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2 Abstract

Die Qualitdt von Computertomogrammen wird durch Materialien hoher
Ordnungszahl, wie metallische Implantate oder Zahnfullungen, beeintrachtigt. Sie
verursachen Metallartefakte, welche auf verschiedene physikalische Effekte
zurlckzufihren sind, wie zum Beispiel Strahlaufhartung oder Streuung. In
Computertomogramm-Bildern &aufRert sich dies durch Artefakte in Form von
regelmafdigen Streifen oder Schlieren. Im Bereich dieser Artefakte sind in den
Rohdaten eines Computertomogramms physikalische Werte, wie lineare
Schwachungskoeffizienten, unkorrekt angegeben. Diese geben an wie
monochromatische Roéntgenstrahlung beim Durchdringen von Materie entlang des
durchstrahlten Weges abgeschwacht wird. Aus dieses Schwachungskoeffizienten
ergeben sich auch die Hounsfieldeinheiten, aus denen das Graustufenbild eines

Computertomogramms aufgebaut ist.

Algorithmen zur Dosisberechnung in der Strahlentherapie benétigen zur prézisen
Berechnung von Dosisverteilungen mdglichst genaue Schwachungskoeffizienten der
unterschiedlichen Gewebsklassen. FlieRen diese als unkorrekte Werte in die
Berechnungen ein, sind Genauigkeitsverluste in den Dosisberechnungen die Folge.
Des Weiteren werden im Computertomogramm anatomische Strukturen durch
Artefakte ganz oder teilweise ausgeloscht, wodurch ein Abgrenzen des zu
bestrahlenden Planungs-Zielgebietes von dem zu schonenden Normalgewebe nur

schwierig bis gar nicht moglich ist.

Zur Reduzierung von Metallartefakten existieren spezielle Algorithmen. Einer davon
ist der am Institut fur Medizintechnik an der Universitat zu Lubeck entwickelte
Augmented Likelihood Image Reconstruction-Algorithmus. Eine Uberpriifung der
Tauglichkeit fur die Kklinische Routine, speziell fir einen Einsatz in der
Strahlentherapie, wurde in dieser Arbeit durchgefuhrt. Die dazu notwendige
Messmethodik wurde entwickelt. Dabei wurde auf kommerziell erwerbbare
Qualitatssicherungsmittel zurtckgegriffen. Zusatzlich wurden auch individuelle

Spezialldsungen konstruiert.

Die erste Publikation beschreibt, wie Bilder von Computertomogrammen
gewebséaquivalenter Probekdrper eines kommerziellen Qualitatssicherungsphantoms
durch Metallartefakte stark gestort werden. Durch Anwenden der Augmented
Likelihood Image Reconstruction konnten Metallartefakte weitestgehend eliminiert
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und Objektgrenzen rekonstruiert werden. Bei einem Vergleichsverfahren, der
Linearen Interpolation, blieben Streifenartefakte in der Peripherie bestehen, auch
wurden die Objektgrenzen nicht genau rekonstruiert. Des Weiteren weist ein Abfall
der Standardabweichung der rekonstruierten Hounsfieldeinheiten auf eine
Rauschreduzierungsfahigkeit der Augmented Likelihood Image Reconstruction hin.

In einer zweiten Publikation wurde ein vereinfachtes Beckenphantom mit
Huftgelenkersatz konstruiert, welches Metallartefakte verursachte. Hiertiber konnte
die Bestrahlung eines Prostata-Patienten bei Vorhandensein beidseitiger
Totalendoprothesen der Hifte simuliert werden. Uber eine im Phantom angebrachte
lonisationskammer wurden Dosismessungen durchgefihrt, die eine Aussage Uber
die Auswirkung von Artefakten in Dosisberechnungen von Strahlentherapieplanen
ermdglichte. Die Augmented Likelihood Image Reconstruction konnte einen durch
Artefakte verursachten Dosisfehler von 8,4% auf 2,7% reduzieren. Eine Korrektur mit
Linearer Interpolation flhrte zu einer Reduktion des Fehlers auf 3,2%. Ein manuelles
Uberschreiben der gestorten Hounsfieldeinheiten innerhalb des Artefaktebereiches
durch Werte A&quivalent zu Wasser, was in etwa Werten von Weichgewebe

entspricht, reduzierte den Fehler auf 4%.

Die dritte Publikation behandelt die Entwicklung eines Verfahrens zur Herstellung
eines anthropomorphen Kopf-Hals-Dosimetriephantomes. Der Prototyp eines
solchen Phantoms wurde in einem additiven Fertigungsverfahren hergestellt und
konnte starke Artefakte, welche durch Zahnfillungen aus Amalgam verursacht
wurden, hervorrufen. Die Grundlage des 3D-Druckes war dabei ein realistischer
Muster-CT-Datensatz. Das entwickelte Verfahren ist prinzipiell geeignet, aus jedem
realen Patienten-Computertomogramm ein anatomisch an den Patienten

angepasstes Dosimetriephantom herzustellen.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Augmented Likelihood Image
Reconstruction ausgeltschte Hounsfieldeinheiten rekonstruiert und Objektgrenzen
wiederherstellt. Die Genauigkeit einer Dosisberechnung nimmt mit der Augmented
Likelihood Image Reconstruction signifikant zu. Mit der Méglichkeit der Fertigung
individualisierter Dosimetriephantome  kénnen komplexe Prazisionsstrahlen-

therapieplanungen hin sichtlich der Dosisverteilung Gberpruft werden.

Vi
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3 Abkirzungslegende

ALIR
AVM
CT
CTV
HI
HU
IMRT
LI
MAR
OAR
PMMA
PTV
TEP
TERMA
TPS
VMAT
XCAT

Augmented Likelihood Image Reconstruction
Arteriovenose Malformation
Computertomogramm

Clinical Target Volume

Homogenitatsindex

Hounsfield Unit

Intensity Modulated Radiotherapy

Lineare Interpolation

Algorithmus zur Reduktion von Metallartefakten
Organ at Risk

Polymethylmethacrylat

Planning Target Volume

Totalendoprothese

total energy released per unit mass
Treatment Planning System

Volumetrisch modulierte Rotationsbestrahlung

Extended Cardiac-Torso Phantom



4 Einleitung

Bei der Erstellung von dreidimensionalen Bestrahlungsplanen in der Strahlentherapie
bilden Computertomogramme (CT) die Grundlage.’ Im CT werden die
Massenschwachungskoeffizienten unterschiedliche menschliche Gewebsklassen,
wie z.B. Weich-, Lungen-, oder Knochengewebe ermittelt, welche die
Rechenalgorithmen der Bestrahlungsplanungssyteme - Treatment Planning Systems
(TPS) — benétigen, um prazise Dosisberechnung durchfithren zu kénnen.?® Aus
diesen Schwachungskoeffizienten leiten sich auch die Hounsfieldeinheiten (HU) ab,
aus denen das Graustufenbild eines CT aufgebaut ist.

Eine qualitativ gute Bildgebung ist zur Differenzierung unterschiedlicher
Gewebsklassen notwendig, um die zu behandelnden Regionen — Planning Target
Volume (PTV) - sicher zu erkennen und von dem von Dosis zu schonendem
Normalgewebe und den Risikoorganen — Organs at Risk (OARs) — abgrenzen zu

kdénnen.

Metallobjekte bzw. Objekte hoher Ordnungszahl, wie z.B. Prothesen oder
Zahnimplantate, kdnnen aufgrund unterschiedlicher physikalischer Effekte wie
Streuung, Strahlaufhartung, Rauschen oder Totalabsorption starke Metallartefakte
verursachen.? In diesen Bereichen werden die HU verfalscht dargestellt. Die Qualitat
der CT-Bilder kann dadurch so stark reduziert werden, dass das zu bestrahlende
Zielgebiet von dem zu schonenden Normalgewebe nur sehr unzureichend oder gar
nichtt  mehr  abgegrenzt  werden  kann>*'  Bei  stereotaktischen
Prazisionsbestrahlungen werden hohe Einzeldosen auf kleine PTVs appliziert, die
dicht an OARs angrenzen konnen. Wenn diese nicht sicher von dem zu
bestrahlendem PTV differenziert werden konnen, besteht die Gefahr einer
irreversiblen Schadigung. Die Therapie ware somit nicht durchfuhrbar. Weiterhin
werden die falsch dargestellten HU von den Rechenalgorithmen der TPS zur
Berechnung von Dosisverteilungen Gbernommen, was zu Ungenauigkeiten in den

Dosisberechnungen fiihren kann.?*%*3

So berichten beispielsweise Baer et al. Uber Dosisunterschiede von bis zu 5% im
PTV, hervorgerufen durch Artefakte durch Zahnfiillungen aus Amalgam.** Spadae et
al. stellten bei Materialien sehr hoher Ordnungszahl, wie z.B. Cerrobend, sogar einen
Dosisberechnungsfehler von >23% fest, welcher nach CT-Datenbearbeitung mit
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einen Algorithmus zur Metallartefaktereduktion (MAR) auf ein Maximum von 5%
reduziert werden konnte.'® In diesem Zusammenhang stellen die Autoren auch die
Behauptung auf, dass die Fahigkeit, korrekte HU-Werte zu generieren, das

Hauptbewertungskriterium fir einen MAR sein sollte.

In einer alter werdenden Gesellschaft, finden sich im radioonkologischen
Patientenkollektiv zunehmend Patienten mit einem Gelenkersatz oder Prothesen aus
Metall.®**" In der Qualitatssicherung von Strahlentherapieplanen gewinnt daher eine
Korrektur der dadurch gestorten Dichteinformationen zunehmend an Bedeutung. Zur
Reduktion von Metallartefakten wurden in den letzten Jahren verschiedene MAR
entwickelt, von denen einige in der modernen CT-Bildgebung zur Anwendung
kommen. >®1819 Bjs heute findet eine standige Weiterentwicklung statt, womit diese
Uber die Zeit immer leistungsfahiger geworden sind. In dieser Arbeit wird ein MAR
vorgestellt (Abschnitt 6.4), welcher an der Universitat zu Libeck entwickelt wurde
und dessen Rekonstruktionsmethodik in keinem anderen MAR zur Anwendung
kommt. Seine Rekonstruktionsfahigkeit wurde bisher nur beziglich der erreichten
Bildqualitat beurteilt, eine quantitative Bewertung stand bisweilen aus. Dieser MAR
wurde hinsichtlich seiner Tauglichkeit zur Verwendung in der Strahlentherapie
untersucht und bewertet. Der Focus liegt dabei auf seiner Fahigkeit, HU-Werte zu
rekonstruieren (Abschnitt 7.1), und der daraus resultierenden Steigerung der Qualitat
der Dosisberechnung, die auf diesen HU-Werten aufbaut (Abschnitt 7.2).
Erkenntnisse aus der Entwicklung der dazu notwendigen Messmethoden flie3en ein
in die Konstruktion eines Prototypen eines in adaptiver Fertigung hergestellten Kopf-
Hals-Dosimetriephantomes (Abschnitt 7.3.)

Mit solch einem malRgeschneiderten Dosimetriephantom kdénnen in Verbindung mit
einem leistungsfahigen MAR komplexe Bestrahlungssituationen berechnet und
dosimetrisch  ausgemessen werden. Fur die  Qualitatssicherung von
Strahlentherapiepléanen steht damit ein Prozess zur Verfugung, der beim Planungs-

CT beginnt und bis zur Bestrahlungssimulation an einem Messphantom reicht.



5 Motivation und Aufgabenstellung

Die Hauptmotivation der vorliegenden Arbeit besteht darin, klinische
Problemstellungen und Entwicklerinnovationen zusammen zu bringen und die daraus
entstehende  Synergie optimal zu nutzen, um die Qualitat von

Patientenbehandlungen weiter zu erhéhen.

Am Institut fur Medizintechnik der Universitat zu Lubeck wurde die Augmented
Likelihood Image Reconstruction (ALIR) zur Reduktion von CT-Metallartefakten
entwickelt. Die eingesetzte Rekonstruktionsmethodik wird bislang in keinem anderen
Rekonstruktionsalgorithmus verwendet (Abschnitt 6.4). Qualitativ beurteilt erscheinen
die von dem Algorithmus bearbeiteten und von Metallartefakten bereinigten CT-Bilder
storungsfrei. Eine quantitative Beurteilung steht aber bislang aus, ebenso eine

Einbindung in eine klinische Anwendung.

Um das klinische Problem zu veranschaulichen ist in Abbildung 5.1 eine transversale
CT-Ebene eines Patienten mit beidseitiger Totalendoprothese der Hufte (TEP)
gezeigt, welche starke Metallartefakte verursachten. Entlang der Linie AB wurde ein
HU-Profil erstellt, welches durch den Metallartefaktebereich verlauft und in Abbildung
5.3. dargestellt ist. Die HU fallen im Verlauf von A nach B von 234 auf -755 ab, und
erreichen nach Verlassen des Bereiches einen Wert von 445. Die durch die TEPs

verursachten HU-Schwankungen betragen damit in etwa 1000 HU.

In  Abbildung 5.2 ist farblich eine Dosisdifferenz von zwei Prostata-
Bestrahlungspléanen zu sehen. Sie zeigt die Differenz zwischen einem
Bestrahlungsplan ohne korrigierte Artefakte und einem Bestrahlungsplan, in dem die
Artefakte manuell mit einem Wert von 0 (entspricht Wasser) Uberschriebenen
wurden. Die Dosisdifferenz fur diesen Fall betragt Ap e = 4,6% und gibt einen
Hinweis, in welchem Bereich sich ein Dosisberechnungsfehler aufgrund von
Artefakten befinden kann.



Abbildung 5.1 TEP im CT

Artefakte in einer transversalen CT-Schicht,
verursacht durch beidseitige TEP. Uber die Strecke
AB (rot) wurde ein HU-Linienprofil entnommen (vgl.
Abbildung 5.3).

HU

Linienprofik C721.02.2020

Abbildung 5.2 Differenzdosis

In rot ist ein zwischen den TEP liegendes PTV dargestellt. Der
farbige Bereich stellt eine Dosisdifferenz zwischen einem
Bestrahlungsplan gerechnet mit Artefakten und einem Plan
gerechnet ohne Artefakte dar. Die Skala rechts zeigt den absoluten
Dosisbereich in Gy. Die Dosisdifferenz betragt 3,03Gy, was bei einer
verabreichten Gesamtdosis von 66Gy 4,6% entspricht.

A

i i i
Wert: 234HU  -755HU 445 HU

Abbildung 5.3 HU-Linienprofil

Z [cm]

Entlang der von A nach B verlaufenden roten Linie in Abbildung 5.2 wurde ein HU-Profil erstellt.
Es ist zu erkennen, wie im Verlauf der Linie die HU-Werte im Artefaktebereich von 234 HU auf bis zu -755 HU abfallen, und
anschlieBend im ungestorten Bereich wieder auf 445 HU anzusteigen.

Es stellt sich die Frage, ob sich solch ein Fehler durch Wiederherstellung gestorter

HUs mit Hilfe der ALIR-Methode reduzieren lasst. Dabei stehen zwei Aspekte im

Vordergrund, die Thema dieser Arbeit sind. Zum einen ist dies die Qualitat der

rekonstruierten HU-Werte sowie der anatomischen Strukturen, die bislang nur

subjektiv durch den Betrachter der

rekonstruierten Bilder beurteilt wurden. Zum
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anderen ist es die Auswirkung von rekonstruierten HU auf die Berechnung von
Dosisverteilungen, bzw. die Reduzierung eines Dosisberechnungsfehlers aufgrund
falscher Annahmen. Dazu werden sowohl Planvergleichsstudien als auch praktische
Messungen durchgefuhrt. Auf die jeweilige Aufgabenstellung zugeschnittene
Messphantome, welche idealerweise anthropomorphe Eigenschaften besitzen,
wurden entwickelt. Am Ende der Arbeit sollen die Korrektureigenschaften der ALIR-
Methode hinsichtlich der o0.g. Punkte quantifiziert sein, aul3erdem sollte eine
Prozedur zur Verfigung stehen, mit der aus Patienten-CT-Daten individualisierte

Dosismessphantome hergestellt werden kénnen.

6 Grundlagen

6.1 Metallartefakte in der Computertomographie

Stark abschwéachende Objekte, wie zum Beispiel Metallimplantate oder chirurgische
Instrumente, kdnnen Metallartefakte verursachen (Abbildung 6.1 und 6.2). Diese

lassen sich nicht auf einen einzelnen physikalischen Effekt zurtckfihren, sondern

sind vielmehr eine Kombination aus  Strahlaufhéartung, nichtlinearem
20,21,22

Partialvolumeneffekt, Streuung oder Rauschen.

Abbildung 6.1 Amalgam-Artefakte Abbildung 6.2 Artefakte durch Knochenversteifung

Artefakte im Kopf-Hals-Bereich, hervorgerufen durch Artefakte hervorgerufen durch Wirbelkorperversteifung.
Amalgamfillungen.



6.1.1 Strahlaufhartung

Die Absorption von Strahlung beim Durchgang durch Materie kann durch das
Lambert-Beer'sche Gesetz beschrieben werden

I
L= nd (4.1)
Iy :

Dabei ist /p die Ausgangsintensitat, /; die Intensitat nach Durchlaufen einer Strecke d
und u der Schwachungskoeffizient der durchlaufenen Materie, welcher eine

Energieabhangigkeit aufweist.??

Daraus leitet sich der Projektionswert p ab

Iy
p=uxd=—lnl (4.2)
Iy .

In den meisten Rekonstruktionsalgorithmen wird die falsche Annahme vorausgesetzt,
dass der Rontgenstrahl, welcher die Materie durchlauft, eine monochromatische

Energie besitzt.?

Das Spektrum eines Rontgenstrahls ist jedoch kontinuierlich und verandert sich auf
dem Weg von der Rontgenquelle zum Detektor. Beim Durchlaufen der Materie
werden niederenergetische Photonen der Strahlung mit einer hdheren
Wahrscheinlichkeit absorbiert als hochenergetische Photonen. Die Konsequenz ist,
dass die mittlere Energie des Roéntgenstrahls zunimmt und die Rontgenstrahlung

damit ,harter” wird.

