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Abstract:

Interdisziplinédre Projekte sind haufig nicht so erfolgreich wie erwartet und brauchen unverhaltnismafig viel Zeit
und Geld. Gerade die Medizintechnik ist jedoch auf erfolgreiche Zusammenarbeit unterschiedlicher Disziplinen
angewiesen. Welche Problembereiche treten auf und wie kdnnen diese vermieden werden? In einem
interdisziplindren Graduiertenkolleg der DFG wurden (ber zwei Jahre qualitative und quantitative
Evaluationsdaten gewonnen und im Hinblick auf Problembereiche und Férdermdglichkeiten analysiert. Neben
typischen interdisziplindre Herausforderungen, z.B. falschen gegenseitigen Erwartungen, zeigten sich spezifische
Problembereiche, wie Zeitmangel forschender Arzte und unterschiedlicher disziplindrer Stellenwert der
Forschung. Zu den wichtigsten forderlichen Kompetenzen zéhlten mindliches Verstandnis, Argumentation und
Koordination.  Mdgliche  Interventionen  zur  Forderung  durch  strukturelle  Anpassung und
KompetenzentwicklungsmaRnahmen werden vorgestellt. Derzeit wird ein Training fir eine gute interdisziplindre
Zusammenarbeit entwickelt.

Schlusselworte: Interdisziplindre Zusammenarbeit, Forschungsevaluation, DFG Graduiertenkolleg 1126

1 Problem

Interdisziplindre Forschung kann definiert werden als ,,a mode of research by teams or individuals that integrates
information, data, techniques, tools, perspectives, concepts, and/or theories from two or more disciplines or
bodies of specialized knowledge to advance fundamental understanding or to solve problems whose solutions are
beyond the scope of a single discipline or field of research practice” [1]. Das Hauptproblem interdisziplinre
Zusammenarbeit ist, dass sie meistens nicht so erfolgreich ist wie erwartet. Die Zusammenarbeit ist mit einigen
Problemen behaftet: Vertreter eines Faches teilen eine Forschungskultur, spezifische Annahmen, Theorien und
Methoden, die sich von Disziplin zu Disziplin unterscheiden und eine Barriere in der Zusammenarbeit darstellen
[2]. Die in der Forschung vorfindbaren interdisziplindren Problembereiche lassen sich grob in fiinf Kategorien
unterteilen. Unter Kommunikationsschwierigkeiten fallen Probleme des Missverstehens wie z.B. durch
Fachsprache. Die disziplindren Vorstellungen tber das richtige Vorgehen in der Forschung fiihren h&ufig zu
Methodenproblemen. Ein weiteres Problemgebiet ist die gemeinsame Definition des Gegenstands und Ziel des
Projekts. Durch Unkenntnis der anderen Disziplin kommt es hdufig zu Vorurteilen und falschen Erwartungen
Uber die Mdglichkeiten und Grenzen der Zusammenarbeit. Zusatzlich treten durch die enge Zusammenarbeit
auch haufig gruppendynamische Probleme auf [3].

Auch in der medizintechnischen Forschung treffen sehr unterschiedliche Disziplinen aufeinander. Fir die
erfolgreiche Entwicklung von innovativen neuen medizintechnischen Produkten ist eine enge Zusammenarbeit
zwischen Medizin und Disziplinen wie Informatik oder Ingenieurwissenschaften jedoch unverzichtbar. Um
speziell die Zusammenarbeit in der Medizintechnik zu férdern, ist es notwendig zundchst die spezifischen
Anforderungen der interdisziplindren Zusammenarbeit zwischen Medizinern und Technikern® zu definieren. In
der vorliegenden Evaluationsstudie sollen Problembereiche und strukturelle Fordermdglichkeiten untersucht
werden. Ebenso soll geklart werden, welche Forderung auf Personenebene mdglich ist. Dazu werden
erforderliche Kompetenzen bei Mitgliedern interdisziplindrer Teams erhoben. Kompetenzen werden definiert als
messbare Muster an Wissen, Fahigkeiten, Motivation, Interesse, Fertigkeiten, Verhaltensweisen und anderen
Merkmalen, die eine Person fir die erfolgreiche Bewadltigung ihrer Aufgaben benétigt [4].

! Um die Komplementaritét der Medizintechnik hervorzuheben, werden nichtmedizinischen Disziplinen und
Personen hier vereinfachend als ,,technische Disziplinen“ und ,,Techniker* bezeichnet.
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2 Methoden

Zur Untersuchung von Problembereichen und Férdermdglichkeiten wurden verschiedene Verfahren eingesetzt.
Da die Projektbearbeitung groBtenteils von Doktoranden erfolgt und diese den meisten interdisziplindren
Kontakt aufweisen, wurden sie als Befragungsteilnehmer fiir die Erhebung ausgewahlt. Die Stichprobe bestand
aus 14 Doktoranden (3 weiblich) des DFG Graduiertenkollegs 1126 im Alter von 24 bis 32 Jahren (M= 26,5;
sd=2,5). Sie gehorten zur Halfte der Medizin (7 Personen), die andere Halfte technischen Disziplinen, Informatik
(6 Personen), Ingenieurwissenschaften, Medizininformatik und Physik (jeweils 1 Person), an. Die Erfahrung mit
interdisziplindarer Zusammenarbeit reichten von 0,5 bis 4 Jahren, bei einem Mittel von 2,1 Jahren (sd=1,0).

Zur Uberpriifung von férderlichen und hinderlichen Bedingungen wurden halbstandardisierte qualitative
Interviews mit Doktoranden des Graduiertenkollegs durchgefiihrt und aufgezeichnet. Sie dauerten im Mittel
51:37 Minuten (sd=14:27). Es wurden beispielhaft mdogliche Problembereiche interdisziplindrer Arbeit
(Kommunikation, Methoden, Gegenstandsbeschreibung, Vorurteile) vorgestellt. Die Probanden wurden gebeten,
ihre Erfahrung in medizintechnischen Projekten zu berichten und ggf. Problembereiche zu ergénzen. Die
aufgezeichneten Interviews wurden wortlich transkribiert und 126 Seiten Interviewmaterial in Textform nach der
qualitativen Inhaltsanalyse nach Mayring ausgewertet [5].

Zur Erhebung der Kompetenzanforderungen interdisziplindrer Arbeit wurde das Fleishman Job Analyse System
flr eigenschaftsbezogene Anforderungsanalysen verwendet [6]. Es dient zur Erfassung von Fahigkeitsprofilen
und kann fur die Analyse von komplexen Tatigkeiten eingesetzt werden. Die Probanden schétzen das Ausmal3, in
dem eine Eigenschaft fur die erfolgreiche Bewaltigung einer Arbeitstatigkeit notwendig ist, anhand von
verhaltensankernden Skalen von 1/2 = geringes Ausmal“, 3/4/5=“mittleres AusmafB“ bis 6/7 = ,hohes
Ausmaf*, ein. Fur die vorliegende Untersuchung wurde interdisziplindre Zusammenarbeit in den Bereichen
Kognition (21 Skalen) und Soziale/Interpersonelle Fahigkeiten und Fertigkeiten (21 Skalen) eingeschatzt.

3 Ergebnisse

Bei der Analyse von Problemen und Fordermdglichkeiten zeigten sich sowohl Bereiche die generell der
interdisziplindren Zusammenarbeit zuzurechnen sind, als auch spezifische fir die Zusammenarbeit von
Medizinern und Technikern. In den qualitativen Interviews wurden von technischer Seite insgesamt 182
Aussagen zu Problemen und Fordermdglichkeiten und von medizinischer Seite 157 Aussagen genannt. In
Klammern ist gerundet angegeben, wie viele der befragten Personen eine entsprechende Aussage gemacht haben.
Bei der Kommunikation wurden wenige sprachliche Missverstandnisse berichtet (28%). Mediziner gaben an, im
Studium darauf vorbereitet zu werden moglichst verstandlich und ohne Fachsprache zu sprechen. Auch die
Techniker berichteten, ihre Sprache weitgehend anzupassen. Probleme gebe es vor allem, wenn technische
Gegebenheiten erklart werden missten. Hier helfen vor allem ein technisches Grundverstdndnis und die
Motivation zur Einarbeitung des medizinischen Projektpartners (43%).

Beziiglich des Gegenstands wurde ein gemeinsames Verstandnis der Entwicklung neuer medizintechnischer
Produkte genannt (57%). Unterschiede zeigen sich vor allem durch die Ausrichtung der technischen Disziplinen
auf Methodenentwicklung und die Ausrichtung der Medizin auf Anwendungsevaluation (71%). Die analytische
vs. praxisorientierte Denkweise fihrt zu unterschiedlichen Sichtweisen. Hier helfen genaue Absprachen des
Projektablaufs inklusive eines gemeinsamen Publikationsplans (64%). Des Weiteren wurden Unterschiede in der
Einstellung berichtet (50%). Hier ist vor allem der unterschiedliche Stellenwert der Forschung in den Disziplinen
eine hindernde Bedingung. Wahrend fiir Mediziner die klinische Arbeit den héheren Stellenwert einnimmt und
das Interesse an reiner Grundlagenforschung gering ist, ist fir die technischen Disziplinen die (auch basale)
Forschung die Hauptaufgabe. Je anschaulicher und klinisch orientierter die Forschungsprojekte ausgerichtet sind,
desto besser funktioniert die gemeinsame Zielsetzung (21%).

Positiv in Bezug auf Methoden und Arbeitsabldufe wurden die sich ergdnzenden Methoden, z.B. in Bildgebung
und Visualisierung, berichtet (43%). Neben der bereits berichteten unterschiedlichen disziplindren Ausrichtung,
die vor allem bei der Wahl geeigneter Evaluationsmethoden zum Tragen kommt, wurden am héufigsten von
zeitlichen Problemen berichtet (71%). Zum einen haben praktizierende Arzte wenig Zeit fur die Forschung und
haben einen anderen Tages- bzw. Wochenablauf. Zum anderen ist der zeitliche Horizont bei medizinischen
Doktorarbeiten, mit ungefahr einem Jahr, wesentlich geringer als bei technischen Promotionen mit meist tber
drei Jahren. Bei mehrfachem Wechsel der medizinischen Projektpartner kann das Projekt ins Stocken geraten.
Des Weiteren dauert die technische Entwicklung bis zur medizinische Evaluation haufig sehr lange. In dieser
Zeit bringt das Projekt wenig Output, wie Publikationen, fur die Medizin, wéhrend Input in Form von Wissen
durchaus benétigt wird. Bei der Anwendungsevaluation ist es h&ufig anders herum, da Techniker fir die
Bedienung der Produkte hdufig bei den zeitaufwéndigen Versuchen (hdufig auch nachts und am Wochenende)
anwesend sein missen. Es gibt im Projektverlauf somit immer ein temporédres Missverhaltnis zwischen Input
und Output fir die verschiedenen Disziplinen und bedarf des Bekenntnisses zu einer langfristigen reziproken
Zusammenarbeit.



Es wurde bestatigt, dass Vorurteile gegentiber der anderen Disziplin bestehen (100%). Mediziner schétzen ihre
technischen Kollegen als weltfremd und praxisfern ein. Im Gegenzug haben Techniker Zweifel, dass Mediziner
ihre anspruchsvolle Technik (berhaupt verstehen kénnen, geschweige denn wollen. Generell zeigte sich aber,
dass sich Vorurteile durch regelméaRige Kommunikation abbauen lassen (36%). Ein gréfReres Problem stellen die
falschen Erwartungen an die andere Disziplin dar (71%). Durch fehlendes Hintergrundwissen werden der
Arbeitsaufwand und auch die Grenzen sehr haufig sehr falsch eingeschatzt. Hier muss vor allem von technischer
Seite haufig klar gemacht werden, welche Mdglichkeiten machbar sind und welche nicht. Ein weiteres Problem
ist, dass sich die jeweils eigene Disziplin als wichtiger einschatzt (57%). Dies wurde von den meisten
Doktoranden bestatigt. Die Wirdigung der anderen Disziplin ist jedoch kritisch fir den Erfolg der
Zusammenarbeit.

Bei Analyse von bendtigten Kompetenzen fir interdisziplindre Zusammenarbeit zeigte sich, dass die nétige
Ausprégung aller eingeschatzten Eigenschaften, Féhigkeiten und Fertigkeiten (mit Ausnahme von rdumlicher
Orientierung) als mindestens mittel (> 4) eingeschitzt wurden (M=4,7; sd=0,60). Aufgrund der Ubersichtlichkeit
und hdheren Aussagekraft werden hier im Weiteren nur Anforderungen berichtet, die im Mittel eine mindestens
hohe mittlere Ausprdgung aufwiesen (= 5). Die erhobenen Anforderungen wurden in Fach- und
Methodenkompetenz, Soziale Kompetenz und Personale Kompetenz eingeteilt und sind mit den jeweiligen
Mittelwerten und Standardabweichungen in Tabelle 1 dargestellt.

Fach- und Methoden- | M | sd | Sozialkompetenz M | sd | Personalkompetenz M | sd
kompetenz

Mindliches Verstandnis | 5,9 | 0,8 | Argumentation 5,5 | 0,9 | Koordination 57| 0,7
Mindlicher Ausdruck 5,8 | 0,6 | Kontaktfahigkeit 5,2 | 1,5 | Offenheit fiir Neues 5310
Schriftliches Verstandnis | 5,5 | 0,8 | Verhandlungsgeschick | 5,0 | 1,0 | Zuverldssigkeit 53| 1,1
Originalitat 53| 11 Verhaltensflexibilitat | 5,2 | 0,8
Problemwahrnehmung 52 | 1,1 Frustrationstoleranz 50|14
Schriftlicher Ausdruck 511 1,0 Vermeiden vorschnel- | 5,0 | 1,1

ler Entscheidung

Tabelle 1: Erforderliches Ausmall an Kompetenzen fir erfolgreiche interdisziplindre Zusammenarbeit

Bei einigen Kompetenzen werden nach Rundung hohe Ausprdagungen erreicht. Besonderes Ausmal wird
benotigt an: Mindliches bzw. schriftliches Verstandnis, die Fahigkeit gesprochene bzw. geschriebene Waorter und
Sétze anzuhoren bzw. zu lesen und zu verstehen. Tatigkeiten mit hoher Auspragung erfordern das Verstandnis
komplexer oder detaillierter Informationen, die mindlich bzw. schriftlich prasentiert werden und unibliche
Worte und Sétze, sowie feine Unterscheidung der Wortbedeutung beinhalten. Mindlicher Ausdruck ist die
Féahigkeit, beim Sprechen Worte und Sétze so zu verwenden, dass andere diese verstehen. Hohes Ausmal
bedeutet, anderen komplizierte Sachverhalte klar und strukturiert mitteilen zu kdnnen. Argumentation ist die
Féahigkeit, eigene Begriindungen und Schlussfolgerungen mindlich zu verteidigen. Bei hohem Ausmal sind als
Antwort auf Kritik komplexe Begriindungen und logische Erklarungen gefordert. Koordination ist die Fahigkeit,
Arbeitsplane und Aktivitdten zu strukturieren, so dass sie mit den Zeitplanen, dem Arbeitsstil und dem
Arbeitstempo von anderen ibereinstimmen, sowie notwendige Anderungen in Zeitplanen vorzunehmen. Hohe
Ausprégung erfordern komplexes Organisieren und Strukturieren, um Aktivitdten und Zeitplane mit vielen
Individuen zu koordinieren.

4 Diskussion

In der Medizintechnik konnte die Relevanz bekannter Problembereiche interdisziplindrer Forschung, wie
Kommunikation, Zeit, Einstellung, Néhe, Arbeitsklima oder Publikationen, bestitigt werden [7]. Allerdings
zeigen sich auch Unterschiede in der Bedeutsamkeit von Problembereichen. Wahrend der Forschungsgegenstand
relativ klar definiert ist und Kommunikation weniger problematisch eingeschatzt wird, ist ein groRes Problem
speziell in der Medizintechnik der unterschiedliche Stellenwert der Forschung. Die Wichtigkeit der Klinik fhrt
zu Zeitproblemen und durch die lange Entwicklungszeit von medizintechnischen Produkten ist die Abstimmung
des Projektplans enorm wichtig. Zu unterschiedlichen Projektphasen ist der Arbeitsaufwand und
wissenschaftliche Nutzen der Disziplinen tempordr immer wieder im Ungleichgewicht. RegelméRige
Projekttreffen, in denen die geplanten Arbeitsschritte, Erhebungen und vor allem auch Publikationen festgelegt
werden, stellen sicher, dass der Arbeitsertrag uber die Projektphasen fur beide Kooperationspartner gleichwertig
ist. Die Présenz des personlichen Nutzens fordert das Engagement und die Bindung zum Projekt. Eine
Madglichkeit ist zum Beispiel auch die geteilte Erstautorenschaft oder das Nutzen kollaborativer Software zur
gemeinsamen Kontrolle des Projektfortschritts. In den Evaluationen des Graduiertenkollegs konnte immer
wieder bestatigt werden, dass Projekte mit haufigeren Arbeitstreffen erfolgreicher sind.

Um angemessene medizintechnische Produkte zu entwickeln ist es nétig, dass die technischen Projektpartner
engen Kontakt zur medizinischen Disziplin bekommen und Uber das gesamte Projekt halten. Die




Doppelbesetzung von Projekten mit jeweils einem technischen mit einem medizinischen Doktoranden ist eine
Besonderheit im Graduiertenkolleg, deren beispielhafter Erfolg in der zweiten Forderphase bestétigt wurde. Der
Doktorand der jeweils anderen Disziplin fungiert als direkter Ansprech- und ,,.Lernpartner” moglichst iiber das
gesamte Projekt und fordert in hohem Male die Verbindung des disziplindren Wissens. Durch das gemeinsame
Projekt wird ein reziproker Vertrag geschlossen, was die Motivation und gegenseitige Hilfe entscheidend positiv
verstérkt.

Unterschiede in Aufwand und Zeitpunkt der Promotion fiihrt ebenfalls zu Problemen. Medizinische Doktoranden
befinden sich meist noch im Studium und kdnnen nur teilweise das notwendige Wissen an die technischen
Projektpartner weitergeben. Von struktureller Sicht ist es deswegen sehr hilfreich, Mediziner nach der
Ausbildung in das Projektteam zu integrieren. Assistenzérzte und Postdoktoranden als direkte Betreuer und
mittlere Ebene zwischen Doktorand und Projektleitung fordern die Zusammenarbeit. Projekte im
Graduiertenkolleg, in denen es gelang eine Betreuerebene zu integrieren, profitierten deutlich in Bezug auf
Projektverlauf und Zufriedenheit.

RegelméRige Kommunikation und personlicher Austausch ist fur den Abbau von Vorurteilen und falschen
Erwartungen besonders hilfreich. Neben fachlichen Arbeitsbesprechungen ist informelle gemeinsame Zeit
besonders forderlich. Diese starkt den Zusammenhalt, bringt Motivation zur gemeinsamen Arbeit und hilft
Hemmungen abzubauen, Kritik zu &ufRern oder nach Hilfe zu fragen. Aktivitadten wie gemeinsame Essen sind
besonders geeignet in freien Diskurs zu kommen und neue Kooperationen aufzubauen [7].

Neben diesen strukturellen Fordermdglichkeiten kénnen personelle Férdermalnahmen integriert werden. In
Bezug auf Fach- und Methodenkompetenz kénnen Weiterbildungsveranstaltungen hilfreich sein. So kénnen die
als in besonderem Malle notwendigen Kompetenzen wie Mdundlicher Ausdruck, Schriftlicher Ausdruck,
Argumentation oder Koordination durch klassische Weiterbildungen in den Bereichen Rhetorik, Scientific
Writing, Verhandlungstraining/Konfliktmanagement und Projektmanagement gefordert werden. Im Graduierten-
kolleg wird ein darauf angepasstes Studienprogramm in Form von meist zweitdgigen Workshops angeboten.
Neben inhaltlicher Vermittlung starken diese gemeinsamen Aktivitaten zudem den Zusammenhalt.

Eine Limitation der Studie ist die Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf andere medizintechnische Projekte und
Institution, da alle befragten Personen aus einem Graduiertenkolleg stammen. Des Weiteren ergeben sich die
besonderen Probleme interdisziplindrer Zusammenarbeit zu einem wesentlichen Teil aus der disziplindren
Sozialisation. Jede Disziplin hat ihre eigene Wahrnehmung von Realitdt in Abhédngigkeit von disziplindren
Theorien, Methoden und Einstellungen. Meist wurde nicht gelernt, dass die eigene Denk- und Arbeitsweise eine
von vielen mdglichen ist und neben spezifischen Vorteilen auch Beschrankungen aufweist. Dies flhrt zu
Vorurteilen und falschen Erwartungen gegeniiber der anderen Disziplin. Flr erfolgreiche interdisziplinérer
Zusammenarbeit ist es notwendig, die unterschiedlichen disziplindren Sichtweisen zu erkennen, zu reflektieren
und fiir sich nutzen zu lernen. Hier kann ein Training helfen, dass speziell fiir interdisziplindre Forschung
relevante Kompetenzen, wie Perspektiveniibernahme, Reflexionsfahigkeit, Empféanglichkeit fir andere
Disziplinen oder Wirdigung von Diversitdt fordert [8]. Ein solches Training wird derzeit im DFG
Graduiertenkolleg 1126 entwickelt und evaluiert.

Danksagung: Wir danken der DFG fiir die Unterstiitzung im Rahmen des Graduiertenkollegs 1126/2
(Entwicklung neuer computerbasierter Methoden fiir den Arbeitsplatz der Zukunft in der Weichteilchirurgie).
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Abstract:

Es werden vier Werkzeuge vorgestellt, mit denen Segmentierungen interaktiv partitioniert werden kdnnen. Sie arbeiten
bild- oder objekt-basiert.

Das Skalpell-Werkzeug ermdglicht die Partitionierung einer Segmentierung, indem entlang nutzer-definierter
Pfade auf der Bildebene Schnittoperationen durchgefiinrt werden. Uber ein Mal-Werkzeug kénnen bild-basiert, analog
zu bekannten Zeichen-Applikationen, Teile einer Segmentierung markiert werden, die dann einer separaten Partition
zugeordnet werden.

Objekt-basiert arbeitet das Cutter-Werkzeug, mit dem Trennpfade direkt auf einem Segmentierungs-Mesh ein-
gezeichnet und zur Partitionierung genutzt werden kdnnen. Mithilfe des objekt-basierten ThinCut-Werkzeugs kdnnen
Schnitte an automatisch berechneten lokal diinnsten Verbundstellen einer Segmentierung vorgenommen werden.

Eine erste Nutzerstudie zeigt, dass Anwender effizient und effektiv Segmentierungen mittels der Werkzeuge
nachbearbeiten koénnen. Gegenuber manuellen Nachbearbeitungen konnten stets, teils hohe, Zeitersparnisse unter Nut-
zung der Werkzeuge erzielt werden.

Schllsselworte: Segmentierung, Nachbearbeitung, Partitionierung, Interaktionstechniken

1 Problem

In der modernen Medizin werden heutzutage fir die Diagnose und Therapie vieler Krankheitsbilder computergestitzte
Bildgebungssysteme eingesetzt. Von besonderer Bedeutung ist dabei oftmals die effiziente (semi-)automatische Segmen-
tierung der generierten Bilddaten zur Extraktion relevanter anatomischer Strukturen. Auf Basis von Segmentierungen
kénnen etwa digitale 3D-Patientenmodelle erstellt werden, mit deren Hilfe Chirurgen Hals-Tumor-Operationen planen
kénnen [1].

Allerdings kénnen nach aktuellem Stand der Technik auch sehr komplexe Verfahren nicht in jedem Anwen-
dungsfall die gesuchten Strukturen den Vorstellungen des Anwenders entsprechend segmentieren. Fir den praktischen
Einsatz empfiehlt sich daher unter méglichst geringem Zeitaufwand eine Segmentierung mit akzeptabler Genauigkeit zu
erstellen, die anschliefend mit effizienten Korrekturwerkzeugen nachbearbeitet wird.

Abgesehen von Korrekturen bedirfen Segmentierungen in einigen Anwendungsféllen einer hierarchischen
Untergliederung. Die resultierenden Teilsegmentierungen kdnnen dann in nachfolgenden Arbeitsschritten separat be-
trachtet werden. Fir die Planung von Hals-Tumor-Operationen etwa benétigen HNO-Arzte neben Segmentierungen
interessierender Halsstrukturen auch eine Schadel-Segmentierung, die nur den Unterkiefer getrennt von angrenzenden
Knochenstrukturen beinhaltet. Darauf aufbauend kénnen Visualisierungen des Halsbereichs generiert werden, in denen
der Unterkiefer als wichtige Kontext-Struktur zusatzlich dargestellt wird.

Fur die aufgezeigten Anwendungsgebiete existieren nach derzeitigem Stand der Forschung kaum effiziente
Techniken. Die in der Literatur vorgestellten Arbeiten zur interaktiven Nachbearbeitung von Segmentierungen verfolgen
in Anlehnung an [2] zwei unterschiedliche Strategien. Sie erlauben entweder die

1. direkte Manipulation einer geometrischen Reprasentation der Segmentierung oder
2. Anwendung lokaler Segmentierungstechniken.

Silva et al. [3] stellen in ihrer Arbeit Techniken der ersten Kategorie vor. Uber die Anwendung von Deformierungs-
Werkzeugen lassen sich Segmentierungs-Meshes korrigieren. Zur Anpassung von Voxelmasken arbeitet ein weiteres
Verfahren auf Basis von Brush-Interaktionen in 2D-Schichtansichten der Bilddaten.



In [2] werden interaktive Werkzeuge fiir die Korrektur modell-basierter Segmentierungen beschrieben. Dabei werden
einfache Interaktionstechniken eingesetzt, Uber die ein Nutzer zusétzliches Modellwissen in den Prozess der Segmentie-
rung integrieren kann. Anschlieend wird die Anpassung des Modells an die Bilddaten tber die Einwirkung externer und
interner Krafte neu berechnet. Dadurch wird das Modell aus einem falschen lokalen Optimum hin zum gewiinschten
Zustand transformiert und die bestehende Segmentierung korrigiert. Die Werkzeuge arbeiten damit nach der zweiten
Strategie. Fir die Partitionierung von Knochen-Segmentierungen in CT-Daten verwenden Liu et al. [4] ein auf Graph-
Cuts basierendes Werkzeug. Auf Basis nutzerdefinierter Saatpunkte werden die Segmentierungen mittels effektiver Cuts
eines aus den Voxelmasken generierten Graphen in Teilknochen zerlegt. Damit ist das Werkzeug ebenfalls der zweiten
Strategie zuzuordnen.

Beide Strategien bringen verschiedene Probleme mit sich. Bei der direkten Manipulation einer Voxelmaske
etwa sind oftmals aufwandige schichtweise Interaktionen nétig. Eine direkte Manipulation der Mesh-Geometrie kann zur
Folge haben, dass Korrektur-Resultate aufgrund von Glattungs-Filtern o0.4. die zugrundeliegende Segmentierung nur
noch ungenau abbilden. Werden Werkzeuge der zweiten Strategie eingesetzt, kénnen verrauschte Bilddaten, Partialvo-
lumeneffekte oder andere Artefakte wiederum dazu fiihren, dass angestrebte Ergebnisse gar nicht erreicht werden. Zu-
dem hangt das Partitionierungsergebnis von geeigneten Parametrisierungen und Startbedingungen der Nutzereingaben
ab (etwa Position von Saatpunkten in [2] und [4]). Daher war es das Ziel dieser Arbeit, intuitive interaktive Werkzeuge
zu entwickeln, die die effektive Partitionierung von gegebenen Segmentierungen ermdglichen, ohne deren bestehende
Genauigkeit zu verletzen.

2 Methoden

Die methodische Vorgehensweise zur Entwicklung effektiver Partitionierungs-Werkzeuge steht in Anlehnung an eine
szenario-basierte Strategie [5]. Dabei wurden bereits vorhandene User-Stories ausgewertet, aus denen sich drei generali-
sierte Anwendungsfalle fur eine Nachbearbeitung von Segmentierungen ableiten lieRen:
1. Partitionierung einer Segmentierung in semantische Untereinheiten (z.B. Trennung des Unterkiefers von bri-
gen Knochenstrukturen in einer Schadel-Segmentierung)
2. Entfernung aufnahme-bedingter Bildartefakte oder Fremdobjekte (z.B. Entfernung einer falschlicherweise mit-
segmentierten Sichtschutzblende aus einer Schédel-Segmentierung)
3. Kaorrektur durch Trennung einer féalschlicherweise zusammenhéngenden Segmentierung (z.B. Trennung von als
Einheit extrahierten Wirbelkérpern in einer Wirbelséulen-Segmentierung)

Die Interaktionsaufgabe bei der Durchfuhrung einer Partitionierung besteht in der Definition eines Trennpfads. Dazu
sollen die notwendigen Interaktionen mit einer Mesh-Reprasentation der Segmentierung vorgenommen werden. Dadurch
werden rdumliche Lagebeziehungen und geometrische sowie topologische Eigenschaften der reprasentierten Struktur
schnell ersichtlich und der Anwender bei der Einschatzung Uber den Bedarf einer Partitionierung unterstltzt. Die Be-
rechnungen zur Aufteilung der Segmentierung sollen auf deren Voxelmaske durchgefiihrt werden, da diese die Segmen-
tierung in vollstandigem Umfang beinhaltet, wahrend bei einem Mesh durch Glattungen 0.a. Teile der Segmentierung
maoglicherweise fehlerhaft oder gar nicht abgebildet werden. Auf Grundlage des Trennpfads kann anschlieBend eine
Trennflache generiert werden, anhand derer die Segmentierung im 3D-Raum aufgeteilt werde kann.

Vor dem Hintergrund der beschriebenen Anwendungsfalle wurden insgesamt vier interaktive Partitionierungs-
werkzeuge entwickelt, die eine bild- bzw. objekt-basierte Trennpfad-Definition erlauben.

2.1 Skalpell-Werkzeug

Das erste Partitionierungswerkzeug ist das Skalpell-Werkzeug. In Anlehnung an eine Skalpell-Metapher stellt es Funkti-
onalitaten zur Verfligung, um eine Segmentierung durch Ausnutzung freier rdumlicher Trennpfade an beliebig vielen
Verbundstellen aufzuteilen. Dazu zeichnet der Anwender bild-basiert auf einer 3D-Darstellung eines Segmentierungs-
Meshes uber eine Drag-and-Drop-Interaktion die gewiinschten Trennpfade ein.

Aus den Trennpfaden werden anschlieBend Trennflachen generiert, indem die Pfade in Sichtrichtung in die
Szene projiziert werden. Das entspricht einer Extrusion der Pfade in die Tiefe. Die Flachen werden durch Hyperebenen
représentiert, an denen die Trennung der Segmentierung vorgenommen wird. Jedes Voxel in der Maske der Segmentie-
rung wird abhéngig von seiner relativen Lage zu den Fl&chen einer Partition zugeordnet.

2.2 Cutter-Werkzeug
Das zweite Werkzeug wird als Cutter-Werkzeug bezeichnet. Es erlaubt die interaktive Festlegung geschlossener Trenn-

pfade auf dem Mesh einer Segmentierung und arbeitet damit objekt-basiert. Dazu kann ein Anwender analog zu einer
Anwendung eines Cutters in der realen Welt sukzessive Vertices des Mesh selektieren, wobei zwischen nacheinander



Abb. 1: Anwendung Skalpell-Werkzeug zur
Wirbeltrennung (links) und Resultat (rechts)

gesetzten Punkten geodéatische Pfade [6] erzeugt werden. Eine Selektion des initial gesetzten Punktes bewirkt das
SchlieRRen des Pfades.

Zur Erzeugung der Trennflachen wird das von den Pfaden umspannte Volumen tesseliert. Jede der Flachen
dient als Schnittebene, an denen die Segmentierung partitioniert wird. Dazu wird tber ein Region Growing in der Vo-
xelmaske der Segmentierung die Partitionierung berechnet, wobei die Trennflachen als Stopp-Kriterium dienen.

2.3 Mal-Werkzeug

Ein weiteres Werkzeug ist das Mal-Werkzeug, mit dem bild-basiert tber die Bewegung einer kreisflachigen Pinsel-
Reprasentation (ahnlich zur Drag-and-Drop Interaktion) Teile eines Segmentierungs-Meshes markiert und anschlie3end
partitioniert werden kénnen. Die Interaktionstechnik ist damit vergleichbar mit dem Bemalen einer Flache in bekannten
Zeichen-Applikationen. Die Kontur der markierten Bildflache bildet den Trennpfad.

Die Trennflachen werden durch eine Projektion der Trennpfade entlang der Bildebenen-Normalen in die Tiefe
erzeugt. Die Zugehorigkeit eines Voxels zu einer Partition wird anhand seiner Lage relativ zu den Trennflachen ent-
schieden. Liegt es innerhalb des durch die Trennflachen aufgespannten Volumens, wird es der ersten Partition zugeord-
net, ansonsten einer zweiten.

24 ThinCut-Werkzeug

Die Interaktionsaufgabe beim ThinCut-Werkzeug besteht darin, zwei Punkte auf einem Segmentierungs-Mesh zu selek-
tieren. Davon ausgehend wird automatisch ein Schnitt an der diinnsten Verbundstelle zwischen den Punkten durchge-
fuhrt. Das Vorgehen beruht auf Erkenntnissen der Wahrnehmungspsychologie, nach denen Menschen ein Objekt entlang
Punkten minimaler Krimmung in Untereinheiten aufteilen (Minima Rule [7]). Die Punkte auf der Mesh-Oberflache, die
die Minima Rule erfllen, bilden lokal dinnste Verbundstellen.

Zur Ermittlung der dinnsten Verbundstelle zwischen zwei Punkten innerhalb einer Segmentierung wird der von
Salah et al. [8] vorgestellte Algorithmus verwendet. An der resultierenden Position wird eine Trennflache orthogonal zu
einer approximierten Skelettlinie platziert, die zur Partitionierung der Segmentierung dient.

Abb. 2: Anwendung Cutter-Werkzeug zur Unterkiefer-Trennung (links, Mitte) und Resultat (rechts)



Abb. 3: Anwendung ThinCut-Werkzeug zur Blenden-Entfernung (links, Mitte) und Resultat (rechts)

3 Ergebnisse

Alle Partitionierungswerkzeuge wurden prototypisch implementiert und in einer ersten Nutzerstudie getestet. Dabei
wurde untersucht, inwiefern sich die Werkzeuge effizient in drei an die beschriebenen Anwendungsfélle angelehnten
Testszenarien einsetzen lassen. Im ersten Szenario sollten verschmolzene Wirbelkdrper in einer Segmentierung getrennt
werden (s.0. Anwendungsfall 3). Im zweiten Szenario galt es, den Unterkiefer von einer Schadel-Segmentierung zu
separieren (AF 1). Der letzte Testfall behandelte die Entfernung einer mitsegmentierten Sichtblende aus einer Schadel-
Segmentierung (AF 2).

3.1 Datenbasis

Als Grundlage flr die Experimente dienten CT-Datensatze des Hals- und Kopf-Bereichs, die Halswirbel, Schadelkno-
chen und teilweise Sichtschutzblenden enthielten. Fir jedes Testszenario wurde aus der Menge der Datensétze ein ein-
zelner ausgewabhlt. In einer Vorverarbeitung wurden die fur den jeweiligen Testfall relevanten Strukturen in einem Volu-
me of Interest aus einem Datensatz extrahiert. AnschlieBend wurden die Strukturen mittels eines schwellwert-basierten
Verfahrens segmentiert.

3.2 Vergleichsdaten

Zur Bewertung von Partitionierungsvorgéngen und -ergebnissen unter Verwendung der vorgestellten Werkzeuge wurden
die Strukturen eines Testfalls durch jeden Probanden zundchst manuell partitioniert. Dazu stand eine Applikation zur
Verfugung, mit der eine Segmentierung schichtweise bearbeitet werden kann. Bei der manuellen Partitionierung wurde
die Zeit gemessen, die fiir die vollstdndige Bearbeitung einer Segmentierung bendétigt wurde. Der Messwert kann fur
einen Vergleich mit Partitionierungsvorgéngen unter Nutzung der Werkzeuge herangezogen werden.

3.3 Probanden

Insgesamt nahmen flinf Probanden an der Versuchsreihe teil. Keiner von ihnen verfiigt tiber eine spezielle medizinische
Ausbildung. Allerdings besitzen alle Testnutzer zumindest grundlegende Kenntnisse tiber medizinische Bilder und deren
Aufbau sowie die Erstellung manueller Segmentierungen.

34 Experimentdurchfiihrung

Jeder Proband hatte flr jeden Testfall zunéchst die Aufgabe, die vorerstelle Segmentierung manuell zu partitionieren.
AnschlieBend wurden die Segmentierungen nacheinander mit jedem Werkzeug solange partitioniert, bis das erreichte
Ergebnis nach Einschatzung eines Probanden mdéglichst genau mit der zugehdrigen manuellen Partitionierung tberein-
stimmte. Im Vorfeld wurde den Probanden jedes Werkzeug anhand seiner Metapher erldutert und die gewiinschte Auftei-



lung der Segmentierungen beschrieben. In jedem Durchgang wurde dabei sowohl die Zeit gemessen, die ein Proband fir
den gesamten Vorgang bendtigte, als auch die Zeitspanne, die nur fir die reinen Interaktionen aufgewendet wurde. Fur
die Bewertung der Einfachheit und Effektivitat der Werkzeug-Nutzung wurden subjektive Einschatzungen der Proban-
den in Form eines Fragebogens eingeholt.

35 Ergebnisse der Experimente

Die Experimente zeigten, dass sich alle Werkzeuge effektiv fur einen Einsatz in den generalisierten Anwendungsféllen
eignen. Das Mal} der Eignung eines Werkzeugs hing dabei von der Komplexitét des jeweiligen Anwendungsfalls ab. So
fielen den Probanden die Partitionierungen von Strukturen schwerer, die dicht beieinander lagen, wie im Fall der Blen-
de-Entfernung aus der Schédel-Segmentierung. Fir solchen Anwendungen erwiesen sich Werkzeuge als nitzlicher, die
eine moglichst genaue Trennpfad-Definition unterstiitzen (Skalpell, Cutter) oder automatisch den Wiinschen der Pro-
banden entsprechende Pfade generieren (ThinCut).

Insgesamt waren alle Probanden mit schnell steigender Lernkurve in der Lage, die Werkzeuge zu beherrschen.
Nach Aussage der Probanden halfen die eingesetzten Metaphern, die Bedienungs- und Funktionsweisen der Werkzeuge
zu verstehen. Die Probanden gaben an, dass die Werkzeuge besonders praktisch fur eine schnelle initiale Grobkorrektur
bzw. grobe Nachbearbeitung von Segmentierungen seien, die dann mit manuellen Techniken sukzessive weiter verfeinert
werden konnten. Detailbearbeitungen lielen sich demnach nur unter hohem Interaktionsaufwand mit den Werkzeugen
umsetzen.

Hinsichtlich der Effizienz der Werkzeuge konnte festgestellt werden, dass gegenuber einer manuellen Partitio-
nierung in jedem Testfall unter Verwendung der Werkzeuge eine Zeitersparnis im Interaktions- sowie Gesamtaufwand
erzielt werden konnte. Dabei erwiesen sich bild-basierte Werkzeuge als zeitaufwandiger in der Anwendung als die ob-
jekt-basierten. Die subjektiven Einschétzungen der Probanden ergaben auBerdem, dass die Werkzeuge insgesamt einfach
einsetzbar und nutzerfreundlich in ihrer Bedienung sind.

Werkzeug AF 1 (Unterkiefer) AF 2 (Blende) AF 3 (Wirbel)
Skalpell 01:08 04:10 00:59 02:53 00:11 00:34
Cutter 02:49 03:40 02:34 03:11 01:41 02:37
Mal 02:11 02:53 02:12 02:36 00:40 00:49
ThinCut 00:21 00:33 00:20 00:35 00:10 00:22
Manuell 38:58 06:57 07:18

Tabelle 1: Durchschnittliche Bearbeitungszeiten der Testfalle fur alle Probanden;
linke Zelle: Interaktionszeiten, rechte Zelle: Gesamtzeiten

4 Diskussion

Es wurden insgesamt vier interaktive Partitionierungswerkzeuge vorgestellt, mit denen medizinische Segmentierungen
etwa fur Korrekturen oder die Erzeugung von Struktur-Hierarchien nachbearbeitet werden kénnen. Im Gegensatz zu
anderen Techniken verfolgen die Werkzeuge eine duale Verarbeitungsstrategie. Dabei werden Interaktionen mit einem
3D-Mesh der Segmentierung durchgefiihrt, wahrend die zugrundeliegende Voxelmaske im Partitionierungsprozess modi-
fiziert wird.

Eine erste Nutzerstudie zeigte, dass dadurch ungelernte Anwender mit schnell steigender Lernkurve zu einer
effizienten Bedienung beféhigt werden. Statt aufwéandige schichtweise manuelle Nachbearbeitungen vornehmen zu mis-
sen, geniigen durch Einsatz der Werkzeuge wenige Interaktionen, um in kurzer Zeit ein gewiinschtes Segmentierungser-
gebnis zu erhalten.

In nachfolgenden Arbeiten missen in weiterfiihrenden Nutzerstudien mit einer gréReren Anzahl (medizinisch
ausgebildeter) Probanden untersucht werden, ob sich die bisher gewonnenen Erkenntnisse hinsichtlich der Effektivitat
und Effizienz der Werkzeuge auch in anderen Testszenarien bestatigen. Von Interesse ist auBerdem, inwiefern sich ande-
re Interaktionstechniken oder Eingabegerate auf die Werkzeug-Nutzung auswirken. Beispielsweise konnten fur die bild-
basierten Techniken Stift-Eingabegerate verwendet werden, um die Interaktionsdurchfiihrung noch effizienter zu gestal-



ten. Als sinnvoll kénnen sich auch solche Interaktionstechniken erweisen, die ahnlich dem ThinCut-Werkzeug automa-
tisch Trennpfade erzeugen.
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Abstract:

Durch den Einsatz von Cochlea-Implantaten kann das Hérvermégen bei hochgradig schwerhdrigen und tauben Patien-
ten verbessert bzw. wiederhergestellt werden. Aufgrund eines zunehmenden Mangels an humanen Felsenbeinpraparaten
kommen fiir das OP-Training kinstliche, durch Rapid-Prototyping gefertigte Modelle zum Einsatz. Als Datengrundlage
fur das Rapid-Prototyping-Verfahren werden die CT-Schichtdaten segmentiert und in ein polygonales Oberflachengitter
Uberfihrt. Die unterschiedliche Dichte der Knochenstrukturen erfordert ein spezialisiertes Segmentierungsverfahren. Es
basiert auf dualen Schwellenwerten die mittels interpolierten Konturen zusammengefasst werden kénnen. Um schon
wahrend der Segmentierung die Qualitat der Segmentierung tberprifen zu kénnen, werden diverse gekoppelte Sichten
(2D-Schicht, 2D-Schnitt durch Datensatz, echtzeitgenerierte 3D-Oberflache) zur Verfligung gestellt. Der sich daraus
ergebende Workflow konnte erfolgreich auf Bilddaten von Felsenbein-Préaparaten und Probanden angewendet werden.
Sowohl Aufwand als auch Qualitat der Segmentierung wurde von einem HNO-Spezialisten als adaquat fir die Erzeu-
gung von kinstlichen Felsenbein-Implantaten fir das Training bzw. die Operationsplanung bewertet.

Schlusselworte: Felsenbein, Prototyping, Segmentierung

1 Problem

Durch den Einsatz von Cochlea-Implantaten kann das Horvermdgen bei hochgradig schwerhérigen und tauben Patienten
verbessert bzw. wiederhergestellt werden. Das Implantat ersetzt dabei die Funktion des geschédigten Innenohrs (Coch-
lea), indem es akustische Signale Uber einen Audio-Prozessor in elektrische Impulse Uberfiihrt und diese an den noch
funktionierenden Hornerv weitergibt [5].

Die Elektrodenbindel des Implantats werden operativ in die Horschnecke eingebracht. Dazu muss ein Zugangskanal
durch das Felsenbein, ein sehr harter, das Innenohr umgebender Teil des Schlafenbeins, gefrast werden. Um die erfolg-
reiche Einbringung des Implantats zu gewahrleisten, muss der Zugang sehr prézise auf die Horschnecke ausgerichtet
sein. AuBerdem muss darauf geachtet werden, keine der naheliegenden Nerven (Gesichts- und Geschmacksnerv) zu ver-
letzen [1].

Aufgrund eines zunehmenden Mangels an humanen Felsenbeinpréparaten kommen fir das OP-Training auch kinstliche
Modelle zum Einsatz [4]. Diese Modelle werden mithilfe von Rapid Prototyping-Verfahren auf Basis von CT-
Schichtdaten, entweder von vorhandenen Préparaten oder Patienten, hergestellt. Der Herstellungsprozess ist in den letz-
ten Jahren wesentlich verbessert worden, so dass die Modellerstellung giinstiger und weniger fehleranféllig ist. Somit
kénnen neben Standardsituationen auch komplizierte, patientenindividuelle Eingriffe, wie z.B. die Implantation bei Kin-
dern, vor der eigentlichen Operation trainiert werden. Durch den Einsatz moderner Materialien (lichtempfindliche Po-
lymere) und Produktionsverfahren (Stereolithograpie) kénnen die feinen Hohlraumstrukturen des Innenohrs in ausrei-
chendem Detailgrad und mit plausiblen haptischen Eigenschaften modelliert werden [2, 3].

Als Datengrundlage flr das Rapid-Prototyping-Verfahren werden die CT-Schichtdaten segmentiert und in ein polygona-
les Oberflachengitter tberfiihrt. Die Genauigkeit dieses Verarbeitungsschrittes entscheidet maligeblich lber die Qualitat
des zu erzeugenden Modells. Im Folgenden wird ein, auf die Besonderheiten von CT-Schichtbildern des Felsenbeins an-
gepasster, Segmentierungs-Workflow beschrieben, der es dem HNO-Spezialisten durch direktes visuelles Feedback er-
maglicht, die Qualitat des resultierenden polygonalen Oberflachengitters abzuschétzen. Eine besonders effiziente, hard-
waregestiitzte Generierung detaillierter Oberflachenmodelle (ca. 2 Mio. Punkte) ist dabei wesentlich.
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2 Methoden

Daten: Vier Datensadtze wurden mit dem Siemens AXIOM Artis C-Bogen Scanner akquiriert. Diese besitzen eine hohe
Ortsauflésung auf (isotrope Voxelauflésung: 0.063 mm - 0.135 mm, Schichtanzahl: 512x512x324 - 1024x1024x271,
zwei Aufnahmen von Felsenbein-Préparaten und zwei Aufnahmen von Probanden). Es wurde auf ein hardwareseitiges
Nachscharfen (Rekonstruktionskernel: sharp) der Bilddaten verzichtet, da dies das Signal-zu-Rausch Verhaltnis ver-
schlechtert und somit die nachfolgende intensitétsbasierte Segmentierung erschwert. Wie in Abbildung 1 zu erkennen,
werden dichte Knochenstrukturen, wie das Felsenbein, durch hohe Intensitatswerte reprasentiert, wahrend die feinen
knochernen Strukturen, die die Hohlraumstrukturen umschlieen, im mittleren Intensitatsspektrum angesiedelt sind. Dies
lasst sich durch ihre geringe Dichte und den aufgrund ihrer filigranen Natur, trotz der hohen Ortsaufldsung, auftretenden
Partialvolumeneffekt erklaren.

Segmentierungsmethode: Um addquate Trainingsmodelle prototypisch herstellen zu kénnen, missen sowohl die dich-
ten als auch die feinen Knochenstrukturen im Segmentierungsergebnis repréasentiert werden. Fir die Segmentierung wird
ein Schwellenwert-Verfahren verwendet. Dabei wird ein Intensitatswert festgelegt und die Voxel, deren Intensitatswert
Uber dieser Schwelle liegen, werden der Segmentierungsmaske hinzugefiigt. Dieses einfache Segmentierungsverfahren
ist fir Knochen gut geeignet, da sie in CT-Schichtbildern einen hohen Intensitatsgradienten beziiglich des umgebenden
Gewebes aufweisen. Fur die Segmentierung muss nur ein Parameter, der Schwellenwert, definiert werden. Bei standardi-
sierten CT-Aufnahmen kann dieser Parameter zudem anhand der Houndsfield-Einheiten (HU), zumindest fiir die dichten
Knochenstrukturen, automatisch bestimmt werden.

Duale Segmentierung: Da zwei Arten von Knochen (dicht, filigran) segmentiert werden missen, erweitern wir das
Segmentierungsverfahren so, dass zwei Schwellenwerte genutzt werden. Fir die visuelle Kontrolle der jeweiligen
Schwellenwert-Segmentierung werden gekoppelte Sichten bereitgestellt, die jeweils die aktuelle ausgewéhlte Schicht
des CT-Datensatzes zeigen. Nach Definition eines Schwellenwertes wird die resultierende Segmentierungsmaske als far-
biges, semi-transparentes Overlay in der zugehdrigen Sicht angezeigt.

Der Schwellenwert fiir die dichten Knochenstrukturen kann, ausgehend von der flir dichte Knochen typischen HU
(~1300), automatisch definiert werden. Da die dichten Knochen grof3ere, geschlossene Strukturen darstellen, wird ein
Region-Growing verwendet, das ausgehend von einem manuell gesetzten Saatpunktes anhand des Schwellenwertes seg-
mentiert. Aufgrund des geringen Rausch-zu-Signal Verhaltnis im oberen Intensitétsbereich sind komplexere und somit
parameterreiche Segmentierungsmethoden oder manuelle Korrektur zur Rauschreduktion nicht notwendig. Das Ergebnis
ist eine geschlossene Segmentierungsmaske der dichten Knochen im Mittelohrbereich. Allerdings sind die filigranen
Knochen nicht oder nur teilweise représentiert, was einer Untersegmentierung entspricht.

Die Segmentierungsmaske fir die filigranen Knochen wird durch eine manuelle Definition des Schwellenwertes erzeugt.
Eine automatische Definition des Schwellenwertes ist aufgrund des Partialvolumeneffektes in vielen Féllen nicht még-
lich. Die resultierende Segmentierungsmaske enthélt die filigranen Knochenstrukturen, weist aber gleichzeitig eine
Ubersegmentierung im Bereich des die dichten Knochen umgebenden Gewebes auf.

Abb. 1: Originaldaten (gefenstert) sowie ein Beispiel fiir die gekoppelte Sichten: Region-Growing der dichten Knochen,
Thresholding fir filigrane Knochen, zusammengefiihrte Segmentierungsmaske (dicht + filigran, siehe Pfeil), geklipptes
Echtzeitoberflachengitter

Zusammenfuhrung: Die untersegmentierte Maske My der dichten Knochen sowie die tibersegmentierte Maske Mg der
filigranen Knochen mussen zu einer einheitlichen Segmentierungsmaske Mc kombiniert werden. Zu diesem Zweck wird
eine weitere, ebenfalls gekoppelte Sicht zur Abbildung der zusammengefiihrten Segmentierungsmaske Mc bereitgestellt.
Initial entspricht Mc der untersegmentierten Maske My der dichten Knochen. Mithilfe einer manuell in die aktuelle
Schicht eingezeichneten, geschlossenen Kontur kann ein Bereich definiert werden, in dem die My, durch Mg, ersetzt wer-
den soll. Dadurch kann der Anwender erreichen, dass nur die korrekt segmentierten Teile der generell Ubersegmentierten
Maske Mg der filigranen Knochen in die finale Segmentierung einflieBen (siehe Abb. 1). Die Konturen miissen nicht in
jeder Schicht eingezeichnet werden, da es die Mdoglichkeit gibt, linear zwischen einzelnen Konturen zu interpolieren.
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Visuelles Echtzeitfeedback: Neben den drei gekoppelten Sichten auf die aktuell ausgewahlte Schicht werden zwei wei-
tere Sichten angeboten, um die komplexe Form der zusammengefassten Segmentierungsmaske erfassen zu kénnen. Die
erste Sicht bietet ebenfalls eine 2D-Sicht auf die Schichtdaten, allerdings wird der CT-Bildstapel entlang einer frei ro-
tier- und transformierbaren Ebene geschnitten und abgebildet. Somit kann die Segmentierungsmaske auch abweichend
von den Standardausrichtungen Transversal, Saggital und Frontal visuell inspiziert werden. Diese Sicht wird genutzt, um
die korrekte Segmentierung knécherner Landmarken, wie z.B. dem Steigbuigel zu Gberpriifen.

Um einen direkten Eindruck des Oberflachengitters zu erhalten, auf dessen Basis das kiinstliche Felsenbeinpraparat her-
gestellt werden soll, wird ausgehende von den gewahlten Schwellenwerten in Echtzeit ein Oberflachengitter erzeugt.
Somit kann schon wahrend der Festlegung der Schwellenwerte live tberprift werden, ob alle knéchernen Landmarken
korrekte im polygonalen Oberflachengitter reprasentiert werden.

Der Marching-Cubes Algorithmus dient zur Erzeugung von Oberflachengittern aus Bilddaten auf Basis eines Schwel-
lenwertes. Dazu wird der Datensatz zellenweise abgetastet und fiir jede Zelle, je nachdem, ob Eckpunkte der Zelle Giber
bzw. unter dem Schwellenwert liegen, mittels trilinearer Interpolation Dreiecke erzeugt. Die resultierende Oberflache
kann aus mehreren Millionen Dreiecken bestehen. Um nach einer Anpassung des Schwellenwertes sofort eine neue, der-
art komplexe, Oberflache erzeugen zu kénnen, wird der Marching-Cubes Algorithmus massiv parallelisiert auf der Gra-
fikkarte ausgefiihrt. Um auch innenliegende Strukturen inspizieren zu kdnnen, kann orthogonal zur aktuellen Blickrich-
tung auf das Oberflachengitter eine Clipping-Ebene erzeugt werden. Diese kann entlang ihrer Normalen durch das Gitter
gefiihrt werden. Wéhrend dieses Vorgangs kann die Blickrichtung frei gewechselt und die freigelegten Strukturen ent-
sprechend inspiziert werden, ohne dass dies die Ausrichtung der Clipping-Ebene dndert (siehe Abb. 1).

3 Ergebnisse

Das in Abschnitt 2 beschriebene Vorgehen zur Segmentierung der Felsenbein-Schichtbilder wurde prototypisch in Me-
VisLab realisiert. Der Workflow ist folgendermalen aufgebaut (siehe Abb. 2): Nachdem die von der CT-Workstation
stammenden Schichtbilder zu einem Bildstapel zusammengefasst wurden, wird zuerst der Schwellenwert fur die dichten
Knochen und danach derjenige fur die feinen Knochen manuell festgelegt. Die resultierenden Segmentierungsmasken
konnen direkt in den Schichten, Uber eine frei transformierte Schnittebene durch den Bildstapel sowie im echtzeitgene-
rierten Oberflachengitter inspiziert werden. Alle Ansichten sind gekoppelt, so dass eine Veranderung der Schwellenwerte
sich sowohl beim farbigen Overlay in den 2D-Ansichten als auch im Oberflachengitter sofort widerspiegelt. Somit ist
eine sukzessive Anpassung der Schwellenwerte mit kontinuierlicher Ergebniskontrolle méglich.

l Bilddaten I

-
| Threshold

{filigran)

Iterative Korrektur

Kombinierte
Maske

A 2

Threshold
(dicht)

Feedback:

+ Gekoppelte
Sichten (2D)

+ Echtzeit

Oberflachengitter

»

Marching Oberflachen-
Cubes gitter

-

Interpolierte
5 Konturen
>

Iterative Korrektur Selektion relevanter Bereichen

Abb. 2: Workflow fir die duale Segmentierung von CT-Felsenbein-Datensatzen

Selbiges gilt flr den néchsten Schritt des Workflows, der manuellen Zusammenfuhrung der beiden Segmentierungsmas-
ken. Sobald eine Kontur eingezeichnet wurde, wird automatisch zwischen dieser und den bisher eingezeichneten Kontu-
ren interpoliert und die finale Segmentierungsmaske passt sich sofort an. Diese wird ebenfalls durch ein farbiges Over-
lay in den Schichtbildern représentiert.

Im letzten Schritt des Workflows wird die Segmentierungsmaske mittels des Marching-Cubes Algorithmus in ein Ober-
flachengitter Gberfuhrt, das nun sowohl die filigranen als auch die dichten Knochenstrukturen enthélt. Dieses Oberfla-
chengitter wird an den Prototyping-Prozess tibergeben.

Trotz der deutlicher Unterschiede der Intensitatsverteilungen in den vier verarbeiteten Datensétzen, konnten sowohl die
Préparat- als auch die Probandenaufnahmen erfolgreich mit dem oben beschriebenen Workflow segmentiert und in ein
fiir die Weiterverarbeitung geeignetes Oberflachengitter tberfthrt werden.

Die ebenfalls Marching-Cubes basierte Echtzeit-Generierung der Oberflichengitter fiir die Uberpriifung der Schwellen-
werte wurde mit CUDA umgesetzt. Je nach Wahl des Schwellenwertes umfassen die resultierenden Gitter bis zu 1.8 Mi-
0. Gitterpunkte. Die Erzeugung des Gitters dauerte auf einer Mittelklasse-Grafikkarte (GeForce 9600 GT) ca. 0.6 ms,
was eine fliissige Anderung der Darstellung bei manueller Anpassung des Schwellenwertes erméglicht.
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4 Diskussion

Generelle, nicht auf die Daten angepasste Segmentierungssysteme (z.B. Mimics) erfordern oft eine manuelle, zeitauf-
wandige Korrektur der Ergebnisse. Teilweise kann die fir das Prototyping notwendige Qualitat nicht erreicht werden.
Der auf duale Segmentierung und Echtzeitfeedback basierende Workflow wurde im Vergleich dazu als effektiver bewer-
tet. Eine genaue Evaluierung der Zeitersparnis und des Genauigkeitsgewinns muss allerdings in einer nachfolgenden,
quantitativen Studie durchgefihrt werden.

Die Qualitat der resultierenden Segmentierungsmasken wurde von einem HNO-Spezialisten mit langjahriger Erfahrung
mit Cochlea-Implantaten und der entsprechenden Bildgebung beurteilt. Er befand sie als adaquat, um darauf basierend
kinstliche Felsenbein-Implantate fiir das Training bzw. die Operationsplanung zu erzeugen. Um flr Trainingszwecke
nutzbar zu sein, wurde besonderen Wert darauf gelegt, dass die dulRere Begrenzung der Segmentierung keine Ldcher
aufweist, was einen unerwiinschten Einblick in das Felsenbein ermdglichen wiirde. Bezuglich der filigranen Strukturen
musste der Hohlraum der Cochlea sowie der Steigbiigel als Landmarke korrekt segmentiert sein. Weiterhin sollten még-
lichst viele der Hohlraumstrukturen im Knochen représentiert sein, um ein korrektes haptisches Feedback beim simulier-
ten Eingriff zu gewahrleisten. All diese Anforderungen konnten mit dem oben beschriebenen Segmentierungsverfahren
erfillt werden. Der manuelle Aufwand bei der Segmentierung wurde als angemessen bewertet. Die Einstellung der
Schwellenwerte mithilfe von Slidern ist intuitiv und das direkte visuelle Feedback in allen gekoppelten Sichten wurde
positiv bewertet. Das lokale Zusammenflhren der beiden Zwischensegmentierungen mithilfe von einzuzeichnenden
Konturen wurde mit erhdhtem aber immer noch vertretbarem Aufwand bewertet. Dies liegt zum einen daran, dass zwi-
schen einzelnen Konturen interpoliert werden kann und zum anderen daran, dass die Konturen genutzt werden, um die
filigranen Knochenbereichen zu umgrenzen. Deren Anteil liegt aufgrund anatomischer Gegebenheiten im Felsenbein bei
nur ca. 20%. Auch in diesem Workflow-Schritt wurde das direkte visuelle Feedback (iber den aktuellen Zustand der zu-
sammengefihrten Segmentierungsmaske positiv bewertet.

Allerdings wurde in diesem Zusammenhang angemerkt, dass es fir die Fehlervermeidung sehr wichtig ist, deutlich her-
vorzuheben, welches visuelle Feedback zu welchem Teilschritt der Pipeline gehort. In der aktuellen, prototypischen
MeVisLab-Implementierung ist diese noch nicht konsequent umgesetzt, da vor allem die Erprobung und Verfeinerung
des Workflows im Vordergrund stand. Die aktuelle CUDA-Implementierung der Echtzeit-Generierung der Oberflachen-
modelle muss ebenfalls angepasst werden. Um eine fliissige Darstellungsanderung bei Anderung eines Schwellenwertes
zu gewahrleisten, muss der gesamten Datensatz auf die Grafikkarte geladen werden. Bei einer Standard-Grafikkarte mit
1GB Speicher kann ein Datensatz bis zu einer GrofRe von 256x256x256 verarbeitet werden. Bei hochauflosenden Fel-
senbeinscans ist mit einer hoheren Auflésung zu rechnen. Neben dem Einsatz eines reduzierten Datensatzes fur das visu-
elle Feedback wird aktuell die Anwendung einer definierten Region-of-Interest diskutiert, so dass die Oberflachengitter
nur fur bestimmte, als relevant definierte Abschnitte des Datensatzes in Echtzeit erzeugt werden. Die

restlichen Gitterbereiche kénnten dann bei Bedarf mit einem nicht-beschleunigten Marching-Cubes zeitlich verzégert
bereitgestellt werden.

Der hier vorgestellte Workflow sowie die diskutierten Interface- und algorithmischen Anpassungen sollen im weiteren
Verlauf in einen aktualisierten, flr den praktischen Einsatz geeigneten Software-Client Uberflihrt (Dornheim Segmenter
— www.dornheim-medical-images.de) und flir den Bau von kiinstlichen Felsenbeinpraparaten genutzt werden. In diesem
Zusammenhang wird sich zeigen, ob und welche weiteren Anpassungen des Workflows notwendig sind, um gezielt auf
sich eventuell ergebende, spezielle Anforderungen des Herstellungsprozesses mittels Prototyping einzugehen.

5 Referenzen

[1] Fayad, G. und Elmiyeh, B.: “Cochlear Implant“, Artificial Organs: New Techniques in Surgery, Volume 4, 133-
136, 2009.

[2] Hahne, C.; Scheffler, M.; Vorwerk, U. et al.: “Zum Problem der Erfassung und Bewertung biomechanischer Ei-
genschaften von Operationsmodelle (anatomischen Faksimilemodellen) bei Cochlear-Implant-Operationen®,
Proceeding of Computer- und Roboterassistierte Chirurgie (CURAC), 139-142, 2011.

[3] Petersik, A., Pflesser, B.; Tiede, U.; Hohne, K.H. und Leuwer, R.: “Realistic Haptic Interaction in Volume
Sculpting for Surgery Simulation.*, Proceeding of Surgery Simulation and Soft Tissue Modeling (IS4TM), 194-
202, 2003.

[4] Vorwerk, U.; Hahne, C.; H.; Skalej, M. et al.: “Operationsmodelle des menschlichen Felsenbeins zur Vorberei-
tung auf Cochlear-Implant-Operationen®, Proceeding of Computer- und Roboterassistierte Chirurgie (CURAC),
135-138, 2011.

[5] Wilson, B.S. und Dorman, M.F.: “Cochlear implants: current designs and future possibilities*, Journal of Reha-
bilitation Research and Development (JRRD), Volume 45 (5), 695-730, 2008.

14



Analyse pra-, intra- und post-operativer MRT-Daten bei
Gliompatienten mit einem ,,Open Source“ Programm

Wissenschaftlicher Beitrag
fiir die 11. CURAC Jahrestagung 2012

M. Huhndorf*, A. Nabavi?

! Universitdtsklinikum Schleswig-Holstein, Institut fiir Neuroradiologie, Kiel, Germany
2 Universitdtsklinikum Schleswig-Holstein, Klinik fiir Neurochirurgie, Kiel, Germany

Kontakt: monika.huhndorf@neurorad.uni-kiel.de
Abstract:

In der medizinischen Bildverarbeitung gibt es ein Uberangebot an proprietéren Softwarelésungen und kommerziel-
len Programmen zur Datenvisualisierung und -bearbeitung. Hieraus ergibt sich besonders fiir Patienten mit hirnei-
genen Tumoren die Schwierigkeit, eine einheitliche Basis zur Langzeitkontrolle zu schaffen. Es wurde untersucht,
inwieweit die Open Source Forschungsplattform 3D-Slicer geeignet ist, als Basis fiir einheitliche longitudinale Ver-
laufskontrollen etabliert zu werden. Die Machbarkeit der Implementierung der Software zu diesem Zwecke wurde
anhand der Datenverarbeitungsschritte Registrierung, Segmentierung und Volumetrie untersucht.

Es lieBen sich zu unterschiedlichen Zeiten und mittels unterschiedlicher Techniken acquirierte Datensétze aufein-

ander registrieren und ausgewéhlte segmentierte Strukturen volumetrieren.

Schliisselworte: Open Source Software, Tumorverlaufskontrolle, Bildbearbeitung

1 Problem

Das Gesamtiiberleben von Patienten mit malignen hirneigenen Tumoren ist maBgeblich abhéngig vom Resektionsaus-
malf der operativen Therapie[1,2,3,4].

In der Literatur ist eine positive Korrelation zwischen der Radikalitidt der Operation und dem Gesamtiiberleben be-
schrieben [1].

Es wurden in den letzten Jahren Verfahren und Hilfsmittel entwickelt, um einen Tumor maximal zu resezieren. Hierzu
gehoren zum Beispiel der Einsatz von Neuronavigationssystemen sowie der Einsatz von 5-Aminoldvulinsdure (5-ALA)
[5,6]. Doch die Identifizierung malignen Gewebes stellt nicht nur intraoperativ, sondern auch bilddiagnostisch im post-
operativen Verlauf eine Herausforderung dar. Die longitudinale Verlaufskontrolle nach Therapiebeginn gilt der Differen-
zierung zwischen Regress, Status idem und Progress.

Besteht der Verdacht eines Resttumors oder eines Rezidivs, so ist es wichtig Lokalisation und Grofle des suspekten Ge-
webes zu bestimmen und festzuhalten, um den weiteren Verlauf vergleichend beurteilen zu kdnnen.

Um die zu unterschiedlichen Zeitpunkten akquirierte Datensétze direkt miteinander vergleichen zu kénnen, werden ver-
schiedene Anforderungen an die Software gestellt. Sie muss nicht nur in der Lage sein, radiologische Datensétze zu vi-
sualisieren, sondern sie auch aufeinander zu registrieren, sie weiter zu bearbeiten und zu analysieren. Losungen fiir die-
ses Problem waren bisher entweder kommerziell und daher mit hohen Kosten verbunden, Insellgsungen oder in ihren
Moglichkeiten der Bildbearbeitung limitiert. Open Source Software bietet auf Grund der Kostenneutralitét, sowie der
ubiquitdren Verfligbarkeit eine Basis fiir einheitliche longitudinale Verlaufskontrollen und in diesem Rahmen die Mog-
lichkeit grof3 angelegter multizentrischer Studie unabhéngig von finanziellen Mitteln der beteiligten Zentren. Vor die-
sem Hintergrund wurde der 3D-Slicer als Open Source Software zur Visualisierung, Analyse und Bearbeitung radiologi-
scher Bilddaten ausgewéhlt und es wurde untersucht, in wieweit und unter welchen Vorraussetzungen es moglich ist,
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longitudinale Verlaufskontrollen operativ therapierter maligner, kontrastmittelaufnehmender Gliome unter Anwendung
dieser Software durchzufiihren [7].

2 Methoden

Es wurden gezielt Patienten mit kontrastmittelaufnehmenden, malignen Hirntumoren ausgewéhlt, die in der Klinik fiir
Neurochirurgie des Universititsklinikums Schleswig Holstein, Campus Kiel unter zu Hilfenahme des intraoperativen
MRT operativ therapiert wurden. Die Visualisierung und Analyse der préd-, intra- und postoperativen MRT-Datensétze
erfolgt mit dem 3D-Slicer als frei verfiigbare Plattform zur Darstellung, Analyse und Bearbeitung radiologischer Volu-
mendatensitze auf der Betriebssoftware Linux fedora.

Die MRT-Datensétzen wurden aus dem Klinikarchiv im DICOM-Format exportiert und im selben Format in den 3D-
Slicer geladen. Mit einer Kombination aus manueller und affiner Registrierung wurden alle Datensétze eines Patienten
in axialer Schichtung auf einen ausgewihlten axialen préoperativen Datensatz registriert. Es wurden sowohl T1- als
auch T2-gewichtete Datensitze registriert. AnschlieBend erfolgte die manuelle Segmentierung ausgewéhlter Zielvolu-
mina. In diesem Fall wurden das Ventrikelsystem, das prdoperative Tumorvolumen und die Resektionshohle als Ziel-
strukturen festgelegt. Das Volumen der ausgewahlten Strukturen wurde in ml berechnet.

Abbildung 1: Registrierung; OBERE REIHE: Registrierung eines intraoperativen T1lw Datensatzes auf einen
prioperativen T1w Datensatz (von links nach rechts: Prioperatives Bild, Intraoperatives Bild, Fusionierte Bil-
der, registrierte Bilder); UNTERE REIHE: Registrierung eines postoperativen T2w Datensatzes auf einen pra-
operativen T1w Datensatz (von links nach rechts: Prioperatives Bild, postoperatives Bild, Fusionierte Bilder, Re-
gistrierte Bilder)

3 Ergebnisse

Die stationdren anatomischen Landmarken konnten mit dem 3D-Slicer mit hoher Genauigkeit registriert werden. In
keinem Fall wurde die automatische Registrierung abgebrochen. Es lieen sich sowohl T1-, als auch T2-gewichtete Bil-
der registrieren. Die manuelle Segmentierung erwies sich als sehr zeitaufwendig, ist jedoch verglichen mit automati-
schen Segmentierungsverfahren zuverlissiger, besonders, wenn keine klare Graustufengrenze zu benachbarten Struktu-
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ren vorhanden ist. Die segmentierten Zielvolumina lieen sich, sowohl zum visuellen Vergleich als Modelle darstellen,
als auch zum quantitativen Vergleich volumetrieren. Die Zielvolumendifferenzen in den pri- und postoperativen kon-
trastmittelunterstiitzten T1w-Bildern reichten bei Tumorvolumina zwischen 4 ml und 73 ml von -22 ml bis +27 ml.

