Bleilamellen absorbiert, nur Strahlung die senkrecht
von vorne auf den Kollimator trifft, kann diesen ungehindert passieren. Nach der
Passage des Kollimators trifft die Strahlung auf einen Szintilationskristall, meist
auf einen bis zu 40 cm groRen Natriumiodid-Kristall. In diesem I6st die ein-
fallende Gammastrahlung einen sichtbaren Lichtblitz aus. Durch flachendecken-
den Kontakt des Kristalls zu einer Matrix aus elektronischen Photomultipliern wird
ein solcher Lichtblitz registriert, lokalisiert und an den Auswertrechner Uber-

tragen.
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Eine Uber einen langeren Zeitraum aufgenommene Szintigraphie zeigt dann ein
Summationsbild aller senkrecht zur Detektorebene eingefallenen Gammastrahlen.
Fur viele Anwendungen, wie die Schilddriisenszintigraphie oder Skelettszinti-
graphie ist eine solche Projektionsaufnahme eine geeignete Darstellung. Um statt
einer Gesamtprojektion einzelne Schichten aus dem Koérper darzustellen, ist eine
Tomographie notwendig. Hierfir werden mehrere Aufnahmen aus verschiedenen
Projektionsrichtungen angefertigt, meist unter Verwendung von zwei oder drei
Kamerakopfen, die ringformig montiert, in definierten Winkelschritten um den
Patienten rotieren. Aus diesem Satz an Projektionsdaten kann dann durch Rick-
projektion ein Volumendatensatz generiert werden, der sich als Schnittbildserie in

allen Raumebenen rekonstruieren lasst.
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2.2 Bildfusion - Prinzipien und Methodenubersicht

Mit Hilfe der Bildfusion kénnen die komplementéren Informationen verschiedener
bildgebender Verfahren — hier der Magnetresonanztomographie und der ECD-
SPECT kombiniert werden, nachdem beide Datensétze geometrisch zur Deckung

gebracht wurden (van den Elsen, Evert et al. 1993; Hutton, Braun et al. 2002).

Der mathematische Vorgang der Abbildung eines dreidimensionalen Datensatzes
auf einen zweiten Datensatz taucht in der Literatur unter verschiedenen Begriffen
wie ,,Bildfusion®, ,Bildiberlagerung“ oder ,,Bildregistrierung* beziehungsweise in
der internationalen Literatur als ,,Image Fusion®“, ,,Image Registration“, ,,Image
Matching” oder ,,Geometric Correlation* auf. Im Folgenden soll zur Beschreibung

dieses Vorganges der Terminus ,,Bildfusion“ verwendet werden.

In der konkreten Anwendung wird fur die Bildfusion immer ein Datensatz als
Priméardatensatz definiert und unverandert belassen, wahrend ein zweiter
Sekundardatensatz entsprechend im Raum bewegt und an die Position des

Priméardatensatzes angepasst wird.

Bei der Bildfusion gibt es verschiedene Freiheitsgrade zu bericksichtigen. Der
einfachste Fall einer Fusion zweier dreidimensionaler Datensétze ist die sog.
»Starre Transformation“, d.h. der bewegte Sekundéardatensatz wird als starrer
Korper behandelt. Um einen starren, dreidimensionalen Korper auf einen zweiten
abzubilden, sind sechs Parameter notwendig: drei Verschiebungen (im folgenden
Translation genannt) und drei Rotationen, jeweils entlang der orthogonalen
Achsen eines Koordinatensystems. Mit diesen sechs Parametern kann jede

Position eines starren Kdrpers im Raum definiert werden.

Voraussetzung fur die Anwendung einer starren Transformation ist, dass die
PixelgréRRen beider Datensatze bekannt und richtig sind, so dass keine Skalierung
zur GrolRenkorrektur notwendig ist. Dies ist bei medizinischen Bilddaten durch
regelmafige Qualitatskontrollen und Kalibrierung der Aufnahmegerate
gewabhrleistet. Weiterhin wird angenommen, dass keine korrekturbedurftigen
geometrischen Verzerrungen innerhalb eines Datensatzes vorkommen, so dass
die beiden Datensatze nach dieser Transformation optimal aufeinander passen.
Unter Zugrundelegung dieser Annahmen lassen sich verschiedene Unter-

suchungen eines Patienten mit gleichen anatomischen Verhéaltnissen mittels der
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starren Transformation zur Deckung bringen (van den Elsen, Evert et al. 1993;
Hawkes 1998; Woods, Grafton et al. 1998).

Werden die Daten verschiedener Patienten fusioniert, oder haben sich die
anatomischen Verhéltnisse eines Patienten deutlich verédndert, sind zuséatzlich zu
den sechs Freiheitsgraden der starren Transformation weitere Freiheitsgrade
notwendig, um die individuellen anatomischen Abweichungen auszugleichen: es
kommen zusatzliche Skalierungen, Stauchungen oder Verzerrungen des Daten-
satzes zur Anwendung. Im klinischen Einsatz wird eine solche nichtstarre,
»elastische* Transformation z.B. verwendet, um individuelle Patientendaten mit
einem Normkollektiv oder einem Atlas zu vergleichen (Collins, Neelin et al. 1994;
Kostelec, Weaver et al. 1998; Guimond, Roche et al. 2001; Van Laere, Warwick
et al. 2002), oder wenn sich die anatomischen Verhaltnisse, z.B. durch raum-

fordernde Prozesse, deutlich verschoben haben.

Aufgrund der methodischen Komplexitat der nichtstarren Transformation wird im
weiteren Verlauf nur der Fall der starren Transformation zur Fusion intraindividu-

eller Daten betrachtet.

2.2.1 Manuelle Methoden

Manuelle Verfahren zur Bildfusion stitzen sich - wie das haufig gebrauchte
Synonym "interaktive Methoden" zeigt - auf die Interaktion mit dem Benutzer,
der die geometrische Transformation des sekundaren Datensatzes manuell
durchfiuhrt. Dieser Vorgang basiert vollstandig auf seiner visuellen Kontrolle und
Einschatzung der Qualitat der erzielten Fusion, es finden keinerlei automatische
Prozesse statt. In einem entsprechenden Userinterface wird dem Benutzer in der
Regel eine farbcodierte, kombinierte Ansicht beider Datenséatze in mehreren
Ebenen angeboten, haufig wird auch der Sekundardatensatz durch Konturlinien
oder ,Isolinien* entlang bestimmter Pixelwerte dargestellt. (Pietrzyk, Herholz et
al. 1990). Die eigentliche Transformation des sekundéaren Datensatzes erfolgt
entweder durch direktes anklicken und verschieben bzw. drehen mit der Maus,
oder uber ein separates Bedienfeld mit schrittweiser Ausfihrung kleiner
Bewegungen oder Rotationen. Auch die direkte Eingabe numerischer Trans-

formationsparameter ist maoglich.
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2.2.2 Automatische Methoden

Die Methoden zur automatischen Bildfusion stitzen sich auf eine software-
basierte, automatisierte Durchfuhrung bzw. Optimierung der Bildfusion. Die
einzelnen Methoden berucksichtigen dabei unterschiedliche Bildmerkmale, die zur
Abschatzung der Qualitat einer Bildfusion herangezogen werden. Die Mehrzahl
der Programme erfordern zunachst einige Bearbeitungsschritte vom Benutzer und
werden deshalb auch als ,,halbautomatische“ Methoden bezeichnet. Hier liegen
allerdings flieBende Ubergange vor, eine eindeutige Zuordnung von Methoden
gibt es nur an den beiden Extremen des Spektrums: die rein manuell
durchgefuhrte Bildfusion und die vollautomatische Bildfusion ohne jegliche
Vorverarbeitung. Dazwischen liegen die halbautomatischen Methoden, die je nach
Intensitat der notwendigen oder méoglichen Benutzerinteraktion ndher an den
manuellen oder naher an den vollautomatischen Methoden liegen. Im Folgenden
werden daher alle Methoden bei denen letztendlich ein automatisierter
Optimierungsprozess stattfindet, als "Automatische Methoden" zusammen-
gefasst, unabhéngig vom Umfang einer eventuellen vorherigen Benutzer-

interaktion.

2.2.2.1 Prinzipien der iterativen Bildfusion

Die meisten automatischen Algorithmen zur Bildfusion arbeiten nach dem

iterativen Prinzip, das aus folgenden drei Schritten besteht:

1. Merkmalsextraktion
2. Fehlerdefinition

3. Fehlerminimierung
die in Abbildung 4 schematisch zusammengefasst sind.

Zuerst findet eine Form von Mustererkennung in beiden Studien statt. Hierfur
kommen sowohl eine vom Benutzer durchgefihrte Segmentierung oder
Punktauswabhl, als auch eine automatische Erkennung bestimmter Datenbereiche
in Frage. Haufig verwendet werden hier die Oberflachen eines oder mehrerer
Organe, oder eine Einteilung in bestimmte Graustufenbereiche. Unabhangig von
der Komplexitat dieses Schrittes wird letztendlich eine Teilinformation aus dem

Datensatz als fusionsrelevantes Merkmal extrahiert.
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Fur die Beurteilung eines einzelnen Fusionsversuchs, wird nun ein bestimmtes
Fehlermal} definiert, das moglichst gut die "Differenz" zwischen den beiden
Datensatzen beschreibt. Das Ergebnis ist eine Fehlerfunktion, die von den sechs
Transformationsparametern abhangt und ein Maf3 fur die Qualitat der derzeitigen
Fusion darstellen soll. Werte, die dafur in Frage kommen, sind beispielsweise die
Entfernung zwischen korrespondierenden Punkten, die Summe der Entfernungen
zwischen Punkten auf Organoberflachen oder die Homogenitat der Graustufen-
verteilung innerhalb definierter Gewebeklassen. Es wird postuliert, dass eine
Reduktion dieses errechneten Fehlermales wirklich eine Verbesserung der

Bildfusion widerspiegelt.

Der letzte Schritt ist die iterative Minimierung dieser Fehlerfunktion d.h. die
Suche nach den Transformationsparametern, bei denen der definierte Fehler am
kleinsten ist. Iterative Verfahren ermitteln nicht mit einer einzigen Berechnung
die optimalen Parameter, sondern andern nach einem bestimmten Prinzip die
einzelnen Parameter, rekonstruieren eine Studie nach diesen Parametern und
bestimmen fur diese Transformation erneut das vorher festgelegte Fehlermal.
Nach einigen initialen ,,Blindversuchen* erkennen die Algorithmen die Trans-
formationen, die zu einer Verbesserung des FehlermalRes gefuhrt haben und
kénnen die Parameter gezielt ,,in der gleichen Richtung* verandern. In der Regel
sind bis zu mehrerer hundert solcher ,Versuche® notig, um die optimale
Transformation zu finden. Die durchschnittliche Rechenzeit fur eine solche
Iteration mit Berechnung des aktuellen Fehlerwertes liegt auf aktuellen Rechnern
meist deutlich unter einer Sekunde. Die Minimierung der Fehlerfunktion erfolgt
nach verschiedenen Verfahren der numerischen Mathematik, wobei sich die
Verfahren Powell (Powell 1964), Simplex (Nelder und Mead 1965), Mark-1,
Jakob, Newton-Raphson u.a. bewahrt haben. Das Abbruchkriterium fur die Suche
nach dem optimalen Parametersatz kann variabel definiert werden, z.B. wenn
mehrere aufeinander folgende Iterationen keine weitere oder nur eine geringe
Verbesserung des Fehlers gebracht haben. Eine Fehlerquelle fur diesen
Minimierungsprozess stellen dabei lokale Minima der Fehlerfunktion dar, in denen
ein solcher Suchalgorithmus falschlicherweise das definierte Abbruchkriterium
erreicht, obwohl das globale, ,,wahre* Minimum der Fehlerfunktion noch nicht
erreicht ist. Um diese Gefahr zu verringern, muss das Abbruchkriterium der

Minimierung entsprechend definiert sein, was durch eine steigende Zahl
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notwendiger Iterationen und damit langerer Rechenzeit erkauft wird. In jedem

Fall ist eine abschlieRende, visuelle Kontrolle der Transformation notwendig.

Bilddaten Bilddaten
Untersuchung 1 Untersuchung 2
A y
Merkmals- Merkmals-
extraktion extraktion

Initiale Berechnung |
der Fehlerfunktion

A 4

Transformation von Erneute Berechnung
Untersuchung 2 der Fehlerfunktion
y

Wiederholung der iterativen Schleife
bis Abbruchkriterium erreicht ist oder
bis zur maximalen vorgegebenen
Anzahl an Iterationen

\

Definition neuer Abbruchkriterium

Transformations- [« erreicht oder weitere
parameter Optimierung ?

A
Transformation von

Untersuchung 2 mit aktuellen
Transformationsparametern

Abbildung 4: Flussdiagramm einer iterativen Bildlberlagerung. Nach
Extraktion der fur die Fehlerfunktion relevanten Bildmerkmale wird die
Fehlerfunktion initial errechnet. Der Algorithmus versucht durch zu-
nachst zufallige, spater dann gezielte Veranderung der Transformations-
parameter die Fehlerfunktion zu minimieren.