Die hochenergetische Strahlung wird beim Durchdringen des Gewebes weniger
abgeschwacht. Die Folge ist eine nicht-lineare = Abhangigkeit der
Gesamtabschwachung zur Dicke des absorbierenden Materials und eine vom Winkel
abhangige mittlere Energie des Rontgenspektrums. Dieser Effekt der
Strahlaufhartung spiegelt sich in den rekonstruierten Bildern in Form von dunklen
Schattenartefakten wider, welche die grof3te Auspréagung in Richtung von hoher

Abschwachung aufweisen.*>?%2%27



6.1.2 Nicht-linearer Partialvolumeneffekt

Betrachtet man einen Rontgenstrahl, welcher auf ein einzelnes Detektorelement trifft,
so kann dieser aufgrund der Breite des Strahls und des Detektorelements von
verschiedenen nebeneinander liegenden Strukturen abgeschwéacht werden. Sei wie
in  Abbildung 6.3 angenommen, dass es zwei Strukturen mit den

Abschwachungskoeffizienten py; und p, gibt.

Abbildung 6.3 Intensitdten bei Strukturen unterschiedlicher Schwachungskoeffizienten

Ein Rontgenstrahl mir der Anfangsintensitat I, durchlauft von der Quelle zwei Strukturen unterschiedlicher
Schwachungskoeffizienten. Am Detektor missen die Intensitaten I; und I, gemittelt werden.

Die Anfangsintensitat Io ergibt sich nach Durchlaufen der Strukturen p; und s zu Iy
und 1,. Die meisten Rekonstruktionsalgorithmen erwarten in diesem Fall eine

Mittelung der Projektionswerte p in Form von

Ily (4.3)

Am Detektorelement werden jedoch die gemessenen Intensitdten gemittelt und

anschlie3end durch Logarithmieren in Form von



I
p= —lna =—In —2 (4.4)

zur Gesamtabschwachung umgewandelt. Da weiter die Intensitatswerte I; und I,

physikalisch bedingt stets positiv sind, gilt

Lo L
u > I_1_|_I_2 (4.5)
2 Al Iy

Folglich ist die Messung (4.3) in der Regel eine Unterabschatzung von

P+ D, (4.6)

Fur den Fall, dass |1 = I, entsteht durch die falsche Annahme in (4.3) kein Fehler.
Sind die beiden Intensitatswerte jedoch stark unterschiedlich, so verursacht diese
Fehlabschatzung eine starke Variation in den Rohdaten. Da die Anderung in den
Projektionswerten zudem winkelabhangig ist, ergeben sich Inkonsistenzen in der
gesamten Messung. Diese zeichnen sich in den rekonstruierten Bildern durch

unscharfe Kanten und Streifenartefakte aus.??

6.1.3 Rauschen

Rauschen in den Messdaten hat im Allgemeinen seinen Ursprung im

Quantenrauschen der Photonen.?®?*3%  Die

statistische  Schwankung im
Rohdatenraum erzeugt dabei helle und dunkle Streifenartefakte im Bildbereich,
welche sich Uber das gesamte Bild ausbreiten konnen. Die Auspragung der Artefakte
ist zumeist verstarkt entlang von Projektionen, welche durch stark absorbierendes

Material verlaufen.?



6.1.4 Streuung

Im Energiebereich von ca. 10 keV bis 10 MeV sind die Hauptwechselwirkungen

zwischen einem Atom, seinen Bestandteilen und einem einfallenden Photon

* Rayleigh-Streuung: elastische (koharente) Streuung eines Photons an einem
Atom

» Photoelektrischer Effekt: Absorption eines Photons durch ein Atom und die
nachfolgende Emission eines Elektrons

» Compton-Streuung: inelastische (inkoharente) Streuung eines Photons an
einem Elektron

» Paarbildung: Erzeugung eines Elektron-Positron-Paares durch ein Photon im

elektrischen Feld eines Atomkernes.

Rayleigh-Streuung, Photoelektrischer Effekt und Paarbildung spielen in der
Computertomographie eine eher untergeordnete Rolle. Von Bedeutung ist jedoch die
Compton-Streuung. Schlagt ein einfallendes Photon ein &ul3eres Elektron aus seiner
Bahn, so verliert das Photon den Betrag der hierzu notwendigen Energie und
vollzieht aulBerdem eine Richtungsanderung. Die so am Detektor registrierten
gestreuten Photonen enthalten keine korrekte Ursprungsinformationen mehr und
tragen hauptsachlich zum Rauschlevel des Bildes dar. Zusatzlich kbnnen sie eine

Unscharfe im Bild und Streifenartefakte verursachen.??3132

6.2 Superpositions-Dosisberechnung und Schwachungsk oeffizienten

Um einen Therapieplan numerisch darzustellen zu kénnen, missen Patienten- und
Bestrahlungsdaten diskretisiert werden. Dazu wird das Korpervolumen des Patienten
in Voxel unterteilt. Ein Voxel repréasentiert die kleinste dargestellte Volumeneinheit
des Patienten und kann dabei Werte bestimmter Informationen annehmen. So
werden die CT-Daten dreidimensional in Voxelwurfeln gespeichert, wobei jedem

Voxel ein HU-Wert zugewiesen wird.



Uber die Beziehung

CT — Zahl (.uGewebe) — Hcewebe — Hwasser % 1000 HU (4.7)

Hwasser

ist die CT Zahl mit dem Schwéachungskoeffizienten p des Gewebes verknipft. In der
Dosisberechnung, in die die HU-Werte einflie3en, wird fur jedes Voxel ein Dosiswert
berechnet. Die Gesamtheit der Dosiswerte aller Voxel stellt dann eine diskretisierte

Dosisverteilung im Patienten dar.?

Die theoretische Beschreibung der physikalischen Wechselwirkungsmechanismen

der Dosisdeposition im Patienten erfolgt im Wesentlichen durch zwei Teilschritte:

1. Priméare Abschwéachung des einfallenden Teilchenstrahls

In einem ersten Schritt wird die Verteilung der Energie bestimmt, die durch die
primare Abschwéachung des einfallenden Teilchenstrahls lokal im Patienten
freigesetzt wird. Bei bekannter Dichte eines jeden Voxels, errechnet sich die
sogenannte Total Energy Released per Unit Mass (TERMA) durch primare Photonen

der Energie E am Punkt t aus

0\ HE, t
Te(® = () %w@o)exp (— f Ou(E,t)dl> | (4.8)

Dabei ist pu(E,t) der lineare Schwachungskoeffizient im Medium an der Stelle t.
Y (1y) ist die Energiefluenz fir eine differentielle Energie E in der Referenzebene r,

im Kopf des Bestrahlungsgerates, die der Strahl von der Quelle aus gesehen auf

seinem Weg zum Punkt t schneidet. Der Korrekturfaktor (%")2 bertcksichtigt die
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Divergenz des Strahls. Das Linienintergral im Exponenten berechnet die

radiologische Tiefe, die die Dichteverteilung des Gewebes berticksichtigt.

2. Entstehende Sekundarteilchen

Die freigesetzte Energie Ty (t) wird nicht vollstandig am Entstehungsort absorbiert
und somit in einen Dosisbeitrag umgewandelt. Es entstehen Sekundarteilchen, die
kinetische Energie in andere Teile des Patientengewebes bringen. Um diesen
zZweiten Teilschritt Zu beschreiben, ist es notwendig, eine
Energietbertragungsfunktion (Point Spread Function, auch Kernelfunktion) zu
definieren: Die Energiespezifische Energietbertragungsfunktion h(E, t, s) beschreibt
den Anteil der Energie, der durch primare Photonen im Punkt t freigesetzt wird und
an den Punkt s Ubermittelt wird. Die Dosis im Gewebe erhalt man dann durch eine

Superposition der TERMA mit der Kernelfunktion

D, = Hif def d3t Tz(t)p()h(E,t,s) (4.9)

Der Term Tg(t)p(t)h(E,t,s) bezeichnet dabei den Anteil der Ubertragenen Terma
von Punkt t an Punkt s aus dem differenziellen Energiespektrum dE, Die Division mit
der Dichte bewirkt eine Umrechnung der tGbertragenen Energie pro Volumenelement
zu einer Ubertragenen Energie pro Masseneinheit, was der Definition der Dosis

entspricht.?°

Die Dosisberechnung ist somit unmittelbar mit den Schwachungskoeffizienten

verknupft.
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6.3 Metallartefaktereduktion

Eine Mdglichkeit zur Metallartefaktereduktion (MAR) besteht darin, die Daten im
Metallschatten durch eine Interpolation zu ersetzen. Die meisten Verfahren zur MAR
beinhaltet dabei eine schwellwertbasierte Detektion der Metallimplantate im
rekonstruierten CT-Bild. Die segmentierten Metallbereiche werden durch eine
Vorwartsprojektion in den Rohdatenraum umgerechnet und kennzeichnen dann die
Regionen der Rohdaten, die durch das Metallobjekt verunreinigt sind und durch eine
Interpolation gefullt werden missen. Im einfachsten Fall wird eine lineare
Interpolation zwischen den gultigen Bereichen links und rechts des Metallschattens

fur einen spezifischen Aufnahmewinkel durchgefuhrt.

Dieses Verfahren fuhrt jedoch meist dazu, dass zwar die Metallartefakte reduziert
werden, gleichzeitig aber neue Artefakte im Bild auftauchen und dass die

unmittelbare Umgebung von Implantaten nicht wirklichkeitsgetreu dargestellt wird.*

6.4 Augmented Likelihood-Bildrekonstruktion

Die ALIR-Methode reduziert Metallartefakte durch Einbeziehen von Informationen
Uber das Metallobjekt in die Bildrekonstruktion.>* Die Bildrekonstruktion kann unter

zwei verschiedenen Startvoraussetzungen beginnen:

1 Bekanntheit des Metallobjektes - Herstellerinformationen Uber
Schwéchungskoeffizienten und Geometrie werden in die Bildrekonstruktion mit

einbezogen.

2 Keine Vorinformationen Uber das Metallobjekt vorhanden - Algorithmus greift
auf verfigbare Informationen innerhalb eines vorab rekonstruierten Bildes
zurtick. Anstelle des exakten Schwachungskoeffizienten des Metallobjektes,
wird ein Schwachungskoeffizient im Bereich des Objektes angenommen und

als ,Vorinformation“ verwendet.

Das Prinzip des ALIR-Algorithmus ist in nachfolgender Abbildung 6.4 als Flow-Chart
dargestellt.
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Abbildung 6.4 Flow-Chart ALIR-Algorithmus

Prinzip des ALIR-Algorithmus als Flow-Chart entnommen aus Dissertation Stille M.2

Auf Basis vorhandener Vorinformationen tUber das Metallobjekt (Prior Knowledge,
Bild 1) hinsichtlich Geometrie und Material werden virtuelle Projektionsdaten
errechnet, die das Metallobjekt simulieren, die Patientenanatomie aber ausschliel3en
(Bild 1.1). Die so erzeugten Projektions-, bzw. Rohdaten, werden an die technischen
Parameter (Distanz Quelle/Detektor, Gréf3e Detektorflache, etc.) des CT angepasst,

mit dem die Originaldaten erzeugt wurden.

Aus den Originalrohdaten des Patienten-CT (Measurement, Bild 2) werden samtliche
Projektionsdaten die durch das Metallobjekt laufen eliminiert (Masking, Bild 2.1),

wodurch das Metallobjekt aus dem Patienten-CT entfernt wird.

In der nun beginnenden Optimierungsschleife findet nach jedem iterativen
Rekonstruktionsschritt (Iteration k, Bild 3) eine Abfrage der aktuell erreichten
Bildqualitat statt (a). Zunachst wir in einer anfanglichen Abschatzung die Zielfunktion
des zu rekonstruierenden Bildes vorgenommen und der daraus resultierende Fehler

im Vergleich zur Messung berechnet. Aus diesem Fehler wird der Korrekturterm
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bestimmt, welcher auf die Bildrohdaten angewendet wird, aus denen sich ein neues
Bild ergibt.

Nach jeder Iteration werden eine zunehmende Schérfe des Bildes sowie eine
Reduktion der Artefakte erzielt. Das Uberschreiten eines definierten Schwellwertes
zeigt, ob die Bildqualitat ausreichend an die Zielfunktion angenahert wurde, um die

Rekonstruktion zu beenden (Bild 9).

Falls die erreichte Qualitat oberhalb des Schwellwertes liegt findet eine Abfrage der
bisher erzielten anatomischen Informationen statt (b). Falls diese nicht ausreichen,

findet ein ndchster Ilterationsschritt statt.

Wird der Schwellwert unterschritten, d.h. es liegen ausreichend anatomische
Informationen vor, wird das bisher erzielte Zwischenergebnis einer Zwischenfilterung
unterzogen. Das Bild wird weicher dargestellt, unter der Bedingung Kanten zu
erhalten, Artefakte werden unterdrickt. Der Bereich des Metallobjektes wird
herausgefiltert (Bild 4).

Anschlieend werden Projektionsdaten simuliert, die durch die Position des
Metallobjekts verlaufen (Bild 5) und mit den Projektionsdaten, welche die
Informationen Uber das Metallobjekt enthalten (Bild 1.1) und diesen, welche die
originalen anatomischen Information des Patienten enthalten (Bild 2.1) addiert. Das
Resultat geht in den in den nachsten Iterationsschritt, bis eine ausreichende

Bildqualitat erreicht wurde und der Iterationsprozess abschliel3t.
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7 Kumulativer Teil der Dissertation

7.1 The effects of metal artifact reduction on the retrieval of attenuation

values

Dieser Abschnitt wurde veroffentlicht in:

Ziemann C, Stille M, Cremers F, Rades D, Buzug TM. The effects of metal
artifact reduction on the retrieval of attenuation values. J Appl Clin Med Phys.
2017; 18(1), 243-250.

7.1.1 Zusammenfassung und Diskussion

Dieser Abschnitt behandelt die Wiederherstellung von Hounsfieldeinheiten durch das
ALIR-Verfahren, die in CTs durch Metallartefakte ganz oder teilweise ausgeldscht

wurden.

ALIR-rekonstruierte HUs wurden mit ungestérten und bekannten Referenzwerten
verglichen und mit Werten, die mit Linearer Interpolation (LI) gewonnen wurden,
gegenuber gestellt. Eine Analyse der Kantenabbildung rekonstruierter Objektgrenzen
soll Aufschluss uber die Fahigkeit zur Wiederherstellung von Gewebsgrenzen geben.
Um diese umzusetzen wurde auf ein kommerziell erwerbbares, heterogenes CT-
Qualitatssicherungsphantom (Gammex Electron Density CT-Phantom, Model 465
Radiation Measurements Inc., Middelton, USA) zurtickgegriffen. In den homogenen,
kreis- scheibenformigen Grundkdrper des Phantoms werden Ublicherweise
zylindrische, = gewebsaquivalente  Priufeinsatze  bekannter = Massen-  und
Elektronendichte eingesetzt. Diese liefern im CT spezifische und reproduzierbare
Dichtewerte, welche im Rahmen der CT-Qualitatssicherung periodisch auf Konstanz
gepruft werden. Dieses Phantom wurde so modifiziert, dass sich an zwei fixen
Positionen zylindrische Einsétze aus Stahl befanden. In einer dazwischen liegenden
Prifposition wurden nacheinander 11 gewebedaquivalente Prifeinsatze eingesetzt

und jeweils CT angefertigt.
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Metallartefakte, verursacht durch die Stahlzylinder, 16schten die HU der Probekdrper
ganz oder teilweise aus und erschwerten ein Abgrenzen der geometrisch definierten
Gewebseinsatze von dem Grundkérper des Phantoms.

Stahleinsatze

Abbildung 7.1 Gammex-Phantom

Gammex- Phantom, kommerziell erwerbbares CT-Qualitastssicherungsphantom mit gewebs-dquivalenten Prifeinsatzen.
Die zwischen den Stahleinsdtzen liegende Priifposition wurde abwechselnd mit 11 Priifeinsdtzen belegt, von welchen CT
angefertigt wurden.

Aus den Rohdaten der von den Metallartefakten gestérten CT, wurden unter
Anwendung der ALIR und LI fur jeden Gewebseinsatz ein CT rekonstruiert. Die HUs
sowie Geometrien konnten anschliel3end mit bekannten Grof3en aus den ungestdrten
Referenzbildern verglichen werden. Die mit ALIR rekonstruierten Bilder waren fast
vollstdndig frei von Metallartefakten. Auch mit LI konnten die Metallartefakte
grol3tenteils reduziert werden. In der Peripherie blieben jedoch Streifenartefakte

erhalten.
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Abbildung 7.2 Rekonstruktionsergebnisse, Referenz und Artefakte

Rekonstruktionsergebnisse mit ALIR sowie LI firr die Priifeinsatze ,Adipose” und ,Cortical Bone“. Zum Vergleich
unkorrigierte Artefakte-CT sowie stérungsfreie Referenz ohne Stahlzylinder.

Fir ALIR als auch LI ndhern sich die Mittelwerte par und p; der rekonstruierten
HUs denen der Referenzwerte prer an, was quantitativ auf eine Korrektur der
Metallartefakte schlieRen lasst. Bei Einsédtzen mit hohen Elektronendichten konnten

die HU mit ALIR genauer rekonstruiert werden.

Die Mittelwerte der einzelnen Gewebeklassen blieben im Vergleich zu den
Referenzwerten erhalten. Die Standardabweichung o der rekonstruierten HU sind fur
ALIR und LI bei allen Gewebsklassen kleiner, als die der Referenzwerte o+ Dies
zeigt, dass fur beide Korrekturalgorithmen nicht nur eine Verringerung der Artefakte
erzielt werden konnte, sondern auch eine Verringerung des Bildrauschpegels. Fur
ALIR lasst sich dieses Verhalten durch den bilateralen Filter im Algorithmus erklaren,
in welchem ein Glattungsschritt in Iteration k stattfindet, der an neu berechnete
Projektionswerte weiter gegeben wird (vgl. Abbildung 6.4).
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Fur die LI-Bilder findet auch eine Glattung statt, die jedoch mit einer unerwiinschten
Glattung des Gesamtbildes verbunden ist. Das bedeutet, dass nicht nur die
Standardabweichungen der HU im homogenen Bereich der Prufkorper reduziert
wurden, sondern es wurden auch die Kanten der Priufkorper geglattet. Im Vergleich
dazu wurde mit ALIR die Kantenscharfe wieder hergestellt.