Abbildung 2: Dreidimensionale Darstellung der segmentierten Zielvolumina; LINKS: Darstellung des Vetrikel-
systems (blau), des prioperativen Tumorbefundes (gelb), der intraoperativen Resektionshohle (griin) und der
postoperativen Resektionshohle (rot); RECHTS: Zusitzliche Darstellung der intra- und postoperativen Subdu-
ralraumerweiterung, die in Addition mit der Resektionshohle das scheinbare Resektionsvolumen darstellt.

praoperatives Postoperatives
Patient Tumorvolumen Resektionsvolumen Differenz

1 63,2 35,6 27,6
2 73,8 85,9 -12,1
3.a 4,1 13,6 -9,5
3.b 59,5 54,2 5,3
4 21,3 42,9 -21,6
5 22,1 34,1 -12
6 25 30,2 -5,2
7 83,2 140,7 -57,5
8 66,2 54,2 12

Tabelle 1: Ergebnisse der volumetrischen Messung in kontrastmittelun-
terstiitzten T1w Datenséiitzen. (Volumen in ml; a=Erst-OP, b=Rezidiv-OP)
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4

praoperatives Postoperatives
Patient Tumorvolumen Resektionsvolumen Differenz

1 50,6 46,1 4,5
2 70,1 101 -30,9
3.a 5,7 13,6 -7,9
3.b 59,5 54,2 5,3
4 35 35,7 -0,7
5 25,3 26,5 -1,2
6 25 34,4 -9,4
7 105,3 146,9 -41,6
8 63 73,1 -10,1

Tabelle 2: Ergebnisse der volumetrischen Messung in T2w Datensétzen.
(Volumen in ml; a=Erst-OP, b=Rezidiv-OP)

Diskussion

Der 3D-Slicer bildet eine modulierbare Open Source Plattform zur Analyse und longitudinalen Untersuchungen von Tu-
morpatienten. Registrierung, Volumetrie und Vergleichsvolumetrische Untersuchungen sind durchfiihrbar und erlauben
die Konzeption einer longitudinalen individualisierten Verlaufskontrolle auf ubiquitérer Basis.

Weitere Untersuchungen bezichen die Segmentierungen weiterer Strukturen, sowie die Automatisierung der Ablaufe
ein, um die Beeinflussbarkeit der Ergebnisse durch den Anwender so gering, wie mdglich zu halten. Bei der Interpreta-
tion der quantitativen volumetrischen Ergebnisse muss beriicksichtigt werden, dass die Segmentierung, auf die die Volu-
metrie aufbaut im bereits registrierten Datensatz stattfindet. Dessen Bildmatrix und Schichtdicke wird wéhrend des Re-
gistrierungsvorganges an die des fixierten Datensatzes angepasst, so dass auch hier eine Fehlerquelle besteht, die fiir die
Planung weiterer Studien mit dem 3D-Slicer beriicksichtigt werden muss. Optimal wére eine einheitliche Bildmatrix
und Schichtdicke aller zu registrierenden Datensétze.

[1]
[2]

[3]

[4]

[5]

[6]
[7]
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Abstract:

Es wird ein Verfahren zur Herstellung patientenspezifischer Annuloplastieringe vorgestellt. Der Mitralklappenannulus
wird aus Computertomographiebildern modelliert. Eine optimale Ringgeometrie wird interaktiv erstellt. Die Ringe wer-
den mittels Selective Laser Melting aus einer Titanlegierung hergestellt. Im Tierversuch wurde die Machbarkeit des Ver-
fahrens iiberpriift. Mit patientenspezifisch geformten Annuloplastieringe fiir die Mitralklappenrekonstruktion konnten
die chirurgische Therapie besser an die individuelle Anatomie und Pathologie angepasst werden.

Schliisselworte: Mitralklappe, Annuloplastie, Rapid Prototyping

1 Problem

Die Mitralklappeninsuffizienz ist nach der Aortenklappenstenose die zweithdufigste Herzklappenerkrankung. Durch
krankhafte Verdnderungen an den Mitralklappensegeln und/oder Deformitit des Mitralklappenannulus aufgrund von
Degeneration oder Ischimien kommt es wihrend der Systole nicht mehr zu einem vollstindigen Verschluss der Mitral-
klappe und Blut wird vom Ventrikel zuriick in das linke Atrium gepumpt. Die chirurgische Rekonstruktion der Klappe
stellt heutzutage den klinischen Standard in der Therapie dieser Erkrankung dar [1, 2]. Hierbei wird die Klappe nicht
durch eine Vollprothese ersetzt sondern in ihrer Funktion so weit wie moglich unter Verwendung des nativen Gewebes
wiederhergestellt. Dabei kommen verschiedene Techniken zum Einsatz. In fast allen Fillen wird ein sogenannter An-
nuloplastiering eingesetzt, welcher Deformititen und Vergroferungen des Mitralklappenannulus ausgleichen soll und
insgesamt eine stabilisierende Wirkung auf die Mitralklappe hat. Seit Einfiihrung der Technik unter Verwendung plana-
rer, ovaler Ringe in den 1970er Jahren [3] wurde die Geometrie der eingesetzten Ringe stetig weiterentwickelt, tiber
planare D-formig Ringe hin zu sattelformig gebogenen Ringen. Hinter dieser Entwicklung steht die Bestrebung, die
Form der Ringe besser an die Mitralklappenanatomie anzupassen und dadurch weniger Spannung auf die Anatomie, ins-
besondere die Mitralklappensegel auszuiiben [4] und gleichzeitig die Koaptation der Segel zu verbessern [5,6]. In der
klinischen Praxis kommen Annuloplastieringe verschiedener Grofle und Geometrie zum Einsatz. Dennoch deckt die zur
Verfiigung stehende Auswahl nicht die interindividuelle Variabilitdt der Anatomie und Pathologie ab. Das Konzept der
Patientenspezifischen Annuloplastie wurde 2010 vorgeschlagen [7], jedoch nie in vivo tiberpriift. Ziel der vorgestellten
Studie war es, ein Konzept zur Implantation von patientenspezifisch hergestellten Annuloplastieringen im Tierversuch
auf seine Machbarkeit zu tiberpriifen.

2 Methoden

Es wurde ein Verfahren zur Modellierung optimal auf die Patientenanatomie angepasster Annuloplastieringe anhand von
Computertomographiebildern entwickelt. Zur Positionierung von 20 — 40 Landmarken zur Definition des Mitralklap-
penannulus werden zunéchst die beiden Kommissuren und ein dritter Punkt auf dem Annulus etwa in der Mitte des
posterioren Segels durch den Nutzer in den Bilddaten markiert. AnschlieBend berechnet das Programm automatisch eine
ungefihre Mitralklappenebene und erzeugte orthogonal dazu 20 Schnittebenen durch den Datensatz, welche sich im un-
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gefihren Zentrum der Mitralklappe schneiden. In jeder dieser Schnittebene werden durch den Benutzer die beiden
Schnittstellen mit dem Mitralklappenannulus markiert (Abb. 1, links).

Ausgehend von den markierten Landmarken wird der Annulus als zyklischer Spline dritter Ordnung berechnet und als
Kurve dargestellt. Durch Modifikation der Landmarken kann die Kurve interaktiv modifiziert werden, um Fehler bei der
initialen Landmarkendefinition auszugleichen und die Kurve zu glitten. Nachfolgend wird ein Oberflichenmodell eines
Annuloplastieringes berechnet, welches die Annulusgeometrie optimal abbildet. Der Ring weist einen zur Klappe hin
abgeflachten Querschnitt auf und enthilt lings des Annulus Locher zur Durchfithrung vonl0 bis 14 Nihten (Abb. 1).
Die Anzahl der Néhte richtet sich dabei nach dem Ringumfang.

Abb. 1: Links: Markierung des nativen Mitralklappenannulus in Computertomographien und Planung der Ringgeomet-
rie. Rechts: Fertiger Titanring vor Implantation.

Zur Erprobung des Verfahrens und der chirurgischen Handhabbarkeit der definierten Ringe im Tierversuch wurden unter
Anisthesie EKG-getriggerte Computertomographien (Siemens Somatom Definition Flash, Auflésung 0.3x0.3x0.3 mm®)
von 6 Schweinen angefertigt. Als Kontrastmittel wurden je 80ml Ultravist vends injiziert. Beta-Blocker und Lidocain
wurden verabreicht, um den Herzschlag auf 60-70 Schldge pro Minute zu senken und zu stabilisieren. Diese Pulssen-
kung war erforderlich, um ein optimales Ergebnis der auf die menschliche Physiologie ausgelegten Rekonstruktionsalgo-
rithmen des CT-Scanners zu erzielen. Schweine haben in der Regel einen hoheren Ruhepuls als Menschen. Die Aufnah-
men sowie der nachfolgende Akutversuch zur Implantation erfolgten in Ubereinstimmung mit lokalen und nationalen
Gesetzen sowie internationalen Standards zur Versuchstierhaltung und Durchfithrung von Tierversuchen.

Die Definition spezifischer Ringe erfolgte wie oben beschrieben. Anhand der definierten Oberflichenmodelle wurden im
Selective Laser Melting [8] Verfahren solide Ringe aus einer biokompatiblen Titanlegierung (Ti6Al4V) hergestellt (Abb.
1, rechts) und in Akutversuchen unter Narkose implantiert. Zur Uberpriifung der Ubereinstimmung der implantierten
Ringe mit der nativen Annulusgeometrie wurde die Klappenfunktionalitdt nach Implantation mittels epikardial durchge-
fiihrter Doppler-Echokardiographie untersucht. Ferner wurde die Form und Grof3e der Ringe nach Versuchsabschluss am
explantierten Herz untersucht. Hierzu wurde der native Annulus durch Entfernen des Atriums pripariert.

3 Ergebnisse

Die Bildqualitit der Computertomographien war in allen 6 Féllen ausreichend zur zweifelsfreien Definition des Mitral-
klappenannulus. Die korrekte Positionierung, Ausrichtung und Implantation der Ringe erwies sich unter Verwendung der
vordefinierten Nahtlocher aus chirurgischer Sicht als sehr gut machbar. Das Einnidhen selbst nahm nicht mehr und nicht
weniger Zeit in Anspruch als bei einem herkommlichen Ring, allerdings konnte durch das Wegfallen der intraoperativen
RinggroBenauswahl (sizing) die Operationsdauer geringfiigig reduziert werden.

Bei den ersten drei Tieren zeigte sich ein systematischer Fehler in der Planung der Ringgeometrien. Die Ringe erwiesen
sich als zu groB3. Dieser Fehler wurde fiir den zweiten Durchlauf mit drei weiteren Versuchstieren behoben, die in diesem
Durchlauf hergestellten Ringe stimmten sehr gut mit den in situ vorgefundenen Annuli iiberein (sieche Abb. 2) und im
Echo konnte keine funktionelle Mitralklappeninsuffizienz festgestellt werden.
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Abb. 2: Postoperative Kontrolle der Ringgrole und —geometrie. Bei den drei Versuchstieren der zweiten Serie zeigte
sich eine gute Ubereinstimmung der Ringe mit den nativen Annuli.

4 Diskussion

Die vorgestellte Studie ist eine reine Machbarkeitsuntersuchung. Keines der Versuchstiere wies vor dem Eingriff eine
Mitralklappendysfunktion auf. Der Versuch zielte somit nicht darauf ab, eine Aussage iiber die Kompetenz der patien-
tenspezifisch hergestellten Ringe zur Korrektur einer Deformitit oder Dilatation des Mitralklappenannulus zu treffen.
Ferner bleiben aufgrund der Tatsache, dass keine Langzeitbeobachtungen durchgefiihrt wurden, Fragen der Biokompati-
bilitdt und Durabilitdt des Implantats und der Néhte unbeantwortet.

Das Augenmerk der Studie lag auf der chirurgischen Handhabbarkeit der soliden Titanringe, die sich durch die vordefi-
nierten Nahtlocher in der Handhabung von den herkdmmlichen Ringen unterscheiden sowie auf der Frage, ob der Mit-
ralklappenannulus mittels der verfiigbaren Bildgebungstechnik hinreichend genaue modellierbar ist. Unter beiden Ge-
sichtspunkten zeigte sich das Konzept der patientenspezifischen Annuloplastie als durchfiihrbar.
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Abstract: Die Planung einer endovaskuldren Ausschaltung eines Aortenaneurysmas (EVAR) mittels Stentgraft kann per-
spektivisch anhand eines Finite-Elemente-Modells unterstitzt werden. Ziel ist hierbei die Abbildung des Stentgraftver-
haltens im Gefal3, wodurch eine quantitative Bewertung verschiedener Stentgraftprodukte im Kontext mit patientenspe-
zifischem Gefall maoglich ist. Eine bedarfsorientierte Modellentwicklung setzt jedoch Kenntnisse Uber interventionsspe-
zifische Fragestellungen und tber die Anforderungen von Seiten der Gefachirurgen voraus. Dieser Beitrag prasentiert
Ergebnisse einer Arbeitsprozessanalyse zur Planung von EVAR Interventionen und einer Machbarkeitsstudie zum pati-
entenspezifischen FE-Modell. Die Ergebnisse dienen als Grundlage fir eine anwendungsorientierte und praxisrelevan-
te Entwicklung von EVAR-spezifischen FE-Modellen.

Schliisselworte: Computerassistiertes Stenting, EVAR, Stentgraft, Finite-Elemente-Methode, Arbeitsprozessanalyse

1 Problem

Der Erfolg einer endovaskuldren Aortenrekonstruktion (EVAR) mittels Stentgraft hangt von einer ausreichenden Fixie-
rung der Endoprothese im GefaR, sowie einem guten Anliegen in proximaler und distaler Landungszonen zur Erzielung
einer kompletten Abdichtung ab. Hierfur sind die Applizierung der Endoprothese im GeféR, die Auswahl von Stent-
graftdesign und proximaler Verankerungsmechanismus sowie die Festlegung des UbermaRes und der Schenkelldnge
mafgeblich verantwortlich. Bei diesen Arbeitsschritten wird der GefaRchirurg nur bedingt von derzeit verfligbarer Pla-
nungssoftware unterstitzt, die sich im Wesentlichen auf Messfunktionalititen und 3D-Visualisierung des GeféRes und
detektierter, kalzifizierter Plaques beschranken [1]. Zur Optimierung der EVAR Planung wird eine simulationsgestitzte
Planungsmethode vorgeschlagen, die unter Verwendung eines Finite Elemente (FE) Modells die Wechselwirkung zwi-
schen Stentgraft und umliegendem Gewebe berechnet und somit eine patientenspezifisch optimierte Implantatauswahl
in Aussicht stellen kann. Fur eine bedarfsorientierte Entwicklung von FE-Modellen miissen die Anforderungen von Sei-
ten der Geféalichirurgen identifiziert und bertcksichtigt werden. Den Autoren sind aus der bisher verfligbaren Literatur
keine Arbeiten bekannt, die das Einsatzpotenzial eines patientenspezifischen FE-Modells (Gefall mit Stentgraftringen)
im Kontext mit medizinischen Fragestellungen der einzelnen EVAR-Planungsschritte aufzeigen. Das vorliegende Paper
soll dem Mediziner das Einsatzpotenzial dieser neuen Planungsmethode aufzeigen und somit einen Beitrag zum Fort-
schreiten der Entwicklungskette des angestrebte EVAR-Modells leisten.

2 Methoden

2.1. Arbeitsprozessanalyse

Unter Einsatz der Software Swan-Suite (Fa. Swan GmbH) wurden insgesamt zehn Aufnahmen von Operationsplanung
und -verlauf bei Behandlung abdominaler Aortenaneurysmen mittels Stentgraft aufgenommen. Die Aufnahmen fanden
zwischen dem 19.05.2009 und dem 9.11.2009 statt. Der leitende Chirurg war in allen Fallen die gleiche Person mit 15
Jahren EVAR Erfahrung und mehr als 1000 durchgefiihrten Stentgraft Interventionen. Die Workflowanalyse wurde zur
Ermittlung medizinischer Fragestellungen, die sich in den einzelnen Planungsschritten ergeben, durchgefiihrt und bildet
die Basis zur Definition von Anforderungen an ein Simulationsmodell zur Planungszunterstiitzung. Zudem sollte an-
hand der Workflowanalyse den Informatikern ein besseres Verstdndnis fir die medizinischen Problemstellungen gege-
ben werden, was bei einer interdisziplindren Zusammenarbeit eine wichtige Grundlage darstellt.

2.2 Machbarkeitsstudie patientenspezifisches Finite Elemente Modell
Fir einen Einsatz im klinischen Alltag wurde zunéchst anhand verfiigbarer CTA-Daten und Segmentierungswerkzeuge
gepriift, welche Modellbestandteile patientenindividuell fir die Bearbeitung der ermittelten medizinischen Fragestel-
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lungen bereitgestellt werden kénnen. Des Weiteren wurde anhand der FE-Simulationssoftware untersucht, welche Ma-
terialmodelle zur numerischen Beschreibung von Blutgefall und Stentgraft verfligbar sind. Die hierflir ebenfalls erfor-
derlichen Eingabeparameter kdnnen fiir das Gefal aus der Literatur oder patientenindividuellen Messungen und fiir den
Stentgraft aus Herstellerangaben hervorgehen. Diesbeziglich wurde geprift, welche Daten fiir eine méglichst realitats-
nahe Modellierung zur Verfiigung stehen.

3 Ergebnisse

3.1 Einteilung EVAR Planungsschritte und Definition medizinischer Fragestellungen

Basierend auf den durchgefiihrten Arbeitsprozessanalysen wurde fir die EVAR-Planung eine Einteilung der Arbeits-
schritte vorgenommen und hiermit im Zusammenhang stehende Fragestellungen formuliert:

»CT Datensatz betrachten* - Analyse von GefaRanatomie und Priifung der EVAR Voraussetzungen
Der Arbeitsschritt ,, CT Datensatz betrachten® stellt den zeitaufwindigsten Arbeitsschritt der Planung dar. Der Gefal3-
chirurg verschafft sich hierbei einen Uberblick zur allgemeinen Anatomie des Patienten, zur Form und Position des
Aneurysmas, den Nierenarterien sowie der linken und rechten Iliac Arterie. Folgende Fragen sind zu beantworten:
e Durchmesser und GefaRverlauf der A.iliaca beidseits fur Katheterdurchfiihrung geeignet, ohne starke GefaRlwin-
dungen und problematische Knickwinkel?
Lange des Aneurysmahalses als proximale Landungszone ausreichend?
Lange von linker und rechter A. iliaca als distale Landungszonen ausreichend?
e Lassen Verkalkungen/Thromben in den Landungszonen eine ausreichende Fixierung des Stentgrafts erwarten?

»Anatomien messen“ - Festlegung von Implantatdimensionen
Sind alle Voraussetzungen fir eine EVAR erfullt werden im né&chsten Arbeitsschritt die Durchmesser fiir Aneurysma-
hals, linker und rechter A. iliaca sowie die Lange des betreffenden Aortenabschnitts ermittelt, worauf basierend die Di-
mensionen des Stentgrafts festgelegt werden. Eine besondere Herausforderung stellt hierbei die Ermittlung der erforder-
lichen Lange der A. iliaca-Schenkel dar, da basierend auf den CT-Schichtbildern GefaBwindungen nicht beriicksichtigt
werden koénnen. Es stellt sich somit die Frage:

e Welche Schenkelldnge birgt nicht das Risiko eine Arterienverzweigung zu verschliefen?
Die Uberdimensionierung des Stentgrafts dient der Fixierung im BlutgefR. Es stellen sich folgende Fragen:

e Welche Stentgraft-Dimensionierung stellt patientenspezifisch das Optimum dar ?
o Inwieweit beeinflussen vorhandene Plaqueablagerungen und Thromben die Radialkraft ?

Auswahl Stentgraftdesign
Die Auswahl des Stentgrafttyps héngt von der patientenspezifischen Anatomie, den Erfahrungswerten des Mediziners
und dessen Kenntnis vorhandener Stentgraftsysteme ab. Zu den anatomischen Kriterien z&hlen L&nge, Form und Angu-
lation des Aneurysmahalses, Plaquevorkommen in den Landungszonen sowie der rdumliche Verlauf der A.iliaca com-
munis und deren Windungen. Auf dem Markt verflugbare Stentgrafts unterscheiden sich hinsichtlich Stentringdesign,
Ummantelungsmaterial und proximaler Verankerungsmechanismen. Es stellt sich somit die Frage:

e  Welcher Stentgrafttyp ist flr die vorliegende Gefamorphologie am besten geeignet?

3.2 Anforderungsdefinition flr das Simulationsmodell
Aus der Workflowanalyse konnten Anforderungen an ein Simulationsmodell abgeleitet werden. Diese betreffen die Be-
wertung von Stentgraftgeometrie und -positionierung, wofiir die folgenden Daten und Funktionen erforderlich sind:

e Realitdtsnahe 3D-Modellierung von patientenspezifischer GefaBBanatomie, Verkalkungen und Thromben
e Positionierung von 3D-Implantatkomponenten im GefdBmodell und Simulation der Implantatauswirkungen

3.3 Patientenspezifisches FE-Modell

Entsprechend der definierten Anforderungen wurde gepriift, inwieweit eine Generierung von patientenspezifischen
Daten moglich ist. Zur Bereitstellung der geforderten 3D-Objekte kdnnen unter Einsatz einer Segmentierungssoftware
(bspw. Mimics, Fa. Materialise) die Gefd3- , Thromben-. und Plaquegeometrie aus den CTA-Schichten extrahiert
werden. Die Wanddicke ist aus den CTA-Daten nicht zu ermitteln, weshalb diese anhand experimentell ermittelter
Werte zu erstellen ist. Aus dem Oberflédchennetz ist ein Volumenmodell (Tetraeder) zu generieren. Wird dies in 3-matic
(Fa.Materialise) durchgefiihrt, ist der Modellexport als *.cdb-Datei moglich, die direkt in die FE-Simulationssoftware
ANSYS importiert werden kann. Die Komplexitit biologischen Materials, wie der patientenspezifischen
GefiBBgeometrie, ist sehr hoch. Daher ist eine ortsabhidngige Vernetzung erforderlich. Bereiche der Stent-Gefil3-
Wechselwirkung werden feiner vernetzt als Abschnitte, die flir das gesamte Systemverhalten aber nicht im Detail
relevant sind. Zur Modellierung von Blutgefdfen sind in der verfiigbaren Literatur mehrere Ansitze zu finden, die sich
hinsichtlich der Anzahl verwendeter GefdBwandschichten und Materialmodell zur Beschreibung des elastischen
Verhaltens unterscheiden. Bisher wurde héufig auf linear elastische [2,3] und nicht-linear elastische Materialmodelle
[4,5] zurtickgegriffen.
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Abb. 1: Prozesskette zur Erstellung eines patientenspezifischen FE-Modells
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Holzapfel hat in mehreren Experimenten die Materialcharakteristika von humanen GefaRen untersucht [6]. Die hieraus
gewonnenen Ergebnisse zeigen, dass es sich um ein anisotropes Material handelt und der nicht-linear elastische Ansatz,
auch hyperelastisch genannt, die Realitdt am besten annéhert. Das Materialmodell von Holzapfel ist in der kommerziel-
le Berechnungssoftware ANSY'S verfiighar. Als Eingabeparameter stehen die von Holzapfel experimentell ermittelten
Werte fur eine humane A.iliaca zur Verfugung[6]. Zur Beschreibung von Plaqueeigenschaften kann ein linear elasti-
scher Materialansatz mit von Holzapfel experimentell ermittelten Daten zu kalzifizierter Plaque verwendet werden [7].
Tong et al. untersuchten die Bestandteile eines Thrombus im Experiment und teilten diesen in drei Schichten mit hyper-
elastischem Materialverhalten ein [8]. Zur Uberpriifung der Anwendbarkeit des nicht-linear elastischen mechanischen
Verhaltens zur Beschreibung der Gefaeigenschaften konnte anhand eines idealisierten, kreisrunden Gefallausschnittes
der Einfluss des Materialgesetzes untersucht und aufgezeigt werden [9]. Fur eine méglichst genaue Bewertung des Ge-
samtsystems sollte der komplette Stentgraft mit Ringen, Ummantelung und evtl. vorhandenem proximalen Veranke-
rungsmechanismus modelliert werden. Hierfur kénnen die vom Hersteller bereitgestellten Konstruktionsdaten im stl-
Format in das FE-Programm importiert werden. Zur Beschreibung des superelastischen Materialverhaltens der Nitinol
Stentgraftringe steht in ANSY'S das nicht-lineare Materialmodell ,,Shape Memory Alloy (SMA)“ zur Verfligung [10].
Die Eingabeparameter koénnen vom Hersteller des Nitinolmaterials bezogen werden. Die meisten der derzeit verfiigbha-
ren Stentgrafts weisen Ummantelungen aus Polytetrafluorethylen (ePTFE) oder Polyethylen terephthalate(PET, Dacron)
auf. Diese Materialien kdnnen unter Verwendung eines entsprechenden E-Moduls (Angaben vom Hersteller) als linear
elastische Materialien beschrieben werden [11]. Abbildung 1 zeigt die grundlegenden Elemente einer Prozesskette zur
Erstellung eines patientenspezifischen FE-Modells mit Stentgraft.

3.4 Einsatzpotenzial FE-Modell

Fixierungskraft zur Optimierung des Stentgraftiibermafes: Als Ergebnis der Gefal3-Stentgraft Interaktion kann eine Ra-
dialkraft berechnet werden, die Aussagen hinsichtlich maximal moglicher Radialkraft von Stentgrafts unter den vor-
herrschenden patientenspezifischen Bedingungen zulasst. Ein Vergleich berechneter Fixierungskraft mit ebenfalls simu-
lierten  Stromungskréften  kann  eine  bessere  Einschdtzung  des  Migrationsrisikos  ermdglichen.
Kontaktstatus zur Bewertung des Abdichtungspotenzials: Die Berlcksichtigung von Plaquegeometrie und
-materialeigenschaften ermdglicht eine Aussage, an welchen Stellen eine Spaltbildung zwischen Stentring und umlie-
gendem Gewebe und somit eine Undichtigkeit zu erwarten ist. Hierdurch kann bei verkalkten Landungszonen mit ent-
sprechend unebener GefédBwand eine bessere Einschétzung des Endoleak Typ | Risikos erwartet werden. Zur Bewertung
des Abdichtungspotenzials wird der Kontaktstatus von Stentgraftringen mit Gefalwand und Plaque berechnet.
Deformationen - Ermittlung von Implantatlange: Die konventionelle Messung zur Ermittlung von Implantatlange be-
zieht sich lediglich auf die Strecke, die abzudecken ist, jedoch werden evtl. Begradigungen von Gefallabschnitten durch
eine Prothese nicht berucksichtigt. Anhand von Konstruktions- und Materialdaten des Stentgrafts ist es moglich Dimen-
sionen und Anpassungsfahigkeit der Endoprothese unmittelbar im Gefall abzubilden, wodurch eine prazisere Lén-
genermittlung erwartet wird. Das resultierende Ergebnismodell kdnnte im Rahmen weiterfihrender Forschungsarbeiten
zur Echtzeitregistrierung mit intraoperativen CTs bereitgestellt und somit auch hinsichtlich der Positionierung eine Un-
terstitzung bieten. Hierdurch l&sst sich einerseits eine Verkiirzung der OP-Zeit erwarten und andererseits wird die
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Strahlen- und Kontrastmittelbelastung fir den Patienten reduziert, was zu einer Erhéhung der Sicherheit bei diesem
Eingriff fuhren wird.

Reproduzierbare Randbedingungen - Quantitativer Vergleich von Stentgraftdesigns: Anhand des FE-Modells kénnen
unterschiedliche Stentgrafttypen und ihre Auswirkungen auf das umliegende GefaR besser eingeschatzt und auch ge-
genibergestellt werden, wodurch ein quantitativer Vergleich mehrerer Produkte méglich wird. Beispielsweise kann an-
hand berechneter Fixierungskréafte und Kontaktzustand zwischen Stentgraftringen, Plaque/Thromben und GefaRwand
die Endoprothese mit dem besten Abdichtungs- und Fixierungspotenzial ermittelt werden.

4 Diskussion

Anhand der Arbeitsprozessanalyse konnten grundlegende, medizinische Fragestellungen und hiervon abgeleitet Anfor-
derungen an ein Simulationsmodell zur Planungsunterstiitzung formuliert werden. Die gewonnene Datenbasis diente zur
Ermittlung von Einsatzpotenzial fir ein FE-Modell zur Abbildung von GefaBwand-Stentgraft-Interaktion unter Beriick-
sichtigung der Bediirfnisse und Anforderungen der Mediziner. Zur Analyse des EVAR-Planungsprozesses wurde nur
ein GefaRchirurg einbezogen, der zudem Uber eine groRe Erfahrung verfigt. Zur Ermittlung weiterer Schwachstellen
der konventionellen Planung und Definition von weiterem Einsatzpotenzial des FE-Modells sind in weitere Untersu-
chungen auch weniger erfahrene Gefalchirurgen zu integrieren. Hinsichtlich der Erstellung eines patientenspezifischen
FE-Modells kann festgehalten werden, dass sich die Modellierung nach dem derzeitigen Stand der Technik auf die Ge-
fak-, Plaque und Thrombengeometrie beschrankt. Fir derzeit nicht in vivo messhare Parameter, wie beispielsweise die
GeféReigenschaften stehen in der Literatur experimentell ermittelte Werte zur Verfugung, deren Verwendung hinsicht-
lich der Materialmodellierung mit dem Kompromiss der Erstellung eines Durchnittmodells einhergeht. Zur Validierung
des angestrebten Simulationsmodells und Prifung der Praktikabilitat im klinischen Alltag ist eine Studie mit einer gro-
Reren Anzahl von Gefalichirurgen mit unterschiedlichen Erfahrungswerten durchzufiihren. Bedingt durch das nicht-
lineare numerische Verhalten in Hinsicht auf die erforderlichen Materialgesetze, die groRen Modellverformungen und
die Kontaktproblematik steht eine Konvergenzanalyse zur Bestimmung minimal erforderlichen Knotenanzahl am pati-
entenspezifischen FE-Modell noch aus. Es ist derzeit noch keine fundierte Aussage dariiber bekannt, wie viel Radial-
kraft mindestens bendtigt und wie viel Radialkraft maximal vertraglich ist. Hinsichtlich der mindestens erforderlichen
Radialkraft konnen jedoch die am Stentgraft angreifenden Stromungskréfte herangezogen werden. Ist die Radialkraft
bzw. die Fixierungskraft (Berlcksichtigung Reibungskoeffizient) groRer als die vorherrschenden Stromungskréfte, so
kann von einem geringeren Migrationsrisiko ausgegangen werden. Bezogen auf die maximal vertrdagliche Fixierungs-
kraft sind verschiedene Gewebezustande in der GefaBwand zu berlcksichtigen. Beispielsweise neigen Gefalie eines Pa-
tienten mit Bindegewebsschwache eher zur Rissbildung.
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Abstract:

Revision joint replacements are challenging surgical tasks. The key factor for preoperative planning is to know the exact
type of primary prosthesis to avoid long preoperative organisation, long operation times, and especially loss of bone and
soft-tissue during operation. In daily routine there is often no information about the primary prosthesis. We are develop-
ing methods for identifying implanted prostheses from x-ray images by means of matching template images generated
from prosthesis CAD data.

At the current stage of the project with only one prosthesis model we can already show promising matching qualities, so
that further research in this area seems to be worthwhile. Improved segmentation algorithms as well as building up a
larger prosthesis data base are our next steps.

Keywords: Revision Joint Replacement — Identification of Implanted Prostheses — X-ray Image Analysis

1 Problem

According to an analysis of the German Office for Quality Assurance approximately 33000 revisions of knee and hip
arthroplasties were performed in 2008". This corresponds to a burden rate of 10.2%. The number of primary joint re-
placements as well as the number of revisions in industrial nations like the US and Great Britain has constantly risen in
the past decades®*. Considering the aging of the population, this trend will continue and the number of revision opera-
tions will increase even stronger”.

Revision joint replacement is an extraordinary challenge for the surgeon in terms of preoperative planning: knowing the
exact type of the prosthesis that was implanted during primary replacement is a key factor. Only with this knowledge it
is possible to provide suitable instruments, to ensure an acceptable duration of the procedure and to keep the damaging
and loss of bone and soft-tissue to a minimum. Ensuring shorter operation times is especially important regarding the
fact that a revision of total joint replacement is still associated with a higher rate of complications (such as deep vein
thztgrgwbosis, bleeding and myocardial infarction amongst others) and costs nearly twice as much as primary arthroplas-
ty™>°,

The typical patient presenting for a revision joint replacement usually does not know the exact type of prosthesis that
was used in primary replacement. Also a sufficient documentation of the primary prosthesis as well as prosthesis 1Ds
are often not available. Therefore the organisation of several different operation instruments or a freestyle approach for
prosthesis removal is sometimes necessary. Furthermore, knowing the exact type of prosthesis, when planning a re-
placement, could facilitate a revision of only the damaged components in some cases.

The development of a software application that is able to identify the prosthesis within a set of x-ray images, compare
the found prosthesis with a database, and tell the exact type of prosthesis fast and accurately seems to be a promising
approach.

2 Methods

The application is separated into three major components (see Figure 1): The first component “Template Image Genera-
tion” adds 3d models of endoprostheses to a database. The second component “X-ray Image Segmentation” extracts en-
doprostheses from provided sets of x-ray images. Finally the third component “Template Matching” finds the best
matching prosthesis types in the data base.
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Figure 1: Flow chart and project structure of the developed 7app|ircation.

Template Image Generation

Since it is necessary to compare 3d objects with 2d x-rays, 2d template images of the 3d CAD endoprosthesis models
are generated. These template images represent the 3d models in all possible orientations. Template images are generat-
ed using standard computer graphics image rendering methods with a virtual camera rotating around the centre of the 3d
model in all three rotational degrees of freedom (DoF). Subsequently, thresholding is used to segment the silhouette of
the endoprosthesis model in the projected image.

In order to reduce the number of template images and also to reduce the amount of time needed to generate those tem-
plate images, the images are aligned vertically along the major axis of the segmented prosthesis region utilizing central
image moments. With this image based alignment, one rotational DoF — namely the rotation about the view axis of the
virtual camera — can be renounced. In doing so, the time and memory complexity can be decreased from 0(k*) to
0(k?) with k being the number steps in a complete 360° rotation about one axis.

X-ray Image Segmentation

Segmenting the endoprosthesis parts from given x-ray images is an important step in the prosthesis identification proce-
dure. The following algorithm was implemented in order to extract the endoprosthesis part from x-rays given in
DICOM format: First, a median filter is applied in order increase homogeneity in the area of the prosthesis while at the
same time preserving the edges. Next, the Sobel operator is applied to highlight the edges around the prosthesis compo-
nents. The third step requires some user interaction. The user has to select a seed point in the interior of the prosthesis
components and also a colour similarity threshold value for a flood-fill algorithm, which follows. The final step is a
Dilation algorithm, which is applied in order to fill small holes in the interior of the prosthesis area. Figure 2 illustrates
the segmentation process and its results.

e e e Y

Figure 2: The implemented segmentation algorithm consisting of median filtering, Sobel operator application, flood-
filling and Dilation (shown in the top row). The results achieved with an exemplary X-ray are shown in the AP (middle
row) and lateral (bottom row) viewing direction.

27



Template Matching

As a last step, the template images, which best match the segmented prosthesis silhouette from the provided x-ray im-
ages, is determined. The matching quality for a given combination of segmented silhouette and template image is com-
puted in the following way: first, the centroids of both images are computed. Next, both images are layered, so that their
centroids and major axes overlap. The matching quality is then determined as the number of pixels shared between tem-
plate image and segmented X-ray image.

Since this method only calculates matching results for one pair of images, another algorithm is required to compare a
set of results, so that a variety of different template images may be considered. The project implementation considers
two cases: In the first case, only one x-ray is given as an input and the matching result is based on only one x-ray ex-
traction. The second case provides two x-rays (lateral and frontal) as input. Therefore, matching results must be based
on the segmentation results of both x-rays; meaning in particular that computed matching endoprostheses must guaran-
tee satisfactory results for both images. The algorithm computes the degree of similarity by determining the amount of
shared pixels, and then simply compares the degree of similarities of all pairs of extracted and template images. The
Matching endoprostheses can be derived from the template image with the highest degree of similarity (see Figure 3).
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Figure 3: The complete process of template image generation, endoprosthesis segmentation from given x-rays, and fi-
nally the matching of segmented endoprosthesis images to the template image database.

In order to find candidate template images more quickly Hu moments are used to pre-select templates with similar char-
acteristics to those of the segmented X-ray images. The Hu moments are computed during the template image genera-
tion process and stored in a database together with the templates. When searching for possible candidate images in the
database only those templates are considered, which have similar Hu moments as the endoprosthesis segmented from
the x-rays. Utilizing Hu moments in this way the matching / identification process can be realized more efficiently as
inappropriate matches (as illustrated in Figure 3) don’t need to be considered.

3 Results

At the current stage of the project, only one prosthesis model (Fa. Corin, Knee Prothesis Uniglide) was available for
evaluating the algorithms presented above.

To evaluate the template identification process, template images have been generated with different angle step sizes.
Furthermore, template images were generated with and without alignment to their major axis in order to evaluate its ef-
fects on the resulting identification accuracies. It could be shown that a step size of 5° achieves very accurate identifica-
tions with accuracies of about 90% for lateral and over 70% for frontal images. With larger step sizes, the accuracies
degrade, such that step sizes over 20° are no longer applicable. Furthermore it could be shown, that utilizing image cen-
tral moments in order to renounce one rotational DoF, is applicable and achieves comparable accuracies while reducing
memory and computation complexity (see Figure 4).
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Figure 4: Results of our prosthesis identification process, comparing the best matching template to a manually seg-
mented x-ray of the prosthesis: Simple x = rotation about all three axes with a degree step size of x; CIM x y = rotation
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4 Discussion

The software based matching of X-ray images and 3D models of knee prostheses or prostheses in general can be very
helpful for the surgeon to plan a challenging operation. Therefore it is necessary to achieve a high sensitivity and a high
specificity.

The segmentation procedure in its current stage, utilizing common segmentation algorithms, does not always lead to op-
timal results. Advanced algorithms like Canny edge detection or region growing might improve the segmentation results
and will be evaluated in our future work. Furthermore, problems like possibly overlapping prosthesis components in the
X-ray or indistinct edges due to cemented prosthesis components will be addressed in our future work.

A weak point is the limited amount of currently available data. Due to lacking 3d models, the recent state of the applica-
tion considers one type of endoprosthesis only. So until now, no conclusions about the discriminability between differ-
ent prosthesis types can be drawn. With the help of original CAD data and data obtained from CT-scans we hope to fur-
ther optimize the speed and accuracy of matching of x-ray images and template images derived from 3d models. After
including further 3d models as a next step, an analysis of discrimination can be performed for further evaluation of our
approach.

Our current results at this stage of development are promising, so we are looking forward to the next steps to support
the surgeon in future efficiently. The goal of a fast and accurate identification of prostheses when planning a revision
operation could ultimately lead to a more cost-effective preparation, less complications due to shorter operation duration
and less bone and soft-tissue damage.

5 References

[1] BQS-Institut: BQS Qualitatsreport 2008. (Dusseldorf, 2008).

[2] Culliford DJ, Maskell J, Beard DJ, Murray DW, Price AJ, Arden NK: Temporal trends in hip and knee replacement
in the United Kingdom: 1991 to 2006. The Journal of bone and joint surgery. British volume 92, 130-5 (2010).

[3] Kurtz SM, Ong KL, Schmier J, Zhao K, Mowat F, Lau E: Primary and revision arthroplasty surgery caseloads in
the United States from 1990 to 2004. The Journal of arthroplasty 24, 195-203 (2009).

[4] Saleh KJ, Rand JA, McQueen DA: Current Status of Revision Total Knee Arthroplasty: How Do We Assess Re-
sults? The Journal of Bone and Joint Surgery (American) 85, S18-S20 (2003).

[5] Poultsides LA, Gonzalez Della Valle A, Memtsoudis SG, Ma Y, Roberts T, Sharrock N: Meta-analysis of cause of
death following total joint replacement using different thromboprophylaxis regimens. The Journal of bone and
joint surgery. British volume 94, 113-21 (2012).

[6] Kurtz S, Mowat F, Ong K, Chan N, Lau E, Halpern M: Prevalence of primary and revision total hip and knee ar-
throplasty in the United States from 1990 through 2002. The Journal of bone and joint surgery. American volume
87, 1487-97 (2005).

29



Berechnung von Korrekturwinkeln fiir Hohe Tibia Osteotomie
anhand von 3d Oberflichendruckverteilungen im Knie

A. Sommerkorn’, R.Westphal’, U.Wiebking? E. Liodakis®, C. Krettek? F. Wahl’

! TU Braunschweig, Institut fiir Robotik und Prozessinformatik, Braunschweig, Germany
2 Medizinische Hochschule Hannover, Unfallchirurgie, Hannover, Germany

Kontakt: ralf.westphalltu-bs.de
Abstract:

Der Korrekturwinkel fiir Hohe Tibia Osteotomien (HTO) wird iiblicherweise geometrisch mit Hilfe von Ganzbeinstand-
aufnahmen ermittelt. Es wird angenommen, dass die mechanische Achse zwischen Femurkopf und Sprunggelenk durch
das Kniezentrum fiihren muss, um eine optimale Druckverteilung zwischen lateralem und medialem Kompartment her-
zustellen. Dabei werden individuelle Unterschiede in der Form des Tibiaplateaus und der Femurkondylen aufler Acht
gelassen. In dieser Arbeit wird ein Ansatz zur biomechanischen Bestimmung des Korrekturwinkels iiber die explizite Be-
rechnung der Druckverteilung innerhalb des Knies mit Hilfe der Diskrete Elemente Analyse (DEA) vorgestellt. Diese
Methode ist dariiber hinaus in der Lage, auch bereits degeneriertes Knorpelgewebe zu modellieren.

Schliisselworte: Diskrete Elemente Analyse, DEA, Hohe Tibia Osteotomie, HTO, Biomechanik, Druckverteilung

1 Problem

Gonarthrose ist eine der hdufigsten Krankheiten in der immer élter werdenden Bevdlkerung von hochentwickelten Lén-
dern. Zurzeit ist anzunehmen, dass 45% der Erwachsenen in den USA gonarthrotische Beschwerden entwickeln werden
[1]. Diese degenerative Krankheit fithrt zu einem Verlust von dimpfendem Weichteilgewebe im Gelenk und wird bei
Fehlstellung der unteren Extremitdten auch schon in jungen Jahren begiinstigt. Um das Einsetzen einer Knieprothese zu
verhindern bzw. moglichst lange zu verzégern wird die Fehlstellung der Beine hdufig mit Hilfe einer Korrekturosteoto-
mie beseitigt. Die hier betrachtete Hohe Tibia Osteotomie (HTO) wird meistens geometrisch mit Hilfe von Rontgenbil-
dern geplant und im OP mit speziellen Navigationsmodulen zur Einstellung der mechanischen Achse durchgefiihrt. Zur
Herstellung der korrekten Achse, wird der Korrekturwinkel so geplant, dass die mechanische Achse durch das Kniezent-
rum verliuft (Abbildung 1a). Je nach Indikation kann auch eine leichte ,,Uberkorrektur* erfolgen, um dadurch das be-
reits degenerierte Kompartment zu entlasten. Eine solche rein geometrische Planung wird allerdings deformiertem Kno-
chen oder bereits degeneriertem Gewebe nicht vollends gerecht. Es wird daher eine Methode zur Osteotomieplanung
auf Basis eines dreidimensionalen Kniemodells aus patientenspezifischen CT-Daten vorgestellt.

2 Methoden

Zur Berechnung der Oberflachendruckverteilung wird die Diskrete Elemente Analyse (DEA, auch als Rigid Body
Spring Model Methode bekannt) [2] verwendet. Das Verfahren wurde sowohl in 2d [3] als auch in 3d [4] mit realen
Druckmessungen im Knie verglichen. Bei der DEA werden die Knochen (Femur und Tibia) als starre Korper und die
Kontaktfliche im Knie als eine Menge von Federn modelliert (vgl. Abbildung 1b). Fiir eine globale Eingangskraft FG
wird eine globale virtuelle Verschiebung U ; des durch die Steifigkeitsmatrix [K] beschriebenen Systems berechnet.

FG :[K]'UG

Die Gesamtsteifigkeitsmatrix [K] berechnet sich dabei aus der Summe der einzelnen lokalen Federsteifigkeiten, die
ins globale Koordinatensystem transformiert werden. [B,] stellt eine Transformation von den Referenzkoordinatensys-
temen in das Koordinatensystem der i-ten Feder dar.

T
[KE > [BI'[D]B]
Der Oberflichendruck wird mit Hilfe der Methode der virtuellen Arbeit berechnet. Die globale virtuelle Verschiebung

UG der Referenzpunkte R; (Tibia) und Ry (Femur) bewirkt im lokalen Koordinatensystem der Feder 1 eine lokale
Verschiebung U; . Aufgrund der Steifigkeit D, wird somit virtuelle Arbeit verrichtet.
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Dieses Losungsverfahren liefert eine Federspannkraft fiir jede Feder. Bei einer positiven Steifigkeit D, gilt: Ist die lo-
kale Verschiebung positiv, so ist auch die resultierende Kraft positiv. Bei einer negativen Verschiebung ist die resultie-
rende Kraft hingegen negativ. Bildlich gesprochen wird die Feder bei einer positiven Verschiebung komprimiert, wo-
hingegen sie bei einer negativen Verschiebung gedehnt wird.

Bei der Druckanalyse spielt nur die Kompression eine Rolle, so dass die gedehnten Federn aus dem Modell entfernt
werden missen. Die iibrigen Federn bilden eine neue Steifigkeitsmatrix [K'], die zu einer neuen Losung des Glei-
chungssystems fiihrt.

FG :[K’]'UG

Nach mehreren Iterationen dieses Verfahrens kann genau die Steifigkeitsmatrix [K] gefunden werden, die der aktuel-
len Kontaktsituation entspricht.

Der Vektor Fg =[F¢, F; ] hat zwdlf Komponenten, jeweils drei Kraft- und drei Drehmomentkomponenten fiir jeden
der beiden starren Kéorper, die an den Referenzpunkten R; und Ry wirken. Ug =[U,U; ] ist ebenfalls ein Vektor
mit zwd1f Komponenten, der die virtuelle Verschiebung der Referenzpunkte R; und R beschreibt. Wird die Steifig-
keitsmatrix [ K] nur mit Hilfe der Oberfléchenfedern auf dem Tibiaplateau gebildet, so entsteht ein sehr instabiles Sys-
tem. Die Kondition der Matrix ist sehr hoch, so dass sich numerische Fehler bei der Losung stark auf das Ergebnis aus-
wirken. Es ist mit dieser 1212 Matrix im Allgemeinen nicht mdglich, das Gleichungssystem zu 16sen. Daher werden
Nebenbedingungen eingefiihrt, die zu einer Dimensionsreduktion fiihren. FG wird auf einen dreidimensionalen Vektor
reduziert, so dass die Losung des Systems in einer rein translatorischen Verschiebung eines starren Korpers resultiert.
Der zweite Korper wird festgehalten und auch die daran angreifenden Reaktionskrifte miissen nicht explizit berechnet
werden. Um die Kondition der Steifigkeitsmatrix ohne Nebenbedingungen zu reduzieren, wire es notig, auch die das
Knie stabilisierenden Bénder in Form von dehnbaren Federn mit in die Berechnung einzubeziehen.

Fiir die geometrische Modellierung der Kontaktfliche wird aus CT-Daten nach Anwendung eines Hounsfield Schwell-
werts ein 3d Oberflichenmodell des Knochens (Abbildung 1c) erstellt. Um die Genauigkeit zu erhéhen und Probleme
der Schwellwert-Segmentierung, wie z.B. die Trennung einzelner Knochen im Gelenkbereich, die prézise Abgrenzung
zum Knorpelbereich und der zuverldssige Umgang mit osteoporotischen Strukturen, zu umgehen, soll in Zukunft eine
modellbasierte Segmentierung durchgefiihrt werden. Erste Arbeiten basierend auf statistischen Modellen der Kniegeo-
metrie wurden bereits unter [5] veroffentlicht. Auf dem Tibiaplateau des Modells wird die Kontaktfliche zwischen Tibia
und Femur manuell segmentiert. Dieses Dreiecksnetz dient als Eingangsdatum fiir die DEA. An jedem Vertex des Drei-
ecksnetzes wird in Normalenrichtung der Oberfliche eine komprimierbare Feder modelliert. In diesen Punkten stehen
Tibia und Femur in unserem vereinfachten Modell in direktem Kontakt. Der resultierende Druck ist abhidngig von der
eingeleiteten Kraft und der Federsteifigkeit, die in Abhingigkeit von Materialparametern und Stirke des Knorpels ge-
wihlt wird. Die Steifigkeit dieser Federn hiingt von den Materialparametern und der Dicke des Gelenkknorpels ab. Uber
die lokal definierbare Steifigkeit kann mit einfachen Mitteln defektes und verschlissenes Gewebe modelliert werden
(Abbildung 3).
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Abbildung 1: (a) Mechanische Achse des Knies. (b) Koordinatensystem sowie Kraft- und Verschiebungsvektoren der
DEA. (c) Oberflichendruckverteilung bei Varusstellung. Eine farbige Version der Abbildung ist iiber folgenden Link zu
finden: http://www.rob.cs.tu-bs.de/research/projects/correctionsurgery.
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Aufbauend auf der DEA wurde in dieser Arbeit ein Algorithmus entwickelt, der fiir ein vorgegebenes Druckverhéltnis
zwischen lateralem und medialem Kompartment den Korrekturwinkel fir eine entsprechende Osteotomie berechnet.
Dabei beschrénkt sich der Algorithmus zunéchst auf den tibiofemoralen Winkel in der Frontalebene.

In einem Matlab-Programm wird dabei ein initialer Winkel vorgegeben, woraus die Richtung des Gewichtskraftvektors
resultiert. Der entwickelte Algorithmus berechnet dazu die Oberflachendruckverteilung und bildet das Druckverhaltnis
zwischen medialem und lateralem Kompartment fiir ein vorgegebenes BewertungsmaR. Entsprechende Malie kénnen
beispielsweise die durchschnittliche Federspannkraft, Kraftspitzen oder die Summe der Federkrafte sein. Die Analyse
der mdglichen Bewertungsmafe hinsichtlich ihrer Eignung zur Berechnung eines aus biomechanischer Sicht optimalen
Korrekturwinkels ist Gegenstand unserer zukiinftigen Arbeiten. Denkbar wéren auch Ansdtze, bei denen verschiedene
BewertungsmaRe in einer Kostenfunktion kombiniert werden. Der Algorithmus verandert iterativ den Winkel, bis ein
vorgegebenes Druckverhdltnis gefunden ist.

3 Ergebnisse

Abbildung 2 zeigt das Ergebnis des Algorithmus. Der initiale tibiofemorale Winkel ist mit -5° gewéahlt. Das Zielver-
haltnis zwischen der medialen und lateralen durchschnittlichen Federspannkraft ist mit 1.0 angegeben. Die Kontaktfla-
che ist durch 493 Federn mit einer normierten Federsteifigkeit von 1 N/mm modelliert. Der optimale Winkel wird an-
hand des Durchschnittsdrucks ermittelt.

Die Grafik oben rechts zeigt die Druckverteilung unter dem initialen Winkel. Das mediale Kompartment ist deutlich
starker belastet. Das Druckverhdltnis ist 1.8101. Die Grafik unten rechts zeigt die Druckverteilung nach der Korrektur,
es wurde ein Druckverhaltnis von 0.99116 erreicht. Die linke Grafik visualisiert die Beinachsen fiir den initialen Winkel
und den korrigierten Winkel (hier 2.8125°).
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Abbildung 2: Ergebnisse der Korrektur bei Optimierung anhand des Durchschnittsdrucks. Die Grafik links zeigt die
mechanische Achse des Beins vor und nach der Korrektur. Rechts oben ist die Druckverteilung vor der Korrektur und
rechts unten nach der Korrektur zu sehen.

Um die Auswirkung von unterschiedlichen Federspannkréften entlang einer Oberfldche zu analysieren, wurde ein einfa-
ches 2d Modell, wie es in Abbildung 3 dargestellt wird, erstellt. Entlang einer gestauchten Sinuskurve sind 150 Federn
mit einer Federsteifigkeit von je 1 N/mm verteilt (Abbildung 3, links). Die Kurve bildet die Kontaktfliche zwischen den
starren Korpern 1 und 2, die durch die Referenzpunkte Rl und Rz reprasentiert werden. Das Aufbringen einer Kraft
F2 von 100 N im Referenzpunkt R2 in Y-Richtung resultiert in einer gleichmafigen Druckverteilung entlang der Kon-
taktflaiche (Abbildung 3, links unten). Im zweiten Modell (Abbildung 3, rechts) wurde die Federsteifigkeit entlang der
Kontaktfliche von links nach rechts linear skaliert. Das heilit die Feder, die am weitesten links liegt, hat eine Steifigkeit
von 1 N/mm, die Feder am weitesten rechts eine Steifigkeit von 5 N/mm. Die Federsteifigkeiten der Federn dazwischen
sind entsprechend linear interpoliert skaliert. Die gleiche Eingangskraft resultiert nun in einer verdnderten virtuellen
Verschiebung U , von Rz , diese wiederum fiihrt zu einer verdnderten Druckverteilung (Abbildung 3, rechts unten).
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4 Diskussion

Es wurde ein Konzept zur Berechnung von Korrekturwinkeln fiir Umstellungsosteotomien vorgestellt. Das aktuell ver-
wendete Kniemodell beinhaltet noch keine Information iiber die Spannung der kniestabilisierenden Bénder (mediales
uns laterales Kollateralband). Diese Bénder kdnnen in einem erweiterten Modell als dehnbare Federn modelliert werden
und dazu beitragen, die Kondition der Steifigkeitsmatrix [K] zu reduzieren. Ein entsprechend vollstindiges Modell
konnte die in den Methoden besprochene Dimensionsreduktion tiberfliissig machen. Ein weiterer Punkt, der vor der Er-
stellung eines patientenspezifischen Modells betrachtet werden sollte, ist der Zusammenhang zwischen den Steifigkei-
ten der Federn, die die Kontaktfliche modellieren, und dem tatsdchlich vorhandenen Knorpelgewebe. So ist es z.B.
denkbar, aus MRT Aufnahmen den Gelenkknorpel zu segmentieren und aus der Stirke des Gewebes die Steifigkeit zu
berechnen. Hier gilt ein umgekehrt proportionaler Zusammenhang, d.h. je diinner das Knorpelgewebe, desto hoher die
Federsteifigkeit. Eine hohe Federsteifigkeit bewirkt schon bei geringer Kompression hohe Krifte.

Im Bereich der (bio-)mechanischen Modellierung und Simulation kommen héufig FEM-Systeme zum Einsatz. Unser
DEA-basierter Ansatz hat gegeniiber FEM den Vorteil, dass die Simulation in Echtzeit erfolgen kann, wodurch die Op-
timierung des Korrekturwinkels im Sekundenbereich mdglich ist. Dariiber hinaus kann so auch wéhrend der Operation
die aktuelle Lage in Echtzeit analysiert und bewertet werden.

Durch den Einsatz modellbasierter Planungssysteme im Anwendungsgebiet der HTO kdnnen zukiinftig biomechanisch
optimierte Korrekturen geplant werden, wodurch der prothetische Ersatz so lange wie moglich herausgezégert werden
kann. Obwohl grundsétzlich die Eignung der DEA zu Bestimmung der Kraftverteilung bereits gezeigt wurde [3, 4], so
sind dennoch weitere Studien erforderlich, um z.B. geeignete Mafe fiir die Optimierung der Lastverteilung zu bestim-
men und den tatsdchlichen erreichbaren Nutzen fiir den Patienten zu bewerten.

Diese Arbeiten sind im Rahmen einer DFG-Forderung ,,Roboterassistierte Umstellungsosteotomie® entstanden.
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Abbildung 3: Unterschiedliche Druckverteilung bei gleicher Federspannkraft (links) und nach rechts linear ansteigen-
der Federspannkraft (rechts).
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Abstract:

Wir stellen eine neue Moglichkeit zur dreidimensionalen, praoperativen Planung vor, die nicht nur die Planung von
minimalinvasiven Zugangswegen zur Wirbelsdule, sondern dariiber hinaus auch eine 3D Modellierung von Instrumen-
ten und die préoperative virtuelle Platzierung von realen Implantaten erlauben soll. Wir testeten diese Vorgehensweise
erstmals im Rahmen des Débridement bei einer Patientin mit Spondylodiscitis.

Schlusselworte: 3D praoperative Zugangsplanung, Implantatmodellierung, intraoperative 3D Navigation

1 Problem

Der Vorteil minimalinvasiver Operationstechniken liegt auf der Hand: durch ein geringeres Trauma werden sowohl intra- als
auch postoperative Komplikationen reduziert und die stationdren Aufenthaltszeiten verkirzen sich (1,3).

Im Gegensatz zu kranialen Eingriffen sind bei neurochirurgischen Wirbelsaulenoperationen virtuell geplante und navigations-
geflihrte minimalinvasive Verfahren noch wenig etabliert oder auf sehr spezifische Einsatzgebiete beschrankt.

Die meisten minimalinvasiven Verfahren beruhen in der transkutanen Applikation von z.B. Pedikelschrauben zur dorsalen
Fusion (2). Andere, komplexere Eingriffe, wie z.B. der Wirbelkorperersatz, lassen sich perkutan jedoch nur schwer umset-
zen, insbesondere an der Lendenwirbelsdule, da hier aufgrund der muskuldren Umbauung und der ventrolateral gelegenen
Organsysteme eine offene Darstellung des Operationssitus zu bevorzugen ist (1).

Wir haben ein bislang noch nicht etabliertes Verfahren entwickelt und an einer Patientin erprobt, das es ermdglicht in einfa-
chen Schritten sowie mit bereits verfligbarer Software, eine 3D Planung von Operationstrajektorie, Instrumenten und Im-
plantaten in praoperativ gefertigte 3D-CT-Sequenzen zu integrieren und so fur die navigationsgestiitzte Wirbelsaulenchirur-
gie intraoperativ verfiilgbar zu machen. Langfristiges Ziel ist es durch schonende minimalinvasive transkutane Zugénge eine
sichere und patientenabgestimmte Implantatapplikation an der Wirbelsaule zu ermdglichen.

Wir testeten dieses Planungsverfahren erstmals im Rahmen des Débridement des Bandscheibenfachs bei einer Patientin mit
Spondylodiscitis. Nachdem zuvor durch robotergefiihrte (Renaissance™, Mazor Robotics Ltd.), perkutane, dorsale Spondy-
lodese eine Stabilisierung erfolgte, konnte anschlieflend sicher transkutan von lateral zum infizierten Bandscheibenfach 3D
navigiert und dieses erfolgreich ausgeraumt werden.

2 Methoden

2.1 Bildgebung

Der Zugangsplanung liegen, nach vorausgegangener diagnostischer Bildgebung, sowohl computer- als auch magnet-
resonanztomographische 3D-Datensétze zugrunde.

Die 3D-CT-Daten werden ohne Gantryneigung und unter Miterfassung der Hautgrenze Uber eine maximale Scanlédnge von
300 mm und einem FoV (Field of view) von 320 mm mit 120 kV in 0,5 mm Schichtdicke, Rekonstruktionsinkrement 0,3 mm, \o-
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xelgréfRe 0,332 x 0,332 x 0,4 mm, Standard- LWS- Rekonstruktionskern (Fa. Toshiba, 32 Zeilen- Scanner Aquilon), Akqui-

sitionszeit 31s, gewonnen.

Die 3D-MRT-Daten sollen mehreren Anforderungen geniigen:

1. Erfassung des fiir Planung interessierenden Bereichs einschlieBlich der Hautgrenzen auch bei korpulenten Patienten.

2. T1- und T2- gewichtete Darstellung der Pathologie und ihrer Umgebung in ausreichender Auflésung, nach
Madglichkeit auch mit Differenzierbarkeit einzelner Nervenwurzeln.

3. Vermeidung von Bewegungs- und Einfaltungsartefakten.

4. Fir den Patienten zumutbare Zeit der Datenakquisition.

Eine singuldre 3D-Sequenz erfillt diese Anspriiche nicht. Als geeignet erweist sich eine Kombination aus einer corona-

ren, T2-gewichteten Sequenz mit groem FoV und einer T1-gewichteten, transversal orientierten Sequenz mit kleinem

FoV und hoher Auflésung.

Parameter der 3D-Datensatze an einem 3T Siemens Skyra MR-Tomographen, Wirbelspule + Bauchspule:

1.) Variabler Flipwinkel: T2 spc coronar, TR = 1520 ms, TE = 130 ms, FoV: 380 mm, 144 Schichten, Phasenkodierung hf
mit 80 % Oversampling und 11% Schichtoversampling, Schichtdicke 1mm, Matrix 482*512, Voxelgrofe 0,586
x 0,586 x 1,0 mm, Parallelakquisitionsfaktor 2, Akquisitionen 1,4, Akquisitionszeit 10:38 min und

2.) Gradientenecho: T1 vibe transversal, TR =7 ms, TE = 2,45 ms, FoV: 160 mm, 224 Schichten, Phasenkodierung ap
mit 90 % Oversampling und 57% Schichtoversampling, Schichtdicke 1 mm, Matrix 248*256, Voxelgrofie 0,625 x
0,625 x 1,0 mm, Akquisition 1, Akquisitionszeit 10:37 min.

Trotz der relativ langen Akquisitionszeit zeigen sich bei der untersuchten Patientin aulRer den atmungsabhangigen Ver-

schiebungen im Bereich der Bauchorgane keine Bewegungsartefakte im interessierenden Teil der Lendenwirbelsdule.

Die Datensétze werden anschlielend tiber das klinikinterne Netzwerk auf eine Planungsworkstation transferiert und wei-

ter bearbeitet.

2.2 3D-Planung

Im Anschluss erfolgt die dreidimensionale Zu-
gangsplanung mit der Visualisierungssoftware
Amira® (Visage Imaging GmbH, Berlin). Die Vor-
gehensweise ist dabei ahnlich der in (5) beschrie-
benen Technik.

Schritt 1: Import der MRT- und CT-Bildsequenzen
im DICOM-Format

Schritt 2: Fusionierung der Datensétze durch inte-
grierte Registrierfunktion (Abb.1, 1)

Die MRT-Daten werden dabei durch Rotation und
Translation auf das 3D-CT angepasst und die Pass-
genauigkeit anschlieend durch unterschied-liches
Anféarben der beiden Sequenzen kontrolliert.

Schritt 3: Manuelle Segmentierung relevanter
Strukturen wie Nervenwurzeln, Bandscheiben oder
Harnleiter (Abb.1, 2)

Schritt 4: Planung des exakten Zugangskorridors
durch einen aus Polygonen modellierten, exempla-
risch hier eines virtuellen Trochars mit Positionie-
rung zum Bandscheibenfach unter Umgehung der
Nervenwurzeln.

Hierzu liegt der Trochar in ca. 30° zur Sagittalebe-
ne auf dem Querfortsatz desjenigen Wirbelkdrpers
auf, der das Bandscheibenfach nach unten hin be-
grenzt. Uber dem Trochar zieht der aus dem dar-
Uberliegenden Segment austretende Spinal-nerv
nach caudal. (Abb.1, 3)

Im vorliegenden Fall konnte in dieser Lucke ein  app ™1 Workflow bei der virtuellen Zugangsplanung
Trochar mit 6,3 mm AuBendurchmesser platziert




werden, ohne, dass die genannten umgebenden Strukturen durchdrungen wurden.
Schritt 5: Zerlegung des platzierten Trochars in eine Schichtbildsequenz (Abb.1, 4)

Schritt 6: Fusion der Trocharsequenz mit dem 3D-CT und Export als DICOM (Abb.1, 5 & 6)

2.3 Einrichten des intraoperativen Navigationssystems

Fur die Navigation und somit Einhaltung des geplanten Zugangskorridors wéhrend der Operation wird ein optisch ge-
tracktes Navigationssystem der Firma BRAINLAB verwendet.

Die zuvor erzeugte CT-Sequenz mit integriertem Zugangsweg wird in das Brainlabsystem geladen. AnschlieBend wird
mittels einer Klemme am Dornfortsatz und daran befestigten Markern der Patientensitus mit dem Planungs-CT
registriert. Dank der zuvor eingeplanten virtuellen Trajektorie kann in Echtzeit kontrolliert werden, ob beim Vordringen
in die Tiefe der Zugangskorridor eingehalten wird. Uber einen Fithrungsdraht wir ein stumpfer Dilatator auf das Niveau
der Bandscheibe vorgeschoben, dann darliber ein Trochar navigationsgefilhrt auf die Ebene der paraspinalen
Nervenverldufe eingebracht. Unter endoskopischer Kontrolle wird der Trochar auf das Niveau der Bandscheibe gefiihrt,
diese eroffnet und mit navigationsgefiihrten Instrumenten debridiert.

3 Ergebnisse

Wir erprobten zundchst die Kompatibilitat unseres Verfahrens mit den uns zur Verfigung stehenden Navigationssyste-
men und stellten fest, dass sich die erzeugten Planungssequenzen sowohl in das robotergestiitzte (Renaissance™, Mazor
Robotics Ltd.) als auch das optisch getrackte Navigationssystem (BRAINLAB) laden lassen und damit intraoperativ
einsetzbar sind.

In der dargestellten Operation konnten wir zeigen, dass nicht nur der dorsale Zugang zur Lendenwirbelséule transkutan
problemlos moglich ist, sondern auch ventrolaterale Zugénge geplant und transkutan sicher unter Bewahrung aller ner-
valen und intestinalen Strukturen durchgefiihrt werden kdnnen. Mit der neuartigen Mdéglichkeit, Implantate virtuell in
Bilddateien zu integrieren, ergibt sich erstmals die Chance, Implantate den individuellen anatomischen Gegebenheiten
des Patienten anpassen zu kénnen.

Postoperativ war unsere Patientin beschwerdefrei und zeigte keinerlei sensomotorische Ausfélle. Das postoperative CT
der LWS dokumentiert eine regelhafte Lage des Schrauben-Stab-Systems und suffiziente Evakuierung des Bandschei-
benfachs.

4 Diskussion

Mit der von uns vorgestellten Methode ist es mdglich virtuell geplante Trajektorien in bestehende Bilddaten eines Pati-
enten zu integrieren und diese anschlieend fiir die intraoperative Navigation zum betroffenen Zielgebiet an der Wirbel-
séule zu verwenden. Der Vorteil dieser Methode liegt vor allen Dingen in der universellen Einsetzbarkeit mit den unter-
schiedlichen verfiigbaren Navigations- und Robotersystemen, da diese letztlich immer auf préoperativ angefertigte 3D-
Sequenzen zuriickgreifen.

Weiterhin ist es mit dieser Methode mdglich das Platzieren von Implantaten genau zu simulieren und diese anschlieRend
mit dem urspriinglichen CT des Patienten zu kombinieren, wodurch schon vor dem eigentlichen Eingriff eine Bildse-
guenz mit dem Charakter eines postoperativen CTs entsteht (Abb. 2).

Abb. 2: Beispielhafte Darstellung der virtuellen Planung und Platzierung von Implantaten anhand zweier Cages in_ei-
nem segmentierten lliosakralgelenksspalt (links) sowie deren Fusion mit einem 3D-CT (rechts).
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Dieses kann nach der Operation sehr einfach mit der tatséchlich postoperativ angefertigten Bildgebung verglichen und
die erfolgreiche Positionierung der Implantate kontrolliert werden.

Derzeit noch limitierende Faktoren fiir den Einsatz solcher 3D-Planungen sind die Genauigkeit der Bildgebung sowie
der zeitliche Aufwand, der vor allen Dingen durch die Notwendigkeit des manuellen Segmentierens relevanter Struktu-
ren bedingt ist. Die Entwicklung semiautomatischer Segmentierungshilfen basierend auf statistischen Modellen lassen
jedoch hoffen, dass diese Problematik in der Zukunft nur noch eine untergeordnete Rolle spielen werden (4).

(1]

[2]

(3]

[4]

(5]
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Abstract:

Seit 2004 wird zur dreidimensionalen OP-Planung in der Mainzer Neurochirurgie das Dextroscope-System
genutzt, um neurochirurgische Eingriffe durch Optimierung der Zugangswege und Vorgehensweisen sicherer
und schonender durchfiihren zu kdnnen. Hierzu werden zweidimensionale Schichtbildaufnahmen fusioniert.
Weltweit werden mittlerweile in den Operationssélen nahezu jeder gréBeren neurochirurgischen Abteilung
Navigationsgeréte eingesetzt, die dem Chirurgen intraoperativ die Orientierung erleichtern. Auch diese Geréte
verrechnen zweidimensionale Schichtbildaufnahmen und ermdglichen in diesen die Darstellung der exakten
Position von OP-Instrumenten. Da es leider bislang nicht mdéglich war, die mit dem Dextroscope-System
erstellten 3D-Planungsdaten zur intraoperativen Navigation zu nutzen, unternahmen wir nun erste Schritte, um
mit praoperativ dreidimensional erstellten Planungsdaten intraoperativ dreidimensional navigieren zu kénnen.

Problem:

Bei komplizierten neurochirurgischen Operationen ist eine individuelle Vorbereitung und Planung besonders
wichtig, durch Anstreben mdglichst minimal-invasiver Techniken kann das Outcome verbessert werden.

Die Dextroscope-Planungssoftware errechnet aus hochauflésenden CT- und MRT-Datensétzen ein Modell des
Patientenkopfes, welches dreidimensional in der virtuellen Realitat projiziert wird. Der jeweilige intracranielle
Befund kann untersucht werden, ebenso lassen sich einzelne Schritte der Operation, wie beispielsweise die
Craniotomie, simulieren. Dies ermdglicht das Durchspielen und Optimieren verschiedener Szenarien, wodurch
minimal-invasive Konzepte individuell entwickelt werden kénnen. Die fur eine OP-Planung aufzuwendende Zeit
variiert je nach Komplexitat des Falls und genutzter Datenmenge von 10 Minuten bis zu 2-3 Stunden. Seit 2004
wurden in unserer Abteilung mehr als 500 Operationen mit dem Dextroscope geplant, aulerdem wurden mit
dem System Studenten und medizinisches Personal unterrichtet.

Da mit dem Dextroscope-System keine navigierbaren Datensdtze exportiert werden konnen, wurden zur
intraoperativen Umsetzung der Planungsinformationen bislang Messungen von der virtuellen Hautoberflache auf
den Patientenkopf Ubertragen. Durch die Entwicklung neuer, navigationsfahiger Planungssoftware sollen die
Vorteile moderner 3D-Op-Planung nun besser nutzbar werden.

Abb.1: Die zur dreidimensionalen Operationsplanung genutzten Gerate: links die Dextroscope- rechts die Setred-Planungseinheit
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Methode:

Das Dextroscope-System (volumen interactions, singapore) wird in unserer neurochirurgischen Abteilung
regelmaBig zur Planung von minimal-invasiven Zugangen und Operationsstrategien genutzt. Fir die 3D-
Darstellung werden hochauflgsende CT-, CTA-, MRT-, MRA-, fMRT, DTI und PET-Daten fusioniert.
AnschlieRend kénnen einzelne Strukturen wie Knochen, Arterien, Venen oder Tumoren separat dargestellt und
bearbeitet werden, Winkel und Distanzen kénnen auf verschiedenen Oberflachen berechnet werden. Die
entstandenen Daten lassen sich jedoch bislang nicht in navigierbarem Dateiformat exportieren.