Die Weiterentwicklung von automatischen, iterativen Verfahren kann an allen
drei Schritten einzeln ansetzen: die Merkmalsextraktion, die Definition der
Fehlerfunktion sowie die Minimierungsmethode kénnen unabhangig voneinander

modifiziert und optimiert werden.
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2.2.2.2 Landmarkenbasierte Methoden

Eine der am langsten etablierten Methoden flr die Bildfusion ist die Verwendung

von anatomischen Landmarken. Dabei markiert der Anwender manuell eine
moglichst groRe Anzahl von anatomisch klar definierten Landmarken, die in
beiden zu Uberlagernden Studien sicher erkennbar sind (Abbildung 5). Nach
Identifikation von mindestens drei solcher korrespondierenden Landmarken wird
durch eine Funktion zur Fehlerminimierung die Transformation bestimmt, welche
die definierten Landmarken mit der geringsten Abweichung zur Deckung bringt.
Erwartungsgemal steigt bei dieser Methode die erzielbare Genauigkeit zunachst
mit der Anzahl der verwendeten Punktepaare, da Ungenauigkeiten in der Position

einzelner Landmarken so weniger ins Gewicht fallen.

Abbildung 5: Beispiel fiir mégliche anatomische Landmarken, die in
beiden Untersuchungsmodalitdten (MRT und ECD-SPECT) sichtbar sind:
der Kopf des Nucleus caudatus, das Tentorium, der vierte Ventrikel und
der Frontalpol

Es sind auch Programme beschrieben, die nach jedem markierten Punktepaar die
Transformation anpassen, die Ansicht der fusionierten Daten aktualisieren, und
so dem Benutzer eine schrittweise, interaktive, immer genauer werdende Opti-
mierung der Fusion erlauben (Habboush, Mitchell et al. 1996; Treves, Mitchell et
al. 1998).

Eine Variante dieser Technik fur die Fusion von Gehirnstudien wurde zuerst von
Kapouleas (Kapouleas, Alavi et al. 1991) beschrieben und von Ge (Ge, Fitzpatrick

et al. 1994) und Wang (Wang, Pahl et al. 1994) aufgegriffen: zuerst wird in
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beiden Studien in jeder Schicht manuell der Interhemisphé&renspalt durch zwei
Punkte markiert, woraus die sagittalen Mittelschichten der beiden Studien be-
stimmt werden. Nachdem diese automatisch zur Deckung gebracht wurden, ist
nur noch ein Verschieben und Rotieren innerhalb der medianen Sagittalebene
notig, wobei als Orientierungspunkte die beiden Kommissuren oder die auf3eren

Hirnkonturen verwendet werden konnen.

Fur alle landmarkenbasierten Verfahren gilt, dass der relative Anteil der

Benutzerinteraktion am Gesamtergebnis der Bildfusion relativ hoch ist.

2.2.2.3 externe Marker

Bei der Fusion mittels externer Marker werden am Patienten fixierte Markier-

ungen verwendet. Die Marker mussen in allen geplanten Untersuchungen
sichtbar sein, was haufig nicht mit einem einzigen Material mdglich ist. Deshalb
basieren viele Marker auf Halterungen, die fir unterschiedliche Untersuchungs-
modalitaten verschiedene Einsatze aufnehmen kénnen: z.B. Kunststoff- oder
Metallkugeln fur MR- und CT-Untersuchungen und mit Radionukliden geflllte
Hohlkugeln fur nuklearmedizinische Untersuchungen. Fur die Positionierung der
Marker kommen verschiedene Mdglichkeiten in Frage: Die einfachste Form sind
oberflachliche, auf der Haut des Patienten aufgeklebte Markierungspunkte
(Turkington, Jaszczak et al. 1993; Elsen und Viergever 1994; Turkington,
Hoffman et al. 1995). Eine zuverlassigere aber auch invasivere Methode sind in
den Schadelknochen eingedrehte Schrauben, an denen verschiedene Markier-
ungen (Black, Videen et al. 1996; Maurer, Fitzpatrick et al. 1997) oder ein
stereotaktischer Rahmen (Woods, Mazziotta et al. 1993; Ge, Fitzpatrick et al.
1994; West, Fitzpatrick et al. 1997) befestigt werden kénnen. AuRerdem
existieren eine Vielzahl von Halterungen, die die eigentlichen Marker aufnehmen
und auch eine spatere Wiederpositionierung des Markers ermdglichen. Die Palette
reicht hier von individuell anmodelierten Gesichtsmasken aus thermoplastischem
Kunststoff bis zu zwischen den Zahnen oder im aulleren Gehérgang fixierten
Halterungen (Kaiser, Sabri et al. 1994; Bale, Vogele et al. 1997; Bale, Burtscher
et al. 2000).

Mit steigender Anzahl der verwendeten Marker lasst sich die Genauigkeit bis zu

einem gewissen Grad erhdhen (Sipila, Nikkinen et al. 1997). West et al. konnten
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zeigen, dass die Positionierung externer Hautmarker einen wesentlichen Einfluss
auf die erzielbare Genauigkeit hat und empfahlen eine Positionierung die
gleichméaRig uber beide Korperseiten verteilt ist und eine lineare Anordnung
mehrerer Marker vermeidet. Der Schwerpunkt der verwendeten Marker sollte

moglichst nahe der Zielregion liegen (West, Fitzpatrick et al. 2001).

Fur die Fusion zweier Studien werden diese externen Markerpunkte in beiden
Studien manuell markiert oder automatisch erkannt (Krishnan, Hermann et al.
2003) und die Software bestimmt analog zum Vorgehen bei internen
anatomischen Landmarken mit verschiedenen mathematischen Ansatzen die
Transformation, mit der die Punktepaare optimal zur Deckung gebracht werden.
Die erzielbare Genauigkeit der Bildfusion mittels externer Marker wird teilweise
mit 1,4 mm angegeben (Maurer, Fitzpatrick et al. 1997), kann jedoch bei
ungunstiger Plazierung der Marker auch tber 10 mm liegen (West, Fitzpatrick et
al. 2001). Strother et al. kamen zu dem Ergebnis, dass alle anderen
untersuchten Verfahren, einschlie3lich der Methoden nach Pelizzari und Woods,

den externen Markern Uberlegen sind (Strother, Anderson et al. 1994).

Ein prinzipieller Nachteil aller auf externen Markern basierenden Verfahren ist der
prospektive Charakter. Haufig ergibt sich jedoch erst nach Akquisition der ersten
bildgebenden Untersuchung die Notwendigkeit einer multimodalen Diagnostik
und einer Bildfusion. In der ersten durchgefuhrten Untersuchung stehen in
solchen Fallen keine externen Marker zur Verfugung. Auch fur die hier durch-

gefuhrten Untersuchungen schied die Methode daher aus.
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2.2.2.4 Surface matching nach Pelizzari

Pelizzari et al. haben 1989 mit dem ,,surface matching“ Algorithmus einen neuen,
routinetauglichen Algorithmus zur Bildfusion vorgestellt (Pelizzari, Chen et al.
1989). Auch hierbei handelt es sich um einen iterativen Algorithmus. Als
extrahiertes Bildmerkmal wird die dufRere Kontur eines Organs verwendet, d.h.
far die Anwendung am Gehirn muss in der MRT zunéchst die Oberflache des
Gehirns vom Benutzer manuell segmentiert werden. Teilautomatisierte Verfahren
zur Hirnsegmentierung existieren zwar, sind aber haufig fehleranfallig,
insbesondere im Bereich der Schadelbasis. Fir eine ECD-SPECT Untersuchung ist
diese Segmentierung deutlich einfacher: da sich das injizierte Radiopharmakon
ohnehin nur im Hirnparenchym anreichert, kann meist ein einfaches
Schwellenwertverfahren angewendet werden, das alle zusammenhéngenden
Bildpunkte oberhalb eines bestimmten Pixelwertes auswahlit und daraus die
Organoberflache definiert. Der Pelizzari-Algorithmus bestimmt nun iterativ die
Transformation, die die Hirnoberflachen aus beiden Untersuchungen mit der
geringsten Differenz zur Deckung bringt. Fehlermal ist hier die Summe der
Quadrate der Abstande zwischen den Oberflachen. Die Methode wird auch als
,head-hat" Verfahren bezeichnet, da gewissermallen versucht wird, der einen
,Kopfstudie* die Oberflache der anderen Studie wie einen ,Hut"“ anzupassen und
aufzusetzen. Die mit dieser Methode erzielbare Qualitat der Fusion hangt von der
Komplexitat der Oberflache bzw. von der Anzahl und rdumlichen Anordnung der
segmentierten Organe ab. Fur ein einzelnes, weitgehend kugelférmiges Organ
besteht naturlich bei Betrachtung der reinen Oberflachenkontur ein grofl3es Risiko
fur Rotationsfehler. Neben der Fusion verschiedener bildgebender Daten wird das
surface matching auch fur die Kalibrierung von Neuronavigationssystemen
eingesetzt. Hierbei wird die Kopfoberflache des Patienten im OP-Saal mittels
eines 3D Laserscanners erfasst und wird dann mit der Kopfoberflache des flr die

Navigation vorgesehenen Datensatzes fusioniert (Miga, Sinha et al. 2003).
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2.2.2.5 Pixel uniformity matching nach Woods

Der zur Zeit wohl am haufigsten angewendete und am meisten variierte
Algorithmus zur automatischen Bildfusion wurde 1993 von Woods et al
vorgestellt (Woods, Mazziotta et al. 1993). Die zugrunde liegende Uberlegung
war, dass verschiedene Untersuchungsmodalitdten zwar nie absolut gleiche
Pixelwerte fiur ein Organ aufweisen, dass aber einzelne Organe in beiden
Modalitaten jeweils konstante Pixelwerte haben werden, d.h. die Struktur von
Organen sollte in beiden Modalitaten anhand homogener Pixelwerte zu erkennen

sein.

Aufgrund dieser Annahme wird die MRT als primarer Datensatz in bestimmte
Graustufenbereiche aufgeteilt, von denen postuliert wird, dass sie eine
bestimmtes "Organ" darstellen. Dieses Organ sollte also auch in der nuklear-
medizinischen Untersuchung konstante Pixelwerte aufweisen. Als Mal fur die
Qualitat der Fusion wird daher die Homogenitat der Pixelwerte ("pixel uni-
formity") der nuklearmedizinischen Studie innerhalb jeder - aus MR Daten
definierten - ,,Struktur” verwendet (Abbildung 6). Dieses Fehlermal} wird nun

iterativ minimiert, bis die optimale Transformation bestimmt wurde.

Die Methode taucht in der Literatur unter verschiedenen Namen auf: z.B. als
»corresponding PET intensity variation“ bei (Studholme, Hill et al. 1997), als
»correlation of intensity values* bei (West, Fitzpatrick et al. 1997) oder ,,ratio
image uniformity* bei (Strother, Anderson et al. 1994) (das ,ratio image* ist hier
ein Bild, in dem der Quotient der Pixelwerte beider Studien dargestellt ist). Bei
verschiedenen Implementierungen dieser Methode ist eine vorherige manuelle

Segmentierung der zu berlcksichtigenden Bereiche eines Datensatzes notwendig.
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Abbildung 6: Der Algorithmus nach Woods unterteilt den primaren
Datensatz in Bereiche mit gleichen Pixelwerten, hier symbolisch durch
vier Graustufen in der MRT dargestellt. Die Konturen dieser Einteilung
werden auf den zweiten Datensatz Ubertragen und es wird gefordert,
dass auch hier moglichst homogene Pixelwerte innerhalb der
"Organkonturen” vorliegen. (Woods, Mazziotta et al. 1993).

Modifiziert wurde das Verfahren u.a. von Ardekani et al. (Ardekani, Braun et al.
1995): statt einer einfachen, graustufenbasierten Segmentierung der MRT wurde
hier ein neuronales k-means clustering Verfahren angewendet, das den
Datensatz in sog. ,,connected components® mit gleichen Pixelwerten aufteilt. Die
Berucksichtigung der topographischen Lage der Pixel entspricht dabei eher einer

realistischen ,,Organsegmentierung"”.

2.2.2.6 Mutual Information

Inzwischen hat sich als weiterer automatischer Algorithmus die Bildfusion nach
dem Prinzip der mutual information etabliert, die — &hnlich wie die Methode nach
Woods — auf der Ahnlichkeit der Pixelwerte zweier Studien basiert (Studholme,
Hill et al. 1997; Zhu 2002; Chen und Varshney 2003).

Die Methode orientiert sich dabei an der statistischen Abh&ngigkeit der Pixelwerte
von korrespondierenden Bildpunkten. D.h. die ,Vorhersagbarkeit“ des Pixelwertes
in einer Studie in Abhangigkeit vom Pixelwert der anderen Studie wird

betrachtet. Anders formuliert wird untersucht, wie viel Information aus dem

einen Datensatz Uber den anderen Datensatz gewonnen werden kann, was den
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englischen Begriff ,,wechselseitige Information“ erklart. Diese ist bei korrekt
fusionierten Bildern am héchsten, da nur dann gleiche anatomische Strukturen
zur Deckung kommen und die Information Uber den Pixelwert einer Studie eine

Prognose Uber den Wert in der anderen Untersuchung zulasst.