Attenuation by Reconstruction Method and Tissue Class
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Abbildung 7.3 HU fiir die verschiedenen Rekonstruktionsmethoden und Gewebsklassen.

Die Schwarzen Linien zeigen die Standardabweichung der gemessenen Werte an.

Eine durchgefuhrte Linienprofilanalyse entlang eines ausgewéhlten Bildbereichs
unterstitzt diese Aussage. Der Graph der LI-Funktion zeigt einen flieBenden
Ubergang vom Phantomgrundkérper durch den spezifischen Gewebseinsatz. Die
Funktion des ALIR-Algorithmus folgt hingegen dem Trend des Referenzprofils.

Um die rekonstruierte Kantenschéarfe, bzw. die Steigung der Funktionen im Bereich
der Kanten, quantifizieren zu konnen, wurden die Ableitungen der Funktionen
gebildet. Die Ableitung des ALIR-Profils und die des Referenzprofils zeigen ahnliche
Amplituden, wohingegen die des LI-Profils kleinere Werte zeigt und damit ein

glatteres Erscheinungsbild an den Randern bestatigt.
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Ein genaues Wiederherstellen der HU-Werte ist bei Anwendung des ALIR-
Algorithmus moglich, da bei der Rekonstruktion Uberwiegend Projektionswerte
verwendet werden, die nicht durch Metall beeinflusst werden.
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7.2 Improvement of dose calculation in radiation th erapy due to metal
artifact correction using the augmented likelihood image

reconstruction

Dieser Abschnitt wurde veroffentlicht in:

Ziemann C, Stille M, Cremers F, Buzug TM, Rades D. Improvement of dose
calculation in radiation therapy due to metal artifact correction using the
augmented likelihood image reconstruction. J Appl Clin Med Phys. 2018;
19(3):227-233.

7.2.1 Zusammenfassung und Diskussion

Dieser Abschnitt behandelt Dosisberechnungsungenauigkeiten hervorgerufen durch
Metallartefakte in Planungs-CTs in der Strahlentherapie und deren Reduzierung
durch Anwenden der ALIR-Methode.

Objekte hoher Ordnungszahl fihren in CTs zu Metallartefakten die HUs ganz oder
teilweise ausléschen konnen. In der Strahlentherapie kann dies Ungenauigkeiten in
der Berechnung von Dosisverteilungen zur Folge haben, da
Dosisberechnungsalgorithmen der Bestrahlungsplanungssysteme auf diese HU

zurtickgreifen.

Baer et al. berichteten Gber einen Dosisunterschied von bis zu 5% im Zielvolumen
und den gefahrdeten Organen fir einen Kopf-Hals-Patienten mit Artefakten
verursacht durch Zahnfiillungen.'* Spadae et al. zeigten in einer Phantomstudie,
dass Dosisberechnungsfehler durch Artefakte von der Ordnungszahl des
verursachenden Materials abhangen. Materialien hoher Ordnungszahl (wie z.B.
Cerrobend) konnen Dosisberechnungsfehler <23% verursachen.® Nach
Artefaktereduktion der CT-Daten mit einem MAR wurde der Fehler auf 5% im
Maximum reduziert. Sie stellten fest, dass eine Dosisberechnung genauer wurde, je
genauer ein MAR die gestorte Dichteinformation rekonstruiert konnte. In diesem
Zusammenhang erwahnten sie, dass die Fahigkeit korrekte HU-Werte zu generieren

das Hauptbewertungskriterium fur einen MAR-Algorithmus sein sollte.
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Carolan et al. fihrten an einem vereinfachten Prostata-Modell mit integrierter TEP
Dosisstudien zum Einfluss von Artefakten durch.” Sie berichteten uber
Abweichungen zwischen berechneter und gemessener Isozentrumsdosis von 22%
fur eine statische 4-Feldertechnik sowie von 5% fur eine VMAT-Planung. Als
Planungs-CTs verwendeten sie unkorrigierten Artefakt-CTs, fuhrten jedoch keinen

Vergleich mit Planungen und Messungen mit artefaktreduzierten CTs durch.

Die in diesem Abschnitt vorgestellte Studie beschéftigte sich mit Dosisfehlern, die
von Artefakten verursacht wurden. Das Ziel war es zu untersuchen, inwieweit eine
Wiederherstellung von gestorten HUs zu einer hoéheren Zuverlassigkeit der
Dosisberechnung fuhren konnte. Die Grél3e des im CT von Artefakten betroffenen
Bereiches héngt u.a. von der Grol3e des artefaktverursachenden Metallobjektes ab.
Sich gegenuberliegende Metallobjekte verstarken die Ausbildung von Artefakten
zusatzlich. In der Kklinischen Praxis tritt dies bei Prostata-Patienten mit beidseitigem
Huftgelenkersatz auf (vgl. Abbildung 5.1). Fir eine Untersuchung der
Rekonstruktionsfahigkeit eines MAR-Algorithmus sowie den Effekt auf eine
Verbesserung der Dosiszuverlassigkeit nach Artefaktereduktion sind dies
herausfordernde Bedingungen. Um solche Bedingungen darstellen zu kdnnen, wurde
ein  PMMA-Phantom mit zwei integrierten Stahlstdben konstruiert, welches in
vereinfachter Weise einen Patienten mit Prostatakarzinom bei Vorhandensein einer
beidseitigen TEP (vgl. Abschnitt 5) darstellte. Von diesem Phantom wurden CTs
angefertigt in welchem eine idealisierte Prostata sowie Strukturen fur Harnblase und
Rektum segmentiert wurden. Die Artefakte, die die Stahlstdbe erzeugten, wurden
mittels ALIR und LI soweit reduziert, bis kein besseres Ergebnis mehr erzielt werden
konnte. Als dritte Korrekturmethode wurde noch eine manuelle Uberschreibung der
Artefakte durchgefuhrt, in der die Artefakte-HU durch HU von Wasser ersetz wurden
(HU=0). Bei Nichtvorhandensein eines MAR-Algorithmus stellt dies in der Praxis eine
Ubliche Methode zur Korrektur von Metallartefakten dar, denn der menschliche

Organismus besteht in einer ersten Naherung zu 70% aus Wasser.

Es wurden zwei Bestrahlungsszenarien entworfen in denen das Bestrahlungsgerat
jeweils isozentrisch Gber 360° um das Phantom rotierte. Im ersten Szenario wurde
der gesamte Rotationsbereich des Bestrahlungsgerates zur Strahlenapplikation
genutzt. Die Stahlstabe wurden somit in den Bereichen in denen sie in Uberdeckung
mit dem PTV lagen durchstrahlt. Im zweiten Szenario wurden sog. ,Avoidance-
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Sektoren*, definiert. Dies sind ausgewéhlte Sektoren des Rotationsbereiches, die fur
eine Bestrahlung blockiert werden kénnen. In diesen Planen konnte dadurch ein
direktes Durchstrahlen der Stabe unterbunden werden. Realisiert wurde dies tber
sog. Avoidance-Sektoren, die in definierten  Winkelabschnitten eine
Strahlungsapplikation blockieren. Die so berechneten Bestrahlungsplane wurden auf
das Phantom appliziert. Uber eine im Phantom platzierte lonisationskammer konnten
isozentrische Dosismessungen wahrend der laufenden Bestrahlung durchgefihrt
werden. Die im TPS berechneten Plane wurden fir die drei Korrekturverfahren
hinsichtlich Unterschiede in den Dosisverteilungen und deren Homogenitaten
analysiert, sowie auf Ubereinstimmungen zu den tatsachlich gemessenen Dosen

verglichen.

Nachfolgende Abbildung 7.4 zeigt eine errechnete Dosisverteilung fur einen Plan
ohne Anwendung von Avoidance-Sektoren. Wie zu erkennen ist, verlauft die grine
30%-Isodose durch die durch die Stahlstédbe simulierten TEP hindurch. In Abbildung
7.5 hingegen ist ein Plan der mit Avoidance-Sektoren erstellt wurde zu sehen. Die
30%-Isodose ist nach dorso-ventral gestreckt, ohne durch die TEP zu verlaufen.
Ventral in gelb ist schematisch die Struktur einer Harnblase eingezeichnet, ventral in

braun die Struktur eines Rektums. Die Avoidance-Sektoren sind in Abbildung 7.5

gestrichelt zu erkennen.

Abbildung 7.4 VMAT-Plan ohne Avoidance-Sektoren Abbildung 7.5 VMAT-Plan mit Avoidance-Sektoren
Dosisverteilung eines VMAT-Planes berechnet ohne Dosisverteilung eines VMAT-Planes, bei dem ein
Avoidance-Sektoren entlang einer Modell-TEP. Durchstrahlen der Modell-TEP tber Avoidance-Sektoren

vermieden wird.
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Nachfolgende Tabelle 7.1 zeigt Dosisdifferenzen zwischen errechneten und
gemessenen Isozentrums-Dosen fur Plane, die jeweils mit bzw. ohne Avoidance-
Sektoren erstellt wurden. Fur den Fall, dass keine Reduktion der Artefakte stattfand,
waren Plane mit Avoidance-Sektoren hinsichtlich der Differenz zwischen errechneter
und gemessener Dosis vorteilhafter (ADosis=6,4%) als Plane ohne Avoidance-
Sektoren (ADosis=8,4%). Dies ist darauf zurtckzufihren, das durch Blockieren
lateraler Winkelabschnitte des Bestrahlungsgerates weniger Transmission durch den
Artefaktebereich stattfindet, der nach lateral am ausgepragtesten ist (vgl. Abbildung
5.1). Um eine Dosisumschliel3ung des PTVs entsprechend einer Dosisverordnung zu
erreichen, missen die von lateral ausgeblockten Sektoren allerdings von dorso-
ventral kompensiert werden, was eine hohere Dosisbelastung der in diesen
Abschnitten liegenden Risikoorgane wie Rektum und Harnblase zur Folge hat (vgl.
Abbildungen 7.4 und 7.5).

Nach Anwenden von Korrekturalgorithmen waren Plane ohne Avoidance-Sektoren
vorteilhafter. Der Einfluss der Metallartefakte auf die Dosisberechnungen ist reduziert
worden. ALIR reduzierte die Dosisdifferenz von 8,4% auf 2,7% und LI auf 3,2%. Bei
einem manuellen Uberschreiben der Artefakte-HU konnte die Dosisdifferenz auf
4,3% ohne Avoidance-Sektoren und auf 4,1% mit Avoidance-Sektoren reduziert
werden, was bedeutet, das ein Einsatz von Avoidance-Sektoren in diesem Fall

wiederum einen Fehler geringfligig minimierte.

keine Avoidance- Avoidance-Sektoren
Sektoren
Korrektion A Dosis [%] HI A Dosis [%] HI
keine Korrektur 8,4 0,08 6,40 0,07
ALIR 2,7 0,07 3,40 0,06
LI 3,2 0,07 3,50 0,05
Manuell 4,3 0,06 4,10 0,06

Tabelle 7.1 Dosisdifferenzen

Dosisdifferenzen A Dosis [%] zwischen errechneten und gemessen Dosen, sowie Homogenitdtsindizes HI der verschiedenen
Methoden. Die Dosisverteilung wird homogener, je ndher Hl sich an null annédhert.

Das geringfligig bessere Abschneiden der ALIR-Rekonstruktion gegentber der LI-
Rekonstruktion kann auf die unterschiedlichen Arten der Bildrekonstruktion
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zurlckgefuhrt werden. Der ALIR-Algorithmus schlie3t konsequent gestorte
Projektionswerte aus der Rekonstruktion aus und ersetzt diese durch Schatzwerte.
Diese werden in einem lIterationsprozess solange angepasst, bis keine Verbesserung
der Bildqualitat mehr erreicht werden kann. Dadurch werden im Gegensatz zu LI
auch Streifenartefakte bis in die tiefere Bildumgebung eliminiert, was insgesamt zu

einer exakteren Wiederherstellung der ausgeléschten HUs fiihrt (vgl. Abschnitt 7.1).

Eine Betrachtung der Dosishomogenitat zeigte, dass eine Artefaktekorrektur zu einer
minimalen  Verbesserung der Dosishomogenitdt HI fuhrte, wobei alle

Korrekturmethoden ungeféhr gleich abschnitten (Tabelle 7.1).

Der von Spadae et al. berichtete maximale Dosisfehler von >23% konnten nicht
gezeigt werden.*® Allerdings bezog sich dieser Wert auch auf Cerrobend, eine
Bismut-Legierung mit einer Dichte von p=9,6g/cm®, welches in der Strahlentherapie
als Blockmaterial eingesetzt wird und nicht als Material fir Prothesen 0.4. zu finden
ist.>® Die von Baer et al. angegebene Dosisfehler von 5% hingegen liegt in der

GroRenordnung des in Tabelle 7.1 aufgefiihrten Wertes von A Dosis [%]=6,4%.

Insgesamt konnte damit gezeigt werden, dass Bestrahlungspléne die Metallartefakte
aufweisen und zur Artefaktereduktion mit dem ALIR-Algorithmus bearbeitet werden

an Zuverlassigkeit in der Dosisberechnung zunehmen.
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7.3 A New Phantom for Individual Verification of th e Dose Distribution in

Precision Radiotherapy for Head-and- Neck Cancer

Dieser Abschnitt wurde veroffentlicht in:

Melanie Grehn, Maik Stille, Christian Ziemann, Florian Cremers, Dirk Rades,
Thorsten M. Buzug, A New Phantom for Individual Verification of the Dose
Distribution in Precision Radiotherapy for Head-and-Neck Cancer, Anticancer
Research 39: 6931-6938 (2019)

7.3.1 Zusammenfassung und Diskussion

Die diesem Abschnitt zugrundeliegende Veréffentlichung behandelt die Konstruktion
eines Prototyps eines Kopf-Hals-Dosimetriephantoms, welches individuell aus einem

CT-Datensatz hergestellt wurde.

Viele Patienten mit Kopf-Hals-Tumoren unterziehen sich einer Strahlentherapie,
welche in der Regel mit vergleichsweise hohen Dosen von 60-70 Gy durchgefihrt
wird. Dies hat haufig Akut-, bzw. Spéattoxizitdten wie Xerostomie zur Folge. Moderne
Strahlentherapieverfahren wie Intensitatsmodulierte Strahlentherapie (IMRT) oder
Volumetrisch modulierte Rotationsbestrahlung (VMAT) kodnnen aufgrund ihrer
Prazision prinzipiell die Gefahr von Toxizitaten verringern. Um bestmogliche
Ergebnisse erzielen zu kénnen, ist es von grofiem Vorteil, wenn dabei die individuelle
Situation des Patienten, einschliel3lich seiner Anatomie, bertcksichtigt werden kann.
Bei der Erstellung von Strahlentherapieplanen, insbesondere stereotaktischer
Prazisionsbestrahlungen, erfolgt dies durch CT-basierte Dosisberechnungen. Durch
das CT wird die Patientenanatomie fur die relevante Bestrahlungsregion vollstandig
abgebildet und in die Dosisberechnung mit eingebunden. Allerdings wird die
Planungssituation komplexer, wenn sich z.B. in den Planungs-CTs von Kopf-Hals-
Patienten Zahnfullungen, Implantate o0.4. befinden. Solche Objekte verursachen
starke Metallartfakte, welche anatomische und physikalische Informationen
verfalschen oder ausloschen und die Zuverlassigkeit von Dosisberechnungen
beeinflussen kénnen (vgl. Abschnitt 7.2). Gerade bei Hochprazisionsbestrahlungen

sind daher eine Bereinigung von Metallartefakten durch Rekonstruktion der
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urspranglichen Informationen in den Planungs-CTs von besonderer Bedeutung und
ein wichtiger Bestandteil zur Erh6hung der Planungspréazision. Ein anschlieRendes
Dosismessverfahren, mit welchem die berechnete Dosisverteilung vor der Applikation
am Patienten Uberprift werden kann, und welches in Anlehnung an die virtuelle, CT-
basierte Dosisberechnung ebenfalls die Patientenanatomie einschliel3t, existiert
bisher nicht. Wirde ein solches Verfahren zur Verfigung stehen, existierte damit ein
Gesamtkonzept von der Planung bis hin zur Verifikation unter quasi
Echtbedingungen. Daher wurde ein Verfahren entwickelt, mit welchem prinzipiell aus
den Daten von Patienten-CTs Kopf-Hals-Dosimetriephantome hergestellt werden
konnen, welche die individuelle Patientenanatomie abbilden. Es entstand der
Prototyp eines Phantoms, welcher aus einem Muster-CT-Datensatz erstellt wurde,
und mit welchem gezeigt werden konnte, dass ein solches Verfahren durchfiihrbar
ist. Der Phantomkorper bestand aus mehreren, aufeinander aufbauenden
Segmenten, die unterschiedliche Funktionen erfillen kénnen. Durch Austausch
einzelner Segmente, durch Segmente anderer Funktion, kénnte das Phantom an
andere Messanforderungen angepasst werden, ohne komplett neu hergestellt

werden zu mussen.

Der in der Veroffentlichung vorgestellte Prototyp konnte eine komplexe
Bestrahlungssituationen, welche von Metallartefakten durch Amalgamftllungen der
Zahne beeinflusst wird, darstellen und dosimetrische Untersuchungen durch
Filmdosimetrie ermdéglichen. Die Ausgangsidee bei der Herstellung des Phantoms
war, das Grundgerust im 3D-Druckverfahren herzustellen und dieses anschlie3end
mit gewebsaquivalenten Materialien fur Knochen und Weichgewebe aufzufillen.
Dazu wurde experimentell nach Materialien gesucht, deren
Schwachungseigenschaften &quivalent zu den Gewebsklassen waren, die sie
darstellen sollten. Die Schwachungseigenschaften wurden dazu im CT ermittelt
(Tabelle 7.2).

Material Gewebeklasse HU-Bereich mittlere HU
Resinpal 1818 Weichgewebe 46-82 (£18) 54
Gipsputz Knochen 909-1343 (+217) 1055

Tabelle 7.2 Hounsfiled Units der Gewebedquivalente und Gewebeklassen.
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Die Fertigungsinformationen fur die additive Fertigung wurden dabei aus einem
Extended Cardiac-Torso (XCAT) Phantom generiert. XCAT-Phantome beinhalten
virtuelle anatomische Daten, die fir Forschungszwecke in der medizinischen

Bildgebung bereitgestellt werden.