Die Samurai-Software und den 3-D-Monitor der Firma Setred ermdglicht Operations-Planung zwar nur in einem
ausgewéhlten Datensatz, durch die Mdglichkeit der Verbindung mit den Navigationssystemen der Firma Brain-
Lab kdnnen diese Daten jedoch intraoperativ einfacher benutzt werden.

n CT | CTA| MRT | MRA | DTI | PET | RF | Art | Ven | Opt | Kno | Ven | Hirn | Haut

Falle gesamt 589 || 386 | 79 492 291 40 12 349 | 313 | 118 | 119 | 375 | 102 | 304 314

Tumor gesamt 314

Meningeome 121 | 97 13 106 70 6 0 121 | 88 45 50 101 | 21 64 73

Gliome 98 (43 |5 90 26 15 10 98 | 44 | 47 5 48 22 81 63

Vascular gesamt | 176

Aneurysmen 73 42 43 32 42 0 0 0 73 4 18 62 6 21 21

AVM 28 |20 | 3 28 49 3 0 8 28 |28 |0 19 |13 |25 28

Tab. 1: Mit der Dextroscope-software geplante Félle. Aufgelistet sind die Anzahl der zur Planung genutzten Datensatze (CT, CTA, MRT,
MRA, DTI (fibertracking) und PET) sowie die jeweils segmentierten Objekte (RF= Raumforderung, Art.= Arterien, Ven.= Venen, Opt.=
N.opticus und Chiasma opticum, Kno.= kndcherne Strukturen, Ven.= Ventrikelsystem, Hirn= Gehirn, Haut= Hautoberflache)

Am Beispiel der am haufigsten geplanten Eingriffe (Meningeom- und Gliom-Resektionen im Bereich Tumoren; Aneurysma- und AVM-
Operationen im Bereich vasculdre Neurochirurgie) soll verdeutlicht werden, wie die genutzten Datensétze und herausgearbeiteten Strukturen
je nach Erkrankung und Ziel der Operation variieren

Ergebnisse:

Die Genauigkeit der Dextroscope-Planung konnte durch Uberlagerung von postoperativen CT- und MRT-
Datensatzen und pra- oder intraoperativen Aufnahmen mit den Dextroscope-Daten Uberprift und vermessen
werden. Es konnten Operations-Strategien entwickelt und Zugange verkleinert werden.

Durch die Navigationsfahigkeit der durch die Samurai-Software erstellten Daten konnte die Navigation in ersten
Versuchen am Modell wesentlich intuitiver und Ubersichtlicher durchgefiihrt werden.

Abb. 2: Dextroscope-OP-Planung:

Links: Darstellung von Arterien, Gehirn, Schadelknochen und Hautoberflaiche zur Planung einer Bypass-Operation (A. temporalis
superficialis auf distalen Ast der A. cerebri media), auf der Hautoberflache wurden Messungen durchgefiihrt, diese Koordinaten werden im
OP-Saal auf den Pat.- Kopf libertragen.

Mittig: Darstellung von Tumor, Ventrikelsystem, Arterien, N. opticus und Schédelknochen zur Planung einer minimal-invasiven
Meningeom-Resektion am planum shenoidale .

Rechts: Darstellung von arteriellen Zuflissen und vendser Drainage einer zu resezierenden arterio-vendsen Malformation (AVM)

Zusammenfassung:

3D-OP-Planung ermdglicht dem Neurochirurgen eine genaue und wirklichkeitsnahe Vorbereitung auf den
bevorstehenden Eingriff, wodurch sowohl Operationen fiir den Patienten schonender als auch Zeit und Kosten
im Operationssaal eingespart werden kénnen.

3D-Navigation ermdglicht eine optimale Nutzung der zuvor erstellten 3D-Planungsinforamtionen und ein
rascheres und intuitiveres Arbeiten.
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Abstract:

Trotz besonderer Schwierigkeiten durch die Beweglichkeit des Unterkiefers im Kiefergelenk, konnte fiir den Einsatz
intraoperativer Navigation in der Mund- Kiefer- und Gesichtschirurgie, durch Verwendung von okklusionsgestiitzten
Splinten, eine gute Prazision nachgewiesen werden.

Zur Untersuchung der erreichbaren Prézision in den bei der Unterkieferosteotomie betroffenen Regionen wurden 3D-ge-
druckte Schidelmodelle von Patienten vor orthognathen Eingriffen verwendet. Nach Préparation mit rontgenopaken
Markerpunkten im Bereich der Osteotomie wurde, als dreidimensionale Bildgebung eine DVT (Kavo, 3D Exam) durch-
gefiihrt. Es erfolgte die préoperative Planung, Registrierung, Simulation und Prizisionsmessung unter OP-realistischen
Bedingungen (n=15) (Brainlab®, IPlan® CMF, Kolibri).

Im Bereich der Unterkieferosteotomie zeigten die Prdzisionsmessungen eine hohe Genauigkeit mit einer mittleren Ab-
weichung von 1,51 mm + 0,81 mm.

Der intraoperative Einsatz navigationsgestiitzter Verfahren im Rahmen der orthognathen Chirurgie ist mit hoher Prizisi-
on moglich. Moglicherweise konnen die Eingriffe hierdurch erleichtert und die Komplikationsrate gesenkt werden.

Schliisselworte: Navigation, Dysgnathie, sagittale Spaltung

1 Problem

Umstellungsosteotomien des Ober- und Unterkiefers, zur Korrektur eines skelettalen Fehlbisses sind hdufige Operatio-
nen in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie. Die sagittale Spaltung (Abbildung 1), im Rahmen einer Umstellungs -
osteotomie zur Verlagerung des Unterkiefers, ist hierbei eine etablierte Operationstechnik, die bereits seit 1943 in ver-
schiedenen Modifikationen angewendet wird [1,2,3,4]. Eine gefiirchtete Komplikation im Rahmen dieses elektiven Ein-
griffes ist die Verletzung des Nervus alveolaris inferior. Das resultierende Taubheitsgefiihl der Unterlippe ist fiir die be-
troffenen Patienten eine starke Beeintrachtigung. Trotz der etablierten Methodik verbleibt ein relevantes Risiko fiir eine
Funktionsstdrung des Nerven (30 bis 40%) [5,6].

Strategien zur Minimierung des Risikos einer Nervverletzung sind Gegenstand aktueller Untersuchungen. Hierbei wird
auch die navigationsunterstiitzte Chirurgie im Rahmen der sagittalen Spaltung als mogliche Verbesserung der Patienten -
sicherheit diskutiert [7].

Auf dreidimensionaler Bildgebung beruhende intraoperative Navigation, kann die Information z.B. auch einer praopera-
tiven Planung zuverldssig in den Operationssaal iibertragen. In der Mund, Kiefer und Gesichtschirurgie wird die intra-
operative Navigation bei vielen Indikationen bereits erfolgreich eingesetzt [8,9,10,11].

Die prazise intraoperative Registrierung ist eine wesentliche Voraussetzung fiir die navigierte Chirurgie. In verschiede-
nen Arbeiten wurden die unterschiedlichen Moglichkeiten der Registrierung in der Mund-, Kiefer und Gesichtschirurgie
untersucht. Die zu Hilfenahme eines okklusionsgestiitzten Splintes hat sich dabei als sinnvoll erwiesen [12].
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Abbildung 1: Schema sagittale Spaltung des Unterkiefers

Sowohl die allgemeine Genauigkeit der Navigation, als auch die Genauigkeit in begrenzten anatomischen Regionen
wurde bereits untersucht [13,14,15]. Weiterflihrende experimentelle Studien zeigten eine Genauigkeit im gesamten Ope-
rationsgebiet der Mund- Kiefer- und Gesichtschirurgie, die sowohl von der verwendeten Registrierungsmethode, als
auch von der untersuchten Region, bzw. dem Abstand zu den Referenzpunkten abhing [16]. Der Abstand der Referenz-
punkte zueinander hat ebenfalls einen Einfluss auf die Genauigkeit [17].

Ziel unserer Untersuchung war die Uberpriifung der erreichbaren Genauigkeit im Bereich des Kieferwinkels, also der
anatomisch entscheidenden Region fiir die sagittale Spaltung, beim Einsatz eines Navigationsystems unter operations -
realistischen Bedingungen.

2 Methoden

Auf Grundlage von praoperativen DVT-Datensétzen (Kavo, 3D Exam), von Patienten aus unserer Dysgnathiesprech-
stunde, wurden dreidimensionale Schiddelmodelle (n=5) gedruckt. Diese individuellen Modelle wurden dann mit rontge-
nopaken Messpunkten (70 Messpunkte je Modell) im Bereich des Kieferwinkels, der Linea obliqua und des aufsteigen-
den Unterkieferastes pripariert. Die derart vorbereiteten Kunststoffschddel (Abbildung 2) wurden nun einer digitalen
Volumentomographie unterzogen und die gewonnenen Datensétze der Modelle zur intraoperativen Navigation eingele-
sen (Brainlab®, IPlan® CMF, Kolibri). Die vorbereiteten Messpunkte wurden in der Navigationssoftware markiert und
die zur Registrierung notwendigen Referenzpunkte definiert. Zur Registrierung kamen anatomische Referenzpunkte, so-
wie okklusal gestiitzte Referenzpunkte (am Registrierungssplint) zum Einsatz. Das Vorgehen entspricht der tiblichen in-
traoperativen Vorgehensweise am Patienten.

Nach Montage eines Referenzsternes am Kunstoffschiddel wurde unter operationsrealistischen Bedingungen zunéichst
eine Registrierung der individuellen Schddelmodelle durchgefiihrt. Danach erfolgten Genauigkeitsmessungen fiir jeden
einzelnen Messpunkt. Die Spitze des Pointers wurde hierzu genau auf den vorbereiteten Messpunkt gelegt und der Ab-
stand zum virtuellen Messpunkt am Navigationsmonitor abgelesen. Fiir jeden Messpunkt wurde die Abweichung in Mil-
limetern ermittelt.

An jedem der fiinf Schiddel wurden die Messungen drei Mal wiederholt. Es erfolgte vor jedem Durchgang eine erneute
Registrierung mit verédnderter Position des Referenzsternes sowie anderen Referenzpunkten.
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Abbildung 2: Préiparierter Schddel vor Montage des Referenzsternes

3 Ergebnisse

Die Messpunkte auf den priparierten Kunststoffschddeln lieBen sich problemlos in der Navigationssoftware identifizie-
ren.

Bei der Betrachtung der Ergebnisse getrennt nach Regionen ergab sich fiir die Kieferwinkelregion rechts ein mittlerer
Abstand zwischen realem und virtuellem Messpunkt von 1,50 £+ 0,75mm. Fiir die Messpunkte der linken Seite konnte
ein Abstand von 1,55 + 0,89mm ermittelt werden. Im Bereich der Linea obliqua wurden rechts 1,30 + 0,66mm und links
1,41 + 0,59mm gemessen.

Ohne Beriicksichtigung der anatomischen Regionen ergab sich fiir die rechte Seite eine Differenz von 1,49 + 0,74mm
zwischen Messpunkt und virtuell definiertem Punkt und 1,54 + 0,8 7mm fiir die linke Seite.

Der Vergleich der drei Messungen eines Schédels, ergab teilweise deutliche Unterschiede zwischen den Mittelwerten der
einzelnen Messdurchgéngen:

Schéidel 1 Schidel 2 Schédel 3 Schidel 4 Schadel 5
Messung 1 1,07 1,26 1,88 0,84 1,81
Messung 2 0,87 1,53 1,60 2,59 1,83
Messung 3 0,91 0,88 2,17 1,06 2,39

Bei Beriicksichtigung aller Messungen ergab der mittlere Abstand, zwischen realem Messpunkt und virtuellem Punkt
1,51 + 0,81mm.

4 Diskussion

Fiir die Zuverléssigkeit der intraoperativen Navigation im Bereich des Gesichtsschddels wurden in vorherigen Untersu-
chungen Abweichungen zwischen realen und korrespondierenden virtuellen Punkten in einer Groenordnung von 1,1 bis
3 mm gefunden [18,16]. Die Ergebnisse unserer Untersuchung belegen eine Genauigkeit der intraoperativen Navigation
im Kieferwinkelbereich, die denen anderer anatomischer Regionen des Gesichtsschidels entspricht. Auch im Bereich
des Kieferwinkels und des aufsteigenden Unterkieferastes kann die intraoperative Navigation daher erfolgversprechend
eingesetzt werden. Die Unterschiede zwischen den einzelnen Messdurchgidngen, bei identischem Kunstoffschédel und
identischem DVT- Datensatz, jedoch erneuter Positionierung und Registrierung, spiegeln jedoch die groe Bedeutung
und Abhingigkeit von der intraoperativen Registrierung wieder [19].

Die intraoperative Navigation auf Grundlage von DVT-Datensitzen bietet grundsétzlich die Mdglichkeit im Bereich der
sagittalen Spaltung des Unterkiefers navigiert unterstiitzt zu operieren. Die Schwierigkeiten der intraoperativen Regis-
trierung und die erreichbare Genauigkeit miissen hierbei jedoch beriicksichtigt werden. Im Rahmen dieser elektiven
Operation, konnte der Einsatz der intraoperativen Navigation die Sicherheit des Patienten beziiglich schwerwiegender
Komplikationen erhohen.
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Um die Vorteile der intraoperativen Navigation vollstindig auszuschdpfen, konnte die Entwicklung von speziellen zu re-
gistrierenden Instrumenten voran getrieben werden.

Die Anwendung der Navigation im Bereich des Unterkiefers ist durch die fehlende kndcherne Verbindung zum restli-
chen Schédel und die damit verbundene Mobilitdt problematisch. Eine getrennte Registrierung von Unterkiefer und
Schédel konnte in Zukunft einen weiteren entscheidenden Vorteil bei der navigationsunterstiitzten sagittalen Spaltung
bringen.
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Abstract:

Minimal-invasive Zugangswege zur seitlichen Schddelbasis sind bereits in ersten Kadaverstudien bei Cochlea Implan-
tationen untersucht worden. Hierbei wird ein Bohrkanal angelegt fiir einen Zugang zum Innenohr zur Positionierung
einer Cochlea-Implantat-Elektrode. Die tibliche chirurgische Praxis verlangt jedoch derzeit eine weitgehende Freile-
gung sensibler und z.T. lebenswichtiger neurovaskuldrer Strukturen im Zielgebiet der seitlichen Schédelbasis (Otoba-
sis). Der hier vorgestellte Ansatz einer Multiport-Knochenchirurgie mit drei Bohrkandlen zu verschiedenen Zielstruktu-
ren der Otobasis erlaubt eine deutliche Erweiterung der Indikationen fiir minimal-invasive Zugdnge in diesem Bereich.
Anhand hochauflésenden Computertomographien des Felsenbeins wurden die relevanten Strukturen wie A. carotis in-
terna, N. facialis oder Labyrinthorgan manuell segmentiert und in eine speziell fiir MUKNO entwickelte Planungssofi-
ware eingelesen. Diese erlaubte die Berechnung moglicher Trajektorien zu einer in der Otobasis gelegenen Zielstruktur
sowie die Erstellung einer Machbarkeitsanalyse.

Schliisselworte: MUKNO, Otobasis, Bohrkanal, Computertomographie, Cochlea Implantation, minimally invasive sur-
gery, image-guided surgery, chirurgische Planungssoftware

1 Problem

Dem Patientenwunsch entsprechend nach minimal-traumatischen Operationsprozeduren mit kalkulierbaren Operations-
risiken und geringerer Morbiditdt sowie medicolegal nachvollziehbaren, objektiv dokumentierbaren Operationsmetho-
den wird im Rahmen des Projektes Multi-Port-Knochenchirurgie am Beispiel der Otobasis (MUKNO) die Durchfiih-
rung gewebeschonender Operationsverfahren an der Otobasis untersucht. Erste Ansétze einer minimal-invasiven Tech-
nik an der Otobasis gibt es im Bereich der horprothetischen Versorgung mit einem Cochlea Implantat [1]. Bisher sind
gewebeschonende Operationsverfahren an der Otobasis durch multianguldre Bohrkanile jedoch nicht moglich. Der Chi-
rurg legt stattdessen iiber ein Operationsfenster sdmtliche Kollisionsstrukturen frei (explorative Chirurgie), wodurch
jedoch ein groBes operatives Trauma geschaffen wird mit einer entsprechend erhohten Morbiditat. In Analogie zur La-
paroskopie in der Viszeralchirurgie bedarf es zur Durchfilhrung von minimal-invasiven Zugangswegen an Knochen-
strukturen wie der seitlichen Schédelbasis einer entsprechenden hochprézisen Planung sowie Visualisierungs- und De-
tektionssystemen zur Lokalisation der Lage des Bohrkanals in seiner Umgebung [2]. Diese Erkenntnisse bilden die
Grundlage fir MUKNO. Fiir die Entfernung eines Krankheitsprozesses im Knochenbereich, dem Einbringen von Me-
dikamenten (Drug-Delivery) oder dem Eroffnen einer Weichteilstruktur (Saccus endolymphaticus oder Epidermoidzys-
te) bedarf es einer bestimmten raumlichen Anordnung der Bohrkanile bzw. des Rendevue-Punktes fiir die dazu notwen-
dige chirurgische Manipulation. Sowohl die Winkel als auch die Néhe zu Kontaktstrukturen muss vorher in Abhangig-
keit von der Pathologie untersucht werden und hat damit wiederum Einfluss auf die kndchernen Operationskanéle ne-
ben den zu passierenden Kollisionsstrukturen.
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2 Methoden

Es wurden 12 native Diinnschicht-Computertomographien von Patienten ausgewdhlt, die im Rahmen einer geplanten
operativen Intervention eine entsprechende prédoperative Bildgebung erhalten hatten. Die Daten wurden von Standard
-CT-Scannern der radiologischen Abteilung des Universititsklinikums Diisseldorf erstellt und hatten eine mittlere Auf-
16sung von 0,19 x 0,19 x 0,39 mm?, Die fiir eine Intervention kritischen neurovaskuléren Strukturen bzw. deren Grenz-
flichen wie Labyrinthorgan mit Innenohr und Gleichgewichtsorganen, Nervus facialis, Arteria carotis interna, Chorda
tympani und innerer Gehorgang wurden manuell segmentiert, Gehirn und Schédelknochen wurden einer automatischen
Segmentierung zugefiihrt (ITK Snap). Die anhand des vorliegenden 2D-Datensatzes segmentierten Regionen wurden
dann extrahiert und iiber den ,,Marching Cube‘ Algorithmus [3] als 3D-Model in den ,,Simulation Open Framework
Architecture (SOFA) C++“ Programmierrahmen eingelesen. Mit diesem fiir MUKNO spezifizierten Softwaretool er-
folgte die Planung der Bohrkanile. Uber ein selbst erstelltes ,,Graphical User Interface konnten die kritischen Struktu-
ren definiert werden sowie Ausgangsfliache auf dem Schéddelknochen und der Zielpunkt der Bohrkanile bestimmt wer-
den. Zusitzlich konnte der Durchmesser des Bohrkanals, dessen Abweichung von der Bohrachse und der minimale Ab-
stand von den Zielstrukturen sowie die Anzahl der Bohrkanéle frei variiert werden. Das Planungstool berechnete alle
innerhalb der Vorgaben méglichen Trajektorien und konnte sowohl die kollisionsfreien als auch kollidierten Trajektori-
en innerhalb des 3D-Modells anzeigen (Abb. 1). Die kollisionsfreien Bohrkanalkombinationen kdnnen in Abhingigkeit
von threm Winkel zu einander gelistet werden. Es wurden jeweils drei Zielregionen innerhalb der 3D-Modelle definiert,
die als chirurgisches Zielgebiet in Frage kommen: rundes Fenster, innerer Gehdrgang und Felsenbeinspitze. Fiir die
Zielregion ,innerer Gehorgang wurde jeweils auf der axialen Schicht des CT Felsenbeins diejenige Schicht
ausgewiahlt, auf welcher das Ganglion geniculi abgrenzbar war. Hierauf wurde der Zielpunkt jeweils auf der Halfte der
Strecke in Langs- und Querrichtung des inneren Gehdrgangs ausgewahlt.

Anhand der moglichen Kanilen wurden jeweils 3 Bohrkandle ausgewihlt mit Beriicksichtigung der grotmoglichen
Durchmesser bei gleichzeitig groBem Offnungswinkel. Die kleinsten, mittleren und groBten Bohrkanile aller Modelle
wurde zusammengefasst und statistisch ausgewertet.

A B

Abb. 1: Berechnung und graphische Darstellung aller moglichen kollisionsfreier Trajektorien bzw. Bohrkanéle am
Beispiel des chirurgischen Zielgebietes ,,innerer Gehorgang* (A) im 3D-Modell des Felsenbeins sowie Auswahl
einer 3-Kanal-Kombination anhand des groBten Offnungswinkels und der groBten Bohrkanaldurchmesser (B)

3 Ergebnisse

Die Planung der Bohrkanal-Kombination fiir die Zielstruktur ,,rundes Fenster zeigte als mittleren Bohrkanaldurchmes-
ser einen Wert von 2,8 mm. Bei der Zielstruktur ,,innerer Gehdrgang* ergab sich ein Durchmesser von 2,8 mm und bei
der ,,Felsenbeinspitze* von 2,9 mm. Die Streubreite aller Durchmesser variierte deutlich (von 1,0 mm bis 5,8 mm) (Tab.
1).

Bzgl. Offnungswinkel war folgender Trend zu beobachten: In Richtung innerer Gehorgang zeigte sich in den meisten
Fillen ein kleiner und zwei gro3ere Winkel. Die Winkel bei der Felsenbeinspitze sind insgesamt deutlich kleiner als bei
den anderen Zielstrukturen und haben eine groere Streuung. Diese war durch die sehr variable Ausdehnung der hinte-
ren Schédelgrube bedingt. Bei der Zielstruktur ,,rundes Fenster entsprach in den meisten Fillen eine Trajektorie dem
Weg zwischen N. facialis und Chorda tympani, dem sog. Chorda-Facialis-Winkel, der auch bei der konventionellen
Chirurgie wie beispielsweise der Cochlea Implantation Berticksichtigung findet.
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Bohrkanile Rundes Fenster Innerer Gehorgang Felsenbeinspitze

mittlerer Durchmesser [mm)] 2.8 3,1 2.9
minimaler Durchmesser [mm] 1,0 1,6 14
maximaler Durchmesser [mm)] 4.0 50 58

mittlerer Offnungswinkel <X 1042 107.,5 375

Tabelle 1: Mittlere Durchmesser der bei den Zielstrukturen ,,rundes Fenster®, ,,innerer Gehorgang® und ,,Felsenbein-
spitze*, sowie die mittleren Offnungswinkel

4 Diskussion

Eine individuelle Machbarkeitsanalyse fiir eine Multi-Port-Knochenchirurgie setzt ein neues Atlantenwissen im Sinne
der Indikation und chirurgischen Vorgehensweise beim Anlegen der Knochenkanéle voraus. Hierbei muss die rdumliche
Anordnung des Kontaktraums am Zielpunkt untersucht und definiert werden. Die individuelle Machbarkeit wird dann
auf Basis dieser Erkenntnisse sowie iiber eine OP-Planungssoftware fiir jeden einzelnen Patienten einschlieBlich Fehl-
bildungen beschrieben. Anhand der hier gezeigten virtuellen Planung einer MUKNO-Operation ist die Aussage mog-
lich, ob die Multi-Port-Knochenchirurgie durchfiihrbar ist oder der Patient einer konventionelle Operation zugefiihrt
werden muss. Die Streubreite der Daten zeigt zudem die Notwendigkeit einer individuellen, patientenangepassten
Machbarkeitsanalyse. Der mittlere Durchmesser der Bohrkanéle ist mit minimal 1,0 mm sehr klein fiir chirurgische
Instrumente. Eine zunehmende Miniaturisierung der Instrumente, insbesondere im Bereich der optischen Systeme, fiihrt
jedoch moglicherweise zu einer Zunahme potentieller MUKNO-Patienten. Eine Unsicherheit der MUKNO-Planungs-
software besteht zur Zeit in der Auswahl geeigneter Bohrkanalkombinationen. Dieses Problem resultiert vor allem aus
der Schwierigkeit, einen optimalen Rendevue-Punkt bzw. die Grofe und die geometrische Beschaffenheit des
Arbeitsraumes am Zielpunkt zu definieren. Dieser ist wiederum auch von Grofle und Flexibilitdt noch zu entwickelnder
medizinischer Instrumente oder Manipulatoren abhidngig. Die Software kann aber dahingehend weiterentwickelt
werden, ggf. zundchst mit dem Kriterium eines moglichst grof3en Arbeitsraumes an der Zielstruktur.

Mogliche Anwendungen des Verfahrens sind die Planung von Zugangswegen von Operationen verschiedenster Krank-
heitsprozesse der seitlichen Schédelbasis wie die Behandlung der Ertaubung mit einer Cochlea Implantationen, Akusti-
kusneurinome oder Felsenbeinspitzenprozesse (z.B. Cholesteringranulome, Osteomyelitiden, Epidermoid, Tumore bzw.
Histologiesicherung). Auch Indikationen zum ,,Drug Delivery* von neurotrophen Substanzen oder fiir eine Stammzellt-
herapie sowie elektrische cochledre Stimulationen bei Tinnitus konnten zukiinftig eine Rolle spielen. Weiterhin dient die
Etablierung der Planungsalgorithmen auch zur Ubertragung der Methode auf Anwendungen in anderen Fachdisziplinen
wie Unfallchirurgie, Orthopidie oder Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie. Die angestrebten Weiterentwicklungen von MU-
KNO betreffen die Ungenauigkeiten bei der Bildgebung, die sich durch den gesamten Planungs- und Behandlungspro-
zess ziehen, die Entwicklung einer geeigneten Bohrplattform mit navigierbaren Bohrelementen sowie die Durchfiihrung
von Kadaverstudien.

Gefordert durch die DFG, Fordernummer: FOR 1585
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Abstract:

Die zukunftige minimal-invasive Hals-Chirurgie erfordert ein an den Operationssitus angepasstes Navigationssystem,
um bei endoskopisch bedingt beschréankter Ubersicht und der im Weichgewebe auftretenden Weichteilverschiebung eine
sichere Orientierung fur den Operateur zu gewdahrleisten. Dabei ist es unabdingbar, dass die Lagebeziehung wichtiger
anatomische Landmarken im Verhéaltnis zum Instrumentarium jederzeit fir den Operateur visuell dargestellt werden
kann. Hierzu wird im Rahmen des DFG-Projekts SACAS ein ultraschall-gestiitztes, auf Basis einer praoperativen
Bildgebung individualisiertes, Navigationssystem entwickelt. Ein eigenes, bereits etabliertes flexibles Halsphantom
wurde weiterentwickelt, um Reproduzierbarkeit sowie die Einstellung definierter Rotationen zu ermdglichen. Der
Einfluss der Weichteilverschiebung auf die Lage anatomischer Strukturen wurde zunéchst am Modell untersucht und
anschlieend im Computermodell berechnet. Grundlage dieser Untersuchungen sind MRT- und CT-Datensatze, die
vom Halsmodell in verschiedenen Rotationspositionen angefertigt werden.

Schlisselworte:  reproduzierbares  rotationsfahiges  Halsphantom, intraoperative  Ultraschall-unterstitzte
Weichteilnavigation, minimalinvasive Weichteilchirurgie Hals, Halsweichteilemodell, Freihand-3D-Ultraschall

1 Problem

Vor allem durch die kosmetisch exponierte Lage des Halses sind Patienten sehr daran interessiert, nur moglichst kleine
Narben nach einer Operation im Kopf-Hals-Bereich zuriickzubehalten. Die Etablierung minimalinvasiver Zugangswege
am Hals kann zur Verbesserung des postoperativen kosmetischen Ergebnisses beitragen. Problematisch bei der dazu
notwendigen minimal-invasiven Chirurgie ist die durch die intraoperative Lagerung des Halses bedingte
Weichteilverschiebung im Vergleich zur préoperativ durchgefuhrten Bildgebung zur Operationsplanung. Der
Operateur muss bei zukinftigen minimalinvasiven Eingriffen bei der intraoperativen Berlicksichtigung der
Weichteilverschiebung durch ein computer-assistiertes Navigationssystem unterstiitzt werden. Das Navigationssystem
beruht auf préoperativen Datensatzen und nutzt sonographisch erhobene Daten vor Beginn der Operation, um das
Modell an die individuelle Weichteilverschiebung anzupassen.

Im Rahmen des DFG-Forschungsprojektes SACAS (Sonographic Aided Computer Assisted Surgery) wurde zur
Berechnung der Weichteilverschiebung ein sonographiefédhiges Halsphantom entwickelt [1, 2]. Der Anspruch an die
Weiterentwicklung des fertiggestellten Halsphantoms war es nun, mit Hilfe einer Halterung verschiedene
Rotationspositionen des Halses im Modell reproduzierbar nachbilden zu kénnen. Diese Rotationspositionen entsprechen
der intraoperativen Lagerung eines Patienten bei einer Hals-Operation und mussten zunéachst durch CT- und MRT-
Bildgebung des Halsmodells erfasst werden. Im Anschluss daran wurden die gesammelten Daten ausgewertet. Die
erhobenen Daten dienen der Erstellung eines Datensatzes und Computermodells, das die durch die Rotation verursachte
Weichteilverschiebung analysiert.

Hierbei liefert das Hals-Modell die Basis, geplante Operationswege am Modell trainieren zu kdnnen und das gefundene
Computermodell sonographisch gesteuert evaluieren zu kénnen.
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2 Methoden

Grundlage der weiteren Forschung bildet das bereits etablierte Halsphantom aus Polyvinylalkohol (PVA), dessen
Herstellung und Eigenschaften bereits unter anderem im Rahmen der CURAC 2011 vorgestellt wurden [1-5]. Als neue
Gussform stellten wir durch einen Negativabdruck eines menschlichen Halses her, um reproduzierbar gleiche Phantome
herstellen zu kénnen. Die Boden- und Deckenplatte der externen Halterung wurde bereits bei der Herstellung in das
Modell integriert.

Zusatzlich wurde eine externe Halterung entwickelt, die das flexible Halsphantom fiir die Durchfiihrung der CT- und
MRT-Untersuchungen in definierten Rotationspositionen fixieren konnte. Zu beachten war bei der Planung, dass die
konzipierte Halterung auch in die fir Hals-MRTs notwendige MRT-Spule passen musste, um artefaktfreie Datensatze
zu generieren. Aus den so gewonnenen Daten wurde ein Computerdatensatz errechnet. Sonographisch wurde das
AusmaR der Weichteilverschiebung detektiert und die Bilder digital archiviert (siehe Abbildung 1).

Abbildung 1:
Sonographische Darstellung der linken Carotisbifurkation und der linken Vena
jugularis des Halsmodells

Als Landmarken der Detektion dienten hierbei die im Modell enthaltenen anatomischen Landmarken der grof3en

Halsgefale. Auf die Integration weiterer anatomischer Strukturen wurde zunéchst verzichtet, da dies in den

Vorversuchen vermehrt zu Artefakten gefiihrt hatte. Um die Datensétze der verschiedenen Modalitaten der Bildgebung

miteinander vergleichen und registrieren zu konnen, war auBerdem die Definition von Fixpunkten am Modell

notwendig. Hierzu statteten wir das Halsmodell, wie in Abbildung 2 sichtbar, mit CT- und MRT-fahigen Markern an
vorher definierten Stellen aus.

Abbildung 2:

Halterung des Halsphantoms mit angebrachten
Markerplatten und Vorrichtung zur Einstellung
der Rotationspositionen (links) und Darstellung der
einzelnen Komponenten des Markers (Firma

brainlab, rechts)

Die Marker wurden je nach Modalitdt (CT oder MRT) gewechselt. Im Anschluss an die Untersuchungen kann der
Marker aus der Halterung entfernt werden und der Mittelpunkt der Halteplatte dient gleichzeitig bei Verwendung eines
Pointers als Referenzpunkt.

Das neu erstellte Hals-Modell wurde so mit Hilfe der CT- und MRT-Bildgebung in verschiedenen Rotationspositionen
(0°, 20° nach links und rechts, 40° nach links und rechts, 50° nach links) untersucht.

Abbildung 3:

MRT-Bildgebung des Halsmodells (T2-Wichtung)
in Neutralposition (links) und bei 40° Rotation
nach links (rechts)
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Das AusmaR der durch die Rotation verursachten Weichteilverschiebung wurde im Anschluss an die CT- und MRT-
Untersuchungen genutzt, um das Navigationssystem zu evaluieren. Dazu wurden mit Hilfe eines Navigationssystems
Volumen des Phantoms, z.B. das der Arteria carotis, registriert. In dem Navigationssystem sind derzeit folgende
Komponenten integriert: Die Fraunhofer DiPhAS Ultraschallforschungsplattform [6], das optische Messsystem NDI
Polaris, sowie die Bildverarbeitungssoftware PLUS [7], welche die Rekonstruktion der aufgezeichneten Volumen
Ubernimmt.

Als erste Vergleichsstruktur wurde hierbei der Verlauf der Arteria carotis gewahlt. AnschlieBend wurde das
Ultraschallvolumen zu den MRT und CT Volumen registriert und die Abweichungen zueinander gemessen, um die
Genauigkeit des Systems zu bestimmen. Als Schallgeschwindigkeit wurde auf Grund des verwendeten PVA 1540 m/s
angenommen, was der durchschnittlichen Schallgeschwindigkeit fiir humanes Gewebe entspricht.

3 Ergebnisse

Durch die durch uns erstmalig etablierte Methode der Herstellung homogener multimodaler PVA-Gele fiir den Kopf-
Hals-Bereich war es uns zu jedem Zeitpunkt der Weiterentwicklung des Halsmodells moglich, neue Phantome
herzustellen. Dabei wurde jeweils das PVA-Gel mittels Ultraschall auf mdgliche Lufteinschlisse, die die Qualitat
negativ beeinflussen kénnen, untersucht. Es stellte sich jedoch heraus, dass es bei keinem der erstellten Modelle im
Bereich des PVA-Gels relevante Lufteinschliisse gab.

Die zur Definition von Fixpunkten verwendeten Marker funktionierten im CT einwandfrei. Allerdings kamen die einzig
verfligbaren Marker fur MRT-Untersuchungen nur in der T1-Wichtung klar abgegrenzt zur Darstellung und nicht wie
erhofft in der, fir die Untersuchung des Halsmodells besser geeigneten, T2-Wichtung. Als Lésungsansatz fihrten wir
sowohl eine MRT-Untersuchung des Modells in der T1- als auch und der T2-Wichtung durch und registrierten beide
Datensétze im Anschluss.

In CT- und MRT-Untersuchungen war es moglich, konstante Rotationspositionen von 0° bis 50° zu erreichen. Die
Verdnderung der Rotationsposition war einfach mdglich und in hoher Anzahl wiederholbar ohne dass erkennbare
Anderungen der Materialeigenschaften eintraten. Des Weiteren erwies sich das Phantom wihrend des kompletten
Untersuchungsprozesses als haltbar bei Zimmertemperatur.

Bei der Aufzeichnung der Volumen mittels des Navigationssystems stellte die groite Herausforderung die Wahl der
Ultraschallparameter (siehe Tabelle 1) dar. Die derzeit verwendeten Materialen besitzen gute bis hervorragende
Ultraschalleigenschaften. Sowohl PVA, wie auch die Materialen der eingebrachten Strukturen, welche meist aus einem
Silikongemisch bestehen, sind zum Phantombau geeignet.

Allerdings verbanden sich PVA und die Silikonmischungen nur schlecht und es bleibt meist ein Luftspalt zwischen
PVA und Silikon. Bei CT- oder MRT-Untersuchungen waren diese Spalten vernachléssigbar; dies gilt aber nicht fir
die Ultraschallmodalitét. Eine fehlende Schallbriicke verschlechterte die Bildqualitat und fiihrte zu Artefakten. Die in
Tabelle 1 genannten Ultraschallparameter wurden so gewéhlt, dass die Artefakte minimiert wurden.

Abbildung 3:
MRT- und Ultraschallvolumina
registriert

Zur Bewertung wurden die Volumina registriert und verglichen. Abbildung 4 zeigt die registrierten \Volumen.
Zusétzlich wurde der Durchmesser der Phantomstruktur Arteria carotis an verschiedenen Stellen in beiden Modalitaten
gemessen. Zwischen den Rotationen ergab sich kein signifikanter Unterschied, weshalb an dieser Stelle ausschlieBlich
Daten aus der 0° Position beschrieben wurden. Die Vergleiche der iber das MRT berechneten Volumina mit den Daten
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des Navigationssystems ergaben eine absolute Abweichung von 2 mm; die relative Abweichung 0,19. Tendenziell
scheinen die Durchmesser der Arteria carotis im Ultraschall unterschatzt zu werden. Tabelle 2 zeigt die
Einzelergebnisse.

MRT Ultraschall
Durchmesser Arteria Carotis (Mittelwert) 10,8 mm 8,8 mm
Durchmesser Arteria Carotis (Standardabweichung) 0,38 mm 0,22 mm

Tabelle 1: Die gemessenen Abweichungen zwischen den MRT Daten und dem mit dem Navigationssystem
aufgezeichneten Volumen

4 Diskussion

Mittels des etablierten Halsmodells und der CT-/MRT-Datensatze konnte zusammen mit einem préoperativen
Ultraschall ein Navigationssystem entwickelt werden, das intraoperativ eine Einschatzung der durch die operative
Lagerung des Patienten bedingten Weichteilverschiebung ermdglicht. Hierzu erscheint uns eine Orientierung an
charakteristischen anatomischen Strukturen des Halses, z.B. der Arteria carotis am plausibelsten.

Die im Vergleich der MRT- und Sonographiedaten erhobene Abweichung von 2 mm ist vor allem auf die Grenzen des
Ultraschalls zurickzufiihren. Die Lufteinschliisse haben zu Artefakten gefiihrt, die eine genauere Registrierung
behinderten. Momentan werden die VVolumina manuell registriert, wahrend in Zukunft Landmarken wie die Arteria
carotis verwenden werden sollen. AuRerdem zeigt sich bei der Untersuchung, dass mit zunehmender Rotation des
Halsphantomes die Abweichung nicht zunimmt.

Allerdings kann die Genauigkeit noch weiter erhoht werden, in dem die sonographischen Bilder verbessert werden.

Da PVA und Silikon sich nur schlecht verbinden, bietet es sich an, auch die inneren Strukturen des Phantoms aus PVA
zu fertigen und anschlieBend mit dem Phantom zu vergieRen. Um die Form von Arterien und Muskeln zu erméglichen,
werden im néchsten Schritt Gussformen konstruiert und im Rapid-Protyp-Verfahren realisiert. Alternativ bemiihen wir
uns um ein geeignetes Material, welches Silikon und PVA besser miteinander verbindet. Auf diese Weisen kann
vermutlich die Problematik des Luftspalts verringert werden.

Um die fur die Untersuchung dieser Aspekte notwendige Anzahl identischer Halsphantome herstellen zu kénnen, wird
es wichtig sein, dass die Gussformen wiederverwendet werden kénnen und die Halterung ebenso bereits teilweise in das
Modell integriert ist.

Fir die Evaluation des Computermodells kann im néachsten Schritt ebenfalls das Halsmodell dienen. Im Weiteren ist es
ebenso moglich, Pathologien in das Halsmodell zu integrieren um minimalinvasive Operations- und
Navigationstechniken zunachst am Modell zu etablieren und zu trainieren.

Es wird aber auch weiterhin vom Operateur detailliertes anatomisches Wissen um die Lagebeziehung weiterer, im
Modell nicht abgebildeter Strukturen, erwartet.
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Abstract:

In diesem Beitrag wird eine Methode zur computergestiitzten Optimierung einer Kraniotomiedffnung bei der kurativen
Behandlung von subduralen Himatomen vorgestellt. Lage und Form der Offnung werden mittels GPU-beschleunigter
genetischer Algorithmen bestimmt und anschliefsend visualisiert. Im Vergleich zur manuellen Spezifikation kann eine
Verkleinerung der Schideldffnung bei gleichzeitiger Erhohung der Sichtbarkeit erreicht werden. Im Durchschnitt kann
bei den hier untersuchten Patientendaten computergestiitzt die Sichtbarkeit um 4 % erhoht und die Fldche der Schddel -
offnung um 56 % verkleinert werden.

Schliisselworte: Operationsplanung, Subduralhdmatom, CUDA, Ray-Casting, genetische Algorithmen

1 Problem

Bei der operativen Behandlung von Subduralhdmatomen wird der Schidel unter Narkose gedffnet. Bei der dazu not-
wendigen Kraniotomie wird ein Stiick des Schidelknochens temporédr entfernt, um das Himatom nach dem
Aufschneiden der Dura Mater durch diese Offnung auszurdumen. Die GroBe des entfernten Schédelstiicks hat einen
starken Einfluss auf die post-operative Dauer der Heilung und ggf. auftretende Komplikationen. Eine geringere Verlet-
zung des Schédelknochens durch die Operation kann den Heilungsprozess positiv beeinflussen [1, 2].

In Abb. 1 werden der Operationssitus und das knécherne Deckelstiick gezeigt. Die Wahl der Form der Schéadeloffnung
bestimmt den einsehbaren und instrumentell erreichbaren Bereich, der maximiert werden soll. Fiir den Heilungsprozess
hingegen ist eine kleine Offnung wichtig. Diese zwei gegensitzlichen Anforderungen definieren das hier behandelte
Optimierungsproblem. Das Problem wird im Folgenden durch form- und lagebeschreibende Parameter einer Ellipse in
einem Kopfkoordinatensystem modelliert. Hierbei beschranken wir uns in dieser Arbeit auf das Finden einer einzigen,
elliptischen Schideldffnung, welche manuellen Offnungen oft dhneln und der Parameterraum klein gehalten wird.

Abb. 1: Operationssitus (links) und der entfernte Deckel (rechts).
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2 Methoden

CT-Aufnahmen von fiinf Patienten mit Subduralhdmatom werden untersucht. Bei allen Patienten ist eine Kraniotomie
durchgefiihrt worden und es stehen sowohl pre- als auch postoperative CT-Aufnahmen zur Verfiigung. Die Datensétze
haben eine mittlere Aufldsung von 512x512x60 Voxeln und eine mittlere VoxelgroBe von 0.4x0.4x2.7 mm?. In vorverar-
beitenden Schritten werden (1) die Bilddaten vom Gantry-Tilt befreit, (2) die Patientenliege entfernt und (3) der
Knochen mit einer Schwellwert-Operation segmentiert. AnschlieBend werden (4) Gehirn inklusive Himatom mittels
Volumenwachstum segmentiert und schlieB3lich (5) das Hamatom schichtweise mit einem Live-Wire-Verfahren [3] kon-
turiert. In dem resultierenden Labeldatensatz sind der Knochen, das Gehirn und das Hdmatom markiert. Fiir diese
halbautomatische Vorverarbeitung eines CT-Datensatzes werden insgesamt ca. zwei Stunden benétigt.

Die Aufgabe, eine optimal geformte elliptische Schideloffnung zu finden, wird mit einem genetischen Algorithmus [4]
geldst. Die Merkmale der Individuen bestehen dabei aus den Form- und Lageparametern der Offnung und werden mit
einer Fitnessfunktion bewertet. Diese ist abhdngig vom Umfang der Schéadel6ffnung © und dem prozentualen Anteil des
erreichbaren Hamatoms v. Die zu maximierende Fitness f (GI. 1) enthélt den Steuerparameter « fiir die Gewichtung
der Sichtbarkeit der Gehirnoberfliche. Als maximaler Umfang der Offnung U,,,q, wurden 30 cm gewihlt; dieser Wert
beschrinkt gleichzeitig u nach oben.

u
f_a‘v_ﬁmam M

Jede Generation besteht aus 30 am Anfang zufillig initialisierten Individuen (d. h. Offnungen). Diese enthalten eine
Kombination von fiinf Spezifikationsparametern: zwei Positionswinkel und ein Torsionswinkel der Mittelpunktachse
sowie zwei Radien der Ellipse. Der Ursprung des verwendeten Koordinatensystems wird in den geometrischen Schwer-
punkt des Kopfes gelegt. Die Achsen entsprechen in ihrer Ausrichtung den Systemachsen des bildgebenden Gerits. In
jedem der 2000 Iterationsschritte des genetischen Algorithmus wird die Fitness der einzelnen Individuen berechnet. Auf
dieser Grundlage wird die Selektion durchgefiihrt und eine neue Generation durch das Anwenden genetischer Operato-
ren (Kreuzung und Mutation) fiir die nichste Iteration erzeugt. Das Individuum mit der aktuell groBten Fitness wird
automatisch in die néchste Generation iibernommen und gibt am Ende die Ergebnisparameter der optimierten Schédel-
offnung an.

sichtbar

sichtbar
@ nicht sichtbar

\ . o
\, nicht sichtbar

N

Abb. 2: Schematische Darstellung des Problems links: Der Operateur betrachtet durch die Schadeloffnung das
ausgerdumte Hamatom (blaue durchgezogene Line). Caudal befinden sich nicht sichtbare Anteile (orange gestri-
chelte Linie). Rechts: Mittels Strahlverfolgung (Ray-Casting) wird der einsehbare Bereich algorithmisch
bestimmt (griin umrandete Voxel).

Bei der Simulation der realen Sichtbarkeitsverhéltnisse wird ein virtueller Augpunkt auf einem Halbkreis um das Hima-
tom bewegt und alle von mindestens einer Position sichtbaren Voxel der Grenzfliche zwischen Hdmatom und Gehirn
werden markiert (Abb. 2 links). Bei einer derartigen Simulation miisste der Augpunkt rechenaufwéndig auf einer Halb -
kugel um den Schédel bewegt werden, um alle moglichen Blickrichtungen zu erfassen. Deshalb wurde ein alternativer
Ansatz entwickelt: Es wird ein Ray-Casting-Verfahren [5] genutzt (Abb. 2 rechts), bei dem voxelweise getestet wird,
welche Teile der Grenzfliche zwischen Hiamatom und Gehirn durch eine simulierte Offnung im Schidel sichtbar sind.
Hierbei wird von jedem Voxel der Grenzflache ein Strahl zu jedem Voxel der Schiadeloffnung verfolgt. Sobald ein Strahl
ohne Kollision mit Knochen oder Hirn an der Schéadeldffnung ankommt, ist das Voxel einsehbar. Falls fiir ein Voxel der
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Grenzfliche kein Strahl ungehindert zur Schiadeloffnung kommt, gilt dieses als uneinsehbar. Die Berechnungen wurden
aufgrund der hohen Laufzeitkomplexitit und starken Moglichkeit zur Parallelisierung auf der Grafikkarte in CUDA-C
implementiert. Die hier gezeigten 3D-Visualisierungen in Abb. 3 wurden mit MeVis-Lab [6] realisiert.

Zur Evaluation des vorgestellten Verfahrens unter dem Aspekt klinischer Relevanz wurde die von Neurochirurgen vor-
genommene Kraniotomie mit den mittels des Algorithmus gefundenen Offnungen verglichen. Dieser Vergleich ist
anhand der postoperativen Bilddaten méglich, in denen die Offnungsparameter folgendermaBen gefunden wurden: (1)
affine Registrierung der pre- und postoperativen Daten mit der Summe der quadrierten Differenzen als DistanzmaB, (2)
Knochenextraktion durch Schwellwertbildung, (3) Segmentierung des Knochendeckels mittels Live-Wire-Konturie-
rung. Die (4) Bestimmung der fiinf Formparameter der Offnung erfolgt dhnlich zum oben vorgestellten genetischen
Optimierungsverfahren mit der Deckungsgleichheit computerbestimmter und realer Offnungen als Fitnesskriterium. Die
Sichtbarkeitswerte der real durchgefiihrten Kraniotomie wurden anschliefend mit dem vorgestellten Ray-Casting-Ver-
fahren berechnet. Unter Beriicksichtigung der Rechenzeiten und um eine erste Orientierung zu erhalten, wurden fiir o
sieben ganzzahlige Werte im Bereich von eins bis 100 ausgewihlt und getestet (Abb. 4).

3 Ergebnisse

In Abb. 3 werden qualitative Ergebnisse des Verfahrens dargestellt. Die rechnerbestimmte Offnung des Schédelkno-
chens (rechts) ist weniger als halb so groB wie die operierte Offnung (links). Der sichtbare Bereich unterscheidet sich
quantitativ kaum. Bei beiden Varianten ist ein Teil {iber dem linken Auge nicht direkt einsehbar (Pfeil links).

Abb. 3: Vorgehen des Chirurgen bei der Operation (links) und eine algorithmisch optimierte Offnung (rechts):
Markierte 3D-Darstellung der Zielregion (rot+griin), des durch die Offnung sichtbaren Bereichs (griin) und des
nicht sichtbaren Teils (rot). Das Gehirn ist dunkelblau, der Schiadelknochen grau dargestellt (Patient 2).

In Tabelle 1 werden die vom Rechner gefundenen Offnungen mit den real vorgenommenen Offnungen verglichen. Die
Dimensionen der computergestiitzt gefundenen Locher unterscheiden sich z.T. deutlich von der drztlichen Planung. Bei
Patient 2 ist eine Halbierung der Offnungsfliche erkennbar. Gleichzeitig kann die Sichtbarkeit um 4 % erhoht werden.
Bei Patient 1 und 4 ermittelt der Algorithmus eine in der Form lingliche Offhung.

Sichtbarkeit [%] Offnungsgrofe [mm)] Differenz [%]

Arzt Computer Arzt Computer |Sichtbarkeit|Flache
Patient 1 88 96 67x67 32x75 8 -47
Patient 2 84 88 44x68 22x30 4 -78
Patient 3 49 51 38x56 32x37 2 -44
Patient 4 91 88 40x71 20x51 -3 -64
Patient 5 44 51 38x54 27x38 7 -50

Tabelle 1: Der sichtbare Anteil der Oberfliche zwischen Himatom und Gehirn. Die Off-
nungsgrofe wird als Durchmesser der elliptischen Offaung angegeben, die bei den
postoperativen Offnungen eingepasst wurde.

53



100%
90%
80%
70% g—
60%
50%
40%
30% & 2
20%
10%
0%
1 2 3 4 5 10 100 ©

—— Sichtbar Algo.

—— GroBe Algo.
Sichtbar Arzt

—a— Grofle Arzt

Abb. 4: Der sichtbare Anteil des Himatoms und die GroBe der Offnung in % abhiingig vom Parameter «
gemittelt liber die fiinf untersuchten Patienten. Die GroBen sind im Verhéltnis zu Uy, (entspricht
100 %) angegeben. Fiir o > 3 ist ein deutlicher Anstieg in der OffnungsgroBe zu beobachten. Bei der
Gewichtung mit o = 2 ist die mittlere Grofle wie auch der im Mittel sichtbare Anteil geringfiigig grofer
als bei der chirurgischen Planung.

Abb. 4 verdeutlicht den Einfluss des Gewichtungsparameters «. Es werden sieben Werte fiir « untersucht: 1, 2, 3, 4, 5,
10 und 100. Experimentell hat sich gezeigt, dass o = 1 zu kleine Offnungen priferiert hat und v > 3 zu groBe Offnun-
gen erzeugt. Fiir die praktischen Anforderungen zeigt sich o = 2 als geeignet. Zusétzlich zu zwei Stunden Zeitaufwand
zur Vorverarbeitung der Daten wird ein GPU-gestiitzter Rechenaufwand von ca. 4 Stunden benétigt. Die Berechnungen
wurden auf Standard-PCs mit 64-Bit Intel Xeon-Prozessoren (3 GHz) und einer NVIDIA Quadro 4000 Grafikkarte
durchgefiihrt. Die Verlagerung des Ray-Castings auf die GPU beschleunigt die Berechnungen durchschnittlich um den
Faktor 7.

4 Diskussion

Im Durchschnitt kann mit dem vorgestellten Ansatz eine Verbesserung der Sichtbarkeit unter gleichzeitiger Verkleine-
rung der Offnungsgrofe erzielt werden. Die Empfehlung von a = 2 fiir die hier verwendete Fitnessfunktion fuBt auf
einer Parameterstudie mit den hier verwendeten Datensitzen. Die Betrachtung von Offnungen fiir & = 1 kann inter-
essant sein, da die Grofenreduktion dann signifikant ist (p < 0.05). Jedoch muss noch stérker als fiir die zu o = 2
ermittelten Offnungen, die Operierbarkeit vom Arzt kritisch hinterfragt werden. AuBerdem wurden keine weiteren ana-
tomischen Randbedingungen betrachtet, so dass vom vorgestellten System nur Vorschlidge generiert werden konnen. Mit
der aktuellen Implementierung konnte es auf der kommenden Hardware-Generation nach Generierung der Vorschldge
moglich sein, diese interaktiv von einem Chirurgen an den Patienten anzupassen oder unabhingig eigene Szenarien
auch mit mehreren Bohrldchern zu planen.
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Abstract:

Percutaneous radiofrequency (RF) ablation is becoming a standard minimal invasive procedure for treatment of prima-
ry liver tumors. In clinical practice, knowledge about geometry and expected size of the coagulation is essential to pre-
vent local tumor recurrence. Particularly the heat-sink effects of large vessels in the vicinity of the electrode may lead to
a smaller size of the coagulation zone.

For the evaluation of multipolar RF ablation studies with ex-vivo porcine livers, a novel software tool is presented. The
tool supports manual contouring of the coagulation in digital photographs from liver slices. Based on geometric meas-
urements of the RF applicators, deformations of the liver specimens are compensated. Furthermore, the software tool
supports automated quantification of a large number of experiments.

Keywords: Radiofrequency Ablation, Quantification, Cooling effect, Multipolar RFA

1 Purpose

Image-guided ablation therapies using thermal energy, particularly radiofrequency ablation (RFA), have been developed
as a minimal invasive alternative in contrast to the surgical resection of liver tumors®. Due to its common technical pro-
cedure, low complication rate and low cost, RFA has taken a significant part in clinical practice. The principle of the
RFA is the placement of RF electrodes into the tumor. Subsequently, a high-frequency electric field is induced, which
causes a local heating and leads to a coagulation necrosis as a result of cell destruction. The choice of an appropriate ap-
plicator type and the exact placement of the electrodes is essential to achieve complete destruction of cancer cells with
respect to the heat-sink effect of cooling blood vessels, located in the vicinity of the tumor?.

To increase the ablation zone, up to three bipolar applicators can be placed close to each other and simultaneously con-
nected to a single generator®. In such a multipolar setting, the electrical field is induced in a round-robin fashion between
all possible electrode combinations, resulting in an extended ablation zone. Typically, the applicators are placed around
the target lesion in order to maximize the combined coagulation zone.

To quantify the cooling effect of hepatic vessels in the liver, ex vivo experiments with bipolar RF applicators in porcine
livers have been analyzed*®. However, heat-sink effects from multipolar RFA have not been taken into account. The con-
tribution of this work is a software tool to support comparative quantification of the cooling effects in multipolar ex-vivo
experiments.

2 Methods

For this software, it is assumed that slice images of the specimen are digitally photographed orthogonal to the applicator
needle. Since the real-world pixel size is not stored in images taken with digital cameras, this information has to be add-
ed manually in the software. For that, it is required, that the photographs of the specimen also show a scale, for instance
a sheet of millimeter paper. The software is parted into two sub-applications: the first application allows to create manu-
al segmentation masks of the ablation zones and to store them in a database, the second application allows to automati-
cally analyze the ablation zones stored in the database with regard to the cooling effects of the vascular system.

55



In the first step of the software, the photograph of the specimen is loaded and calibrated. For that, a rectangle has to be
drawn onto the photographed sheet of millimeter paper and the current size has to be specified. After this step, transfor-
mation of pixel scale to world scale is defined, allowing quantification based on the photograph.

In the next step, the positions of the RF applicators as well as the cooling vessel have to be determined in the photo-
graph. For that, circles with the current radii of the applicators and vessel are added by mouse interaction in the image
viewer, respectively. Goal of this procedure is to exactly specify the geometric setting of the photograph.

Because the geometric setting of the photograph does not exactly correspond to the original geometric arrangement of
the RF applicators and vessel in the experiment, the photograph has to be deformed. Despite the stable geometric ar-
rangement in the experiment, the deformation in the photograph is related to the cutting procedure and the soft tissue
property of the liver. To allow comparison of different experiments, all photographs have to be deformed to the original
geometric setting. Based on the specified objects in the image and the well-known geometric setting in the experiments,
a thin-plate spline landmark registration® is used to calculate the transformation. Based on this transformation, the image
of the photograph is deformed.

After image deformation, the coagulation necrosis has to be segmented. The goal is to classify the white zone as de-
scribed in the study by Ng et al.”. Findings of this study demonstrate that complete cellular destruction can be achieved
within the whole zone of RF ablation to the ablative margins of the white zone. In the software, drawing a contour
around the white zone allows to segment the ablation zone. The contour’s shape can be changed afterwards by mouse
interactions. If the tissue around the vessel could not be ablated due to the heat-sink effect, a second contour may be
drawn in order to classify native healthy tissue inside of the ablation zone. The complete procedure from calibration to
contouring is repeated for every specimen leading to a large database of segmented ablation zones with corresponding
geometric settings. Figure 1 shows the determination of RF applicators and vessel, the deformation and the contouring.

Fig. 1: Left: the specified RF applicators and the vessel. Middle: the image after deformation to the original
geometric setup. Right: drawn contour around the white zone on top of the deformed photograph.

The second part of the proposed software supports the quantitative and qualitative analysis of the stored ablation zones.
Based on the database, every stored experiment can be loaded and analyzed. In order to analyze the heat-sink effects, a
ground truth ablation zone mask has to be specified, i.e. an experiment without vascular cooling.

In the first step of the application, arbitrary numbers of experiments without vascular cooling are loaded in order to cal-
culate a robust ground truth mask. The goal is to minimize the variation introduced by the different experiments and re-
sulting segmentation masks. For that, shape-based averaging® is used to calculate a robust ground truth mask.

In the next step, any stored experiment can be loaded and compared with the ground truth. Since the geometric setup is
also stored in the database, the ground truth and the measured experiment can be visualized together. The ground truth is
shown in the viewer as a yellow contour superimposed onto the photograph. The measured ablation zone mask is dis-
played as a blue contour. Quantitatively, the area of the ground truth is automatically compared with the area of the
measured ablation zone. Also, the area of the intersection is calculated. For a qualitative description of the cooling ef-
fect, the fraction of the cooling effect regarding the ground truth is represented in dependency to the distance to the ves-
sel. For that, the following formula is evaluated for a specified number of circles around the vessel: (GT / AZ) — GT,
whereas GT denotes the area of ground truth and AZ the area of the measured ablation zone pixels.

Thus, a value of 1 corresponds to tissue with vascular heat sink, i.e. a circle with ground truth but without measured ab-
lation zone, and 0 corresponds to tissue without vascular cooling. The resulting values per circle are displays in a graph.
In order to support fully automated processing of the complete database, a batch processing method is integrated. The
batch processing automatically loads all photographs and corresponding segmented ablation zones one after the other,
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and calculates the above-mentioned analysis. Subsequently, the results are stored in a CSV table, which may be further
processed in spreadsheet applications such as Excel. Figure 2 shows a screenshot of the analysis application.
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Fig. 2: Screenshot of the analysis software. The yellow contour shows the averaged ground truth ablation zone
without cooling. The blue contour represents the ablation zone of the selected experiment. Quantitative
measures (area in mm?) as well as the processed curve are displayed in the graphical user interface.

3 Results

The proposed software has been used in an ex-vivo study with porcine livers. Using an aiming device, three RF-
applicators were induced in parallel into the liver tissue and a coagulation zone was ablated. A bipolar RFA system was
used for the ablation. Three RF applicators with 20 mm distance to each other were used (CelonProSurge 150-T20, Ce-
lon AG Medical Instruments, Germany). A power of 60 W was applied until an energy application of 40 kJ was reached.
All RF applications were performed at room temperature. In order to simulate large perfused vessels, glass tubes with
diameter of 5 mm were utilized. The glass tubes were introduced with the aiming device with following distances to the
center of the three applicators: 0, 2.5, 5, 7.5, and 10 mm. A roller pump was connected in order to create flow of saline
in the tube. The flow rate was not varied because previous studies already show that the influence of the flow rate can be
neglected. After ablation, the livers were cut through at the center of the electrode perpendicular to the applicator.

Using the presented software, the ablation zones of 6 experiments for each geometric setup (in all 30) were manually
segmented by a medical expert. The complete processing took approximately 5 minutes per case. Additionally, 5 exper-
iments without cooling, i.e. with disabled pump, were performed. To determine the ground truth, the corresponding abla-
tion zones were averaged as described above. Subsequently, all 30 experiments were automatically analyzed with the
batch-processing mode within 9 minutes (circle with: 0.5 mm).

As a preliminary result of the study, the segmented ablation zone masks for each geometric setup are averaged and com-
pared with the ground truth. Figure 3 shows the averaged mask of the ground truth as well as the masks of the cooling
experiments with 0, 2.5, 5, 7.5, and 10 mm distance of the glass tube to the applicator’s center. In the image, the heat-
sink effect around the class tube can be clearly observed. Further quantitative and qualitative results have already been
compared and will be published in the near future
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Fig. 3: Averaged ablation zone masks from ex-vivo experiments with three RF applicators and glass tube.
From left to right upper row: ground truth, 0, and 2.5 mm distance of the glass tube to center of probes. From
left to right lower row: 5, 7.5, and 10 mm distance.

Conclusions

In this work, a software tool for contouring of multipolar ablation zones in digital photographs of liver specimens and
subsequent quantitative as well as qualitative analysis is presented. The software supports calibration, deformation and
contouring of the photograph. Furthermore, a fully automatic analysis based on an averaged ground truth mask is pre-
sented. The software has been used in experimental ex-vivo study for analysis of the heat-sink effect for multipolar RFA,
but is not restricted to ex-vivo or RFA. In future experiments, in-vivo ablation zones will be analyzed after resection of
bovine livers and subsequent photographing of the specimens. A further application of the software tool will be the anal-
ysis of multi antenna microwave ablations and the comparison with RF ablation zones.
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Abstract:

Wir prasentieren in diesem Beitrag den LiverAnatomyExplorer — ein plattformunabhangiges, web- und fallbasiertes
Trainingssystem flr die medizinische Anatomieausbildung. Mehrere onkologische Abdomen-CT-Datensétze wurden in
enger Zusammenarbeit mit klinischen Experten 3D-rekonstruiert und zusammen mit Fallhintergrundinformationen, OP-
Lehrvideos und Selbstlerntests in ein nutzergefiihrtes, didaktisches Konzept integriert und online verfigbar gemacht.
Aktuelle Webbrowser unterstiitzen, basierend auf HTML 5/\WebGL, die Darstellung interaktiver 3D-Modelle ohne Ver-
wendung zusatzlicher kostenpflichtiger Plugins. Eine erste informelle Evaluierung zeigt, dass die Kombination aus rea-
len patientenindividuellen Falldaten mit interaktiven 3D-Szenen und einem didaktisch aufbereitetem Konzept eine we-
sentliche Bereicherung in der chirurgischen Aus- und Weiterbildung gegeniiber bisherigen E-Learning-Angeboten dar-
stellen kann.

Schlusselworte: Ausbildung, Weiterbildung, Web3D, E-Learning, HTML 5

1 Problem

Die Anatomieausbildung von Medizinstudenten erfolgt klassischerweise durch Frontalunterricht in VVorlesungen oder
Seminaren, in Praparationskursen an Leichen und durch Hlustrationen in medizinischen Lehrbichern. CD/DVD-basierte
multimediale Lernprogramme und elektronische Atlanten werden oft unterstiitzend zur Wissensgenerierung eingesetzt,
erfordern jedoch die Installation auf dem lokalen Rechner, haben meist nur einen begrenzten Funktions- und Interakti-
onsumfang und ermdglichen keine umfassende Lernerfolgskontrolle. Fallorientierte Systeme wie CASUS [1] und
CAMPUS [2] legen den Fokus auf das Stellen einer Diagnose und die Auswahl einer (medikamentdsen) Therapie — im
Wesentlichen basieren aber beide Systeme auf der Darstellung von Texten und Bildern. Der VOXELMAN [3] ermdg-
licht durch die Exploration des 3D-Modells eines virtuellen, gesunden Mannes das Lernen der menschlichen Anatomie.
Es steht jedoch nur ein einziger Datensatz ohne pathologische Veranderungen zur Verfligung. Die MIRC MEDMA-
Falldatenbank (http://mirc.medma.uni-heidelberg.de) bietet dem Lernenden eine Vielzahl radiologischer Befunde und
Bilddatenséatze realer Féalle, enthalt jedoch nur schematische Zeichnungen der dreidimensionalen Patientenanatomie oder
Screenshots von 3D-Visualisierungen, sodass kein direkter Bezug zu den 2D-Bilddatensétzen herstellbar ist.

Mit dem Ziel, Studenten und Arzten in Aus- und Weiterbildung aktives Wissen zu vermitteln und auf den praktischen
Klinikalltag vorzubereiten, entstanden in den letzten Jahren mehrere medizinische Webportale mit sozialen Netz-
werkfunktionen, wie SurgyTec (http://www.surgytec.com) oder webop (http://www.webop.de). Diese Portale enthalten
z. B. Expertenvortrage und -interviews, Informationen zu Operationstechniken und Intrumenten oder Videos intraopera-
tiver Eingriffe. Speziell fir die Anatomieausbildung existieren auf diesen Plattformen jedoch keine interaktiven 3D-
Visualisierungen, die komplexe rdumliche Zusammenhdnge zwischen Organen, Tumoren und Risikostrukturen, z. B.
BlutgeféRen, deutlich machen. Crossingham et al. [4] entwickelten eine flashbasierte Lésung fur die Vermittlung der
Leberanatomie sowie verschiedener Resektionsvarianten. Hierbei handelt es sich jedoch um eine einzige simulierte, ge-
sunde Leber ohne patientenindividuelle anatomische und pathologische Varianten. Aktuelle Entwicklungen im Bereich
WebGL-basierter 3D-Visualisierungen ermdglichen die Darstellung und Interaktion medizinischer 3D-Modelle im
Webbrowser  ohne  die Installation  zusétzlicher ~ Software  oder  Plugins.  BioDigital  Systems
(https://iwww.biodigitalhnuman.com) und Zygote Body (http://www.zygotebody.com) bieten jedoch nur je zwei virtuelle
Modelle ohne krankhafte Verédnderungen der Anatomie sowie ohne Bezug zu realen Patientendaten oder aufbereiteten
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OP-Videos. Dariiber hinaus gibt es keine Nutzerfiihrung fiir einen Lernenden; Lernziele und Aufgaben miissen selbst-
standig definiert werden.

Zusammenfassend bieten bisherige webbasierte Lernsysteme oft nur eingeschrankt nutzbare 3D-Visualisierungen mit
geringen Interaktions- und Explorationsmdglichkeiten sowie fehlender Nutzerfilhrung. Meist werden speziell modellier-
te 3D-Objekte verwendet, jedoch keine patientenindividuellen Daten zur Abbildung der realen anatomischen und patho-
logischen Varianten der Leber. Mit dem Ziel, diese Liicke zu schlieRen, wird in diesem Beitrag der LiverAnatomyExplo-
rer vorgestellt — ein web- und fallbasiertes Lernsystem, speziell ausgerichtet auf die Leberanatomie. Das Trainingssys-
tem basiert auf [5] und enthélt interaktive 2D- und 3D-Visualisierungen von realen, onkologischen Datensatzen,
chirurgische OP-Videos, Lernerfolgsmechanismen sowie ein Autorensystem fiir neue Falle.

2 Methoden

Zundchst erfolgte eine Anforderungsanalyse per Onlineumfrage unter 176 Medizinstudenten (103 w / 73 m, Durch-
schnittsalter: 23, 7.-10. Semester) und 13 Arzten (2 Assistenz- und 11 Fachéarzte, 5 w/ 8 m, Durchschnittsalter: 39), z. T.
mit der Subspezialisierung Abdominalchirurgie. Die Antworten der Umfrage ermdglichen es uns, das Trainingssystem
auf die Bedurfnisse und Wiinsche der Zielgruppen bzgl. einer optimierten Aus- und Weiterbildung zu fokussieren. 49 %
(86/176) der Studenten wiirden gern fallbasierte e-Learning-Materialien und interaktive 3D-Modelle zur Priifungsvorbe-
reitung nutzen. 84 % (11/13) der befragten Kliniker sind in die Lehre involviert und 76 % (10/13) wirden gern mehr re-
ale, klinische Félle zu Aus- und Weiterbildungszwecken und fur die Diskussion mit Kollegen nutzen. Die Umfrage
zeigt, dass die bisher von den Arzten verwendeten ,,elektronischen Zeitschriftenbibliotheken* und ,,Online-Atlanten oft
nur ,,begrenzte Multimedialitidt und Interaktivitét™ bieten oder ,,Kostenpflichtigkeit und Nutzungsschwierigkeiten* von
der Verwendung der Tools abhalten. Des Weiteren haben 97 % (171/176) der Studenten und 54 % (7/13) der Arzte
kaum oder gar keine Erfahrungen im Umgang mit interaktiven 3D-Visualisierungen. Daraus folgt, dass den Anwendern
einfach zu bedienende User Interfaces und Interaktionstechniken flr die freie Exploration (Rotation, Zoom, Translation)
der 3D-Szenen zur Verfligung gestellt werden mussen.