In der Informationstheorie wird als Maf3 flir den Informationsgehalt auch der
Begriff der Entropie verwendet (Shannon 1948). Dies schlagt sich in der
Bezeichnung der Algorithmen nach dem Prinzip der mutual information nieder,
die in der Literatur auch unter Termini wie ,,entropy-based registration®, ,,cross-

entropy optimization*“ oder ,joint entropy registration*“ auftauchen.

Fur die Genauigkeit der Bildfusion mittels mutual information liegen heterogene
Literaturdaten vor, die Mehrzahl der Studien konnte jedoch keine Uberlegenheit
gegentber dem pixel-uniformity-Algorithmus nach Woods belegen (He und
Narayana 2002). In der Studie von West schnitt die Fusion mittels mutual
information mit einem Fehler von 3,6 mm schlechter ab, als der Algorithmus

nach Woods mit 2,3 mm Fehler (West, Fitzpatrick et al. 1997).

Thurfjell et al. untersuchten den Einflul3 einer reduzierten Auflésung der
Datensatze und von Filterung mit einem Gaul3schen Weichzeichner zur Erh6hung
der Verarbeitungssgeschwindigkeit bei der Fusion von MRT und Perfusions-SPECT
mittels Mutual Information. Neben simulierten Studien wurden hier auch reale
Bilddaten von Probanden untersucht, es lagen jeweils zwei SPECT Untersuch-
ungen vor, die unabhangig voneinander mit der MRT fusioniert wurden. Bei
Verwendung der vollen Auflésung ergaben sich hier Abweichungen von durch-

schnittlich 1,2 mm Translation und 1,7° Rotation (Thurfjell, Lau et al. 2000).

Fiedler et al. untersuchten die Fusion von ECD-SPECT Daten mit verschiedenen
MRT-Untersuchungstechniken. Bei Verwendung einer dinnschichtigen 3D MRT
betrug die Dauer fir die automatische Fusion mittels Mutual Information im Mittel
knapp 4 Minuten. Die automatische Fusion fuhrte hier nur in 20% der Félle zu
einem visuell korrekten Ergebnis, in 80% musste das Ergebnis manuell nach-
bearbeitet werden. In Fallen mit schlechtem Ergebnis der automatischen Bild-
fusion betrug die Dauer fur diese manueller Nachbearbeitung im Mittel 5,5
Minuten (Fiedler, Platsch et al. 2003). Der gesamte Zeitaufwand belief sich damit
auf fast 10 Minuten, was gegenuber einer vollstandig manuell durchgefiuhrten

Bildfusion kaum noch eine Zeitersparnis bedeutet.
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2.2.2.7 Principal Axes

Ein vollautomatisches analytisches Verfahren zur Bildfusion ist die Hauptkompo-

nentenanalyse (engl. principal axes analysis) (Alpert, Bradshaw et al. 1990;
Rusinek, Tsui et al. 1993). Dabei werden beide Datensatze analysiert und es
werden drei orthogonalen Achsen eines Koordinatensystems, die sog. Haupt-
achsen bestimmt. Der Ursprung dieses Koordinatensystems liegt im Massen-
schwerpunkt eines Datensatzes. Die Achsen werden entsprechend der Massen-
verteilung so angeordnet, dass sie moglichst symmetrisch durch den Datensatz
laufen. Im einem rechteckigen Quader wiirden sie beispielsweise parallel zu den
AuBenkanten durch den Schwerpunkt laufen, in einem unregelmafig geformten
Organ parallel zu dessen Hauptlangs- und -querrichtung. Fir die Fusion zweier
Datensatze mussen nun nur die beiden Massenschwerpunkte aufeinandergelegt
und die Hauptachsen aufeinanderrotiert werden. Mit diesem analytischen
Lésungsansatz, der in einem Schritt die Hauptkomponentenanalyse und die
daraus resultierende Transformation vornimmt, unterscheidet sich das principal
axis Verfahren von den Ubrigen automatischen Ansétzen die iterativ, also in
mehreren wiederholten Schritten, arbeiten. Im Vergleich zum surface matching
zeigte sich in der Untersuchung von Rusinek (Rusinek, Tsui et al. 1993) ein
groBerer Fehler fur die Hauptkomponentenanalyse. Dhawan et al. haben einen
principal axes Algorithmus speziell fur die Fusion von Datensatzen mit unter-
schiedlichem field of view vorgestellt, der iterativ das betrachtete field of view
verandert und so bei nur teilweise Uberlappenden Volumina bessere Ergebnisse

liefert (Dhawan und Arata 1992).
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2.3 Ziele der Arbeit

Wie jeder Schritt in der Nachverarbeitung digitaler medizinischer Bilddaten muss
auch die Bildfusion Gegenstand von Qualitatskontrollen sein. Hierfur sind zwei

Punkte zu klaren:

Zum einen muss ein Goldstandard definiert werden, also die ,,richtige” Position
des transformierten Datensatzes im Raum, mit der das Ergebnis einer Bildfusion
verglichen werden kann. Insbesondere bei der retrospektiven Bildfusion von
Datensatzen die im Rahmen der klinischen Routine erhoben wurden ist dies
problemetisch, da hier oft kein verbindlicher Goldstandard vorliegt. Insbesondere
werden in der Regel keine externen Referenzsysteme verwendet, auf die man

sich spater beziehen kdnnte.

Fur den Vergleich mit dem Goldstandard muss weiterhin definiert werden, in
welcher Form der Unterschied zweier Positionen eines dreidimensionalen
Datensatzes im Raum angegeben werden soll. Eine Angabe absoluter
Entfernungen zwischen korrespondierenden Punkten in Millimetern erlaubt hier

am schnelisten eine klinisch relevante Einsch&tzung der Genauigkeit.

Die Entwicklung eines universell anwendbaren Fehlermodells unter Berucksichti-

gung dieser beiden Punkte ist Gegenstand der vorliegenden Arbeit.

Das entwickelte Fehlermodell soll anschlie3end fir einen Vergleich manueller und
automatischer Bildfusionsmethoden auf verschiedenen Systemplattformen fur die
Fusion vom MRT und ECD-SPECT Daten des menschlichen Gehirns angewendet

werden.
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3 Material und Methoden

3.1 Patienten

Fur die Studie wurden die MRT und ECD-SPECT Untersuchungen von 42 Patienten
der psychiatrischen Klinik der Universitat Minchen retrospektiv ausgewertet. Die
Untersuchungen wurden im Rahmen klinischer Routinefragestellungen durch-
gefuhrt. Haufigste Indikation fur die bildgebenden Untersuchungen waren unklare
dementielle Syndrome sowie deren differentialdiagnostische Abgrenzung zu
depressiven Storungen beziehungsweise der Ausschluss struktureller Lasionen.
Es wurden nur Patienten in die Studie aufgenommen, bei denen sowohl die MRT
als auch die ECD-SPECT Untersuchung als altersentsprechend unauffallig
befundet wurden. Weitere Voraussetzungen waren die Akquisition einer hoch-
auflosenden T1-gewichteten MRT Sequenz sowie ein maximaler zeitlicher Abstand
von zwei Wochen zwischen MRT und ECD-SPECT Untersuchung. Bei 15 Patienten
(6 weiblich, 9 mannlich) waren alle Voraussetzungen erfullt, das Alter der
eingeschlossenen Patienten reichte von 25 bis 74 Jahren, mit einem Durch-

schnittsalter von 58 Jahren.

3.2 Magnetresonanztomographie

Die Kernspintomographien wurden auf einem Siemens Magnetom Vision mit 1,5
Tesla Feldstarke akquiriert (Siemens Medizintechnik, Erlangen). Die verwendete
mprage-Sequenz (magnetisation prepared rapid gradient echo) liefert T1 ge-
wichtete Bilder (TR: 11,6 ms, TR: 4,9 ms) mit einer Bildmatrix von 256 x 256
Pixel und einer Aufldsung von 1 x 1 mm. Die Sequenz zeichnet 128 sagittale
Schichten mit einer Schichtdicke von 1,2 mm auf, die Akquisitionszeit betragt
5:30 Minuten. In der klinischen Routinediagnostik hat die Sequenz einen festen
Stellenwert, da die hohe Auflosung eine Rekonstruktion der Bilddaten in belie-
bigen Raumebenen praktisch ohne Qualitatsverlust erlaubt. Dies préadestiniert die
Sequenz auch als Primardatensatz fur eine multimodale Bildfusion sowie fir alle
Formen der 3D Rekonstruktion. Die Bilddaten wurden digital auf Magneto-
optischen Disks (MOD) gespeichert und via Netzwerk im Dicom Format auf die

Workstations fur die Bildfusion Gbertragen.
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3.3 ECD-SPECT

Die SPECT Untersuchungen wurden auf einer Picker Prism 3000 Gammakamera
durchgefuhrt (Picker international, Cleveland OH, USA, jetzt Philips Medizin-
technik). Die Kamera verfugt tber drei Detektorkopfe, so dass mit einer Rotation
von 120 Grad vollstandige Projektionen aus 360 Grad aufgezeichnet werden
konnten. Die Bilder wurden mit einer Matrix von 128 x 128 Pixel aufgezeichnet,
es wurden transversale Schnittbilder mit einer Pixelgroéf3e und Schichtdicke von
2,1 mm rekonstruiert. Fur die Aufnahmen wurden konisch fokussierende HR-Fan-
Beam Kollimatoren verwendet, das Maximum des Energiefensters lag bei 140
keV. Nach Injektion von durchschnittlich 350 MBq [**"Tc]-ECD wurden
Aufnahmen tber 30 Minuten angefertigt und nach gefilterter Ruckprojektion
Schnittbilddatensatze in allen Ebenen rekonstruiert und archiviert. Fur die
Bildfusion wurden die transversal rekonstruierten Schnittbilder verwendet, die im

interfile-Format auf die entsprechenden Arbeitsstationen Ubertragen wurden.

3.4 Bildfusion

3.4.1 Systeme

Die Bildfusion wurde auf zwei verschiedenen Systemen durchgefihrt, die zum
Zeitpunkt der Studie in der Klinik fur Nuklearmedizin der LMU zur Verfigung
standen. Die verfugbaren Methoden zur Bildfusion die im Folgenden miteinander

verglichen wurden waren:

e Manuelle, interaktive Bildfusion
e Surface matching nach Pelizzari

e Pixel uniformity matching nach Woods

3.4.1.1 Picker VoxelQ

Die interaktive Bildfusion sowie das automatische surface matching nach Pelizzari

wurden auf einer Picker VoxelQ Workstation durchgefihrt. Das System basiert

auf einer Sun Ultra Sparc mit speziellem 3D Rendering Modul, unter dem
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Betriebssystem Solaris 5.1. Haupteinsatzgebiet der Workstation sind 3D Rekon-

struktionen von CT und MRT Daten.

3.4.1.2 Nuclear Diagnostics Hermes

Die automatische Bildfusion nach dem Algorithmus von Woods wurde auf einer
Hermes Workstation der Fa. Nuclear Diagnostics durchgefiihrt. Das System
basiert auf Standard-PC Hardware (Intel CPU) mit Solaris als Betriebssystem. In
der Klinik fur Nuklearmedizin werden Sie zur Befundung aller Routineuntersuch-

ungen verwendet.

3.4.2 Manuelle Bildfusion

Abbildung 7 zeigt das in der Studie verwendete Benutzerinterface flr die
interaktive Bildfusion. Hier werden dem Benutzer auf dem Bildschirm vier
Uberlagerte Bilder in verschiedenen Orientierungen angezeigt. Im dargestellten
Beispiel ist im Hintergrund als Primardatensatz die Kernspintomographie des
Kopfes als Graustufenbild sichtbar. Farbcodiert Uberlagert ist eine SPECT
Untersuchung sichtbar, die die regionale Hirnperfusion anzeigt. Die verwendete
Farbtabelle orientiert sich an einem prismatischen Farbspektrum und stellt die
regionale Hirnperfusion in ansteigender Intensitat von violett Gber blau, grin,
gelb und rot dar. Die Helligkeits- und Kontrasteinstellungen fur den Primar-
datensatz sowie Farbintensitat und -spektrum fir den Sekundardatensatz kénnen
unabhangig voneinander angepasst werden, um dem Benutzer eine moglichst
optimale Bildqualitat anzubieten. Auch Veranderungen wahrend des Fusions-
prozesses sind noch mdglich. Der SPECT Datensatz kann mit der Maus gegenuber
der MRT im Hintergrund interaktiv verschoben und rotiert werden. Eine Mani-
pulation in einer Bildebene bewirkt eine sofortige Aktualisierung der Darstellung
in den anderen Ebenen. Der Benutzer wahlt initial fur jede dargestellte Orien-
tierung eine Bildebene, die eine moglichst detaillierte, anatomische Korrelation
zwischen den beiden Datenséatzen erlaubt (z.B. Darstellung der Basalganglien in
der transversalen Ansicht, Darstellung der Medianebene in sagittaler Richtung).
Die interaktive Transformation des SPECT Datensatzes wird vom Benutzer so
lange angepasst, bis visuell eine optimale Deckung der beiden Studien in allen

drei Bildebenen erreicht worden ist.
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Abbildung 7: Benutzerinterface fur die manuelle Bildfusion. Der trans-
parent farbcodiert dargestellte SPECT Datensatz wird gegenuber der
statischen MRT im Hintergrund interaktiv verschoben und rotiert, bis in

allen Bildeben eine gute Ubereinstimmung vorliegt.