Zur Segmentierung von Oberflache und Knochen wurden folgende Schwellwerte T
definiert:

0, HU > 200 0, HU < —-100> 10
TKnochen(HU) = {1 HU < 200 und TWeichgeweb(HU) = {1 —100 < HU > 10

Die Knochenschalen (Abbildung 7.6) wurden mit aquivalentem Material zu Knochen
und die Gewebehllle mit &quivalentem Material zu Weichgewebe gefullt. Luftgefillte
anatomische Strukturen wie die Trachea und die Nasennebenhdhlen wurden mit
Silikongummi simuliert. Dies konnte nach dem Ausharten des gewebe&quivalenten
Materials riuickstandsfrei entfernt werden (Abbildung 7.7).

Abbildung 7.6 Knochenhiille

3D-gedruckte Knochenhiillen der Schichten 3-5 des Phantoms auf der Druckplatte mit dem Stlitzmaterial des Druckers
(weiB).
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Abbildung 7.7 Ausgewadhite Phantomschicht vor Entfernung des Silikon-Kautschuks

Darstellung einer mit Silikon-Kautschuk geftllten Nasennebenhohle. Kombination der gedruckten Weichteil- und Knochen-
Komponente und des beginnenden Fiillens der Schicht mit PolyurethangieSharz.

Die nachfolgende Abbildung 7.8 zeigt ausgewahlte CT-Schichten des 3D-Druck-
Phantoms dargestellt im Knochenfenster. Knochen und Weichteilgewebe lassen sich

differenzieren, auch das Gebiss ist gut erkennbar,

Abbildung 7.8 CT-Schichten des Phantoms im Knochenfenster

Das Phantom besitzt dariiber hinaus nicht nur die Eigenschaft geweb&aquivalente CT-
Signale zu produzieren, sondern lieferte auch verwertbare MRT Signale, womit

weiter zukunftige Applikation mdglich sind.
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8 Zusammenfassende Diskussion und Ausblick

Diese Arbeit beschaftigt mit sich mit Methoden zur Qualitatssteigerung in der

Dosisberechnung bei Metallartefakten in Planungs-CTs in der Strahlentherapie.

Um Dosisverteilungen innerhalb heterogenen Gewebes zu berechnen, werden in der
Strahlentherapie CTs verwendet. Die Voraussetzung flr eine genaue
Dosisberechnung ist dabei eine korrekte Rekonstruktion der Massen-
schwachungskoeffizienten der  verschiedenen Gewebeklassen.?? Diese
Massenschwachungskoeffizienten werden von den Rechenalgorithmen der
Bestrahlungsplanungssystemen -Treatment Planning System (TPS)- benétigt, um

prazise Dosisberechnungen durchfiihren zu kénnen.?

Metallische Objekte im Koérper eines Patienten verursachen im CT Artefakte, in
welchen  Massenschwéachungskoeffizienten  verzerrt  rekonstruiert  werden.
Hounsfieldeinheiten (HU), die sich aus diesen Massenschwéachungskoeffizienten
ableiten und das Graustufenbild eines CTs aufbauen, werden mit zu hohen oder zu
niedrigen Werten dargestellt. Die Bildqualitat kann durch diese Artefakte soweit
verringert werden, das anatomische Details nur noch schwierig bis gar nicht mehr
voneinander differenziert werden koénnen. Dariiber hinaus fihren die in den
Dosisberechnungsalgorithem genutzten und verzerrt rekonstruierten Massen-

schwachungskoeffizienten zu Ungenauigkeiten in den Dosisverteilungen.®*#16:6.9-11

Zur Reduktion von Metallartefakten werden spezielle Algorithmen (MAR) eingesetzt.
681819 Einer von diesen ist der Augmented Likelihood Image Reconstruction (ALIR)
Algorithmus, welcher in Abschnitt 6.4 dieser Arbeit vorgestellt wird und auf seine
Fahigkeit zur  Wiederherstellung ganz oder teilweise  ausgeléschter
Hounsfieldeinheiten ~ hin  untersucht  wurde. Dazu wurde ein CT-
Qualitatssicherungsphantom mit gewebeaquivalenten Probekérpern bekannter
Elektronendichten so modifiziert, dass im CT Metallartefakte entstanden, die die
bekannten Elektronendichten der Probekérper ganz oder teilweise ausléschten (vgl.
Abschnitt 7.1). Aus den CT-Rohdaten wurden mit ALIR und Linearer Interpolation
(LI), einem Standardrekonstruktionsverfahren welches zum Vergleich herangezogen
wurde, CT-Bilder rekonstruiert, in denen die Artefakte bestmdglich reduziert wurden.

Es zeigte sich, dass in ALIR-rekonstruierten Bildern Streifenartefakte bis in die
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Bildperipherie hin beseitigt werden konnten, wohingegen in LI-rekonstruierten Bildern
in der Peripherie Streifenartefakte erhalten blieben. Dies ist darauf zuriickzufuhren,
dass der ALIR-Algorithmus fehlerhafte, durch Metallobjekte gestorte Projektionswerte
bei der Rekonstruktion konsequent ausschlief3t. Die fehlerhaften Projektionswerte
werden durch Schatzwerte ersetzt und Uber einen Iterationsprozess so lange
sukzessive angepasst, bis keine relevante Steigerung der Bildqualitat mehr erreicht
werden kann. Sowohl ALIR als auch LI zeigten die Fahigkeit ausgeldschte
Dichteinformationen der bekannten Probekdrper zu rekonstruieren. Dies kann durch
ein Annahern der Mittelwerte wiederhergestellter HU an Mittelwerte bekannter und
ungestorter Referenz-HUs nachgewiesen werden. Dies gilt bei ALIR insbesondere
fur hohe HU-Werte, wie zum Beispiel Knochengewebe (HU=500-1500). Mit ALIR
kénnen Strukturgrenzen wieder erkennbar hergestellt werden, wahrend sie mit LI mit
der Umgebung verwaschen. Eine Linienprofilanalyse stlitzt diese Aussage. Das Profil
der ALIR-Rekonstruktion folgt im Ubergang eines Phantomgrundkorpers zu einem
Gewebeprufkorper dem Trend eines ungestorten Referenzprofils, wohingegen die LI-
Funktion einen flieRenden Ubergang des Phantomgrundkorper zum Gewebeeinsatz
aufweist. Die Ableitungen der Profile an den Priufkdrperkanten zeigen ahnliche
Amplituden zwischen ALIR und Referenzfunktion, wahrend die Ableitung des LI-
Profils kleinere Werte hat. Nach Rekonstruktion mit LI hingegen werden Kanten

geglattet.

Metallartefakte in CTs wirken sich auf die Genauigkeit von Dosisberechnungen aus.
Dabei wird die Ausdehnung des Artefaktebereiches u.a. von Dimension und Dichte
des storenden Metallobjektes bestimmt. Gegenuberliegende metallische Objekte
verstarken die Auspragung von Artefakten zusatzlich. In der Praxis finden sich diese
Verhaltnisse bei Prostata-Patienten mit beidseitigen Totalendoprothesen der Hiifte

(TEP), die aus metallischen Werkstoffen bestehen.!’*

Carolan et al. fuhrten an Phantom-Modellen mit eingebetteten bilateralen TEP
Dosismessungen in den Isozentren verschiedener Bestrahlungstechniken durch.’
Sie verglichen u.a. eine konventionelle 4-Feld Bestrahlungstechnik, bestehend aus
zwel lateral opponierenden und zwei dorso-ventralen Feldern, mit einer aus zwei
Rotationen bestehenden Volumetrisch modulierten Rotationstherapie (VMAT). Als
eines der Hauptprobleme in der Dosisberechnung fiihrten die Autoren Metallartefakte
im Planungs-CT an, unternahmen aber keine Malinahmen, diese zu reduzieren. Fur
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die 4-Feldertechnik ermittelten sie eine Abweichung zwischen berechneter und

gemessener Isozentrumsdosis von 22%, fur die VMAT-Planung von 5%.

Parenica et al. untersuchten den Einfluss von TEP-Artefakten auf
Dosisberechnungen anhand einer in Bolusmaterial eingebetteten Prothese.*® Sie
erstellten Bestrahlungspldne, in denen sie ein statisches Bestrahlungsfeld der
FeldgroRBe 6 x 6 cm auf die Prothese ausrichteten. Uber eine lonisationskammer
wurde die Dosis hinter der TEP gemessen. Ohne Korrektur der Dichtewerte der
Artefakte stellten sie eine Differenz von 9,2% zwischen berechneter und gemessener
Dosis fest. Um die gestorten HU im Artefaktebereich auszugleichen, Uberschrieben
sie die Artefakte-HU mit Werten fir HU von Wasser (HU=0), da der menschliche
Organismus in einer ersten Naherung zu etwa 70% aus Wasser besteht. Nach
Uberschreibung der Dichtewerte und einer anschlieBenden Neuberechnung der
Dosis gaben sie die Differenz immer noch mit 4,4% an. Im Vergleich zu dem von
Parenica et al. beschriebenen experimentellen Aufbau ist die in Abschnitt. 7.2
vorgestellte Prostata-Modellplanung néher an realen Bestrahlungssituationen
ausgerichtet. Anstatt eines nur wenige Zentimeter dicken Bolusmaterials wurde ein
Phantomgrundkdrper genutzt, der ein Becken mit beidseitigem Huftgelenkersatz und
luftgefulltem Rektum darstellte. Bei der Bestrahlungsplanung wurden Uber das
Treatment Planning System im Planungs-CT virtuelle Strukturen fur das PTV der
Prostata und die Harnblase angelegt. Als Bestrahlungstechniken kamen VMAT-
Techniken zum Einsatz, wie sie auch in der Klinischen Praxis fur Bestrahlungen von
Prostata-PTVs verwendet werden. Die vom TPS berechneten Dosen wurden mit den
im Isozentrum der VMAT-Rotationen gemessen Dosen verglichen. Ein
Nichtkorrigieren der Artefakte fuhrte zu einem Dosisfehler von 8%, der durch
manuelles Uberschreiben des Artefaktebereiches auf etwa 4% reduziert werden
konnte. Die mit diesem Modell erzielten Resultate liegen damit im Bereich der
Ergebnisse von Parenica et al. mit 9,2% ohne und 4,4% mit Artefaktereduktion.
Carolan et al. gaben die Isozentrumsdosis ohne Artefaktereduktion fur eine VMAT-

Planung mit 5%, was ebenfalls in dieser GréRBenordnung liegt.*’

Die American Association of Physicists in Medicine Task Group 63 empfiehlt, ein
direktes Durchstrahlen eines Hiftgelenkersatzes aufgrund dessen absorbierender
Wirkung zu vermeiden.®* Die Gruppe verweist auch auf mogliche Dosisspitzen an
den Grenzflachen von Metall und Gewebe sowie auf Streueffekte, die durch die
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Planungssysteme womoglich nur unzureichend dargestellt werden kdnnen. Diese
Effekte kommen besonders bei Anwendung von statischen Feldern, die direkt auf
Metallobjekte ausgerichtet sind, zum Tragen, was durch die Ergebnisse von Carolan
et al. mit einem Dosisfehler von 22% bei einer klassischen Planung mit einer 4-
Feldertechnik, bei der die lateralen Felder die TEPs direkt durchstrahlen, bestétigt
wird.Y”  VMAT-Techniken sind Rotationstechniken die den gesamten 360°
umfassenden Rotationsbereich des Bestrahlungsgerates nutzen. Wahrend der
Rotation sind es nur bestimmte Winkelabschnitte, in denen ein Metallobjekt in
Uberdeckung mit dem PTV kommt, was den genannten Effekt somit verringert.
Bestatigt wird auch dies durch die Resultate von Carolan et al., die fir eine VMAT-
Planung einen Dosisfehler von nur noch 5% ermittelten, allerdings ohne eine
Artefaktereduktion im CT durchgefiihrt zu haben.’” Um ein Durchstrahlen auch in
diesen Rotationsabschnitten zu vermeiden, koénnen bei Bedarf in den TPS
»<Avoidance-Sektoren“ definiert werden. Dies sind Rotationsabschnitte, die fur die
Bestrahlungsplanung nicht genutzt werden. In der Anwendung am Patienten
durchlauft das Bestrahlungsgerat diese Abschnitte  strahlungslos.  Zur
Rotationsbestrahlung stehen damit nur noch die verbleibenden Abschnitte als
Dosiseintritte in den Patienten zur Verfugung, womit sich zwangslaufig die
Dosisbelastung in diesen Bereichen entsprechend erhoht. Im Fall einer
Prostatabestrahlung betrifft dies die dorso-ventralen Abschnitte, da die lateralen im
Rotationsbereich der TEPs blockiert werden. Die Folge sind damit hohere Dosen in
Harnblase und Rektum (vgl. Abbildung 7.5).

Die Planungsvariante mit Avoidance-Sektoren wurde mit Hilfe des Prostatamodells
mit 360° VMAT-Vollrotationen ohne Avoidance-Sektoren verglichen. Auch hier wurde
wieder der Einfluss von Artefakten auf die Dosisberechnung untersucht, auRerdem
wurden Dosen in Harnblase und Rektum verglichen. Wurde keine Artefaktekorrektur
angewendet, stellten sich Plane mit Avoidance Sektoren als vorteilhafter heraus. Die
Dosisberechnung wurde weniger durch artefaktegestortes Volumen beeinflusst, da
die lateralen Abschnitte, die am meisten gestort sind, fur die Bestrahlung blockiert
waren. Nach Reduktion der Artefakte anderten sich die Verhaltnisse. In diesem Fall
waren 360° Vollrotationen vorteilhafter, da der Einfluss der Artefakte deutlich
reduziert wurde. Bestrahlungspléane berechnete auf ALIR-korrigierte CTs zeigten

einen Dosisfehler von 2,7% und Plane berechnet auf LI-korrigierten CTs von 3,2%.
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Das geringfligig bessere Ergebnis von ALIR-Planen ist auf die Eigenschaft der ALIR
zurtckzufiihren, Streifenartefakte auch bis in die Peripherie hin zu beseitigen. Die
Ergebnisse machen insgesamt die Notwendigkeit einer Artefaktekorrektur deutlich,
wobei Bestrahlungsplane, die auf ALIR-korrigierte CTs berechnet wurden, den

geringsten Fehler zeigten.

Das Einfuhren von Avoidance-Sektoren erhohte in der Modellplanung die mittleren
Dosen fur Harnblase und Rektum signifikant. Fir ALIR-Plane beispielsweise
erhohten sich die mittlere Dosis der Harnblase von 44,8% auf 55,5% und die mittlere
Dosis des Rektums von 19,7% auf 25,9% der verschriebenen Dosis. Da der
Dosisfehler bei ALIR-Planen am geringsten ausfallt, ebenso wie die Dosisbelastung
von Harnblase und Rektum, kann geschlussfolgert werden, dass mittels ALIR
rekonstruierten Planen auf Avoidance-Sektoren verzichtet werden kann. Dies deckt
sich auch mit der Feststellung von Parenica et al.*® Die Autoren gaben Planen mit
360°-Rotationen den Vorzug. Nach Aussage der Autoren werden bei Verfligbarkeit
einer akkuraten Dosisberechnungsmethode die Nachteile der
Berechnungsunsicherheit durch abschirmende Metallobjekte durch eine signifikante

Schonung von Harnblase und Rektum vernachlassigbar.

Abschlieliend konnte noch gezeigt werden, dass eine Artefaktekorrektur zu einer
Verbesserung der Dosishomogenitat fuhrt, was auf eine Reduzierung des
Rauschpegels der rekonstruierten Bilder zurick zu fihren ist. Ein signifikanter

Unterschied zwischen den Korrekturmethoden konnte nicht festgestellt werden.

Artefakte beeinflussen ebenso Dosisberechnungen bei Hochprazisionsbestrahlungen
im Kopf-Hals-Bereich. Verschiedene Studien beschéaftigten sich daher mit den
Auswirkungen von Dentalmetallen auf die Qualitat von Bestrahlungsplanen.**” Kim
et al. untersuchten den Einfluss von Zahnfillungen auf Dosisverteilungen von IMRT-
Planen®. Plane, die sie zuvor mit gestdrten CT-Daten erstellten, transferierten sie in
CT-Datensatze, welche mit einem MAR-Algorithmus optimiert wurden. Nach einer
Neuberechnung verglichen sie die Dosisverteilungen. Sie identifizierten Hotspots,
also lokale Uberdosierungsinseln von durchschnittich 1,0 Gy beider
Ohrspeicheldrisen (Glandua parotidea). Aul3erdem stellten die Autoren fest, dass
Teilbereiche des Klinischen Zielvolumens -Clincal Target Volume (CTV)- um
durchschnittlich 0,9 Gy unterdosiert waren. Kamomae et al. konstruierten ein

experimentelles Messphantom zur Bestimmung der Wirkung von Zahnmetallkronen
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auf Dosisberechnungen.”® Zwischen PMMA-Platten betteten sie dinne Folien
Kronenmaterials von 1 mm Stéarke ein. Uber radiosensitive Filme fiihrten sie
Dosismessungen fur statische Stehfelder, IMRT-Plane und VMAT-Plane durch. Sie
stellten fest, dass fur statische Felder die Eintrittsdosis vor der Metallfolie um 51%
hoher und die Austrittsdosis um 21% niedriger war als die berechnete Dosis. Fur
IMRT- und VMAT-Plane waren sowohl Eintritts- als auch Austrittsdosis etwa 12%
hoher bzw. niedriger als die berechnete Dosis. Diese Studien machten den Einfluss
von Metallen auf die Berechnung von Dosisverteilungen speziell im Kiefer-, bzw.
Mundhdhlenbereich deutlich. Allerdings handelt es sich, wie bei vielen Studien,
entweder um Planvergleichsstudien, die keine Uberpriifung der realen
Dosisverteilung durchfiihren wie bei Kim et al. oder es werden Dosismessungen an
experimentellen Laboraufbauten durchgefiihrt, die nicht die Patientenwirklichkeit

abbilden.34°

Fur die Qualitatssicherung in der Strahlentherapie existieren diverse, von
kommerziellen Herstellern angebotene Messphantome.***° Diese sind aber fiir ihren
jeweiligen Bestimmungszweck optimiert und lassen sich kaum fir spezielle
wissenschaftliche Fragestellungen optimieren. So ist beispielsweise das Alderson-
Phantom (Radiology Support Devices, USA) in Schichtbauweise aufgebaut und
damit fur Untersuchungen mit Filmdosimetrie geeignet. Die einzelnen Schichten
lassen sich aber nicht definiert an wissenschaftliche Fragestellungen anpassen. Das
ATOM Max Dental&Diagnostic Head Phantom (Computerized Imaging Reference
Systems, Inc., USA) ist zwar aus gewebedquivalenten Materialien aufgebaut und
besitzt viele anatomische Feinstrukturen. Es ist aber nicht zerlegbar und daher weder

fur Filmdosimetrie noch fir andere dosimetrische Messverfahren geeignet.