In Zusammenarbeit mit klinischen Experten wurden 13 abdominale DICOM CT-Datensatze fir das Trainingssystem
ausgewdhlt. Relevante Strukturen, wie die Leberoberflache und -segmente sowie Gefalbdume und Tumore wurden mit
MeVisLab [6] segmentiert und in ein webfahiges Format konvertiert. DICOM-Volumendaten sind fur die Nutzung im
Web meist zu groB, nicht anonymisiert und erfordern spezielle Plugins. Daher werden die Bilddaten im Vorverarbei-
tungsschritt mit MeVisLab schichtweise in JPG-Bilder umgewandelt und die Segmentierungen als SVG-Dateien (Scalab-
le Vector Graphics) exportiert. Da mit dem Web-Tool keine Diagnosen durchgeflihrt werden sollen, stellt die Verwen-
dung komprimierter JPG-Bilder kein Problem dar. Um dennoch verschiedene Fensterungseinstellungen zu ermdglichen,
werden mehrere vordefinierte Fensterungen bereitgestellt, zwischen denen der Nutzer bei Bedarf wechseln kann. Die
segmentierten Strukturen wurden mit MeVisLab in 3D-Oberflachen umgewandelt, die Detailgenauigkeit der Szenen fiir
eine effiziente Webnutzung dezimiert und in X3D-Dateien exportiert. X3D [7] ist ein ISO Web3D-Standard, mit dem
3D-Objekte in einem hierarchischen Szenengraph in XML-Codierung repréasentiert werden. JavaScript-APIs und -
Frameworks, wie WebGL [8] und X3DOM [9] ermdglichen ein echtzeitfahiges Rendering von X3D-Inhalten im
Webbrowser, ohne Verwendung zuséatzlicher Plugins. Der Vorteil ist, dass die X3D-Visualisierung der Leber mit den
2D-Daten synchronisierbar ist (Abb. 1). Die interaktive Bewegung einer virtuellen Schicht durch das 3D-Modell und die
synchrone Darstellung der betreffenden Strukturen im 2D-Viewer ermdglichen dem Lernenden die Herstellung des di-
rekten Bezugs zwischen 2D- und 3D-Information. Die farbigen Overlays und die Teilstrukturen des 3D-Modells kénnen
vom Nutzer interaktiv ein/aus geblendet werden; bei Mouseover werden Labels zur Kennzeichnung der anatomischen
Strukturen angezeigt. Die 3D-Szene kann frei im Raum rotiert, translatiert und skaliert werden. Zur Unterstiitzung des
Nutzers bei der Interaktion wird ein 3D-Widget bereitgestellt, mit dem das Modell in 30°-Schritten um eine feste Achse
rotiert werden kann. Es ist jederzeit mit einem Klick méglich, zum Ausgangssichtpunkt zuriickzukehren. Ein abstraktes
Modell eines menschlichen Kérpers verdeutlicht zudem den Sichtpunkt auf die Szene (Abb. 1, unten rechts).
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Abb. 1: Wehbasierte, synchrone 2D/3D-Darstellung eines Lernfalls. Farbige Overlays kennzeichnen die zuvor
segmentierten Strukturen der Leber, z. B ein grofRes hepatozelluldres Karzinom (gelb). Interaktive Labels heben
den korrekten medizinischen Term des Objektes hervor. Pfeil: Akzessorische rechte Arterie aus der
A. mesenterica superior

Der LiverAnatomyExplorer basiert auf einem tutoriellen Konzept, in dem der Lernende Schritt-fir-Schritt durch die Be-
arbeitung der 13 aufbereiteten und nach Komplexitét gestaffelten Falle gefuhrt wird. Jeder der Félle besteht aus funf li-
nearen Schritten: Lernziele & -aufgaben, (Anonymisierte) Patienteninformationen, 2D/3D Viewer, Quiz & Feedback,
OP-Videos & weiterfiihrende Links. Fir die Wissensgenerierung und die Kontrolle der individuellen Lernkurve sind di-
rekte Feedbackmechanismen, das Training von Teilaufgaben und unterstiitzende Informationen unerldsslich [10]. Im
Quizmodus werden dem Nutzer mehrere Fragen in verschiedenen Formen préasentiert (Multiple Choice, Selektion von
Strukturen im 3D-Modell, Sortieraufgaben). Das Trainingssystem richtet sich gleichermaBen an Medizinstudenten und
Arzte in der Weiterbildung. Der ersten Zielgruppe werden anatomische Grundlagen der Leber sowie Lage- und GréRen-
verhéltnisse von Lebergefalien und -tumoren anhand von realen Fallbeispielen vermittelt. Multiple-Choice-Fragen und
3D-Selektionsfragen (z. B. ,,Klicken Sie auf das GefdB, das Segment 7 versorgt!“) dienen der Abfrage und Reflektion
des anatomischen Wissens. Die deutlich gekennzeichneten, komplexeren Fallbeispiele richten sich an Arzte in der klini-
schen Ausbildung. Multiple-Choice-Fragen dienen hier z. B. der Abfrage von anatomischen GefaRvarianten und -
anomalien (z. B. ,,Welche anatomische Variante der Leberarterie ist zu sehen?*, Abb.1 rechts, schwarzer Pfeil). Sortier-
aufgaben sollen den Lernenden darin trainieren, z. B. die notwendigen Arbeitsablaufe wahrend einer Leberresektion
richtig zu ordnen. AufRerdem hat der Lernende der erfahreneren Zielgruppe die Aufgabe, sich in die Rolle des Chirurgen
hineinzuversetzen und aus mehreren Resektionsmdglichkeiten die richtige Option (z. B. eine Erweiterte Hemihepatek-
tomie rechts) auszuwéhlen. Ein Resektionsvorschlag besteht aus einer 3D-rekonstruierten Darstellung von Remnant, Re-
sektionsvolumen, Resektionsflache sowie der Tumore, GefalRe und Segmente (Abb. 2, rechts). Der Lernende hat bei der
Beantwortung der Resektionsfrage jederzeit die Mdglichkeit, die Daten aus der Patientenanamnese oder die farbkodier-
ten 2D-Visualisierungen abzurufen. Unmittelbar auf die Antwort des Nutzers wird die richtige Lésung als Textantwort
mit weiterflhrenden Links und im 3D-Modell prasentiert. Wurden mehr als 75 % der Quiz-Fragen richtig beantwortet,
wird der néchste Fall freigeschaltet; andernfalls kénnen die Lernaufgaben selbststandig beliebig oft wiederholt werden.
Im letzten Schritt der Bearbeitung eines Falls werden dem Lernenden kommentierte OP-Videos préasentiert, um die Kli-
nische Relevanz des Falls hervorzuheben, den realen Eingriff an der Leber zu dokumentieren und dem angehenden
Facharzt potentielle Komplikationen oder spezielle Resektionstechniken zu vermitteln.

3 Ergebnisse

Fur das webbasierte Trainingssystem wurden 13 patientenindividuelle CT-Abdomen-Datensédtze von klinischen Exper-
ten segmentiert und anschlieBend mit MeVisLab aufbereitet. Die Schichtdaten und die rekonstruierten 3D-Modelle wur-
den in ein webféhiges Format umgewandelt und in dem Online-Lernmodul integriert. Der Exportvorgang dauert dabei
nur wenige Minuten. Ein X3D-Modell ist ca. 5-10 MB groR (enthdlt ca. 63.000 Polygone) und kann bei flussiger Bild-
frequenz (ca. 20-25fps, getestet auf Intel Core i5, 2.3 GHz, 4GB RAM, Nvidia GeForce GT 540M) mit jedem aktuellen
Webbrowser getffnet werden. Ein prototypisch umgesetztes webbasiertes Autorentool bietet Mentoren aulerdem die
Madglichkeit, die hochgeladenen Félle online zu verwalten und eigene fallabhangige Testaufgaben und -Ldsungen zu in-
tegrieren. Der LiverAnatomyExplorer wurde bisher mit einer erfahrenen Radiologin und einem Chefarzt fir Allgemein-
und Viszeralchirurgie informell evaluiert. Die beiden Experten schétzen v. a. die freie Exploration von detaillierten ana-
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tomischen und pathologischen 3D-Modellen als niitzlich fir die Ausbildung junger Arzte ein. Die Fallauswahl, die Ent-
scheidung Uber die Komplexitat eines Falls sowie die Reihenfolge der Testaufgaben und -16sungen wurden in enger Zu-
sammenarbeit mit den beiden Fachérzten diskutiert. Die Radiologin empfiehlt auerdem, eine Kollaborationsmdglich-
keit fir Lernende zu integrieren. Aufféllige oder unklare Regionen sollten von den Lernenden annotiert werden kénnen,
um sich mit anderen Kollegen oder Experten auszutauschen, z. B. um angemessene Therapiekonzepte zu diskutieren. Es
ist geplant, diese Idee in der nachsten Entwicklungsstufe des LiverAnatomyExplorers zu implementieren. Weitere Evalu-
ierungen mit klinischen Experten, Assistenzérzten und Medizinstudenten bzgl. der Usability und Akzeptanz sowie des
Lernerfolgs werden derzeit vorbereitet.

Abb. 2: Links: Detailliertes 3D-Modell eines onkologischen Leberfalls mit mehreren Metastasen. Rechts: 3D-
Resektionsvorschlag einer Hemihepatektomie (Griin: Remnant, Rot: Resektionsvolumen, Orange: Resektions-
flache), dargestellt in dem entwickelten 3D-Viewer im Webbrowser Google Chrome 20.

4 Diskussion

In diesem Beitrag wurde der LiverAnatomyExplorer, ein web- und fallbasiertes Trainingssystem, speziell ausgerichtet
auf die Leberanatomie vorgestellt. Im Gegensatz zu bisherigen webbasierten Losungen bietet das Lernsystem mehrere
individuelle klinische Falle mit unterschiedlichen anatomischen und pathologischen Gegebenheiten, z. B. GefaRanoma-
lien oder komplexen Metastasierungen. Prinzipiell ist das System nicht auf das Organ Leber beschrankt — X3D ist ein
freies 3D-Austauschformat und eignet sich ebenso fir andere Organsysteme. Die groRte Herausforderung liegt derzeit in
der Vorverarbeitung der Daten und der Performance im Webbrowser. Die Aufbereitung der Daten (Import, Segmentie-
rung, Datenreduzierung, Export) ist sehr zeitaufwéndig und nur mit Hilfe klinischen Fachpersonals und Softwareunter-
stiitzung maoglich. Um die 3D-Modelle im Web schnell abrufbar zu machen, miissen sie zum Teil stark komprimiert wer-
den. Die Vorteile webbasierter Systeme sind jedoch die standort- und zeitunabhangige Nutzung von Lernmaterialien und
die Mdoglichkeit der plattformunabhdngigen Anwendung auf mobilen Geréten, z. B. Smartphones oder Tablets. Neben
der Anatomieausbildung kénnen WebGL-basierte 3D-Visualisierungen beispielsweise auf einem Tablet zur Unterstit-
zung eines Patientengesprachs eingesetzt werden. Weiterhin eignen sich webbasierte 3D-Modelle fir den Einsatz im OP,
da keine zusétzlichen Plugins oder Softwarepakete installiert werden missen. Hauptkritikpunkte bei e-Learning-
Anwendungen sind die Gefahr der sozialen Isolation des Lernenden und die meist fehlende curriculare Einbindung der
Tools [10]. Um dem vorzubeugen, wird der LiverAnatomyExplorer derzeit im Rahmen eines Forschungsprojektes in ei-
ne Web 2.0 Kooperations- und Lernplattform integriert. Lernende kdnnen sich auf der Plattform (ber ein soziales Netz-
werk mit anderen Usern Uber interessante Lernfélle austauschen und z. B. Testergebnisse vergleichen. AufRerdem ist die
Integration in die Lernplattform moodle geplant, die von vielen medizinischen Fakultdten bereits erfolgreich genutzt
wird.
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Abstract: Fir den Bereich der Augenheilkunde haben wir ein webbasiertes Trainingssystem entwickelt, welches die Stu-
dierenden optimal auf das OP-Praktikum und das abschliefende Instrumentieren einer Katarakt-Operation vorbereiten
soll. Das Trainingssystem vermittelt neben den Grundlagen zur Katarakt-Operation auch die notwendigen pré-, intra-
und postoperativen Untersuchungen, Arbeitsschritte, die Instrumente und den Ablauf der modernen Kataraktchirurgie
mit Implantation einer kinstlichen Linse. Im finalen Trainingsschritt kénnen die Lernenden das Instrumentieren einer
Katarakt-Operation virtuell durchfiihren, bis sie sich sicher genug fiihlen, diese Aufgabe bei einem realen Eingriff zu
tibernehmen.

Schlusselworte: Training, e-Learning, Katarakt, Chirurgie, Auge

1 Problem

Den Studierenden im Bereich der Medizin fehlen haufig wichtige Soft Skills wie Kommunikations-, Team- und Koope-
rationsfahigkeit, die Fahigkeit zur diagnostischen und therapeutischen Entscheidungsfindung und zur Entwicklung von
Organisations- und Problemldsungsstrategien. Diese Fertigkeiten werden im Rahmen des konventionellen Studiums we-
nig bis gar nicht vermittelt. Das Projekt ,, Triathlon im OP - Vom Symptom zur Therapie am eigenen Patienten, welches
im Sommersemester 2012 am Universitatsklinikum Magdeburg gestartet ist, soll den Studierenden ab dem dritten Studi-
enjahr genau diese Fertigkeiten vermitteln. Sie werden unmittelbar in den Operationsbetrieb und die Patientenbetreuung
einbezogen. Es werden so Wissen und Basisfertigkeiten im OP wéhrend eines Operations-Praktikums vermittelt. Auler-
dem lernen die Studierenden Grundprinzipien eines interdisziplindren Behandlungskonzeptes bei der personlichen Be-
treuung eines Patienten kennen. Fir den Bereich der Augenheilkunde haben wir ein Trainingssystem entwickelt, welches
die Studierenden optimal auf das OP-Praktikum und das abschlieBende Instrumentieren bei einer Katarakt-Operation
vorbereiten soll.
Die Katarakt (grauer Star) ist eine Veranderung der Linse des Auges. Es kommt zu einer Triibung der Linse und somit
zum Verlust der Sehschérfe. Die getriibte Linse kann unter Betdubung entfernt und durch eine kiinstliche Linse ersetzt
werden. Bevor der Eingriff stattfinden kann, muss der Operateur/ die OP-Schwester sicherstellen, dass alle notwendigen
Untersuchungen und Einwilligungen des Patienten vorliegen. Dazu zadhlen beispielsweise die Refraktionsbestimmung
(Bestimmung des Brechwertes zur optischen Korrektur), biometrische Daten des Auges zur Bestimmung der geeigneten
Intraokularlinse und eine ausfihrliche Anamnese sowie die klinische Untersuchung des Patienten.
Der Ablauf der Implantation einer kinstlichen Linse ist bei einem normalen Verlauf des Eingriffs immer gleich. Durch
diesen standardisierten Ablauf ist dieser Eingriff fir Studierende sehr gut geeignet, um erste eigene Handgriffe im OP
durchzufuhren und Abldufe im OP beispielhaft zu erlernen. Die Katarakt-Operation lasst sich in mehrere Schritte unter-
teilen:

1. Anésthesie (Intubationsnarkose, Retrobulbéranésthesie, Parabulbaranésthesie, Tropfandsthesie)
Parazentese, Auffillen der Vorderkammer mit Viskoelastikum
Kapsulorhexis
Anlegen eines clear cornea Zugangs
Hydrodissektion (Trennung des Linsencortex vom Linsenkern)
Phakoemulsifikation des Linsenkerns
Saug-/Spulung (Absaugung des Cortex, Politur der Hinterkapsel)
Kunstlinsenimplantation
Hydrotamponade der Parazentesen und des Clear Cornea Zugangs

CoNo~WN
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Die instrumentierende OP-Schwester reicht dem Operateur wéahrend des Eingriffs ohne dessen Ansage die richtigen In-
strumente in die richtige Hand zum richtigen Zeitpunkt. Derzeit werden haufig die Arbeitsschritte der instrumentieren-
den Operationsschwester nicht an angehende, operativ titige Arzte vermittelt, sondern nur in der Ausbildung der OP-
Schwestern beriicksichtigt. Fir ein umfassendes Verstandnis der Operation und die Ablaufe im Operationssaal ist es je-
doch sehr wichtig, auch ihre Arbeitsschritte genau zu kennen. Im Unterschied zum Operateur muss sie haufig in Bruch-
teilen von Sekunden vor dem Operateur den nachsten Schritt kennen, um exakt zum richtigen Zeitpunkt bereits das rich-
tige Instrument reichen zu kénnen. Die operative Ausbildung der Augenarzte erfolgt oft in einzelnen Schritten, die durch
haufige Wiederholung trainiert werden (speziell in der Augenheilkunde oft an Phantommaodellen oder Schweineaugen)
und dann je nach Ausbildungsstand am Patienten unter Supervision eines erfahrenen Operateurs durchgefiihrt werden.

Fur den Bereich der Augenheilkunde gibt es e-Learning Systeme und Fallsammlungen, die Grundlagen und Erkrankun-
gen des Auges vermitteln. Haufig handelt es sich um Bilddatenbanken, die bestimmte Krankheitsbilder [1,3], Untersu-
chungstechniken und Therapien [4] vermitteln. Genutzt werden dazu hauptsachlich Bilder und Texte, in einigen Fallen
Videos [4] und Quizfragen oder Bilder zur Uberpriifung des Gelernten [3,4]. Im System ,,Die Wiener Augenfille® wer-
den mit zahlreichen Fotos angereicherte virtuelle Patienten flir Studenten und fiir Fachérzte prasentiert. Den Lernenden
wird der Patient mit seinen Beschwerden vorgestellt und sie missen die Anamnese durchfiihren. Auf vorgegebene Fra-
gen bekommen sie auf Anforderung die Antworten bzw. Untersuchungsergebnisse prasentiert und massen auf dieser Ba-
sis die Diagnose und Therapieentscheidung treffen (Multiple-Choice-Auswahl) [2]. Der Eye-Simulator [5] vermittelt die
Funktion und den Einfluss der Augenmuskeln und Nerven auf die Augenbewegung und Pupillenreaktion. Die Funktion
der einzelnen Strukturen kann ein- und ausgeschaltet und die Auswirklungen an einem virtuellen Augenmodell beobach-
tet werden. Auch flr die Ophthalmologie existieren Chirurgiesimulatoren, die beispielsweise flir Katarakt-Operationen
risikofrei die Hand-Auge-Koordination trainieren [6]. Uns ist kein System bekannt, welches die Ablaufe und notwendige
Instrumente flr operative Eingriffe am Auge vermittelt und trainiert.

Der von uns entwickelte Katarakt-OP-Trainer lehrt neben den Grundlagen einer Katarakt-Operation auch die notwen-
digen pré-, intra- und postoperativen Untersuchungen und Arbeitsschritte, die Instrumente und den Ablauf der modernen
Kataraktchirurgie mit Implantation einer kinstlichen Linse. Im finalen Trainingsschritt kénnen die Lernenden das In-
strumentieren virtuell trainieren, bis sie sich sicher genug fihlen, diese Aufgabe bei einem realen Eingriff zu iberneh-
men. Durch das Ubernehmen der Aufgaben einer instrumentierenden Operationsschwester sollen die Studierenden den
Ablauf, die Instrumente und den Workflow an einer realen Operation kennenlernen. Das Trainingssystem kann auch fiir
die Aushildung von Operationsschwestern eingesetzt werden.

2 Methoden

Webbasiertes Training bietet den Lernenden eine Reihe von Vorteilen. Sie kénnen den Ort und die Zeit des Lernens frei
bestimmen. Es ist lediglich eine Internetverbindung notwendig. Die Installation einer Software ist auf klinikinternen
Rechnern aus sicherheitstechnischen Griinden oftmals schwierig. Fir den webbasierten Einsatz des Katarakt-OP-
Trainers erfolgt die Umsetzung mit Flash/Actionscript 3. Die didaktische Konzeption basiert auf dem tutorielle Konzept.
Die Lernenden werden schrittweise durch die Lerninhalte und Aufgaben gefiihrt und so langsam an das Endziel des In-
strumentierens bei einer Katarakt-Operation herangefiihrt.

Wir haben uns flr eine aktive Wissensvermittlung entschieden, um die Generierung von tragem Wissen zu vermeiden.
Tréges Wissen kann nur schwer oder gar nicht im Alltag umgesetzt werden [7]. Die Art der Umsetzung des aktiven Ler-
nens im Katarakt-OP-Trainer ist an das problemorientierte Lernen angelehnt, das in der Medizinerausbildung zuneh-
mend eingesetzt wird. Hierbei spielen authentische Problemstellungen, eine tutorielle Betreuung und der individuelle
Wissenserwerb eine groRRe Rolle [8].

Die Lernenden werden im Katarakt-OP-Trainer aktiv gefordert und sollen im letzten Trainingsschritt bei einer virtuel-
len Operation das Instrumentieren Ubernehmen. Der Einsatz des Systems ist an die Prasenzveranstaltungen im Rahmen
des Projektes ,,Triathlon im OP* gekoppelt. Es steht somit zu jeder Zeit eine tutorielle Betreuung durch Experten der
Augenheilkunde zur Verfugung. Auch Kontakte zu anderen Lernenden, der Austausch mit ihnen und das Lernen in Klei-
nen Gruppen werden maéglich. Dennoch ist der Lernende fiir die Planung seines Lernprozesses und den Fortschritt selber
verantwortlich (Selbstlernkonzept).

Der Lernende bekommt beim ersten Kontakt mit dem System einen Eindruck davon, was ihn erwarten wird. Auf dem
Startbildschirm werden dem Lernenden die Inhalte und (kognitiven) Lernziele des Moduls vermittelt:
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Kenntnis der anatomischen und pathologischen Grundlagen der Katarakt,

Kenntnis der notwendigen Voruntersuchungen, deren Ablauf und Hintergrund,
Beherrschen des Ablaufs bzw. der Einzelschritte einer Katarakt-Operation,

Erkennen der bendtigten Instrumente bei einer Katarakt-Operation und

schnelles und richtiges Reichen der Instrumente an den Operateur wahrend des Eingriffs.

Um die Situation des Instrumentierens so realitdtsnah wie méglich zu gestalten, wurde eine reale Katarakt-Operation
aufgezeichnet und als Grundlage fiir die Trainingsschritte eingesetzt. Bei der Anordnung des virtuellen OP-Settings
wurde ebenfalls die Anordnung im OP von Patient, Operateur und Instrumentierendem beibehalten.

3 Ergebnisse

Es wurde ein erster Prototyp des Katarakt-Operation-Trainers entwickelt, der vier Trainingsschritte beinhaltet. Die
Schritte werden im Folgenden naher beschrieben.

Grundlagen der Katarakt. Im ersten Schritt werden die anatomischen und pathologischen Grundlagen der Katarakt
wiederholt. Das beinhaltet physiologische Aspekte der Linsenalterung und damit verbundene Veranderungen der opti-
schen Eigenschaften des Gesamtsystems Auge bei Linsentriilbung. Dabei wird ebenfalls auf verschiedene Operations-
und Narkosemdglichkeiten eingegangen. Ein Multiple-Choice-Quiz fragt die wichtigsten Aspekte der Erkrankung ab, die
flr die weiteren Trainingsschritte relevant sind.

Vermittlung der notwendigen Voruntersuchungen. AnschlieBend werden die Untersuchungen beschrieben, die im
Vorfeld des Eingriffs vorgenommen werden missen. Es wird deren Durchfiihrung kurz beschrieben und ihre Notwen-
digkeit erlautert. Beispiele von Originaldokumenten werden gezeigt, um eine groRtmogliche praktische Relevanz zu er-
reichen. Die vorgestellten Untersuchungen dienen dazu, die OP bestmdglich vorzubereiten und beispielsweise das ge-
eignete Linsenimplantat zu bestimmen. Somit wird die Operation des grauen Stars (Katarakt) im Kontext einer ophthal-
mologischen Behandlung und Betreuung eines Patienten moglichst realititsnah simuliert. Es soll bei den Lernenden ein
besseres Verstandnis und das Vermeiden und Verstehen maoglicher Fehlerquellen erreicht werden.

Vermittlung des Ablaufs und der Instrumente des Eingriffs. Vor dem finalen Trainingsschritt des virtuellen Instru-
mentierens bekommen die Lernenden die Mdglichkeit, die einzelnen Schritte der Katarakt-Operation zu verinnerlichen.
Es wird ein in Abschnitte unterteiltes Video des Eingriffs prasentiert. Synchron dazu werden in einer Ubersicht die Be-
zeichnung des aktuellen Schrittes und eine kurze Beschreibung hervorgehoben. Die einzelnen Abschnitte des Eingriffs
kénnen direkt aufgerufen und so beliebig oft angeschaut werden. Auflerdem bekommt der Lernende die Mdglichkeit,
sich mit den benétigten Instrumenten vertraut zu machen. Sie werden anhand von Fotos présentiert und mit ihrem kor-
rekten Namen bezeichnet.

Virtuelles Instrumentieren. Fir das virtuelle Instrumentieren wurde die Anordnung der Personen im OP nachgebildet
(siehe Abb.1). Der Patient (im Fall des Trainingssystems das Video des Eingriffs) befindet sich links oben, darunter der
operierende Chirurg (durch seine linke und rechte Hand prasentiert). Die instrumentierende OP-Schwester und damit das
Instrumententablett sind an seiner rechten Seite platziert. Um dem Lernenden die Orientierung auf dem relativ umfang-
reich bestiickten Instrumententablett zu erleichtern, wurde eine Instrumentenvorschau umgesetzt. Beim Bewegen der
Maus Uber das Tablett erscheint das darunterliegende Instrument in einer vergroRerten Darstellung und mit seiner ge-
nauen Bezeichnung im Vorschaubereich.

Um mit dem virtuellen Eingriff zu beginnen, startet der Lernende das Video. An Stellen, an denen der Operateur ein
neues Instrument bendtigt, wird das Video automatisch gestoppt und es miissen die richtigen Instrumente in die richtige
Hand gereicht oder von dort abgenommen werden. Dem Lernenden wird sofortige Riickmeldung tber die Korrektheit
seiner Aktionen geliefert und er bekommt die Moglichkeit, sich zu korrigieren. Erst bei einer komplett richtigen Instru-
menten- und Handwahl wird das Video wieder gestartet und zeigt die Aktionen, die mit diesen Instrumenten ausgefiihrt
werden.

4 Diskussion

Der erste Prototyp wurde in enger Zusammenarbeit mit einem chirurgischen Experten entwickelt. In mehreren Gespré-
chen wurden das Konzept und die erste Umsetzung ausfiihrlich diskutiert. Die moglichst realitdtsnahe Ubertragung der
OP-Situation und die Vermittlung der notwendigen Grundlagen sind die wichtigsten Aspekte, die aus diesen Diskussio-
nen hervorgegangen sind und umgesetzt wurden. Die anféngliche Idee, den Lernenden die Schritte und Instrumente ei-
ner Katarakt-Operation zu vermitteln, wurde so nach und nach erweitert und es entstanden die vorgestellten Trainings-
schritte. Die Anforderung, die OP-Situation mdglichst realistisch nachzubilden, schrénkte die Mdglichkeiten der Gestal-
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tung der Benutzeroberflache stark ein. Beispielsweise sollten die Instrumente, wie im OP, auf einem Tablett zur Verfi-
gung stehen. Aufgrund des eingeschrénkten Platzes und der daraus resultierenden geringen GroRe sind sie jedoch im
System nur fiir einen Experten oder geiibten Lernenden erkennbar. Deshalb wurde die Instrumentenvorschau als Hilfe-
stellung eingefihrt.

Ziel der zukinftigen Arbeiten ist die Fertigstellung des Systems und eine detaillierte Evaluierung. Im Rahmen einer Eva-
luierung sollen neben der Usability und Akzeptanz vor allem der Lernerfolg evaluiert werden. Es muss untersucht wer-
den, ob die Lernenden mit Hilfe des Systems einen signifikanten Wissenszuwachs erreichen kénnen. Dafiir kann der
Wissensstand der Testpersonen vor und nach dem Training mit dem System erfasst und verglichen werden. Alternativ
kann ein Vergleichstest mit zwei Gruppen durchgefiihrt werden. Eine Gruppe bekommt vor dem Instrumentieren bei ei-
ner realen Katarakt-Operation die Mdglichkeit des Trainings mit dem Katarakt-OP-Trainer und die andere nicht. lhre
Leistungen im OP werden anschlieBend auf Basis vorher definierter Kriterien verglichen.

[ Instrumentieren bei einer Katarakt-OP J

,—{ Instrumente }ﬁ

Nadelhalter

A

Abb. 1: Links: reale OP-Situation. Der Operateur operiert mit Hilfe des Mikroskops das Auge des Patienten. Die OP-
Schwester (im vorderen Bildbereich) reicht ihm die Instrumente. Rechts: die Ubertragung der realen OP-Situation in das
Trainingssystem fiir das virtuelle Instrumentieren.
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SurgeryNet — Eine Kooperationsplattform zur
individuellen Aus- und Weiterbildung in der Chirurgie
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Abstract:

Aktuelle Methoden zur Aus- und Weiterbildung von Chirurgen bestehen (iberwiegend aus Selbststudium mit Fachzeit-
schriften oder zertifizierten Fortbildungsveranstaltungen. Zunehmend bereichern webbasierte Angebote die bestehen-
den Mdoglichkeiten. Diese beschrénken sich derzeit meist auf digitalisierte Fachbiicher und fordern weder den Aus-
tausch der Benutzer untereinander noch die Erzeugung benutzergenerierter Inhalte. Hier wird die Web2.0-Plattform
SurgeryNet fur die Chirurgie beschrieben. Diese Plattform bertragt Kernfunktionen sozialer Webdienste in die chirur-
gische Aus- und Weiterbildung. Benutzer kdnnen chirurgierelevantes Datenmaterial fiir andere Benutzer zur Verfligung
stellen und selbst vom Wissen anderer Benutzer profitieren. Dies fordert den direkten, fachlichen Austausch raumlich
verteilt arbeitender Kollegen. Gleichermafen profitieren Chirurgen in der Aus- und Weiterbildung von den zur Verfi-
gung stehenden Inhalten: Sie kdnnen sich unter Berucksichtigung von individuellen Schwerpunkten weiterbilden.

Schlusselworte: Chirurgische Weiterbildung, E-Learning, Web2.0-Plattform

1 Einleitung und Hintergrund

Die theoretische Ausbildung in der Medizin wird von klassischen Formen, wie z.B. der Lektiire von Fachliteratur, Vorle-
sungen oder Seminaren beherrscht. In der praktischen Ausbildung kommen Kurse (z.B. zum Erlernen von Soft Skills),
Bedside-Teaching und kleine Lerngruppen zum Einsatz [1]. Die Organisation und Durchfiihrung dieser praktischen Kur-
se ist aufwandig und teuer. Aufgrund der hohen Anzahl an Medizinstudenten und knapper Ressourcen ist die Realisie-
rung dieser Kurse problematisch. Ansétze zur kostengiinstigen Verfligbarmachung von praxisrelevantem Fachwissen
sind daher gefragt.

Der erfolgreiche Einsatz von webbasierten Angeboten fur die medizinische Aus-, und Weiterbildung in den letzten Jah-
ren zeigte das Potential fir den Einsatz solcher Plattformen in der chirurgischen Praxis [2, 3]. Wesentliche Vorteile von
medizinischen Online-Plattformen sind: Der selbstgesteuerte, zeit- und ortsunabhangige Zugriff auf Lernmaterialien, die
Mdglichkeit zur kontinuierlichen Aktualisierung der Inhalte sowie eine Vielzahl an Kommunikationsmoglichkeiten zwi-
schen Lehrenden und Lernenden [4]. Betrachtet man speziell den Bereich der Chirurgie, so existieren einige elektroni-
sche OP-Lehren, die von Pape-Koéhler analysiert wurden [5]. Sie betrachten online und offline Angebote. Die offline
Angebote beziehen sich jedoch ausschlielich auf digitalisierte Lehrblicher und machen somit keinen Gebrauch von
multimedialen Techniken, wie zum Beispiel Video- oder Audioinhalten. Daneben werden funf Online-Plattformen be-
trachtet, die der Vorbereitung des realen Einsatzes im OP dienen sollen, unter ihnen z.B. webOP (www.webop.de),
SurgyTech (www.surgytech.com) oder WebSurg (www.websurg.com). Die Plattformen enthalten zumeist Videos und
Texte zu chirurgischen Eingriffen, seltener Experteninterviews oder 3D-Animationen. Insgesamt bemerkt Pape-Kdhler,
die Online-Angebote ,.erfullen derzeit in keiner Weise den Anspruch auf die Vollstandigkeit oder die Komplexitét her-
kémmlicher, gedruckter Lehrwerke®. Dies ist einerseits noch dem recht jungen Alter der Plattformen und der Unerfah-
renheit mit neuen Medien geschuldet, andererseits dem Ansatz, dass vier der finf Plattformen ihre Inhalte durch eine
Redaktion erhalten. Die Redaktion bereitet die Inhalte einheitlich und nach ihren Standards auf. Daher kann die Ent-
wicklung der Plattformen nur langsam voranschreiten, da die Handlungsfahigkeit der Redaktion durch Zeit und Kosten
limitiert ist. So entsteht ein Riickstand gegeniiber den bewéhrten, gedruckten OP-Lehren. Der Einsatz einer Redaktion
verhindert jedoch auch die aktive Beteiligung der Benutzer an den Inhalten der Plattform, die darin eine Chance sehen
kdnnen, ihr Wissen und ihre Expertise im Rahmen der Gemeinschaft der Chirurgen verfligbar zu machen.

Im Rahmen eines vom Bundesministerium fiir Bildung und Forschung (BMBF) und Europdischen Sozialfonds (ESF)
geforderten Projekts ist in Zusammenarbeit mit dem Universitdten Aachen (RWTH) und Magdeburg, dem Universitéts-
klinikum Schleswig-Holstein (UKSH) und den Kliniken der Universitat Witten/Herdecke die Plattform SurgeryNet (pro-
jekt.surgerynet.de) entstanden. Die Plattform zielt auf die Realisierung einer innovativen Web2.0 Weiterbildungsplatt-
form fir die Chirurgie und soll unter anderem die Online-Bereitstellung klinischer Falldaten und den kooperativen Aus-
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tausch von Expertenwissen tber das Internet ermdglichen. Zentrales Paradigma ist dabei die Integration von Lernen und
taglichen Arbeitsprozessen durch zeit- und ortsunabhangige Bereitstellung von aktuellem Anwenderwissen. Dieses soll
sich Uber gering strukturierte Plattforminhalte in einer groBen Bandbreite von Formaten von der Live-Operation (ber
variierende Falldarstellungen bis zu thematischen Fachbeitragen in Analogie zu wissenschaftlichen Konferenzbeitrédgen
erstrecken. SurgeryNet umgeht damit die beschriebenen Schwachpunkte anderer Plattformen, indem die Benutzer aufge-
fordert werden, Beitrage zur Verfiigung zu stellen und ihr Wissen flir andere Chirurgen verfiigbar zu machen. Benutzer
werden dadurch motiviert, sich innerhalb der Gemeinschaft der Chirurgen als Experten zu profilieren. Gleichzeitig kon-
nen in der Plattform Beitrdge entstehen, die verschiedene Varianten eines Eingriffs zeigen. Die Qualitatskontrolle der
Inhalte wird durch die Benutzer selbst in Form von Bewertungen und Kommentaren erreicht. Um eine Plattform erfolg-
reich in bestehende Lehrplédne und Weiterbildungsordnungen zu integrieren, muss zu Beginn der Entwicklung eine de-
taillierte und empirische Bedarfs- und Nutzeranalyse durchgefiihrt werden. Dazu erfolgte bereits eine Analyse des Ar-
beitsumfeldes und der Nutzung von Web2.0 Technologien und sozialer Netzwerke durch Chirurgen [6]. Darin wurde
herausgefunden, dass sich Chirurgen im Klinikalltag haufig Hardware in sehr unterschiedlicher Qualitat mit Kollegen
teilen missen, jedoch Erfahrung mit Technologien wie Email, Facebook, Youtube oder Skype besitzen. Interviews erga-
ben, dass interessante Online-Inhalte jedoch oft nach Dienstende konsultiert werden und dass bei ausreichender Qualitat
und Bedienbarkeit eine aktive Teilnahme der Chirurgen zu erwarten ist.

Aus der Analyse von Theorien und verschiedenen offenen und geschlossenen sozialen Systemen ergeben sich sechs
notwendige Grundfunktionalitdten fiir soziale Web2.0 Plattformen [7]. SurgeryNet lehnt sich an diese Funktionalitaten
an, um ein moglichst umfassendes Funktionsspektrum fiir die Benutzer zu garantieren und um die Vorteile bestehender
sozialer Systeme zu nutzen.

2 Konzeption und Implementierung

SurgeryNet basiert auf der Groupware BSCW (www.bscw.de), die durch die Implementierung eines Funktionsportfolios
zu einem sozialen Netzwerksystem erweitert wurde. Das hier vorgestellte Funktionsportfolio orientiert sich an den sechs
notwendigen Grundfunktionen von sozialen Netzwerkplattformen: Austausch, Identitdtsmanagement, Expertenfindung,
Kontext-Awareness, Kontaktmanagement und Netzwerk-Awareness [7]. Zundchst werden die Grundfunktionalitaten
kurz erlautert, dann wird ihre Umsetzung in SurgeryNet detailliert beschrieben.

e Austausch kombiniert alle Mdglichkeiten des direkten Informationsaustauschs. Die Reduktion von Kommunikati-
onsbarrieren ist zentral flr den erfolgreichen Austausch von Wissen [7]. Der Austausch von Inhalten bildet das zent-
rale Element der Plattform. Dazu stehen verschiedene Kanéle zur Verfligung. Beitrége sind durch Reiter strukturier-
bare Dokumente, die durch den Benutzer in die Kategorien der chirurgischen Weiterbildungsordnung eingeordnet
werden. In ihnen kann beliebiges Datenmaterial hochgeladen werden, zum Beispiel Texte, Bilder, Videos, PDF’s,
Schichtbilddaten oder 3D-Modelle. Qualitat und Anonymisierung liegen dabei in der Hand der Benutzer. Die Daten
werden direkt im Beitrag angezeigt. Benutzer legen die Beitrdge in ihrem privaten Bereich an, kénnen dann beliebig
lange an einem Beitrag arbeiten und ihn dann fiir die Allgemeinheit zur Verfligung stellen. Andere Benutzer kénnen
den Beitrag mit allen Inhalten ansehen und kommentieren. So sind Diskussionen Uber den Beitrag oder mit dem Au-
tor moglich. Gleichermalien kdnnen Autoren auch Beitrédge anlegen und Fragen an die Gemeinschaft der Chirurgen
richten, die dann von Kollegen durch Kommentare beantwortet werden kénnen. Austauschordner Ubertragen ein
Konzept der Groupware in den Bereich der Chirurgie. Ein Benutzer legt einen Austauschordner an und ladt in die-
sen Ordner weitere Benutzer der Plattform ein. Zum Ordner haben dann nur der Eigentimer und die eingeladenen
Benutzer Zugriff. Sie kdnnen darin Materialien hochladen und gemeinsam bearbeiten. So wird zum Beispiel die Er-
stellung von Konferenzveroffentlichungen in gréfReren Arbeitsgruppen wesentlich vereinfacht, indem die in vielen
Fallen stattfindende Emailkommunikation durch eine gemeinsame Arbeitsbasis ersetzt wird, aber auch studentisches
Arbeitsmaterial kann so fur genau abgegrenzten Gruppen weitergegeben werden.

e ldentitditsmanagement umfasst die Preisgabe und Sichtbarkeit persénlicher Informationen in sozialen Netzwerk-
systemen. Es gliedert sich in die Teilbereiche Nutzerprofile und Zugriffsrechte.
Benutzer fillen ihr SurgeryNet Profil, das ihre Kontaktdaten, Interessen und Fahigkeiten 6ffentlich zugénglich
macht. Auf der Profilseite werden Personen angezeigt, zu denen beide Benutzer (Betrachteter und Betrachter) eine
Beziehung haben, sowie die gemeinsamen Austauschordner und die vom Benutzer vertffentlichten Beitrdge. Das
Profil eines Benutzers informiert also uber die personlichen Daten und die Schnittmenge der Beitrdge in Surgery-
Net. Das Profil bietet eine Blihne, Expertise und Féhigkeiten aus dem klinischen Alltag in die Plattform zu ubertra-
gen, um so innerhalb der Online-Gemeinschaft als Experte erkannt zu werden. Die Zugriffsrechte werden in Sur-
geryNet moglichst einfach gesetzt: Angemeldete Benutzer kénnen die Profile einsehen, nicht angemeldete Nutzer
nicht. So wird unndétige Verwirrung Uber die Sichtbarkeit persdnlicher Information vermieden.
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Expertenfindung. Das Finden und Kontaktieren von Experten bildet einen zentralen Baustein sozialer Netzwerke.
Hier wird zwischen benutzerinitiierten und systeminitiierten Prozessen unterschieden. Bei benutzerinitiierten Pro-
zessen sucht der Benutzer aktiv nach anderen Benutzern, deren Kompetenzen im Profil gespeichert sind. Systemini-
tilerte Prozesse gehen daruber hinaus, in dem sie Benutzer mit ahnlichen Interessen vorschlagen.

Auf der Plattform wird das durch implizite Netzwerke realisiert, die im eigenen Profil die Benutzer zeigen, mit de-
nen man Austauschordner teilt oder deren Beitrdge man (h&ufig) aufgerufen hat. Die Plattform schldagt so Benutzer
vor, mit denen man wahrscheinlich fachliche Uberschneidungen besitzt. Erfahrene Mediziner tauchen so in vielen
Profilen auf und kénnen als Experte erkannt werden. Die Teilnahme an Diskussionen bietet ebenfalls die Méglich-
keit, die eigene Expertise zu zeigen. GleichermaRen ist die Suche nach Benutzern méglich, da im Profil Interessen
und Forschungsgebiete angegeben werden kénnen.

Kontext-Awareness ist das Bewusstsein, mit bestimmten Personen durch einen gemeinsamen Kontext verbunden
zu sein. Dies konnen z. B. gemeinsame Interessen, Standorte oder gemeinsam bearbeitete Dokumente oder Ordner
sein. Innerhalb der Plattform zeigen die chirurgischen Teilbereiche den aktuellen Kontext an (z. B. Viszeralchirur-
gie). Fotos der Verfasser der Beitrage machen bewusst, wer die Beitrage erstellt hat. In der Ubersicht und innerhalb
der Austauschordner werden jeweils die Benutzer angezeigt, die auf den Austauschordner Zugriff haben. So bleibt
der Benutzer informiert, mit wem er einen Arbeitskontext teilt.

Kontaktmanagement umfasst alle Funktionen, die den Aufbau und Unterhalt eines digitalen, personlichen Netz-
werks ermdglichen. Diese Funktionen umfassen ein personliches Adressbuch und die Empfehlung von Kontakten.
Mit Austauschordnern lassen sich Personen zu Gruppen zusammenfassen, zum Beispiel um mit Kommilitonen
wichtige Fragen zu kl&ren oder um Konferenzen vorzubereiten. Die Suche nach bestimmten Profileigenschaften er-
leichtert den Aufbau eines persdnlichen Expertennetzwerks, das Kollegen eines Fachbereichs oder einer Klinik be-
inhaltet.

Netzwerk-Awareness ist das Bewusstsein, Teil eines aktiven Netzwerkes zu sein und uber Entwicklungen des
Netzwerks und die Aktivitaten der Mitglieder informiert zu werden.

Auf SurgeryNet wird Netzerk-Awareness durch die Anzeige der aktuellsten Beitrdge, den Kalender und die Pré-
senzanzeige erzeugt. Neue Beitrdge werden zuerst angezeigt, und auch die Bewertungen eines Beitrags durch den
Benutzer erzeugt eine Aktualisierung. So bleiben frequent bewertete Beitrdge im Bewusstsein der Benutzer. Der Ka-
lender nimmt eigene Termine auf, die dann in den gemeinsamen SurgeryNet-Kalender verdffentlicht werden kon-
nen. So kann jeder Benutzer zur Information der Gemeinschaft beitragen, zum Beispiel durch die Ankindigung von
Konferenzen. Die Prasenzanzeige informiert dariiber, ob die Mitglieder des Netzwerks eines Benutzers derzeit onli-
ne sind oder nicht.
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Abb. 2: Die neusten Beitrdge aus der Kategorie Viszeralchirurgie.

Aktueller Stand & Ausblick

SurgeryNet befindet sich derzeit (Stand 07/2012) in der Beta-Testphase und wird mit ausgewahlten medizinischen Test-
personen evaluiert. Die meisten der oben beschriebenen Funktionen sind derzeit realisiert. Eine erste Evaluation zeigt
positive Resonanz und den Bedarf an einer solchen Plattform. In der Zukunft wird der Funktionsumfang, um das kolla-
borative Erstellen von Beitragen und ActivityStreams erweitert und fiir beliebige Benutzer gedffnet. Der ActivityStream
generiert aus den Aktionen der Benutzer Textmitteilungen, die tber die Aktivitaten auf SurgeryNet informieren. Sie sind
werden fur den jeweiligen Plattformbereich gefiltert, sodass man im Bereich der Viszeralchirurgie nur Aktivitaten aus
diesem Bereich sieht.

Interessierte Benutzer kénnen sich auf der Website projekt.surgerynet.de als Beta-Nutzer registrieren.
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Abstract:

In der vorliegenden Studie wurde untersucht, inwieweit das Navigated Control (NC)-System, ein bildbasiertes Navigati-
onssystem mit einer zusatzlichen Sicherheitsfunktion, zu besseren Operationsergebnissen bei einer simulierten Masto-
idektomie fiihren kann. Die Mastoidektomie ist ein risikoreicher chirurgischer Eingriff, bei dem es darauf ankommt ei-
nerseits infiziertes Gewebe mdglichst vollstéandig zu entfernen und dabei andererseits wichtige und empfindliche ana-
tomische Strukturen nicht zu verletzen. 14 Untersuchungsteilnehmer flihrten eine simulierte Operation mit und ohne
NC-System durch. Die gefrasten Phantome wurden mit dem Laser objektiv vermessen, und es wurde durch Vergleich mit
einem Normmodell bestimmt, inwieweit das wéahrend der Operation entfernte Gewebe vom diesem Normmodell ab-
weicht. Die Analyse zeigte einen bedeutenden Vorteil des Einsatzes des Systems im Hinblick auf Uberschreitungen der
Referenzoberflache, die ein erhdhtes Verletzungsrisiko darstellen. Jedoch wurde in der systemunterstiitzten Bedingung
auch deutlich mehr infiziertes Gewebe stehen gelassen, das unter realen Umsténden zu einer erneuten Infektion flihren
konnte. Da der letztere Effekt zahlenméal3ig geringer ausgefallen ist, spricht das Studienergebnis insgesamt fiir einen mit
dem Einsatz des NC-Systems verbundenen klinischen Vorteil.

Schlusselworte: computer-assistierte Chirurgie, Navigated-Control, bildbasierte Navigation

1 Problem

Bildbasierte Navigationssysteme werden seit etwa 20 Jahren an Patienten in der Wirbelséulen-, Schadelbasis- sowie
HNO-Chirurgie routinemaRig angewendet. Durch die Darstellung der CT-Bilder des Patienten in drei Schnittebenen und
der chirurgischen Instrumente auf einem Bildschirm kann sich der Chirurg besser in der Anatomie des Patienten orien-
tieren und die anatomischen Strukturen des Patienten einfacher identifizieren. Folglich kénnen unerwiinschte negative
Operationsergebnisse wie Verletzungen kritischer Strukturen besser vermieden werden, die Patientensicherheit steigt
und die Chirurgen sind zufriedener [1, 2, 3].

Eine Weiterentwicklung der bildbasierten Navigationssysteme stellt eine sogenannte Navigated Control (NC) Assis-
tenz dar, die neben einer kontinuierlichen Verfolgung des chirurgischen Instruments noch eine zusatzliche Sicherheits-
funktion bietet: das chirurgische Instrument wird an den Grenzen der préoperativ definierten Arbeitsbereiche automa-
tisch abgeschaltet, um so auBerhalb dieses Bereiches liegende anatomische Strukturen vor unbeabsichtigten Verletzun-
gen zu schutzen [4]. Dadurch wird die Ausfiihrung eines chirurgischen Eingriffs zusatzlich durch den Computer
Uberwacht. Das Prinzip des NC-Systems ist bei solchen Operationen oder Operationsschritten besonders sinnvoll, bei
denen festes Gewebe mit einem potenziell abschaltbaren Instrument (z.B. chirurgische Frése) abgetragen wird, wie es
beispielsweise in der Wirbelsaulenchirurgie oder bei der im folgenden betrachteten Mastoidektomie der Fall ist.

Die Mastoidektomie ist ein risikoreicher chirurgischer Eingriff, bei dem zahlreiche anatomische Strukturen wie z.B.
Nervus facialis, Sinus sigmoideus u.a. verletzt werden kdnnen [5]. Deshalb besteht das Vorgehen bei einer Masto-
idektomie darin, diese Strukturen durch Freilegen aufzufinden, um sie nicht versehentlich zu verletzen. Auf der anderen
Seite ist bei einer Mastoidektomie zur Behandlung von Mastoiditis wichtig, das infizierte Knochengewebe mdglichst
vollstandig zu entfernen und alle von der Infektion betroffen Mastoidzellen zu er6ffnen. Andernfalls ist das Risiko einer
erneuten Entziindung und folglich der Bedarf eines erneuten Eingriffs sehr hoch. Primérer Fokus der NC-Unterstiitzung
liegt auf dem Schutz von Risikostrukturen. Manzey et al. [6] konnten zeigen, dass dieses Ziel tatsachlich erreicht wurde.
Offen ist allerdings die Frage, ob mit dieser Art der computerbasierten Assistenz Probleme dahingehend auftreten, dass
mit Einsatz des NC-Systems moglicherweise zu wenig infiziertes Gewebe abgetragen wird.
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Mit der Fragestellung im Hinblick auf die abgetragene Gewebemenge haben sich bereits Strauss et al. [5] im Rahmen
der Mastoidektomie und Grunert et al. [7] im Rahmen der Wirbelsaulenchirurgie auseinandergesetzt. Beide Studien ver-
glichen die entfernte Gewebemenge mit der geplanten Gewebemenge (d.h. dem unter Nutzung des NC-Systems préope-
rativ segmentierten Bereich) als Normmodell. Strauss et al. [5] untersuchten die technische Umsetzbarkeit des NC-
Systems bei simulierten chirurgischen Eingriffen und bezogen sich auf die absoluten Volumina. Da sich die Unterschrei-
tungen und Uberschreitungen des segmentierten Bereichs heraus mitteln kdnnen, wurden in dieser Untersuchung ergén-
zend die minimalen Entfernungen der ausgefrasten Oberflachen zu einzelnen Risikostrukturen gemessen, die eine direk-
te Schlussfolgerung auf ihre Verletzungen erlauben. Grunert et al. [7] untersuchten unter anderem die Frasgenauigkeit
bei Eingriffen mit Unterstiitzung des NC-Systems und Entfernungen zwischen dem Normmodell und der jeweiligen
Oberflache in bestimmten Bereichen der Wirbelséule. Beide Studie zeigen, dass die Untersuchungsteilnehmer nicht voll-
standig an die Grenzen des segmentierten Bereich gehen: bei Strauf3 et al. [5] frasten die Chirurgen durchschnittlich 34
bis 40 % insgesamt weniger Gewebe ab als vorher segmentiert wurde. Bei Grunert et al. [7] lieBen die Chirurgen durch-
schnittlich 2,08 bis 2,66 mm Gewebe Uber der segmentierten Flache stehen. Diese Tatsache weist darauf hin, dass der
segmentierter Bereich keine Qualitatsnorm fir ein gutes Operationsergebnis darstellt, sondern den maximalen noch si-
cheren Bereich definiert. Wesentlicher erscheint damit eine Untersuchung der Frage, wie sich die Nutzung einer NC-
Assistenz auf die abgetragene Gewebemenge im Vergleich mit einem klinisch als optimal eingestuften Vergleichsmodell
auswirkt und ob sich dabei Vor- oder Nachteile im Vergleich zum manuellen Vorgehen ergeben.

Dieser Frage wurde in der vorliegenden Studie nachgegangen. 14 Untersuchungsteilnehmer fiihrten eine simulierte
Mastoidektomie einmal auf herkdmmlicher Weise (manuell) und einmal mit Unterstlitzung des NC-Systems durch. Im
Unterschied zu Arbeiten von Strauss et al. [5] und Grunert et al. [7] wurde dabei nicht der segmentierte Bereich als
Normmodell zur Beurteilung des chirurgischen Ergebnisses herangezogen, sondern das jeweilige Frasergebnis mit ei-
nem Normmodell verglichen, das von einer erfahrenen HNO-Chirurgin flr klinisch sehr gut erachtet wurde. Diese Ent-
scheidung wurde vor dem Hintergrund getroffen, dass auch im Klinikalltag, sowohl fiir Arzte, noch mehr fiir Patienten,
nur der endgultige Behandlungserfolg von Bedeutung ist. Ferner wurde bei der Unterschiedsbetrachtung zwischen der
gefrasten Oberflache und dem Normmodell die dreidimensionale rdumliche Information genutzt. Die durchschnittliche
positive Gewebemenge (bei Uberschreitung der Oberflache des Normmodells) und die durchschnittliche negative Ge-
webemenge (bei Unterschreitung der Oberflache des Normmodells) wurden getrennt voneinander in Abhangigkeit vom
Einsatz des NC-Systems statistisch verglichen. Angenommen werden kann, dass auf der Grundlage der Tatsache der Be-
grenzung durch die Segmentierung, die positive Abweichung vom Normmaodell in der NC-Bedingung geringer ausféllt
als in der manuellen Bedingung. Die negative Abweichung sollte konstant bleiben, da es keine Begrenzungen in diese
Richtung gibt.

2 Methoden

Fur die Simulation des medizinischen Eingriffes wurde ein kinstlicher Schédel mit austauschbaren Felsenbeinphan-
tomen (Fa. KARL STORZ) genutzt. Als Basis fiir die Erstellung der Felsenbeinphantome wurden CT-Bilder eines realen
Patienten angefertigt und mit Hilfe eines 3D-Druckers umgesetzt. Diese Modelle enthalten alle Risikostrukturen dieses
Bereiches wie Dura Mater, Sinus Sigmoideus, Nervus Facialis, lateraler Bogengang und Gehdrkndchelchenkette. Es
existieren finf Anatomievarianten der Phantome. Um die Anatomievariabilitat der Patienten zu simulieren, wurde beim
praktischen Training der Untersuchungsteilnehmer die Anatomievariante ,,normal pneumatisiert™ und beim eigentlichen
Experiment der ,,vorgelagerter Sinus sigmoideus® verwendet. Innerhalb jeder Anatomievariante waren die Phantome
exakt gleich mit nur minimalen Produktionsvarianzen.

14 fortgeschrittene Medizinstudierende (5 Manner, 9 Frauen) nahmen an der Untersuchung teil. Sie waren durch-
schnittlich 26 Jahre alt (21-28). Keiner von ihnen hatte praktische chirurgische Erfahrungen. Fir lhre Teilnahme erhiel-
ten die Probanden eine Aufwandsentschadigung i. H. v. 25 €. Im Vorfeld der Untersuchung erhielt jeder Proband eine
ausfuhrliche schriftliche Beschreibung des Vorgehens bei einer Mastoidektomie zum Selbststudium. Nach dem Selbst-
studium erfolgte ein zweimaliges praktisches Training der Mastoidektomie im Felsenbeinlabor der Universitats-HNO-
Klinik Leipzig. Die Probanden Ubten unter Anleitung eines simulationserfahrenen Trainers die Mastoidektomie und er-
hielten von ihm ein detailliertes Feedback zu ihrer Leistung. Das Training wurde durchgefiihrt, um grobe Lerneffekte
wahrend des eigentlichen Experiments zu vermeiden. Das eigentliche Experiment fand im Endoskopie-Operationssaal
der Klinik an zwei unterschiedlichen Tagen unter realistischen Bedingungen statt. Die Halfte der Teilnehmer operierte
beim ersten Mal manuell (Kontrollbedingung) und beim zweiten Mal mit Unterstiitzung des NC-Systems. Die andere
Hélfte fuhrte die simulierte Mastoidektomie in umgekehrter Reihenfolge durch. Vor der Nutzung des NC-Systems er-
folgte eine Einweisung der Probanden in seine Funktionsweise. Die Segmentierung wurde durch einen der Koautoren
(S.M.) durchgefuhrt und stellt, wie von den Entwicklern des Gerétes konzipiert, den maximalen noch sicheren Bereich
dar und war fir alle Untersuchungsteilnehmer einheitlich.
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Die Vermessung der Phantomoberflachen wurde durch das Unternehmen Phacon GmbH ausgefiihrt. Die Oberflache
der ausgefrasten Felsenbeinphantome (n) wurde zunéchst per Laser vermessen und mit einem Normmodell verglichen.
Das Normmodell ist ein optimal gefrastes Phantom (opt), das aus der Stichprobe stammte und von einer sehr erfahrenen
unparteiischen HNO-Chirurgin der Klinik im Doppelblindverfahren als solches nach der Datenerhebung identifiziert
wurde. Es war ein mit dem NC-System gefrastes Phantom. Die Abweichung der Oberflachen der ausgefrésten Phantome
von der ausgefrasten Oberflache des optimalen Phantoms kann sowohl positiv als auch negativ sein und kann als ein
dreidimensionaler Raum mit einem bestimmten Volumen beschrieben werden. Die positive Volumenabweichung Vpos,
entsteht, wenn zu viel Gewebe abgetragen wird. Vpos, wird aus der Differenz zwischen dem absoluten Volumen der je-
weiligen Phantome (V,) und der Schnittmenge zwischen dem optimal gefrasten Phantom und dem jeweiligen Phantom
(Voptan) berechnet:

VpOSn = Vn - Vopt/\n

Die negative Volumenabweichung Vneg, entsteht, wenn zu wenig vom infizierten Gewebe abgetragen wird. Vneg,
wird aus der Differenz zwischen dem absoluten VVolumen des optimal gefrasten Phantoms (V) und der Schnittmenge
zwischen dem optimal gefrésten Phantom und dem jeweiligen Phantom (Vyan) berechnet:

Vneg, = Vopt - Vopt/\n

Die Berechnung der absoluten Volumina (V,) fur das jeweilige Phantom (n) sowie die Volumina der Schnittmenge
(Voptan) zwischen den jeweiligen Phantomen und dem optimal gefrésten Phantom (opt) erfolgte mit der Software Poly-
Works 10.0 (32-bit) von InnovMetric Software Inc. In Abbildung 1 sind die Zusammenhénge der Oberflachenabwei-
chungen verdeutlicht. Der Einfluss des Einsatzes des NC-Systems auf die negative und positive Volumenabweichungen
wurde mit Hilfe von T-Test fur abhéngige Stichproben statistisch ausgewertet.

Abb. 1: Zustandekommen der positiven und negativen Volumenabweichungen (die durchgezogene Linie be-
schreibt das absolute Volumen eines ausgefrasten Phantoms n, die gestrichelte Linie beschreibt das VVolumen
des optimal gefrasten Phantoms opt)

3 Ergebnisse

In der manuellen Bedingung wurde durchschnittlich 1793 mm? und in NC-Bedingung 464 mm?® Gewebe zu viel ent-
fernt (Abb. 2). Dieser Unterschied war statistisch hochsignifikant, T (13) = 6.26, p < .001, * = .75. Dies bedeutet, dass
das Operieren mit Unterstiitzung des NC-Systems das Risiko fir Verletzungen von kritischen anatomischen Strukturen
signifikant verringert hat. Die positive Volumenabweichung in der NC-Bedingung konnte durch den Unterschied zwi-
schen dem segmentierten Volumen, der den maximalen noch sicheren Bereich definiert, und den qualitativ als optimal
betrachteten Volumen, entstehen.
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Abb. 2: Unterschiede in positiven und negativen VVolumenabweichungen zwischen dem manuellen und NC-
unterstlitzen chirurgischen Eingriffen.
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Auf der anderen Seite wurden in der manuellen Bedingung auch durchschnittlich 449 mm® und in der NC-Bedingung
688 mm® Gewebe stehen gelassen, welches entfernt hatte werden miisste. Dieser Unterschied war ebenfalls statistisch
signifikant, T (13) = -2.63, p = .02, 5* = .35. Dies bedeutet, dass bei mit dem NC operierten Patienten das Risiko einer
erneuten Infektion deutlich hdher liegen wirde.

4 Diskussion

Die Betrachtung der Volumenabweichungen zeigte eine vorteilhafte Auswirkung des Einsatzes des NC-Systems auf
die positive Volumenabweichung. Die geringere Menge an zu viel entferntem Gewebe beim Operieren mit der Unter-
stlitzung des NC-Systems weist auf geringeres Verletzungsrisiko der kritischen anatomischen Strukturen hin. Dieser Be-
fund wird durch die geringere Anzahl der tatsachlich aufgetretenen Verletzungen, die in dem gleichen Experiment regis-
triert wurden, bestétigt [6]. Manzey et al. [6] stellten bei drei von 14 simulierten manuellen Eingriffen Verletzungen des
Sinus sigmoideus fest. Dagegen gab es in der NC-Bedingung keine einzige Verletzung.

Der Vorteil in Bezug auf die positive Volumenabweichung ist entgegen der Annahme mit einem deutlichen Kostenef-
fekt verbunden, der sich bei der negativen Volumenabweichung zeigt. Das bedeutet, dass unter NC-Assistenz an einigen
Stellen zu wenig infiziertes Gewebe abgetragen wurde und einige Mastoidzellen geschlossen blieben, was das Risiko
einer erneuten Infektion erhoht. Ob tatsdchlich mehr Infektionen nach dem NC-unterstiitztem Eingriff auftreten, kann
leider nicht in einer Simulation Uberprift werden. Der gefundene Effekt hangt vermutlich mit der hohen Anzahl von
»falschen Alarmen zusammen, d. h. Stopp-Ereignissen auf Grund von massiven line-of-sight-Problemen wahrend der
Datenerhebung [6], und nicht auf Grund von tatsachlicher Nahe zu den Grenzen des segmentierten Bereichs. Die Pro-
banden haben vermutlich das Stoppen der Frése in einigen Féllen falsch interpretiert und vorzeitig entschieden an be-
stimmten Stellen nicht weiter zu frésen.

Der festgestellter Vorteil des NC-Systems Uberwiegt in der vorliegenden Untersuchung zahlenmaRig deutlich den
moglichen Nachteil: die durchschnittliche Differenz zwischen den Bedingungen betrug bei Vpos 1329 mm® und 239
mm? bei Vneg. Dies kann so interpretiert werden, dass der mdgliche Vorteil des Einsatzes des NC-Systems hinsichtlich
des geringeren Verletzungsrisikos deutlich héher ausfallt als der Nachteil hinsichtlich einer erneuten Infektionsgefahr.
Da sich dieser Nachteil zudem mdglicherweise durch eine technische Verbesserung des Systems hinsichtlich des Auftre-
tens ,.falschen Alarme* noch reduzieren lasst, spricht das Studienergebnis insgesamt fuir einen mit dem Einsatz der NC-
Assistenz verbundenen klinischen Vorteil.

Ein Nachteil der vorliegenden Studie kann darin gesehen werden, dass die Teilnehmer chirurgisch unerfahren waren
und somit moglicher Weise die positiven Abweichung in der manuellen Bedingung (iberschatzt wurden. Die Uberprii-
fung der gefundenen Ergebnisse mit HNO-Chirurgen ware demzufolge der néchste sinnvolle Schritt, der in Zukunft von
den Autoren angestrebt wird.
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Abstract:

Der Prozess der HNO-Tumortherapie wird heute von einer Vielzahl klinischer Informationssysteme zur Befundung, Do-
kumentation und dem Review unterstiitzt. Maf3gebliches Defizit dabei ist jedoch die Verteilung logisch zusammenhdn-
gender Informationen iiber mehrere Systeme verschiedener Hersteller. Der Gesamtprozess ist dadurch von Medienbrii-
chen sowie zeitaufwdindigen Mehrfacheingaben und inkonsistenter Speicherung geprdgt. Durch das vorgestellte
Framework sollen die Defizite der verteilten Informationen ausgleichen werden, indem eine Plattform realisiert wird,
welche den Gesamtprozess abbildet und konsistent elektronisch begleitet. Das Dokumenthandling fiir klinische Anforde-
rungen, die Panendoskopie und die OP werden einheitlich unterstiitzt. Das Framework bindet ferner den Prozessschritt
der Therapieentscheidung im Tumorboard durch das neue Konzept der Treatment Planning Unit nahtlos elektronisch in
den Gesamtprozess mit ein.

Schliisselworte: Integrierter klinischer Prozess, Tumorboard, HNO Tumorchirurgie, Tumor Therapy Manager

1 Problem

Der Behandlung von Tumoren der Kopf-Hals-Region folgt einem Schema definierter Prozessschritte bestehend aus
Anamnese und Diagnostik, Panendoskopie, Therapieentscheidung im Tumorboard, OP Planung, Eingriff sowie Nach-
sorge. Die Leistungen dieser Prozessschritte werden von mehreren klinischen Abteilungen am individuellen Patienten
erbracht. Dabei wird eine Vielzahl von Informationen iiber den Patienten generiert oder benétigt (z.B. Bildgebung, Di-
agnosen, Panendoskopiebefunde, molekularbiologische Eigenschaften der Tumore, OP-Berichte, Nachsorgeberichte) [1,
2]. Der Gesamtprozess wird unterstiitzt von einer Vielzahl von Diagnose- und Planungswerkzeugen, klinischen IT-
Systemen, sowie verschiedenen Systemen der computerassistierten Chirurgie (CAS). Demgegeniiber steht eine man-
gelnde IT-Infrastruktur, welche diese Systeme in geeigneter Weise integriert. Charakteristisch ist insbesondere, dass die
heterogenen Daten in verschiedenen IT-Systemen (KIS, RIS, PACS) und Papierakten voneinander losgelost lagern.
Zwar sind diese Systeme mit den Standards DICOM und HL7 zu einem gewissen Grad interoperabel, jedoch wird der
tatsdchliche Arbeitsablauf nur unzureichend abgebildet. Die Folge sind Mehrfach-Logins und wiederholte Eingaben,
Papieranforderungen, sowie zum benoétigten Zeitpunkt schwer oder nicht auffindbare Informationen. Diese Medienbrii-
che fiihren neben dem logistischen Aspekt zu einer gesteigerten Fehleranfalligkeit fiir die Verwechslung von Patienten-
daten oder Inkonsistenzen in klinischen Informationssystemen.

Das Ziel dieser Arbeit ist das Design und die Entwicklung eines Frameworks, welches den gesamten Datenfluss der
Tumortherapie einheitlich elektronisch gestaltet. Ein neu zu entwickelndes IT-System ,,oncoFlow* soll den Diagnose-
und Therapieprozess begleiten und durch die Integration aller dem Prozess zugrundeliegenden Daten konsistent unter-
stiitzen. Wahrend die Integrationsbemiihungen der vergangenen Jahre mafgeblich auf den Operationssaal fokussieren
[3], sollen hier die Systeme der priaoperativen Diagnostik in der Panendoskopie sowie die OP-Planung mit dem Prozess-
schritt der Therapieentscheidung im Tumorboard nahtlos in die elektronische IT-Infrastruktur eingebettet werden. Dar-
iiber hinaus beinhaltet die Planung neben den chirurgischen Schritten auch Planungen fiir Chemo- und Radiotherapien.

In der wissenschaftlichen Literatur sind bisher nur wenige technische Losungen fiir eine strukturierte Datenhaltung und
Aufarbeitung beschrieben [4, 5]. Losungen wie das fiir das Comprehensive Cancer Center Ulm in Eigenentwicklung
programmierte CREDOS-System (Cancer Retrieval Evaluation and DOcumentation System) bieten eine Vielzahl von
Funktionalitdten auf Basis im KIS IS-H*med vorliegender Daten. Neben der Losung zur Tumorboardunterstiitzung der
Steiermérkischen Krankenhausgesellschaft [6] bietet das ULTIMA 2 (Ulmer Tumorboard Informations- und Manage-
mentsystem) [7] eine sehr umfangreiche Entwicklung auf Basis des KIS IS-H*med. Generell sind die entwickelten L6-
sungen jedoch eng auf die konkreten Prozesse der jeweiligen Einrichtung zugeschnitten. Das vorgestellte Framework
soll demgegeniiber ein generisches Design besitzen und langfristig flir verschiedene Fachdisziplinen einsetzbar sein.
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2 Methoden

Ausgehend von der Problemstellung und den Anforderungen wurde der klinische Workflow untersucht und die beste-
henden Systeme mit den ausgetauschten Daten analysiert und dokumentiert. Zur Integration wurde eine funktionale
Softwarearchitektur (FSA) in Form eines verteilten Systems entwickelt, welches die Daten der bestehenden Systeme
sowie neu entwickelter Komponenten strukturiert, konsistent speichert und austauscht.

Das vorgestellte System oncoFlow bildet eine Kernkomponente der FSA und realisiert die zentrale Benutzeroberfliche
fiir den klinischen Anwender. Das System ist in einer 3-Tier Architektur gestaltet und besteht aus Datenbank- und Ap-
plikationsserver, welche zentral in einer virtualisierten Umgebung des Rechenzentrums arbeiten. Die Préisentations-
schicht besteht aus einer Rich-Internet-Applikation und verwendet die Technologien AJAX, HTMLS5 und JavaScript,
um den Benutzer eine leistungsfahige und dem Stand der Technik entsprechende Applikation fiir die Verarbeitung der
multidimensionalen Daten und Dokumente der Tumortherapie bereitzustellen. Das System oncoFlow ist klinikweit via
Web-Browser zugénglich (Abb. 1) und die Kommunikation mit dem Applikationsserver via HTTPS abgesichert. Zwi-
schen oncoFlow und den bestehenden klinischen Informationssystemen (IS-H*med) wurden bidirektionale Schnittstel-
len errichtet, iiber die Patientenstammdaten, Diagnosen und Befunde ausgetauscht werden. Ferner wurde ein Werkzeug
zur Planung und 3D-Visualisierung (Dornheim Neck Segmenter) mit einem TNM Klassifikationswerkzeug (Tumor
Therapie Manager) iiber eine Schnittstelle integriert, so dass aus DICOM-Serien erzeugte 3D Patientenmodelle ausge-
tauscht werden konnen (Abb. 1).
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Abb. 1 links: Benutzeroberfliche des entwickelten oncoFlow IT-Systems, rechts: Dornheim Neck Segmenter zur Erstellung patienten-
individueller 3D-Modelle fiir die Therapieentscheidung und OP-Planung.

oncoFlow aggregiert die elektronisch verfiigbaren Daten zu einem patientenindividuellen Modell, welches im Verlauf
des klinischen Prozesses immer weiter mit Informationen angereichert wird und verschiedene Sichten sowie strukturier-
te Abfragen ermdglicht. Der Gesamtprozess wird unterstiitzt, indem klinische Auftrdge mit vorhandenen Informationen
vorausgeflillt und automatisch erstellt werden (Version 1 auf Papier, spater elektronisch). Dies umfasst insbesondere die
Panendoskopie mit dem Auftrag zur histologischen Untersuchung und der automatischen Ubernahme der histopatholo-
gischen Ergebnisse und der TNM-Klassifikation der Tumoren als Eingabe an die Therapieentscheidung und Planung.

Der Prozessschritt der Therapieentscheidung im klinischen Team-Meeting im Tumorboard ist in das Gesamtsystem ein-
gebunden, indem die Anmeldung und die Verwaltung der Patienten fiir das Tumorboard in oncoFlow realisiert sind. Die
Einladungen fiir das Tumorboard werden automatisch an die Teilnehmer versendet. Die Einladungs-E-Mail enthilt ei-
nen Link, unter dem alle relevanten Informationen durch die Teilnehmer vorab in oncoFlow gesichtet werden konnen.

Die rdumliche Umgebungssituation im Tumorboard soll durch neue Konzepte, wie z.B. verdnderte Anordnung der Sitze
hin zu kollaborativeren Formen, neuen Présentationstechnologien fiir das Patientenmodell, die Art des Therapieent-
scheid und die Interaktion der Teilnehmer mit den Daten verbessert werden (Abb. 2). Durch ein elektronisches Ab-
stimmsystem mit Abstimmeinheit fiir jeden Teilnehmer soll die Therapieentscheidung digital erfasst und automatisch
protokolliert werden. Dies soll den Prozess der Entscheidungsfindung im Tumorboard transparent gestalten.
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Abb. 2: Konzeptuelles Design des Tumorboards als integrierter, digitaler Besprechungsraum ,, Treatment Planning Unit* (TPU).