Nach erfolgter Transformation wird der komplette Datensatz in allen Ebenen
durchgescrollt um noch verbliebene Ungenauigkeiten, die in anderen Bildebenen
sichtbar sind, zu erkennen und gegebenenfalls zu korrigieren. Nach Abschluss der

Transformation werden die aktuellen Transformationsparameter gespeichert.

Zur Uberprufung der Intraobservervariabilitat wurde die interaktive Bildfusion fiir
alle 15 Patienten jeweils funfmal wiederholt, zuséatzlich wurde die bendtigte Zeit
far die einzelnen Fusionsversuche ermittelt. Zur Untersuchung der Interobserver-

variabilitat, und damit der Subjektivitat der durchgefihrten Transformation
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wurden die Daten von funf zufallig ausgewéhlten Patienten zuséatzlich von funf
anderen Untersuchern fusioniert. Vor jeder interaktiven Bildfusion wurde die
Position des Sekundardatensatzes auf die unveranderte Ausgangsposition
zuriickgesetzt. Die Transformationsparameter dieser wiederholten Bildfusionen
wurden jeweils als ascii-Datei abgelegt und fur die weitere statistische Aus-

wertung und Fehleranalyse exportiert (Abbildung 8).

-2.1088000 -7.1156000 -3.4136000 0.0608000 0.0267000 0.0129000
-2.2006000 -6.8741000 -3.1480000 0.0608000 0.0320000 0.0185000
-2.0577000 -6.2299000 -3.1328000 0.0724000 0.0204000 0.0229000
-2.9376000 -7.2157000 -2.7243000 0.0562000 0.0340000 0.0166000
-2.6514000 -7.4796000 -2.3246000 0.0178000 0.0205000 0.0112000

Abbildung 8: Beispiel fur die Transformationsparameter von funf
wiederholten manuellen Bildfusionen. Die ersten drei Spalten geben die
Verschiebung entlang der X-, Y- und Z-Achse in Millimetern an, die
letzten drei Spalten die entsprechenden Rotationen um die Achsen im
Bogenmal

3.4.3 Surface matching nach Pelizzari

Die Bildfusion mittels des surface matching Algorithmus nach Pelizzari (Pelizzari,
Chen et al. 1989) wurde ebenfalls auf der Picker VoxelQ Workstation durch-
gefuhrt. Als Vorverarbeitung war die Definition der Hirnoberflache in beiden
Untersuchungen notwendig. Fur die MRT erfolgte dies durch manuelle
Segmentierung aller 128 sagittalen Bildschichten, fur die SPECT Untersuchung
wurde eine schwellenwertbasierte, automatische Segmentierung durchgefuhrt
(Abbildung 9).
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Abbildung 9: manuelle Segmentierung der Hirnoberflache in der MRT
und automatische Segmentierung in der SPECT.

Der Algorithmus nach Pelizzari minimierte nun iterativ die Summe der Quadrate

der Abstande zwischen den beiden Oberflachen (Abbildung 10).

Abbildung 10: korrespondierende Organoberflachen nach
Segmentierung in MRT und SPECT

Um den Einfluss der manuellen Segmentierung der MRT-Daten zu untersuchen,
wurde diese fur alle Falle finfmal wiederholt und die Reproduzierbarkeit der
folgenden automatischen Bildfusion ausgewertet. Analog zum Vorgehen bei der
manuellen Bildfusion wurden auch hier die funf ausgewahlten Datensatze
zusatzlich von funf anderen Untersuchern segmentiert und die Interobserver-

variabilitat ermittelt.
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3.4.4 Pixel uniformity matching nach Woods

Die automatische Bildfusion mittels des Algorithmus nach Woods (Woods,
Mazziotta et al. 1993) wurden auf Hermes Workstations der Firma Nuclear

Diagnostics durchgefuhrt.

Die Bildfusion wurde ohne weitere Datenvorverarbeitung, insbesondere ohne
vorherige manuelle Segmentierung des Gehirns in der MRT durchgefuhrt. Um
einen systematische Beeinflussung des Algorithmus durch diese fehlende
Vorverarbeitung auszuschlielen, wurden funf Datensatze zusatzlich manuell
segmentiert und die Transformationsergebnisse mit denen der unsegmentierten

Daten verglichen.

Auch fur die Bildfusion nach Woods wurde die Transformation jeweils funfmal pro
Datensatz wiederholt. Hierzu wurde manuell die Position des SPECT Datensatzes
in einem Bereich von + 20° Rotation und £ 20 mm Translation verandert, bevor
der automatische Algorithmus mit der Bildfusion begann. In einer abschlielRenden

visuellen Kontrolle wurde das Fusionsergebnis auf grobe Fehler Uberpruft.

Die erzeugten Transformationsparameter wurden ebenfalls als Textdatei

exportiert.

3.5 Fehleranalyse

3.5.1 Unterschiede der verwendeten Fusionssysteme

Ergebnis der durchgefuhrten manuellen und automatischen Bildfusionen war
jeweils ein Satz der Transformationsparameter, die die Position des sekundéren
Datensatzes im Raum definieren. Vor einer Weiterverarbeitung der Parameter
waren einige Unterschiede in der zugrunde liegenden Bildgeometrie der beiden

Systeme zu berucksichtigen:

Ein Unterschied bestand in der initialen Positionierung der Datensatze, also der
Ausgangsposition vor Durchfuhrung der Bildfusion. Beide Systeme zentrierten die
Daten in der Transversalebene, wo eine Korrektur somit nicht notwendig war. Die
Hohenpositionierung unterschied sich jedoch: Die VoxelQ zentriert auch in

lateraler Ansicht beide Datenvolumina auf ihren geometrischen Mittelpunkt
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(Abbildung 11a), die Hermes Workstation legte dagegen beide Datenvolumina
mit ihrer jeweils untersten transversalen Schicht aufeinander (Abbildung 11b).
Hier war eine entsprechende Korrektur des Verschiebungsparameters in Z-

Richtung notwendig (Pfeil)

a b

Abbildung 11: Unterschiedliche Startpositionen der Datenvolumina auf
der VoxelQ (a) bzw. Hermes (b) Workstation. Der Wurfel symbolisiert
den MRT Datensatz, der flachere Quader den SPECT Datensatz.

Ein weiterer Unterschied bestand in der Reihenfolge der Drehungen, die als
Grundlage fur die angegebenen Rotationsparameter verwendet wurden. Die
Reihenfolge von Drehungen ist nicht kommutativ, eine veranderte Reihenfolge
von gleichen Drehungen fuhrt zu unterschiedlichen Ergebnissen. Abbildung 12
illustriert dies anhand eines Quaders, der zweimal um je 90° um zwei Achsen
gedreht wird (im Uhrzeigersinn bei Blick auf die Achse). In Abbildung 12a erfolgt
die Drehung zuerst um die X-Achse, danach um die Y-Achse, in Abbildung 12b
umgekehrt. Obwohl beide Male die gleichen Drehungen von je 90° durchgefiuhrt

wurden unterscheiden sich die resultierenden Positionen des Quaders.
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Abbildung 12: lllustration der Abhangigkeit der Endposition von der
Reihenfolge zweier identischer Rotationen um zwei Achsen (jeweils
Rechtsdrehung um 90° um die X- und Y-Achse).

Auch die hier verwendeten Plattformen fur die Bildfusion unterschieden sich
bezuglich der Reihenfolge von Rotationen: an der VoxelQ Workstation mit der
Abfolge X-, Y- und zuletzt Z-Achse, die Hermes Workstations begannen dagegen
mit der Rotation um die Z-Achse gefolgt von X- und Y-Achse (Abbildung 13). Vor
einem Vergleich der Rotationsparameter mussten diese entsprechend konvertiert
werden, konkret wurden die Hermes-Parameter in die Konvention der VoxelQ-

Parameter Ubertragen.
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Abbildung 13: Konvention des Koordinatensystems und der
Achsenbezeichnung fur beide verwendeten Systeme.

Der Mittelpunkt der Rotationen war auf beiden Systemen der geometrische
Mittelpunkt des SPECT-Datensatzes.

Die Umrechnung der Rotationsparameter wurde mit der Programmiersprache IDL
(Interactive Data Language, Research Systems Inc., Kanada) auf einer Sun Ultra-

Sparc Workstation durchgefuhrt.
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3.5.2 Definition der Referenzposition

Fur die quantitative Analyse der Bildfusionsgenauigkeit wurde jeweils die
Reproduzierbarkeit jeder der drei angewandten Bildfusionsmethoden bei funf
Wiederholungen Uberprift. Jede einzelne Bildfusion liefert als Ergebnis eine
Raumposition des Uberlagerten Datensatzes, der durch die sechs Transforma-
tionsparameter fur Translation und Rotation definiert ist. Da ein verbindlicher
Goldstandard fur eine Fehlerbestimmung fehlt, wurde postuliert, dass der Mittel-
wert dieser funf einzelnen Fusionsversuche der "richtigen™ Position am néchsten
kommt, und diese mittlere Position wurde als Referenzposition definiert.
AnschlieBend wurde die Abweichung jedes einzelnen Fusionsversuches von dieser
Referenzposition bestimmt. Die Abweichung von der Referenzposition stellt ein
Mal fur die Reproduzierbarkeit einer Bildfusionsmethode dar und wird im

Weiteren als "Fehler" bezeichnet.

Die Berechnung der mittleren Position des Datensatzes nach funf einzelnen
Transformationen erfolgt als Bestimmung des Schwerpunktes im sechsdimen-
sionalen Parameterraum, d.h. durch Mittelwertbildung fir jeden einzelnen

Transformationsparameter, ebenfalls unter Verwendung von IDL.

Abbildung 14 illustriert das Prinzip anhand von drei einzelnen Raumpositionen,

deren Abweichung von der Referenzposition ermittelt wird.

~

Abbildung 14: Bestimmung der mittleren Position (dicke Konturlinie)
aus drei einzelnen Fusionsprozessen (dinne und gestrichelte Konturen)
als Referenzposition. AnschlieRend wird die Abweichung der einzelnen
Fusionsergebnisse von dieser Referenzposition ermittelt (Pfeile)
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3.5.3 Berechnung der Abweichung von der Referenzposition

Je nach Position und Rotationsstellung kann diese Abweichung naturlich fur jeden
einzelnen Punkt innerhalb eines Datensatzes sehr unterschiedlich ausfallen, wie
die korrespondierenden Punktepaare A und A’, B und B' sowie C und C' in

Abbildung 15 zeigen.

Abbildung 15: Die Abweichung einzelner Punkte A’, B’ und C’ eines
Fusionsergebnisses von den korrespondierenden Punkten A, B und C in
der Referenzposition ist in verschiedenen Regionen des Datensatzes
unterschiedlich stark.

Die Konvention, fur welche Punkte innerhalb eines Datensatzes der Fehler

bestimmt wird, spielt somit eine entscheidende Rolle fur eine Fehlerangabe.

Hier wurde zunéchst fur jeden der 15 Falle durch ein Schwellenwertverfahren
(Countrate > 12000) eine bindre Maske aus dem SPECT Datensatz erstellt,
analog zu dem unter O beschriebenen Vorgehen fur die automatische
Oberflachensegmentierung. Die Berechnung des Fehlers wurde auf Punkte

innerhalb dieser Maske, also innerhalb des Hirnparenchyms, beschrankt.

Uber eine Monte Carlo Simulation (Williamson 1987) wurden fur jeden einzelnen
Fusionsvorgang zufallige Pixelkoordinaten generiert. Lag der entsprechende
Bildpunkt auRerhalb der Maske wurden die Koordinaten verworfen und ein neuer
Punkt generiert. Lag der Punkt innerhalb der Maske wurde die Abweichung von
der Referenzposition in Millimetern fur diesen Punkt bestimmt. Dies wurde sooft
wiederholt bis fur jeden einzelnen Fusionsvorgang der Fehler an 5000 Punkten

berechnet wurde. Der Mittelwert dieser 5000 Fehlerberechnungen wurde als Maf3
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fur die Qualitat eines einzelnen Fusionsversuches verwendet. Weiterhin wurde
der Mittelwert aller finf Fusionsversuche pro Fall und Methode bestimmt, und far
jede Fusionsmethode wurde der mittlere Fehler Uber alle 15 Falle bestimmt. Auch
der maximale aufgetretene Fehler fur jeden einzelnen Fusionsvorgang wurde

dokumentiert.

Insgesamt wurden bei 15 Féllen, drei Methoden mit je funf bzw. zweimal funf
Wiederholungen (Intra- und Interobservervariabilitdt) die rAumliche Abweichung
fur 1.375.000 Punkte berechnet.

Um zu Uberpriufen, wie viele Punkte in die Fehlerberechnung eingehen missen,
um ein reprasentatives Mal fir den gesamten Datensatz zu erhalten, wurde vor
der Festlegung der letztendlich verwendeten Anzahl von 5000 Punkten pro
Position die Abhangigkeit des ermittelten Fehlers von der Anzahl der berechneten

Punkte bestimmt.