Seit einigen Jahren existiert mit der additiven Fertigung die Moglichkeit aus
verschiedenen Werkstoffen Strukturen nach individuellen Vorstellungen zu formen.
Prinzipiell lassen sich damit Phantome herstellen, welche die menschliche Anatomie

nachmodellieren.**?

Yea et al. fertigten im 3D-Druck zur Dosisverifikation von
IMRT- und VMAT-Planen ein Phantom an, welches aus realen CT-Daten eines
Patienten generiert war.*® Allerdings war dieses Phantom aus homogenem Material
hergestellt und beinhaltete weder unterscheidbares Weich- und Knochengewebe,
noch lieBen sich in das Phantom metallische Objekte integrieren. Bisher war noch
kein anthropomorphes Phantom verfligbar, welches Metalle, wie z.B. ein Gebiss mit
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Zahnflllungen enthélt, und mit welchem sich der Strahlentherapieprozess von der
Planung bis hin zur Dosisuberpriufung unter Realbedingungen nachbilden lasst. In
Abschnitt 7.3 wird die Konstruktion eines Kopf-Hals-Dosimetriephantoms vorgestellt,
mit welchem dieses mdglich ist. Fir die Prototypenentwicklung wurde zur Erzeugung
der anatomischen Strukturen auf Daten eines Extended Cardiac-Torso Phantoms
zurtickgegriffen, welches virtuelle anatomische Daten speziell far
Forschungszwecken beinhaltet. Prinzipiell lie3e sich aber der CT-Datensatz eines

jeden beliebigen Patienten verwenden.

Fur die Herstellung dieses Phantoms konnten gewebeé&quivalente Materialien fur
Knochen und Weichgewebe experimentell gefunden werden. Zur Darstellung von
Knochengewebe wurde auf herkdmmlichen Gipsputz (HU=1055) zurtickgegriffen, zur
Darstellung von Weichgewebe wurde das Epoxidharz Resinpal 1818 ausgewahlt
(HU=54). Das Phantom lieferte im CT ein zwischen Knochen und Weichgewebe sehr
gut differenzierbares Bild. Wahlweise konnte ein Gebiss mit Amalgamfiullungen
eingesetzt werden, welches im CT Artefakte produzierte. Uber die Moglichkeit,
radiochrome Filme in Gebissndhe zu platzieren, ist das Phantom geeignet, den
dosimetrischen Einfluss von Artefakten durch Zahnfullungen auf Dosisverteilungen
zu untersuchen. Das Phantom wurde in Schichtbauweise konstruiert. Einzelne
Schichten mit bestimmten Funktionen kdnnen durch Schichten anderer Funktionen
ersetzt werden. Somit kann es im Gegensatz zum Alderson-Phantom und zu dem
von Yea et al. konstruierten Phantom an verschiedenste Messanforderungen

angepasst werden ohne das gesamte Phantom neu konstruieren zu miissen.*?

Mit einem individualisierten, aus Patienten-CT-Daten generierten Phantom, in
Verbindung mit dem ALIR-Algorithmus kénnen komplexe, unter Artefakteeinfluss
stehende Bestrahlungssituationen simuliert und Uberprift werden. Einer dieser
speziellen Anwendungsfélle stellt die Bestrahlung einer zerebralen arteriovendsen
Malformation (AVM) dar, welche mit einer Kombination aus Embolisation und
Radiochirurgie behandelt werden kann.***’ Als embolisierendes Material kommt
dabei Onyx, ein mit Tantal dotiertes Ethylen-Vinylalkohol-Copolymer, zum
Einsatz.*"*® Tantal besitzt mit pr,=16,65 g/cm® eine hohere Dichte als Blei
(ppp=11,34 g/cm3) und verursacht im CT starke Metallartefakte (Abbildung 8.1).
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Abbildung 8.1 Artefakte hervorgerufen durch Onyx

Transversalschnitt eines mit Onyx behandelten Patienten. Eine Abgrenzung zwischen embolisierendem Material und
Normalgewebe ist schwierig.

Roberts et al. untersuchten in einer Studie die Schwachungseigenschaften von Onyx
unterschiedlicher Tantal-Dotierungen bei Anwendung therapeutischer
Rontgenstrahlung.** Die CT-Zahl von Onyx wurde mit 2600-3000HU angegeben,
was in etwa einer Elektronendichte relativ zu Wasser von py = 2,7 — 2,9 entspricht
(im Vergleich Titan py = 3,79). Die Transmission von 6MV und 16MV
Rontgenstrahlung beziffern die Autoren auf 97-98% und schlussfolgerten, dass bei
einer Starke von bis zu 8 mm embolisierenden Materials die Schwachungseffekte
vernachlassigbar sind. Dies bedeutet, dass eine Bestrahlung eines Zielgebietes in
Onyx-Nahe  grundsatzlich  nicht aufgrund eines  Abschirmungseffektes
ausgeschlossen werden sollte. Allerdings weisen sie darauf hin, das grol3e
Artefaktebereich hoher als auch niedriger Dichte zu Fehlkalkulationen in

Dosisberechnungen fihren kénnen.

Shtraus et al. kommen zu &hnlichen Ergebnissen.*® Auch sie geben die Transmission
mit 97% an und verweisen gleichzeitig auf mdogliche Ungenauigkeiten in

Dosisberechnungen aufgrund starker CT-Artefakte.
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Mamalui-Hunter et al. fuhrten eine Phantomstudie durch, in der sie u.a. die
Dosisreduktion durch Onyx bei Durchfihrung einer radiochirurgischen Gamma-Knife
Behandlung untersuchten.*® Sie stellten fest, dass sich die Zieldosis nicht signifikant
abschwacht. Falls es tatsachlich einen Zusammenhang zwischen vorheriger
Embolisation und reduzierten Behandlungserfolg gibt, so liegt dieser vermutlich im
unvolistandigen Erfassen des Zielgebietes. Allerdings lasst sich diese
Schlussfolgerung nicht direkt auf eine Behandlung mit einem Linearbeschleuniger-
Ubertragen, da diese im Gegensatz zur *°Co-Strahlung des Gamma-Knifes mit einem

polyenergetischen Spektrum arbeiten.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Hauptprobleme bei der
Durchfiihrung einer radiochirurgischen Behandlung einer AVM weniger in der
dosisabschwachenden Wirkung des verwendeten embolisierenden Materials liegen.
Vielmehr sind es die starken Metallartefakte, die eine Identifizierung des Zielgebietes
sowie dessen Abgrenzung zum Normalgewebe erschweren. Dazu kommen
Ungenauigkeiten in der Dosisberechnung bedingt, durch falsch dargestellte Dichten
im Bereich der Artefakte. Mit den in dieser Arbeit gewonnenen Erkenntnissen und
entwickelten Verfahren ist eine genauere Untersuchung der skizzierten Problematik
mdoglich. Ein auf die Messaufgabe mal3geschneidertes Dosimetriephantom in
Verbindung mit ALIR korrigierten CT-Bildern kann eine qualifizierte Aussage uber die
Qualitat radiochirurgischer Plane bei vorhergehender Onyx-Embolisation einer AVM

maoglich machen.
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9 Schlussfolgerung

Die Augmented Likelihood Image Reconstruction-Algorithmus (ALIR) kann in
Computertomogrammen Artefakte, welche durch metallische Objekte im Patienten
hervorgerufen werden, bis in die Bildperipherie hinein beseitigen. Der
Bildrauschpegel wird reduziert, was die Bilder homogener erscheinen lasst. Gestorte
Hounsfield Units (HU) werden rekonstruiert und ausgeléschte Strukturgrenzen wieder
hergestellt. Damit ist es dem behandelnden Radioonkologen méglich, anatomische
Strukturen zu differenzieren, die zuvor nicht mehr erkennbar waren. Zur
Durchfiihrung einer Strahlentherapiebehandlung kdonnen Planning Target Volume
(PTV), Organs at Risk (OAR) und Normalgewebe sicher segmentiert werden. Mit der
ALIR steht somit ein leistungsfahiger Algorithmus zur Metallartefaktereduktion (MAR)

zur Verfigung.

Aufgrund der Rekonstruktion der durch Artefakte gestorten Dichteverhaltnisse kann
ein Berechnungsfehler von Dosisverteilungen signifikant reduziert werden, was die

Prazision von Strahlentherapiebehandlungen erhéht.

Sollte bei der Therapieplanung keine Mdglichkeit zur Artefaktekorrektur vorhanden
sein, so ist ein manuelles Uberschreiben des Artefaktebereiches mit HU=0 (Wasser)

zu empfehlen, da dieses einen Dosisfehler reduzieren kann.

Ein Verfahren zur Herstellung von Dosimetriephantomen aus Patienten-CT-Daten
ermdglicht neue Ansatze zur Uberpriifung von Dosisverteilungen, die durch Artefakte

beeinflusst werden, insbesondere im Bereich der Hochprazisionsbestrahlung.

So kann z.B. die Bestrahlung einer zerebralen arteriovenésen Malformation (AVM),
welche nach Embolisation mit Onyx starker Artefakte in Planungs-CTs aufweist, mit
einem anthropomorphen Phantommodell modelliert werden. Nach Artefaktereduktion
der CT-Daten mit ALIR, d.h. zuverlassiges Rekonstruieren der HU sowie sicheres
Wiederherstellen der Organgrenzen, kdnnen strahlentherapeutische
Losungsansatzen erarbeitet und dosimetrische ausgemessen werden, die zuvor nicht

maoglich gewesen sind, ohne ein Risiko flr die Sicherheit des Patienten einzugehen.
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Abstract

Background: The quality of CT slices can be drastically reduced in the presence of
high-density objects such as metal implants within the patients’ body due to the
occurrence of streaking artifacts. Consequently, a delineation of anatomical struc-
tures might not be possible, which strongly influences clinical examination.

Purpose: The aim of the study is to clinically evaluate the retrieval of attenuation
values and structures by the recently proposed Augmented Likelihood Image Recon-
struction (ALIR) and linear interpolation in the presence of metal artifacts.

Material and Methods: A commercially available phantom was equipped with two
steel inserts. At a position between the metal rods, which shows severe streaking
artifacts, different human tissue-equivalent inserts are alternately mounted. Using a
single-source computer tomograph, raw data with and without metal rods are
acquired for each insert. Images are reconstructed using the ALIR algorithm and a
filtered back projection with and without linear interpolation. Mean and standard
deviation are compared for a region of interest in the ALIR reconstructions, linear
interpolation results, uncorrected images with metal rods, and the images without
metal rods, which are used as a reference. Furthermore, the reconstructed shape of
the inserts is analyzed by comparing different profiles of the image.

Results: The measured mean and standard deviation values show that for all tissue
classes, the metal artifacts could be reduced using the ALIR algorithm and the linear
interpolation. Furthermore, the HU wvalues for the different classes could be
retrieved with errors below the standard deviation in the reference image. An evalu-
ation of the shape of the inserts shows that the reconstructed object fits the shape
of the insert accurately after metal artifact correction. Moreover, the evaluation
shows a drop in the standard deviation for the ALIR reconstructed images compared
to the reference images while reducing artifacts and keeping the shape of the
inserts, which indicates a noise reduction ability of the ALIR algorithm.

Conclusion: HU wvalues, which are distorted by metal artifacts, can be retrieved

accurately with the ALIR algorithm and the linear interpolation approach. After

*The authors Ch. Ziemann and M. Stille contributed equally to this work.

This is an open access article under the terms of the Creative Commons Attribution License, which permits use, distibution and reproduction in any medium,

provided the original work is properly cited.

& 2016 The Authors. Journal of Applied Clinical Medical Physics published by Wiley Periodicals, Inc. on behalf of American Association of Physicists in Medicine.

4 Appl Clin Med Phys 2017; 18: 243-250

wileyorlinelibrary.com/journal /facm2 ‘ 243

45



ZIEMANN ET AL

* | wiLEY

PACS

KEY WORDS

1 | INTRODUCTION

Computed tomography (CT) continues to be one of the key methods
in medical imaging.!? This is especially the case for radiation ther-
apy, where a CT scan is the basis of radiation treatment planning.
Within this process, Hounsfield units (HU) are translated into elec-
tron densities, which are essential to calculate dose distributions.
Furthermore, qualitatively and quantitatively sufficient imaging is
required for the differentiation and segmentation of regions being
treated and organs at risk, which should be spared. Unfortunately,
the image quality of reconstructed CT slices can be reduced by
the occurrence of different artifacts.®> One of the main sources for
artifacts is the presence of objects with a high density, that is,
prostheses, dental implants, or surgical tools** Due to various
physical effects such as scatter, beam hardening, noise, or total
absorption, projections that pass through such an object can
become useless for the reconstruction of the scanned object. This
leads to incorrectly reproduced HU walues, which in turn, affect
the dose calculation.® Image quality is potentially being reduced
up to a point where a delineation of anatomical structures is no
longer possible. This drastically influences the clinical examina-
tion.>” " Consequently, an accurate contouring of target structures
and organs at risk is no longer guaranteed and the dose planning
process is inaccurate.

The correction of metal artifacts remains a highly active field with
many different approaches being published every year.'® However,
since publication of the linear interpolation (L) approach in 1987, only
a few advanced methods with a high clinical potential have been pro-
posed.®1* % One particular method of interest is the Augmented
Likelihood Image Reconstruction (ALIR) that has proven to outperform
current methods for clinically relevant data.'® In order to integrate
such a method in the daily routine within a clinical environment, the
method needs to be evaluated extensively.” %7 Such evaluation
should not only focus on retrieving missing anatomical information
and improving image quality, but should also investigate the retrieval
of correct HU values. Studies that evaluate the performance of MAR
methods such as iMAR or VME used tissue-equivalent inserts in

metal artifact correction, structures, which are not perceptible in the original images
due to streaking artifacts, are reconstructed correctly within the image using the
ALIR algorithm. Furthermore, the ALIR produced images with a reduced noise level
compared to reference images and artifact images. Linear interpolation results in a
distortion of the investigated shapes and features remaining streaking artifacts.

87.57.nf, 87.55.-x, 87.57 Va

hounsfield units, implants, metal artifact reduction, prosthesis, radiotherapy

phantoms in order to study the HU value retrieval.”*® Comparisons of
the MAR methods with undisturbed reference images showed that
the original HU values could be approximated. In most of the cases,
the noise was reduced, while in other cases, the noise was also partly
increased.”*® Evaluation of the MAR algorithms with respect to their
correction capabilities of HU values was slightly limited due to the
fact that examined inserts were not alternately positioned on the
position with the highest amount of distortion. Therefore, the degree
of artifact severity differs for each insert. For a meaningful evaluation,
the amount of artifacts should be approximately the same for each
insert, which can only be achieved if each insert is positioned at the
same location with respect to the metal objects.

Since the ALIR algorithm has already been applied to patient
data and has proven that anatomical details can be reconstructed
accurately within a complex evaluation in cooperation with radiolo-
gists, the algorithm is intensively studied with a focus on the cor
rect retrieval of attenuation values. Here, a commercially available
phantam, which is utilized for clinical calibration, is used in order to
evaluate the performance of the ALIR algorithm and the LI
approach. Different tissue-equivalent inserts are mounted between
two metal rods and the reconstructed HU values are analyzed
before and after metal artifact reduction. All values are compared
ta reference images that are acquired without metal rods. Further-
more, the retrieval of the shape of the inserts is analyzed based on
the profile plots and a comparison with reference images. Since the
present study is limited to phantom data, the reader is referenced
to the expensive evaluation of the ALIR algorithm on clinical

data in.**

2 | MATERIAL AND METHODS

2.A | Phantom

A commercially available heterogeneous phantom (Gammex Electron
Density CT Phantom Model 465, Radiation Measurements Inc.; Mid-
dleton, USA) was used in order to represent different human tissue

classes. The main body of the phantom is composed of Solid Water
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Fic. 1.

A photo of the used phantom with metal inserts, shown on the left side. On the right side, a labeled CT image with the tissue-

equivalent electron densities: (1) cortical bone, (2) brain tissue, (3) breast tissue, (4) lung 450, (5) lung 300, (6} CaCO3, (7) adipose, (8) inner
bone, (9} bone mineral, (10) liver tissue, (R1) and (R2), which show the position of the metal rods, and (Al) which shows the position of interest.

and is equipped with 20 holes with a diameter of 30 mm each. The
holes can be used to mount different tissue-equivalent cylindrical
rods with known mass density and an electron density relative to
water, denoted by p¥. A wide range of tissue-equivalent inserts,
from cortical bone with p¥¥ = 1.707 to lung 300 with p¥ =0.292
was used in order to investigate the reconstruction ability of the
Augmented Likelihood Image Reconstruction algorithm and the linear
interpolation approach, %13

Figure 1 shows the used phantom and a CT image with labeled
positions. In order to simulate a double-sided hip prosthesis, which
metal
mounted at position RI and R2. At the position between the

causes severe artifacts, rods were manufactured and
metal rods, where the strongest manifestation of the artifacts is
presumed, the tissue-equivalent inserts where alternately inserted
(position is labeled Al). The original position of the insert that cur-
rently occupies position Al, is filed with an insert that has a den-
sity close to Solid Water. This setup results in ten different
configurations where each of the ten tissue-equivalent inserts
occupies position Al. A CT scan with and without mounted metal
rods is performed for each configuration. The resulting holes at
R1 and R2 are again filled with Solid Water inserts for the metal-
free acquisition. The metal-free images are used as ground truth
for the evaluation of the metal artifact reduction and are further

denoted as the reference images.