3 Ergebnisse

Der erste kurz vor der klinischen Anwendung stehende Prototyp von oncoFlow kombiniert bestehende Patientendaten
aus den klinischen Informationssystemen mit individuellen 3D-Modellen der Tumorregion. Bisher verteilte und papier-
basierte Dokumente sind zentral elektronisch verfiigbar und werden automatisch vorausgefiillt, um sowohl die Effizienz
im klinischen Arbeitsablauf als auch die Konsistenz in den Informationssystemen zu steigern. Der Schritt der Panendo-
skopie wird durch die elektronische Laboranforderung und digitale Dokumentation unterstiitzt (Abb. 3), indem die En-
doskopbilder iiber eine Netzwerkschnittstelle (Karl STORZ, AIDA) digital zur Auswahl vorliegen.
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Abb. 3 Der integrierte digitale Panendoskopiebogen stellt die multidimensionalen Daten und histopathologischen Ergebnisse der
Panendoskopie kompakt zusammen.
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Das oncoFlow-System unterstiitzt das klinische Team-Meeting und die Therapieentscheidung im Tumorboard, indem
alle relevanten Daten elektronisch verfiigbar sind und den Teilnehmern in der Treatment Planning Unit auf geeigneten
Displays angezeigt werden konnen. Dieser Prozessschritt wird durch die automatische Patientenanmeldung und das
elektronische Tumorboardprotokoll papierlos gestaltet.

Das Konzept der Treatment Planning Unit bildet ferner einen Rahmen fiir Forschung und Entwicklung, um den kollabo-
rativen Entscheidungsprozess durch neue Konzepte der Benutzerinteraktion und rdumlichen Umgebungsbedingungen
zu verbessern.

4 Diskussion

Das vorgestellte Integrations-Framework mit dem System oncoFlow und der Treatment Planning Unit bildet die Basis,
um den bestehenden Prozess der Tumorbehandlung konsistent elektronisch zu unterstiitzen. Alle relevanten Patientenda-
ten aus den heterogenen Einzelsystemen werden zu einem einheitlich strukturierten Patientenmodell aggregiert, welches
klinikweit in der Applikation oncoFlow via Web-Browser zugénglich ist.

Die Entwicklung von oncoFlow erfolgt in enger Zusammenarbeit mit Arzten der HNO, um die Anforderungen der kli-
nischen Routine optimal abzubilden. Aktuell unterstiitzt das System neben der Patientenverwaltung wesentliche Pro-
zessschritte wie die Panendoskopie und das Tumorboard. Das Feedback der Kliniker zu diesen Funktionen ist aulleror-
dentlich positiv. Durch das modulare Design der Softwarearchitektur konnen kiinftig weitere Module rasch hinzugefiigt
und das Framework um neue Funktionen, wie z.B. Strahlentherapieplanung, Biopsiestellen, Nachsorge sowie Kompli-
kations- und Qualitditsmanagement, erweitert werden. Ein wesentlicher Entwicklungsschwerpunkt dabei ist die Erzeu-
gung einer kompakten Darstellung wichtiger Patienteninformationen. Dieses ,, Treatment Summary* soll einen raschen
Uberblick iiber den Status des Patienten ermdglicht, indem relevante Daten zusammengefasst dargestellt und nicht rele-
vante (&ltere) Daten ausgeblendet werden (jedoch bei Bedarf weiterhin einsehbar sind).

Parallel zu diesen Entwicklungen wird aktuell an einem Studiendesign zur klinischen Evaluation des Frameworks gear-
beitet. Die Evaluation soll den Mehrwert und Nutzen der vorgestellten Arbeit durch Workflow-Vergleichsstudien, Fra-
gebdgen und Zeitmessungen zeigen.
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Abstract:

Die Qualifizierung computerassistierter Chirurgie fiir minimalinvasive Eingriffe an der Otobasis ist das Ziel der DFG-
geforderten Forschergruppe MUKNO (FOR1585). Eingriffe an der Otobasis kdnnen nur minimalinvasiv durchgefihrt
werden, wenn das Risiko fiir den Patienten vertretbar ist. Um dies zu quantifizieren, werden im ersten Schritt Faktoren
erfasst und bewertet, die die Prozessunsicherheit von der Planung bis zur Durchfiihrung der Operation beeinflussen.
Hierzu werden Verfahren aus dem industriellen Qualitdtsmanagement, wie die Fehlerbaumanalyse und die Risikoprio-
rittszahl, herangezogen. Fur den definierten Prozess haben die Bildgebung und Bildverarbeitung sowie die Vorrich-
tung zur Einstellung von Position und Orientierung des Bohrers den groten Einfluss. Darauf aufbauend kénnen im
nachsten Schritt die Unsicherheitsbeitrage dieser Faktoren ermittelt und Eignungskennwerte abgeleitet werden, was zur
Quantifizierung des Risikos fur den Patienten beitragt.

Schlusselworte: Einflussfaktoren, Risiko, Unsicherheit, minimalinvasive Operation

1 Problem

Die bildgefihrte Navigation chirurgischer Eingriffe hat sich in den letzten Jahren in verschiedenen Bereichen der Hu-
manmedizin erfolgreich etabliert. Forscher arbeiten derzeit daran, dieses Verfahren fiir weitere, hochprézise Eingriffe zu
qualifizieren. Mdgliche Einsatzgebiete sind die Cochlear Implantation sowie die Probengewinnung und Entfernung
samtlicher Krankheitsprozesse der seitlichen Schadelbasis wie Tumore oder chronische Entziindungen. Weiterhin sind
zukunftig auch Anwendungen denkbar, die zur Zeit noch experimentell sind, wie die Stammzelltherapie oder die Appli-
kation von spezifischen Antikorpern, Nanopartikeln oder Wachstumsfaktoren fur den Bereich der regenerativen Medi-
zin.

Bildgefiihrte, minimalinvasive Eingriffe an der Otobasis sind aktuell in klinisch experimentellen Untersuchungen nur als
sog. single port mdoglich [1], etwa um die Cochlea fiur eine Cochlea-Implantation zu erreichen. In der konventionellen
Chirurgie der Otobasis werden sémtliche sensiblen neurovaskuldren Strukturen explorativ freigelegt, um diese dann iber
die visuelle Kontrolle des Operateurs schonen zu kénnen. Bei allein navigationsgestiitzter Anlage von multiplen Bohr-
kanélen ohne direkte Sichtkontrolle des Operateurs bedarf es einer umso exakteren Analyse mdglicher Fehlerquellen,
um eine Geféhrdung sensibler Strukturen zu minimieren.

Um solche Eingriffe in Zukunft minimalinvasiv durchfiihren zu kdnnen, muss sichergestellt sein, dass das Risiko fur den
einzelnen Patienten vertretbar ist. Das Risiko wird maf3geblich von den Unsicherheiten des Prozesses, von der Planung
bis zur Durchfiihrung der Operation, bestimmt. Voraussetzung fiir die Quantifizierung der Prozessunsicherheit und damit
fir die Quantifizierung des Risikos ist die Bestimmung und Bewertung von Einflussfaktoren auf den Prozess. So werden
zum einen die Faktoren ermittelt, die die gréfiten Beitrdge zur Unsicherheit des Prozesses leisten, zum anderen kénnen
so aber auch Prozessrisiken identifiziert werden, die sich durch geeignete MaRnahmen reduzieren lassen.

Fur Medizinprodukte ist die Risikoanalyse zwingend vorgeschrieben. Basis dafur sind das Gesetz fur Medizinprodukte
(MPG) [2] und die DIN EN 1SO 14971 [3]. Diese gelten somit auch fir alle Hard- und Software zur medizinischen Na-
vigation. Verschiedene Firmen bieten in diesem Bereich sogar Softwareldsungen an, die beim Risikomanagement unter-
stiitzen. Eine Evaluierung verschiedener Produkte aus diesem Bereich présentierten Machno et al. [4]. Der Fokus liegt
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dabei aber auf dem Medizinprodukt, auch wenn der Ubergang zwischen Produkt und Prozess bei der medizinischen Na-
vigation flieend sein kann.

In diesem Beitrag werden die Einflussfaktoren auf die Unsicherheit einzelner Prozessschritte betrachtet, mit dem Ziel,
im nachsten Schritt die Unsicherheitsbeitrage der relevanten Einflussfaktoren auf den Operationsprozess nach messtech-
nischen Standards zu bestimmen und daraus eine Aussage Uber die Eignung des Verfahrens und das Risiko fir den Pati-
enten abzuleiten.

Fur die Bewertung neuer Operationsverfahren gibt es in der Literatur unterschiedliche Ansatze, aber nur wenige beriick-
sichtigen den gesamten Prozess. McCulloch et al. [5] beschreiben eine 5-stufige Vorgehensweise zur Evaluierung chi-
rurgischer Innovationen. Der Fokus liegt dabei aber auf der Etablierung neuer Operationsverfahren, also auf der Phase,
in der das Verfahren schon angewendet wird. Hingegen kann die in diesem Beitrag beschriebene Vorgehensweise auch
Grundlage fur die Validierung der friihen experimentellen Phasen sein.

2 Methoden

Im ersten Schritt wird der Prozess der Planung und Durchfilhrung einer minimalinvasiven Operation an der Otobasis in
einem interdisziplindren Expertenteam analysiert, indem eine angepasste Fehlerbaumanalyse, basierend auf der DIN
25424-1 [6], durchgefiihrt wird.

Der in der Fehlerbaumanalyse betrachtete Prozess beinhaltet die folgenden Schritte:

e Basierend auf der Diagnose erfolgt eine erste Abschatzung durch den behandelnden Arzt, ob der Patient flr eine
minimalinvasive Operation an der Otobasis in Frage kommt.

e st dies der Fall, wird nach Beginn der Narkose eine Grundplatte mit Referenzstrukturen (Marker) am Schéadel an-
gebracht, woraufhin eine hochaufgeldste CT-Aufnahme folgt.

e Die aufgenommenen CT-Daten flieBen in eine Software, die die Datenverarbeitung, die Segmentierung definierter
Kollisionsstrukturen und die Planung méglicher Bohrkanéle durchfiihrt.

e Die Ubertragung der berechneten Parameter fiir die Bohrungen auf die OP-Situation erfolgt mithilfe der Referenz-
strukturen am Schéadel und einer mechanischen Vorrichtung. Die mechanische Vorrichtung verfiigt Uber 2 Linear-
und 2 Rotationsachsen. Sie wird mit der am Schadel fixierten Grundplatte verbunden und ermdglicht so die Einstel-
lung von Position und Orientierung des Bohrers sowie dessen Fihrung. Die Einstellung der Parameter fiir Linear-
und Rotationsachsen erfolgt manuell.

e Der Fortschritt des Bohrprozesses kann punktuell mithilfe eines C-Bogens uberwacht werden. Es erfolgt jedoch
keine kontinuierliche Uberwachung.

¢ Sind die Kandle angelegt, kann die eigentliche Versorgung des Patienten erfolgen.

Es wird vorausgesetzt, dass der betrachtete Operationsprozess in steriler Umgebung, in einem gut ausgestatteten OP von
geschultem Personal durchgefiihrt wird. Fehler, die aus der Missachtung dieser Grundsétze resultieren, werden im Fol-
genden nicht betrachtet.

Neben der Definition der betrachteten Prozessschritte muss auch der Fehlerbaumausgang, also das ,,unerwiinschte Er-
eignis*, festgelegt werden. Dieses ist fiir den betrachteten Fall eine nicht-erfolgreiche Operation, wobei eine Operation
flr diese Analyse schon als nicht-erfolgreich deklariert wird, wenn sie nicht analog der Planung verlauft, was bedeutet,
dass entweder das Zielgebiet nicht erreicht wird, oder dass definierte Kollisionsstrukturen verletzt werden. Ereignisse,
die dazu fiihren, werden in verschiedenen Ebenen des Fehlerbaums erfasst. AnschlieBend werden (in diesem Fall) die
Fehler auf der 3. Ebene des Fehlerbaums vom Expertenteam bewertet. Bewertungskategorien sind die Bedeutung bzw.
die Schwere des Fehlers (B), die Wahrscheinlichkeit, dass dieser Fehler auftritt (A) und die Wahrscheinlichkeit, dass der
Fehler erkannt wird (E). Fur jede Kategorie werden 1 bis 10 Punkte vergeben. Diese Bewertungen sind die Grundlage
zur Ermittlung der Risikoprioritatszahl (RPZ) nach DIN 60812 [7]. Die RPZ wird durch die Multiplikation der Werte fir
B, Aund E berechnet.

Mithilfe der Ergebnisse der Fehlerbaumanalyse und der RPZ werden die Faktoren ermittelt, die den gréfiten Einfluss auf
die Unsicherheit des Prozesses und somit auch den gréf3ten Beitrag zum Patientenrisiko haben.
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3 Ergebnisse

In der ersten Ebene des Fehlerbaums (Tabelle 1) wird als Ursache fiir eine nicht-erfolgreiche Operation zwischen einer
fehlerhaften Planung und einer fehlerhaften Durchfiihrung der Operation unterschieden. Eine fehlerhafte Durchfiihrung
kann bedingt sein durch die Positions- und Orientierungsabweichung der gebohrten von der geplanten Trajektorie oder
durch eine Abweichung des Bohrungsdurchmessers. Eine fehlerhafte Planung kann dadurch bedingt sein, dass die Ab-
standsreserve zu Kollisionsstrukturen zu klein ist oder dadurch, dass die in der Planungssoftware ausgewahlte und reali-
sierte Trajektorie nicht zum Zielgebiet fiihrt.

Die Fehlerursachen auf der dritten Ebene des Fehlerbaums sind vielféltig. Sie werden einzeln wie beschrieben bewertet,
so dass aus dieser Bewertung die Risikoprioritatszahl ermittelt werden kann. Je hoher die RPZ, desto hdher ist das Risi-
ko. Im Folgenden werden lediglich Faktoren betrachtet, die eine RPZ groRer als 150 haben. Diese Faktoren lassen sich
entweder der Bildgebung und Bildverarbeitung (z.B. fehlerhafte Erkennung von Kollisionsstrukturen/anatomischen
Strukturen im CT) oder der mechanischen Vorrichtung zur Positionierung und Fiihrung des Bohrers zuordnen.

Risikopriori-
2. Ebene des Fehler- 3. Ebene des Fehlerbaums tatszahl
baums
RPZ
falsche praoperative Positionierung der Grundplatte der mechani- 10
o> Abweichuna der rea- schen Vorrichtung
= weichung Ubertragungsfehler von Sollvorgaben aus der Planung (Winkel +
= len von der berechne- . - . .
= . . Position konnen durch falsche Einstellung der Linear- und Rota- 60
2 ten Trajektorie . . . .
= - Lo tionsachsen der mechanischen Vorrichtung abweichen)
S (Position & Orientie- - . - -
2 rung) Biegung der Bohrfiihrung bei Kraftaufbringung 200
a Erkennung des Verlaufs der Trajektorie im CT fehlerhaft (z.B.
& . . S . - 160
[E Bestimmung einer falschen Orientierung der Trajektorie)
& Abweichung der rea-  falscher Bohrdurchmesser verwendet 20
< -
£ len von der b_erechne zu groRer Durchmesser der gebohrten Trajektorie durch Schwin-
ten Trajektorie 18
gen des Bohrers
(Durchmesser)
Wahl eines zu geringen Vertrauensniveaus (k-Faktor) 10
unscharfes CT-Bild 18
Abstandsreserve zu Reglstrlerungsfehler_ (_Abglelch wrtut_ell —real) _ 250
. Erkennung der Kollisionsstrukturen im CT fehlerhaft (z.B. Kolli-
Kollisionsstrukturen - . . S . : 270
o . . sionsstrukturen sind groBer, als sie im CT-Bild erscheinen)
S ist nicht ausreichend ———— :
= zeitliche Anderung des Patientenstatus
o (Arbeit auf veralteten Bilddaten, z.B. aufgrund von Tumorwachs- 6
& tum)
L—f Auswahl falscher Trajektorien im Planungstool 1
= Einstellung falscher Parameter in der OP-Planung 10
£ Die ausgewahlte (Bedienungsfehler)
Trajektorie fuhrt nicht  Erkennung anatomischer Strukturen im CT fehlerhaft (z.B. Fehler 270
zum Ziel bei der Positionsbestimmung anatomischer Strukturen)
anatomische Strukturen fehlerhaft dargestellt 5

(z.B. durch Gléattung)

Tabelle 1: Zusammenfassung der Ebenen 1 bis 3 des Fehlerbaums mit der Bewertung der 3. Ebene anhand der
Risikoprioritatszahl

4 Diskussion

Zur Bestimmung relevanter Einflussfaktoren auf die Unsicherheit minimalinvasiver Operationen an der Otobasis wurden
Vorgehensweisen aus dem industriellen Qualitdtsmanagement herangezogen und angepasst. Die Fehlerbaumanalyse
»~dient der systematischen Suche nach denkbaren Ursachen fiir einen vorgegebenen Fehler [6] und wird z.B. in der
Entwicklung komplexer Produkte eingesetzt, um Ausfallkombinationen, also die Ursachen flr den Ausfall eines techni-
schen Systems, zu bestimmen [8]. Die Fehlerbaumanalyse wird daher auch im Rahmen des Risikomanagements fir Me-
dizinprodukte eingesetzt.
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Hier wurde dieses Verfahren auf den Prozess der Operationsplanung und -durchfiihrung fiir minimalinvasive Operatio-
nen an der Otobasis Ubertragen. Die systematische Vorgehensweise eignet sich jedoch auch hier, da das Ziel darin be-
steht, friihzeitig potentielle Komplikationen vorherzusagen, indem Ursachen fiir eine nicht-erfolgreiche Operation iden-
tifiziert werden. So besteht die Mdglichkeit, Risikofaktoren zu reduzieren und die Patientensicherheit zu verbessern.
Limitiert werden die Ergebnisse durch die vorangegangene Definition des betrachteten Prozesses und die beschriebenen
Randbedingungen, also der Eingrenzung des Betrachtungsraums. AuBBerdem spielt die Detaillierungsebene der Fehler-
baumanalyse eine wichtige Rolle. Aufgrund der Komplexitat des Prozesses wurde die dritte Ebene fiir die Bewertung
gewdhlt, da diese schon Unterschiede in den Ursachen aufzeigt, aber auch eine Gruppierung der Faktoren zul&sst.

Die durchgefiihrte Bewertung der Einflussfaktoren basiert auf DIN 60812 [7], wobei fiir die Bewertungskategorien Ska-
len von 1 bis 10 verwendet werden. Die Bewertung erfolgt auf Basis des Erfahrungswissens der beteiligten Experten,
was beinhaltet, dass diese Bewertung zum Teil subjektiv ist. Da die Bewertung aber von mehreren Medizinern, Informa-
tikern und Ingenieuren zusammen durchgefiihrt wurde, wird die subjektive Sicht des Einzelnen relativiert.

Es konnte gezeigt werden, dass sich die angewandte Vorgehensweise eignet um relevante Faktoren zu identifizieren, die
einen Einfluss auf das Risiko minimalinvasiver Operationen an der Otobasis haben. Die gewahlte normbasierte Vorge-
hensweise und eine Standardisierung von Prozeduren tragen weiter zur Verbesserung der Patientensicherheit bei.

Im néchsten Schritt werden die Unsicherheitsbeitrage der als relevant identifizierten Faktoren bestimmt, um das Risiko
flr den Patienten zu quantifizieren. Verfahren und Vorgehensweisen zur Unsicherheitsbestimmung sind in geltenden
Normen der Messtechnik, wie z.B. der 1SO 98-3 [9] oder der DIN EN I1SO 15530-3 [10], beschrieben. Auch zur Be-
stimmung der Prozesseignung gibt es in der Mess- und Produktionstechnik zahlreiche Verfahren, wie z.B. die Bestim-
mung von Fahigkeitskennwerten nach 1SO 22514-7 [11]. Diese Untersuchungen der Unsicherheitsbeitrdge und die Be-
stimmung geeigneter Kennzahlen sind Bestandteil folgender Forschungsarbeiten.
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Abstract:

Die Etablierung neuer Operationsmethoden hdngt unter anderem davon ab, welche chirurgischen Eingriffe mit dieser
Methode erfolgen kénnen und Vorteile fiir den Patienten bieten. Eine zentrale Fragestellung bei minimalinvasiven Ver-
fahren ist, ob das Operationsgebiet von einem geplanten Zugang aus erreicht werden kann und ob die dann dort ver-
bleibenden Freiheitsgrade die notwendigen Prozeduren ermoglichen. Dieser Beitrag beschreibt eine Methode, mit der
kritische Abstinde zwischen Instrumenten und anatomischen Strukturen in Echtzeit bestimmt und quantitativ visualisiert
werden konnen. Das Verfahren bildet einen Teil einer virtuellen Testumgebung, mit der Chirurgen zukiinftig bei der Er-
probung neuer Operationsmethoden und -instrumenten unterstiitzt werden sollen.

Schliisselworte: Chirurgiesimulation, Visualisierung, Abstandsberechnung

1 Problem

Bei der minimal-invasiven Chirurgie (MIC) werden grundlegende fachliche Qualifikationen durch Fortbildungen er-
langt, bei denen der Chirurg einem Experten bei MIC-Eingriffen assistiert. Sowohl der Experte als auch der Chirurg in
der Fortbildung sind wéhrend dieser Zeit im Krankenhausalltag eingebunden. Die Fortbildungszeit hingt damit von ge-
eigneten MIC-relevanten Fallzahlen, aber auch von den Verfligbarkeiten des lernenden Chirurgen und des lehrenden
Experten ab. Durch Computersimulatoren kann der Lernfortschritt gemessen und automatisiert bewertet werden [1].
Hierdurch kann die Fortbildungszeit verkiirzt werden, da das Training motorischer Féhigkeiten patientenfern und vom
Experten unabhingig erfolgen kann.

Der primére Trend in der MIC besteht in der Verringerung von Traumata, wodurch die Genesungszeit verkiirzt und das
kosmetische Ergebnis verbessert werden. Bei der Single-Port Technik (SPT) werden, im Vergleich zur klassischen MIC,
das Endoskop sowie die erforderlichen Instrumente nebeneinander durch einen Zugang (meist im Bauchnabel des Pati-
enten) eingefiihrt. Bisher gibt es zur SPT vor allem Berichte einzelner Kliniken, wobei fiir eine weite Etablierung die
Machbarkeit und die Vorteile fiir Patienten wissenschaftlich untersucht werden miissen [2]. Ein wesentlicher Aspekt ist
hierbei, ob durch einen geplanten Zugang das Zielgebiet der Operation erreicht werden kann und ob die dort verblei-
benden Freiheitsgrade ausreichen um die notwendigen Prozeduren durchzufiihren. Bisher wird dies durch sukzessive
Erweiterung bereits etablierter Operationen beantwortet, wobei die SPT ohne Verfahrenswechsel in eine konventionelle
MIC oder in einen offen-chirurgischen Eingriff konvertiert werden kann.

Um das Testen von Zugéngen, alternativen Zugangswegen und Operationen mit neuen Methoden zu unterstiitzen, wird
eine VR-Simulation als Testumgebung entwickelt. Die Testumgebung soll den Chirurg bei der Beantwortung derartiger
Fragestellungen unterstiitzen und dabei potentielle Sicherheitsrisiken aufzeigen.

In der Simulation besteht unter anderem die Moglichkeit, vorhandene Instrumente zu variieren, so dass der Chirurg prii-
fen kann, ob Anpassungen vorhandener Instrumente Vorteile fiir eine Operation bringen oder diese erst ermoglichen. Zu
Beginn kann der Chirurg in der Testumgebung Zugénge in einer Volumendarstellung der diagnostischen Bilddaten defi-
nieren und vergleichen. Die reine Volumendarstellung wird in weiteren Schritten mit 3-D Modellen der anatomischen
Strukturen ergénzt. Nach der Definition des Zugangs kann anhand statischer Modelle die Navigation in das Zielgebiet
erprobt werden, um kritische Bereiche wéihrend der Navigation zu identifizieren. Hierfiir wird fiir die Instrumente ein
kritischer Abstand definiert. Beim Unterschreiten dieses Abstandes soll die noch verbleibende Distanz bis zu einem
Kontakt in Echtzeit bestimmt und auf den Oberflichen der betroffenen anatomischen Strukturen visualisiert werden.
Zur Bestimmung der Abstdnde eignen sich keine Verfahren der Kollisionserkennung, da eine Annidherung von Eintreten
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eines Kontaktes ermittelt werden muss. Im Bereich medizinischer Anwendungen sind nur wenige Arbeiten bekannt, die
die Berechnung von Abstéinden zwischen triangulierten Modellen fokussieren. Preim et al. [3] verwenden eine Appro-
ximation mit hierarchischen Kugelvolumina, wobei das Verfahren nicht dynamische und in der Position unverénderliche
Modelle fokussiert. Rossling et al. [4] nutzen Quader als hierarchische Hiillkorper, die im Masseschwerpunkt (Bary-
zentrum) der beinhalteten Primitive unterteilt werden, als Suchbdume. Solche Verfahren erfordern jedoch Vorberech-
nungen der hierarchischen Strukturen, die bei dynamischen Modellen (affine Transformation und Deformation) aktuali-
siert werden miissen, wodurch die Echtzeitfahigkeit nicht mehr garantiert werden kann.

2 Methoden

Die vorgestellte Methode adressiert interaktive Simulationen mit statischen und dynamischen virtuellen Modellen. Sta-
tische Modelle konnen interaktiv durch affine Transformationen manipuliert werden. Dynamische Modelle (Organe,
Gefifle) konnen zusétzlich einer Gewebesimulation unterliegen, so dass auftretende Krifte wahrend Interaktionen zu
Formverédnderungen fithren kdnnen. Die Methodik wurde fiir die beschriebene Testumgebung entwickelt und eignet sich
auch fiir den Finsatz in Trainingssimulationen.

Fiir jedes Instrument I der Simulation wird ein Mindestabstand d!,; definiert, den es zu anatomischen Strukturen ein-
halten sollte. AuBlerhalb dieses Abstandes gilt die Anndherung des Instrumentes als unkritisch. Fiir die Oberflachenmo-
delle der Organe und GefdBle wird in Echtzeit ermittelt, ob ein Instrument diesen Mindestabstand unterschritten hat.
Diese Berechnung erfolgt auf Basis der Eckpunkte der Organ- und GefdBmodelle. Um eine interaktive Simulation auch
bei mehreren komplexen Modellen zu gewihrleisten, wird in Abschnitt 2.1 ein Verfahren zur Verteilung der Berechnung
auf mehrere Simulationsschritte beschrieben. Organ- und GefdBmodelle haben unterschiedliche Modelleigenschaften,
die in den Abschnitten 2.2 und 2.3 zur effizienten Berechnung der Abstandsmafle differenziert betrachtet werden.

2.1 Verteilung der Abstandsdetektion

Um Abstandsberechnungen fiir Modelle mehrerer anatomischer Strukturen (z.B. Abdomen) in Echtzeit zu ermdglichen,
wird die Berechnung auf mehrere Zeitschritte aufgeteilt. Dennoch muss eine mdglichst geringe Latenz zur Detektion
eines unterschrittenen Mindestabstandes gewahrleistet werden. Hierflir wird der maximale Mindestabstand dy,x =
max(d};;y) aller Instrumente ermittelt, ab dem eine Distanz fiir alle Instrumente unkritisch ist. Fiir jedes anatomische
Modell werden die Eckpunkte mittels Mersenne-Twister [5] in Objekt-Listen LY randomisiert. Befindet sich die Ober-
fliche eines Instrumentes I zum Eckpunkt pg eines Organs O in einer kritischen Distanz d(p?) < di,;y erfolgt die Ri-
sikoeinstufung r0 = d(p?)/dl;n, anhand derer der Eckpunkt in die gemeinsame Risiko-Liste LR als kritischer Eck-
punkt einsortiert wird.

In jedem Simulationsschritt wird das Zeitintervall zur Abstandsberechnung vorgegeben. Die Berechnung erfolgt in zwei
Phasen (Abb. 1). Die erste Phase nutzt maximal die Hélfte der vorgegebenen Zeit zur Aktualisierung kritischer Abstdn-
de in LR. Ausgehend vom kritischsten Eckpunkt werden die Abstinde und die Risikoeinstufungen aktualisiert. Gilt der
Abstand nicht mehr als kritisch, wird der Punkt aus L® entfernt und an die zugehorige Liste LY angefiigt.

randomisierte Eckpunkte

Punkte kritischer Abstande
(sortiert nach Distanzen)

pO || p1 || P3 || P2

Phase 1 Phase 2 [
Aktualisieren Suche [ p1 || PS (] PO || P3

Milz [|Leber | Milz [Magen||Leber

pS || P3 || P1 || P2

_eber Vla.gen Milz

anhédngen

einsortieren

Ja Nein

Abb. 1: In Phase 1 werden Punkte kritischer Absténde aktualisiert. In Phase 2 werden neue kritische Abstinde gesucht.

In der verbleibenden Zeit des Zeitintervalls werden neue kritische Absténde in der zweiten Phase ermittelt. In jeder Be-
rechnung wird ein Eckpunkt einer Objekt-Liste L untersucht. Die Liste wird iiber eine Zufallsfunktion (Gewichtung
abhéngig von der Eckpunktanzahl) ausgewihlt. Liegt ein neuer kritischer Abstand vor, wird der Endpunkt in LF ver-
schoben. Ansonsten wird der Punkt wieder in LY angefiigt.
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Durch die Verteilung der Berechnung auf mehrere Simulationsschritte und den randomisierten Test der Eckpunkte wird
eine geringe Latenz erreicht. Da in den Simulationsschritten ein festes Zeitintervall zur Ermittlung kritischer Bereiche
verwendet wird, ist auch eine Integration in komplexe Simulationsumgebungen moglich.

2.2 Abstandsdetektion fiir Organe

Modelle der Organe werden durch triangulierte Oberflichennetze reprisentiert, bei denen je Eckpunkt p? eine Oberfla-
chennormale ¢ definiert ist. Beim Suchen nach kritischen Eckpunkten (Abb. 1, Phase 2) erfolgt ein Schnitttest zwi-
schen einem Strahl in Richtung der Normalen mit 7; = p? + dpyax7? und den Instrumentenoberflichen (Abb. 2, A).
Durch die Verwendung hierarchischer Hiillkérper sowie die Begrenzung der Strahlenlédnge auf d,;,x kann ein Schnitt-
punkt frithzeitig ausgeschlossen werden (early reject).

Fiir jeden Schnittpunkt auf einem Instrument wird der Abstand zum Eckpunkt d(p?) ermittelt. Ist dieser Abstand ge-
ringer als der mit dem Instrument assoziierte Sicherheitsabstand d};;y gilt der Eckpunkt als potentiell kritisch und wird
fiir die weitere Aktualisierung vorgesehen. Bei der Aktualisierung der kritischen Abstdnde (Phase 1, Abb. 1) wird um
den potentiell kritischen Eckpunkt p? ein Kugelvolumen mit dem Radius d .y gebildet. Fiir jedes Instrument werden
die Schnittpunkte pf’ mit dem Kugelvolumen bestimmt (Abb. 2, B).

Abb. 2: Je Eckpunkt des Organmodells wird ein Strahl entlang seiner Oberflichennormale gebildet (A). Existiert ein
Schnittpunkt mit einem Instrument, wird eine Kugel um den Eckpunkt gebildet. Die Risikobewertung erfolgt
anhand der Schnittpunkte zwischen Instrument und Kugel.

Der kiirzeste auf die Oberflichennormale projizierte Abstand zwischen Schnitt- und Eckpunkt min((p]‘-g’ —p? ) -1?)
wird als Anndherung des Instrumentenabstandes verwendet. Liegt bei Suche oder Aktualisierung des Eckpunktes ein
kritischer Abstand vor, werden ebenfalls dessen topologische Nachbarn fiir die Aktualisierung (Abb. 1, Phase 1) vorge-
sehen und in LR einsortiert.

2.3 Abstandsdetektion fiir Gefalle

Oberflaichenmodelle von GefaBen sind durch Kriimmungen und variierende Radien relativ zur Ausdehnung gesehen
komplexer als die von Organen. Um aufwendige Berechnungen dennoch effizient durchzufiihren, werden Geféaf3e hiufig
durch ihre Mittellinie reprisentiert, bei der mit jedem Linienpunkt p* eine Radiusangabe 7} assoziiert ist. Im Gegensatz
zu einer Repréasentation als Oberflache kann hierdurch das GefaBvolumen mit weniger als 10% der Punkte implizit be-
schrieben werden [6].

Fiir die Linienpunkte einer Mittellinie ist allerdings keine Oberflachennormale definiert. Zur Suche kritischer Linien-
punkte (Phase 2, Abb. 1) wird daher, dhnlich der Aktualisierung bei Organmodellen, ein Kugelvolumen mit dem Radius
dyax + 1F um den Linienpunkt p/ gebildet (Abb. 3, A). Liegen Schnittpunkte zwischen einem Instrument und dem
Kugelvolumen vor, wird dieser nun kritische Linienpunkt zur Aktualisierung vorgesehen. Bei der Aktualisierung wird
eine Kontaktebene (und —normale) durch die drei Schnittpunkte mit dem geringsten euklidischen Abstand zum Linien-
punkt gebildet. Der Instrumentenabstand entspricht nun dem Abstand der Kontaktebene zum Linienpunkt (Abb. 3, B).

Zur Visualisierung des Gefédf3es ist weiterhin ein Dreiecksnetz der Oberfléche erforderlich. Jeder Eckpunkt des Oberfla-
chenmodells p]‘-) wird mit mindestens einem Linienpunkt assoziiert. Die Menge der mit p]-o verbundenen Linienpunkte

pE wird im Folgenden als PL(j) bezeichnet. Zur Visualisierung des Abstandes in einem Oberfliichenpunkt werden die
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berechneten Abstinde der Punkte in PX(j) auf den Oberflichenpunkt iibertragen. Hierbei wird der zusitzliche Abstand
des Oberflachenpunktes zu seinen Linienpunkten durch d(pj‘-)) = min(d(pk) — (pj‘? - p,’;)ﬁ) mit einbezogen, wobei 71
der Kontaktnormalen entspricht (Abb. 3, C). Die aufwendige Abstandsberechnung (Suche und Aktualisierung) erfolgt
damit stets auf den Linienpunkten, wéahrend Risikobewertung und -visualisierung bei der Visualisierung des Oberfla-
chenmodells erfolgen. Durch die Beriicksichtigung des zusétzlichen Abstandes der Oberflaichenpunkte zu den Linien-
punkten erfolgt die Risikobewertung richtungsabhéngig, wodurch fiir die dem Instrument zugewandten Bereiche der
Oberflache von den abgewandten Bereichen in der Visualisierung unterscheidbar ist.

j t

Abb. 3: Abstandsberechnung fiir GefiBe anhand der Mittellinie (A). Der Abstand eines Linienpunktes p} entspricht dem
Abstand der Kontaktebene, die aus drei Schnittpunkten einer umgebenden Kugel mit der Oberfliche eines In-
strumentes gebildet wird (B). Zur Visualisierung wird der Abstand zwischen Oberflachenpunkten pj(-) zu Linien-
punkten entlang der Kontaktnormale einbezogen (C).

3 Ergebnisse

Zur Auswertung wurde eine generisch definierte Mittellinie verwendet (Abb. 4, oben) sowie ein auf Basis der diagnosti-
schen Bildgebung generierter Datensatz der Milz (Abb. 4, unten).

Genauigkeit: Fiir den Vergleich der Genauigkeiten wurden die Abstdnde zwischen dem Modell eines Instrumentes und
dem generischen GefiBBmodell mit dem Tumor Therapy Manager (TTM) [7] bestimmt. Der TTM, ein kommerzielles
Planungssystem, ermdglicht unter anderem die Bestimmung von Abstinden zwischen Tumoren und anatomischen
Strukturen zur Unterstiitzung des Tumorstaging. Das dort verwendete Verfahren garantiert fiir Oberflichennetze geo-
metrisch exakte Ergebnisse [4]. Aufgrund der aufwendigen Berechnungen ist es jedoch nicht fiir Echtzeitumgebungen
mit dynamischen Modellen geeignet.

Fiir die Vergleichbarkeit wurde mit dem TTM die kiirzeste Distanz jedes einzelnen Eckpunktes der Oberflache des ge-
nerischen GeféaBmodells zur Oberflache des Instrumentes bestimmt. Fiir das Instrument wurde ein Sicherheitsabstand
von dl;;y = 2cm verwendet. Im Vergleich zu den Messungen des TTM wurde im Mittel eine Abweichung von u =
1.2mm (Standardabweichung § = 0.8mm) erreicht.

Performance’: Die Berechnungen erfolgten mit einem Intel-I7 System mit mehreren Prozessoren, wobei sich die fol-
genden Angaben auf die Nutzung eines Prozessors ohne Parallelisierung beziehen. Eine Ubersicht iiber die Modelle und
der erforderlichen Berechnungszeiten ist in Tabelle 1 aufgefiihrt. Das Testgefdl mit einer Oberfldche aus 219 Punkten
ist in Abb. 4 (oben) und das Modell der Milz ist in Abb. 4 (unten) dargestellt.

Fiir die Kontaktberechnung wurden in jedem Simulationsschritt 2ms vorgegeben. Fiir das Instrument wurde ein Sicher-
heitsbereich dl,;y = 2cm definiert und besteht aus 170 Eckpunkten (326 Dreiecke).

! Hardware: Intel i7 960, 3.2 GHz, 12 GB Ram, NVIDIA GeForce GTX 295

87



Abb. 4: Oben: Instrument wird an ein Gefall angendhert. (Sicherheitsabstand 2cm, Positionsénderung von 4mm je
Schritt). Unten: Beispielvisualisierung einer Sonde nahe dem Milzhilus mit Milzgefden.

Bei den GefaBmodellen ist in Tabelle 1 zusitzlich die erforderliche Zeit angegeben, um anhand der Distanzmal3e der
Oberflache die Risikobewertung auf dem assoziierten Oberflichenmodell durchzufiihren und damit das Oberflachen-
modell hinsichtlich der Mittellinie zu synchronisieren. Dieser Aufwand skaliert mit der Anzahl der Oberfldchenpunkte
linear, aber kann in hohem Maf3e parallelisiert werden, da die Punkte voneinander unabhingig bewertet werden kdnnen.

Testgefal Portalvene Milz Magen

Linienpunkte 7 349

Oberflachenpunkte 219 | 1039 | 8793 | 66743 | 1100 3391
Suchen (& ms) 0,0104 0,0107 0,0096 | 0,011
Aktualisieren (& ms) 0,182 0,078 0,056 | 0,056
Synchronisieren (& ms) 1,3 42 | 51,1 | 3911

Tabelle 1: Ergebnisse der Performancemessungen. Fiir Gefdle wurden jeweils zwei Oberflachennetze verwendet, fiir
die zusitzlich die Zeit zur Synchronisation mit der Mittellinie angegeben wurde.

Die Suche nach neuen kritischen Abstédnden erfordert weniger Zeit als die Aktualisierung und Bestimmung der Abstédn-
de. Bei der Zeitvorgabe von 2ms fiir die Kontaktberechnung, von der mindestens 1ms zur Suche nach neuen kritischen
Abstinden verwendet wird, konnen etwa 100 Eckpunkte Simulationsschritt iberpriift werden, wobei durch das rando-
misierte Priifen der Eckpunkte eine groBe Fliachenabdeckung erreicht wird. Werden die zur Visualisierung erforderli-
chen 50Hz Aktualisierungsrate zu Grunde gelegt, konnen somit 5000 Eckpunkte je Sekunde auf ein potentielles Sicher-
heitsrisiko gepriift werden.

4 Diskussion

Die vorgestellte Methode erméglicht die Berechnung und Visualisierung kritischer Abstdnde in Echtzeit und kann ins-
besondere flir Simulationen mit dynamischen Modellen eingesetzt werden. Da der Schwerpunkt der Berechnungen in
interaktiven Simulationen mit dynamischen Modellen hdufig bei der Gewebesimulation liegt (FEM, Feder-Masse Mo-
delle, Kollisionserkennung, Haptik), werden die erforderlichen Abstandsberechnungen iiber mehrere Simulationsschrit-
te verteilt. Durch die Verwendung einer Zufallsfunktion bei der Suche nach potentiell kritischen Abstéinden kann den-
noch gewéhrleistet werden, dass in wenigen Simulationsschritten eine grofe Flachenabdeckung erreicht wird. Wurde
ein kritischer Abstand gefunden, wird in diesem lokalen Umfeld priorisiert gesucht, indem benachbarte Punkte ebenfalls
bei Aktualisierungen einbezogen werden. Kritische Abstinde werden in jedem Zeitschritt entsprechend ihrer Risikoein-
stufung aktualisiert, so dass Bereiche mit potentiell hohem Risiko eine geringe Latenz aufweisen.

Die erreichte Genauigkeit ist fiir eine quantitative Darstellung potentieller Risiken fiir Simulationen des Abdomen ge-
eignet. Die hohe Performance bei der Berechnung wird vor allem dadurch ermdglicht, dass alle Instrumente ab einem
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maximalen Abstand (dl, ;) kein Risiko mehr darstellen, wodurch die Strahlen- und Schnitttests mit den Kugelvolumina
rdumlich beschrinkt werden kdnnen.

Fiir Gefille, bei denen Oberflachendreiecksnetze eine hohe Komplexitit aufweisen, wurde ein Verfahren entwickelt, das
ihre besonderen geometrischen Eigenschaften beriicksichtigt. Durch die Verwendung der auch in Planungssystemen iib-
lichen Mittellinie konnen Sicherheitsabstinde effizient bestimmt werden. Bei der Visualisierung des assoziierten Ober-
flaichenmodells ist eine Synchronisierung mit der GefdBmittellinie erforderlich. Diese Synchronisierung kann fiir sehr
komplexe Oberflachenmodelle ein Performanceproblem darstellen und sollte parallelisiert werden.

Die Risikobewertung wird bisher als Farbgradient abgebildet. Fiir die bessere visuelle Abgrenzung der Risikobewertung
vom eigentlichen Gewebe, sind alternative Darstellungen empfehlenswert. Die Risikobewertung sowie deren Visualisie-
rung erfolgt anhand der Modelleckpunkte. Fiir Dreiecksnetze (Organe) wird die Visualisierung iiber die Dreiecksflache
trilinear interpoliert, so dass eine moglichst homogene Modelltopologie erforderlich ist.

Die Evaluierung der vorgestellten Methode durch Chirurgen ist mit der Evaluierung der Testumgebung geplant, die sich
aktuell noch in der Entwicklung befindet.
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Abstract:

The success of an oncological resection of the liver depends, among other factors, on the width of safety margins around
tumors. Therefore, methods for determination of optimal safety margin are described in literature. These methods visual-
ize the surgical risk for a specific saftey margin based on a geometric model of the liver.

To prove whether and how these methods facilitate the process of liver surgery planning, an explorative user study
with 10 liver experts was conducted in this work. The purpose was to compare and analyze their decision making. The
results of the study show that model-based risk analysis enhances the awareness of surgical risk in the planning stage.
Participants preferred smaller resection volumes and agreed more on the safety margins width in case the risk analysis
was available. In addition, time to complete the planning task and confidence of participants was not increased when us-
ing the risk analysis.

This work shows that the applied model-based risk analysis may influence important planning decisions in liver sur-
gery. It lays a basis for further clinical evaluations and points out important fields for future research.

Keywords: Computer-assisted Planning, Visualization, Liver Surgery, Evaluation
1 Purpose

The determination of optimal safety margin widths around liver tumors is a challenging surgical task. Type, number,
volume, and location of tumors and their relation to vessels are all important factors when deciding whether a RO resec-
tion can be achieved. Thereby, surgeons have to find a compromise between the safety margin width and the estimated
postoperative liver volume.

To this end, methods for model-based risk analysis in liver surgery are described [1-4]. Using a recent aproach by our
group [2], the dependency of vascular territories from safety margins around tumors can be explored. Robustness and
sensitivity of vascular risk in the liver is visualized within a volume-margin function (Fig. 1, upper right). The volume-
margin function visualizes the affected liver volume as a function of the saftey margins width. In addition, interactive 3D
renderings of the liver that illustrate the impaired liver volume for the portal vein (Fig. 1, upper left), and the hepatic
vein (Fig. 1, upper middle) can be provided.

To prove whether and how model-based risk analyses facilitate the process of liver surgery planning, an explorative
user study was conducted. In our previous work [2], this aspect was not studied in detail. The purpose of the study pre-
sented in this paper was to compare and analyze the decision making of liver surgeons and radiologic technicians.

2 Method

To generate evaluable data during the experiments, meaningful reference criteria need to be defined. These criteria
should provide the basis for an objective comparison between the proposed method and a reference system. Three refer-
ence criteria were derived from questions that typically arise during the planning of surgical liver interventions:

(Cy) Resectability
(C2) Resection strategy
(C3) Safety margins widths around tumors

These criteria are based on subjective assessments by study participants. In addition, reference criteria which can be de-
rived from this decision-making process are defined:

((o2)] Total time to analyze a case
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(C5) Amount of user interaction per case
(C6) Degree of subjective confidence in decision-making

Experiment Design
The study consisted of two separate experiments, called experiment A and experiment B. Each participant completed
both experiments.

In experiment A, a reference system was presented. The reference system consists of a conventional 2D/3D viewer
application for planning data (cf. Fig. 1a). While the 2D viewer visualizes the radiologic slice data, the 3D viewer visu-
alizes the 3D models of vascular structures (hepatic vein, portal vein), the liver surface, and tumors. In addition, the ap-
plication provides measurement tools for the assessment of distances within the dataset.

In experiment B, the utilized software application contained all functionalities that were included in the reference
system. In addition, a volume-margin function of the dataset was visualized together with an interactive 3D visualization
of vessels at risk and territories at risk (cf. Fig. 2b).

In each experiment, participants were asked to analyze six CT datasets of the liver. The same six dataset were used in
each experiment. For each dataset, participants had to perform specific planning tasks by using the software application.
These planning tasks consisted of:

e Determination of a virtual resection surface
e  Selection of critical vessel structures which should be preserved
e Selection of potential areas of impaired inflow and outflow

In addition, participants completed a questionnaire for each dataset. The questionnaire directly addresses the comparison
criteria (C1-C3) defined above. In the header of each questionnaire, a report on diagnostic findings for the dataset was
given and the desired postoperative liver volume was specified (> 35%).

Each experiment was conducted as follows. First, participants were informed that the experiment takes between 60
and 90 minutes and that the time is measured during the experiment. Second, the software application was presented and
its graphical user interface was explained. Third, a training dataset was loaded and participants conducted the planning
tasks for this dataset and filled out a questionnaire. The test supervisor ensured that all questions and planning tasks
were understood. Finally, five test datasets were loaded in random order. Participants were informed that the experiment
starts and that time is measured from now on. Analogous to the training phase, participants performed surgical planning
tasks and filled out a questionnaire for each dataset. Verbal comments were transcribed during the experiment.

T an R dApr 3 =]
Settings  Viewer

Objects Selection

Fig 1: Screenshot of the software application used in experiment B. The graphical user interface is identical to experi-
ment A, except that the risk analysis is provided here. A volume-margin function [2] is presented in the upper right
viewport, territories at risk for the portal vein in the upper left, and for the hepatic vein in the upper middle viewport.
The radiologic data and associated overlays of the 3D models can be accessed in the lower viewport.
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The experiments were performed in the context of two clinical workshops at Asklepios Clinic Barmbek, Hamburg, Ger-
many. Because not all surgeons could take part at both workshops, several separate meetings took place. The distance
between experiment A and B was always at least 3 weeks in order to minimize memory effects.

Medical Datasets
The case database consisted of six abdominal CT datasets (1 training dataset, 5 test datasets). For each dataset, 3D mod-
els of the liver, hepatic vein, portal vein, and intrahepatic tumors were generated. The test datasets were selected accord-
ing to the following criteria:

e Presence of colorectal liver cancer

e Solitary metastases that are located adjacent to mayor hepatic vessels

e No presence of cirrhosis

Participants

Medical knowledge and experience in liver surgery planning are necessary to perform the planning tasks and to give
meaningful answers in the questionnaire. For that reason, the subject pool consisted of 10 liver experts (3 females, 7
males), including 4 chief physicians, 1 senior physicians, 2 assistant physicians, 3 radiology technicians. The mean age
of the participants was 41.45 years (£ 4.7). The mean number of years of surgical experience were 15.6 (£5.3), exclud-
ing the radiology technicians.

3 Results

Comparison of given assessments concerning patient (C1) resectability revealed that participants showed better agree-
ment of answers in experiment B. In addition, the results show that participant's decisions were much more cautious and
less optimistic when using the risk analysis.

The analysis of changes in the resection strategy (C2) revealed that subjects changed their resection strategy in many
cases. This is unsurprising, because it can be expected that when repeating experiment A (or B) several times with the
same participants, the preferred resection strategy will not be constant (test-retest variability). However, the changes ob-
served in this study follow a clear trend towards the choice of smaller resection volumes in case the model-based risk
analysis is available. This supports the above statement that the proposed methods enhance the awareness of surgical
risk.

The analysis of selected safety margins widths (C3) showed that the variation of values was lower for all cases in ex-
periment B. Thus, subjects agree more when the safety margin is chosen with the proposed risk analysis (experiment B)
than with the reference system (experiment A). A selected safety margin width depends on the chosen resection strategy.
Thus, the measured trend to choose smaller resection volumes in experiment B seems to have an influence on the width
of safety margins, or vice versa.

The comparison of times (C4) taken to complete the test tasks revealed that there are no significant differences be-
tween experiments A and B. However, the way surgeons used the provided 2D/3D visualization techniques was different
in each experiment. In experiment A, the CT slices were more often accessed than in experiment B. The numbers are
many times higher in experiment A. An analysis of user interaction (C5) during the experiments also showed that inter-
action with the 2D slice data is required less when the risk analysis is extensively used.

The questionnaire asked participants to rank their confidence (C6) in decision-making on an ordinal scale from 1 to 4
(1 = very sure, 2 sure, 3 = less sure, 4 = not sure). An analysis of the data revealed that there exist no significant differ-
ences between experiment A and B. However, the mean values indicate that participants felt more confidence in experi-
ment A. An interesting observation in this context was that several participants mentioned that it is even more difficult to
make a final decision when considering the additional information provided by the risk analysis. Two surgeons men-
tioned that they selected “less sure” or “not sure” in experiment B because they would prefer to discuss the resection
strategy with colleagues before making a final decision. Such verbal comments were not made in experiment A. The re-
sults of the user study can be summarized as follows:

e The applied model-based risk analysis enhances the awareness of surgical risk in the planning stage (assessment
of resectability, determination of resection strategy)

e Subjects prefer smaller resection volumes in case the risk analysis is available.

e Subjects agree more on the safety margins width in case the risk analysis is utilized.

e Subjects do not take more time when analyzing a dataset using the risk analysis. In this context, 2D slices were
less accessed in case the risk analyses were available.

e Confidence in decision-making is not higher when using the risk analyses.
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4 Discussion

Previous studies in the field of liver surgery planning evaluated only the impact of 3D visualization [5] and virtual resec-
tion planning [6]. Thereby, the planning data was always evaluated against a presentation of 2D CT images. The study
performed in this work investigated the usefulness of model-based risk analysis for liver surgery planning. The results of
the study show that the proposed risk analysis may influence important planning decisions for liver surgery.

An interesting result of the study is that confidence in decision-making was not higher when using the risk analysis.
The mean confidence values are even higher without the risk analysis. There are several possible explanations for this
result. First, all participants were quite familiar with the 3D planning models and the exploration of 2D slice data availa-
ble in experiment A. Thus, the level of trust in the new risk analyses was probably lower than in the established 2D/3D
exploration techniques. This might have had an effect on the level of confidence. It is expected that the level of confi-
dence will increase after subjects are more familiar with the approach. Second, the additional information in experiment
B enhanced the awareness of surgical risk and could explain why participants rated this as less confident. Thus, the sub-
jective confidence in decision-making might correlate with risk awareness of subjects.

The mean time to complete the planning tasks was not significantly lower when using the risk analysis. It would be
interesting to measure if this were also true if participants received more training. Another reason for this could be the
increase in risk awareness that opened up new questions during the planning process. Thus, additional time was re-
quired. It is also assumed that the high difficulty of the selected cases influenced the confidence of participants and the
measured time.

The methods were evaluated under controlled conditions within two separate experiments. Because experiment A al-
ways took place before experiment B, a potential bias in favor of experiment B in terms of time was introduced. Thus,
the results should be interpreted by taking these circumstances into account. For the future, it would be desirable to
prove the benefit of the proposed risk analysis by evaluating them in clinical routine. This would require a clinical study
with a randomized decision regarding the utilization of the results of the risk analysis and the subsequent evaluation of
clinical criteria, such as complication rate, tumor recurrence, and blood loss [7]. In addition, evaluation criteria concern-
ing the surgical decision making, as addressed in this chapter, could be utilized. In this context, factors, such as the an-
amnesis of the patient, degree of liver disease, experience of the surgeon, and surgical technique need to be carefully
considered [7]. In addition, such evaluation study could shed light on the transfer of surgical plans to the actual patient.
To achieve this, the preoperative made decisions and the final preoperative resection plan could be compared with the
intraoperatively performed resection surface. Therefore, the performed resection needs to be measured intraoperatively,
e.g., by using a surgical navigation system, or acquired using postoperative imaging.

In conclusion, this work contributes to computer-assisted liver surgery planning. It lays a basis for further develop-
ments and evaluations in the context of model-based risk analyses and points out promising fields for further research.
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Abstract:

Es wird ein Verfahren zur Berechnung und kostengiinstigen Herstellung von optimalen Messzielen (tracking targets) fiir
die Navigationschirurgie, bestehend aus verschiedenartigen Messelementen in optimaler Anordnung zu einander, be-
schrieben. Die Optimalitdt der Messziele bezieht sich auf deren Geometrie und rdumliche Anordnung, so dass die met-
rologische Genauigkeit und Zuverldssigkeit des Mess- und Verfolgungsprozesses der Raumlage von markierten Objek-
ten grofitmoglich verbessert wird. Das zugrundeliegende Problem wird als nichtlineare Optimierungsaufgabe formuliert
und gelost.

Fiir die kostengiinstige Herstellung der Messziele wird ein Verfahren unter Verwendung von retroreflektierenden Kunst-
stofffolien beschrieben. Die Messziele werden entweder aus abdeckenden Schichten (z. B. Folien, Papier, Farbe 0.d.)
mit ausgesparten Messelementen oder aus Messelementen, die direkt aus diesen Folien gefertigt sind, hergestellt. Die
Konfiguration der Messelemente ist das Ergebnis des zuvor gelosten Optimierungsproblems.

Schliisselworte: Navigationschirurgie, Marker-basiertes Kameratracking, Tracking target design, Nichtlineare Optimie-
rung, photogrammetrische Koordinatenmesstechnik, Objektverfolgung

1 Problem

In der computer- und roboterassistierten Chirurgie werden aufgrund ihrer Flexibilitdt und Genauigkeit hdufig optische
Navigationssysteme eingesetzt. Hierbei handelt es sich um Kameramesssysteme die an Patienten und OP-Instrumentari-
um angebrachte retroreflektierende Marker messen und verfolgen sowie Lokalisationsaufgaben navigierter chirurgi-
scher Eingriffe 16sen [1]. Die erzielbare Messgenauigkeit und die Betriebskosten der optischen Navigationschirurgie
werden wesentlich durch die verwendeten Marker und deren Konfiguration zu Messzielen (tracking targets) bestimmt.
In der klinischen Praxis werden normalerweise sphirische, retroreflektierende, nicht-autoklavierbare Einwegmarker fiir
die Lokalisierung und Verfolgung von Patient und OP-Instrumentarium verwendet. Diese Marker besitzen keine, die
optischen Reflexionseigenschaften negativ beeinflussenden, Schutzabdeckungen und sind daher metrologisch genauer
erfassbare und kostengiinstigere Messmittel als autoklavierbare Markerkonstruktionen.

Die Anordnung mehrerer Marker bildet ein Messziel. Ein Messziel besteht aus mehreren Messelementen mit bekannter
Konfiguration, d.h. mit bekannter Geometrie und in bekannter raumlicher Anordnung zueinander. Fiir diese Messziel-
konfigurationen existieren fiir einfache raumliche Anordnungen (z.B kreuzférmige Anordnungen) Gestaltungshinweise
[2-3]. Beliebige Anordnungen werden jedoch meist aus Erfahrungswissen dahingehend gestaltet, dass sie eine blick-
winkelunabhéngige und eindeutige Erfassung der Messelemente ermoglichen. Allerdings weist ein derartiger Entwurfs-
prozess mehrere Defizite auf und ist verbesserungsfihig.

1. Der Entwurf von Messzielen ist schwierig und komplex. Es existieren keine Gestaltungsrichtlinien oder Heu-
ristiken fiir die Entwicklung aufgabenspezifisch optimaler Konfigurationen. Fiir die Anordnung der Messele-
mente im Raum existieren unzéhlige Konfigurationsméglichkeiten. Die einzige Beschrinkung liegt, aufgrund
der mathematischen Gesetze der Triangulationsrechnung die bei optischen markierungsbasierten Messsyste-
men zur Koordinatenbestimmung verwendet wird, in der Forderung einer Mindestanzahl von 3 Messelemen-
ten. Dieser grole Gestaltungsspielraum fiihrt dazu, dass fiir die meisten Anwendungen suboptimale Messziele
entwickelt und gefertigt werden. Die erzielbare metrologische Genauigkeit und Zuverlissigkeit (Robustheit)
des Mess- und Verfolgungsprozesses wird dadurch reduziert.

2. Die Kalibrierung dreidimensionaler Messziele ist zeitaufwendig und kostenintensiv. Fiir die Bestimmung der
rdumlichen Geometrie der Messziele miissen die Punktkoordinaten der Messelemente mit Hilfe von riickge-
fiihrten Messgeriten ermittelt werden. Dies kann in Abhingigkeit der Komplexitit (Anzahl und Anordnung)
der Messelemente zeit- und kostenintensiv ausfallen.
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3. Die Fertigung dreidimensionaler Messziele ist teuer. Hohe Anforderungen an die Materialeigenschaften (z. B.
Reflexionseigenschaften, Gewicht, Temperatur- und Langzeitstabilitit, Biokompatibilitit u.a.), Fertigungsqua-
litat und Handhabbarkeit fithren zu hohen Fertigungskosten. Im Falle aktiver Marker (z. B. Infrarotleuchtdio-
den) entstehen zusétzliche Kosten durch Stromversorgungs- und Kabelmanagementlosungen.

Zur Losung der oben genannten Nachteile wird in dieser Arbeit ein planares Messziel mit passiven Markern als Ein-
wegprodukt spezifiziert. Fiir eine besonders kostengiinstige Herstellung der Messziele — bei gleichzeitig besseren opti-
schen Eigenschaften als dreidimensionale Standardkugelmarker - wird ein Verfahren unter Verwendung von retrore-
flektierenden Kunststofffolien beschrieben. Die aufgabenspezifische Ausgestaltung messtechnisch optimaler Messziele
wird als Optimierungsproblem formuliert und ein Losungsalgorithmus angegeben.

2 Methoden

Im Folgenden wird unter Marker ein zweidimensionales, optisch gut erkennbares, geometrisches Element (z. B. Kreis,
Viereck etc.) verstanden. Ein Messziel (tracking target) besteht aus N > 3 retroreflektierenden Markern, welche in einer
nichtreflektierenden rechteckigen Ebene angeordnet sind.

Fiir die Verbesserung der Genauigkeit und Zuverldssigkeit des kamerabasierten Mess- und Verfolgungsprozesses der
Raumlage von markierten Objekten sowie zur signifikanten Reduzierung der Herstellungskosten wird ein planares
Messziel bestehend aus mehreren Schichten selbstklebender Kunststofffolien aus Polyvinylchlorid (PVC) empfohlen.
Zundchst wird eine schwarze Folie auf einen mechanisch stabilen Untergrund (z. B. eine Stahlplatte) aufgebracht.
Dadurch werden mechanische Deformationen vermieden und sowohl eine gute Planaritit als auch Handhabung der
Messziele gewihrleistet. Als nichstes werden Markerelemente aus retroreflektierender Kunststofffolie gefertigt und auf
die schwarze Grundfolie aufgetragen. Hierbei konnen zahlreiche Fertigungsverfahren wie plotten, schneiden, stanzen,
bohren, bedrucken, erodieren u.v.m. zur Anwendung gelangen. Alle Folien sind als genormte Industrieprodukte (u.a.
DIN 4102-1, DIN EN ISO 527, DIN 50021, DIN 67520:2008-11, DIN EN 471, ASTM E810-03:2008) erhiltlich. Sie
sind mit besonders geringen Fertigungstoleranzen und festen mechanischen und optischen Eigenschaften (Reflexionsei-
genschaften, Temperatur-, Form- und Chemikalienbestindigkeit, Haltbarkeit etc.) in grolen Stiickzahlen und duBerst
preiswert erhiltlich (ab 9 EUR/m?). Dies ermoglicht die iiberaus giinstige Fertigung von Einwegmesszielen mit kon-
stanten Eigenschaften. Die retroreflektierenden Kunststofffolien bestehen aus Mikroprismen oder Mikroglaskugeln
(siche Abb. 1) und erfiillen alle photometrischen Mindestanforderungen und spezifischen Riickstrahlwerte nach DIN
67520:2008-11 und ASTM E810-03:2008.

Fiir bestmogliche Reflektions- und Kontrasteigenschaften sollten die Marker aus retroreflektierenden Folien gefertigt
und auf schwarzen Untergrund aufgebracht werden. Eine Fertigung durch Aufbringung einer abdeckenden Schicht mit
ausgesparten Markerelementen ist aber ebenfalls moglich. Jedoch kommt es hier je nach Stirke der abdeckenden
Schicht und in Abhingigkeit des Sichtwinkels zu Abschattungseffekten der Marker. Prinzipiell kann auch Papier be-
druckt werden. Allerdings reduzieren die, bei bedrucktem Papier, fehlende Retroreflektion und das geringe Kontrast-
verhiltnis von Marker und Hintergrund deutlich die erzielbare Messgenauigkeit. Der Aufbau von zwei Messzielen nebst
Lichtstrahlengang ist in Abbildung Abb. 1 dargestellt.

Abb. 1: Gestaltung planarer Messziele: Aus retroreflektierender Folie gefertigte Markerelemente auf schwarzem Unter-
grund (links) und abdeckende Schicht mit ausgesparten Markerelementen auf retroreflektierender Folie (rechts)

Die Raumlage von Patient und chirurgischen Instrumenten werden unter Anwendung der Verfahren der Epipolargeo-
metrie und des photogrammetrischen Biindelblockausgleiches aus den Positionen der Marker in den Kamerabilddaten
berechnet [4]. Daraus ergeben sich mehrere metrologische Anforderungen und Beschrinkungen, die die Markerkonfi-
guration auf Messzielen erfiillen muss.

1. Alle Markerabstinde miissen eindeutig und maximal verschieden gestaltet sein. Anderenfalls konnen die Glei-
chungen der Epipolargeometrie nicht gelost und folglich die Raumlage der Messziele nicht bestimmt werden.

2. Der Kontrast zwischen Marker und Hintergrund sollte groBtmoglich sein. Dies erhoht wesentlich die Genauig-
keit und Zuverlassigkeit der Bilderkennungsalgorithmen des maschinellen Sehens.

3. Die Retroreflektion der Marker sollte ideal sein und keine diffuse Streustrahlung entstehen. Alle geometri-
schen Ableitungen des maschinellen Sehens basieren auf der Annahme der idealen Lichtreflektion zuriick zur
Strahlungsquelle.

Die letzten beiden Anforderungen sind durch den konstruktiven Aufbau der vorgeschlagenen planaren Messziele erfiillt.
Fiir die Realisierung der ersten Anforderung, wird diese als nichtlineares Optimierungsproblem mit Nebenbedingungen
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formuliert und gelost. Die berechnete Losung beschreibt die optimale Markerkonfiguration, d.h. die bestmoglichen Po-
sitionen aller Marker in einer begrenzten Ebene, welche die Gleichungsbedingungen h(x) = 0 und die Ungleichungs-
bedingen g(x) < 0 erfiillen. Gegeben seien N > 3 verschiedene Punkte p; = (x4, V1), ..., Py = (xn, V), Welche die
Mittelpunktskoordinaten des kleinsten umfassenden Kreises von N Markern in der euklidischen Ebene beschreiben. Zu
finden ist eine Losung x* = [pj], ..., py] des Optimierungsproblems

Maximiere f(x):=min||pl.—pj||2, Vi,j=1,...,N, i#],
in M={xeR":g(x)<0,h(x)=0} so,dass
||xi—xj||221,5~d, A z2c, x;<x,<--<xy, [, <x<u,,

wobei ||*]|, die euklidische Norm in R? (Distanz in der Ebene) beschreibt sowie 1, und uy, die untere bzw. obere Grenze
moglicher Koordinaten der Marker in der Grundfliche des Messziels definiert. Zur Vermeidung von Uberlappungen
einzelner Marker ist ein minimaler Abstand zwischen den Markern erforderlich. Dieser frei wihlbare Abstand wurde
hier auf 1,5 - d festgelegt, wobei d der Durchmesser des kleinsten umfassenden Kreises eines Markers ist. Die Spezifi-
zierung eines frei wihlbaren, minimalen Dreiecksflicheninhalts' A, > ¢ sowie die Forderung nach unterschiedlichen x-
Koordinaten der Marker x; < x, < +-- < x unterbindet messtechnisch ungeeignete Konfigurationen der Marker, wie
z. B. linienhafte Anordnungen (vgl. Abb. 2). Diese Beschrinkungen werden als Nebenbedingungen in den Gleichungs-
bedingungen h(x) = 0 und Ungleichungsbedingungen g(x) < 0 des Optimierungsproblems formuliert. Ohne diese
Beschriankung konnen Markerpositionen berechnet werden die annihernd auf einer Linie liegen und bis an den Rand
der Grundfldche der Messziele heranreichen. Beides ist nachteilig. Werden die linienhaft angeordneten Marker von den
Kameras mit geringem Elevationswinkel erfasst, fallen alle Marker im Kamerabild annihernd in einem Punkt zusam-
men und konnen nicht mehr separiert und infolgedessen nicht gemessen werden. Die Platzierung der Marker an den
Rand der Grundfliache der Messziele ist aus fertigungstechnischen Griinden zu vermeiden. Mittels gradientenbasierter,
genetischer oder Branch-and-Reduce Optimierungsalgorithmen kann das nichtlineare Optimierungsproblem gelost wer-
den [5,6]. Beispielhafte Losungen fiir verschiedene Grundfldchen und Markerelemente werden in Abbildung Abb. 3 ge-
geben.

Abb. 2: Schlechte und gute Konfigurationen von vier Messelementen eines
planaren Messziels (oben bzw. unten). Konfigurationen mit kleinen Drei-
ecksflidchen fithren zu hohen Werten des Giitefunktionals. Aus messtechni-
scher Sicht sind sie jedoch ungiinstig und miissen durch entsprechende Ne-
benbedingungen im Optimierungsproblem vermieden werden.

ADbb. 3: Vier Messziele bestehend aus
unterschiedlichen Markerelementen in
verschiedenartigen Konfigurationen

3 Ergebnisse

Fiir die Validierung der erzielbaren Messgenauigkeit wurde die Langenmessabweichung nach ISO 10360 und VDI
2634-1 der entwickelten Messziele und medizinisch zugelassener Kugelmarker der Firma Atesos medical AG ermittelt
(vgl. Abb. 4). Sie ist die von Herstellern am hiufigsten verwendete Genauigkeitskenngrofe fiir bildgebende Systeme
mit punktférmiger Antastung, wie optische Navigationssysteme. Die Lingenmessabweichung ist definiert als Differenz
zwischen gemessenem und kalibriertem Abstand zweier Punkte: Al = [, — [} .

Die Messungen wurden in einem Feinmessraum” mit dem medizinisch zugelassenen Navigationssystem CamBar B1 der
Firma Axios 3D® Services GmbH durchgefiihrt. Es besteht aus zwei charge-coupled device (CCD) Kameras mit Infra-
rotbeleuchtung. Beide Kameras verwenden Infrarot-Bandpassfilter mit einer Mittenfrequenz f, = 810 nm und spektral-
en Bandbreite B = 35 nm. Das Multisensor-Koordinatenmessgerit VideoCheck® UA 400 der Firma Werth Messtech-
nik GmbH, mit maximal zulidssiger Lingenmessabweichung von E; = (0,75 + L/500) um, mit Messldnge L in mm,
nach ISO 10360 und VDI/VDE 2617 wurde zur Kalibrierung der Messzielmerkmale: Position, Durchmesser und Rund-

! Aller moglichen Dreiecksfldchen, welche bei N > 3 Markerelementen gebildet werden kénnen.

* Schwingungskompensierter Messraum der Klasse A nach VDI/VDE 2627-1 mit Reinraumklasse B und Luftreinheits-
klasse 6, zeitlicher und raumlicher Temperaturkonstanz von 20 °C + 0,1 K, Luftfeuchtigkeit 45% + 10% rel. Feuchte

96



heit der Marker sowie Ebenheit im Falle der kreisformigen Marker, verwendet. Die Kugelmarker wurden taktil
(Renishaw TP-200 low force) und die Planarmarker optisch (10-fach telezentrisches Objektiv) kalibriert. Als Priitkorper
wurden fiir die Messungen Stahlschienen mit 5 in einer Messlinie aufgebrachten Kugelmarken bzw. kreisformigen
Messmarken verwendet. Es wurden im gesamten Messvolumen 5 Testlidngen je Messlinie in unterschiedlichen Orientie-
rungen gemessen, wobei die groBte Streckenlidnge [,,,,, = 122,65 mm betrug. Die Langenmessabweichungen wurden
fiir insgesamt zwei verschiedene Messanordnungen ermittelt und sind in Tabelle 1 dargestellt.

Die Ergebnisse zeigen eine signifikante Verringerung der resultierenden Lingenmessabweichung der Planarmarker mit
Al =50 um gegeniiber konventionellen retroreflektierenden Kugelmarkern mit Al = 250 um. Die entworfenen
Planarmarker erzielen somit eine Verbesserung der Genauigkeit um 500%.
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Tabelle 1: Lingenmessabweichung von dreidimensionalen Kugelmarkern und zweidimensionalen Planarmarkern fiir
zwei verschiedene Anordnungen von Messlinien nach ISO 10360 und VDI 2634

4 Diskussion

Es wurde ein Verfahren fiir den einfachen Entwurf und die kostengiinstige Herstellung von optimalen passiven planaren
Messzielen als Einwegprodukte prisentiert. Durch den geometrischen Aufbau und die verwendeten Materialien sind die
so entworfenen Messziele genauer, giinstiger und einfacher zu kalibrieren als konventionelle passive Kugelmarker. Mit
Planarmarkern konnte eine Verbesserung der Messgenauigkeit des Stereokameramesssystems um 500% erzielt werden.

Ein Nachteil der Planarmarker ist deren begrenzter Blickwinkel im Vergleich zu Standardkugelmarkern. In Erweiterung
zu [7] ergaben Untersuchungen hierzu, dass die hier vorgestellten Planmarker bis zu einem Neigungswinkel von 50° ein
besseres Riickstrahlverhalten und Kontrastverhiltnis besitzen und zu besseren Messergebnissen fithren als Standardku-
gelmarker (siche Abb. 4).