Die Berechnung der Referenzposition, die Erstellung der Datenmaske, die
zufallsgesteuerte Auswahl der 5000 Punkte sowie die Abstandsberechnung
zwischen den korrespondierenden Punkten in der Referenzposition wurden
ebenfalls mit der Software IDL durchgefiuhrt. Die Ausgabe des Fehler-
berechnungsprogramms unter IDL wurde jeweils als ascii Textdatei mit-
protokolliert und gespeichert. Die Mittelwertbildungen und weitere statistische

Auswertungen wurden mit Microsoft Excel durchgefuihrt.

3.5.4 Intermethodenvergleich

Nach Bestimmung des mittleren Fusionsfehlers fur die einzelnen Verfahren wurde
zusatzlich ein direkter Vergleich der Referenzpositionen der verschiedenen
Verfahren durchgefuhrt. Analog zu dem vorher beschriebenen Vorgehen wurde
eine neue Referenzposition aus den Ergebnissen der verschiedenen Verfahren
ermittelt und wiederum die Abweichung der einzelnen Methoden von dieser

neuen Referenzposition bestimmt.
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4 Ergebnisse

4.1 Konsolidierung des Fehlerwertes

Mittels der in 3.5.3 beschriebenen Simulation wurde der raumliche Abstand eines
Bildpunktes von seiner Position in der Referenztransformation fur eine definierte
Anzahl von zufallig ausgewahlten Bildpunkten innerhalb der individuellen Maske
fur jeden Fusionsvorgang berechnet. Abbildung 16 zeigt exemplarisch den Verlauf
der Fehlerkonsolidierung fir finf einzelne manuelle Bildfusionen des ersten
Datensatzpaares. An der logarithmisch skalierten X-Achse, ist die Anzahl an
berechneten Bildpunkten aufgetragen. Die Y-Achse zeigte die Entfernung vom
korrespondierenden Punkt in der Referenzposition in Millimetern, dargestellt ist

jeweils der Mittelwert aus allen bis dahin berechneten Bildpunkten.

3,0

Mittlere Abweichung von der
Referenzposition fiir jeden
einzelnen Fusionsvorgang [mm]

Mittelwert

0,5

0.0 Anzahl der berechneten Bildpunkte

1 10 100 1000

Abbildung 16: Konsolidierung der gemittelten Fehlerberechnung mit zu-
nehmender Anzahl an Bildpunkten deren Abweichung berechnet wurde.
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Es zeigt sich, dass der ermittelte Fehler bei Berechnung fur die ersten Bildpunkte
noch stark schwankt, aber bereits ab circa 100 berechneten Bildpunkten zu-
nehmend zum endgultigen Wert konvergiert. Ab einer Anzahl von 1000
berechneten Bildpunkten lagen die Schwankungen fur jeden einzelnen Fusions-
vorgang unter 0,1 mm. Der ab 1000 Bildpunkten zusétzlich dargestellte Mittel-
wert aus den funf einzelnen Fusionsfehlern war damit stabil zu ermitteln. Bei
5000 berechneten Bildpunkten lag die Schwankung des Fehlermittelwertes in
allen Fallen unter 0,02 mm. Die Berechnung stellt somit ein hinreichend genaues,
reprasentatives Mal fur die Fusionsgenauigkeit innerhalb der verwendeten Maske

dar.

Die starken Schwankungen innerhalb der ersten Berechungen zeigen gleichzeitig,
wie sehr der ermittelte Fehler von der zufallig bestimmten Position weniger Bild-

punkte abhangt.

In der Konsolidierung der Fehlerberechnungen ergab sich kein Unterschied fir die

unterschiedlichen Fusionsmethoden.
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4.2 Fusionsgenauigkeit

Tabelle 1 zeigt eine Ubersicht der Fusionsgenauigkeiten fiir die drei verwendeten
Methoden bei den 15 Patientendatensatzen. Der angegebene Fehlerwert
entspricht der mittleren Abweichung von je funf Wiederholungen der Bildfusion
von der als Goldstandard definierten Referenzposition des Datensatzes. Es sind
jeweils der Mittelwert aller ausgewerteten Datensatzpaare sowie die

Standardabweichung angegeben.

Das angegebene Maximum bezieht sich auf die Fehlerberechnung eines einzelnen

Bildpunktes, nicht auf den Gesamtfehler innerhalb eines Datensatzes.

Fehler im mm Mittelwert Stan'dard— Maximum
abweichung
Manuelle BI|dflIJSI9r?. 15 03 56
Intraobservervariabilitat
Manuelle Bildfusion 16 0.3 58

Interobservervariabilitat

Surface matching
nach Pelizzari 2,9 1,1 10,5
Intraobservervariabilitat
Surface matching
nach Pelizzari 3,8 1,0 11,7

Interobservervariabilitat
Pixel uniformity

matching nach Woods 2,2 0,8 8,2
Reproduzierbarkeit

Intermethodendifferenz 2,3 0,8 8,4

Tabelle 1: Ergebnistbersicht des mittleren Fusionsfehlers sowie des
maximalen aufgetretenen Einzelfehlers
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4.2.1 Manuelle Bildfusion

Tabelle 2 zeigt eine Ubersicht der Fusionsfehler fiir die manuelle Bildfusion.

Fehler [mm] Intraqbs.e'r\_/_er- Interqbs_e'r\_/_er-
variabilitat variabilitat
Fall 1 1,16 1,57
Fall 2 1,84 1,52
Fall 3 0,99 1,07
Fall 4 1,77 1,49
Fall 5 1,29 1,28
Fall 6 1,72 1,85
Fall 7 1,71 2,04
Fall 8 1,44 1,30
Fall 9 1,79 1,78
Fall 10 1,60 1,82
Fall 11 1,92 1,83
Fall 12 1,90 1,03
Fall 13 1,55 2,25
Fall 14 0,96 1,83
Fall 15 1,18 1,49
Mittelwert 1,52 1,61
Standardabweichung 0,33 0,35
Maximum 1,92 2,25
Minimum 0,96 1,03

Tabelle 2: Mittelwert der Abweichung von der Referenzposition aus funf
Wiederholungen der manuellen Bildfusion, durchgefiihrt von einem
(Intraocbserver) oder mehreren (Interobserver) Benutzern.

4.2.1.1 Intraobservervariabilitat

Fur die Intraobservervariabilitat der manuellen, interaktiven Bildfusion ergab sich

ein mittlerer Gesamtfehler von 1,5 mm.

Der maximale Fehler pro Fall, also der schlechteste Mittelwert aus 15 Fallen, lag
bei 1,9 mm, der geringste Fehler bei 1,0 mm. Die Standardabweichung betrug

0,3 mm.

Der maximale Fehler pro einzelnem Pixel, also der Fehler fir den schlechtesten
von 5000 Pixeln im schlechtesten von funf Fusionsversuchen beim schlechtesten
von 15 Fallen betrug 5,6 mm. Die Angabe eines minimalen Fehlers fur einzelne
Pixel erubrigt sich, da in fast jeder Transformation einzelne Pixel vorkommen,
deren Position sich kaum verandert hat. Entsprechend gab es auch in allen Fallen
Pixel mit einem berechneten Fehler von unter 0,1 mm, was jedoch keinen Ruck-

schluss auf die Genauigkeit einer Bildfusion erlaubt.



47

Bei der Betrachtung der einzelnen Transformationsparameter (Tabelle 3) zeigte
sich hier die grof3te Variabilitat bei der Translation von anterior nach posterior (y)
und mit einer Standardabweichung von 1,2 Grad bei der Rotation in der

Sagittalebene (YZ).

Translation [mm] Rotation [Grad]

X y z YZ XZ XY
Fall 1 0,43 0,68 0,70 0,54 0,36 0,30
Fall 2 0,67 0,98 0,85 1,77 0,79 0,71
Fall 3 0,53 0,43 0,39 1,31 1,40 0,62
Fall 4 1,15 0,89 0,67 0,94 0,96 0,41
Fall 5 0,29 0,81 0,63 1,18 0,54 0,84
Fall 6 1,23 0,78 0,53 1,23 0,99 1,08
Fall 7 0,13 1,47 0,58 0,98 0,21 1,02
Fall 8 0,41 0,59 0,95 1,42 0,62 0,44
Fall 9 0,76 1,04 1,14 1,28 0,42 0,57

Fall 10 0,70 1,16 0,78 1,17 0,73 0,27
Fall 11 1,04 1,60 1,07 1,07 0,64 0,46
Fall 12 0,30 1,77 0,74 2,49 0,15 0,33
Fall 13 0,70 1,26 0,60 1,20 1,27 0,28
Fall 14 0,47 0,68 0,70 0,76 0,53 0,49
Fall 15 0,54 0,53 0,52 0,96 1,29 0,27

Mittelwert 0,62 0,98 0,72 1,22 0,73 0,54

Tabelle 3: Standardabweichungen der einzelnen Transformationspara-
meter bei je funf Wiederholungen der manuellen Bildfusion fir jeden Fall

Insgesamt ergaben sich fur die Standardabweichungen der einzelnen Trans-
formationsparameter jedoch keine eindeutige Benachteiligung eines Parameters
und kein signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Bildfusionsverfahren.
Daher wird diese Standardabweichung hier nur exemplarisch fur die Intra-
observervariabilitdt der manuellen Bildfusion angegeben, bei den anderen

Methoden wird auf die Darstellung verzichtet.

4.2.1.2 Interobservervariabilitat

Fur die Interobservervariabilitat der interaktiven Bildfusion ergab sich ein

mittlerer Gesamtfehler von 1,6 mm.

Pro Fall betrug der Fehler maximal 2,2 mm, minimal 1,0 mm, bei einer Standard-

abweichung von 0,3 mm.

Der maximale Fehler flr einen einzelnen Pixel lag bei 5,8mm.
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4.2.2 Surface matching nach Pelizzari

Fehler [mm] Intrac.)bs_e.r\./.er— Interc.)bs_e.r\./.er—
variabilitat variabilitat
Fall 1 4,20 3,88
Fall 2 3,47 3,63
Fall 3 2,21 3,09
Fall 4 2,05 3,80
Fall 5 2,42 4,03
Fall 6 2,80 4,29
Fall 7 3,63 3,82
Fall 8 1,30 2,79
Fall 9 5,34 6,85
Fall 10 3,29 4,36
Fall 11 2,63 3,32
Fall 12 3,31 4,03
Fall 13 2,27 2,71
Fall 14 1,52 2,37
Fall 15 3,64 3,92
Mittelwert 2,94 3,79
Standardabweichung 1,06 1,03
Maximum 5,34 6,85
Minimum 1,30 2,37

Tabelle 4: Ubersicht Giber den Fusionsfehler fiir den surface matching
Algorithmus nach Pelizzari in Abhangigkeit von der vorhergehenden
Segmentierung der Hirnoberflache.

4.2.2.1 Intraobservervariabilitat

Fir die Intraobservervariabilitat der automatischen Bildfusion nach Pelizzari, also
die Abhangigkeit des Fusionsergebnisses von der vorherigen manuellen Seg-
mentierung der Hirnoberflache, ergab sich ein mittlerer Gesamtfehler von

2,9 mm. Der gr6l3te Fehler pro Fall lag bei 5,3 mm, der geringste Fehler bei

1,3 mm. Die Standardabweichung betrug 1,1 mm (Tabelle 4). Der maximale

Fehler fur einen einzelnen Pixel lag bei 10,5 mm.

4.2.2.2 Interobservervariabilitat

Fur die Interobservervariabilitat der lag der mittlere Gesamtfehler bei 3,8 mm mit
einem Minimum von 2,4 mm, einem Maximum von 6,7 mm und einer Standard-
abweichung von 1,0 mm. Der maximale Fehler fur einen einzelnen Pixel betrug

11,7 mm.
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4.2.3 Pixel uniformity matching nach Woods

In vier der 15 Falle zeigte sich fur die automatische Bildfusion nach Woods eine
massive Fehluberlagerung mit Rotationsfehlern, insbesondere in der Sagittal-
ebene, von uber 30°. Diese waren in der visuellen Kontrolle der automatischen
Fusion eindeutig als schwere systematische Fehler erkennbar und wurden nicht in
die Berechnung des mittleren Fusionsfehlers fur diese Methode einbezogen. In
allen vier Fallen war diese grobe FehlUberlagerung fur alle funf verschiedenen
initialen Startpositionen reproduzierbar. Auch nach einer initialen manuellen
Bildfusion, d.h. aus einer korrekten Startposition heraus, wiederholte der Algo-
rithmus jeweils den gleichen Fehler und beendete die automatische Fusion in

einer vergleichbaren Fehlstellung.

Fehler [mm] Reproduzierbarkeit
Fall 1 1,94
Fall 2 -
Fall 3 0,67
Fall 4 2,55
Fall 5 2,21
Fall 6 1,90
Fall 7 2,39
Fall 8 -
Fall 9 2,39
Fall 10 2,74
Fall 11 2,60
Fall 12 1,59
Fall 13 -
Fall 14 -
Fall 15 3,72
Mittelwert 2,24
Standardabweichung 0,76
Maximum 3,72
Minimum 0,67

Tabelle 5: Fusionsfehler bei der automatischen Bildfusion nach Woods.
Vier Falle mit offensichtlichen groben Fehlern in der Bildfusion wurden
nach visueller Kontrolle ausgeschlossen.