2B | CT imaging

A 40-slice Biograph mCT (Siemens AG; Erlangen, Germany} was used
for the acquisition of the images. The disk-shaped phantom was
positioned at the isocenter using a pedestal consisting of Styrodur®,
which secured the phantom against changes in position during table
motion and replacement of the inserts.

Scans were acquired sequentially with a slice thickness of 3 mm,
a voltage of 120 kV, a field of view of 500 mm, and the flying focal
spot setting enabled.

2.C | Reduction of artifacts

For the reduction of metal artifacts, LI and the recently proposed ALIR
algorithm is used.!*'® The ALIR algorithm is based on an iterative
scheme and integrates two different ideas in order to reduce streaking
artifacts. The reconstruction of an image is modeled as an optimiza-
tion problem, which utilizes the negative log-likelihood function for
transmission CT as the ol::iet:tiwf:."J In addition to the objective, the
algorithm integrates constraints that force the reconstruction to
assign certain attenuation values in the region of the metal implant.
These could be either known attenuation values of the metal implant,
which could be gained by utilizing a computer-aided design (CAD)
description of the implant, or arbitrary values defined by the user. In
the present case, the attenuation value for water is used for the loca-
tion of the metal object.

The second approach for the reduction of streaking artifacts,
which is integrated in ALIR, is based on the interim results of the
reconstruction. Let f* be the image that can be obtained in the kth
iteration. Temporarily appearing artifacts are reduced by applying a
bilateral filter to the image f*? The filter has two parameters, a
geometric spread, o, and a photometric spread, &, which can both
be adjusted to the manifestation of the artifacts. However, both
parameters are fixed for all performed reconstructions. Based on the
filtered image g% in iteration k, it is now possible to calculate new
projection values. These projection values are used in iteration k+1
instead of the acquired values, which are corrupted due to the high
density of the metal object. Over the total reconstruction, the newly
caleulated projection values contain more and more information of
the anatomy of the patient in every iteration. In this way, sufficiently
filled raw data can be obtained and an image with reduced artifacts
can be reconstructed. The algorithm stops when the gradient of the
objective reaches a sufficiently small value. The algorithm reached
convergence in less than 20 iterations for all results shown. A mare
detailed explanation of the ALIR algorithm together with an exten-

sive evaluation on clinical image data is given in.*®
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2.D | Evaluation methods
2.D.1 | Analysis of hounsfield unit retrieval

A rectangular region of interest (ROl) with a size of 16 x 16 pixels,
which corresponds to an area of 16.38 x 16.38 mm? was defined
and positioned into the center of position Al. The coordinates of the
RO| were transferred to all available data sets, that is, reference,
uncorrected; Ll corrected images, and ALIR corrected images of each
exchanged tissue-equivalent insert at position Al. For each image,
the statistical parameters mean and standard deviation of the HU
values are calculated for the ROL

2.D.2 | Profile analysis

In order to analyze the behavior of the ALIR and LI algorithm regard-
ing the smoothness of the resulting image and the preservation of
the edge sharpness, a profile of a RO| within the images is examined.
Due to the mounting procedure of the metal objects between the
acquisitions of the images, small movements of the phantom can
occur. To ensure an accurate overlap of the different image types,
that is, metal artifact corrected images, image with artifacts, and ref-
erence, an affine registration is performed using the Insight Segmen-
tation and Registration Toolkit (ITK) 2% With the area of the metal
object masked out, a cost function based on correlation is used.
After alignment, a region of interest was chosen that shows changes
in the attenuation values and a profile was extracted (see Figs. 3 and
4). In order to analyze the sharpness of edges, the derivative of the
profile function was calculated to give information about the slope

in these areas.

3 | RESULTS

In Fig. 2, two example image sets of the used phantom are shown.
In the first column, the tissue-equivalent insert for adipose is
mounted at position Al and on position 7, a Solid Water insert is
placed. In the first row, the reference image is shown, where the
metal rods are replaced by Solid Water inserts. This reference image
gives information about the exact HU values that should be recon-
structed at this position. In the second row, images are shown,
where metal rods are mounted at position R1 and R2. These images
show strong streaking artifacts over the entire image. Especially, the
very pronounced beam-hardening artifact that connects the two
metal rods prevents a differentiation of the different tissue-equiva-
lent inserts. It is almost not discernible that position Al shows a dif-
ferent structure than its surrounding. The third row shows the result
from the linear interpolation (LI} approach. Although the strong
beam hardening artifact could be reduced, a lot of streaking artifacts
are remaining. The shape of the insert at position Al can be well
spotted. However, the shape of the insert is rather oval than circu-
lar. Only after metal artifact correction with the ALIR algorithm, the
adipose equivalent insert is clearly perceptible as are all other tis-

sue-equivalent inserts.

Cortical Bone

Adipose

Retference

Fic. 2. Two example image sets for the tissue-equivalent inserts
for adipose and cortical bone. First row shows the reference images
without metal rods. Second row shows the uncorrected images,
where metal rods were mounted on position R1 and R2. Third row
shows the linear interpolation (LI) results. The last row shows images
that are reconstructed with the ALIR algorithm in order correct
metal artifacts. Images are shown with a window level of 1600 HU
and a window width of 1400 HU. The black rectangle shows the
ROl that is used for evaluation of the attenuation values.

A very similar situation can be observed in the case of the
cortical bone equivalent insert at position Al. Again a Solid Water
insert is mounted at the original position of the insert at position
1. Due to the high p value for the insert, the object is vaguely
perceptible at position Al in the image with the metal rods. The
LI result shows severe artifacts around position Al and many
remaining streaking artifacts. Only after metal artifact reduction

with the ALIR algorithm, the correct shape and HU values can be
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TABLE 1 Mean values, p, for all tissue-equivalent inserts at position Al for the reference, metal artifact corrected and not corrected images.

Furthermore, the standard deviation, g, is shown for all images.

Tissue class ol Jer [HU] Himetal [HU] g [HU] taur [HU] et [HU] Gmeta [HU] oy [HU] caur [HU]
Lung 300 0292 —700.6 —11480 5548 -5781 794 4188 522 55.6
Lung 450 0450 —507.1 -10110 —4261 —4282 790 4118 524 585
Adipose 0.895 -107.7 —645.2 —418 -366 70.7 379.2 44.3 484
Breast tissue 0.980 462 —604.4 —-160 211 735 3858 441 484
Solid water 1.000 4.5 —548.6 —289 626 724 4094 44.6 47.2
Brain tissue 1.039 162 —611.1 933 730 728 3835 433 456
Liver tissue 1.050 85.5 -487.1 421 1358 69.2 385.1 456 55.2
Bone mineral 1.070 2407 -359.9 150.1 270.7 864 3769 498 531
Inner bone 1081 249.8 -348.2 1945 2731 84.0 3768 455 336
CaCOg 1.285 881.3 1971 690.5 9022 918 383.6 59.2 51.3
Cortical bone 1.707 13360 5415 10756 13310 1050 3424 64.4 67.8
Attenuation by Reconstruction Method and Tissue Class
2000 1 Reference
=1 Artifacts
= LI
1500 == ALIR
1000
5
=
500
g
3
E 0
a
—500
~1000
—1500
O'h &
%) g
& oF
o &
» &

Fic. 3. Attenuation coefficients for the different reconstruction methods and the used tissue classes. Black lines indicate the standard

deviation of the measured values.

observed. However, some artifacts around the metal objects are
remaining.

Table 1 shows the mean wvalues, p, and the standard devia-
tion, 7, of the analyzed ROl for the reference images, the uncor-
rected images, the Ll results and the ALIR reconstructed images.
Furthermore, the values are visualized within a boxplot in Fig. 3.
The wsed ROl is shown in black in Fig. 2. As expected, due to
the pronounced streaking artifacts, the mean values for all tissue
classes in case of the uncorrected images are far off compared
to the reference values. After LI, the mean values come closer to
the reference values with a minimum error of 3010 HU for
breast tissue and a maximum error of 260.40 HU for cortical
bone.

Reconstructed image resulting from the ALIR algorithm show
mean values that come very close to the reference values. Especially
for inserts with a high p!¥ value, the attenuation values could be
reconstructed in an accurate manner. The resulting error is mostly
smaller than the standard deviation for the corresponding tissue
class with a minimum error of 5.00 HU for cortical bone and a maxi-
mum error of 122.50 HU for lung 300.

Furthermore, while the standard deviation for the images with
metal artifacts are very high due to the amplified noise and pro-
nounced streaking artifacts, the standard deviation for all tissue
classes after metal artifact reduction is smaller than the reference
values. This indicates that not onfy a reduction in streaking artifacts
could be gained but also a reduction in the noise level is achieved
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Fic. 4. Profile plot of aregion of interest for the metal artifact

corrected images, the reference image and the image that shows
artifacts. Additionally, the derivative of the profile function is shown in
order to represent the sharpness of the edges. Corresponding images
are shown in a window width of 1150 HU with a level of 1350 HU.

while the mean wvalues of the individual tissue class is preserved.
However, for the Ll images, this result comes with a drawback.
Images show a much smoother overall appearance, that is, nat only
the standard deviation is reduced in homogeneous areas but the
edges in the images are also smoothed as it can be seen in Figs. 4
and 5. On the other hand, the edges in the ALIR results preserve a
sharp appearance.

In order to investigate whether the shape of the inserts remains

unchanged compared to the reference image, a profile plot of the

inserts is examined. Fig. 4 shows the profile of a ROl that features
lung 300 and CaCQj; equivalent tissue at position 5 and 6, respec-
tively. The profile for the image with artifacts features an offset of
approx. 300 HU, which is caused by the pronounced streaking arti-
facts. Furthermore, the perception of edges between phantom body
and inserts is heavily affected by streaking artifacts and amplified
noise (see standard deviation in Table 1). The profile for LI features
a smooth transition from the body of the phantom to the specific
inserts. A streaking artifact can be seen between location 260 and
180 where the attenuation values are way below the reference val-
ues. Most importantly, the investigated region of interest features
remaining streaking artifacts and shows a smooth appearance over-
all. However, images resulting from the ALIR algorithm show the
same trend of the profile as the reference image. Furthermare, the
noise level could be reduced, which is clearly obtainable in the
smooth trend of the profile. Another indication for this behavior
can be obtained in Table 1, which shows reduced standard devia-
tion values for all tissue classes in the metal artifact corrected
images compared to the reference images. In order to analyze the
slope of the edges, the derivative of the profiles is generated. It
can be obtained, that at the position of the edges within the pro-
file, the derivative of the corrected and reference profile show simi-
lar amplitude. This clearly indicates that the edges are preserved in
the images that are reconstructed with the ALIR algorithm. Further-
more, the amplitude of the derivative for LI show smaller values
compared to the reference and ALIR results, which confirms the
smooth appearance of the LI results around the edges. Since the
profile for the artifact image shows such a high level of noise com-
bined with the streaking artifacts, the derivative for this function is
omitted.

With a focus on position Al, Fig. 5 shows profiles for the cortical
bone-equivalent insert. A vertical and horizontal profile is shown in
order to analyze the shape of the insert. Due to the metal artifacts,
the profile for the uncomrected image shows an almost arbitrary
curve. Especially, the vertical profile gives no indication of a drcular
shaped insert. The calculated difference between the uncorrected
image and the reference shows pronounced streaks and a high level
of noise. After LI, noise is significantly reduced. However, the shape
of the insert is not reconstructed comrectly and shows an oval
appearance. Remaining dark streaks can clearly be seen in the pro-
files. The vertical profiles show the very smooth transition from
insert to the body of the phantom where no clear edge is recogniz-
able. The calculated difference between reference and LI shows a
high error along the whole edge of the insert. Remaining streaks are
clearly recognizable. However, the ALIR algorithm is able to restore
the shape of the insert accurately. The horizontal line shows a trend
of the profile that fits the reference image almost exactly. The verti-
cal profile reveals some remaining artifacts on the edge of the insert,
which are caused by the pronounced streaking artifacts. This can
also be seen in the calculated difference between the ALIR recon-
struction and the reference image. Nonetheless, the calculated dif-
ference shows that a reasonable retrieval of the tissue-equivalent

insert could be achieved.
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4 | DISCUSSION

4.A | Retrieval of HU values

The correct retrieval of the HU wvalues is possible due to the fact
that the ALIR reconstruction uses mostly projection values, which
are not influenced by metal. In order to reconstruct an image with-
out the usage of x rays that run through a metal object, the ALIR
reconstruction divides the set of projections indices M = {1, ..., M}
into a set of indices for projections that are not affected by metal,
M3, and a set for projections that are affected by metal, M, such
that M= M; UM, and M; 1Mz = ¢.%° More often than not the
metal object is much smaller compared to patients anatomy shown
in the image, therefore | Mz | < | M1 | .

Using a traditional reconstruction like the filtered back projection
without any ability to reduce metal artifacts, the set M, is used as
well as the set M. This causes artifacts, which superimpose the
anatomical information and therefore the correct HU values. Itera-
tively, the set M, is replaced by filtered forward projections within

ALIR. The newly calculated projection values are becoming more

WILEY-2*

accurate in every iteration since more and more anatomical details
are reconstructed and included within these projection values. Due
to the bilateral filter, artifacts can be reduced and the resulting
image contains less streaks. Consequently, the original attenuation
values of the anatomical structures emerge.

Results for LI show a reasonable retrieval of HU values with a
slightly higher error compared to the ALIR results. However, the
overall reduction of streaks is inferior and comes with the drawback
of smooth images, which can be seen espedially at the edges of the

inserts.

4B | Restoration of the shape of the inserts

Specifically for position Al, the set of projection wvalues being
affected by metal is relatively large. For ALIR, this has the effect that
the reconstruction of the comrect HU values in this area is highly
influenced by the newly calculated projection values. Further, the
outcome of the filtering procedure is highly influenced by the geo-

metric and phaotometric spread. Artifacts which feature a strong edge
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Fic. 5. Vertical and horizontal profile plot for the cortical bone equivalent insert. Bottom row shows the corresponding ROI of the different

reconstructions. Differences are relative to the reference image. Reference and corrected images are shown in a window width of 1000 HU at
window level 1500 HU. The image with artifacts is shown with a window width of 2000 HU at a level of 2000 HU. The difference images are

shown with a window width of 1000 HU at level 1000 HU.
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compared to the anatomical information around it may not be
smoothed or suppressed. In this case, the two parameters need to
be adapted to the manifestation of the streaking artifacts. However,
a high photometric and geometric spread might lead to a smoothing
of edges that comespond to anatomical shapes, as well. Conse-
quently, this results in a trade-off between artifact reduction and
preservation of the edges within the image. In a clinical setting, it is
advisable to give the relevant clinician the option to change these
parameters in order to produce the preferred outcome. For an evalu-
ation of the ALIR algorithm on clinical data, the reader is kindly ref-

erenced to.'®

4.C | Reduction of noise

The reduced standard deviations after metal artifacts reduction,
which are shown in Table 1, indicate a noise reduction in the images.
For ALIR, this behavior can again be explained by means of the bilat-
eral filter used in the algorithm. Controlled by the geometric and
photometric spread, a smoathing step is specified for image ' in
iteration k. The filter does not only reduce streaking artifacts but
also smoaoths homogeneous areas where the attenuation values are
within the photometric spread. Therefore, noise is reduced in the fil-
tered image g and transported further in the newly calculated pro-
jection values that are used in the reconstruction for iteration k+ 1.
The LI approach also results in a reduction of noise but with the
important drawback of an overall smoothing of the image, which is
generally not desirable. Compared to ALIR, edges of inserts are
smoothed and show occasionally a very gradual transition as can be

seen in Fig. 4.

5 | CONCLUSION
An evaluation of HU values that are distorted by metal artifacts is pre-
sented and investigated. The results show that it is possible to retrieve
these values accurately with the ALIR algorithm. After metal artifact
correction with ALIR, structures, which are not perceptible in the orig-
inal images due to streaking artifacts, are reconstructed correctly
within the image. Furthermore, ALIR results in images with a reduced
standard deviation compared to the reference and artifact images.
This indicates a promising noise reduction ability of the recently pro-
posed algorithm and will be researched intensively in the near future.
The LI approach on the other hand results in a reasonable retrie-
val of HU values. However, images show an overall smooth appear-
ance of structures, while the reduction of streaking artifacts is

inferior compared to the ALIR algorithm.
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Abstract

Background: Metal atifacts caused by high-density implants lead to incorrectly
reconstructed Hounsfield units in computed tomography images. This can result in a
loss of accuracy in dose calculation in radiation therapy. This study investigates the
potential of the metal artifact reduction algorithms, Augmented Likelihood Image
Reconstruction and linear interpolation, in improving dose calculation in the pres-
ence of metal artifacts.

Materials and Methods: In order to simulate a pelvis with a double-sided total
endoprosthesis, a polymethylmethacrylate phantom was equipped with two steel
bars. Artifacts were reduced by applying the Augmented Likelihood Image Recon-
struction, a linear interpolation, and a manual correction approach. Using the treat-
ment planning system Eclipse™, identical planning target volumes for an idealized
prostate as well as structures for bladder and rectum were defined in corrected and
noncorrected images. Volumetric modulated arc therapy plans have been created
with double arc rotations with and without avoidance sectors that mask out the
prosthesis. The irradiation plans were analyzed for variations in the dose distribution
and their homogeneity. Dosimetric measurements were performed using isocentric
positioned ionization chambers.

Results: Irradiation plans based on images containing artifacts lead to a dose error
in the isocenter of up to 8.4%. Corrections with the Augmented Likelihood Image
Reconstruction reduce this dose error to 2.7%, corrections with linear interpolation
to 3.2%, and manual artifact correction to 4.1%. When applying artifact correction,
the dose homogeneity was slightly improved for all investigated methods. Further-
more, the calculated mean doses are higher for rectum and bladder if avoidance sec-
tors are applied.

Conclusion: Streaking artifacts cause an imprecise dose calculation within irradiation
plans. Using a metal artifact correction algorithm, the planning accuracy can be

The authors Ch. Ziemann and M. Stille contributed equally 1o this work.

This is an open access article under the terms of the Greative Commons Attribution License, which permits use, distribution and reproduction in any medium,

provided the original work is properly cited.

© 2018 The Authors. Journal of Applied Clinical Medical Physics published by Wiley Periodicals, Inc. on behalf of American Association of Physicists in Medicine.