Il > Neigungswinkel 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
- ! Kugelmarker ®@ 6 6 06 0 0 ©
I ._,30 mi 1 Planarmarker O O © O o ¢ »

Retraretlektion eines Markers in Abhingigkeit des Neigungswinkels Kontrast eines Markers in Abhingigkeit des Neigungswinkels zur Kamera
50 - — —
4= Kugelmarker E == Kugelmarker
- == Planarmarker E 30l i | == Planarmarker
g 40 £ = £ ¢
E 4, =
= s E 20 i
= z 10
S w £
-
o = o
o 10 20 30 40 50 6o 70 fa 90 a 10 20 30 40 50 60 70 8o 90

Neigungswinkel des Markers zur Kamera in Grad Neigungswinkel des Markers zur Kamera in Grad

Abb. 4: Planares Messziel und Standardkugelmarker (oben links). Grauwertkamerabilddaten der von 0° (d.h. Frontalan-
sicht in Normalenrichtung) bis 90° (d.h. Seitenansicht) gedrehten Marker (oben rechts). Messergebnisse fiir Retroreflek-
tion und Kontrast in Abhingigkeit des Drehwinkels (unten links bzw. rechts).
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Abstract:

Recent progress in computer science enables the use of instrument guidance systems for open liver surgery. However,
challenge remains when precise alignment between the pre-operative image data and the intra-operative situation is re-
quired, since the liver is subject to deformation and movements during the surgical treatment. Fusion of intra-operative
navigated US with the pre-operative data is one of the solution to improve this situation. We present here a clinically ap-
plicable method to automatically refine the registration between the pre- and intra-operative data based on US/MeVis-
CT registration. Evaluation done on clinical data showed that in a pre-defined region of interest, using this framework, a
registration error smaller than 7mm is reached.

Keywords: Liver Surgery, Registration, Ultrasound
1 Problem

Recently, navigation systems for liver surgery have been developed and are now commercially available (CAS-One liver
navigation system (CAScination, AG, Switzerland) and Explorer Liver (Pathfinder Therapeutics)). Navigation systems
provide improved orientation and guidance support during planning and surgery. Precise alignment between pre-
operative image data and intra-operative situation remains challenging as the liver deforms during the surgery. Navi-
gated intra-operative ultrasound (US) provides detailed information about internal organ structures and thus might allow
more accurate pre- to intra-operative data registration. Higher precision in navigated surgery will enable the use of
smaller safety margin to preserve more healthy tissue.

The CAS-One liver navigation system applies a landmark based registration to perform the alignment. A recent study [1]
shows that using this technique a mean registration error of 9mm can be reached with a mean time requirement of 90s.
Thus, this method can reliably be used as an initial alignment to the US/CT refinement registration framework. In [2], to
overcome the overall non-rigid deformation between the pre- and intra-operative data, the authors propose to focus on
localized region in which a rigid alignment will give a satisfactory accuracy for local navigation. Based on our former
experience in navigated liver surgery and following their suggestions on local navigation, we decided to use a rigid reg-
istration in a local site of interest and aim at having a mean registration error smaller than 7mm in it.

Requirements for a clinically applicable framework are to be reliable, fast, automatic and easy to use. Many methodolo-
gies have been proposed in the literature to register US to pre-operative data, a review on those methods for liver sur-
gery can be founded in here [3]. CAS-One liver navigation system contains a set of plugins to enable the loading of dif-
ferent types of surgical planning data. In the case of a planning done with MeVis distant services and a CT scan, the pre-
operative data available are the CT greyscale images (3 phases), the segmentation masks of the CT structures (liver sur-
face, hepatic and portal veins, metastasis and/or tumors) and the surface models of the structures. In respect to that, due
to previous works done on vessel segmentation [4] and due to the computational efficiency of feature-based registration
methods, we decided to base our registration technique on feature-based registration with segmented vessels as single
feature. Here we evaluate two point based registration algorithms, the well-known iterative closest point (ICP [5]) and a
stochastic global optimization for robust point-based registration (GBSP [6]).

Within this paper, we present our solution to automatically refine the initial alignment by applying an US to CT based
registration. We provide first a description of the solution, then qualitative and quantitative evaluations of the registra-
tion algorithms.

99


mailto:delphine.ribes@artorg.unibe.ch

2 Methods

A. Solution Proposal

US/CT registration framework starts with a landmark-based alignment aiming for a registration error smaller than
20mm. Then, the region of interest (ROI) is defined interactively by moving the navigated US probe onto the patient liv-
er. The prospective ROI is displayed by a virtual yellow box which is placed below the virtual US probe. The yellow
box delimited the region in which the rigid alignment will be performed. The acquisition starts by holding the probe on-
to the ROI. Incoming US images are segmented and compounded in real time to create a 3D US model of the vessels.
Once the acquisition is completed, the registration is performed.

B. Segmentation

The segmentation algorithm applies the method described in [4]. It consist of a multi-scale algorithm proven to be inde-
pendent to US parameters. The segmentation algorithm has a detection rate of 80% for vessels having a diameter larger
than 3mm. To incorporate the segmentation algorithm into the framework (real time acquisition, segmentation and com-
pounding), the computation of the scaled images was implemented onto the GPU.

C. Registration

The two registration algorithms evaluated here are the iterative closest point algorithm (ICP [5]) and a stochastic global
optimization for robust point based registration (GBSP [6]). The ICP minimizes the distance between corresponding
points in two point clouds. The algorithm’s key advantage is its usability in real-time. The major algorithm drawback is
its tendency to converge to local minima. The VTK implementation of the ICP algorithm was incorporated to the CAS-
One liver system using a maximum number of iterations of 200 and 2000 landmarks. The GBSP algorithm used here is
an adaptive sampling method which uses a generalized binary space partition (GBSP) tree. The main algorithm ad-
vantages are noise robustness, outlier resistance and global optimal alignment. A homemade VTK implementation of the
algorithm was incorporated to the CAS-One liver system using the parameter sets described in [6] expect the maximum
number of iterations (200) and the number of landmarks (2000).

To validate the usability of such algorithms, we tested them on real data.

25 US sweeps and corresponding MeVis-CT were collected during open liver surgery of 3 patients (Table 1). The fol-
lowing offline evaluation was performed:

a. Visual Inspection: Segmentation, compounding and registration success were visually assessed. Segmentation was

considered as failed if no vessels were acquired or if large artifacts were compromising the segmentation algorithm.
Compounding was considered as failed if no structures were visually identifiable (vessels, vessel branches). Regis-
tration was considered as failed if the algorithm converged to a wrong position.

b. Registration error: Datasets were manually segmented (MS) and aligned (MA) to create a ground truth. The manual
alignment was repeated 3 times per dataset and averaged. Different combinations of segmentation and registration
algorithms were then applied and compared to the ground truth:

(1) Manually segmented and automatically registered with ICP (MS+ICP).

(2) Manually segmented and automatically registered with GBSP (MS+GBSP).

(3) Automatically segmented and automatically registered with ICP (AS+ICP).

(4) Automatically segmented and automatically registered with GBSP (AS+GBSP).

The experiments 1) and 2) use an optimal segmentation and are therefore specifically evaluating the performance of the
registration algorithms whereas 3) and 4) are validating the entire automatic segmentation and registration workflow.
The distance between corresponding points in the ground truth dataset and the registered one was used as error measure
(correspondence between points on two identical segmented surface meshes avoids errors introduced by correspondence
finding). Errors are reported for the region of interest (ROI) where ultrasound data was acquired (=surgical site of inter-
est) and on the entire liver.

¢. Runtime measurement: The time for executing the entire registration framework was measured as well as the pro-

cessing time of the ICP and GBSP algorithms.

3 Results

a. Visual Inspection: 56% percent of the dataset succeed the segmentation criteria. Lack of vessel information was the
principal reason of failure (33%). Over segmentation was the second reason of failure (8%). Out of the 56% of success-
fully segmented datasets, 85% were correctly compounded. Impossibility to visually identify the corresponding CT
structures was the main reason of failure. Out of the successfully compounded data, visually correct registration was ob-
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tained in 75% for the ICP and 83% for the GBSP. In total, if we combine all the steps, US/CT based registration frame-
work was successful in 37% of time for the ICP and 41% for the GBSP.

b. Registration error: From the 25 datasets acquired during surgery, we selected 5 which passed the visual inspection cri-
teria. We manually segmented and registered these 5 datasets. Table 2 shows the mean, min and max measured registra-
tion errors inside the ROI. Figure 1 illustrates the registration error maps onto the surface of the vessels obtained from
one dataset (MS+GBSP). Inside the ROI, the registration error is inferior to 7mm. The measured registration error was
lower for manually segmented data than for automatically segmented data for both, ICP and GBSP algorithms
(MS+ICP: 6.3mm AS+ICP: 7.36mm and MS+GBSP: 3.7mm AS+GBSP: 6.14mm). We observed, for both manual and
automatic segmentations a higher performance of the GBSP algorithm: For manual segmentation, the datasets had al-
ways a mean registration error smaller than 7mm. For automatic segmentation, 4/5 datasets had a mean registration error
smaller than 7mm.

¢. Runtime measurement: In average, the entire framework (from the acquisition to the registration) requires 49 seconds
(min: 15s max: 90s). The average processing time for the ICP was 5.2 seconds and 10.6 seconds for the GBSP.

4 Discussion

We presented here an entire framework to refine the initial alignment between pre- and post-operative data based on
US/CT registration. The proposed solution consists in four main steps: (1) Initial alignment; (2) site of interest selection
(e.g. a tumor to ablate); (3) intra-operative acquisition with real-time segmentation and compounding; and (4) automatic
registration refinement.

Results demonstrate the higher performance of the GBSP compare to the ICP. Visual inspection of results on real data
shows that the current solution will improve the initial registration in 83% (For the GBSP, 75% for the ICP) of the cases
if ultrasound data is correctly acquired. The number drops to 41% of the cases when segmentation or compounding is
included in the evaluation. We expect that ensuring a valid acquired US dataset will provide more reliable registration
results.

Mean registration error for manually segmented/registered data (ICP: 6.3mm, GBSP: 3.7mm) is lower than for automat-
ically segmented/ registered data (ICP: 7.3mm, GBSP: 6.1mm). It clearly shows the predominant effect of segmentation
onto registration results. We expect that improving the segmentation will improve the US/CT registration framework
outcomes. With a perfect segmentation, we can reach a mean registration error of 3.7mm inside the ROI (currently we
have 6.1mm). As a next step, additional evaluation on the influence of US image quality (cirrhosis, sterile cover) will be
performed.

We obtained a success rate of 83% with the GBSP if data are correctly acquired. We also showed that the segmentation
algorithm has a direct impact on the registration algorithm outcomes. Finally we demonstrate that using this framework,
the registration error in smaller than 7mm in a ROI. We will further investigate the following topics: (1) Evaluating the
influence of US image quality on registration outcomes; (2) Incorporate additional prior information to the registration
algorithm to reduce the number of failure and/or to indicate registration success or failure; (3) Manually segment and
register more datasets to evaluate systematically the US/CT based registration framework versus a ground truth.

Fiducial landmark (LM L Number FRE Clinical information
iducial landmark (LM) positioning of sweep Number of lesions Tumor location
LM1 | Middle hepatic vein
. LM2 | Fissure of the falciform ligament .
Patient 1 LM3 | Portal vein 1st order hifurcation 13 16.1mm 13 bilobar
LM4 | Portal vein 2nd order bifurcation right lobe
LM1 | Middle hepatic vein
. LM2 | Fissure of the falciform ligament .
Patient 2 LM3 | Surface of tumor right lobe 6 7.Imm 18 bilobar
LM4 | Surface of tumor right lobe
LM1 | Middle hepatic vein
. LM2 | Fissure of the falciform ligament .
Patient 3 LM3 | Cross of the portal vein 6 14.6mm 2 unilobar, segment 7
LM4 | Gallbladder Bed

Table 1. Description of the acquired data. Fiducial Registration Error (FRE).
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Manual Segmentation Automatic Segmentation
ICP GBSP ICP GBSP
Inside ROI Mean ( Min Max) Mean ( Min Max) Mean ( Min Max) Mean ( Min Max)
Dataset 1 16.2 (9.9:27.7) 3.3 (0.3:8.4) 8.9(5.9:12.3) 11.9(7.1:17.5)
Dataset 2 3.3 (0.1:8.3) 3.4 (0.1:8.3) 8.0(3.7:17.4) 4.8 (2.4:10.2)
Dataset 3 5.1(1.5:11.8) 5.0 (1.6:11.4) 10.5 (0.8:19.7) 6.8 (1.1:14.2)
Dataset 5 3.6 (1.1:8.2) 4.0 (3.7:4.3) 6.5 (3.5:11.9) 4.3 (0.9:6.9)
Dataset 6 3.1(0.7:7.4) 3.1(0.7:7.4) 2.9 (1.1:7.0) 2.9 (1.1:7.0)

Table 2. Mean, min and max measured registration error inside the ROI. Values denoted in bold have a mean
registration error smaller than 7mm.

Error

Figure 1. Registration error map onto the vessels of the CT dataset for the dataset 1 (MS+GBSP). The box delin-
eates the ROI. Inside the ROI, the registration error is smaller than 7mm.
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Abstract:

Die computergestiitzte Planung der Resektion von Lebermetastasen auf Basis von CT Daten ermoglicht es fiir jeden Pa-
tienten optimale, individuell Operationsstrategien zu entwickeln. Die Ubertragung der Planung, vor allem fiir Weich-
gewebe, in den intraoperativen Situs stellt ein Problem dar. Wir haben ein System entwickelt fiir die navigierte Leberre-
sektion. Unser Navigationssystem LiverTrack basiert auf intraoperativem Ultraschall (Voluson 730D, GE Healthcare),
einem optischen Trackingsystem (Polaris®, Northern Digital Inc.) und einem elektromagnetischen Trackingsystem (Au-
rora®, Northern Digital Inc.). Mit unserem System kann die Navigation wihrend des gesamten Eingriffs aufrecht erhal-
ten werden.

In Rahmen der Vorbereitung der klinischen Priifung des Navigationssystems LiverTrack wurde die Genauigkeit der Na-
vigation prdklinisch evaluiert. Besonderes Augenmerk liegt dabei auf der Genauigkeit der Nachfiihrung der Ultra-
schalldaten mit dem elektromagnetischen Trackingsystem.

Schliisselworte: Navigation, Leberchirurgie, Elektromagnetisches und optisches Tracking, 3D Ultraschall, Phantom

1 Problem

Das in unserer Klinik entwickelte Navigationssystem LiverTrack zeigt dem Chirurgen wihrend einer offenen Leberre-
sektion die Lage eines chirurgischen Instrumentes in Relation zu intraoperativ akquirierten 3D Ultraschallaufnahmen.
Die genaue Position des Instrumentes und des Ultraschallkopfes wird dabei mit einem optischen Trackingsystem (NDI
Polaris®) erfasst. Die Registrierung ermdglicht es, die Planungsdaten mit den Ultraschalldaten zu iiberlagern und somit
das Instrument und die Planung in Relation zur realen Patientenlage darzustellen. Dazu wird zuerst eine Vorregistrie-
rung basierend auf Landmarken auf der Oberfliche der Leber berechnet und anschlieBend, um eine hohere Genauigkeit
bei der Registrierung zu erreichen, werden dann in einem zweiten Schritt die GefaBverzweigungen im Inneren der Le-
ber genutzt.

Eine kontinuierliche Nachverfolgung der Ultraschall- und Planungsdaten wihrend der Resektion war bisher nicht mog-
lich. Mit der aktuellen Weiterentwicklung ist es gelungen, die Navigation wihrend des gesamten Eingriffs aufrecht zu
erhalten. Dazu werden vor der Resektion ein oder mehrere Sensoren (LiverAnchors) in die Nihe relevanter anatomi-
scher Strukturen im Lebergewebe eingebracht. Diese ermdglichen es, die Lage wéhrend des gesamten Eingriffes von
einem elektromagnetischen Trackingsystem (NDI Aurora®) kontinuierlich zu iiberwachen, so dass Bewegungen und
Deformationen des parenchymatdsen Gewebes erfasst werden konnen.

Auf Basis der gemessenen Bewegungen der in die Leber eingebrachten Sensoren kdnnen somit intraoperative Ultra-
schalldaten und priaoperative Planungsdaten kontinuierlich angepasst und abgeglichen werden.

Damit kann erstmals die Navigation von Instrumenten unter kontinuierlicher Detektion von Bewegungen und Deforma-
tionen des Lebergewebes ermdglicht werden. Dem Operateur sind somit die Positionen der relevanten anatomischen
Strukturen innerhalb der Leber, sowie die Lage des geplanten Resektionsgebietes jederzeit bekannt. Dadurch wird die
Entfernung des Tumors unter Beriicksichtigung der Blutversorgung des verbleibenden Gewebes sicherer.

Im Rahmen des aktiven DFG Projektes steht das System vor der klinischen Priifung. Dieser voran stehen eine umfang-
reiche Dokumentation, ein positives Ethikvotum und eine préaklinische Bewertung. Im Rahmen dieser ist es wichtig, die
Genauigkeit des Systems zu kennen und vor jedem Einsatz noch einmal zu iiberpriifen.
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2 Methoden

Fadenphantome sind in der Ultraschall-Kalibrierung und zur Ermittlung der Genauigkeit weit verbreitet [1,2]. Mit dem
von uns eingesetzten 3D Ultraschallgerdt haben wir insbesondere im Volumenmodus weniger gute Erfahrungen ge-
macht. Vor allem in Schwenkrichtung waren die Kreuzungspunkte der Fiden in den Ultraschalldaten nicht punktformig
sondern verursachten bis zu 1 cm breite Artefakte. Dies ldsst sich unter anderem durch Reflektionen und Interferenzen
der Ultraschallwellen an den Faden erkldren. Aus diesem Grund entwickelten wir ein Phantom, in dem die Reflektionen
an der Zielstruktur moglichst gering sind. Das Phantom besteht aus einem Becken aus Acrylglas in dem in der Mitte des
Bodens ein Podest aus Peek befestigt wurde (Abbildung 1 links). Das Podest wurde mit einem cm Modelliersilikon be-
deckt, um Reflektionen in den Ultraschalldaten zu minimieren. Auf diese Schicht wurden drei Radierer mit einer Grof3e
von 42x12x17 mm verklebt. Die Radierer haben sich in Experimenten und auf Grund ihrer Schallimpedanz und guten
Detektierbarkeit in den US-Daten als besonders geeignet herausgestellt. Der Schwerpunkt beim Entwurf war die schnel-
le Uberpriifung der Genauigkeit des Systems, weniger die anatomischen Strukturen der Leber zu modellieren. Das
Phantom steht ebenfalls als virtuelles Modell fiir die Navigation zur Verfiigung (Abbildung 1 rechts).

Abb. 1: Ultraschallphantom fiir die Genauigkeitsstudie (rechts) und als virtuelles Modell (links).

Der Ablauf der Genauigkeitsuntersuchung unterscheidet sich kaum vom Einsatz im OP. Im ersten Schritt wird eine Ult-
raschallaufnahme mit dem optisch getrackten Ultraschallkopf akquiriert. AnschlieBend kann die Zielstruktur mit dem
Pointer anvisiert werden. Wir wihlten dazu die vier Eckpunkte der drei Radiergummis, insgesamt 12 Messpunkte. Die
Positionen sind zum einen durch die optische Referenz am Phantom bekannt, zum anderen durch die Markierung in den
Ultraschalldaten. Die Differenztransformation der beiden Positionen stellt das Fehlermall dar. Fiir die Genauigkeit der
elektromagnetischen Nachfiihrung wurde ein EM-Sensor in das Silikon eingebracht. Das Phantom wurde dann auf ei-
nem definierten Gitter (£ 3 cm in x und y Richtung in 1cm Schritten und jeweils 2 Messpunkte auf den Diagonalen)
verschoben. Dabei wurde kein neuer Ultraschalldatensatz aufgenommen, sondern mit dem Sensor nachgefiihrt. In je-
dem Punkt wurde dann die Abweichung der Pointerspitze zur Zielstruktur in allen 12 Messpunkten in den Ultraschall-
daten bestimmt. In Abbildung 2 ist ein Snapshot des Navigationsbildschirms zu sehen. Dargestellt sind der Ultraschall-
datensatz mit den Radiergummis frontal (links) und in der Draufsicht (rechts), der Pointer mit einer kleinen roten Kugel
zur Visualisierung der Spitze und der EM Sensor fiir die Nachfithrung.

Abb. 2: Navigationsansicht der US-Daten frontal (links) und in der Draufsicht (rechts).
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3 Ergebnisse

Verschiedene Aspekte spielen bei der Beurteilung der Genauigkeit eine Rolle. Die Differenz zwischen den in den US-
Daten markierten Landmarken und durch die optische Referenz am Modell bestimmten Punkte betrug im Durchschnitt
1.8 mm. Im Mittel lagen die mit dem handgefiihrten Pointer erfassten Landmarken 2.1 mm von der korrespondierenden
Landmarke im Modell entfernt. Verschiedene Fehlerquellen kommen dabei zusammen: die gemessene Lage des Sensors
im Magnetfeld schwankt im Mittel um 0.34 mm (dabei kommt der Fehler priméir aus x und y Richtung, die Schwan-
kungen um z sind sehr gering), die Spitze des handgefiihrten Pointers im Mittel um 0.4 mm und zusétzlich die Unge-
nauigkeit beim Abtasten der Zielstruktur mit dem Pointer. Das optische Trackingsystem allein liefert eine hohe Genau-
igkeit mit einer mittleren Schwankung von 0.04 mm. Die einzelnen Verteilungen sind in Abbildung 4 dargestellt.

X Y Z A ( LMmanl LMmod)
1) 1,415 -0,959 0,245 2,143
(¢} 1,012 0,999 0,621 0,889

Tabelle 1: Abstand der manuell erfasste Landmarken LM,,,, zu den korrespondierenden im Modell LM,,,4 in mm.

Auffillig ist die Verschiebung der manuell selektierten Landmarken im Mittel von 1.4 mm in x-Richtung, was in diesem
Fall der Schwenkrichtung des 2D Transducers entspricht (Abbildung 3). Die Verschiebungen des Phantoms in der XY-
Ebene haben dabei nur minimalen Einfluss auf den Fehler des Systems. Die ermittelte Gesamtgenauigkeit von im
Schnitt 2.14 mm ist ausreichend, um die von uns definierten Anforderung des Navigationssystems fiir die Weichgeweb-
schirurgie zu erfiillen.
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Abb. 3: Links: Position der erfassten Landmarken in Relation zu den korrespondierenden Landmarken im Modell
(Kreuz). Rechts: Abweichung bei der EM Nachfiihrung an den Rasterpunkten der Verschiebung des Phantoms.
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Abb. 4: Histogramme fiir die Abweichung des Pointers zum Modell (links), die Streuung der Positionserfassung durch
das elektromagnetische Tracking (mitte) und die Streuung des handgefiihrten optischen Pointers (rechts).

4 Diskussion

Das in dieser Arbeit vorgestellte Modell ist fiir die schnelle Uberpriifung der Genauigkeit des Navigationssystems sehr
geeignet. Zudem ist die Herstellung einfach und preisgiinstig. In Hinblick auf den 3D Ultraschall hat es sich im Ver-
gleich zum Fadenphantom als die bessere Alternative herausgestellt. Eine Einschrinkung des Phantoms ist, dass es sich
um ein starres Modell handelt, das keine definierten Deformationen zuldsst. Da die Zielstruktur aus Silikon und Gummi
besteht, ist fiir die Zukunft auch ein elastisches Modell geplant.

Das Verfahren entspricht in groen Teilen dem Einsatz des Navigationssystems im OP. Fiir einen realistischen Vergleich
wurde deshalb der Pointer mit der Hand gefiihrt. Die dabei erzielte Genauigkeit von 2.1 mm erfiillt die von uns gestell-
ten Anforderungen an das Navigationssystem. Alle Messungen wurden im Labor unter optimalen Bedingungen durch-
gefiihrt. Im Operationssaal ist auf Grund von metallischen und elektromagnetischen Storeinfliissen mit einer geringeren
Genauigkeit beim EM-Tracking zu rechnen [3]. Durch redundante Messungen mit mehreren Sensoren und einer Opti-
mierung des OP Aufbaus wird versucht, diesen Fehler weiter zu minimieren. Mit dieser Arbeit wurde ein Grundstein fiir
permanente Navigationsunterstiitzung wahrend der Leberresektion gelegt. Der klinische Benefit des Systems beim Ein-
satz im OP soll die klinische Priifung zeigen.

Wir danken der Deutschen Forschungsgesellschaft, die das Projekt ,,Entwicklung eines klinisch einsetzbaren Navigati-
onssystems mit kontinuierlichem Deformationsausgleich zur prazisen Resektion von Lebertumoren® unterstiitzt.
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Abstract:

The precision at which metastases of the liver can be targeted and ablated has been shown to significantly affect the
rate of recurrence. Augmented reality guidance has the potential to remove error pertaining to the display of image
guidance away from the direct view of the patient on a nearby monitor. We have proposed a projection overlay system
that allows 2D guidance data to be viewed directly on the surface of the liver. The visualisation approach, which incor-
porates alignment and depth information, was evaluated in a phantom study on porcine liver tissue. An ablation needle
was successfully inserted into 98% of 88 targeted virtual tumours in an average time of 21 seconds.

Key Words: Augmented Reality, Liver tumour ablation, Evaluation, Projection

1 Problem

The precision at which metastases of the liver can be targeted and ablated has been shown to significantly affect the rate
of recurrence [1]. Image guidance techniques, based on preoperative image data, have aimed to increase precision by
presenting visual feedback pertaining to the pose of surgical tools and the relative positions of underlying structures, on
nearby monitors [2, 3]. The removal of the visual data from the direct surgical scene, has however, been reported to be
suboptimal due to a lack of intuitiveness and the need for sight diversion [4, 5]. In [4], Hansen et al. concluded that
mental fusion of planning models with the current surgical view was error-prone and that it frequently resulted in dis-
tracting comparisons during the intervention that consumed an unacceptable amount of time. Augmented reality (AR)
projection techniques described by Sugimoto et al [5] and Gavaghan et al [6] allow underlying anatomical structures to
be viewed directly on the surface of the patient. The techniques improve intuitiveness and allow the surgeons focus to
remain on the patient, but accuracy pertaining to the perceived position of underlying structures was reduced due to the
introduction of parallax error. In previous work, a 2D guidance application which is inherently unaffected by the users
line of sight was developed in order to allow hidden structures to be targeted more accurately using projection AR dur-
ing open liver surgery [7]. Within this work, we evaluate the usability of the targeting guidance visualisation by deter-
mining the accuracy and time required to locate hidden virtual targets within a liver phantom.

2 Methods

The targeting visualisation, described in detail in [7], was designed to guide a tracked ablation needle to a selected tar-
get object. A cross hair target is displayed on the surface of the liver on the ablation needle axis (refer to Fig 1.). A
smaller circle aids in the alignment of the needle shaft along the trajectory from the tool tip to the target and a depth bar
indicates the distance remaining to the target.

Fig. 1: Guidance data with unaligned needle shaft (left) aligned needle (centre) and the projection device (right)

107



The usefulness and effectiveness of the guidance projection in assisting in the location of non-visible internal targets,
was quantitatively assessed in experiments on porcine liver tissue.

The optically tracked, portable image overlay device described in [6] (refer to Fig. 1.) was integrated into a commer-
cially available image guidance system for open liver surgery [8]. A virtual model of a human liver surface was seg-
mented from patient CT data by MeVis distant services, Germany. A portion of the anterior liver surface was removed
and the remaining surface was physically constructed using rapid prototyping 3D printing. The rigid phantom shell was
lined internally with a sterile drape and filled with porcine liver tissue (refer to Fig. 2). The liver model was augmented
with eleven spherical virtual targets with 2 cm diameter (refer to Fig. 2). The phantom was secured to a metal plate and
positioned on a surgical table within the workspace of the navigation system*s optical tracking sensor.

Fig. 2: Rigid liver phantom with porcine liver tissue (left) and virtual liver model and 11 spherical targets (right).

Eight medically untrained subjects (5 male and 3 female) all familiar with image guidance techniques, were selected for
testing. Subjects were required to position the tip of a needle within each of the virtual targets using only the projected
guidance target (refer to Fig. 3). Only one tumour was activated for targeting at any one time. The display of the target
tumour model was deactivated to avoid perception confusion caused by parallax error. Subjects were given a two mi-
nute training period immediately prior to testing and were offered an assistant to hold the projection device. Prior to
each test, the ablation needle was calibrated and additionally used to register the liver to the virtual model via the pair
point matching processes described in [1] .

The position of the optically tracked ablation needle was recorded throughout the targeting of each landmark and the
targeted position (as decided by the user) was recorded. The tracked needle path and target positions were later plotted
with 3D anatomical models in Amira® (Visage Imaging, USA). Target positions located within the volume of the target
tumours were defined as successfully reached. The tracked tool position, rather than the absolute tool position was acq-

Fig. 3: Projected targeting guidance (with cross hair, alignment circle and depth bar) displayed on the surface of the
porcine liver phantom under the tip of the optically tracked ablation needle during the evaluation.
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uired in order to observe error due the visualisation method alone. Whilst error in tool marker tracking (approximately
0.3 mm) could not be eliminated, error due to tool calibration and patient registration were removed from measure-
ments.

3 Results

Using the described augmented reality target guidance approach, the ablation needle was successfully inserted into 86
of the 88 targeted tumours. Six of the eight subjects successfully inserted the needle into all eleven tumours. The needle
tip missed the targeted tumour by 7.2 mm and 6.9 mm in the two unsuccessful insertions. All insertions were performed
in less than one minute with the average time for needle insertion being 21 seconds. A summary of the evaluation re-
sults is displayed in Table 1. An image of the tool path and final target positions for a case in which all targets were
reached is displayed in Fig. 4.

Table 1: Targeting accuracy results summary.

N Targeting Time Accuracy Missed distance ( mean )
88 21s 97.7 % 7.0 mm

Fig. 4: The ablation needle paths and target positions for all eleven tumours from a subject who successfully targeted all
tumours.

4 Discussion

Within this work, we have presented a quantitative analysis of the effectiveness of a novel system for augmented reality
guidance of liver tumour ablation. The described approach allows underlying tumours to be targeted without the need
for sight diversion from the patient to imaging data displayed on an additional monitor. Additionally, the approach re-
duces the required level of hand eye coordination by displaying all guidance data in the coordinate system of the pa-
tient. Whilst projection remains a 2D visualization method, perception of depth was aided by the use of a depth indica-
tor bar. The high percentage of successfully targeted tumours by untrained users demonstrated the effectiveness of both
the orientation and depth guidance.

Users were able to locate the coarse position of the tumour by moving the needle (held approximately perpendicular to
the liver surface) just above the liver surface until the small guidance circle turned green. The user could then align the
needle such that the small circle was cantered in the cross hair target and then penetrate the liver tissue until the indicat-
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ed depth. As the needle was correctly aligned before penetration, little correction to the trajectory was required once the
needle was within the liver tissue (refer to Fig. 4).

Penetration of the liver tissue by the needle resulted in significant deformation to the liver surface causing the projected
image to also distort. However, as the targeting guidance does not rely on being displayed in a geometrically correct
position, this phenomenon did not significantly diminish the effectiveness of the guidance. The guidance data was de-
signed to be viewed on a surface area of approximately 5cm x 4cm with the projection device held at an optimal dis-
tance of approximately 30 cm from the patient. The size of the image can however, be easily adjusted by moving the
device closer or further away from the liver surface. No problems pertaining to image size were observed during these
experiments.

Line of sight remains a challenge for all navigation systems relying on optical tracking. Previous usability studies how-
ever, showed that the portability of the device greatly minimized the problem of line of sight because the device could
be quickly and easily moved back into the workspace without disrupting the surgical procedure [9]. This effect was
again observed during these experiments and the need for line of sight did not inhibit the user in a significant way.

A high percentage of tumours successfully targeted in this study indicates that the described approach may improve tar-
geting precision which, in turn, may result in more successful treatment. However, whilst results of this experiment are
promising, the evaluation is limited to the effectiveness of the guidance visualisation. Error due to the registration of a
soft tissue organ was emitted from the evaluation via the use of virtual targets. Whilst rigid registration has been shown
to be sufficient for local regions of the liver [10] additional verification of the targeting of internal structures in clinical
cases is required before the overall accuracy of the approach can be known. Error resulting from image-to-patient regis-
tration, tool calibration and system error may be checked intra-operatively by projecting the liver surface and by pro-
jecting tracked tools of known geometry back onto themselves. Additional methods of intra-operative verification in-
cluding verification of the trajectory will be the subject of future work.
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Abstract:

The IGSTK (Image-Guided Surgery Toolkit) library is a free and open toolkit for the development of prototype surgical
navigation applications. IGSTK contains all necessary modules required for surgical 2D and 3D visualization, DICOM
data import, various 3D-tracking systems and handling of live-video input directly or over a network.

IGSTK was added a new component for real-time, interactive augmented reality visualization, IGSTK-AR, that can
handle conventional and wide-angle cameras, provides for camera calibration, camera-to-tracker registration, low-
latency processing of input video streams, and GPU based low-latency overlay visualization.

The implementation was tested with a 4 mm endoscope and an ordinary camcorder (Canon MV 20) and had a system
latency that is useful for surgical application, 272.8 + 25.6 ms (min: 240 ms, max: 320 ms). The system was run with a
non-optimized code.

IGTK-AR seamlessly integrates to the current IGSTK View architecture and yields a fully object-oriented IGSTK system
architecture.

Keywords: IGSTK, augmented reality, real-time video processing

1 Problem

Developing CAS (computer assisted surgery) systems is challenging due to the complexity of the computation tasks in-
volved, and, specific to surgical applications, due to the need for robustness and high-quality usability. CAS systems
need medically certified hardware requiring specific skills from developers and users; an iterative development cycle is
typical. Research in this field typically requires rapid development of customized, robust prototypes that ease the medi-
co-legal certification process what is met by open source devices and code. Commercially available systems are built to
purpose, expensive, and proprietary, all of which impedes research and development in academic environments. In the
field of CAS there is a variety of free and open-source software packages (e. g. ctk.org, mitk.org, slicer.org), and 1G-
STK.org [1,2]. IGSTK is a cross-platform open-source C++ framework offering a well-structured, state-machine driven
internal architecture, supports the most commonly used 2D and 3D visualization methods, point-based registration, a
wide variety of 3D-tracker devices and can handle video input. It comes with a set of advanced examples, some of which
are approved for clinical use.

IGSTK v. 5.0 does neither provide low-latency real-time video stream processing nor augmented reality (AR), even
though these areas are hot topics in current CAS research. To allow a clinical use, the system response time has to be
minimal to have no noticeable latency in the control feedback loop. We present extensions to IGSTK in a generic way
for rapid development of clinically usable AR-CAS systems based on this platform.

2 Methods

AR visualization in IGSTK is accessible as a set of new classes derived from the generic igstk::View class that can visu-
alize standard scenes: anything that can be visualized in the standard 2D/3D views can be visualized in the AR overlay,
see Fig. 1. The rendering of the AR views is a GPU accelerated two-step process. The first step renders the undistorted
3D-scene with a special camera setup into an offline texture buffer which is then combined with the current video frame
in real-time. The sampling in the second step is also responsible for the distortion correction.
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A typical hardware setup for AR applications consists of a camera, 3D-tracking, a patient and 3D medical data. Physical
scene objects (tools, patient, etc.) are tracked and registered to 3D patient data. Perioperatively, an augmented version of
the video from the surgical site is presented to the surgeon, what requires the simultaneous handling of video and 3D-
tracker data streams. IGSTK needs to be extended by modules for camera calibration; camera-to-tracker calibration;
low-latency video input processing and overlay visualization.

Camera calibration provides estimates for the optical parameters of the camera use (i.e. lense distortion, focal length,
etc.) used and is crucial to fuse video images with 3D navigation structures. Camera calibration, Kannala-Brandt [3],
supporting conventional and wide-angle optics, is implemented as a stand-alone module, with a planar 3D calibration
pattern (8x7 circular blobs), that is simultaneously tracked in 3D. Once the intrinsic camera parameters are known, pix-
el-wise undistortion maps from camera images to undistorted projections of the 3D scene are calculated by forward-

projecting every pixel. The undistorted image resolution and field-of-view are

IGSTKAR Application h L . . . . .
PP estimated from the camera images. This calculation is highly parallelizable,

IGSTK amenable to considerable speedup. The extrinsic camera parameters relative to
Data-stream synchronization the 3D-tracker are estimated with the traced calibration pattern and the Direct
igstk::Tracker igstk::videolmager Linear Transformation [6]. For tracked cameras, the transformation from the

camera’s rigid body to its optical center is determined. All parameters are ex-
ported in a configuration file as input to the IGSTK augmentation views.

TrackerController

"(GSZK .__d'GSdTK A new video processing concept, the SharedMemoryVideoManager in IGSTK,

Tracker drivers Jdeo drivers was created to speed up processing and to reduce latency, see Fig. 2. This can be

Low-level Low-level done with popular GUI toolkits (e.g. Qt, nokia.com) or directly via the operating
tracker drivers Video drivers

system's API. Access to the shared memory buffer is controlled with the standard
‘ ‘ ‘ ‘ ‘ (semaphore based) thread-safe methodology. The SharedMemoryVideolmager
assumes that low-level video drivers are separated into different applications. A

Figure 1: Standard1GSTK AR architecture small, external cross-platform OpenCV (opencv.org) ,,video broadcaster” was
written to read and send video frames to the shared memory video buffer, from

where they are directly uploaded to GPU memory by the AR view class. IGSTK-AR applications so only depend on a
generic video frame reader using a shared memory
object to access the frames. Video data are read only

IGSTKAR Application once, when being uploaded in the AR View class to the
1GSTK GPU. IGSTK was further extended with an
igstk::Sharedilem igstk::Sharedilem OpemGTLmk [4] based tracker class, that receives
Lracker 4 videolmager | tracker data via an OpenlGTLink client-server connec-
altematively tion, see Fig. 2. The OpenlGTLinkBroadcaster applica-
,I Sharedilemory ——————— tion provides any IGSTK supported tracker over

futer i TCP/IP network.
TharediTem TharediTem Sharediem A demonstrator AR application, using the
video Broadcast Tracker Broadcast Combined OpenIGTLink tracker and the new AR view classes
IGSTK/ proprietary ‘ Broadesst from the IGSTK-AR, was written. It reads the descrip-
“";’te"o‘::i’izo GoTH) proprietary 1GSTK tions of virtual objects that are connected to tracker
broadcast Datasync tools from an XML file, which defines the location of
the mesh data files, color and opacity for the rendering,
name of attached tracker tool and registration parame-

ters of the object to the tracker tool. On base of these
objects an ordinary scene-graph is built and visualized
in an augmented video overlay view. The tracker was
completely handled by a separate application, the
OpenlGTLinkTrackerBroadcaster example, which pumps the tracker data into an outgoing OpenlGTLink connection;
this TCP/IP stream was received by the new OpenlGTLinkTracker module in the AR application. The AR demo used an
off-the-shelf camcorder (Canon MV 20, DV) as video input, and an optical tracking system (CamBar B2, Axios 3D [5]).
The camcorder was mounted on the stand of the tracking device so that the tracker’s center of the measurement volume
was aligned with the center of the image taken by the video camera. The video signals (DV, 756x576, RGB) entered the
PC via a firewire card. The AR application and the two broadcaster applications were running on a high-end PC setup
(an Intel i7 3.4Ghz CPU with 4 cores, a GeForce GTX 460 GPU and 8 gigabytes of RAM, Windows 7, DirectShow
interface for openCV). The CamBar B2 tracker requires a high-end machine to calculate the poses from the tracker cam-
era stereo images the Cambar B2 sends via GigE to a proprietary application.

Optical calibration was done with approximately 20 different images of the calibration pattern; images and 3D-positions
of the attached tracker tool were logged. The views were analyzed automatically with OpenCV's circular grid detector,
camera calibration and camera-to-tracker registration were executed and the parameters stored.

Figure 2: Shared memory IGSTK AR architecture
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CT images (1 mm slice thickness) from a plastic skull passive tracker markers and implanted titanium screws were used
to build a 3D model of the maxilla (marching cubes algorithm and decimation to 20 % of the original triangle count) and
the whole head; the registration of the maxilla to the rest of the skull was calculated. These segmentations were visual-
ized with the AR overlay application.

3 Results and Discussion

The skull was rigidly registered to the CT-data using the screws with < 1 mm RMS, which is a sufficient application
accuracy. Pixel-wise distortion [and undistortion] between camera images and undistorted projections of the 3D scene
are calculated by forward- [and back-]projecting every pixel in less than 1 minute on one core of a recent PC. the dis-
tance between the camera (+ tracker) and the object was approximately 1 meter, and the used camera had less than 60
degrees field-of-view. This distance has corresponded to the near border of the optimal working volume of the optical
tracking device. The precision of the overlays in the video of the DV-videos were visually evaluated by overlaying a
virtual coordinate-system on the tip of the pointer-tool at different positions. The overlay error was found to be around 1
mm, which was adequate for the demo application.

To evaluate the speed performance of the system, a feedback loop was created by filming a plastic skull (with retro-
reflective markers) and the screen. The PC screen showed a digital watch with centisecond resolution and the augmenta-
tion. This feedback loop generates a series of past frames as part of the background and allowed to measure the latency
of the system. Photographs were taken of the monitor at various times, the differences between the time displayed by the
stopwatch application and the time-stamp visible on the processed AR-image were evaluated. 80 images were randomly
sampled from a twenty minute long sequence. The latency was found to be 272.8 £ 25.6 ms (min: 240 ms, max: 320
ms). This includes all processing and rendering steps. From this performance it is concluded that the proposed modifica-
tions provide a low-latency real-time augmented reality module for IGSTK. It can be used for rapid development of pro-
totype applications in the AR field. The performance of the rendering system runs without noticeable latency even when
using FullHD resolutions. The precision of the calibration is comparable to or better than other widely used methods [7].
The distortion map's structure and the intrinsic parameters are generic, so it can be created with any suitable camera cal-
ibration method.

Compared to the standard video imager class, the structure was greatly simplified (no ring buffer and device-dependent
drivers). This reduces the processing load and complexity on the application side, eases interfacing with proprietary
(video) drivers and allows device independent video handling
and network video streaming inside IGSTK. Video and tracker
synchronization can be done with minimal effort.

The abstraction of the video drivers, Fig. 2, has major ad-
vantages over the current integrated Videolmager architecture,
Fig. 1: device-independency on the receiver side of the appli-
cation, and increased flexibility to run with different hardware
without recompiling. Moreover, proprietary drivers do not
have to be integrated into IGSTK: a small application that
drives the hardware and writes to the shared memory buffer is
enough.

The new approach (see Figure 2) simplifies the application's
portability and internal structure: no link to untested or propri-
etary video drivers, and no low-level processing of acquired
data. A considerable speed-up is due to the fact that IGSTK
does not have to handle intermediate video data internally.
This architecture eases software verification and avoids the
need to keep track of low-level driver dependencies in the
main application. Additionally, the number of possible states
within the application explodes with the increasing number of
support libraries handling different devices. Now, the main
application contains only a few simple device-independent

Figure 3: Photo of the AR-1GSTK demonstrator drivers. Medical certification also becomes easier, since it is
latency measurement: A sample measurement enough to prove once, that the main application is correct, and
which shows a lag of 240 ms. that it handles any possible data that appears in the shared

memory buffer properly. In case of extensions, it is enough to
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prove that the new modules as separate units fill the shared memory buffer with correct data.

The IGSTK-AR architecture also makes it simple to add features like network video-streaming and playback capabilities
into navigation. The shared memory architecture can also be used to store video frame(s) and other information like
synchronized tracking data stream. A SharedMemoryTracker can read the state of the tracker tools from this buffer and
an eventual synchronization of video and poses is safely maintained inside IGSTK, without time-consuming frame
ID/timestamp matching.

The new architecture enhances usability and clinical reliability as now not the whole application will crash: if the driver
application crashes, the main application continues, and it can report that the data in the shared memory is outdated or
invalid. Restarting the small feeder application does not break the whole workflow, and avoids data loss.

The abstraction and separation of the tracker and video drivers from the main application overcomes the lack of a de-
vice-independent ,,TrackerController”, which can initialize every IGSTK-supported tracker or video device without
recompiling the whole application: devices can be changed without recompiling or even without restarting the main ap-
plication. This can be a crucial advantage in a clinical scenario, when e.g. due to a hardware failure a device needs to be
exhanged intraoperatively.

The OpenlGTLink can run on a dedicated PC (minimum a dual-core CPU) and transfer the data with the OpenlGTLink
two the visualization PCs to distribute the computational load. In this configuration, the AR system only requires one
CPU core and a recent GPU with pixel-shader support. The demo AR application was run successfully with the NDI
Vicra and the CamBar B2 trackers and with various full HD video camcorders in this split configuration.
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Abstract:

Accurate definition of single marker (SM) locations in computed tomography (CT) images is a part of the patient-to-
image registration technique used in our navigation system for interventional radiology. The SMs are currently selected
manually by the user. We herein present a two-step image processing algorithm first uses morphological operations on
the binarized CT image for volume of interest (VOI) extraction and then applies a Hough transform (HT) to precisely
localize SM centers in VOIs. This leads to fully automatic SM localization with precision that exceeds manual localiza-
tion.

Keywords: single marker localization, automatic patient registration, interventional radiology

1 Problem

CAS-One IR (CAScination, Switzerland, Bern) is a navigation system for interventional radiology. It can be used for
trajectory planning and navigation based on CT images in percutaneous liver tumor ablation among other applications.
The system uses optical tracking for tool localization and patient registration. Six sterile, optical single markers (SM)
(Atesos GmbH, Switzerland), are attached to the patient skin in the region of the target organ before the CT scan is per-
formed (Fig. 1). After the scan, the SMs are defined in the image data and the positions measurements in the patient co-
ordinate system are obtained from the Vicra tracking camera [6]. Using these measurements, patient-to-image registra-
tion is achieved and the real-time measurements from the camera enable detection of patient motion and deformation.

With the current workflow, the user of the system has to manually select the SM centers in the CT image, using a single
view (transversal) CT image viewer. This procedure is time-consuming and represents a source of error (fiducial locali-
zation error FLE) which directly affects navigation accuracy. Furthermore, it represents the system’s only non-
automatized step in patient registration. The aim of the work presented in this paper is to develop an algorithm for fully
automatic detection of the SM centers in the CT image, such that the time needed for localization is reduced as well as
the localization precision is increased compared to the manual method. As far as we know, there is no prior work on the
automatic localization of this special type of single, reflective marker, and thus we consider this work to be novel in the
field of automatic marker localization.

Since the SM materials have densities similar to human tissue, they cannot be distinguished from the body in the CT im-
age by applying level-windowing and intensity threshold operations (as usually done for localizing Beekly spots or other
radiopaque markers [7]). When looking at the CT image of the SM (Fig. 2), it can be seen that the reflective marker
sphere itself appears as a partially open sphere with a slightly higher intensity as the rest of the marker. The transparent
shell enclosing the SM has lower density and is less spherical. Existing works such as [1] suggest using Hough transfrom
(HT) to detect and localize parameterized geometric shapes such as spheres in medical images. Other works like [8], [9]
suggest using template-based matching to determine the position and orientation of markers. In the present problem, on-
ly the position of the SM sphere center is required and therefore template-based matching would compute unnecessary
information (orientation). Moreover, high reliability as well as low variability is essential and is in our opinion provided
by the HT algorithm rather than template-based matching. As the inner reflective sphere of the SM has known diameter
and is more spherical than the outer shell, spherical HT can be used to precisely compute SM locations. Since applying
HT on the entire image volume results in high calculation times, a two-step approach starting with rough marker detec-
tion and then refining the localization through HT was adopted. The present paper starts by describing the algorithmic
details and then presents a validation study on clinical image data.

115



<
o

LS |
W - j
Fig. 1: Atesos single markers on patient body Fig. 2: Single marker in CT image

2 Methods

Since HT is computationally expensive, it is not expected to be efficient when being applied to whole patient CT imag-
es. Thus, a two-part approach was chosen for the automatic SM localization: First, the whole patient CT image is pro-
cessed in order to find volumes of interest (VOI). This step involves analysis of a big amount of data in a short time and
therefore has to be expected to deliver low accuracy or even to detect VOIs which do not contain any SMs. Then, one of
the two aforementioned methods can be applied to the VOI to determine whether a VOI actually contains a SM and if
S0, to precisely determine the center of the SM sphere.

VOI Detection: A morphological approach was implemented to scan the whole patient CT image for VOIs. By first ap-
plying a threshold based region growing algorithm (threshold: -500 HU), the patient body and the SMs are segmented.
Afterwards, morphological opening with a spherical structuring element with 11 mm radius is applied to remove small
structures such as single markers from the body surface. This operation is done slice-by-slice in order to increase per-
formace which tends to be low when using large structuring elements. The resulting binary image is thereafter subtracted
from the original binary image so that only SMs on the body surface and artifacts produced near the body surface and
the CT table are kept. In order to distinguish the SMs from the artifacts, a size based relabeling is performed and only
objects within a certain interval of physical volume ([750,2500] mm?) are selected as VVOIs. The VOI size is chosen such
that each VOI can contain at most one SM (as the SMs are placed on the patient using a template, the minimal spacing
between SMs is known).

Fig. 3: Binarized CT image Fig. 4: CT image after opening Fig. 5: CT image after subtraction

SM localization: When applied to a localization problem, the HT algorithm generates so-called accumulator image,
each point of which has a value proportional to the probability that a sought-after shape with given geometric parameters
(the SM sphere radius of 5 mm in the present problem) has its center in this point. Finding the centers of sought-after
shapes is thus equivalent to finding the local maxima in the accumulator image. The HT algorithm can detect the ab-
sence of a SM in a VOI if the maximum in the accumulator image is below a certain value (i.e. the probability that the
point is the center of a sphere is too low even though it is a maximum).

In the present implementation HT is first applied to each VOI as extracted from the original CT image. Afterwards, the
six VOI for which the HT algorithm computed the highest maximum accumulator values are kept. For the remaining
VOIs the following two steps are perforemed iteratively: First, the standard deviation of the maximum accumulator val-
ues is computed. Second, the VOI with the lowest maximum accumulator value is removed, if the standard deviation is
above a certain threshold. This is done because the actual number of markers present in the image is not known (some
might be outside the visible region). After this process, the size of the remaining VVOIs is reduced to only contain the SM
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sphere with a small margin. This new VOIs are oversampled to higher, isotropic resolution (as recommended in [5], Fig.
6) before applying HT again, such that the resulting accumulator image (Fig. 7) with higher resolution allows determin-
ing the SM center with higher accuracy.

The transparent SM shell is close to the SM sphere near its top and has a similar radius as the SM sphere. Moreover, the
SM is not a complete sphere. Therefore maximum value of the accumulator image is biased towards the top of the SM
shell. To correct this constant bias, the direction of the marker axis is determined by computing the intensity gradient at
the center position calculated by the HT algorithm. The center position is then shifted along the marker axis towards the
bottom of the SM by 0.75 mm (this value corresponds to the statistically appearing systematic error).

Fig. 6: VOI oversampled and reduced in size Fig. 7: Accumulator image corresponding to Fig. 3

Implementation: The algorithm described above was implemented in C++ using the libraries provided with the Insight
Toolkit [2]. Mosaliganti et al. have described and implemented an n-dimensional version of the HT algorithm for detec-
tion of spherical objects using the Insight Toolkit in work [3].

Validation: For performance assessment of the of the SM detection algorithm in terms of accuracy and speed, a set of
five clinical CT scans was selected. The CT scans are each acquired on the patient’s abdomen with six SM attached to
the body. The in-plane resolution of the images varies from 0.72 to 0.87 mm and the z-spacing from 1.0 to 1.5 mm. For
ground truth data acquisition, the center of each SM sphere was manually selected by an expert using a three view CT
image viewer. The actual ground truth SM centers were determined by taking the mean of the three acquisitions for each
SM (norm standard deviation all selected markers: 0.08 mm). Moreover, a benchmark framework for batch-processing
the datasets with different methods and parameters to statistically evaluate the accuracy and speed of each method was
implemented.

To be able to compare the automatic algorithm with the manual method, six users were asked to manually select the SM
marker centers on the CAS-One IR using the standard interface (transversal view CT viewer). The SM center and time
needed by the user to select the SM was measured for each SM. The resulting data was compared to the ground truth da-
ta.

3 Results

Table 1 shows the SM center localization error from ground truth data (3D error) and time mean and standard deviation
values for the six users. The average SM center localization error produced by the users was 1.1 mm and they needed an
average time of 158.5 seconds to localize all six markers of each dataset.

Dataset number 3D error mean [mm] | 3D error std.-dev. [mm] Time mean [s] Time std.-dev. [s]
1 1.2 0.5 167.8 45.3
2 1.1 0.8 176.1 45.1
3 1.2 0.6 156.8 41.1
4 0.8 0.5 129.4 27.6
5 1.1 0.5 162.3 33.2
All datasets 1.1 0.6 158.5 42.2

Table 1: 3D error and time requirements for manual SM detection by six different users

Table 2 shows the 3D error and time mean and standard deviation values for the automatic SM detection algorithm. This
complete algorithm includes the morphological approach for VOI localization combined with the HT algorithm for SM
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center computation. The algorithm was run 10 times to process each dataset. The average 3D error for automatic locali-
zation was 0.3 mm and the average time needed by the automatic method was 26.7 s.

Dataset number 3D error mean [mm] | 3D error std.-dev. [mm] Time mean [s] Time std.-dev. [s]
1 0.3 0.1 18.3 0.0
2 0.3 0.1 22.1 0.0
3 0.3 0.1 30.7 0.0
4 0.4 0.1 30.2 0.0
5 0.4 0.2 32.0 0.0
All datasets 0.3 0.1 26.7 5.4

Table 2: Automatic SM detection algorithm 3D error and time mean and standard deviation values

4 Discussion

The automatic marker localization algorithm is roughly five times faster and three times more precise than the users.
Moreover, the algorithm yields high reliability. For a total of 30 markers present in five different image series in differ-
ent positions and orientations, all of the markers were correctly detected. However, further investigations are required to
validate those findings.

One of the major disadvantages of the HT algorithm compared to other methods like template based image registration
is the quantization of the output by the accumulator voxel resolution. Niblack and Petkovic show in work [4] a method
involving smoothing and interpolation of the accumulator image to achieve sub-pixel precision when applying the HT
algorithm. The implementation of a similar approach is subject of ongoing research.

The main shortcoming of the performance assessment is the low number of test datasets (five). We plan to add more da-
tasets to the benchmark in the near future. Furthermore, an experiment involving a phantom with known geometry and
marker centers should be performed in order to measure the precision of the manual and automatic localization more
precisely.

In conclusion, we can state that automatic SM center localization is more accurate and faster than manual SM center lo-
calization and that it can be used to improve the over-all system precision and should therefore be integrated with the
system as a standard feature.
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Abstract:

A navigation system for radiological interventions (CAS-One IR, CAScination, Bern) has been used to evaluate three
different needle insertion methods on a non-rigid liver phantom. The insertion methods under investigation include:
navigated free-hand needle insertion, aiming device-based insertion with active depth control and aiming device-based
needle insertion with passive depth control. For each method a series of 25 punctures was performed and assessed by
computing residual error (RE) given by the system and target positioning error (TPE) given from control CT scans.

Keywords: navigation system, interventional radiology, aiming device
1 Problem

In minimally-invasive percutaneous radiological interventions,such as radiofrequency or microwave ablation, the
success of treatment is highly dependent on accurate placement of the ablation needles. In order to aid with this process,
before each intervention a patient-specific treatment plan is created. This plan defines a set of ideal needle trajectories
avoiding critical anatomical structures. However, it is still up to the radiologist’s experience and skills to mentally
transfer this information to the surgical site. Hence, in terms of accuracy and patient safety, the usage of stereotactic CT-
image-guided navigation systems may be beneficial, especially for difficult out-of-plane trajectories [1]. As presented in
previous studies, navigated percutaneous radiofrequency ablation of primary and secondary liver malignancies improve
therapeutic outputs and may achieve equivalent results to the open liver surgery [2].

The main challenge in stereotactic navigation is soft tissue deformation and patient motion, which cause undesired
changes in the treatment site [3]. Therefore, minimization of this deformation through respiratory control (such as
temporary disconnection of the endotracheal tube in anaesthetized patients during intervention and image acquisition),
appropriate body fixation or patient tracking technology seems necessary [4]. Alternatively, one can estimate the
position of the moving target using implanted needle-shaped optically tracked navigation aids and a real-time
deformation model [5]. Nonetheless, even with feedback from navigation systems it is still difficult to stabilize the
needle in a desired orientation as well as to prevent additional bending during needle insertion.

Several needle insertion methods have been developed in response to these problems. Robotic assisted needle
interventions have been developed to tackle tissue deformation and needle bending,which could change the needle track
and cause displacement at the target [6]. Although operator errors may be reduced, the clinical acceptance of robotic
needle guidance is currently low due to high complexity and costs of such systems. The use of a passive, mechanical
aiming device, such as this presented in work, may provide accurate targeting while keeping the procedural complexity
and costs low [2].

The aim of this study is to compare the feasibility and accuracy of three different needle insertion methods in a non-
rigid liver phantom: navigated free-hand needle insertion, needle insertion with the mentioned aiming device and active
depth control as well as needle insertion with the aiming device and passive depth control. All experiments were
performed using a navigation system (CAS-One IR, CAScination, Bern) equipped with a non-rigid, automatic
registration method.

2 M ethods

Navigation system
The CAS-One Liver navigation system [7] has been adapted to carry out CT-guided percutaneous needle interventions
[8]. The navigation system consists of a workstation that is attached to a movable cart, user interface, an optical position
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measurement syste(DI Vicra, Northern Digital, Canada) and a set of cu-made marker shieldswith retro-
reflective passive marketkat can be adapted a variety of tools, mabling their accurate tracki within the operating
room.

Realtime patient tracking is done using a selsingle retro-reflective marker sphergdM) that are attached to t
patient skin around the area of the expected needle incitig.1a). A sterilizable plastic shell around the marker
biocompatible tape allow integration of SM into clinical scene

Navigation proceeds as follows: athe needle tip is placed at the entry of the planned trajectory, a targeting vi
enabled (Fig.h). By projecting the needle tip (red dot) and shaft (green dot) -dimensional plane placed at t
target, the operator is visualgfigning the needle with the planned trajectory. A deepir on the right indicates, t
distance from the needle tip to the planned target as well as the following supplementary errors: residual errol
into longitudinal and later compone, angular error. A crossectional view at the needle axisualizes anatomical
obstacles along the trajectory.
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Fig.1: Coordinate systems and transformations for automatic registration methocsingle retri-reflective marke
spheres (SM) in CA®ne IR navigation system (a); targeting viewer for active depth control

Experiment

Three series of 25 punctures were perfort on a non-rigid liver phantom. Thghanton was produced by rapid
prototyping using a segmented 3D model of ther (MeVis Distant ServiceBremen, Germany) that included sewvt
anatomical obstacles (portal vein, hepatic vein) and tumors, which require careful planning and needle plil
mm metal screws were fixed on tliver phantom and used as targets. Tiver phantom was placeunder deformable
plastic foam (Fig. 2)n order to simulate the patient s. Six single markers wegtached t the surface of the foam in
a non-symmetrical configuration fahe automatic registrati. The following needle instion methods were then
evaluated on the presented phantom:

1) Navigated free-hand needle insertion: The procedure does notilize any stabilization device during the puncti
After definition of the trajectory, the marker shield is placed on the needle shaft. The position and axis oriet
the needle are obtained from calibration. The operator moves the needle he entry and guides the nee
towards the target based on the information shown on the targeting viewer and depth 2a).

2) Navigated needle insertion with the aiming device and active depth control: The procedure us an aiming
device (ATLAS, Elekta AB Swede) to proude stabilization during the adjustment of the needle to the ple
trajectory and allow fixation of the final orientation of the needle duihe insertion. While screwed to the |
table, an 8mm-thick, rigidmedica-grade titanium cylinder, with an attachethrker shieldis used to guide the
insertion brackets of the aimg device to the planned entry poiOnce the position of the aiming deviis correct,
the cylindrical tool isemoved from the aiming device ¢ replaced with &alibrated needl During insertion, depth
information is shown on thergeting viewer Fig. 2b).

3) Navigated needle insertion with the aiming device and passive depth control: The procedur differs from the
method presented above in thia¢ needle insertions are not monitored by the navigation system. Once the
and orientation of the aiming device correspond to the planned trajectory, the distance between the
cylinder and thearget is displayed on the navigation system. This distance is then marked on the need
biocompatible pen. The cylinder is removed from the aiming device and the needle is inserted up to ma
needle (Fig. 2c).
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Fig.2: Evaluated methods:awigated fre-hand needle insertion (a)avigated needle insertion with the aiming dey
and active depth control (bnd method with tt aiming device and passive depth confo)!

Accuracy assessment

Before each needle insertion, thdutia registration error (FRE) was measured from the SM tracking system.
needle insertion, the residual error (RE) was stored and the target positioning error (TPE) was evaluated on a
dataset. RE measures fiistance between the needle tip the targein the navigation coordinate system. This e
expresses how accurately the operator may transfer a trajectory to the patient based on a given visualizati
FRE was computed by the system as the root mean square error between d corresponding poin TPE was
measured on the control scans as the distance between tlle tip and the planned target [. TPE was separated
into longitudinal (almg the planned trajectory) aillateral componentgalong the orthogonal direction). e angular
error of each needle insertion was also compt

3 Results

The average FREeasured among all methods just before needle insertio0.7 £ 01 mm, with amaximum value
of 0.9 mm.

Targeting accuracy is described in TablThe Euclidean TPE is similar for each methah@ingfrom 4.6 + 1.2 to 4.9
+ 1.7 mm) however lateral error components are significantly lower for the method using the aiming device (i
t-test, p = 0.01). The longitudinal error component is markedly lower for te-hand method without utilization of tt
aiming device. The highest average angular error was measured for -hand insertion. Methods using the aim
device have a lower angular error but the difference was not significarepresents the erroiven by the navigation
system at the final needle position asdimilar for both methods with needle guidance -hand needle insertion and
aiming devicebased with active depth coni). RE values are not availabier the method with passive depthntrol
as needle insertion was not monitored by the navigation s

Table 1 - Comparison of mean and standard deviation of TPE and RE along different directions as well as fine
error for three presented navigation metl* represents statistically significant difference from -hand insertion.

Navigated ree-hand Needle insertion with | Needle insertion with
Method needle insertion aiming device and active| aiming device and
depth control passive depth contro|
TPE | Longitudinal [mm] 2112 3316 3.7%x13
Lateral [mm] 42+2.0 *2.8+1.6 *2.3%+13
Euclidean [mm] 49+1.7 46+13 46+1.2
Angular°] 1.8+0.9 1.1+0.6 1.2+0.8
RE Longitudinal [mm] 1.1+1.0 1.2+1.0 -
Lateral [mm] 1.8+1.2 1.8+1.0 -
Euclidean [mm] 23+1.2 22+1.2 -
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4 Discussion

An in vitro accuracy evaluation of three needle insertion methods was performed with a navigation system dedicated for
percutaneous needle interventions utilizing a non-rigid single sphere-based method for patient tracking.

TPE represents the final positioning error of the needle; it includes registration, tracking, user, and process errors such
as needle bending, however in this case it does not include errors introduced by patient motion. Average measured
Euclidean TPE (4.6 = 1.2 mm, maximum 8.1 mm) was similar for all methods and comparable to previously reported
accuracy. For example, Maier-Heinet al. [9] performed 32 free-hand punctureminiaoexperiment with ventilated

swine and reported an overall error of 3.7 £ 2.3 mm and maximum error of 11.1 mm. Neither lateral, longitudinal nor
angular error components were computed.

Separating TPE into longitudinal and lateral components is of clinical relevance because the correction of lateral
placement errors, unlike longitudinal errors, requires replacement of the needle, which is time-consuming and increases
the risk for complications. The lowest lateral errors were achieved using the aiming device (2.3 + 1.3 mmand 2.8 + 1.6
mm respectively). These results are statistically significantly better than in the free-hand case. The reason behind this
may be that during free-hand insertions it is difficult to maintain the correct needle trajectory angles while advancing
the needle into the phantom. The accuracy of the navigated free-hand needle placement depends largely on the
surgeon’s hand-eye coordination and ability to guide the needle based on the feedback provided by the navigation
system. It is essentially impossible to effectively correct the needle path once insertion has commenced; any attempts to
correct needle position will cause bending and displacement at the target.

Additionally, these results show that active depth control does not provide accuracy improvements when compared to
passive depth control. However, tracking of the needle during insertion may allow detection of potential damage to
critical anatomical structures while inserting a needle.

This study has presented iarvitro comparison of three needle insertion methods. The results obtained demonstrate that
usage of an aiming device leads to increased lateral accuracy during needle insertion.
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Abstract:

Die bronchoskopische Diagnostik peripherer Lungentumore wird durch Atembewegungen und die schlech-
te Sichtbarkeit im Rontgenbild erschwert. Eine genaue 3D Lokalisation von Instrument und Zielgebiet kann
nur durch stereoskopische Rontgenbilder erreicht werden. Bei sequentieller Aufnahme mit einem C-Bogen
kann die Atmung zu Verschiebungen flihren. Wir beschreiben einen Ansatz, wie anhand eines Markers und
eines passiven optischen Lageverfolgungssystems die Lage der Bildebenen unter Ausgleich der Atembewe-
gung bestimmt werden kann. Erste experimentelle Ergebnisse deuten darauf hin, dass mit dem System zum
Atemzustand konsistente Bilddaten erfasst werden konnen. Aus zwei Rontgenbildern aus verschiedenen
Richtungen zum gleichen Atemzustand kann die Lage von Bronchoskop und Zielgebiet bestimmt werden.

Schliisselworte: Navigation, Atembewegung, Bronchoskopie, C-Bogen

1 Problem

Die Bronchoskopie stellt eine wichtige Methode zur Diagnose von Erkrankungen der Atemwege dar. Be-
sonders bei Verdacht auf eine Krebserkrankung ist es erforderlich, eine Biopsie des vermuteten Tumorvo-
lumens durchzufihren. Eine Herausforderung stellen vor allem Ziele tief im Bronchialbaum dar, beispiels-
weise periphere Lungentumore. Typischerweise erfolgt die Navigation anhand von Rontgenbildern, die mit
einem C-Bogen erfasst werden. Nachteilig ist dabei die Beschrankung auf eine Bildebene, die eine genaue
raumliche Lokalisation von Zielgebiet und Instrument erschwert. Die wiederholte Erfassung von Rontgen-
bildern oder Bildsequenzen aus verschiedenen Richtungen ermoglicht zwar eine grobe Navigation, erfor-
dert aber einerseits Erfahrung des Operateurs und fihrt andererseits durch das iterative Vorgehen zu einer
zusatzlichen Strahlenbelastung fiir Patient und OP-Personal.
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Ein Ansatz zur Lokalisation unabhangig von der Rontgenbildgebung besteht in der Verwendung von elekt-
romagnetischen Lageverfolgungssystemen [1-3]. Da insbesondere zum Erreichen peripher Tumore diinne,
flexible Bronchoskope zum Einsatz kommen, sollte der Sensor moglichst nahe an der Spitze des Instruments
angebracht werden. Die im Sensor enthaltenen Spulen und vor allem das zum Sensor fiihrende Kabel ver-
grofRern jedoch gegebenenfalls den Durchmesser des Instruments. Ein moglicher Nachteil ist die Abhangig-
keit von storenden Magnetfeldern, beispielsweise durch den C-Bogen [1]. Aulerdem atmen die Patienten
typischerweise spontan, so dass sich die Positionen von Zielgebiet und Bronchoskop in Abhangigkeit vom
Atemzustand dndert. Interessant ist daher nicht die von einem Lageverfolgungssystem ermittelte absolute
Position des Sensors, sonders seine Position relativ zum atembeweglichen Bronchialbaum.

Ziel unserer Arbeiten sind daher Aufbau und Validierung eines Systems, das sich einfach in den OP-Ablauf
integrieren lasst, stereoskopische Bilderfassung ermoglicht und eine Beriicksichtigung der Atembewegung
erlaubt. Wir beschreiben den Systemaufbau sowie erste Ergebnisse zur Demonstration der Machbarkeit
des Navigationsansatzes.

2 Methoden

Grundidee des Systems ist die Kombination von Bewegungstracking und stereoskopischer Rontgenbildge-
bung. Abbildung 1 zeigt unterschiedliche Atemzusténde (a-c). Die Lage von Zielgebiet, Bronchoskop und
Brustkorb dandert sich entsprechend, so dass die Lage des Bronchoskops relativ zum Zielgebiet variiert. Be-
wegungen des extern auf dem Brustkorb platzierten Marker kénnen als Surrogat fir die interne Bewegun-
gen verwendet werden [4].

B0

Abb. 1: Die linke Seite der Grafik illustriert, wie sich Marker, Kérperoberflache, Zielgebiet (grau) und
Bronchoskop durch die Atmung bewegen (a-c). Die rechte Seite zeigt, wie sich der Marker (d) durch Tra-
ckingkamera (e) und C-Bogen (f) erfassen lasst.
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Abb. 2: Links sind die Koordinatensysteme dargestellt, die eine Uberfiihrung von Rontgenbildkoordinaten
in Kamerakoordinaten erlaubt. Rechts ist der 4 cm x 5 cm x 6 cm groBe Marker mit Metallkugeln und Tra-
ckingmuster zu erkennen.

Die am Patient (d) angebrachte Markerbox enthalt fest montierte Metallkugeln, die im Rontgenbild des C-
Bogens (f) gut sichtbar sind. Das schwarz-weilRe Muster |dsst sich mit einem Stereokamerasystem (e) lokali-
sieren. Die Beziehung zwischen Kugeln und Muster ist bekannt, so dass wie in Abbildung 2a dargestellt, die
Transformation von Rontgenbildkoordinaten in Stereokamerakoordinaten moglich ist. Abbildung 2b zeigt
die verwendete Markerbox.

Den gesamten Experimentalaufbau zeigt Abbildung 3a. Der Steuerrechner ist per USB mit einem Frame-
grabber (Terratec G1, TERRATEC Electronic GmbH, Deutschland) verbunden und kann so direkt auf die Bil-
der des C-Bogens (BV Endura, Philips Medical Systems, Niederlande) zugreifen. Die Daten werden mit O-
penCV erfasst und gespeichert. Uber eine C-Schnittstelle wird die Trackingkamera (MicronTracker H40,
Claron Technology Inc., Kanada) angesteuert, die die Lage und die Position der Markerbox bestimmt. Mit
einem Piezo-Antrieb (C-867 PlLine Motion Controller, Physik Instrumente GmbH & Co. KG, Deutschland)
wurde ein einfaches Phantom zur Simulation von Bewegungen realisiert. Die Bewegung des Brustkorbs
wurde durch das Heben und Senken der Markerbox simuliert. Um eine pessimistische Abschatzung zu er-
halten wurden eine vergleichsweise kleine Gesamtbewegung von etwa 2 mm mit einer Periodenldnge von 2
s sowie eine Geschwindigkeit von etwa 2 mm/s gewahlt.
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Abb. 3: a) Der Experimentalaufbau mit C-Bogen (1), Tracking-Kamera (2), Phantom (3) und Steuerrechner
(4). b) Ein Rontgenbild des Phantoms.