Die Untersuchung der Reproduzierbarkeit der tbrigen elf Féalle (Tabelle 5) ergab
einen mittleren Gesamtfehler von 2,2 mm. Bei einer Standardabweichung von
0,8 mm lag das Minimum pro Fall bei 0,7 mm, das Maximum bei 3,7 mm. Fir

einen einzelnen Pixel lag der maximale Fehler bei 8,2 mm.
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4.2.4 Intermethodenvergleich

In den Féallen fur die der Woods-Algorithmus ein verwertbares Ergebnis lieferte,
wurden die Referenzpositionen der einzelnen Bildfusionsverfahren wiederum
miteinander verglichen und der Abstand der Referenzpositionen der einzelnen

Verfahren ermittelt (Tabelle 6).

Fehler [mm]

Fall 1 2,35

Fall 2

Fall 3 1,53

Fall 4 1,42

Fall 5 2,03

Fall 6 1,16

Fall 7 2,62

Fall 8

Fall 9 3,03

Fall 10 2,92

Fall 11 3,18

Fall 12 1,69

Fall 13

Fall 14

Fall 15 3,43
Mittelwert 2,30
Standardabweichung 0,79

Maximum 3,43

Minimum 1,16

Tabelle 6: Abweichung der Referenzpositionen der
einzelnen Fusionsverfahren

Hier ergab sich eine mittlere Abweichung von 2,3 mm. Pro Fall betrug die Ab-
weichung minimal 1,2 mm, maximal 3,4 mm, bei einer Standardabweichung von

0,8 mm. Die maximale Abweichung fur einen einzelnen Pixel lag bei 8,4 mm.
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4.3 Geometrische Verteilung des Fusionsfehlers

Fur die interaktive Bildfusion, die insgesamt zu den besten Ergebnissen fuhrte,
wurde zusatzlich die raumliche Verteilung des Fusionsfehlers untersucht. Fur
jeden Fusionsvorgang der Intraobserverwiederholungen wurden die funf Punkte
mit dem gro3ten Fehler innerhalb der fur die Fehlerberechnung verwendeten
Maske bestimmt. Von diesen 375 besonders fehleranfélligen Punkten lagen 34 %

am Frontalpol, 19 % in der Zentralregion, 25 % occipital und 22 % im Kleinhirn.

4.4 Zeitbedarf fur die Fusion

Tabelle 7 zeigt zusammengefasst jeweils die mittlere, die maximale und die
minimale bendtigte Zeit fur die Bildfusion. Fur die interaktive Bildfusion entspricht
dies vollstandig interaktiver Zeit, wéhrend der der Benutzer aktiv den
Fusionsprozess durchfihrt. Fur die automatischen Algorithmen ist jeweils die
Gesamtzeit angegeben, in Klammern der jeweilige Anteil an aktiver Tatigkeit des
Benutzers und der anschlielenden Rechenzeit des Computers zur Bestimmung

der optimalen Transformationsparameter.

Zeitbedarf fir einen
i . Standard- . .
Fu5|or.\svorgang Mittelwert ) Minimum Maximum
[Minuten] abweichung

(Interaktion + Rechenzeit)

Interaktives Matching 11 5 7 14
: 26
Surface Matching 12 21 48
(22 + 4)
Woods Algorithmus 9 3 5 12
(4+5)

Tabelle 7: Vergleich des Zeitbedarfs fiir einen einzelnen Fusionsvorgang

Den héchsten Zeitaufwand erforderte die Fusion mit der surface matching
Methode nach Pelizzari, hier insbesondere die manuelle Segmentierung der
Hirnoberflache in der MRT.
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5 Diskussion

5.1 Alternative Verfahren zur Bildfusion

Die Auswahl der hier verglichenen Methoden zur Bildfusion war zum Zeitpunkt
der Studie durch deren Verfugbarkeit an Routinearbeitsstationen in der nuklear-
medizinischen Klinik der LMU Munchen definiert. Selbstverstandlich stellt dies,
insbesondere fur die automatischen Verfahren, nur einen Ausschnitt aus dem

gesamten Spektrum der bekannten Verfahren fur die Bildfusion dar.

Aus erschiedenen Grinden kdnnen die hier verwendeten automatischen

Methoden nach Woods und Pelizzari jedoch als reprasentativ bezeichnet werden:

Verschiedene Studien zum Vergleich automatischer Bildfusionsverfahren zeigten
eine Uberlegenheit oder zumindest ein gleichwertiges Abschneiden fur pixel
uniformity basierte Verfahren nach der Methode von Woods (Strother, Anderson
et al. 1994; West, Fitzpatrick et al. 1999). Insbesondere gegeniber der neueren
Methode der Bildfusion mittels Mutual Information (2.2.2.6) konnten sich die
pixel-uniformity basierten Verfahren behaupten (West, Fitzpatrick et al. 1997; He
und Narayana 2002). Diese kdnnen somit insgesamt als die mit am besten
etablierten automatischen Verfahren bezeichnet werden. Berichte zu anderen
Methoden beziehen sich oft auf experimentelle Arbeitsumgebungen, wobei die
Methoden nicht als kommerziell erhaltliche Produkte fur die klinische Routine zur

Verfugung stehen.

Fur den surface matching Algorithmus spricht vor allem die lange Verfugbarkeit
der Methode, die bereits eine ausfuhrliche Validierung der Vorgehensweise an
Phantommessungen (Rusinek, Tsui et al. 1993) und realen Datensatzen (Levin,
Pelizzari et al. 1988; Mangin, Frouin et al. 1994; Turkington, Hoffman et al.
1995; de Munck, Verster et al. 1998) erlaubte.

Beim Vergleich von Fehlerangaben fur andere automatische Verfahren muss
darUber hinaus stets die genaue Berechnungsweise des Fehlers betrachtet

werden.
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5.2 Fehleranalyse

Jedes neu entwickelte Verfahren fur die Bildfusion muss seinen Stellenwert durch
Daten zur erzielbaren Genauigkeit bzw. dem auftretenden Fehler belegen. Die
genaue Vorgehensweise bei der Fehlerberechnung spielt hier eine entscheidene
Rolle fur den ermittelten Fehler eines Bildfusionsverfahrens. Unterschiedliche
Berechnungsmethoden erschweren hierbei oft einen direkten Vergleich
verschiedenener Studien, ungunstige Formen der Fehlerangabe erschweren oft
eine schnelle Abschatzung des tatséchlich auftretenden klinisch relevanten
Fehlers. Wegen dieser grof3en Bedeutung sollen daher im Folgenden die bisher
verwendeten Vorgehensweisen der Validierung und Fehleranalyse fiur Bildfusions-

verfahren dargestellt und kritisch diskutiert werden.

5.2.1 Definition des Goldstandards

Fur die Beurteilung der Qualitat einer Bildfusion ist es notwendig, die Abweichung
einer Transformation von der tatsachlich richtigen Transformation, die beide
Studien exakt aufeinander abbildet, zu untersuchen. Dabei stellt sich wie unter
2.3 erwéhnt das grundséatzliche Problem, dass die genauen "richtigen™ Trans-
formationsparameter fur klinische Datensétze letztlich niemals genau bekannt
sind, und es damit keinen verbindlichen Goldstandard gibt, an dem man die
eigenen Parameter messen konnte. Um dieses Problem zu umgehen gibt es eine
Reihe von Mdglichkeiten zur Fehlerberechnung, die trotzdem ein Mal} fur die zu

erwartende Genauigkeit der Fusion bieten.

5.2.1.1 Externe Marker

Eine Mdglichkeit besteht darin, durch externe Markerpunkte ein Referenzsystem

zu schaffen, das nicht wie unter 2.2.2.3 beschrieben primar fur die Bildfusion
verwendet wird, sondern nach erfolgter Bildfusion durch eine andere Methode
lediglich zur Validierung des Ergebnises dient. Doch die mit diesen Referenz-
systemen erzielbare Genauigkeit liegt meist in der gleichen GroRenordnung wie
der Fusionsfehler, der damit gemessen werden soll. Selbst die invasive Variante
des am Knochen verschraubten stereotaktische Rahmens verhindert hierbei
nicht, dass sich das Gehirn innerhalb des knéchernen Schadels bewegt. So
berichten West et al. (West, Fitzpatrick et al. 1997) einen Fehler von 1,65 mm

fur die Lokalisation externer Marker an einem stereotaktischen Rahmen bei der
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PET-MRT Fusion von Hirnstudien. Die Fehler der untersuchten Methoden lagen
dabei zwischen 2,0 und 4,9 mm. Bei auf die Haut geklebten Obeflachenmarkern
muss von noch hoéheren Fehlern bei der Markerlokalisation ausgegengen werden,
da hier gegenuber einem verschraubten stereotaktischen Rahmen noch die
Hautverschieblichkeit als zusatzliche Fehlerquelle hinzukommt. Fur die Beur-
teilung geringer Fehler bei der Bildfusion erscheinen externe Marker daher als

Referenzsystem ungeeignet.

5.2.1.2 Simulierte Studien

Eine weitere Moglichkeit zur Validierung von Fusionsverfahren ist das Erzeugen

von simulierten Datensatzen. Fir die Fusion gleicher Modalitaten, z.B. MR - MR
oder PET - PET wird ein Originaldatensatz zunachst um bekannte Werte ver-
schoben und rotiert und als neuer Datensatz gespeichert. Dieser transformierte
Datensatz wird anschlieRend mit dem unveranderten Original fusioniert. Eine
erfolgreiche Bildfusion muss also genau die negativen urspriunglichen Trans-
formationsparameter ergeben. Eine noch verbleibende Differenz reflektiert einen
entsprechenden Fehler der Bildfusion (Lin, Huang et al. 1996; Zuk und Atkins
1996).

Aber auch die Fusion unterschiedlicher Modalitaten ist mittels Simulationen
moglich. Meist wird hierbei aus der anatomischen Modalitat, z.B. einer MRT durch
Segmentierung, Grauwertverdnderungen, Filterungen und Interpolationen ein
simulierter nuklearmedizinischer Datensatz erzeugt. Dieser wird wieder mit
bekannten Parametern transformiert und mit dem Original MRT in der
Ausgangsposition fusioniert (Strother, Anderson et al. 1994). Allerdings ist ein
derart simulierter Datensatz nicht direkt mit realen nuklearmedizinischen Daten
vergleichbar, wo schon physiologischerweise und erst recht bei pathologischen
Befunden grofRere Diskrepanzen zwischen den Datensétzen unterschiedlicher
Modalitaten bestehen, als dies bei einem simulierten Datensatz der Fall ist. Ein
auf der Basis simulierter Studien bestimmter Fehler fur eine Bildfusion unter-
schiedlicher Untersuchungsmodalitaten liegt somit eher unter dem Fehler, der bei

Anwendung realer klinischer Daten zu erwarten ware.

5.2.1.3 Phantomstudie

Auch die Verwendung von Phantomen kommt in Frage um ein Bezugssystem zu

schaffen. Es kdnnen Kunststoffphantome untersucht werden (Sipila, Nikkinen et
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al. 1997), die allerdings in einigen Modalitaten deutlichere Konturen aufweisen
als reale klinische Datensatze und damit ebenso wie simulierte Studien
unreprasentative Ergebnisse mit zu geringen Fehlern liefern kbnnen. Eine weitere
Alternative sind Kadaverstudien, bei denen z.B. in einem Hirnpréparat interne
Marker mit Kontrastmittel platziert werden, die bei der Fusion zur Deckung
gebracht werden, wie bei Hemler et al (Hemler, Napel et al. 1995), die damit die
Genauigkeit der Fusion von Schadel-CT und MRT pruften. Fiur nuklear-
medizinische Untersuchungen wie die Perfusions-SPECT sind anatomische
Praparate allerdings nicht anwendbar, da keine physiologischen Parameter wie

Perfusion oder Stoffwechsel abgebildet werden kdnnen.

5.2.1.4 Statistische Auswertung

Bei den beschriebenen Problemen der anderen Verfahren zur Definition eines

Goldstandards bietet sich als weitere L6sungsmadglichkeit eine statistische

Untersuchung der Transformationsparameter an.

So kann, wie in dieser Arbeit, aus den Transformationsparametern mehrerer
Fusionsversuche ein Mittelwert gebildet werden, der als Referenzposition definiert
wird und die Abweichung jedes einzelnen Fusionsversuches von dieser Referenz-
position kann berechnet werden. Auch wenn systematische Fehler mit diesem
Ansatz nicht erkannt werden, liefert die Streuung der einzelnen Transformationen
um die Referenzposition innerhalb einer Methode dennoch ein MaR3 fur die

Reproduzierbarkeit und damit die Stabilitat einer Fusionsmethode.

Bei der Untersuchung von interaktiven Methoden kdénnten die einzelnen
Transformationen fur die Mittelwertbildung jeweils von mehreren Fusionen
verschiedener Anwendern stammen (Pietrzyk, Herholz et al. 1994; Perault,
Schvartz et al. 1997; Woods, Grafton et al. 1998). Ein Vergleich zwischen Intra-
und Interobservervariabilitat erlaubt hierbei eine Untersuchung der Subjektivitat

eines Verfahrens.