1 Appl Ciin Med Phys 2018; xx:x: 1-7

wileyonlinelibrary.com/jourmnal/jacmp | 1

53



L wWiLEY

ZIEMANN rra.

PACS
87.57.¢cp

KEY W ORD 8

1 | INTRODUCTION

In radiotherapy, computed tomography (CT) images are used to cal-
culate dose distributions within a heterogeneous tissue. A basic
requirement for accurate planning Is the correct reconstruction of
Hounsfield units (HU) and the corresponding electron or mass den-
sity."* Beam hardening, noise, scatter, and photon starvation caused
by metallic objects within the patient body cause artifacts, which
result in inconsistencies within the CT raw data. The majority of CTs
use filtered back projection (FBP) for image reconstruction, which
assumes consisting raw data. During the reconstruction, the method
smears back the inconsistent projection values into the image by uti-
lizing the back projection operation. This results in streaking artifacts
reducing the image quality.” ® Anatomical details may be superim-
posed by metal artifacts and are therefore not distinguishable from
each other. Furthermore, values for electron density might be too
high or too low in some regions due to the occurrence of artifacts.
Consequently, these distorted values are directly influencing the cal-
culation of dose distribution.

Several studies show that applying a metal artifact reduction
(MAR) algorithm can minimize errors in dose calculation. In 2015,
Baer et al. reported a dose difference of up to T5% in the target vol-
ume and organs al risk for a head and neck patient with dental filings
when comparing patient plans with corrected and uncorrected
images.® In 2013, Spadae et al. investigated the ability to restorecor-
rect HU values by a MAR algorithm in the presence of titanium and
cerrobend within a phantom. The study showed that the error made
in a Monte Carlo calculation based on corrected and uncorrected
image data strongly depends on the mass number of the material used
in the implant. In this way, they showed that the error in dose calcula-
tion was up to 23.56% for the planning target volume (PTV) region in
the case of cerrobend. However, the error could be reduced to 0.11%
by a MAR algorithm. In conclusion, it is stated that the dose calcula-
tion is more accurate when the reconstructed density information is
less distorted.” In this contex!, the ability to retrieve correct HU val-
ues should be the main evaluation criterion for a MAR algorithm & '

In a previous study, we investigated the MAR algorithm Aug-
mented Likelihood Image Reconstruction (ALIR) regarding its ability
to refrieve attenuation coefficients in the presence of streaking arti-
facts.” It was shown that ALIR is able to correct distorted HU val-
ues to a high accuracy. Furthermore, structures that were not
perceptible due to streaking artifacts were reconstructed accurately
using ALIR.

significantly improved. Best results were accomplished using the Augmented Likeli-
hood Image Reconstruction algorithm.

dose calculation accuracy, metal artifact reduction, radiotherapy

In the current study, we investigate the impact of corrected HU
values on the dose calculation after applying different MAR algo-
rithms. A PMMA phaniom that imitates a patient with double-sided
total endoprosthesis (TEP) was created. Two different case scenarios
were investigated. In the first scenario, we calculate volumetric mod-
ulated arc therapy (VMAT) plans with double arc rotation, without
taking into account possible influence of the steel inserts on the
dose distribution during the planning process. In the second scenario,
dose effects near the implant and the shadowing characteristic of
the steel inserts are minimized using avoidance sectors, which avoid
direct irradiation through the implants.” In order 1o investigate the
dosimetric effects, plans based on metal artifact corrected and origi-
nal reconstructed images are compared. Furthermore, a measure-
ment of the applied dosage within the isocenter of the phantom
based on ionization chambers is used as a reference.

2 | MATERIALS AND METHODS

2A | Phantom

In order to simulate a pelvis with a double-sided endoprosthesis for
the hip, a PMMA phantom (Fig. 1) was manufactured that features
two steel rods (CrNiMo, diameter @ = 2.0 cm, length | = 15.0 cm).

The phantom consists of five layers (height 3.0 cm) with an ellip-
tical base (half-axes a = 20.0 ¢cm, b = 28.0 cm). The stacked layers
are held together by two laterally arranged rods of PMMA
(@ = 1.0 cm, | = 18.0 cm) that pass through all plates. Anather bore
with a diameter of 2.0 cm is used to simulate a rectum filled with
air. Furthermore, the phantom can be equipped with an ionization
chamber as shown in Figs. 1(a) and 1(b).

2B | CTimaging

For the acquisition of images, a 40-slice CT scanner type Biograph
mCT (Siemens AG, Erlangen, Germany) was used. The scans were
acquired sequentially with 120 kVp, a field of view of 500 mm, and
a slice thickness of 4 mm. The images were reconstructed using the
filtered backprojection with a ramp filter (FBP) and the iterative algo-
rithm ALIR (see next paragraph).

In addition to a dataset with the two metal rods, an image data-
set without steel rods was acquired in order to have an artifact-free
image set available. This was used for the contouring of the ioniza-
tion chamber.
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Fic. 1 . (a) PMMA phantom and ionization chamber. (k) PMMA
phantom with mounted ionization chamber.

The Hounsfield scale in clinical use is usually limited to a maximal
value of 3071 HU. This is sufficient to represent the organs and bones
according to their specific densities. However, in order to cover the
steel inserts, the used Hounsfield scale was extended to 13,500 HU.
This corresponds to a material density of Gees = 7.9 glom?,

2.C | Artifact correction

The reduction in metal artifacts is performed utilizing three different
approaches. The linear interpolation approach (LI} represents a sim-
ple and easy applicable reference method for the reduction in arti-
facts. Here, for every angle, projections that pass through the metal
object are replaced by a linear interpolation between uncorrupted
projection values." Based on the resulting raw data, the reconstruc-
fion of the imags is performed using the FBP.

As a second approach, the recently proposed ALIR algorithm is
used.'® The method is based on an iterative scheme and integrates
two different ideas in order o reduce streaking artifacts. In a first
step. the algorithm formulates the reconstruction of an image as an
optimization problem based on the negative log-likelihood function
for transmission CT."®"" The optimization process is complemented

WILEY-

by constraints that force the reconstruction to assign certain attenu-
ation values in the region of the metal implant. In the present case,
values are derived from the used steel rods. Furthermore, the ALIR
algorithm exploits the iterative character of the optimization process
to calculate new projection values that are used instead of the origi-
nally measured values. In each iteration of the algorithm, the interim
result is filtered by a bilateral image filter to reduce occurring arti-
facts. The resulting image is used to calculate new projection values
that are associated with the metal object. These values are then
used in combination with the originally uncorrupted projection val-
ues for the next iteration.

A manual correction of the artifacts is performed using the con-
touring module of the treatment planning system (TPS) Eclipse™
Version 13.0.26 (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA). In
the relevant correction region, a volume of interest (VOI) s
defined, which encloses the artifacts. Within this VOI, an image
threshold filtering is applied in a range of —1000 to 0 HU in order
to segment the artifacts. In this segmented area, the HUs are
replaced by a constant value of 119 HU since this is the calculated
average value of the phantom material in the case of no artifact
disturbance (Fig. 2).

3 |TREATMENT PLANNING

Using the TPS Eclipse™, a planning target volume (PTV) approximat-
ing a prostate gland was defined with a diameter of 3.0 cm and a
length of 3.0 cm. An avoidance structure was introduced which
encloses the PTV. By choosing appropriate dose objectives in the
dose planning process, it supports the achievement of a steep dose
gradient. The effective measuring volume of the ionization chamber
was contoured with a diameter of 0.5 cm and a length of 2.0 cm. A
bladder volume with a diameter of 4.0 cm and a length of 3.0 cm
was created ventrally to this PTV at a distance of 2 mm. Dersal to
the bladder, a rectum structure was generated, which had adiameter
of 4.0 cm and a length of 5.0 cm. The distance to the PTV is

1.5 cm. The setup is illustrated in Fig. 3.

Fic. 2 . Manually corrected artifacts.
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Fic. 3 . Transversal view ALIR reconstructed phantom CT with
metal rods and contoured structures.

The main dose planning objective is to achieve a PTV dose cov-
erage according to the ICRU Report 50 with 107%/95% of the pre-
scribed dose within the PTV.' The VMAT is chosen, as it is the
routine method for this entity. In comparison to intensity-modulated
radiotherapy, its ability in sparing organs at risk is more efficient, the
account of monitor units is lower, and the target dose distribution is
more homogeneous."® #

VMAT plans were created in such a way that the 95% Isodose
covers the PTV. The absorbing effect of the steel rods is taken into

Fic. 4. (a) Dose distribution of a VMAT plan with full arc rotation
without avoidance sectors. (b) Dose distribution of a VMAT plan

with avoidance sectors.

account by two different approaches. In the first approach, the issue
with the dense material of the rods was left entirely to the optimiza-
tion tool of the planning software. Here, the linear accelerator
rolates 360° with an activated beam around the phantom. In the
second approach, avoidance seclors were selected for the rotational
angles at which the PTV was covered by the absorbing steel rods
[250° to 280" and 70° to 110°, see Figs. 3(a) and 3({b)]. Within these
sectors, the object was not irradiated (Figs. 4 a & 4b).

The dose optimization was performed with the VMAT optimiza-
tion module of Eclipse™, whereby the optimization process was per-
formed in two steps. First, the intermediate dose calculation was
performed using the pencil beam algorithm (PBC 10028) ' and sec-
ond, the final dose calculation was performed using the anisotropic
analytical algorithm (AAA 10.0.28).°° The used dose opfimization
objectives are listed in Table 1. The upper and lower objectives
describe the percentage, which should not be exceeded (upper
objective) or not fall below (lower cbjective). A preset priority value
weights the importance of the volume in question during the opli-
mization process.

3.A | Dose homogeneity index H/

For determination of the homogeneity index, we used the following
definition
Hi 2 Qe —Doge
Dsgre
where the parameter D,.. represents the absorbed dose received by
X% of the PTV. An HI of close to zero indicates that the absorbed
dose distribution is almost homogenous. ™

3B | Doses in bladder and rectum

For the planning scenario of two rotations without avoidance sec-
tors, applying artifact correction reduces the doses at bladder and
rectum. For the bladder and rectum, the mean doses are significantly
reduced for all reduction types compared to no correction. For the

T asLe | Dose optimization objectives.

Siruciure Objective ~ Volume[%] Dose[Gy]  Priarity

PTV Upper 0 515 350
Upper 2 515 400
Lower 98 49 400
Lower 100 49 450
Mean 50 450

Avoidance Upper 1] 48 600
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T asL £2 Mean doses for (a) bladder and rectum without avoidance
sectors, (b) bladder and rectum with avoidance sectors.

Rectum
mean

Correction method Bladder mean dose [%] dose [%]
(a) Twa rotations without avoidance sectors

Na correction 471 22.8

ALIR 44.8(—2.3) 19.7(—3.1)

LI 44.4(—2.7) 201 (—2.7)

Manual 454 (—1.7) 21.0 (—1.8)
(b) Two rotations with avoidance seclors

Na carrection 54.8 27.8

ALIR 552 (—04) 259 (1.9)

LI 54.3 (0.5) 27.0 (0.8)

Manual 53.3 (1.5) 26.5(1.3)

bladder, the best reduction in mean dose is achieved with LI (—2.7%)
and ALIR (—2.3%). Manual correction leads to a reduction of —1.7%.
For the rectum, the most reduction in the mean dose is achieved by
ALIR (—3.1%) and LI {—2.7%). Manual correction leads to a reduction
of —1.8%. (Table 2a & b)

For the planning scenario of two rotations with avoidance sec-
tors, we observe a dose shift after applying artifact correction as
well. However, the manifestation is not as distinctive as in the sce-
nario without avoidance seciors. The bladder mean dose shifts for
ALR by —0.4%, for Ll by —0.5%, and for manual by —1.5% after
correction. The mean doses at the rectum are reduced for ALIR by
—1.9%, for LI by —0.8%, and for manual by —1.3%.

4 | RESULTS

Figures 5(a) - 5(c) show CT images of representative slices with arti-
facts as well as after application of LI or ALIR reconstruction. Com-
pared to the LI reconstruction, the ALIR reconstructed image shows
fewer streak artifacts.

The isocentric dose measurement shows that artifact-afflicted
image data lead 1o a significant dose deviation between TPS calcu-
lated and measured doses. For the double arc rotations without
avoidance sectors and not corrected image data, the maximum error
Is 8.4%. Image correction with ALIR reduces this error to 2.7%, a
correction with linear interpolation to 3.2%. Manual editing of the
artifacts reduces the deviation fo 4.3%. For double arc rotation with
avoidance sectors, the maximum error is 6.4%, reduced to 3.4% by
ALIR, 3.5% by LI, and 4.1% by manual correction. The results are
listed in Table 3a and b.

Table 4a and b shows the results for the dose homogeneity
index HI for each reconstruction method. For both scenarios, the
uncorrected FBP reconstruction results in the highest HI value. The
HI for AR, LI, and the manual correction are significantly lower.
However, all values are close together.

WILEY-

F 6 5. (a) No correction. (b) LI correction. (¢) ALIR correction.

5 |DISCUSSION

In order o provoke severe streaking artifacts as well as reaching
total starvation of the x ray, the diameter of the steel inserts was
chosen to be nearly two times the size of a realistic sheath. Never-
theless, it was not possible to reach error values of over 20% as
reported from Spadea et al.'' However, with an error range in dose
calculations from 6% to 8% for uncorrected image data, our results
are close to an error range of approx. 5% as reported by Baer et al?

The scenarios we have calculated are normalized in the way that
the minimum dose enclosing the PTV corresponds 1o 95% of the
prescribed dose. The corresponding mean and maximum values vary
In a narrow range from case to case. The maximum values are in a
range of 104.1-107.8%. A mathematical underestimation of the dose
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T aeLe 3 Doses at the isocenter measured with an ionization
chamber, calculated mean value, and resulting deviation for (a) two

rotations without avoidance sectors, (b) two rotations with
avoidance sectors

Mean
calculated D Meas/

Correction method Measured [Gy]% [Gy] cal [%]
{a) Two rotations without avoidance sectors

No correction 2054 1982 8.4

ALIR 2033 1971 27

LI 2030 1967 3.2

Manual 2036 1974 4.3
(b) Two rotations with avoidance sectors

No correction 2088 2004 8.4

ALIR 2071 1984 3.4

LI 2085 1991 3.5

Manual 2052 1980 4.1

T ase4 Homogeneity indices for (a) two rofations without
avoidance sectors, (b) two rotations with avoidance seclors.

Cotrection method D2% D50% D98% Hi
{a) Two retations without avoidance seclors
No correction 2054 1982 1921 0067
ALIR 2033 1971 1924 0055
LI 2030 1967 1923 0054
Manual 2036 1974 1927 0055
(b) Twao rotations with aveidance seclors
No correction 2088 2004 1936 0076
ALIR 2071 1984 1937 0068
Ll 2065 1991 1935 0085
Manual 2052 1980 1925 0064

leads to a corresponding shift of the real dosage values to higher
values. For example, in the worst case, thal is, uncorrected CT, cal-
culated for two rotations without avoidance sectors, the dose maxi-
mum can be shifled from 105.8% to 114.2%, which consequently
means overdosing.

Furthermore, it can be stated that for dose calculations based on
ALIR reconstructed images, the best accordance between measured
and calculated doses values were reached. One reason for this is the
fact that ALIR is able to correct streaking artifacts more efficiently
than the LI algorithm, due to its elaborated replacement of corrupted
projection values and integrated conditions (see Figs. 5(b) and 5(c)
and referance ).

The homogeneity indices of the investigated scenarios are
between values of 0.054 and 0.078. Since the values are very
close to zero, even for the images disturbed by artifacts, it indi-
cates a relatively homogeneous dose distribution in all our scenar-
ios. This results from the very good dose coverages of the PTV
within a range of 95% of the dose at the minimum and 107% of

the dose at the maximum. Due to the steep dose gradient, the
values for Dx, Dsgx, and Dass. are very close together, resulting
in very good dose homogeneity. Certainly, these are simplified
phantom considerations; real patient treatment plans might differ.
However, some interesting tendencies can be observed. All results
show that the use of avoidance sectors leads to a reduction in
dose homogeneity regardless of the reconstruction procedure. For
instance, for the ALIR reconstruction and the case of double rota-
fion with no aveoidance sectors, the Hi is 0.055, but it increases to
0.068 when introducing the avoidance sectors. Furthermore, for
the planning with avoidance sectors, the mean doses in bladder
and rectum are in general higher compared to the planning sce-
nario withoul avoidance sectors. This can be understood by illus-
trating the isodose profiles of both planning scenarios. When
planning with avoidance sectors, the isodoses are more cranio-cau-
dal, while in the planning without avoidance sectors, the isodoses
also run laterally. Due to this fact, the doses in the bladder and
rectum are higher.

For the artifact correction, a comparison of the two tested sce-
narios shows a clear shift in values from —2.7% for LI and —2.3%
to 0.5%
for LI and —0.4% for ALIR for the scenario with avoidance sectors.
These differences can be explained by the location of the bladder
contour within the phantom. The bladder is located in an area
barely affected by artifacts. This means that the HU values in this
area are only slightly changed by ALIR and LI corrections. There-
fore, the calculation of the dose results in similar values. In the
case of manual correction, a constant HU value is calculated for
the substitution of the artifacts. This value differs from the locally
available values in a range of about 150-250 HUs. This explains
why, in the case of manual correction, a slightly higher dose differ-
ence of 1.5% can be seen. The mean doses for the rectum show
the same lendencies as described above for the bladder doses.
After performing artifact correction, the changes to the uncor-
rected case for planning with avoidance sectors are lower than for
the scenario without avoidance seclors. It is noticeable that the
value for LI approaches almost to zero (—0.8%). but not the value
for ALIR (—1.9%), as It is the case for the calculation of the blad-
der. This is because of the severe streaking artifacts caused by the
rectum structure, which can be reduced more efficiently by ALIR
compared to LL

for ALIR for the scenario without avoidance sectors and

When applying arc rofations without avoidance sectors, dose
backscatter and attenuation effects due to high-density TEP material
should be considered. For example, a static photon field irradiation
of a region shielded by high-density object leads to an increased
dose in front of the material due to backscatter radiation and a
decreased dose behind the objects due to attenuation effects. ™" In
our scenarios, static photon fields are not used. To what extent the
above-mentioned effects play a role in VMAT techniques with full
rotations will be the subject of further investigations. It is quite pos-
sible that due to the full rotation and the dynamic MLC movement,
the effects are attenuated.
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6 | CONCLUSION

The influence of metal artifact correction on dose calculation in radi-
ation therapy is investigated. It is shown that image reconstruction
and correction of artifacts with ALIR lead to a lower error in calcula-
tion compared to LI or a manual correction.