<o Piezo Tracking
1k Tracking 1k o Rintgen

Relative Bewegung der Box f mm
Relative Bewegung der Box f mm

Zeit /5 eit / 5

(a) (b)

Abb. 4: a) Die vom Piezo-Antrieb gefahrene (gepunktet) und die mit dem Trackingsystem erfasste Bewe-
gung (durchgezogen). b) Aufzeichnung der Dreiecksbewegung mit Trackingkamera (durchgezogen) und C-
Bogen (gepunktet). Die Daten zu den Abbildungen stammen aus verschiedenen Messungen.

Initial wurden die Kameraparameter des C-Bogens bestimmt und experimentell die zeitliche Latenz zwi-
schen Bewegung und Trackingkamera ermittelt, wobei die Position des Piezo-Antriebs direkt abgefragt
wurde. Die Lage der Markerbox in Bezug auf den C-Bogen wurde wie folgt berechnet. Erstens wurden die
Rontgenbilder entzerrt und auf einen Ausschnitt von 408 x 408 Bildpunkten beschnitten. Zweitens wurden
die Kugeln semi-automatisch im Bild segmentiert und manuell zugeordnet und drittens tber den POSIT Al-
gorithmus [5] die Transformationsmatrix zwischen Markerbox und C-Bogen bestimmt. Auf Basis der be-
kannten Transformation zwischen Metallkugeln und Trackingmuster, sowie der Lagebeschreibung des Mar-
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kers bezlglich der Trackingkamera wurde schlief3lich die Lage des Rontgenbildes in Koordinaten der Tra-
ckingkamera ausgedriickt.

AnschlieBend wurden zwei Experimente durchgefiihrt. Einerseits wurde der C-Bogen bei ruhender Marker-
box manuell in 10° Schritten gedreht. Andererseits wurde die Markerbox in einem Dreiecksmuster bewegt
und es wurden aus verschiedenen Richtungen kurze Fluoroskopie-Sequenzen erfasst.

3 Ergebnisse

Abbildung 4a zeigt den Vergleich zwischen Piezo-Bewegung und Trackingsystem bei einem Abstand von
etwa 80 cm zwischen Kamera und Box. Das Trackingsystem verfolgt die Bewegung der Box mit einer Abwei-
chung von etwa

0,15 mm (RMSE). Abbildung 4b zeigt die Erfassung eines dreiecksformigen Musters mit Trackingsystem und
C-Bogen. Die Werte wurden jeweils seitlich aufgenommen, so dass die Bewegung fiir beide Systeme in der
Bildebene erfolgte. Die gemessene Latenz zwischen Trackingkamera und Rontgenbildern betrdgt etwa
120ms bis 130ms. Nach Kompensation der Latenz betrdagt der RMSE zwischen mit Trackingsystem und C-
Bogen bestimmten Bewegungen etwa 0,22 mm. Gegeniiber der tatsachlichen Bewegung des Phantoms be-
tragt die Latenz weitere 90ms.

Fir vier manuell eingestellte 10 ° Drehungen des C-Bogens wurde jeweils der Drehwinkel aus den POSIT Be-
rechnungen ermittelt. Die Winkel betrugen 9,7 °,9,7 °, 10,1 ° und 9,0 °.

4 Diskussion

Die Ergebnisse deuten darauf hin, dass eine Bestimmung der Lage der Bildebene unter Ausgleich der Atem-
bewegungen mit dem beschriebenen Aufbau moglich ist. Damit lassen sich durch zwei Rontgenbilder aus
verschiedenen Richtungen die Positionen von Bronchoskop und Zielgebiet bestimmen. Auch wenn die Dre-
hung des C-Bogens bei den Experimenten nur manuell erfolgte, zeigen die Ergebnisse, dass Rotationen gut
anhand der Markergeometrie erkennbar sind. Bei iso-zentrischer Drehung des C-Bogens ware ein Fehler
von weniger als 1° firr die Erfassung stereoskopischer Aufnahmen ausreichend, da der Abstand der Marker-
box zum Iso-Zentrum klein ist. Die fiir die Experimente gewdhlte Bewegung ist mit 2 mm vergleichsweise
klein und weist im Vergleich zur typischen Atembewegungen etwa die doppelte Frequenz auf, so dass auch
die Erfassung echter Atembewegungen vielversprechend erscheint. Der laterale Fehler der Trackingkamera
ist mit 0,15 mm sehr klein und nimmt weiter ab, je dichter die Kamera am Marker platziert wird. Eine we-
sentliche Limitation sowohl der Trackingkamera als insbesondere auch der monoskopischen Lagebestim-
mung mittels POSIT ist die vergleichsweise schlechte Tiefenauflésung. Allerdings kann die Trackingkamera
so positioniert werden, dass die Hauptkomponente der Atembewegung (Heben und Senken des Brust-
korbs) in der Bildebene erfolgt. AuRerdem ist eine Korrektur durch die Beriicksichtigung der jeweils ande-
ren Modalitat moglich. Der Vergleich zwischen der vom Piezo-Antrieb gefahrenen und der vom Trackingsys-
tem gemessenen Bewegung zeigt, dass Atembewegungen des Brustkorbs erkannt werden kénnen.

Ein Vorteil des beschriebenen Systems ist der vergleichsweise einfache Aufbau. Im Gegensatz zu Ansétzen,
eine Trackingkamera in den C-Bogen zu integrieren [6], bleibt die Lage der Kamera zum Marker gleich. Au-
Rerdem ist keine Modellierung der Kinematik des C-Bogens [7,8] und keine Modifikation des Bronchoskops
[3] erforderlich. Aufgrund der Strahlenbelastung eignet sich der vorgestellte Ansatz nicht zur kontinuierli-
chen Navigation.
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Abstract:

Die Standardtherapie zur Behandlung der Mitralklappeninsuffizienz ist die chirurgische Rekonstruktion. Daneben gibt
es fur Hochrisikopatienten mit dem MitraClip (Abbott Vascular Inc. Menlo Park, CA, USA) eine katheterbasierte Alter-
native. Hierbei kann auf den Einsatz der Herzlungenmaschine und den Herzstillstand verzichtet werden. Die Positionie-
rung des Clips ist komplex und abhangig von adéquater Bildgebung wie transoesophageale Echokardiographie und
Angiographie. Der EchoNavigator, eine prototypische Software, fusioniert beide Verfahren und soll dadurch u.a. die
Navigation des MitraClips und die transseptale Punktion erleichtern. Bei 20 Patienten wurde die Software eingesetzt.
Allen Eingriffen konnten sicher und komplikationslos durchgefiihrt werden. Der Eingriff an sich wurde nicht durch den
Einsatz des EchoNavigator beeintrachtigt. Zusammenfassend konnte die Software sicher eingesetzt werden und die Na-
vigation des Katheters erleichtert werden.

Schlisselworte: EchoNavigator, MitraClip, Mitralklappenrekonstruktion

1 Problem

Die Mitralklappeninsuffizienz ist die zweithdufigste Herzklappenerkrankung nach der Aortenklappenstenose. Die Stan-
dardtherapie ist die chirurgische Rekonstruktion oder, falls diese nicht moglich ist, der Ersatz der Klappe. Die Operati-
onsergebnisse der Rekonstruktion sind i.d.R. ausgezeichnet [1]. Jedoch sind fir die Operation die Verwendung der Herz-
lungenmaschine und ein Herzstillstand notwendig. Daher ist der Eingriff fir bestimmte Hochrisikopatienten zu gefahr-
lich [2]. Ein alternativer Therapieansatz ist eine Katheter gestiitzte Versorgung der Insuffizienz mit dem MitraClip
(Abbott Vascular Inc. Menlo Park, CA, USA). Der MitraClip wird transvends in den rechten Vorhof und tber eine Punk-
tion des Vorhofseptums im Bereich des Foramen ovale in den linken Vorhof gefuhrt. Dort wird der Clip auf die Mitral-
klappenebene gesteuert und dazu verwendet, die beiden freien Rander der Mitralklappensegel miteinander zu verbinden
(,,edge-to-edge* Technik). Dadurch entstehen eine doppelte Offnung der Mitralklappe und eine Reduktion der Mitral-
klappeninsuffizienz [3]. Die Navigation des Katheters geschieht anhand zwei- und dreidimensionaler echokardiographi-
scher und zweidimensionaler angiographischer Bilder. Daher muss der Eingriff in einem Hybrid-Operationsaal von ei-
nem erfahrenen ,,Heart Team* bestehend aus Kardiologen, Chirurgen und Anésthesiologen durchgefiihrt werden. Trotz
der fortgeschrittenen Bildgebungstechniken wie dreidimensionale Echokardiographie ist die Navigation des Clips im
schlagenden Herzen schwierig. Insbesondere die Lokalisation der Punktionsstelle fiir die Passage des Vorhofseptums ist
entscheidend. Um diese zu verbessern entwickelt Philips Healthcare (Best, Niederlande) die EchoNavigator Software,
welche zur Fusionierung von zweidimensionalen Angiographiebildern und zwei- und dreidimensionalen Bildern der
transoesophagealen Echokardiographie (TEE) genutzt wird. Hierfir wird eine automatische Erkennung der Lokalisation
der TEE-Sonde in den Angiographiebildern verwendet um TEE-Bilder in Echtzeit mit diesen zu registrieren. Diese wird
bei den verschiedenen Stufen des Eingriffs verwendet um die Darstellung der TEE Bilder der Angulation des C-Bogens
anzupassen. Ein Prototyp der Software wird im Rahmen einer Studie im Hybrid-Operationssaal eingesetzt. Diese Studie
wurde durchgefiihrt, um zu untersuchen ob diese bildgebende Technik sicher bei der MitraClip Implantation eingesetzt
werden kann und wie sich die Software auf die Operationszeit und die Durchleuchtungszeit auswirkt.
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2 Methoden

Diese Studie wurde von den lokalen sowie nationalen Behérden genehmigt. Alle Patienten, welche in die Studie einge-
schlossen wurden, haben ihr schriftliches Einverstandnis zur Teilnahme gegeben. Insgesamt wurden 20 Patienten einge-
schlossen, bei welchen die EchoNavigator Software verwendet wurde. Bei allen Patienten wurde der geplante Eingriff
standardmaBig durchgefiihrt. Vor Beginn wurde der EchoNavigator gestartet und die automatische Erkennung der TEE-
Sonde durchgefiihrt. Nach Erreichen des rechten Vorhofs wurde die gewiinschte Punktionsstelle des Septums in der
TEE-Darstellung gesetzt. Nach Punktion wurde mit einer weiteren Markierung die Zielposition fir den MitraClip ge-
setzt. Beide Markierungen wurden sowohl im Ultraschallbild als auch in der Durchleuchtung dargestellt. Die Markie-
rungen dienen als zusatzliche Hilfe bei der Navigation des Katheters (siehe Abbildung 1). Primérer Endpunkt war die
sichere Anwendung der EchoNavigator Software.

Abb. 1: A: EchoNavigator 3D-TEE zur Markierung der Punktionsstelle im Septum; B: EchoNavigator 2D-TEE mit
Markierung der Mitralklappe zur Navigation des MitraClip Katheters.

3 Ergebnisse

Die EchoNavigator Software wurde bei 20 Patienten eingesetzt. Bei allen Patienten wurde die Software zur Navigation
des Katheters verwendet ohne dass die Sicherheit des Eingriffes beeintrachtigt wurde. Die durchschnittliche Eingriffs-
dauer lag bei 142+38 min. Die durchschnittliche Strahlendauer und -dosis bei 32+12 min. respektive 32+38 mGy. Es
zeigte sich eine Lernkurve zwischen den ersten und den letzten zehn Patienten anhand einer signifikant verringerten An-
giogrphie und Bestrahlungsdauer. Alle Patienten konnten nach dem Eingriff hamodynamisch stabil auf die Uberwa-
chungsstation verlegt werden.

Alter (Jahre) 77+9
Anzahl implantierter Clips 80 % 1 oder 2, 20% drei oder mehr
Lange des Eingriffs erste 10 Patienten (min.) 156+44
zweite 10 Patienten (min.) 129+27
Angiogrphiezeit erste 10 Patienten (min.) 34+15
zweite 10 Patienten (min.) 28+6
Strahlendosis erste 10 Patienten (mGy) 37.4+48.8
zweite 10 Patienten (mGy) 24.4+16.1

Tabelle 1: Eingriffsparameter
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4 Diskussion

Der Einsatz bildgebender Verfahren ist bei Herzkatheter gestiitzten Verfahren ein entscheidender Faktor. Jedoch bleibt
die Navigation eines Katheters im schlagenden Herzen trotz moderner bildgebender Verfahren wie dreidimensionale
Echokardiographie und Angiographie sehr komplex. Die Fusionierung der standardméRig verwendeten bildgebenden
Verfahren bietet die Mdglichkeit, dies zu vereinfachen. Durch die Bedienbarkeit des Programms direkt durch den Ope-
rateur am Tisch ist eine hohe Benutzerfreundlichkeit gegeben. Die Koordination von Echokardiographie und Angiogra-
phie und damit die Kommunikation zwischen dem Echokardiographe-Untersucher und Operateur verbessern sich
dadurch. Es ist jedoch eine Lernphase notwendig bis EchoNavigator selbstverstandlich verwendet wird, da die Darstel-
lung ungewohnt ist. Diese kann aber innerhalb einer kleinen Patientenzahl erreicht werden.
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Abstract:

The aim of this study is to assess the accuracy and applicability of an advanced cranial navigation setup. Therefore,
continuous electromagnetic instrument navigation was employed in 136 neurosurgical cases using a standard naviga-
tion system. A phantom head in an intraoperative MRI environment was used to compare the accuracy of the advanced
to the standard navigation setup. No significant difference was observed at the intracranial target points between the
standard navigation setup using optic tracking, fiducial marker registration and pointer.

Our data confirms that the application of preoperative imaging, surface-merge registration and continuous electromag-
netic tip-tracked instrument navigation may provide a seamless integration of navigation systems into the neurosurgical
operating workflow without significant reduction in accuracy compared to standard navigation.

Key words: Cranial navigation, electromagnetic tracking, surface registration, instrument tracking

1 Problems

More than 25 years after its introduction by Roberts', cranial navigation today is still most commonly performed by reg-
istration with fiducial markers, tracking with optic technology, and intermittent pointer-based intraoperative application
in routine clinical settings. If navigation support is desired during a microsurgical procedure, the neurosurgeon inter-
rupts the dissection and exchanges the current instrument for the pointer device. Care is taken to obtain an unobstructed
line-of-sight between the pointer and the camera bar. This may require repositioning of the operating microscope or
even removal of an endoscope from the operating field. An advanced cranial navigation technique will seamlessly trans-
late into the operating workflow and provide optimal accuracy.

2 Methods

Accuracy Test of Continuous EM Instrument Navigation

Setup: A phantom head made from high-density polyurethane foam was prepared with 7 self-adhesive radiopaque fidu-
cial surface markers for point-to-point registration. A cross-shaped navigation target of 2 acrylic plastic bars containing
22 surface drill-holes was affixed in the center of the phantom head and served as checkpoint. The phantom head was
fixed in a metal-free skull clamp.

For optic navigation, a pointer device with 5 infrared light reflecting spheres on its handle was available. For EM navi-
gation, a pen-shaped rigid pointer or a flexible wire (length 23.7 cm) with two coils at its tip was used. Originally de-
signed for shunt catheter placement?, this so-called “stylet” can alternatively be inserted in hollow instruments such as
suction devices, endoscopes and biopsy needles. For testing the accuracy within a metal instrument, we inserted the EM
stylet into a standard single-use metal suction.

A CT-scan of the phantom head was acquired and imported into the navigation system. The 7 fiducial marker positions
were stored for registration. First, separate target points were assigned to the 22 drill-holes of the acrylic bars using the
CT scans. Then, the navigation probe was inserted into the drill-holes and the distance between the actual tip position
and the predefined target point was measured by the system (Cranial 2.2 software) and recorded as the target error. The
experiment was performed in an operating suite equipped with a ceiling-mounted 3T MR scanner (IMRIS, Winnipeg,
Canada).
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Accuracy tests: Initially, the accuracy of a standard navigation setup (optic tracking, fiducial marker registration, pointer
device) was calculated. Then, the advanced navigation setup was introduced stepwise to assess potential sources of in-
accuracy: First, EM replaced optic tracking. Then, surface-merge replaced fiducial markers; next, the tracking device
was exchanged from pointer to stylet. To complete the advanced setup, we introduced the stylet into the suction tube.
Then, the MR magnet was brought closer to the experiment setup (between 5 and 50 Gauss line) and the accuracy tests
were repeated. To simulate an intraoperative MR scan the EM system was removed/re-attached and the accuracy
checked.

From 3 passes of each navigation setup the root mean square error (RMSE) was calculated. After registration, the error
was calculated by the system only for point-to-point, not for surface-based registration. We used the students T-test to
compare the target RMSE of the different steps of the advanced navigation with the standard setup. A p-value of <0.05
was considered significant.

Clinical Experience

The advanced navigation was used in 136 routine cranial neurosurgical cases with the following setup:

Electromagnetic tracking: The EM patient reference tracker was attached to the patient’s head via the skull clamp or di-
rectly to the skin depending on the type of procedure. In cases performed within the iMRI suite, it was fixed to a non-
ferromagnetic skull clamp via a custom-made repositioning device. This tool allowed realignment of the reference
tracker after MR imaging, which requires temporary removal of the entire EM equipment. The EM field emitter was
typically positioned horizontally on any side of the patient between shoulder and skull clamp at around 25 cm distance
to reference tracker and operating field.

Multimodality retrospective image application: As registration was performed without skin fiducials, retrospective scans
were employed routinely.

Surface-based registration: Patient-to-image registration was performed using the surface-based method provided by the
system. Thereby, 3 specified points and 350 arbitrary surface points widely distributed over the patient’s head were col-
lected with a surface probe. As the system does not calculate registration error, anatomic landmark checks were per-
formed routinely at 7 points (nasion and lateral canthus, philtrum/nose angle, groove medial to tragus®).

Continuous instrument navigation. For intraoperative application the EM stylet was inserted into hollow instruments for
continuous tip-tracked instrument navigation. Anatomic landmark checks were repeatedly performed during surgery to
detect potential target error and consequently abandon navigational guidance.

3 Results

Accuracy Test

Seven navigation setups were evaluated for accuracy. The standard navigation setup (optic tracking, fiducial marker
registration, pointer-based navigation) revealed an error for registration of 0.2 mm (0.2 — 0.3 mm) and of 0.7 mm (0.4 —
1.0 mm) at the target points. Changing to EM navigation, a submillimetric increase in error was observed for registra-
tion (RMSE 0.4 mm, range 0.2 — 0.5 mm) but not for targeting. During the stepwise transition to the complete advanced
setup (EM tracking, surface-based registration, navigation of stylet in a metal suction tube), no significant changes in
accuracy were observed at the target points (RMSE 0.7 mm, range 0.3 — 1.2 mm).

When the experiment was performed closer to the iMRI magnet (within the 5 and outside the 50 Gauss line), we ob-
served a significant decrease in accuracy (RMSE 0.9 mm, range 0.7 — 1.3 mm). Accuracy decreased even more when
the patient reference tracker was temporarily removed during acquisition of an iMRI and subsequently repositioned in
its holder. In sum, no significant difference in target accuracy was noted between standard navigation versus the pro-
posed advanced navigation setup when performed outside the iMRI 5 Gauss line.

Clinical Experience

Continuous EM instrument navigation was feasible and accurate in all but six cases of 136, which were performed dur-
ing the initial month after the installation (3/6 ferromagnetic interference, 2/6 movement of skin-attached patient refer-
ence tracker, 1/6 patient movement in skull clamp during awake surgery). After an initial learning curve, no difference
in setup time was found between standard and advanced navigation setup.

Besides catheter placement (n=9), continuous EM instrument navigation was used in the following procedures:

(1) Intracranial microsurgical tumor resection (n=71). In 8 cases of microsurgical tumor resection, the EM stylet
was mounted to the suction tool of the neuroArm neurosurgical robot (IMRIS, Winnipeg, Canada). The neuro-
surgeon controlling the robot was able to observe the current robot working position onscreen at the work-
station outside the operating room.

(2) Endoscopic transsphenoidal surgery (n=46).

(3) Intracranial endoscopy (n=6).
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(4) Biopsy (n=4).

Accuracy

Registration techniques: Previous studies on the different methods of registration using optic tracking have shown that
besides bone-screws (error 0.23 + 0.03 mm under lab conditions®) that are not applicable in the routine clinical setting,
skin fiducial marker registration provides the highest accuracy (error 1.1 — 4.0 mm>®7). Registration relying solely on
anatomic landmarks had the lowest accuracy (3.2 — 3.9 mm®®), and registration based on surface points was found to
provide intermediate accuracy (3.3 + 1.65 mm®). Our phantom accuracy experiment revealed an equally low calculated
error for registration (mean error 0.2 — 0.4 mm) with optic and EM navigation®. Our submillimetric higher mean target
error of 0.7 mm corresponds well to the previous lab experiments*® given the fact that we used fiducial marker or sur-
face-based registration, not bone screws. We did not find any significant difference in target error between fiducial
marker and surface merge registration.

Navigation imaging: Previous studies have reported higher accuracy when using CT scan for patient registration than
MR images due to small inhomogeneities of the magnetic field®'°. In cases when high accuracy was needed, such as
frameless biopsies of small targets, we always used a fusion of CT scan for registration and MR for target selection.
Tracking techniques: Few studies comparing optic versus EM tracking exist. In the experiment of Kral et al® optical
tracking was significantly more accurate than EM tracking (median target error 0.12 mm versus 0.37 mm, respectively,
p<0.001). However, they used fiducial marker registration and bone affixed screws as targets. In contrast, we did not
find a significant difference between optical and EM tracking (mean target error 0.7 versus 0.6 mm, respectively). In
our experience, evaluation of accuracy in the submillimetric range is limited by the display resolution when manually
defining target points. It is of note that the highest accuracy (error < 0.5 mm®) was always found in the center of the
phantom, whereas the highest error (up to 1.2 mm) was encountered in the target points at the periphery of the EM field.
Therefore, we recommend positioning the EM emitter approximately 25 cm distant and pointing to the center of the
surgical target for highest accuracy.

4 Discussion

Integration into surgical workflows

The ergonomic advantage of the presented setup lies in the seamless integration into the surgical workflow. While the
surgeon operates with the accustomed suction fitted with the EM stylet, the tip of the suction continually updates on the
navigation screen, always providing information about the distance to tumor border, eloquent fibre tracts and surround-
ing structures. In contrast, in standard optic pointer-based navigation the surgeon has to interrupt dissection and ex-
change the current instrument with the navigation pointer and check for free line-of-sight. The EM stylet can both be
inserted into the suction tube and be introduced into the working channel of an endoscope. In ventriculostomy cases, the
endoscope can then be advanced under EM guidance through the intervertricular foramen. Once the endoscope is in the
appropriate position inside the third ventricle, the EM stylet can be advanced further to puncture the target point under
direct endoscopic view and EM guidance.

Although navigation of instruments with the EM stylet inside metal tubes has been reported™, we are unaware of litera-
ture reporting the inaccuracy of this setup. Our results show equal accuracy between standard navigation and our ad-
vanced navigation setup. Further, this is the first report on accuracy tests of EM navigation in an iMRI environment.
Outside the 5 Gauss line, no significant difference between optic and EM navigation was observed. As expected, the
higher magnetic field (just inside the 5 Gauss line) led to decreased accuracy of the EM navigation.

Setup and learning curve

The introduction of EM navigation possesses a learning curve. This is reflected by the erroneous six cases in our series,
which all occurred within the first months of the experiment. Within the scope of this project we have acquired
knowledge about the optimal setup of EM navigation. First, no metal parts should reside between emitter and patient
tracker. Second, the EM field emitter does not need to be fixed to the patient’s head but can be manually re-adjusted
during registration or during surgery in case of bad communication with the system. Third, the patient reference tracker
needs to be firmly fixed to the patient’s head throughout the procedure. If no rigid head fixation with a skull clamp is
desired, this can be achieved either by a skull-mounted tracker via 2 bone screws. Alternatively, a skin-adhesive tablet-
shape patient tracker is available. If the patient’s head is fixed in a skull clamp, the adhesive patient tracker can be at-
tached to the clamp either with a distance of approximately 4 cm (in case of a metal skull clamp) or to the clamp direct-
ly (in case of non-ferromagnetic clamp). We routinely use the latter configuration as it provides maximum accuracy. Fi-
nally, although our study shows that EM navigation can be safely and accurately employed in the iMRI environment,
execution of an intraoperative scan requires removal of all parts of the EM navigation setup. Although the position can
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be marked or a holding device can be left in place, it is of note that reattachment of the patient reference tracker is prone
to considerable inaccuracy.

Dedicated EM Instruments

As EM navigation is relatively new to the field of neurosurgery, current equipment can be improved and the develop-
ment of dedicated EM instruments is necessary. Therefore, we advocate the design of dedicated EM instruments for
neurosurgery such as microneurosurgical suctions which include the EM coils around the tip wall of the suction tube.

Conclusion

Continuous instrument navigation is the prerequisite for seamless integration of navigation systems into the neurosurgi-
cal operating workflow. Our data confirms that the application of preoperative imaging, surface-merge registration and
continuous electromagnetic tip-tracked instrument navigation provides such integration without significant reduction in
accuracy compared to standard optic navigation with skin fiducials. Further, the proposed advanced navigation setup
was tested with equally high accuracy in the safety zone of the intraoperative MR environment outside the 5 Gauss line.
However, technical refinements of navigated instruments are required.
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Abstract:

Conventional optical tracking systems have accuracy on the scale of several hundred micrometers. This is insufficient
for an optical coherence tomography (OCT) guided laser cochleostomy which requires a much higher accuracy. In this
paper, we evaluate the use of OCT itself as a tracking device by locating artificial landmarks generated around the
cochleostomy. The results of the first experiments indicate that it is possible to achieve a mean absolute error of ca.
30um for a single landmark using the proposed algorithm. An even smaller error is expected when at least 3-4 land-
marks are used for the 3D tracking. The algorithm can be also used for the calibration and registration between the
OCT and the laser ablation systems.

Key Words: optical tracking, optical coherence tomography, laser cochleostomy, calibration
1 Problem

Cochleostomy is a vital step of cochlear implantation (CI) to create an insertion channel on the cochlea for the electrode
array of the implant. The feasibility of using a pulsed CO,-laser to ablate hard tissue has been proven during the last
years [1-5]. It can therefore be used to perform the cochleostomy by ablating the insertion channel pulse for pulse di-
rectly (figure 1a). With an axial resolution on the micrometer scale [6], optical coherence tomography (OCT) is a prom-
ising candidate for monitoring the bottom of the drilled channel. Recent research and our own experiments have con-
firmed that OCT can penetrate more than half a millimeter into compact bone tissue [7,8] and visualize the structure of
the inner ear beneath the bone surface [9-11], for example the boundary between the lining membrane and perilymph
(figure 1b). The combination of these techniques results in a closed loop control by guiding the laser cochleostomy
system using OCT, where the laser ablation pattern is planned online according to the position of detected critical struc-
tures and avoid injury to them.
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Figure 1 (a) Illustration of laser cochleostomy [5]. The diameter of the channel is ca. Imm and the spot diameter is
~200pm; (b) an OCT B-Scan of a fresh pig cochlea during cochleostomy, in which the boundary between
lining membrane and perilymph can be clearly seen. White bar = 250um; (c) with tracking accuracy on the
scale of several hundred micrometers, a planned pulse (red spot on the right) might be shot erroneously onto
lining membrane (black spot on the left). Modified from [5].

After being navigated to an appropriate position, the laser system and patient should be fixed during the ablation pro-
cess. Nevertheless, mechanical contact to the patient (e.g. squirting and aspirating water spray) or the laser system (e.g.
switching to OP-microscope for a manual check of the cochleostomy) can easily cause a relative movement on the scale
of hundred microns or even more. To ensure a maximum safety, the patient and laser system should be tracked.

Conventionally, a marker based optical tracking system, for example the NDI Polaris family, ARTTRACK etc., is con-
sidered to be the gold standard for such a case. Generally, these systems provide average accuracy of 0.25-0.3mm for
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each tracked object. Considering the 200pm spot diameter of the CO, laser system we are using, this is already more
than a whole spot off and in the worst case up to three times the spot size while tracking the patient and laser scanning
optics simultaneously. This is critical because the laser pulse might be shot erroneously onto the lining membrane of
sensible structures (e.g. the cochlea membranes) instead of the planned position on the remaining bone tissue (figure 1b).
The distance between the marker and the cochleostomy would magnify the tracking error and make the situation worse.

Therefore, a more accurate tracking system is mandatory for our particular application. In this paper, we propose and
evaluate the use of the OCT system itself as a tracking device with a much higher accuracy.

2 Methods

Eilers et. al. have proposed a highly accurate multimodal registration method between OCT and flat panel volume com-
puterised tomography (fpVCT) based on comparing the internal structure of the scanned volume [12, 13]. In theory, the
tracking during cochleostomy can be realized by the registration of two sequential OCT volumes applying this method.
However, the cochlea consists of compact bone and is relatively homogenous without many internal structures. Moreo-
ver, storing and comparing the whole 3D volume is not efficient enough to achieve an acceptable tracking speed.

21 Tracking Concept
The idea to solve the above problems is simple: subsequent tracking only makes use of the 2D terrain information of the
target surface obtained from the OCT data instead of the whole 3D volume. Furthermore, several artificial landmark
holes are generated using either laser or burr around the cochleostomy (figure 2a) shortly before starting the ablation
process. By locating and comparing the position of these landmarks instead of matching the whole surface, the channel
can be tracked. The following criteria have to be satisfied while generating the landmarks:

1. No critical structures are injured.

2. The size of the holes is sufficiently large to be distinguished from roughness of the original surface.

3. The macroscopic curvature of the original surface should not be very large.

()

Figure 2 (a) OP-microscope image of the artificial landmarks drilled around the cochleostomy on a human cochlea
with diameters of ca. 500um; (b) the region of interest (yellow grid in the center) that covers the cochleosto-
my and the search range of the landmarks (blue grids) under OCT (en face mode); (c) an OCT B-Scan show-
ing the cochleostomy and the landmark hole on the right of the cochleostomy in (a) and (b). White bars =
500um in the air.

It is further assumed that the movement of the patient is limited to the millimeter range. Given a maximum possible
displacement of the patient during each tracking loop, a search range centered at the previous position of each landmark
is determined individually (figure 2b). The OCT will only scan the search ranges of the landmarks to reduce the amount
of data and computing time. In the next section, an appropriate algorithm calculates the position of each landmark with-
in a given search range will be explained.

2.2 Landmark Locating Algorithm

The first step of locating the landmark is the segmentation of the surface within the search range. Known as “ultra
sound with light” and measuring the intensity of light echo, OCT images always have stronger intensity on media
boundaries while only noises can be measured in the air (figure 2c). Therefore, the most superficial air-bone interface
can be easily detected by calculating the vertical gradient of the image and searching for the first position where the
gradient exceeds some threshold. Being independent of each other, the different scales in transversal and axial direction
in the OCT volume are adjusted in this step.
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The position of the searched landmark is then defined as the centroid of all the surface vertices within its 2D boundary
on the bone surface. Due to the criterion 3 in section 2.1, a plane can be fitted to the surface and subtracted from it, so
that the surface is macroscopically leveled. The vertical coordinates of the surface are then regarded as gray value and
normalized to the range from 0 to 255, which results in a gray scale top view image (figure 3a). The conventional
boundary detection and pattern recognition algorithms can be now applied to this image.

By multiplying the first and second derivative of the gray value of each pixel, the position of all potential boundary
pixels can be extracted [14]. From figure 2¢ can be concluded that the candidate boundary pixels of a landmark always
have negative second derivatives. Eliminate the non-candidate ones and the resulting landmark boundary appears to be
a quasi-circular object (figure 3b), whose radius R can be roughly estimated. A common method to determine the center
of such an object is to calculate its cross correlation with a circular pattern having the same radius and search for the
position with the maximal value [15]. Considering the non-regular boundary shape of the landmark partially covered by
drilling debris (see figure 3a) and the estimated radius of the circular pattern, a ring-shaped tolerance range surrounding
the resulting center is defined. Only the pixels within this range are considered to be valid boundary pixels (figure 3b).

An ellipse is then obtained using least square fitting to these pixels. A new ring shaped tolerance range surrounding the
center of the resulting ellipse can be defined again. Repeat the ellipse fitting and redefinition of the tolerance range until
the difference between the ellipse centers of two sequential iterations is smaller than a given threshold or the maximal
iteration is reached. The ellipse obtained from the last iteration is finally regarded as the landmark boundary. Each sur-
face vertex within this ellipse is given a weight based on the area of its adjacent surface polygons and the centroid can
be then calculated (figure 3c¢).

5

(a) D) ()
Figure 3 (a) gray value top view image of the landmark on the right of the cochleostomy in figure 2a and b; (b) ex-
tracted boundary pixels, detected center of the boundary (red cross in the middle), valid boundary pixels with-
in the tolerance range (blue crosses) and ellipse fitted to the valid pixels; (c) results of the algorithm. White
bar = 500pm.

3 Results

In figure 3c, the landmarks are precisely located on macroscopic scale. For a quantitative evaluation, two groups of
experiments were conducted. For the first group, surface profiles of landmarks with different shapes (Gaussian and half
sphere shaped) and incident angles were manually generated (figure 4a). The diameter and depth were 12 and 4 pixels
respectively and their centroids were analytically calculated based on the geometry as reference results. For the second
group, landmark craters were ablated using a single laser pulse on flat bovine bone specimen with a surrounding square
shaped reference grid (figure 4b). The crater was ca. 130um deep with a diameter of ca. 200um and located exactly at
the center of the grid. Two specimens with manually polished surface and original rough periosteum were prepared.

(b)

Figure 4 (a) a simulated Gaussian shaped test landmark with an incident angle of 10°; (b) a test landmark crater ablated
at the center of a reference grid using a CO, laser; (c) the reference result (yellow circle) obtained by recog-
nizing the grid using Hough transform (blue lines) and the result of the proposed algorithm (red cross).
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After the detection of the four edges using Hough transform in the OCT images scanned with different incident angles,
the center point of the grid on the original surface can be easily obtained. The offset from the surface to the centroid is
calculated based on the 3D surface profile generated using a confocal microscope (NanoFoucs AG., Germany. Accura-
cy ~lum). Subtracting this offset from the center of the reference grid, reference centroids are obtained (figure 4c).

For both groups, the stopping criterion of the iteration is set to 0.25 pixel size. The algorithm terminates after 2.89 itera-
tions on average and maximal 5 iterations. The differences between the results of the algorithm and reference centroids

are listed in table 1.

Table 1 difference and mean absolute error between the results of the algorithm and the reference centroids.

Group shape/surface 0° 5° 10° 15° 20° 25° 30° MAE
I Gaussian 0.73 0.73 0.81 0.62 0.52 0.60 0.66 0.67
[pixels] half sphere 0.23 0.27 0.36 0.37 0.55 0.55 0.48 0.40
I polished 16.67 13.23 4.95 29.54 57.21 19.55 27.50 24.09
[pm] periosteum 22.42 35.82 21.12 31.26 62.17 29.97 28.77 33.07

4 Disscussion

For the simulated landmarks, the mean absolute errors to the analytical reference centroids lie in sub-pixel range. The
half sphere shaped landmarks with sharper boundary appear to have higher accuracy than the Gaussian shaped ones. For
the real landmarks in the second group, the mean absolute error to the estimated reference centroids is around 30pm.
The roughness of the original surface has slight negative influence on the accuracy. No dependency of the error on the
incident angle can be concluded from either of the two groups. With these first results, we expect an even smaller global
tracking error when at least 3-4 landmarks are used for the 3D tracking. It should be noticed that the current experi-
ments are based on OCT data alone and an external reference system is required for the further evaluation of the track-
ing accuracy. Considering the demanding condition in the real surgery, for example landmarks partially covered by
blood or ablation debris (figure 3a) etc., robustness tests and further improvements of the algorithm are necessary.

A sequential MATLAB version of the algorithm needs ca. 300ms for locating each landmark on an Intel Pentium Dual-
Core E5300@2.6GHz with 2GB RAM Linux platform. Further optimization and parallelization of the algorithm is vital
to achieve an acceptable tracking rate. Landmarks with different dimensions and specialized geometric shape can be
easily ablated using the CO; laser system (figure 5a). By replacing the patterns used for the cross correlation and fitting,
the algorithm can be easily adapted to the different landmark geometry. An optimal landmark size and shape regarding
the accuracy and efficiency of the tracking will also be studied in the future work.

Being able to track the patient with extremely high precision, a calibration and registration between the OCT and laser
ablation systems is still required, so that the ablation pattern planned in the OCT coordinate system can be precisely
executed by the laser ablation system. This may also be done easily by ablating a calibration pattern shown in figure 5b
and detecting the position of each crater using the proposed algorithm.

(a) (b)
Figure 5 Simulation of (a) landmark holes with different dimensions (first row) and geometric shapes (second row); (b)
pattern for calibration and registration between OCT and laser ablation system.

Summarized, the proposed concept makes it possible to use OCT itself as a highly accurate tracking device during OCT
guided laser cochleostomy without any additional hardware.
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Abstract:

Den Vorteilen der Laserchirurgie (kontaktfreie Bearbeitung, beliebige Geometrien, hohe Genauigkeit) steht bislang die
fehlende Tiefeninformation wiahrend des Gewebeabtrags gegeniiber. Ein optischer Aufbau mit vereintem Strahlengang
eines Er:YAG-Lasers zur Gewebebearbeitung und einer optischen Kohérenztomographie bietet die Moglichkeit zur
In-situ-Abtragsiiberwachung. Der présentierte Losungsansatz beinhaltet eine automatische Oberfldchensegmentierung
sowie eine Auswertung der Ablationsgeometrie. Mit einem Vergleich zwischen Soll- und Ist-Tiefe lassen sich nachfol-
gende Bearbeitungsschritte prézise planen und zukiinftig ein Regelkreis zur Abtragssteuerung schlieen.

Schllsselworte: Laserosteotomie, Segmentierung, Ablationsiiberwachung

1 Problem

Der Einsatz von Lasern in chirurgischen Anwendungen erreicht aufgrund von kontaktfreier Bearbeitung, beliebigen Ab-
tragsgeometrien und hohen Genauigkeiten eine immer grofere klinische Akzeptanz [1, 2]. Die Wahl idealer Laserpara-
meter (u.a. Wellenldnge, Fokusdurchmesser, Pulsdauer, -energie und -frequenz) ist Voraussetzung fiir den erfolgverspre-
chenden Lasereinsatz. So lassen sich einerseits Abtragsrate und Genauigkeit optimieren, wahrend andererseits Kollateral-
schiaden wie Koagulation und Karbonisierung minimiert werden [3, 4]. Die Effektivitiat der Laser-Gewebe-Interaktion
und das daraus resultierende Abtragsvolumen héngen direkt von den optischen und thermomechanischen Eigenschaften
des Zielgewebes ab, welche wiederum vom intrazelluldren Wassergehalt beeinflusst werden [5]. Beschrinkungen fiir den
klinischen Einsatz einer computergestiitzten Laserablation ergeben sich bislang aus der fehlenden Information iiber die
aktuelle Abtragstiefe wihrend des Bearbeitungsfortschritts.

Eine Moglichkeit zur nicht-invasiven In-situ-Analyse des laserexponierten Gewebes bietet die optische Kohirenztomo-
graphie (OCT) [6]. Dieses Bildgebungsverfahren stellt zusatzlich zur Topologie des bearbeiteten Gebietes oberflachen-
nahe Strukturen dar [7, 8]. Diese Eigenschaft macht die OCT in der Augenheilkunde zur Untersuchung von Netzhauter-
krankungen zum Mittel der Wahl [9]. Auflosungen von etwa 10 um und Eindringtiefen von bis zu mehreren Millimetern
(abhéngig von den optischen Eigenschaften der Probe) ohne physischen Kontakt ermdglichen eine Unterscheidung ver-
schiedener Gewebeschichten. Die Kombination von OCT und chirurgischem Laser wurde zur manuellen, qualitativen
Uberwachung des Ablationsprozesses bei unterschiedlichen Hart- und Weichgeweben eingesetzt [10, 11].

Der Aufbau eines Laser-OCT-Systems mit einer starren Anordnung der beiden Laser zueinander und sich iiberlappenden
Scanfeldern ermoglicht die In-situ-Vermessung des erreichten Ablationsfortschrittes. Erste Untersuchungen mit diesem
System adressierten zunéchst die Moglichkeit zur Bestimmung der verbleibenden Knochendicke am Ablationsgrund [12].
Dabei konnten Restdicken von einigen 100 pm detektiert werden. Somit liee sich ein Knochenschnitt vor dem Material-
durchbruch beenden und folglich eine Schiadigung tieferliegender Risikostrukturen verhindern. Insbesondere wird die
Schnittfiihrung hierdurch unabhidngig von Unsicherheiten in der prédoperativen Osteotomieplanung (tatsdchliche gegen-
iiber geplanter Knochendicke).

Schwerpunkt der vorliegenden Arbeit ist die Gewinnung zusétzlicher Informationen wihrend des Abtrags bei Eingriffen,
in denen kein vollstdndiges Durchtrennen des Knochens angestrebt wird. Aus der automatisch segmentierten Oberfléche
werden neben einem Soll-Ist-Vergleich der Abtragsgeometrie auch weiterzubearbeitende Bereiche innerhalb des Ablati-
onsgebietes definiert. Somit wird ein Ansatz zur SchlieBung eines Regelkreises fiir eine automatisierte Laserablation
etabliert.
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2 Methoden

Der optische Aufbau umfasst eine fixe Anordnung von OCT und Er:YAG-Laser'. Der Probenarmstrahl des OCT-
Interferometers und der Bearbeitungslaserstrahl durchlaufen zunédchst unabhédngige optische Pfade mit individuellen
Scannern und Fokussieroptiken. Ein speziell beschichteter dichroitischer Spiegel vereint die Strahlengénge oberhalb der
fokalen Ebenen. In einem Volumen von (10 x 10 x 10) mm® iiberdecken sich somit Laserarbeitsbereich und Bildge-
bungsbereich.

2.1 Ablation der geplanten Schnittgeometrie

Zur Evaluierung der Vorgehensweise werden Proben aus femoralen Schweineknochen verwendet. Diese werden im ge-
frorenen Zustand in 20 mm starke Scheiben geségt, eine Stunde vor der Laserbearbeitung bei Zimmertemperatur aufge-
taut und bis zur Bearbeitung in einem Wasserbad feucht gehalten. Weiterhin werden Knochenhaut, -mark und verblei-
bendes Weichgebe entfernt, um unerwiinschte Laser-Gewebe-Interaktionen zu vermeiden. Die Probenoberflidche wird vor
der Bearbeitung im Fokus des Schneidlasers positioniert. Ziel der Bearbeitung ist eine rechteckige Ausschachtung
(6 mm x 2 mm), wie sie beispielsweise in der Dentalchirurgie fiir Zystektomien einsetzbar ist. Fiir einen flichigen Abtrag
werden lineare Scan-Trajektorien parallel und mit konstantem Versatz angeordnet. Die idealen Laserparameter wurden
empirisch ermittelt, um thermische Gewebeschiddigungen zu vermeiden. Eine Pulsdauer von z,= 150 ps, eine Wiederhol-
rate von f, = 150 Hz und eine Scangeschwindigkeit von v, = 20 mm/s wurden eingestellt. Unter der Annahme eines Fo-
kusdurchmessers von 2w, = 300 um ergibt sich eine Fluenz von annidhernd ©@ = 6 J/cm?. Das exponierte Gebiet wurde
nach jeder zweiten Applikation der Scan-Geometrie befeuchtet, um thermische Nebeneffekte zu reduzieren. Die geplante
Kavitdt wurde durch insgesamt 20 Wiederholungen der Scan-Trajektorie abgetragen.

2.2 Bildverarbeitung

Zur Aufnahme der Datensédtze kommt ein Spectral Domain OCT (Ganymede, Fa. Thorlabs) mit einer Superlumines-
zenz-Diode (Zentralwellenldnge 930 nm, Bandbreite 50 nm) zum Einsatz. Fiir ein laterales Scan-Feld von 8 mm x 4 mm
wurden 368 B-Scans mit einer Aufldsung von 368 px x 1024 px aufgezeichnet. Dies entspricht einer Pixelgrofe in Luft
von lateral 21 pm bzw. 11um und axial 2,7 um.

Da jede Aufnahme von Speckle-Rauschen betroffen ist und durch Artefakte gestort wird, ist ein Vorverarbeitungs-
schritt zur Reduktion der Effekte erforderlich. Ein nichtlineares Diffusionsfilter [13] wird dabei der traditionellen
Gauss- oder Median-Filterung vorgezogen. Die Implementierung des Perona-Malik-Modells mit einem Diffusionskoef-
fizienten A = 50 und 20 Iterationen reduziert die Storeinfliisse ohne Informationsverlust.

Die in der vorliegenden Arbeit prisentierte Segmentierung der Oberfliche basiert auf einer Anpassung traditioneller
Kass Snakes [14]. Ein Snake ist eine parametrische, im Bildbereich normalisierte Kurve €(S) = (x(s), y(s)), die basie-

rend auf einer iterativen Minimierung von Energien der Kurve (interne Energie) und des Bildes (externe Energie) de-
formiert wird und sich Konturen annéhert. Die interne Energie entspricht dabei einer potentiellen Energie, die Spannun-
gen und Biegungen der Kurve reprisentiert (in Anlehnung an eine Verallgemeinerung des Hooke’schen Gesetzes und
elastischer Biegung [9]). Im Gegensatz dazu betrachtet die externe Energie lediglich bildabhingige Eigenschaften und
bestimmt sich {iber Betrdge des Bildgradienten. Der Einfluss der einzelnen Energieterme wird durch die Gewichtsfakto-
ren «, fund y angepasst. Die Erweiterung um ein Gradient-Vector-Flow(GVF)-Feld W(X, y) [15] und eine kiinstliche

vertikale Kraft i flihrt zur Formulierung des dynamischen Systems

. —~ 2
(1) 6c§,t) =—a aca(ss) +ﬂaaz(25) +y-W(X,y)+A,

dessen numerische Losung die Kurve iterativ in Richtung eines lokalen Gleichgewichts bewegt und deformiert. Nach je-
der Iteration verhindern Randbedingungen eine horizontale Verschiebung des ersten und letzten Konturpunktes. Aus nu-
merischen Griinden werden alle Konturstiitzstellen dquidistant verteilt (Resampling). Die Initialisierung des Snake-
Algorithmus erfolgt automatisch. Die gefilterten und normalisierten Rohdaten werden mit einem Schwellwert von 0,5 bi-
narisiert. AnschlieBend wird das Bindrbild mit einem Strukturelement morphologisch dilatiert, um Locher in der Kontur
zu schlieBen und Kanten zu glétten. Zuséatzlich wird eine Markierung von bindren Regionen durchgefiihrt, um zusam-
menhdngende Abschnitte zu detektieren und isolierte Bereiche zu eliminieren. Die initiale Kontur der Kurve wird als ers-
te Grenzfliche aus dem Binérbild extrahiert. Danach wird das GVF-Feld der gefilterten OCT-Daten berechnet und der
erlduterte Snake-Algorithmus angewandt. Der GVF-Regulierungsfaktor betrdgt p = 0,1 und 20 Iterationen wurden ausge-
fiihrt. Die kiinstliche Kraft betrug i = (0, £ 1 px) je Iterationsschritt.

Die segmentierten Konturen €(S) sind im lokalen Bildbereich jedes einzelnen B-Scans definiert. Zur Visualisierung
und Rekonstruktion der Tiefenkarte wird eine Transformation der lokalen Koordinaten in ein globales, kartesisches

' pPm 15 LaserKit (Pantec Engineering/3m.i.k.r.o.n™)
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Koordinatensystem und eine Interpolation durchgefiihrt. Zusatzlich wird die Tiefenkarte von Pixelkoordinaten in metri-
sche Koordinaten tiberfiihrt. Aus einem Differenzbild der Aufnahmen vor und nach der Bearbeitung kann die absolute
Abtragstiefe bestimmt werden.

2.3 Registrierung von Scanner- und OCT-Koordinatensystem

Zur Umrechnung von der OCT-Bilddaten in Positionsdaten des Scanners miissen die jeweiligen Koordinatensysteme zu-
einander registriert werden. Hierflir wird der beschriebene Segmentierungsalgorithmus genutzt. In Nullstellung des Scan-
ners werden in einem Probenkorper kleine Volumina abgetragen. Aus den entsprechenden OCT-Aufnahmen vor und
nach dem Abtrag werden Tiefenkarten erstellt und letztlich Volumenschwerpunkte bestimmt. Eine Wiederholung dieses
Vorgangs in 26 unterschiedlichen axialen Tiefen liefert 26 lokalisierte Abtragsschwerpunkte. Die Ausgleichgerade durch
diese Punkte stellt die laterale Verschiebung des Scannerkoordinatenursprungs in Abhéngigkeit der axialen Position im
OCT-Bild dar. Dies liefert die Verkippung der beiden Koordinatensysteme zueinander und ermdglicht eine Koordinaten-
transformation. Zur Bewertung der Prizision dient ein mehrfaches Durchfiihren der Geradenberechnung an verschiede-
nen Versuchsreihen. Hierbei ergibt sich eine mittlere Abweichung der Ausgleichsgeraden von den Stiitzstellen von
6,3 um bei einer Standardabweichung von 2,8 pm. Dies lésst auf eine ausreichende Qualitdt der Registrierung schlieBen.
Da die reale Konfiguration nicht bekannt ist, existiert keine andere Moglichkeit, die Genauigkeit einzuschitzen.

24  Geometrieauswertung

Die Geometrie des abgetragenen Gewebevolumens wird anhand der Tiefenkarte vermessen, um Planung und Ausfiithrung
der Ablation miteinander zu vergleichen. Das laserexponierte Gebiet an der Knochenoberfldche wird in der normalisier-
ten Tiefenkarte mit Anwendung eines Schwellwerts von 0,1 detektiert. Die Berechnung der Hiillgeometrie der verblei-
benden Region innerhalb des Bindrbildes liefert die horizontale und vertikale Ausdehnung. Diese GréBen erlauben einen
Soll-Ist-Abgleich und eine Bewertung der erzielten Ablationsgenauigkeit. Zur Lokalisierung von Bereichen, die fiir die
weitere Bearbeitung beriicksichtigt bzw. ausgeschlossen werden, wird die Tiefenkarte mit einer spezifizierten Soll-Tiefe
verglichen. Nach Identifikation des zu bearbeitenden Gebietes erfolgt eine Transformation der Positionen in das Scanner-
Koordinatensystem unter Beriicksichtigung der bekannten Registrierung zwischen OCT und Scanner-Einheit. Die Positi-
onen représentieren dabei Stltzpunkte, die zukinftig zur Bahnplanung der Ablationsgeometrie fiir den nachfolgenden
Scan-Durchlauf verwendet werden kénnen.

3 Ergebnisse

Das Potential der vorgestellten Methodik demonstrieren die folgenden experimentellen Ergebnisse. Nach Abtrag der ge-

planten Kavitét sind oberflachlich keine thermischen Schadigungen des Gewebes nachweisbar, sodass die gewahlten La-

serparametern eine schonende Knochenbearbeitung ermdglichen. Die quantitative Analyse erfolgt nach einer Vermes-

sung der Ablationsgeometrie und Erstellung einer Tiefenkarte, deren Ergebnisse im Vergleich mit den Planungsdaten zu

beurteilen sind. Nach der Auswertung werden Riickschliisse auf die weiteren Bearbeitungsschritte gezogen.

Eine Validierung der Tiefenmessung erfolgt anhand eines Probenkdrpers aus Polymethylmethacrylat (PMMA). Die opti-
schen Eigenschaften dieses Materials ermdglichen eine zuverldssige Kantendetektion im OCT-Bild. Bohrungen unter-
schiedlicher Tiefe werden in ein PMMA-Plittchen eingebracht und anschlieBend mittels des vorgestellten Algorithmus
segmentiert. Als Referenz fiir die realen Tiefenprofile dient eine Vermessung durch ein taktiles Koordinatenmessgerit”
(KMGQG). Die Langenmessungenauigkeit des KMG liegt mit + [1,4 um + (L/100)] unter der maximalen Auflosung des
OCT-Bildes. Der Bohrgrund und die unbearbeitete Oberfliche werden mehrfach abgetastet und die Messwerte jeweils
gemittelt. Der Vergleich von taktiler Messung und durch Segmentierung erstellter Tiefenkarte zeigt eine durchschnittli-
che Abweichung der OCT-Auswertung von -14 pm gegeniiber den KMG-Werten.

3.1  Geometrievermessung

Der Tiefenkarte in Abb. 1(c) ist zu entnehmen, dass der Abtrag Uberwiegend gleichméRig erfolgte. Dennoch ist der Auf-
bau der Scan-Geometrie aus linearen Elementen am Ablationsgrund zu erkennen. Im Gegensatz zur gleichméaRigen Be-
arbeitung in horizontaler Richtung wird das Gewebe entlang der Stirnseiten ungleichmégig abgetragen. Dieser Effekt ist
auf die herstellerseitige Lasersteuerung zuriickzufiihren, in der eine Synchronisation und kontrollierte Ausldsung der
Pulse nicht vorgesehen ist. Somit ist die Bearbeitung der Start- und Endpunkte der linearen Trajektorien nicht exakt de-
terminierbar. Die Konizitat des Ablationsvolumens, die sich aus dem Gradienten der Tiefen im Randbereich ergibt, ist
auf das Strahlprofil der fokussierten Er:YAG-Laserquelle zuriickzufiihren.

2 Werth VCIP 3D
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Abb. 1: Aufnahme der Knochenoberflache (a) vor der Bearbeitung, (b) nach der Bearbeitung und (c) aus Differenzen-
bild erstellte Tiefenkarte des Ablationsgebiets

Die Abweichung der abgetragenen Geometrie von den Planungsmaliien betragt horizontal 110 um und vertikal 95 um.
Als Ursachen fir diesen Fehler kdnnen die gekriimmte Knochenoberflache, die Genauigkeit des Scanners in der Umset-
zung der Trajektorie und eine nicht exakte Positionierung der Probenoberflache im Laserfokus angesehen werden. Wei-
terhin wirkt sich die Gite der Segmentierung des Ablationsvolumens unmittelbar auf die Vermessung aus.

3.2 Ablationsregelung

Informationen zur Regelung der Ablation werden aus einem Soll-Ist-Vergleich einer globalen Tiefenvorgabe von
1200 pum, einem Toleranzbereich von £ 50 um und der Tiefenkarte in Abb. 1 gewonnen. In der Analyse des aktuellen
Ablationsgebietes bleiben der konische Randbereich der Kavitat sowie das unbearbeitete Gewebe unberiicksichtigt. Zur
Detektion des Randbereiches wird ein Gradientenoperator auf die Tiefenkarte angewandt, die verbleibenden Regionen
binarisiert und morphologisch get6ffnet, um Artefakte zu eliminieren und Ldcher zu schlieen. Der Randbereich wird
anschliefend vom gesamten Ablationsgebiet subtrahiert, um die innere Bearbeitungsflache isoliert darzustellen.

In Abb. 2 ist die hinsichtlich der Soll-Tiefe analysierte Tiefenkarte mit drei markierten Bereichen dargestellt. Regionen,
deren Abtrag tiefer als der Soll-Bereich ist, werden dunkel dargestellt (a). Diese sind, ebenso die Bereiche geplanter Tie-
fe (mit mittlerer Farbung (b)), von einer weiteren Bearbeitung auszuschlieRen. Hell markierte Bereiche (c) weisen einen
noch nicht ausreichenden Abtrag auf und sind wéahrend der néchsten Ablation priorisiert zu bearbeiten, um einen gleich-

méRigen Abtrag zu gewéhrleisten.
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Abb. 2: Tiefenkarte nach Auswertung mit einer Soll-Tiefe von 1200um. Die Koordinaten der hell markierten Region (c)

liegen unterhalb der Soll-Vorgabe und werden flr den folgenden Scan-Durchlauf beriicksichtigt. Gebiete mit mittle-

rer (b) und dunkler (c) Einfarbung werden von der weiteren Bearbeitung ausgeschlossen, da die Soll-Tiefe bereits er-

reicht bzw. tiberschritten wurde.

4 Diskussion

Die vorliegende Arbeit demonstriert einen Ansatz zur In-situ-Uberwachung des Abtragsfortschritts wihrend der Laseros-
teotomie mittels OCT. Mit einem angepassten Snake-Algorithmus wird die Knochenoberflache automatisch segmentiert
und eine Tiefenkarte erstellt. Anhand dieses Vorgehens l&sst sich die Ablationsgeometrie direkt mit den Planungsdaten
vergleichen. Mit der vorgestellten Methodik ist eine akzeptable Genauigkeit erreicht worden. Zusétzlich wird die Tie-
fenkarte auf Informationen fiir anschlielende Bearbeitungsschritte reduziert. Im Folgenden zu bearbeitende Bereiche
werden im Bild identifiziert und kdnnen nach einer Transformation in das Scanner-Koordinatensystem zukiinftig zur Ab-
tragsregelung verwendet werden.
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Abstract:

In order to successfully ablate moving tumours in robotic radiosurgery, respiratory motion prediction is needed to
compensate time delays. In this context, recent studies revealed a high potential of support vector regression (SVR).
However, high computational cost is one major drawback, particularly caused by batch mode training. We evaluate two
approaches to reduce the update rate as well as computation time, while keeping a low prediction error. The update
rules are either based on information about the respiratory phase or based on the current prediction error. An
evaluation on patient data sets revealed that the second approach on average decreases computation time by 88.53%
compared to a batch mode implementation. The prediction error increased by 0.3%, hence indicating enhanced
efficiency.

Keywords: radiosurgery, respiratory motion prediction, support vector regression, model update

1 Problem

In modern robot-based radiation surgery, precisely radiating moving tumours has become more and more feasible,
while sparing surrounding critical structures. One state-of-the-art system is the CyberKnife® (Accuray Systems,
Sunnyvale, CA). Apart from radiating the tumour from multiple locations, the system can compensate internal tumour
motion that is caused by respiration. For compensation optical markers, attached to the patient's chest, are continuously
tracked. Their position is correlated with internal landmarks by stereoscopic X-ray images [1]. However, due to
kinematic limitations, data acquisition and processing, time latencies have to be taken into account. In case of
CyberKnife® Synchrony this latency is 115ms. Thus, to reduce this systematic error, the position of the optical markers
has to be predicted.

Several studies have shown that support vector regression (SVR) can precisely predict respiratory motion and is capable
of competing with state-of-the-art motion prediction algorithms [2-5]. Implemented in usual batch mode (BM) the SVR
model is recomputed at every incoming sample point. This leads to high computational cost and is therefore unpractical
for real-time applications. To resolve this, Ernst et al. [2] suggested a global update factor tglobal, that reduces the
update rate, but also increases the prediction error.

In this study, we investigate two SVR update methods to decrease the computation time while maintaining a low
prediction error. First, we analyzed the occurrence of resulting Support Vectors (SV) over time to obtain an update
factor depending on the respiratory phase. Second, the current prediction error at time t is used as an update criterion. If
the prediction error exceeds a certain threshold, the SVR is recomputed.

2 Methods

For simplicity, all further explanations are reduced to a one dimensional signal. The algorithms can easily be expanded
to three dimensions. It is assumed that the respiratory signal is equidistantly sampled with a sampling rate fs and that the
resulting sequence has length N. Let yt be the signal amplitude at time point t and yt+& the amplitude of the predicted
point. Here, 3 represents the prediction horizon. The predicted value is denoted by ¥, 5 and depends on u, = y;, ..., ¢

2.1 Support Vector Regression (SVR)

Given a training set
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T = {(un' yn+5)v ey (un—L+1v yn—L+1+6)} with u; = {yi! "'!yi—M+1} (1)

where again u; € RM represents the training data and yi.; € R the training labels, the SVR fits a functional relationship
y = f(u) to this data. Here, L is the amount of training samples and M the number of past observations used to predict a
new label. The e-SVR does not penalize a fitting error up to e per sample and optimizes f(u) to be as smooth as possible.
In the linear case with slope vector w and offset b, f(u) can then be used to predict a point 9.5 = f(u,) = {(w,u,) +
b, where (.,.) denotes the dot product. As smoothness is equivalent to minimizing the I2-norm of w, a convex
optimization problem, that is regularized by violations of the mentioned ¢ constraint, can be formulated and solved to
finally derive f(u). A full account of the underlying principles and mathematics is given in [6]. Training samples
exceeding an absolute error of ¢ after performing the optimization are called Support Vectors (SV). Essentially, only
these samples will contribute to the final definition of f(u) and are hence most important for the training or updating
process.

The SV machine can be extended to nonlinear cases by using kernel functions used to implicitly transform the linear
case above to higher dimensions. The SVR was implemented with a Gaussian radial basis kernel (width parameter y =
2) using LIBSVM Toolbox [7]. Further, we set the regularization constant C for prediction errors on the training data to
30, while L = 1000 and M = 5. The tube size ¢ was set to the standard deviation of the first a trous wavelet scale [2].

2.2 Updating of SVR model
Phase factor update rule (PFUR)

In contrast to general BM training, Ernst et al. [2] introduced a global update factor zyga, uUpdating the model if
mod(t, l/rglobal) = 0 is true, which happens at frequent intervals. Thus, an update factor 7,4, = 1 is equivalent to
the BM implementation. We will refer to this method as constant factor update rule (CFUR). Here, this idea is extended
to a phase specific update factor. Therefore, we assume that the occurrence of the SVs is not homogenously distributed
over time and that the sets of SVs used by the SVR model at time t and t-1 are similar. Note again, that only SVs will
contribute information to the SVR model after training. Consequently, the effective update rate of SVR adapts to the
phase of the respiration period, e.g. maximum in- and expiration. We define two phases: maximum in- and expiration
with znax = 1 and in- as well as exhalation phase with g < 1. The length of the first phase is determined by a
proportion parameter ¢ given in percent of the mean period duration per maximum. These phases are centered on the
maxima.

Error update rule (EUR)

The second update algorithm depends on the current prediction error. If at time t a value y, is measured, the algorithm
computes y.based on the current SVR model and input ugs. If |y, — y;| exceeds a threshold ey, the SVR model is
updated. This aims at updating the model once it becomes too inaccurate. In order to estimate a general threshold
independent of the signal, ey, is set to a multiple f of the chosen tube size e.

3 Results

To investigate the PFUR and the EUR, we carried out three experiments on real patient data. First, we experimentally
verified the assumptions being the basis of PFUR. Second, by varying zgepe, 6 and f, the potential of these two update
algorithms is evaluated and compared to CFUR for the same signal. Third, EUR is further explored on 33 patient files.
According to the latencies of the CyberKnife system, the prediction horizon ¢ was set to 3 samples (=115ms). All
signals have been globally scaled to a range of [0, 1] and reduced to the first principle component for simplicity.
Investigations were done on an i7-2600 CPU@3.40 GHz with 16GB RAM and all algorithms were implemented in
Matlab.

The performance was evaluated using computation time tc. and number of SVR model updates nypgae. Whereas teaic
depends on the specific hardware of the computer and software implementation of the algorithm, nypgae ONly depends on
the algorithm and is approximately governed by a linear relationship to te.. Prediction accuracy was measured in terms
of relative root mean square error RMS [2]:

Rus, , = NZm1 0 = 90%/N @
VEL i — yi-s)?/N
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Figure 1: Analysis of the SV location; a) part of the analysed real signal; b) mean shape of the respiration period; c)
number and location of SVs within a training batch for one time step t; d) number of SVs sorted into 20 bins relative to
the maximum number of SVs among all bins

3.1 Support Vector distribution over time

In the first experiment, 20000 data points (=770s) of a respiratory signal were processed by e-SVR using a batch mode
implementation (part of the signal is shown in fig. 1.a). At each time point, the number and location of the SVs were
extracted from the SVR model. Fig. 1.c shows training labels and SVs for a certain time point t. The SVs are mainly
distributed around the maxima in- and expiration. Over time the SVR model used an average amount of 446 from 1000
possible training samples as SVs. Per model update 3.3 elements from the SV set changed on anverage. Finally, a mean
respiratory period was calculated from the signal (fig. 1.b) and divided into 20 bins. Depending on their location within
the whole signal, each SV was assigned to one of the bins. Fig. 1.d shows a histogram of the accumulated number of
SVs per bin normalized by the maximum number of training samples among all bins.

3.2 Comparing performance and efficiency of PFUR and EUR

We further analyzed the signal used in experiment one with PFUR and EUR. For PFUR, 4. Was varied between 0 and
1 in steps of 0.1 and & was incremented in steps of 5% between 5-20%. The impact of the multiplication factor f for
EUR was tested by grid search using f = {0.05, 0.1, 0.25, 0.5, 0.667, 0.8, 1, 1.25, 1.5, 2, 4, 10, 20}. The results were
compared with CFUR using a global update factor rgqp. varied between 0 and 1 in steps of 0.1 and assessed using
RMsreh Lealc and Nypdate (Fig-z-a'f)-

3.3 Analysis of multiple patients with error update rule (EUR)

Based on the promising results of EUR, 33 patient files were evaluated only with this method. These signals were ran
domly selected from a pool of 304 signals (31 patients) using 20000 data points for each analysis. As in section 3.2, the
multiplication factor f was varied to find the optimal f,. To compare the results for different patients i, the average
RMSyel, teaic @and Nypgare Were calculated relative to CFUR zgigpa =1:

i
RMSrel,EUR

i
)_ Nupdate,EUR
i 1
RMSre1,cFUR

); Nupdate = mean( 7

ti
calc,EUR )
Nupdate,CFUR

teaic = mean( i
tcalc,CFUR

RMS, . = mean ( 3

Figures 3.a - ¢ show the results averaged across 33 patients. In addition the results of CFUR with zgep = 0.1, 0.5 and 1
)
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Figure 2: Evaluation of the relative RMS error RMS,, computation time t.;. and number of model updates
Nupsate TOF ONE patient; (a-c) PFUR for different update factors zyqe. and size parameters 6; (d-f) EUR for different
multiplication factor f compared to a CFUR with different zgiopa
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Figure 3: Evaluation of 33 patients (=770s per patient) with EUR, a-c) shows the avg. relative RMS error, avg.
computation time and avg. nhumber of model updates with respect to the results for a batch mode implementation for
different multiplication factor f

are illustrated. On average, EUR (f = 2) reduces t.. by 88.53 %, and increases RMS, by 0.3%, compared to batch
mode training. The mean computation time to predict approximately 770s of respiratory signal was 534.4s.

4 Discussion

In this work, we presented two updating methods to decrease computation time of an e-SVR for respiratory motion
prediction — one based on the current respiratory phase (PFUR) and one on the prediction error (EUR). In an initial
analysis, we showed that the location of the SVs strongly depends on the phase in the respiratory period. We found that
training samples at the maximum in- or expiration are likely to comprise more SVs than other periods. This result
supports the initial assumption of PFUR, i.e. that the update rate can be reduced during in- and exhalation. The concept
of this approach was studied for various g and & on one data set. FOr zgqpe = 0.3 and 6 = 15%, t¢,c Was reduced by
317. 4s compared to BM (Nypdaeprur = 15159 instead of 20000 model updates), while the relative RMS error only
increased by 0.34%. However, one drawback of this method is that the respiration phases, especially maximum in- and
expiration, have to be known in advance or have to be identified online. This restricts the use of the PFUR for practical
applications and makes it dependent on the accuracy with which the location of such extrema can be estimated. In
contrast, EUR is independent of prior information and reduced t.,. by 1278.7s compared to an equivalent BM
implementation, while yielding the same RMS,, increase as for the PFUR (Nypgate,eur = 111 for f = 4). The result was
confirmed in an evaluation of 33 patients. The average computation time was reduced by 88.53 % from tgcem =
4292.2s (BM) t0 teq eur = 534.4s, while the average RMS,, was increased by 0.3% only. With this method, respiratory
motion prediction with SVR is performed more efficiently compared to the BM implementation. Even though it is still
not possible to perform online motion prediction with SVR on an ordinary office computer, because the computation
time for updating the model is larger than the sample time. But knowing when to update the model can be useful for
implementing efficient multi-thread, online SVR predictors in the future. An example could be a dual-thread predictor,
where one thread performs online predictions, while the second thread updates the SVR model. To reduce the
calculation time even further, the algorithms could be implemented in C/C++ for instance or on dedicated hardware.
Finally, it should be pointed out that EUR is not restricted to respiratory motion signals and can be applied to other
applications.
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Abstract:

There is a growing demand for high-accuracy and frameless solutions for cranial radiation therapy. Among
different approaches for intra-fractional head tracking using X-Ray or MV imaging or Cone Beam CT, optical
head tracking in particular promises high spatial and temporal resolution with a minimum of system latency and
no additional dose exposition. It may therefore be ideal for motion-compensated or high-accuracy cranial
radiation therapy. Nevertheless, up to now optical systems lack accuracy and are therefore only found in
prototypes or test setups.

Using a consumer-grade optical rangefinder, we have built a test setup to systematically quantify critical error
sources for tracking systems based on triangulation. Subsequently, we present and discuss potential solutions to
minimize the error.

Keywords: Head tracking, cranial radiation therapy, image-guidance
1 Pu rpose

In modern cranial radiation therapy, there is a trend towards image-guided treatment with a maximum of
accuracy. State-of-the-art X-ray based systems provide high accuracy [1,2] but are, in many cases, time-
consuming and cost-intensive. In addition, the exact positioning of the patient is often too difficult for everyday
clinical practice. Furthermore, these systems use ionizing radiation. Therefore, optical systems become more
attractive [3].

The main objective of our research is the development of a time- and cost-saving, non-invasive system for
accurate positioning of the patient before and during radiation therapy. Moreover, movements of the patient must
be detected in real-time to allow for real-time motion compensation.

To ensure the accuracy of such a device, it is necessary to systematically evaluate its tracking capabilities. As a
start, we record measurements with a movement tracker that is mainly known in the field of consumer
electronics, the Microsoft Kinect, which uses the Primesense PS1080 range sensor technology. In its commonly
known applications (e.g. as a game controller), the Microsoft Kinect showed the capability to detect objects and
trace movements of objects in real-time [4]. It employs a structured light camera, which gains spatial information
by successively scanning an area with a laser pattern. As this is an interesting approach, we investigate whether
its accuracy is sufficient for medical applications. As a result, our systematic evaluation gives an insight to the
possibilities that can be expected, if using a triangulation setup for direct head tracking. Additionally, we also
emphasize the particular problems of this technology.