Kapouleas et al. (Kapouleas, Alavi et al. 1991) betrachteten bei ihrem auf
internen Landmarken basierenden Verfahren nicht nur die Differenz zwischen den
Ergebnissen verschiedener Anwender, sondern auch die Veranderung des
Ergebnisses durch den Ausfall jeweils einzelner von insgesamt ca. 35

identifizierten Landmarken.
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Bei automatischen Methoden kann die Reproduzierbarkeit von Fusionen mit
jeweils verschiedenen initialen Startpositionen oder mit unterschiedlichen

methodischen Parametern des verwendeten Algorithmus bewertet werden.

Ardekani et al. untersuchten die Reproduzierbarkeit ihrer Ergebnisse bei der
Fusion von acht nacheinander aufgenommenen PET Datensatzen mit immer dem

gleichen MR Datensatz (Ardekani, Braun et al. 1995).

Da bei der reinen Betrachtung der Reproduzierbarkeit von Fusionsparametern
immer noch systematische Fehler moglich waren, ist eine zusatzliche visuelle

Plausibilitatsprufung der erzielten Fusionsergebnisse notwendig.

Auch eine systemubergreifende Mittelwertbildung aus den Ergebnissen verschie-
dener Fusionsmethoden ist mdéglich, um systematische Fehler auszuschlielRen.
Andersson et al. (Andersson, Sundin et al. 1995) verwendeten als Fehlermald den
direkten Vergleich zwischen den Transformationsparametern eines interaktiven
Verfahrens und denen des zu untersuchenden automatischen Algorithmus. Wahl
et al (Wahl, Quint et al. 1993) berechneten den Fehler aus der Diskrepanz
zwischen nachtraglicher Identifizierung interner Landmarken und deren durch die

aktuelle Fusion vorgegebenen Position.

Insgesamt kann die statistische Auswertung wiederholter Fusionsvorgange als
etabliertes Verfahren betrachtet werden. Die damit untersuchbare Reproduzier-
barkeit einer Bildfusion bietet sich als Fehlermal’ bei der Fusion klinischer

Datensatze an.



57

5.2.2 Art der Fehlerberechnung

Hat man einen Goldstandard definiert, gibt es mehrere Moglichkeiten die

Abweichung einer Datensatzposition von dieser Referenzposition anzugeben:

5.2.2.1 Parameterangabe, 2D Fehler

Die einfachste Moglichkeit ist hierbei die Angabe der Transformationsparameter
selbst, bzw. deren Streuung, z.B. in Millimetern Translation und Grad Rotation fur
jede Achse des Koordinatensystems (Zuk und Atkins 1996; Vaarkamp 2001).
Diese Form ist jedoch sehr unanschaulich, da es schwer ist, aus der Kombination
dieser einzelnen Parametern ein Gesamtmalf fur den Fehler abzuschatzen.
Insbesondere der Rotationswinkel kann mit zunehmender Entfernung vom
Drehpunkt einen sehr grof3en Einfluss haben, der aus der Angabe einzelner

Parameter praktisch nicht abzuschatzen ist.

Auch die Messung von Abstanden innerhalb korrespondierender Schichten wird
als Fehlermall verwendet: Holman et al. (Holman, Zimmerman et al. 1991)
verwenden den in Millimetern angegebenen Abstand zwischen den manuell
segmentierten Thalami in beiden Modalitaten nach erfolgter Fusion von Hirn-
SPECT und MRT. Analog dazu haben Scott et al. (Scott, Macapinlac et al. 1994)
den Abstand zwischen lokalisierten Tumoren in abdominalen SPECT und CT/MR
Studien gemessen. Steinmetz et al. geben fur jede orthogonale Projektions-
richtung den Abstand zwischen Organkonturen an (Steinmetz, Huang et al. 1992)
was bereits eine bessere Abschatzung der klinischen Relevanz erlaubt als die

bloRe Angabe der Transformationsparameter.

5.2.2.2 3D Fehler-Angabe

Ein klinisch verwertbares Fehlermald sollte auf einen Blick eine quantitative Beur-

teilung der zu erwartenden Differenz zwischen der Referenzposition und dem
aktuellen Fusionsergebnis erlauben. Am anschaulichsten erfolgt dies wie in der
hier durchgefihrten Untersuchung durch Berechnung von absoluten raumlichen
Abstanden zwischen korrespondierenden Punkten aus den Transformations-

parametern, einschlief3lich der Rotationen.

Die Grolie dieses Fehlers ist wie unter 3.5.3 beschrieben nicht gleichmallig Uber
den ganzen Datensatz verteilt, insbesondere nimmt der Fehler mit zunehmender

Entfernung vom geometrischen Mittelpunkt des Datensatzes zu, da hier die
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Rotationskomponente der Transformationen einen grol3eren Einfluss bekomt.
West et al. konnten hier zeigen, dass diese zunehmende Rotationskomponente
des Fusionsfehlers fur "oberflachenbasierte™ Methoden wie den Pelizzari-
Algorithmus grofRer war, als fur "volumenbasierte” Methoden wie nach Woods

(West, Fitzpatrick et al. 1999).

Bei der Angabe eines Fehlers fur die Bildfusion muss daher genau spezifiziert

werden, auf welche Positionen im Datensatz sich der ermittelte Fehler bezieht.

Bei Verwendung externer Marker ist es mdglich, den Fusionsfehler fur die Marker-
position zu ermitteln (Elsen und Viergever 1994), wenngleich diese
oberflachlichen Marker oft sehr weit von den eigentlich interessierenden

Strukturen entfernt sind.

Idealerweise wird eine individuelle region of interest (ROI) gewéhlt, um zu
gewabhrleisten, dass nur Punkte innerhalb der tatséchlich interessierenden
Regionen fur die Fehlerberechnung herangezogen werden. Fur Hirnunter-
suchungen lasst sich dazu, wie in dieser Arbeit, eine Maske erstellen, die das
Gehirn markiert. Fur die Fehlerberechnung werden jetzt beispielsweise nur
Punkte innerhalb dieser Maske verwendet, aulRerhalb liegende Punkte bleiben
unbericksichtigt (Strother, Anderson et al. 1994). West et al. haben als ROl acht
Punkte definiert, die jeweils den Mittelpunkt einer ,,chirurgisch interessanten*
Region darstellen. Der Fehler wurde als Mittelwert dieser acht Punkte angegeben
(West, Fitzpatrick et al. 1997). Pietrzyk et al. berechnen den Fehler als Mittelwert
aus funf definierten Punkten, im Zentrum und an den vier auf3eren Polen des

Hirns (Pietrzyk, Herholz et al. 1994).

Speziell die geometrische Verteilung der Fusionsfehlern findet in klinischen An-
wendungen oft nur wenig Beachtung. Bei Neuronavigationssystemen ist es
beispielsweise Ublich, nach erfolgter Kalibrierung des Systems die erzielte
Genauigkeit im geometrischen Mittelpunkt des Datensatzes anzugeben. Genau
hier ist jedoch die Rotationskomponente einer fehlerhaften Transformation am
geringsten und es entsteht der Eindruck einer unreprasentativ hohe Genauigkeit.
Sinnvoller ware auch hier die Berechnung des Fehlers innerhalb einer vom

Operateur definierten, auf den individuell geplanten Eingriff zugeschnittenen ROI.

Fur Untersuchungen bei denen z.B. mangels scharfer Organkonturen die

Definition einer ROI schwierig ist, kann man sich der Organkontur durch kunstlich
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erstellte Masken anzun&hern. Die dafur meist am besten geeignete Mdglichkeit
ist die Verwendung kugelformiger Masken in der Grol3e des zu untersuchenden
Organs. Dem Gehirn kann man sich z.B. durch eine Kugel mit 15 cm Durch-
messer relativ gut annahern, und damit fur die Fehlerberechnung einen

anndhernd reprasentativen Ausschnitt aus dem Datensatz markieren.

Die eigentlich ideale Vorgehensweise, fur jede Bildfusion eine individuelle ROI zu
definieren, erfordert andererseits einen zusatzlichen Zeitaufwand, so dass hier

realisierbare Kompromisslosungen fur den klinischen Alltag gefragt sind.

5.2.2.3 Trefferquote

Anstelle der direkten Angabe des absoluten Fehlers ist auch die Definition eines

»1refferbereiches” und die Angabe einer ,Trefferquote” mdglich, die angibt, wie
viele Matchingversuche eines Verfahrens innerhalb des vorher definierten
Toleranzintervalls liegen (van Herk und Kooy 1994; Studholme, Hill et al. 1997).
Dieses Toleranzintervall ist naturlich beliebig definierbar und stellt sicherlich eine

vermeidbare Vergroberung der Genauigkeitsbestimmung dar.

5.3 Ergebnisse der Fehlerberechnung

In der vorliegenden Arbeit wurden die besten Ergebnisse durch die manuelle
Bildfusion erzielt, mit einer Intraobservervariabilitat von 1,5 mm. Die nur minimal
hdhere Interobservervariabilitat von 1,6 mm belegt, dass die manuelle Bildfusion
keine starke Benutzerabhéangigkeit zeigt, sondern auch von verschiedenen

Benutzern reproduzierbar zu vergleichbaren Ergebnisen fihrt.

Frihere Studien zu manuellen Fusionsmethoden erbrachten teilweise gréliere
Fehler: Pietrzyk et al. untersuchten die Reproduzierbarkeit der einzelnen
Transformationsparameter fir die Fusion von MRT und PET und berichteten eine
Standardabweichung von maximal 2,2 mm fur die Translation und maximal 1,7
Grad fur die Rotation, ein dreidimensional ermittelter Abstand zwischen Punkten
wurde hier nicht berechnet (Pietrzyk, Herholz et al. 1994). Beide Standardab-
weichungen liegen Uber unseren Werten von max. 0,7 mm fir die Translation
bzw. 1,2 Grad fur die Rotation. Teilweise ist dieser groRere Fehler durch die von
Pietrzyk et al. verwendeten MRT Daten mit einer Schickdicke von 2 mm (hier 1,2

mm) erklarbar. Ein weiterer wichtiger Faktor ist sicherlich das Benutzerinterface
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far die manuelle Bildfusion. Anders als in der Studie von Pietrzyk et al. ist bei der
hier verwendeten VoxelQ Workstation eine beliebig vergréRerte Anzeige der zu
fusionierenden Daten madglich, was eine Beurteilung und Manipulationen im Pixel-
und Subpixelbereich erleichtert. Eine Studie von Habboush et al. (Habboush,
Mitchell et al. 1996) untersuchte die interaktive manuelle Bildfusion von MRT und
SPECT Daten, wobei auch hier MRT Daten mit grofRerer Schichtdicke (3 mm)
verwendet wurden, die zudem auf die Pixelgeometrie der SPECT Daten
interpoliert wurden (Auflésung 128 x 128 pixel a 2,45 mm). Bei der Fusion von
Patientendaten wurde auch hier die Reproduzierbarkeit der interaktiven
Bildfusion durch mehrere Benutzer als Fehlermald herangezogen. Fur die Position
dreier Testpunkte im Datensatz ergaben sich Abweichungen bis zu 5,9 mm mit
einem Mittelwert von 2,9 mm. Bemerkenswert ist, dass auch in der damaligen
Studie der Fehler fur die interaktive Bildfusion mit 2,9 mm knapp oberhalb der
Aufldsung der MRT lag. In der vorliegenden Arbeit betrug der Fehler 1,5 mm bei

einer MRT-Auflésung von 1,2 mm.

Fur die automatische Bildfusion mittels surface matching nach Pelizzari
ermittelten wir einen Fehler von 2,9 bzw. 3,8 mm. Dieses Ergebnis ist relativ
konsistent mit friheren Studien: So ermittelten West et al. im Rahmen einer
Multicenter-Studie bei der Fusion vom MRT und PET Daten einen Fehler von 2,9
mm flr die Fusion durch die Arbeitsgruppe um Pelizzari, sowie Fehler von 2,8 ,
4,0 und 4,6 mm fur andere Implementationen von oberflachenbasierten
Bildfusionsmethoden (West, Fitzpatrick et al. 1997). In anderen Studien wurden
Fehler bis 4,6 mm Translation (Turkington, Hoffman et al. 1995) bzw. eine
rdumliche Distanz von 2,4 mm zwischen korrespondierende Punkten (Strother,
Anderson et al. 1994) angegeben, ermittelt jeweils fur die Fusion von MRT und
PET. Obwohl die Mehrzahl der fruheren Studien mit Daten geringerer Aufosung
durchgefuhrt wurden, zeigen sich hier vergeichbare Ergebnisse. Oder um es
anders zu formulieren: Die Bildfusion mittels surface matching scheint nicht im
gleichen Maf3e von einer héheren Auflésung der Bilddaten zu profitieren, wie die
manuelle Bildfusion. Dies erscheint plausibel, da eine hohere Auflésung lediglich
zu einer Glattung der Gesamtkontur der Hirnoberflache fuhrt, die Form der

Kontur, die fur die Fusion entscheidend ist, aber nicht wesentlich verandert wird.
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Fur die pixel-uniformity basierte Bildfusion nach Woods ergab sich in unserer
Studie eine Reproduzierbarkeit mit einem Fehler von 2,2 mm. Auch diese
Ergebnisse stimmen gut mit Literaturdaten Uberein. Die West-Studie (West,
Fitzpatrick et al. 1997) berichtete einen Fehler von 2,3 mm fur die Fusion durch
Wood's Alorithmus. Eine manuelle Maskierung fokaler pathologischer Befunde vor
der Fusion konnte dort die Ergebnisse nicht verbessern (Fehler nach Maskierung:
3,1 mm). Dies scheint eine gewisse Robustheit der Methode gegenuber
einzelnen, lokalen Inkonsistenzen zu belegen. Offensichtlich schopft hier die
pixelbasierte Methode Vorteile aus dem Prinzip, Korrelationen aus den gesamten
Volumen des Datensatzes zu beriicksichtigen. Ein Uberwiegen des "passendes”
Volumen kann damit ausreichen, um lokale "Fehler" im Datensatz zu

kompensieren.