An omission of artifact correction leads to an error in the cal-
culation of the isocenter dose and thus leads to a miscalculated
dose in the PTV. Furthermore, the doses in cranial and caudal tis-
sue are calculated incorrectly. In both regions, the dose is repre-
sented as too high by the planning system, which results in an
overdosing in the PTV. Consequently, this means that in order to
achieve a higher therapeutic effect in the PTV, the surrounding
normal tissue could be dosed higher applying avoidance sectors in
order to avoid irradiation of the steel inserts resulls in a more
accurate dose calculation in normal tissue. However, a large error
in the isocenter dose Is induced. This error is more efficiently
adjusted by applying artifact corrections than using rotations with-
out avoidance sectors. Most elfective was the application of the
ALIR algorithm. If there is no possibility to use automated correc-
fion algorithms, artifacts can be overwritten manually with con-
stant HU values. We do not see any relevant influence of
avoidance sectors on the dose calculation for manual correction,
where the error in the calculation of the isocenter dose differs ca.
4% in bothcases.

Furthermore, negligence of arifacts results in a deterioration of
the homogeneity in the proposed model. For all investigated meth-
ods, the Hi value is lowest if avoidance sectors are omitted.
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Abstract. Background/Aim: Many patients with head-and-
neck cancers receive radiotherapy. Treatment planning can be
very complex in case of dental fillings or implants that cause
metal artefacts. Verification of dose distributions may be
performed using specific phantoms. This study aimed to
develop a 3D-printed phantom that can be produced easily and
cost-gffectively. Patients and Methods: The phantom was
designed to allow fast adaption to a patient’s individual
situation with a particular focus on metal artefacts due 1o
dental fillings. Bone and sofi-tissue shells were 3D-printed and
filled with tissue-equivalent materials. Results: Attenuation
properties of the tissue-equivalent structures in the phantom
corresponded well 1o the structures of real human anatomy. In
magnetic resonance (MR )-imaging, useful signals of the
materials in the phantom were obtained. Conclusion: The
phantom met the requirements including equivalence with
human tissues and can be useful for highly individual treatment
planning in precision-radiotherapy of head-and-neck cancers.
It can be also used for scientific issues related to MR-imaging.

The number of patients with head-and-neck cancer is
constantly increasing (1). Most patients with locally advanced
tumors receive radiotherapy alone or following surgery. Since
comparatively high radiation doses of 60-70 Gy are generally
required, the treatment can be associated with significant acute
and late toxicities (2-3). These toxicities include xerostomia,
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which can be burdensome for the patients and lead to late
sequelae such as radiation caries (6). Xerostomia following
radiotherapy can be reduced with the use of modern precision
techniques such as intensity-modulated radiotherapy (IMRT)
and volume-modulated arc therapy (VMAT) (6, 7). In order to
provide the optimal radiation treatment for a head-and-neck
cancer patient, the patient’s individual situation including his
anatomy
planning and delivery become more complex if a patient has
dental fillings and implants or titanium implants as part of
reconstructive surgery (8). Particularly, verification of the
distribution of the radiation dose, which is an important
procedure of quality assurance in radiation oncology, can
become very difficult. Usually, the verification is performed
at the linear accelerator (LINAC) without the patient. The
calculated dose distribution of the treatment plan and the dose
distribution measured at the LINAC using the attached
imaging system are compared. In case of dental fillings or
implants, this way of conventional verification of the dose
distribution is less precise. Fillings and implants absorb
radiation leading to deviations of the dose distribution, which
cannot be appropriately considered during conventional
verification. In these situations, verification may be performed
with a specific phantom for dosimetric measurements, which
considers the individual situation of a specific patient.

Phantoms are already commercially available for quality
assurance purposes in radiation therapy. However, these
phantoms cannot be adapted to a patient’s individual
situation. Moreover, they are comparatively expensive. Due
to the fast development of rapid prototyping, it recently has
become possible to produce phantoms that can take into
account specific requirements for individual patients and can
be produced at reasonable costs. The present study aimed to
develop a new phantom specifically for head-and-neck
cancer patients, which considers the impact of metal artifacts
caused by dental fillings on the distribution of the radiation
dose in these patients (9-11).

must be appropriately considered. Treatment
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Patients and Methods

Requirements. The phantom had to be anthropomorphic. In addition,
the use of various dosimetry procedures should be practicable.
Moreover, it should be possible to adapt the phantom quickly and
cost-gffectively to various individual situations. To meet these
requirements, the phantom should not be built as one piece but in
layers. This means that all required changes will affect only one or
very few layers but not the whole phantom. As a result, it would not
be required to rebuild the whole phantom for each different
situation. The layered structure of the phantom would also allow the
placement of radiochromic films in the interlayer spaces. These
films allow dose measurements and comparisons with planned dose
distributions (12). Due to the layer arrangement, lixing options must
be created for the stabilization of the phantom and its reproducible
storage.

A clinically relevant aspect that needs to be addressed by the
phantom is the influence of metal artifacts caused by dental
implants and fillings on the real dose distribution in radiotherapy of
head-and-neck cancer patients. Therefore, the teeth of the phantom
should be exchangeable easily and fast. This would ensure that
measurements can be carried out, with or without metallic fillings,
without major medifications of the phantom. The phantom should
be usable for various issues related to the dose distribution of
external beam radiotherapy, brachytherapy and stereotactic
radiotherapy (13-18). Moreover, it should be usable for magnetic
resonance (MR)-imaging.

Testing of the material. The material for the construction of the
phantom should meet two requirements, i.e. physical properties
equivalent to human tissue considering attenuation coefficients and
Hounsfield units (HU) and an easy and fast manufacturing process. In
the preliminary stages of the construction process, different materials
were tested with respect to processing and attenuation properties. For
these tests. a computer tomograph (CT) (Siemens Somatom Balance,
Siemens AG, Erlangen, Germany) was used. Data acquisition was
performed with the following device settings: image matrix of
512x512, tube voltage of 130 kV, tube current of 34 mA, exposure
time of 1500 msec, focus size of 095 mm, slice thickness of 3 mm
and the reconstruction kernel B30s. As bone equivalent, conventional
gypsum plaster (Modellgips fiir Bau und Hobby, decotric GmbH,
Hann. Muenden, Germany) was tested. The gypsum plaster used was
mixed with water (2:1). After 24 h, the gypsum plaster was completely
cured and dried. The generated CT-images were evaluated using
Image) (https://imagej.nih.gov/ij/). There was a pixel-by-pixel analysis
within a region of interest (RO1) (26.52x12.88) and the calculation of
a mean HU value. As tissue equivalent, three different materials were
tested for their suitability: two-component silicone rubber (Sidopal
Abformsilikon 8130-T, Fiberglas Discount GmbH, Hohenbmnn,
Germany), two-component polyurethane casting resin (Polyurethan
Giessharz Resinpal 1818, Fiberglas Discount GmbH, Hohenbrunn,
Germany) and construction silicone (MEM Universal Silikon,
Bauchemie GmbH. Leer, Germany).

Development of the phantom. The basis for the manufacturing of the
phantom was a CT-dataset of the X-CAT software phantom (19).
The dataset corresponded to a male adult with minor anatomical
simplifications. The image pixels contain information about the
attenuation values . For further processing Hounsfield units were
required.

6932

Therefore, the dataset was read into MATLAB (The MathWorks,
Inc., Natick, MA, USA, Version: R2015a, ReadData3D: D. Kroon,
University of Twente, 2010) and the

_ Hrissue — Hwater

Hlsisine = £ 1000 HU

Hwater

Hounsfield units were calculated pixel by pixel. The row of pixels
separating the upper and lower rows of teeth was used as baseline
to divide the entire dataset into layers. This resulted in eleven 2 cm-
layers and one 3 cm-layer. For extracting individual structures from
the CT images, a 3D modeling software was required, which
enabled subsequent storage of the structures in a readable format
for a 3D printer. The open source program 3D Slicer [Open Source
Initiative, Palo Alto, USA, (20)] was used for segmentation of the
surface and the bone shell of the corresponding layers with the
following threshold values T

0, HU <200
e ={1" gy > 200

and

0, U <-100> 10
Trtssnce(HU) = {1 —108 < HU ; 10°

The low HU-limit for the soft tissues resulted from the fact that only
the surface should be segmented and not the complete soft tissue
area.

Based on a surface triangulation, the different segmentations
were stored in a stereo-lithography (stl) format. When creating stl-
files from anatomical structures, free triangulations and incorrectly
closed surface sections may occur due to the irregular surface
structure, which require further processing. Using the open source
software Blender (Stichting Blender Foundation, Amsterdam, the
Netherlands), holes in the structure were closed and free
triangulations eliminated. In addition, a simple smoothing filter was
used. With this filter, the triangulations could be smoothened by
flattening the angles between adjacent faces.

The printed bone shells (Figure 1) were filled with bone
equivalent material and combined with the corresponding printed
surface. Subsequently, the combined layer was filled with tissue-
equivalent material. Air-filled anatomical structures such as the
trachea and paranasal sinuses were simulated with silicone rubber.
This could be removed without residue after curing of the tissue-
equivalent material (Figure 2).

To study the influence of metal artifacts due to dental fillings, a
CT-dataset of a conventional dental model was generated (Siemens
Somatom Balance, matrix of 512x512, tube voltage of 130 kV, tube
current of 90 mA, exposure time of 1500 msec, focus size of 0.6
mm. slice thickness of | mm and reconstruction kernel H80s). The
dataset was processed as described above and printed twice. The
dental model was tilled with a combination of conventional plaster
and pure caleium phosphate. One dataset served as reference. The
other one was processed to fill drill holes with lead as an equivalent
to amalgam fillings (Figure 3).

To be able to assess the phantom for further validation after
completion of the manufacturing process, CT and MRI datasets

61



Grehn er al: Precision Radiotherapy for Head-and-Neck Cancer

Figure 1. Three 3D-printed bone slices that corresponded to layers 3 to 5 of the phantom. After additive manufacturing the bone slices still contained
supporting material (white), which was removed later.

Figure 2. Combination of the printed soft tissue and bone componenis: Filling process of layer 6 including nasal sinuses still filled with silicone
rubber.
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Table 1. Overview af the materials tested with respect to the suitability
for the construction of the phanton.

Material Processing Range Mean
time of HUs HU
Silicone rubber 20 min 253-323 (£35) 283
Polyurethane casting resin 6 min 46-82 (+18) 54
Conventional silicone Unspecified 169-221 (£26) 199
Gypsum plaster 10 min 909-1343 (£217) 1055

HU: Hounsfield units.

were generated. A Siemens Biograph mCT40 was used for
generation of the CT images with the following device settings:
image matrix of 512x512, tube voltage of 120 kV, tube current of
372 mA, exposure time of 500 msec, focus size of 1.2 mm, slice
thickness of | mm and the reconstruction kernel H60f. The used
MRI was a Philips Ingenia 3.0 T (Philips GmbH, Germany) and one
sequence was generated: T2ZW_TSE, dS Head coil, matrix of
576x576, slice thickness of 4 mm, spin echo, TR: 3000 msec, TE:
80 msec.

Results

Testing of the material. The results with respect to the testing
of the materials are summarized in Table . The silicone
rubber was slightly viscous and therefore difficult to process.
The mixing of the two components (rubber and crosslinking
agent) resulted in numerous small air bubbles that could not
be completely removed and resulted in an inhomogeneous
mass. The advantage of the rubber was the processing time
of only 20 min. The mean CT wvalue was 283 HU
(range=253-323+35 HU). For an appropriate reproduction of
soft tissues, this HU value was too high [usually about 50
HU. (21)]. The consistence of the polyurethane casting resin
was liquid. The mixing of the two components (casting resin
and hardener) showed no formation of air bubbles. The mean
CT value was 54 HU (range=46-82+18 HU), which was
equivalent to the value of 50 HU for human soft tissue (21).
At the specified mixing ratio, the gypsum plaster revealed a
range of CT values between 909 and 1343 (+217) HU and a
mean value of 1055 HU. The calculated HU wvalues
correspond to those of bones in the human body (21).

Development of the phantom. The new phantom representing
a prototype met the pre-defined requirements with respect to
tissue-equivalence, i.¢. the equivalence of the materials used
for the phantom with human tissues (Table [). Moreover, the
additive manufacturing of the individual structures and layers
corresponded well to the generated stl-files. The attenuation
properties of the different structures in the phantom
cotresponded in a simplified form to those of the human
anatomy. Examples of CT-images are given in Figure 4.
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Figure 3. Slice of the upper jaw with metal implants {one molar and wo
premalars) corresponding to laver 8.

Moreover, as anticipated, the results of the MR-imaging
measurements revealed a usable signal in the area of the
polyurethane casting resin and a very weak signal in the area
of the 3D-printed material and the gypsum plaster for a T2-
weighting (Figure 5). Thus, the phantom can be also used to
contribute to scientific issues related to MR-imaging.

A few minor problems regarding the construction of the
phantom were observed. Since the spaces inside the printed
bone shell were sometimes too narrow or even closed, the
gypsum plaster did not reach all cavities as required. This
problem mainly occurred in the area of the facial skull and
the temples and resulted in air bubbles in the bone area. For
the vertebral bodies, a similar problem was observed. Since
the proportion of the 3D printed part was too large, only a
small area could be appropriately filled with gypsum plaster.
This problem can be easily solved with a true-to-scale
enlargement of the phantom.

Furthermore, the printed cylinders required for fixation of
the individual layers for stabilization of the phantom broke
under minor mechanical stress. This phenomenon was only
observed when the base of the cylinder was parallel to the
printing plate. For cylinders printed horizontally (base of the
cylinder perpendicular to the printing plate) no breaks were
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Figure 4. Selected CT layers of the phantom in the bone window showing uniform filling of the bone structure and filling with polyurethane castin

resin.

Figure 3. Transverse layers from different sections of the phantom (spin echo, T2-weighted): The 3D-printing material and gypsum plaster show a
very weak signal as anricipated. The signal of the polyurethane casting resin is sufficient for imaging.

observed under mechanical stress. However, fixation of the
layers using cylinders turned out to be problematic in
general. When taking into account the weight of each layer
of the phantom, the adhesive area of the cylinders was
comparatively small. As a consequence, the cylinders
became loose during the use of the phantom. This problem
can also be solved easily; printed cylinders must be replaced
by commercially available plastic cylinders.

Discussion

A lot of research is performed to improve the prognoses of
patients with locally advanced head-and-neck cancers that are
often poor (22-25). These patients are generally treated with
surgery of the primary tumor and lymph nodes followed by
radiotherapy plus/minus chemotherapy or with definitive
radio-chemotherapy alone (2-6). These multimodal treatments
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are often associated with significant toxicities and functional
restrictions (2-7, 26-28). The most common acute toxicities
that are related to radiotherapy and radio-chemotherapy
include dermatitis and oral mucesitis (2-5). If interruptions of
the radiotherapy course are required or the concurrent
chemotherapy cannot be administered with the complete
planned dose, the patients’ prognoses become worse (29, 30).
Kerostomia is a significant late morbidity that can be a
consequence of surgical resection of one or both parotid
glands and/or radio(chemo)therapy (2-7,26-31). This type of
late toxicity can significantly impair the patients” quality of
life and lead to other late morbidities. Therefore, it is one
important goal of radiotherapy of head-and-neck cancers to
spare at least one parotid gland in order to reduce the risk of
xerostomia. Sparing of the parotid gland(s) can be achieved
with the use of modern precision techniques, namely IMRT
and VMAT (6, 7). However, the treatment planning can be
quite challenging if the patient has dental fillings or implants.
In these patients, metal artefacts may not allow proper
calculation and verification of the distribution of the radiation
dose. and may even lead to undetected high radiation doses
in the parotid glands resulting in xerostomia (8). Verification
of the dose distribution may be more appropriately performed
when using a phantom. Commercially available phantoms are
comparatively expensive and generally not adaptable to the
specific situation of an individual patient including dental
fillings and implants.

Therefore, we have developed a new anthropomorphic 3D-
printed phantom specifically designed for the treatment
planning in radiotherapy of head-and-neck cancers. The idea
of using this type of phantom has been recently applied to other
specific situations including MR-imaging issues, validation of
brain SPECT analyses and end-to-end tests in ion radiotherapy
but not to radiotherapy of head-an-neck cancers (32-34). The
phantom developed in the present study is more cost-effective
than commercially available phantoms and can be produced in
every radiation oncology department if a 3D-printer is
available. Moreover, its construction in layers allows fast
adaptions to new situations by making changes to only one or
a few layers rather than re-building the whole phantom. The
new phantom met the pre-defined requirements with respect to
tissue-equivalence (equivalence between the materials of the
phantom and corresponding human tissues). In addition, the
additive manufacturing of the individual structures and layers
corresponded well to the generated stl-files. Since usable
signals of the materials of the phantom on MR-imaging were
found, the new phantom can also be used for MR-imaging,
which is another important field of research (32). Just a few
minor problems regarding the construction of the phantom
were observed regarding the appropriate filling of the phantom
with the gypsum plaster and the printed cylinders used for
connecting the layers and for stabilization of the phantom.
However, one has to be aware that this new phantom is a
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prototype. Fortunately, these minor problems can be easily
solved and will, therefore, not affect the value of this phantom
for individual treatment planning in head-and-neck cancer
patients. Further development of the phantom will include
dental implants and metal implants from reconstructive surgery.
In conclusion, additive manufacturing (3D-printing)
proved to be suitable for the construction of a new phantom
developed for treatment planning in radiotherapy of head-
and-neck cancers. The new phantom met the postulated
requirements including the pre-defined tissue-equivalence.
Particularly due to its construction in layers, it can be useful
for individual treatment planning in precision-radiotherapy
of head-and-neck cancers. Moreover, the phantom can be
used for future scientific issues related to MR-imaging.
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