Auch Black et al. ermittelten einen Fehler von 2,2 mm fur die Fusion nach Woods.
(Black, Videen et al. 1996). Das deutlich bessere Ergebnis fur die Fusion nach
Woods in der Studie von Strother et al. mit einem Fehler von nur 1,3 mm ist
moglicherweise dadurch zu begrinden, dass dort simulierte PET Daten durch
Nachbearbeitung und Filterung einer MRT erzeugt wurden, die dann mit der
Original-MRT fusioniert wurden. Diese Vorgehensweise erklart naturlich ein sehr
hohes Mal3 an Korrelation zwischen beiden Datensatzen, die wohl nicht repra-
sentativ fur klinische Daten ist (s. auch 5.2.1.2). Eine pixelbasierte Methode wie
der Woods-Algorithmus profitiert von dieser Verfalschung offensichtlich starker
als beispielsweise das surface matching, wo der von Strother bestimmte Fehler

nur etwas geringer war, als der von uns ermittelte.

Das Versagen der Methode nach Woods in vier von 15 Fallen belegt , dass auch
ein komplexer Algorithmus immer gefahrdet ist, einem systematischen Fehler zu
unterliegen. Meistens ist hierfur wohl die Definition der Fehlerfunktion verant-
wortlich, deren Minimierung offensichtlich in einigen Fallen nicht mit einer Ver-

besserung des Fusionsergebnisses einhergeht.

5.4 Zeitbedarf

Der ermittelte Zeitbedarf fur die Bildfusion war fur das pixel uniformity matching
nach Woods mit 9 Minuten am geringsten. Die Fehleranfalligkeit dieser Methode

zeigt allerdings, dass jede automatisch durchgefiihrte Bildfusion einer visuellen
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Plausibilitatskontrolle des Fusionsergebnisses durch einen erfahrenen Auswerter
bedarf. Wong et al. konnten zeigen, dass Dislokationen von 2-3 Millimetern
Translation und 2-4° Rotation zuverlassig von jedem Untersucher detektiert
werden konnten (Wong, Studholme et al. 1997). Um auch diskrete Fehler von
wenigen Millimetern Dislokation zu entdecken, erfordert diese visuelle Kontrolle
einen zuséatzlichen Zeitaufwand von ca. 3-5 Minuten pro Fall. Vor diesem Hinter-
grund ist ein Vorteil fur die interaktive Bildfusion zu sehen, da hier wahrend des
gesamten Fusionsprozesses standig eine visuelle Beurteilung erfolgt und somit
keine separate anschlieRende Kontrolle mehr notwendig ist. Die Gesamt-
bearbeitungszeit fur den Fusionsvorgang und die Uberpriifung ware damit fir die
manuelle Bildfusion mit 11 Minuten an kirzesten.

Die Methode nach Pelizzari hat gezeigt, dass die Datenvorverarbeitung, hier
insbesondere die Segmentierung der Hirnoberflache einen z.T. erheblichen
zeitlichen Aufwand darstellt, der bei Verwendung der manuellen Bildfusion

eingespart werden kann.

5.5 Gesamtbewertung der Ergebnisse

Die manuelle Bildfusion mit einem geeigneten interaktiven Benutzerinterface
fuhrte zu den besten Fusionsergebnissen. Dem Nachteil der zeitaufwendigen
Interaktion steht der Vorteil gegeniber, dass bei manuellen Verfahren zum einen
keine Vorverarbeitung der Daten notwendig ist und zum anderen keine separate
Uberprifung der erfolgten Fusion mehr notwendig ist. Unter Berucksichtigung der
Gesamtbearbeitungszeit ist somit ebenfalls die manuelle Bildfusion die Methode

der ersten Wahl.

Die Leistung der hier verwendeten automatischen Verfahren soll jedoch nicht
unterschatzt werden: Alle getesteten Methoden erzielen Genauigkeiten die unter
der physikalischen Auflésung vieler nuklearmedizinischer Untersuchungen liegt.
Somit sind im Prinzip alle drei Methoden fur die Bildfusion von MRT und SPECT

Untersuchungen des Gehirns einsetzbar.

Dennoch zeigt die manuelle Bildfusion hier eine deutliche Uberlegenheit. Die
Stéarke der automatischen Verfahren ist daher aktuell eher bei der Fusion von
Bilddaten gleicher Modalitaten zu sehen, also beispielsweise PET mit PET oder

MRT mit MRT. Prinzipiell werden bei der Fusion gleicher Modalitdten immer
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hohere Korrelationen der Daten vorliegen, was eine Erfassung durch ein
mathematischen Modell einfacher und robuster macht. Dies ermdglicht es den
Methoden, ihre Komplexitéat zu entfalten und hohe Genauigkeiten zu erzielen
(Woods, Grafton et al. 1998; Zhilkin und Alexander 2004).
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6 Zusammenfassung

Ein Ziel der Arbeit war die Entwicklung eines universell anwendbaren Fehler-

modells, das eine reprasentative Angabe der Bildfusionsgenauigkeit erméglicht.

Das vorgestellte Fehlermodell erlaubt eine solche Fehlerberechnung. Die
Verwendung des Mittelwertes aus funf wiederholten Fusionsvorgangen als
Goldstandard erlaubt eine praktikable Reliabilitdtsabschatzung einer Fusions-
methode. Alternative Referenzsysteme sind selbst mit zu groRen Mess-
ungenauigkeiten behaftet oder sind fur eine retrospektive Datenverarbeitung
nicht anwendbar. Die Ergebnisse aus Simulationen oder Phantommessungen
erlauben keinen Riuckschluss auf die Leistungsfahigkeit einer Methode bei
Anwendung auf reale klinische Daten. Insgesamt gibt es damit fur klinische
Datensatze praktisch keine Alternative zu dem hier verwendeten Mittelwert als
definiertem Goldstandard. Die grundséatzlich mogliche Schwéche, hierbei
systematische Fehler zu tUbersehen, kann durch visuelle Kontrolle der

Fusionsergebnisse zuverlassig vermieden werden.

Die hier etablierte Bestimmung eines direkten rdumlichen Abstandes zwischen
korrespondierenden Punkten im dreidimensionalen Raum erlaubt eine
anschauliche, fur den klinischen Einsatz gut einzuordnende Abschatzung der
Fusionsgenauigkeit. Die Ermittlung eines durchschnittlichen Fehlers fur 5000
einzeln berechnete Bildpunkte erlaubt eine zuverlassige, reprasentative
Darstellung des Fehlers. Die Verwendung individueller Masken innerhalb derer die
Fehlerberechnung erfolgt, ermoglicht die Bestimmung des Fehlers speziell fur die
relevanten Bereiche eines Datensatzes und vermeidet eine Verfalschung des
ermittelten Fehlers durch Messwerte aus klinisch nicht relevanten Bereichen des

Datensatzes.

Das erarbeitete Fehlerberechnungsmodell wurde fur den Vergleich von drei
unterschiedlichen Bildfusionsverfahren angewendet. Mittels manueller Bildfusion
und durch die beiden am besten etablierten automatischen Bildfusionsverfahren
wurden 55 Bildfusionen von T1-gewichteter MRT und ECD-Perfusions-SPECT
jeweils 5 mal wiederholt und der Fehler fur jeden der 275 einzelnen

Fusionsvorgange bestimmt.
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Der Methodenvergleich hat die Uberlegenheit der manuellen Bildfusion gegeniiber
den automatischen Ansétzen in allen Bereichen belegt: Sowohl die erzielbare
Genauigkeit mit einer Intraobservervariabilitat von 1,5 Millimetern, als auch der
Zeitaufwand von insgesamt durchschnittlich 11 Minuten sprechen fur die
interaktive Bildfusion. Die nur minimal héhere Interobservervariabilitat von 1,6
Millimetern belegt, dass der Vorwurf der fehlenden Objektivitat fur die manuelle
Bildfusion nicht haltbar ist. Das relativ gute Ergebnis fur die manuelle Bildfusion
im Vergleich zu Literaturdaten belegt zum einen, dass hier alle Vorteile einer
hoheren raumlichen Auflésung der Untersuchungsdaten ausgeschopft werden
kénnen und zeigt gleichzeitig, das ein optimiertes Benutzerinterface fur die

erzielbare Qualitat einer manuellen Bildfusion entscheidend ist.

Das surface matching nach Pelizzari disqualifiziert sich fir einen Routineeinsatz
sowohl durch den hohen Zeitaufwand von durchschnittlich 26 Minuten, als auch
durch den ermittelten Fehler von 2,9 bzw. 3,8 Millimeter Intra- bzw. Inter-
observervariabilitdt. Die hier ermittelten Ergebnisse fur das surface matching, die
nur unwesentlich besser waren als in friheren Studien mit schlechterer Auflésung
der Bilddaten zeigen auch, dass diese Methode kaum von einer Verbesserung der

Geratetechnik, z.B. einer hoheren Auflésung profitiert.

Fur das pixel uniformity matching nach Woods lag der ermittelte Fehler bei
durchschnittlich 2,2 Millimeter, was fur eine klinische Anwendung prinzipiell
ausreichend wére. Das Auftreten von groben Fusionsfehlern mit reproduzierbaren
Rotationsfehlstellungen von > 30 Grad in vier der 15 Félle zeigt aber die
Anfalligkeit der Methode fur systematische Fehler. Hiermit wird klar, dass eine
visuelle Kontrolle der Ergebnisse zwingend notwendig ist, so dass sich der
Zeitbedarf von 9 Minuten fur die eigentliche Bildfusion um diese Kontrolle
verlangert und der Gesamtaufwand damit den fur eine manuelle Bildfusion

Ubersteigt.

Prinzipielle Uberlegungen lassen erwarten, dass auch zukunftige, verbesserte
Verfahren zur automatischen Bildfusion Probleme aufweisen werden:
Letztendlich basieren alle automatischen Algorithmen auf der Annahme einer
Analogie der zu fusionierenden Datensatze. Die verschiedenen klinischen
Fragestellungen an bildgebende Untersuchungen ergeben sich aber gerade aus
der unterschiedlichen Sensitivitéat einzelner Verfahren fur die Detektion

bestimmter Pathologien. Ein Befund in einer Modalitat, der in einer anderen



66

Modalitat kein Korrelat zeigt, ist daher ein elementares Prinzip der multimodalen
Diagnostik und aus klinischer Sicht gerade erwiinscht. Fir einen automatischen
Bildfusionsalgorithmus bedeutet gerade dies aber immer einen ,,Fehler” der durch
Anderung der Transformationsparameter zu korrigieren versucht wird. Diese
systematische Schwache aller automatischen Fusionsmethoden wird auch bei der
Weiterentwicklung komplexerer automatischer Algorithmen weiter bestehen

bleiben.

Der zuséatzliche Aspekt der Akzeptanz fur klinische Anwendungen ist nicht zu
unterschatzen. Hier kann die manuelle Bildfusion durch einen erfahrenen
Benutzer weitere erhebliche Vorteile fur sich in Anspruch nehmen. Insbesondere
bei vorliegen pathologischer Befunde oder bei der Erkennung von Artefakten

kann ein geschulter Benutzer schnell und individuell reagieren.

Insgesamt hat sich damit eine eindeutige Uberlegenheit der manuellen Bildfusion
gegenuber den automatischen Verfahren nach Pelizzari und Woods gezeigt. In

der prachirurgischen Diagnostik des Epilepsiezentrums Miinchen wird daher aus-
schliel3lich die interaktive Bildfusion eingesetzt und hat dort einen festen Stellen-
wert in der routinemaRig durchgefuhrten multimodalen Diagnostik, insbesondere

bei der Befundintegration fur die Planung resektiver neurochirurgischer Eingriffe.

Das erarbeitete Fehlerberechnungsmodell stellt eine Erweiterung der bisher in der
Literatur beschriebenen Methoden dar und erlaubt eine zuverlassige,
reprasentative und klinisch verwertbare Beurteilung der erzielbaren Fusions-
genauigkeit. Neben der hier beschriebenen Bildfusion von MRT und SPECT Daten
wurde das etablierte Modell inzwischen auch fur die Evaluation der Bildfusion
anderer Modalitadten wie MRT — PET, MRT - CT oder MRT - MR-Angiographie

eingesetzt.
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