2 Methods

The basic setup for this measurement was a human head phantom made of Styrofoam, which was mounted to an
industrial robot (Adept Viper s850, Adept Technology, Inc., Livermore, CA, USA), serving as a ground truth.
The robot moved to over 1500 positions with known locations. At each position, data was acquired and the
distances of the movements were later compared to the ground truth. In this way, we are able to systematically
evaluate the tracking capabilities of the Microsoft Kinect. Furthermore, the amount and location of noise was
calculated. However, in contrast to off-the-shelf tracking systems (e.g. the Polaris system), the Primesense sensor
does not provide the spatial position and orientation of a tracker marker. Instead, it results in a 3D point cloud
representing the surface of the scanned object. Generally, a point cloud R can be described as a set of points p; €
R, where each point represents a set of different features p; = {f1, f>, ..., fo}. In our case, those features are the
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3D position with respect to the origin of a 3D-camera’s head and the RGB-coded color. Further data processing
must be therefore applied to gain the head pose over time. For this direct head tracking, a template is matched
upon the captured data. The Microsoft Kinect data is range filtered to an area the object is presumed, ignoring
unnecessary points to decrease the computation time. The distance between the template and the acquired data
can be quite large. Therefore, surface normals are estimated for both point clouds, approximating a plane using
points in a predefined radius for each normal. With this information, the template is roughly matched upon the
sensor data. Subsequently, an Iterative-closest-points (ICP) algorithm is employed to precisely match both data
sets. The ICP-algorithm iteratively computes a rigid transformation to fit one set of points to another with a
given accuracy or maximum number of iterations. The template is now successively transformed and a rigid
transformation matrix is obtained for every scan. Based on the current position of the template and the estimated
transformation, assertions can be made about the head’s pose.

The depth sensor consists of an infrared-laser projector (4=830nm, P < 60mW), which is emitting a known
speckle pattern. An infrared-Sensor (IR-sensor) is able to collect the reflected light of the sent pattern. The
resolution is 640x480pixel and the sensor’s angle is 57° horizontal and 43° vertical, providing 11Bit of
information with 30 frames per second. In addition, a processor (PrimeSense PS1080-A2-Chip) computes the
distances in the captured image.

The processor’s memory includes a reference image I, capturing a known, usually planar, object at a certain
distance Z,. The distance estimation for a new Image is done by comparing parts of it to I, with the obligation to
find the best match. Deviations in the scaling of the speckle pattern can lead to assumptions about the spatial
change in the z-direction. Dark areas, respectively pixels which fall below a certain threshold, are regarded as
shadow areas and are thus of no interest for further processing. Considering triangulation, a change in z-direction
dZ produces a proportional speckle shift in the x-direction §X which is described as:

5X = 62S/Z,

whereas S is the distance of projector to sensor.

As we were able to obtain a 3D point cloud for any object we scan, we used our robot-based setup to evaluate the
sensor. To systematically analyze the accuracy and performance of the PrimeSense sensor system, we mount a
human head phantom to the robot’s end effector. We positioned the PrimeSense sensor opposite to the robot,
facing the mounted head phantom. Subsequently, we moved the effector with the attached head phantom to a set
of roughly 1500 well known poses within a 3D grid spaced at 20 mm. At each pose, we tracked the head
phantom with the sensor. To evaluate the stability of the measurements, we recorded 8 point clouds at each
position.

Further, those point clouds were transformed into 2D range images, containing each point’s z-location as the
pixel value with a resolution of 2mm for each pixel. This format allowed the calculation of mean and standard
derivation images. The latter gives information about the distribution of noise within each position.

In a next step, the accuracy of the movement detection was evaluated. The main problem was to simplify the set
of points provided by each data set to a single point representing the head’s position precisely. To minimize the
error of the evaluation itself, this single point should correspond to every measured point cloud in the same
manner. Two possible solutions were used:

1. For every mean image, a center spot was calculated by computing the mean vector of the points that could be
found in all of the 8 images of the position. In several locations, especially on the sides of the head, whole
parts of the point cloud can appear and disappear from picture to picture. A sudden gain of points on a
particular side of the image can dramatically change its center. Leaving out those areas provided a consistent
centre spot for every position.

2. Since the measurement focused on translations and the head itself did not rotate while varying its position,
the assumption could be made that the phantom’s nose tip was always the area nearest to the camera.
Therefore, the 20 nearest points for each range image were selected and from those, outliers were removed.
The medial pixel represented the nose tip for a single range image and for the 8 scans of each position, a
grand mean was calculated.

After estimating those particular points, the movement from one point to another was calculated, using the
Euclidian norm, and the difference from the ground truth was estimated.

Further, an ICP-evaluation was done. For every captured point cloud, a transformation was calculated from its
preceding position. With the estimation of the rotation angles and the length of the translation, it was possible to
examine whether the movement was recognized correctly.

151



3 Results

The estimated standard derivation (SD) images showed an accumulation of relatively big error pixels in areas of
a high pixel value gradient (Fig.1). Those regions were, for example, the side of the nose as well as the corners
of the face. Pixels which could not be consistently found in all 8 images were not regarded, because presence and
absence of certain pixels are hard to quantify. However, those pixels are another error source and all object edges
are showing those problems. In a certain perspective, whole areas, respectively body parts, can alternately appear
and disappear. The noise for planar areas was scattered equally with an average of less than 0.4 mm. Regarding
the spatial distribution of a position’s mean SD, a small enhancement to 0.2 mm could be detected in the areas
that were farer than 790 mm away from the camera. On average the SD is 0.4 mm (Fig.2).

The Microsoft Kinect camera was able to detect movements with an accuracy of 1.7 mm +/- 2.7 mm, using the
center point of the mean image (Fig.3). The detection of the tip of the nose brought an accuracy of 1.7 mm +/-
3.6 mm. The spatial distribution showed no noticeable areas. In addition, the estimated points representing the
tip of the nose were compared to each other for every position. The average of the maximum error was 1 mm +/-
1.6 mm. Due to noise, the highest estimated value was 650 mm. The median error was 0.4mm. For the above
mentioned measurements, the mean percentage of outliers was 5.24% +/- 1.6%. Those average 80 outliers were
mostly caused by noise speckles that did not belong to the object, but were not removed adequately by the
implemented filter methods. Those located in an area nearer to the camera than the object tremendously changed
the outcome of the computations.

With an average error of 7.5 mm +/- 10 mm, the ICP algorithm could not keep up with the preceding results. It is
very likely that 20 mm distance is too far to get a sufficient matching and that the algorithm is mislead by local
minima. The Euclidian norm of the three averaged rotation angles was 0.015°. This means, the method
succeeded in identifying, that the movement was only a translation. Regarding the 3D-error-plot (Fig.5), the
large errors were equally distributed and showed no particular accumulation.

4 Conclusion

In general, a motion tracking system based on triangulation, like the Microsoft Kinect, might be applied for
head-tracking during radiation therapy. However, the presented setup is not optimal. The used sensor is only a
standard consumer electronics device and thus, there is a lot of potential for an accuracy increase, by using
specialized equipment, for example.
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Figure 1: SD Image from one position. A mean Image is

computed from 8 different range images and Figure 2: Spatial distribution of the average SD per
subsequently, the SD is estimated. It shows that Image. The outcome enhances in the range of 790 mm
concerning the noise of a position, larger errors are in to 810 mm. All coordinates in [m], color bar values in
the areas of high z-range gradients (e.g. the side of the [mm]

nose). All coordinates in [m], color bar values in [mm]
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Figure 3: Averaged deviation from the 20 mm Figure 4: Spatial distribution of the averaged Iterative closest

movement estimated with the center spot of the points (ICP) deviation. The plot shows no signs of a particular area
mean images. All coordinates in [m], color bar where the errors accumulate. All coordinates in [m], color bar
values in [mm]. values in [mm].

Nevertheless, our measurements give an insight into the capabilities of all range finders based on the
triangulation principle. We have found a set of common problems: First of all, no information is gained from
shadowed areas, leaving a constrained data field to the user. Second, when facing a high depth gradient high
noise can be regarded including an inconsistent number of points. Third, there is an occurrence of noise speckles
which do not belong to the object. Positive aspects are, that the camera showed no signs of an accumulation of
errors in a certain location or a spatial distortion, but it is substantial to consider the camera’s ground noise. It
was not possible to achieve an accuracy better than 1.7 mm, which clearly not fulfills the localization
requirements for radiation therapy. As for the software, the ICP algorithm could not compete with our other
methods, as it is too susceptible to noise and too unstable for a distance of 20 mm. Still, the ICP remains an
essential part of data processing, since it can track the head with full six degrees-of-freedom. To reduce the ICP
error, smart templates are needed which on the one hand, avoid noisy areas to increase the robustness of the
calculation, but on the other hand, need to contain distinguishable landmarks. Moreover, data filtering and
preprocessing should be used, for example by calculating averaged data. Further investigations are needed, in
both hard- and software, to overcome the evaluated problems.

In summary, we presented a first setup that allows for a systematic analysis of error sources with tracking
devices based on structured light. Even though current systems do not fulfill the desired accuracy, our proposed
idea might be applicable with the next generation of depth sensors.
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Abstract:

Zur Umsetzung neuer Bildaufnahmekonzepte bei der intraoperativen 3D-Rontgenbildgebung wurde ein Konzept mit
unabhéngig voneinander beweglicher Rontgenquelle und Rontgen-Flachbilddetektor entwickelt. Gerade zur Anwen-
dung neuer Bildaufnahmestrategien ist die freie Bewegung beider Komponenten vorteilhaft. In diesem Zusammenhang
wird ein Konzept einer an der Operationstischbasis montierten, fiinf-achsigen Robotermechanik zur Bewegung des
Rontgen-Flachbilddetektors vorgestellt. Diese befindet sich unterhalb des Operationstisches und erlaubt eine Auslen-
kung des Roéntgen-Flachbilddetektors seitlich und unterhalb des Zielgebietes in unmittelbarer Patientennéhe.

Schliisselworte: Intraoperative Rontgenbildgebung, Roboter in der Medizin, Bewegter Rontgen-Flachbilddetektor

1 Fragestellung

Heutige 3D-Rontgenbildgebungssysteme flir den intraoperativen Einsatz sind durch eine starre mechanische Verbin-
dung zwischen der Réntgenquelle und der Réntgendetektoreinheit gekennzeichnet. Typische Beispiele sind intraopera-
tive Computertomographen [1], 3D-C-Bdgen [2] sowie robotergefiihrte C-Bogen-Systeme [3]. Wahrend eines Eingriffs
verbleiben diese Systeme selten in der Néhe des Operationsgebietes, da der mechanische Aufbau des Bildgebungssys-
tems den offenen Zugriff zum Patienten verhindert. Dies ist nachteilig, da das Heranfiihren und Wiederausrichten des
Bildgebungssystems zum Zielbereich mit zusatzlichem, zeitlichem Aufwand verbunden ist [4].

Roboterarm mit Rontgenquelle

Zielgebiet der Rontgenaufnahme
Roboterarm mit Réntgen-Flachbilddetektor

Abb. 1: Konzeptvariante mit bewegtem Rontgen-Flachbilddetektor des offenen 3D-Rdéntgensystems
ORBIT, links: Simulation des ORBIT-Systems mit TAURUS, rechts: Aufbau des ORBIT-
Systems in den Laborumgebungen des Fraunhofer IPK

Zwecks eines offenen Bildgebungssystems sind bei unserer Konzeptvariante des 3D-Réntgenssystems ORBIT [5] die
Réntgenquelle und der Réntgen-Flachbilddetektor voneinander losgeldst (Abb. 1). Aufbauend auf den Vorarbeiten die-
ses ORBIT-Rdntgenscanners ist das Ziel dieser Arbeit die Konzeptentwicklung einer Mechanik zur Bewegung eines
Rdéntgen-Flachbilddetektors in der N&he des Patienten.
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2 Methoden

Zur Umsetzung einer geeigneten Mechanik zur Bewegung des Rontgen-Flachbilddetektors wurden verschiedene An-
forderungskriterien evaluiert. Notwendig zu betrachten waren die Anforderungen hinsichtlich des Arbeitsraums, der
Patientennahe, der Integration sowie der moglichen Detektorgréfe bzw. des Detektormodells und der damit verbunde-
nen Arbeitslast durch das Detektorgewicht.

ﬁ Typischer Bewegungsbereich des Rontgen-Flachbilddetektors und
der Rontgenquelle eines C-Bogens oder Computertomographen

Zielgebiet/Patient

Beispielhafter Aufnahmewinkelbereich zur vollstdndigen Re-
konstruktion des Zielgebietes

Angestrebter Arbeitsbereich des Réntgen-Flachbilddetektors in
Patientenndhe

Operationstisch

Abb. 2: Angestrebter Bewegungsbereich des Réntgen-Flachbilddetektors im Vergleich zu konventionel-
len, intraoperativen 3D-Rdntgensystemen

Zur Realisierung groRer Bildaufnahmen bzw. rekonstruierbarer 3D-Volumina ist, bei einer kegelstrahlférmigen Ront-
genstrahlausbreitung, der Rontgen-Flachbilddetektor mdglichst nah am Patienten zu bewegen (Angestrebter Arbeitsbe-
reich in Abb. 2). Damit Projektionsbilder aus jeder Richtung um den Patienten aufgenommen werden kdnnen, ist ein
Bildaufnahmebereich von mindestens 180° um den Patienten anzustreben (Aufnahmewinkelbereich in Abb. 2). Dies ist
zum einen vorteilhaft fir die erreichbare Bildqualitat der 3D-Bildaufnahme und zum anderen ggf. notwendig bei ein-
zelnen Durchleuchtungen seitlich des Patienten, beispielsweise aus lateraler Richtung. Bzgl. der Integration des
Systems sind der angestrebte Arbeitsraum, die geringe Raumeinnahme der Mechanik sowie ein freier
FulRbodenbereich zu berticksichtigen. Der Operationstisch sollte sich ohne Bewegung der Mechanik in L&ngs- richtung
bewegen lassen. Kipp-, Neig- und Schwenkbewegungen des Operationstisches sollte die Mechanik allerdings folgen.

3  Ergebnisse

Zur Realisierung eines bewegten Rontgen-Flachbilddetektors mit den gewiinschten Bedingungen wurden verschiedene
Bewegungsmechaniken betrachtet. Hinsichtlich Flexibilitat und Praktikabilitit zeichnete sich eine Robotermechanik als
zielfiihrend ab (Abb. 3). In Zusammenarbeit mit Klinikern der Charité - Universitatsmedizin Berlin und einem industri-
ellen Projektpartner wurden die wesentlichen Anforderungen hinsichtlich des Freiraums unterhalb des Operations- bzw.
Aufnahmegebietes erdrtert. Als eine mdgliche Umsetzungsvariante wurde die in Abb. 3 dargestellte Robotermechanik
betrachtet. Ausgehend von einer Montage der Roboterbasis unterhalb des Operationstisches stellen drei Drehantriebe
die notwendige Basisbewegung zur Verfigung (Achsen 1, 2 und 3 in Abb. 3). Die Bewegung entlang des Operationsti-
sches wird durch eine Linearachse oder wie in den Abbildungen dargestellt durch zwei Drehachsen realisiert (Achsen 4
und 5 in Abb. 3). Die Rotationshewegung des Rontgen-Flachbilddetektors wird mithilfe einer Drehachse ermdglicht
(Achse 5 in Abb. 3).

Achse 1 C’
Achse 3 e\ N

Abb. 3: 3D-Konzeptdarstellung der, am OP-Tischbasis montierten Robotermechanik TAURUS mit funf
Drehantrieben und einem 430x430 mm) %ﬁjntgen-FlachbiIddetektormodell



Die Robotermechanik wurde in zwei Bewegungsraume unterschieden, die durch eine Kombination der Drehantriebe
zur Verfugung gestellt werden: Die ersten drei Drehantriebe ermdglichen die Bewegung um den Patienten bzw. das
Zielgebiet, die letzten beiden Drehachsen ermdglichen die Bewegung entlang des Patienten.

~ 550 mm

Abb. 4: 3D-Konzeptdarstellung der an der OP-Tischbasis montierten, Robotermechanik TAURUS in
Nullstellung (links und mittig) und seitlicher Auslenkung (rechts)

Mithilfe von CAD-Software wurde der Arbeitsraum sowie die Kollisionsfreiheit Uberprift und sichergestellt. Die in den
Abbildungen dargestellte Robotermechanik ermdglicht bei dieser Form der Befestigung und Positionierung an der Ope-
rationstischbasis eine Bahn um den Patienten bzw. das Zielgebiet von mehr als 180 Grad.

Der bendtigte Linearhub entlang des Operationstisches wird maRgeblich durch die vierte Achse, gezéhlt ab Operations-
tischbasis, ermdglicht. Im Gegensatz zu einer Umsetzung des Linearhubs mithilfe eines Linearantriebs ist die Linear-
bewegung zwar nicht unabhéngig von den restlichen Antrieben, verfligt aber, aufgrund des eingesparten Linearlagers,
Uber eine kompaktere Bauweise. Das Vorgestellte System profitiert von den voneinander losgeldsten Komponenten.
Wéhrend der Operation bzw. der Bildaufnahme befindet sich der Rontgen-Flachbilddetektor entweder unterhalb oder
seitlich des Operationstisches, dort verhdltnismaRig naheliegend zum Patienten (Abb. 4). Demgegeniber ist die
Rontgenquelle weiter entfernt, oberhalb und seitlich zum Zielgebiet. Dies fiihrt zu einem geringeren Risiko beziglich
maoglicher Kollisionen zwischen Bildge- bungssystem und Patienten bei einer 3D-Rontgenaufnahme. Bei der 2D-
Bildgebung ermdglicht der temporédr unbeweg- te Detektor einen offenen Zugang zum Patienten ohne eine mechanische
Verbindung zwischen Réntgenquelle und Rontgen-Flachbilddetektor.

4 Diskussion

Vorgestellt wurde ein Konzept eines bewegten Rontgen-Flachbilddetektors mit dem Ziel, neue Mdglichkeiten hinsicht-
lich Systemintegration und flexiblen Bildaufnahmestrategien der intraoperativen 3D-Rdntgenbildgebung zur Verfligung
zu stellen. Unser Ansatz ist die Befestigung einer flinfachsigen Robotermechanik unterhalb des Operationstisches an
der Operationstischsdule. Neben den Anforderungen an die Mechanik zur Bewegung des Rontgen-Flachbilddetektors
muss die Operationstischplatte, aufgrund der Positionierung des Réntgen-Flachbilddetektors unterhalb des Operations-
tisches, im Bereich des Aufnahmegebietes rontgendurchldssig sein. Hier eignen sich starre Operationstischplatten aus
Karbon-Materialien. Segmentierte, bewegliche OP-Tischplatten eignen sich fur den vorgestellten Aufbau nicht, da mit-
hilfe der vorgestellten Mechanik eine Nachverfolgung der einzelnen Segmente nicht mdglich ist. Die Verwendung von
Multi-Segment-OP-Tischen wirde eine deutlich aufwandigere Mechanik zur Folge haben.

Diskutiert wurden aulerdem mogliche Gefahrenquellen durch einen Kontakt des TAURUS-Systems mit Kabeln oder
Schldauchen. Das Gefahrenpotential ist ahnlich zu dem der 3D-C-Bdgen, der Bewegungsbereich des TAURUS-Systems
muss frei von kollisionsgefahrdeten Objekten sein.

Gerade bei den weiter steigenden Rontgen-FlachbilddetektorgroRen und den damit verbundenen Rdéntgen-
Flachbilddetektorgewichten werden Konzepte zur Kalibrierung der Bewegungsmechanik immer wichtiger, wéhrend bei
einfachen Mechaniken die Genauigkeit rein konstruktiv erreicht werden kann. Die Realisierbarkeit des Systems ist we-
sentlich vom Integrationsgrad in den OP-Tisch abhéngig. Hier besteht bereits eine Zusammenarbeit mit einem namhaf-
ten OP-Tisch-Hersteller bzgl. der Integration dieses Systems in den OP-Tisch.

In enger Zusammenarbeit mit Bildgebungs- und OP-Tisch-Herstellern ist das néchste Ziel der Aufbau eines funktions-

fahigen Labormusters. Weiterhin werden in kommenden Arbeiten die Genauigkeit, Bildaufnahmebahnen sowie Patien-
tensicherheit untersucht.
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Abstract:

Diese Arbeit hat das Ziel die Grundlagen einer kamerabasierten Insertionshilfe fur die Elektrodentrager von Cochleaim-
plantaten zu legen. Zukiinftige Cochleaimplante kénnen an der Spitze des Elektrodentragers mit einer Kamera ausgestat-
tet werden und erlauben somit im Sinne einer bildbasierten Regelung eine tiefe und atraumatische Insertion. Im Rahmen
dieser Arbeit werden Experimente mit den kleinsten, derzeit verfiigbaren Kameras durchgefiihrt, die entwickelte Simula-
tionsumgebung fiir die kamerabasierte Lagebestimmung vorgestellt sowie weitere benétigte Hard- und Softwareaspekte
diskutiert.

Schliisselworte: Cochleaimplantation, Insertionshilfe, miniaturisierte Kamera

1 Problem

Zur Unterstitzung des Chirurgen wahrend der Cochleaimplantation wurden im vergangenen Jahrzehnt verschiedene Me-
thoden der bildgestiitzten Chirurgie bzw. Computer- und Roboterassistenz entwickelt. Forschungsarbeiten hierzu basie-
ren auf traditioneller medizinischer Navigation [1,2], Computertomographie und Fluoroskopie [3-5], sowie mechani-
schen und mechatronischen Systemen [6-12]. Einer der wichtigsten Aspekte der Cochleaimplantation ist das tiefe und
atraumatische Einfiihren des Elektrodentrégers in die Cochlea, zumeist in die Scala tympani. Hierzu existieren beispiel-
weise Insertionstools um Krafte zu minimieren, die wahrend der Implantation entstehen [12—14]. Ublicherweise ist der
Chirurg aber bei der Insertion auf seine Erfahrung und sein Gefiihl angewiesen. Er erhalt kein direktes Feedback, ob die
Insertion erfolgreich verlauft und fuhrt diesen entscheidenen Schritt blind, ohne optische Kontrolle aus.

Der Grundgedanke dieser Arbeit ist, unter Verwendung eines Sensors in der Cochlea eine kontrollierte Elektroden-
insertion zu ermdglichen. Das Ziel ist den Elektrodentrager moglichst tief, schonend (keine Verletzungen der Basilar-
membran oder anderer intracochleare Strukturen) und reproduzierbar einzufiihren. Konkret werden in diesem Beitrag
auf Basis von Experimenten und Simulationen die Voraussetzungen diskutiert, die flr eine kamerabasierte, intra-
cochleare Navigation benotigt werden. Grundlage dieser Idee ist die optische Exploration im Sinne von endoskopischen
Aufnahmen des Innenohrs [15,16]. In einer zukiinftigen Generation von Cochleaimplantaten kann unter Ber(cksichti-
gung der hier diskutierten Voraussetzungen eine miniaturisierte Kamera an die Spitze des Elektrodentragers integriert
(vgl. Abb. 1) und in die Scala tympani eingefihrt werden. Die
aufgenommen Bildinformationen werden daraufhin verwendet um
die Lage relativ zur Umgebung zu erfassen, Hindernisse zu erken-
nen, Verletzungen zu vermeiden und eine bildbasierte Lagerege-

lung zu etablieren. Chip-on-Tip-
Kamera

Folgende Eigenschaften und Voraussetzungen werden
analysiert bzw. diskutiert:
e  Kameragrofie und —art,

Lichtleiter

e Beleuchtung,

e Integration,

* M_Ode"W'SS?n der Insertionssequenz, Abb. 1: Zielszenario; mit einem Kamerachip ausge-
. Blld_v_erarbeltung, und statteter Elektrodentrager eines Cochleaimplantats
e Positionsregelung. fur eine intracochleare Navigation.

2 Analyse der Voraussetzungen und experimentelle Methoden

Eine der wichtigsten Voraussetzungen um eine kamerabasierte, intracochleare Navigation zu realisieren ist die adaquate
GroRe der Kamera (vgl. Abb. 1). Die Dimension der Skala tympani sind bekannt [17,18] und Kameras werden inzwi-
schen mit einer Chipdiagonale kleiner als 0,85 mm gefertigt [19]. Diese Diagonale entspricht ungefahr dem durch-
schnittlichen Durchmesser der Scala tympani bei 540° (1,5 Windungen) [18]. Experimentell wurde in verschiedene
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Phantome der Scala tympani eine Kamera (Awaiba, NanEye, Chipdiagonale: 1,4 mm) eingefiihrt und die Instertionstiefe
analysiert. Vorteile dieser Technik sind, dass derartige Chipkameras fiir den Einmalgebrauch vorgesehen sind, zukiinftig
nur wenige Euro kosten sollen sowie die Stromversorgung und Dateniibertragung mittels vier Adern realisiert wurde
[20]. Dies ermdglicht den Verbleib in der Cochlea und verbessert die Integrationsméglichkeit einer solchen Kamera in
den Elektrodentrager. Im humanen Felsenbeinpréparat wurde eine weitere Kamera dieser GréRRenklasse (Medigus, Int-
roSpicio™ 120, Durchmesser: 1,2 mm, Offnungswinkel: 100°) verwendet um intracochleare Aufnahmen zu erstellen
(vgl. auch [21]). Die Beleuchtung wurde (ber einzelne Fasern eines Lichtleiters realisiert. Die Beleuchtung des sehr
kleinen Volumens der Scala tympani war hiermit ausreichend. Hochauflosende Fiberoptiken (zum Ubertragen der Bild-
information) mit mehreren Tausend oder Zehntausend resultierenden Bildelementen wéren dagegen schwierig anwend-
bar und integrierbar, weil diese durch den Lichtwellenleiterverbund erstens einen zu grolen Anteil des Durchmesser des
Elektrodentragers belegen, ihn zweitens nur unnétig rigide machen und drittens der Krimmungsradius innerhalb der
Cochlea kleiner ist als fiir solche Fiberoptiken vorgesehen. Im Gegensatz zu Lichtwellenleiterverbiinden von Fibersko-
pen ist es firr einzelne Fasern (wie bei der oben erwahnten Beleuchtung) méglich, einen Krimmugsradius im Zentime-
terbereich einzunehmen, ohne dass diese einen Schaden erleiden.

Parallel zur Analyse der Hardware-Aspekte wurden computer-generierte Visualisierungen erstellt, die Kameraaufnahmen
wahrend der intracochlearen Navigation widerspiegeln. Aufbauend auf Daten des Visible Ear Datensatzes sowie Model-
len des Eaton-Peabody Laboratory (EPL) des Massachusetts Eye and Ear Infirmary wurden verschiedene Visualisierun-
gen getestet, um eine adaquate Representation der Innenansicht der Scala tympani zu erhalten. Konkret wurden einer-
seits Vollfarb-Volumen-Renderings auf Basis der Kryodunnschliff-Schichten des Visible Ear Datensatzes [22] erzeugt
und das innere Lumen der Skalen exploriert. Anderseits wurde eine Methode realisiert, die mittels Oberflachen-
Rendering sowie dem Modell der Scala tympani und Basilarmembran von Histologiebildern eines 14-jahrigen Jungen
[23] intracochleare Endoskopieaufnahmen simuliert. Die oben genannten intracochlearen Aufnahmen im Felsenbeinpré-
parat und zusétzliche intraoperative Aufnahmen mit einem vergleichbar auflésenden Fiberskop mit Blick durch die er-
Offnete Cochlea kamen als Vergleichsbildmaterial zum Einsatz.

Auf Basis dieser Erkenntnisse wurde eine Simulationsumgebung fur die virtuelle, intracochleare Exploration erstellt.
Dies ahnelt Arbeiten der virtuellen Koloskopie oder virtuellen Bronchoskopie [24,25]. Es wurde sich fir Methoden des
Oberflachen-Renderings entschieden, die in einer dedizierten C++-Applikation unter Verwendung des Visualization
Toolkits (VTK) realisert wurde. In den verwendeten Modellen von Wang et al. [23] kann die virtuelle Kamera frei in der
Scala tympani bewegt werden und darauf aufbauend eine automatische Lageregelung in der Simulationsumgebung er-
folgen. Eigenschaften wie Offnungswinkel und Beleuchtung wurden optimiert. Aus der Simulation werden virtuelle Ka-
merabilder generiert und weiterverarbeitet. Weiterhin werden aus den Bildern Merkmale extrahiert, die sich fir die au-
tomatische Lagebestimmung und Kamerabewegung eignen.

3 Ergebnisse

In zwei unterschiedlichen Phantomen der Scala tympani konnte die Instertion eines momentan verfligbaren Kameratyps
(NanEye, AWAIBA) gezeigt werden. Die Analyse der Instertionstiefe ergab, dass zum momentanen Entwicklungsstand
ungeféhr 270° erzielt werden kénnen (siehe Abb. 2 sowie erganzend [21]). Fertigungstoleranzen bei der GroRe verschie-
dener Kameras des gleichen Typs fiihren zu unterschiedlichen Ergebnissen beziglich der Insertionstiefe. Die Mdglich-
keit tiefere Insertionen zu erzielen, sind — wie in Abschnitt 2 erwéhnt — bei weiterer Reduzierung der Kantenlangen der
Kameras zu erwarten. Nicht nur die Chipdiagonale spielt dabei eine Rolle sondern ebenfalls die Lange der Kamera, die
sich aus der Mikrolinse, CMOS-Chip und Kontaktierbereich der Anschlussadern zusammensetzt.

Eine beispielhafte Aufnahme in einer humanen Scala tympani mit einer miniaturisierten Kamera ist in Abb. 3 dargestellt.
Strukturen wie die Basilarmembran oder das Spiralligament sind zu erkennen und eignen sich fr intracochleare Naviga-
tion — beispielweise zur Ausrichtung der Kamerablickrichtung (siehe unten). Des Weiteren erlaubt die Auflésung die Vi-
sualisierung von Hindernissen wie Ossifikationen. Es kam teilweise durch einen zuriickliegenden Flissigkeitsspiegel zu
Reflexionen.

Wéhrend das Volumen-Rendering eine sehr gute anatomische Orientierung im gesamten Felsenbein bietet und sich auch
Landmarken wie beispielsweise die Basilarmembran aus den intracochlearen Aufnahmen in dieser Darstellung wieder-
finden (siehe Abb. 4, oben), mussten wir dennoch feststellen, dass fur unsere Simulation ein hdher aufgeldster Datensatz
als das Visible Ear (50 um Kantenlange der Voxel) benétigt wird. Die daraufhin erarbeitete Simulationsumgebung auf
Basis eines Oberflachen-Renderings zur virtuellen, intracochlearen Exploration ist im unteren Bild der Abb. 4 darge-
stellt. Nach Optimierung der Beleuchtung und weiteren Parametern wurde eine hohe Ahnlichkeit mit realen Aufnahmen
aus der Scala tympani erzielt (vgl. Abb. 3). Bildmerkmale wie der dunkle Bereich, hervorgerufen durch die Windungen
bzw. Krimmung der Cochlea sowie die Distanz zur Lichtquelle, eignen sich gut flir eine Schwellwertsegmentierung. Ite-
rativ wird die virtuelle Kamera automatisch auf Basis des segmentierten Bereichs ausgerichtet und vorgeschoben.
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Abb. 2: Computertomographieaufnahmen der Phantome der Scala tym-

pani von den Firmen Cochlear (links) und Advanced Bionics (rechts). Ei-
ne Kamera der Firma AWAIBA ist maximal moglich eingefhrt.

4 Diskussion

Die bisher erarbeiteten Aspekte bzgl. einer kamerabasierten, intracoch-
learen Navigation sind vielversprechend. Die Kleinheit der bereits verfiig-
baren Kameras lasst die bendtigten Hardwareinnovationen als realisierbar
bewerten. Eine Kamera mit ca. 10.000 Pixel und 2 um Pixelspacing hétte
eine Chipdiagonale (Durchmesser) von 0,57 mm, das der Dimension der
Scala tympani bei 720° entspricht und durchschnittlich noch 50 pum fiir ei-
ne Ummantelung ermdglicht [18]. Wir sehen somit einen weiteren Miniatu-
risierungsbedarf von Kameras. Zusétzlich missen weitere Heraus-
forderungen der optischen Integration optimiert werden (beispielsweise
Verzeichnung durch den Kunststoffilberzug an der Spitze des Elektoden-
tragers, Arbeitsabstand, Blickwinkeladaption ggfs. durch ein Prisma, Fliis-
sigkeit in der Scala tympani, Beleuchtung, z. B. auch durch eine miniaturi-
sierte Leuchtdiode hinter der Kamera oder Verwendung des Mantels des
Elektrodentragers fir den Lichttransport). Darlberhinaus ist die Aktuie-
rung der Cochleaimplantate zu I6sen, wobei hierfiir erste Forschungser-
gebnisse vorliegen [26-28]. Der vielversprechenste Ansatz beinhaltet die
magnetische Aktuierung des Elektrondentrégers [27] und wirde sich mit
der hier vorgestellten bildbasierten Lageregelungung als Sensorik gegen-
seitig ergdnzen. Ungeklért ist in diesem Zusammenhang, ob die hohe mag-
netische Feldstarke Einfluss auf die Kameraelektronik hat.

Ebenfalls kénnen Histologiedaten mit hoherer Aufldsung [29] und bereits
verfligbare patienten-individuelle Modelle der Skala tympani [30] zukinf-
tig hilfreich sein die Simulationsumgebung zu optimieren bzw. patienten-
individuell anzupassen. Regionenbasierte oder modellbasierte Segmen-
tierungsverfahren sollen die Erkennung des zentralen dunklen Bereich op-
timieren. Mit Hilfe weiterer Bildverarbeitungsmethoden werden die
Merkmale wie Basilarmembran und Spiralligament ausgenutzt, um die
Ausrichtung der Kamera (Roll bzw. View-up-Vektor) sicherzustellen. So-
bald weitere Kamera- bzw. Endoskopiebilder aus den engeren Bereichen
der Scala tympani vorliegen, sollen die vorhandenen Bildverarbeitungs-
methoden sowie die Simulationsumgebung darauf adaptiert werden.

Abb. 3: Aufnahme in einer humanen Scala
tympani mit einer Kamera der Firma Medi-
gus.

Abb. 4: Simulation intracochlearer Explo-
ration — Vergleich von Vollfarb-Volumen-
(oben) und Oberflachen-Rendering (unten).

Fur eine intracochleare Exploration und Navigation auf Basis miniaturisierter Kameras wurden in dieser Arbeit Experi-
mente durchgefiihrt, Methoden entwickelt und weitere Voraussetzungen diskutiert. Eine (Teil-)Automatisierung von Kri-
schen Aufgaben wahrend der Cochleaimplantation ist vielfach von chirurgischer Seite gewtnscht und erscheint in der
Zukunft — z.B. durch die hier vorgeschlagene bildbasierte Unterstiitzung — méglich zu werden.
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Abstract:

Um sichere Bereiche fiir das Einschrauben von Knochenankern oder das Frasen eines Implantatbetts in den Schadel zu
identifizieren, wurde eine Software entwickelt, die erstmals eine automatische Messung der Knochendicke basierend auf
CT- und DVT-Daten erlaubt. Die Messwerte werden farblich codiert auf einer 3D-Rekonstruktion des Schadels darge-
stellt und ermdéglichen somit eine Erkennung sicherer Bereiche, in denen keine Verletzung von hinter dem Knochen lie-
genden Strukturen zu erwarten ist. Die Software lieferte im Test am DVT-Scan (Auflésung: 0,3 mm isotrop) eines Kunst-
stoffschadels eine mittlere Messwertabweichung von 0,27 mm £ 0,18 mm gegenUber einer manuellen Kontrollmessung
mit einem Messschieber.

Schlusselworte: Computer-assistierte Chirurgie (CAS), medizinische Bildverarbeitung, Computertomografie (CT)

1 Problem

Zahlreiche Verfahren der Otologie und Neurologie erfordern das Schrauben, Bohren und Frasen im Schadelknochen,
z. B. zum Einbringen von Knochenankern fiir kleine stereotaktische Rahmen (STarFix (FHC, Inc., Bowdoin, ME, USA),
Microtable [1]) oder zur Vorbereitung der Befestigung eines Implantats (z. B. Cochlea-Implantat (CI), Bone Anchored
Hearing Aid (BAHA)). Daneben werden derzeit miniaturisierte Robotersysteme entwickelt und evaluiert, die ebenfalls
fest am Kopf verschraubt werden [5]. Im konkreten Fall soll eine passive, parallelkinematische Bohrflihrung [4] sicher
am lateralen Schédelknochen befestigt werden, um flr eine minimal-invasive Cochlea-Implantation eine Stichbohrung
zum Innenohr zu setzen. Die Knochendicke im lateralen Schadelbereich ist stark patientenabhéngig. Um geféhrliche
Verletzung, z. B. der Dura, zu verhindern, ist es notwendig, die Schadelknochendicke préoperativ zu bestimmen um si-
chere Bereiche fiir das Einbringen von Knochenankern zu identifizieren. Mit SonoPointer [2] ist bereits eine Lésung zur
intraoperativen Knochenvermessung beschrieben, die jedoch ein zusétzliches Gerét erfordert. Bei vielen der in Frage
kommenden Eingriffe wird der Patient bereits routineméfiig einer hochauflésenden, praoperativen CT- oder DVT-
Bildgebung unterzogen. Daher bietet es sich an, die Vermessung basierend auf diesen Daten auszufihren.

Es existieren bereits zahlreiche Programme zur Darstellung tomographischer Bilddaten sowie zum Rendern von Ober-
flachenmodellen (z. B. OsiriX (Fondation OsiriX, Genf)). Eine Software fir die automatisierte Bestimmung der Kno-
chendicke in einem interaktiv wahlbaren Zielgebiet ist nach dem Kenntnisstand der Arbeitsgruppe bisher nicht verfug-
bar. Fiir den intraoperativen Einsatz muss die Software zudem Anforderungen wie effizienter Arbeitsweise und einfacher
Bedienbarkeit tber eine grafische Oberflache (Graphical User Interface — GUI) gentigen.

2 Methoden

Die Entwicklung der Software erfolgte in Visual Studio 2010 Professional unter Windows 7 Professional 64bit SP1. Da-
bei wurden die Bibliotheken ITK 4.1.0 (itk.org) und VTK 5.8.0 (vtk.org) fiir die Bildverarbeitung und Qt 4.7.4
(gt-project.org) fir die Benutzeroberflache verwendet, wodurch eine einfache Portierung der entwickelten Software auf
Linux und Mac mdglich ist. Die Bibliotheken stehen alle unter Open-Source-Lizenzen zur Verfugung. Um die Be-
schrankung auf 4 GB Arbeitsspeicher zu umgehen, die an der Verarbeitung groRer Bilddatensdatze hindert, wurden sie fir
die Verwendung auf 64bit-Hardware im Rahmen des Projekts neu kompiliert.

Der Programmablauf besteht im Wesentlichen aus vier Schritten: dem Laden eines Datensatzes, der Auswahl des rele-
vanten Bereichs (Volume of Interest — VOI), der Segmentierung des Knochens und der Berechnung der Knochendicke
(siehe Abb. 1). Die Segmentierung erfolgt schwellenwertbasiert. Die voreingestellten Grenzen, 500 HU und 2500 HU,
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Abb. 1: Programmoberflache und schematischer Ablauf

kénnen vom Nutzer angepasst werden. Andere Segmentierungsmethoden kdnnen in einer spéteren Version der Software
hinzugefugt werden. Vor und nach der Segmentierung kann das Bild bzw. das segmentierte Volumen optional gefiltert
werden. Die Filterung der Eingangsdaten erfolgt mit einem konfigurierbaren Gauss-Filter (RecursiveGaussianimageFil-
ter, ITK), die der Segmentierungsdaten mit einem bindaren Hole-Filling-Filter (VotingBinaryHoleFillinglmageFilter,
ITK).

Wahrend der Grofteil der implementierten Bildverarbeitungsschritte bestehende ITK-Filter nutzt, wurde flr die Kno-
chenvermessung eine eigene Filterklasse auf Basis der ITK-Klasse ImageTolmageFilter entwickelt. Dieses Filter be-
rechnet zu jedem Oberflachenvoxel des segmentierten Korpers die L&nge der Strecke, die senkrecht zur Korper-
oberflache von diesem Punkt bis zum gegeniiberliegenden Austrittspunkt verlauft. Der Ablauf des Algorithmus zur Be-
rechnung dieser Normalen ist im Folgenden detailliert beschrieben.

Die Segmentierung liefert ein bindren Datensatz, bei dem jedem Voxel im Segment die 1 und jedem auf3erhalb die 0 zu-
geordnet ist. Daher ist jedes 1-Voxel, das einen 0-Nachbarn hat, Teil der Oberflache. Zur Berechnung der Normalen ei-
ner ebenen Oberflache sind drei Punkte ausreichend. Die Schadeloberflache ist jedoch gewdlbt, wobei durch Rauschen
oder Scan-Artefakte zusétzliche Unebenheiten entstehen kénnen. Daher wurde hier die multiple Regression implemen-
tiert, die eine Ausgleichsebene in eine Punktwolke legt und die mittlere quadratische Abweichung minimiert. Der dabei
betrachtete Bereich erstreckt sich in der vorliegenden Implementierung auf einen Kubus mit einer Kantenlange von neun
Voxeln, in dessen Mittelpunkt sich das betrachtete Voxel befindet. Bei anisotropen Voxeln fiihrt das dazu, dass das be-
trachtete Volumen je nach Achse variiert.

Da die multiple Regression hier eine Funktion liefert, die Werte Uber einer Ebene abtréagt, darf die berechnete Aus-
gleichsebene nicht senkrecht zur Grundebene liegen. Folglich muss vor der Zuordnung der bestehenden Raumachsen auf
die von der multiplen Regression verwendeten Koordinatenachsen eine Vorabschatzung erfolgen, ob die berechnete
Oberflachenebene senkrecht zu einer der Achsen steht. Als Grundflache wird daher diejenige Wiirfelseite ausgewahlt,
bei der die geringste Anzahl von Voxeln Ubereinander steht.

Die Normale berechnet sich anschliefend als Kreuzprodukt zweier linear unabhangiger Vektoren der Ebene. Nach er-
folgreicher Normalenfindung wird diese zu einer Geraden in den Knochen verlangert und alle darauf liegenden Voxel
auf ihren Wert Uberprift. Sobald ein Voxel 0, also nicht mehr Teil des segmentierten Volumens, ist, wird dieser Punkt als
Awstrittspunkt aufgefasst. Unter Berlcksichtigung der moglicherweise unterschiedlichen Voxelkantenldngen wird ab-
schlieBend die metrische Distanz zum Startpunkt berechnet. Dieser resultierende Wert wird dem betrachteten Oberfla-
chenvoxel zugeordnet und reprasentiert die Knochendicke an dieser Stelle.

Die Verifikation der Software erfolgte anhand eines Kunststoffabgusses eines menschlichen Schédels, der im DVT (Xo-
ran MiniCAT, maximale Auflésung: 300 um isotrop) gescannt und anschlieBend in der Software vermessen wurde. Die
Messwerte wurden dann an einer Stichprobe von 20 Punkten mit einem Messschieber manuell Uberprift. Die Identifizie-
rung korrespondierender Punkte erfolgte dabei anhand naturlicher Landmarken und zusétzlich eingebrachter Schrauben,
die sowohl am Abguss als auch in den Bilddaten zu erkennen waren. Beide Messreihen wurden zweimal an unterschied-
lichen Tagen durchgefiihrt, wobei fur die automatische Messung dazwischen ein Software-Neustart und eine erneute
manuelle Einstellung der Segmentierungsgrenzwerte vorgenommen wurden. AnschlieRend wurde die die Anwendbarkeit
der Software anhand von 20 Testdatensétzen aus der klinischen Praxis Uberpriift ohne die Ergebnisse nachzumessen. Die

163



Datensatze wurden jeweils mit dem oben genannten DVT oder einem MSCT (GE LightSpeed16, maximale Auflésung:
312,5 x 312,5 x 625 um) aufgenommen und vor Beginn der Tests anonymisiert.

3 Ergebnisse

Es wurde ein Programm entwickelt, dessen GUI in vier Anzeigebereiche unterteilt ist, die jeweils eine VTK-Visuali-
sierung enthalten (siehe Abb. 1). Davon stellen drei jeweils einen sagittalen, coronalen oder axialen Schnitt (Slice) dar.
Im vierten lassen sich optional eine multiplanare Rekonstruktion der Schnitte, eine dreidimensionale Vorschau der
Segmentierung, das tatsachliche Segmentierungsergebnis und das Ergebnis der Knochendickemessung anzeigen. In den
drei Schnittansichten lassen sich optional Werkzeuge zur manuellen Vermessung von Strecken, Winkeln und Flachen
einblenden. Am linken Rand befinden sich Buttons zur Auswahl des Arbeitsschritts. Entsprechend dem gewahlten Schritt
werden am rechten Rand die Steuerelemente angezeigt, die dafiir erforderlich sind.

Nach dem Einlesen der DVT-Daten erfolgt eine optionale Filterung, um das Rauschen in den Bilddaten zu reduzieren.
Der Grad der Filterung ist dabei wahrend der Laufzeit einstellbar und das Ergebnis l&sst sich in den drei Schnittdarstel-
lungen Gberpriifen. Da selten der gesamte, abgebildete Bereich des Kopfes interessant ist, kann die weitere Verarbeitung
auf das relevante Volumen (Volume of Interest — VOI) begrenzt werden. Das minimiert die Rechenzeit bei den nachfol-
genden Schritten. Bisher kann die Auswahl nur als Quader definiert werden.

Fur die Segmentierung stehen zwei Schieberegler zur Einstellung der Schwellenwerte zur Verfiigung. Das Ergebnis kann
als farbiges Overlay in die drei Schnittbilder eingefiigt und somit mit den Grauwerten verglichen werden. Im Anschluss
kann ein optionales Hole-Filling-Filter angewendet werden, das sowohl auf das segmentierte Volumen als auch auf die
Umgebung wirkt und das Volumen auffiillt und glattet.

AnschlieBend erfolgt die automatische Messung der Knochendicke. Das segmentierte und vermessene Schadelsegment
wird in der 3D-Ansicht dargestellt, wobei die Messwerte durch eine Farbtabelle (Lookup-Table) von rot tber grin zu
blau auf der Schadeloberflache abgebildet werden (siehe Abb. 2). Sollte trotz Vorabschétzung fur ein Voxel kein Norma-
lenvektor berechnet werden kdnnen, beispielsweise wenn ein einzelnes Voxel als Segmentierungsartefakt lose im freien
Raum verbleibt, wird keine Dickenbestimmung ausgefihrt und das Voxel wei3 markiert.

Abb. 2: Darstellung der Messwerte (fir den Druck hier (iber eine Grauwerttabelle) auf einer 3D-
Rekonstruktion der Knochenoberflache (klinischer Patientendatensatz)

Die Verifikation des Programms anhand der manuellen Vermessung eines Schadelabgusses ergab eine durchschnittliche
Abweichung von 0,27 mm = 0,18 mm (0 mm - 0,71 mm). Bei der Anwendung der Software auf klinische Testdaten lie-
ferte die Schwellenwertsegmentierung aufgrund der unterschiedlichen HU-Bereiche von Knochen und Weichgewebe
sinnvolle Ergebnisse. Die Einstellung der Grenzwerte erforderte jedoch mehr Sorgfalt als am Phantom, da teilweise
selbst kleine Anderungen der Werte zu deutlichen Verschiebungen der Oberflachen gefiihrt haben. Die Verarbeitungszeit
fur einen beispielhaft genannten Bilddatensatz (535 x 535 x 197, siehe Abb. 2) vom Laden Uber die Auswahl des VOI
(180 x 220 x 197 2 211 cm3) bis zur Darstellung der Messergebnisse lag auf dem Testrechner (Core i5 750, 4 GB
RAM) bei ca. 5 min.

4 Diskussion

Die Software wurde erfolgreich implementiert und bietet neben der multiplanaren Ansicht eines CT- oder DVT-
Datensatzes erstmals die Mdglichkeit einer automatischen Knochendickemessung. Die Eingabe der prozessrelevanten
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Parameter erfolgt Uber ein einfach zu bedienendes GUI. Durch die Recheneffizienz des Programms (Rechen-
zeit < 5 min) selbst auf durchschnittlicher Hardware wird der intraoperative Einsatz erméglicht.

DVT- oder CT-Scans werden routinemaRig in Vorbereitung einer Cochlea-Implantation erstellt, sodass keine zusétzliche
Strahlenbelastung fiir den Patienten auftritt. Die Segmentierung erfolgt voreingestellt mit dem HU-Bereich von Kno-
chen. Da DVT-Bilder jedoch, anders als CT-Bilder, keine verlasslichen Hounsfield-Einheiten haben, miissen die Schwel-
lenwerte gegebenenfalls vom Anwender kontrolliert und manuell nachgestellt werden. Dies ist durch die iberlagerte An-
zeige der Intensitatswerte und des Segmentierungsergebnisses in den Schnittbilddarstellungen einfach méglich.

Das Filtern des segmentierten Volumens mit dem Hole-Filling-Filter bietet zwei Vorteile: Zum einen wird dadurch die
Oberflache geglattet, wodurch die Berechnung der Oberflachennormalen verbessert wird. Zum anderen schlieft der Fil-
ter kleinere Hohlrdaume im segmentierten Knochen, die sonst bei der Vermessung der Knochendicke irrtimlich flr einen
Awustritt gehalten wirden. GréBRere Hohlrdume, z.B. im Mastoid, die die Festigkeit einer Knochenschraube nennenswert
beeinflussen wirden, bleiben erhalten. Da eine Filterung immer eine Veranderung der Daten bewirkt, wird ihr Einfluss
in den Schnittdarstellungen abgebildet, so dass eine eventuell auftretende zu starke Verfremdung der Segmentierung zu
erkennen ware.

Die automatische Dickemessung wurde als ITK-Filterklasse implementiert und lasst sich so einfach in andere Projekte
Ubertragen. Sie funktionierte am Kunststoffschadel mit einer Genauigkeit, die der Auflésung der Bildgebung entspricht,
wobei die Abweichungen vermutlich zum grof3en Teil durch eine mangelhafte Abschatzung der Oberflachennormalen in
der manuellen Messung und Ungenauigkeiten bei der Lokalisation der Messpunkte verursacht wurden. Die Inter-
pretation der Messung in der Praxis erfordert jedoch medizinischen Sachverstand. Das liegt zum einen an ihrer Abhan-
gigkeit von der Segmentierung, die bei einem von Luft umgebenen Kunststoffkdrper eindeutiger ist als bei Knochen in
Weichgewebe, wo eine geringe Veranderung der Grenzwerte zu einer deutlich verschobenen Oberflache fihren kann.
Dadurch ist in der Praxis mit einer htheren Abweichung zu rechnen, die in zukinftigen Versuchen an Leichenschédeln
quantifiziert werden sollte. Zum anderen wird durch die schwellenwertbasierte Segmentierung nur die Dicke hinreichend
dichter Knochen vermessen. Die Messwerte enthalten dadurch keine eindeutigen Informationen ber die Abstande der
Schédeloberflache zu Risikostrukturen, wie der Dura oder dem Sinus sigmoideus. Gerade im Mastoid zeigte die Mes-
sung bei einigen Testdatensatzen aufgrund der im Knochen liegende Hohlrdume (Mastoidzellen) einen sehr dinnen
Knochen an und suggerierte damit eine Gefahr flir Risikostrukturen in diesem Bereich, obwohl sich dort keine Organe in
der Nahe der Oberflache befanden. Da der Knochen zwar manchmal zu diinn, aber nie zu dick angezeigt wird, bleibt je-
doch die Sicherheit des Patienten gewabhrt.

Trotz der genannten Einschrdnkungen bietet die Software eine wertvolle Hilfestellung fur den Chirurgen. Die farbliche
Markierung der Oberflache bietet einen Uberblick iiber den dahinterliegenden Knochen. In Zweifelsfallen kann der Arzt
auf die multiplanaren Schnittansichten zurtickgreifen und dort gegebenenfalls mithilfe der manuellen Vermessungswerk-
zeuge weitere Informationen gewinnen. Gegenwartig wird die Software erweitert und zu einer Planungssoftware ausge-
baut, die den Chirurgen beim gesamten Ablauf der anvisierten minimal-invasiven Cochlea-Implantation unterstiitzen
soll. Als mogliche Erweiterung kommt u. a. die Projektion der Messwerte auf den Situs infrage [3].
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Abstract:

Die Cochlea Implantation ist ein gut standardisierter Eingriff; Variabilitat besteht jedoch hinsichtlich der Lage des Im-
plantatgehdauses und somit der Position der Prozessorspule an der Kopfhaut. Eine zu kraniale Spulenposition kann
beim Tragen von Kopfbedeckungen hinderlich sein und die Akzeptanz des Implantates beeintrachtigen; eine Position zu
nahe an der Ohrmuschel zu einem Konflikt von Spule und HdO-Prozessor fuhren. Wir entwickelten ein einfaches Ver-
fahren zur Positionsbestimmung von Implantatspulen basierend auf Bildmessungen an einer Fotografie im Profil. An
einem Phantom wurden systematisch potentielle Fehlerquellen der Methode validiert. Ziel ist zunachst die Bestimmung
der Spulenposition bereits implantierter Patienten mit einer Genauigkeit von £5mm. Eine Weiterentwicklung dieses Ver-
fahrens soll spater ermoglichen, eine préaoperativ vom Patienten gewlinschte Spulenposition intraoperativ umzusetzen.

Schlusselworte: Cochlea Implantat, Photogrammetrie

1 Problem

Die Cochlea Implantation, d.h. die Versorgung tauber und hochgradig schwerhdériger Patienten mit einer elektronischen
Innenohrprothese (Cochlea Implantat = CI), ist ein gut standardisierbarer (und in den meisten Kliniken standardisierter)
Eingriff: Auch wenn beziiglich Zugangsweg und genauer Lokalisation der Horschneckeneréffnung (Cochleostomie) kein
allgemeiner Konsens besteht, so sind doch die physiologischen Variationen der Felsenbeinanatomie sowie wesentliche
Rahmenbedingungen fir eine ideale Cochlea Implantation umfangreich untersucht und das operative Vorgehen hiermit
in weiten Teilen determiniert.

Variabilitat besteht jedoch hinsichtlich der Positionierung des Implantatgehduses und somit hinsichtlich der Position der
Prozessorspule an der aufReren Kopfhaut. Eine zu kraniale Spulenposition kann beim Tragen von Kopfbedeckungen hin-
derlich sein; zu nahe an der Ohrmuschel kann der hinter dem Ohr getragene Audioprozessor (HdO-Prozessor) den Sitz
der magnetisch mit dem Implantat gekoppelten Sendespule behindern. Diese Aspekte sind fiir die Lebensqualitat und
Akzeptanz des Implantates durch die Betroffenen durchaus von Bedeutung. Selbst der rein kosmetische Aspekt einer sei-
tensymmetrischen Implantatpositionierung bei bilateraler CI-Versorgung riickt zunehmend in das Bewul3tsein der Patien-
ten.

Bislang existiert nach unserer Recherche keine Arbeit, die sich mit der Messung der Position der Implantatspule befalt.
Aus klinischer Sicht liegt die Herausforderung an ein solches MeRverfahren weniger in der Genauigkeit; ein Lokalisati-
onsfehler von + 5mm erscheint fir die 0.g. Fragestellungen ausreichend. Genauso bedeutsam ist im Sinne der Anwend-
barkeit in der klinischen Routine ein minimaler erforderlicher zeitlicher und personeller Aufwand fir die Durchfihrung
der Messung und der Verzicht auf Strahlenbelastung (Rontgen oder CT) oder sonstige schadigende Einflusse. Ferner ist
es wiinschenswert, wenn die Methode fiir einen intraoperativen Einsatz modifiziert werden kénnte, um spéter eine pré-
operativ geplante Implantatposition entsprechend des Patientenwunsches intraoperativ umsetzen zu kénnen.

Inhalt der vorliegenden Studie ist die Entwicklung einer semiquantitativen Messung der Spulenposition sowie deren Va-
lidierung am Phantom, um relevante Fehlerquellen abschétzen zu kénnen.
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2 Methoden

Die semiquantitative Bestimmung der Spulenposition erfolgt an bereits implantierten Patienten zum Zeitpunkt der Er-
stanpassung (ca. 4 Wochen postoperativ) mittels Fotodokumentation. Implantatspule und Gehdrgang werden mit Magne-
ten bzw., Gehdrgangsstopseln markiert, die jeweils mit Reflektorkugeln versehen sind, wie sie auch in der optischen int-
raoperativen Navigation Verwendung finden. Die Aufnahme wird in der Profilansicht unter Verwendung eines Blitzlichts
mit einer handelsiiblichen Kamera (5MP, Canon Eos) ausgefiihrt. Die Reflektoren ermdglichen eine automatische Detek-
tion der Landmarken Gehdérgang und Implantatspule. Mithilfe proprietarer Software (editiert in LabView2011) wird zu-
sétzlich die Position des lateralen Lidwinkels manuell im Bild markiert. Mithilfe dieser Landmarken kann die Lage der
Implantatspule mathematisch beschrieben werden (s. Abb. 1).

Abb. 1: Prinzip der fotografischen Positionsbestimmung einer Implantatspule: In der Profilansicht wird in Ab-
wandlung etablierter radiologischer MeRverfahren eine modifizierte Frankfurter Horizontale durch die Land-
marken lateraler Lidwinkel und Gehérgang gelegt. Fallt man von der Position der Implantatspule ein Lot auf
diese Gerade, so ermittelt sich die Distanz zwischen Gehdrgang und Spule als Hypotenuse des entstehenden
rechtwinkligen Dreiecks.

Zur Validierung dieser Methode im Vorfeld der Patientenstudie wurden am einem Phantom zwei Spulenpositionen mit-

hilfe von Reflektoren markiert: Position S1 beschreibt eine grenzwertig nahe an der Ohrmuschel gelegene Implantatpo-

sition, bei der ein direkter Kontakt zwischen Sendespule und HdO-Prozessor zu erwarten ware. Position S2 markiert ein

sehr weit kranial lokalisiertes Implantat, welches in Konflikt mit einer Kopfbedeckung treten kdnnte.

Mithilfe dieser auf einem Rotationsteller drehbar gelagerten Versuchsanordnung wurden folgende Fragestellungen unter-

sucht (jeweils n=10 Wiederholungen unter Konstanthaltung der tbrigen Parameter):

o EinfluR des Aufnahmewinkels: Ausgehend von der Profilansicht (=0°) heraus wurde das Phantom in 5°-Schritten
bis -30° bzw. +30° gedreht.

e EinfluR der VergréRerung: Bei gleichbleibender Gegenstandsweite wurde die Brennweite und konsekutiv die
VergroRerung des Objektivs variiert.

o EinfluR der Fokusebene: Fokussierung in der Objektebene sowie 10, 20, 30, 40 und 50 cm vor der Objektebene.

¢ EinfluR des Aufnahmeabstandes: Variation der Gegenstandsweite von 1,5 bis 2,1 m.

3 Ergebnisse

Die Streuung der MeRwerte war in allen MeRserien vernachlassigbar gering mit <0,4 Pixeln.
e EinfluB des Aufnahmewinkels: ErwartungsgeméaR zeigte sich ein signifikanter EinfluR des Aufnahmewinkels auf
das MeRergebnis. Abbildung 2 zeigt im linken Diagramm die Verdnderung der MelRparameter
o modifizierte Frankfurter Horizontale (mFH, hier als Strecke zwischen lateralen Lidwinkel und Gehdrgang),
o der Strecken hl und h2 (Abstand der beiden Spulenpositionen S1 und S2 vom Gehdrgang)
o sowie der Winkel al und a2 zwischen mFH und h1 bzw. h2.
Alle Werte im Diagramm bezeichnen die winkelabhéngige Abweichung vom wahren Wert, der durch die Konstruk-
tion des Phantoms bekannt ist. Daher zeigen sich auch bei idealer Profilansicht (=Aufnahmewinkel 0°) systemim-
manente MeRfehler, die insbesondere aufgrund der Kriimmung der Schédeloberflache die anatomische Strecke Au-
genwinkel-Gehdrgang zu kurz ermitteln. Kompensatorisch wurden daher alle L&ngenberechnungen mit dem Faktor
1,14 Kkorrigiert, um eine bessere Naherung der Abstédnde der Spulenpositionen vom Gehdrgang zu erhalten. Der vor-
genannte Faktor beschreibt das Verhéltnis der realen Entfernungen zweier Landmarken auf der Kérperoberflache zu
der im Bild bestimmten Distanz derselben Punkte. Diese werden systematisch zu kurz ermittelt, wobei der Faktor
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individuell unterschiedlich groB ist in Abhangigeit von der Kopfform, der Lage von Gehérgang und Augen, etc. Der
Wert 1,14 wurde aus anatomischen Durchschnittswerten und einer modellhaft als elliptisch angenommenen Kopf-
form berechnet und anhand der Phantommessungen bestétigt.

Im rechten Teilbild von Abb. 2 sind die rekonstruierten Positionen von Augenwinkel, Gehérgang sowie der Spulen-
positionen S1 und S2. Veranderung des Betrachtungswinkels beeinflussen vorwiegend die X-Koordinate, d.h. die
Position der Implantatspule in antero-posteriorer Richtung. Bei Aufnahmewinkeln < +15° liegt der Fehler der Posi-
tionsbestimmung < £0,5cm.
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Abb. 2: Linkes Teilbild: Abh&ngigkeit der MeRparameter mFH, hl, h2, a1 und o2 in Abhéngigkeit vom Be-
trachtungswinkel. Rechtes Teilbild: Rekonstruktion der Spulenpositionen S1 (retroaurikulér nahe der Ohrmu-
schel) und S2 (kranial). Bei Betrachtungswinkeln < +15° liegt der Fehler der Positionsbestimmung im ange-
strebten Genauigkeitsbereich (Erlauterungen im Text).

EinfluB der VergroRerung: Variation der Bildauflosung in einem fiir die angestrebte Anwendung realistischen Be-
reich von 30x30 bis 90x90 Pixeln pro cm? fiihrten zu keiner systematischen Beeinflussung der Positionsbestim-
mung.

EinfluR der Fokusebene: Durch systematische Defokussierung wird zum einem die Detektionsqualitit des Auswer-
tealgorithmus negativ beeinflulRt. Wahrend die Winkelbestimmung a1 und a2 konstant genaue Werte ergibt, werden
die Durchmesser der Reflektorkugeln zu grof ermittelt. Da hierliber die Kalibration des Bildes erfolgt, werden alle
nachfolgenden Langenbestimmungen (mFH, h1 und h2) signifikant unterschatzt.

EinfluR des Aufnahmeabstandes: Prinzipiell ermdglicht eine groRere Gegenstandsweite in Verbindung mit einer
groReren Brennweite einen Kleineren Bildwinkel und somit eine verzeichnungsarmere Abbildung. Unter Variation
der Gegenstandsweite in einem realistischen Bereich von 1,5 bis 2,1 m zeigte sich jedoch keine signifikante Veran-
derung der MelRparameter.

Diskussion

Eine ausfilhrliche Literaturrecherche in den géngigen medizinischen Datenbanken ergab zur Fragestellung der Positi-
onsbestimmung einer Cl-Spule keine weiterfiihrende Informationen. Publikationen zum operativen Standardvorgehen
[1,2] diskutieren lediglich die Art der Befestigung des Implantates (Subperiostaltasche vs. Knochenbett, mit oder ohne
Fadenfixierung) sowie die Art der Durchfuhrung des Elektrodenkabels in das Mastoid. Es wird in der géngigen Literatur
darauf hingewiesen, daR das Implantat nicht zu weit anterior platziert sein sollte, damit sich HdO-Prozessor und Sen-
despule nicht gegenseitig rdumlich behindern.

Awus der klinischen Erfahrung sind den Autoren jedoch Patienten bekannt, die fir ihre berufliche Tétigkeit Schutz- und
Sicherheitshelme umarbeiten lassen mufiten, damit eine Nutzung des Implantats wéhrend der Arbeit mdglich wurde.

168



Ferner ist uns ein Fall bekannt, bei der eine deutlich unterschiedliche Spulenpositionierung der rechten gegentber der
linken Seite einer bilateralen CI-Versorgung zu einer Klage gegen den Chirurgen aufgrund des kosmetischen Aspektes
gefiihrt hat. Insofern kann dieser Aspekt im Lebensalltag der Patienten eine wichtige Rolle spielen, auch wenn er zum
rein medizinischen oder audiologischen Ergebnis keinen Beitrag leistet.

Die beschriebene MeRBmethode zur Bestimmung der Spulenposition eines Cochlea Implantates stellt ein einfaches und
fiir klinische Fragestellungen hinreichend genaues Verfahren dar, welches mit minimalem Aufwand fur Patient und Per-
sonal in der Kklinischen Routine durchgefiihrt werden kann. Angesichts des hohen Entwicklungsstandes handelsiiblicher
Digitalkameras sind die Parameter Auflésung, Aufnahmeabstand und Fokussierung keine relevanten Fehlerquellen.
Wohl aber muR bei den Profilaufnahmen auf den Betrachtungswinkel (ideal: senkrecht zur Sagittalebene) geachtet wer-
den. Bei Einhaltung eines Aufnahmewinkels von <+ 15° liegt nach unseren Untersuchungen der MefRfehler innerhalb des
angestrebten Toleranzbereiches. In der praktischen Anwendung ist eine definierte Stuhlposition fiir den Probanden sowie
eine vertikale Linie an der dem Patienten gegeniiberliegenden Wand hilfreich, anhand derer eine visuelle Orientierung
erfolgen kann.
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Abb. 3: Formen der géngigsten Cochlea Implantate auf dem Markt (Kabelaustritte und Magnetpositionen mar-
kiert). GrolRere Asymmetrien der Spulenpositionen bilateral implantierter Patienten sind bei nicht achsen-
symmetrisch gebauten Implantattypen (Pulsar und Concerto; linkes Teilbild) zu erwarten.

Auf der Grundlage dieser Methodik kdnnen im nachsten Schritt Mef3reihen an bereits implantierten Patienten durchge-
flhrt werden. Dies wird AufschluR dariiber geben kénnen, inwieweit die Faktoren

e Implantattyp (vergl. Abb. 3),

e  Operateur sowie

e Ein- oder Zweizeitigkeit einer bilateralen Versorgung

die Spulenposition eines Cochlea Implantates beeinflussen. Uber eine Befragung unserer Patienten méchten wir ferner
ermitteln, welche Positionierung eines CI von den Trégern als eher giinstig oder eher unangenehm empfunden wird.

In einem weiteren Schritt streben wir an, die beschriebene Methode z.B. mithilfe sterilisierbarer Schablonen fir eine int-
raoperative Anwendung zu modifizieren. Idealerweise kénnten somit eine préoperativ vom Patienten gewahlte Position
der Implantatspule intraoperativ realisiert werden.

5 Referenzen

[1] Balkany TJ, Whitley M, Shapira Y, Angeli SI, Brown K, Eter E, VVan De Water T, Telischi FF, Eshraghi AA,
Treaba C. The temporalis pocket technique for cochlear implantation: an anatomic and clinical study. Otol Neu-
rotol. 2009 Oct;30(7):903-7.

[2] Stark T, Niedermeyer HP, Knopf A, Sudhoff H. Surgical technique for implantation of the MED-EL SONA-
TATI. ORL J Otorhinolaryngol Relat Spec. 2011;73(4):196-200.

169



Geodesische Aktive Konturen zur Lokalisierung von Polypen in der
optischen Koloskopie

Cosmin Adrian Morariul, Sebastian Grossz’3, Josef Paulil, Til Aach}L2

! Universitdt Duisburg-Essen, Lehrstuhl Intelligente Systeme, Duisburg, Germany
2 RWTH Aachen, Lehrstuhl fiir Bildverarbeitung, Aachen, Germany
3 Universitdtsklinikum Aachen, Medizinische Klinik III, Aachen, Germany

Kontakt: adrian.morariu@uni-due.de

Abstract:

Die computerassistierte Analyse der Polypenoberflachenstruktur einschlieRlich vaskularer Muster beabsichtigt eine zu-
verlassige Unterstiitzung des Arztes bei der Unterteilung der Kolonpolypen hinsichtlich ihrer Entartungsfahigkeit. Das
Narrow Band Imaging (NBI) erleichtert die Differenzierung zwischen Adenomen und harmlosen Darmwandgebilden
(Hyperplasten) durch eine kontrastreiche BlutgefaRdarstellung. Dadurch wird eine automatische Segmentierung der
BlutgefaRe und Klassifizierung der Polypen ermdglicht. Eine erste Voraussetzung besteht in der automatisierten Tren-
nung der Polypenoberflache von der umliegenden Darmwand. In dieser Arbeit werden Geodesische Aktive Konturen
(GAK) in Level-Set-Formulierung fiir eine akkurate Polypenlokalisierung verwendet. Der geometrische Ansatz mithilfe
von Level-Sets erlaubt die Definition eines KonfidenzmaRes furr jedes Pixel der detektierten Polypumrandung. Die Er-
gebnisse wurden unter Verwendung handsegmentierter Polypen als Goldstandard evaluiert. Durch das GAK-Verfahren
konnte eine Lokalisierungsgenauigkeit von 80% erreicht werden.

Schlisselworte: Koloskopie, Kolonpolypen, Segmentierung, Aktive Konturen, Level-Sets

1 Problem

In Deutschland nimmt Darmkrebs mit Gber 68.000 jahrlichen, auf beide Geschlechter annahernd gleich verteilten Er-
krankungsfallen eine flihrende Position unter den malignen Krankheiten ein [1]. In Vergleich zu anderen Tumorarten
verspricht die Friherkennung von Darmkrebs sehr gute Heilungsaussichten. Dies ist durch die Tatsache motiviert, dass
ein Kolonkarzinom in den meisten Féllen wahrend eines zeitlich lang andauernden Prozesses aus Vorstufen (Adeno-
men) entsteht. Die Polypenentfernung (Polypektomie) wéhrend der endoskopischen Untersuchung der Darmwand (Ko-
loskopie) birgt jedoch auch gewisse Risiken wie schwere Blutungen und Darmwandperforationen. Deswegen sollten
nur Polypen mit Entartungspotential der Polypektomie unterzogen werden. Die Inspektion der Polypenoberflachen-
struktur einschlieBlich vaskuldrer Muster liefert ein gutes EntscheidungsmaR in dieser Hinsicht. Im Rahmen einer Stu-
die [2] wurde die Bedeutung von Narrow Band Imaging (NBI) bei der Differenzierung zwischen Adenomen und harm-
losen Darmwandgebilden (Hyperplasten) wahrend der optischen Koloskopie ergriindet. Adenome zeichnen sich in der
Regel durch eine ausgeprégtere Blutgefalstruktur aus. Die Nutzung zweier ausgewahlter, enger Bandpassbereiche des
Weililichts fuhrt aufgrund der starken Absorption des Lichts dieser Wellenldngen -griin (530-550 nm) und blau (390-
445 nm)- durch das im Blut enthaltene Hamoglobin zu einer Hervorhebung der Blutgefaie [2]. Ausgehend von einer
solchen, vom Arzt erzeugten NBI-Bildaufnahme soll die Polypenoberflache automatisch detektiert werden. Diese wird
anschlieBend untersucht, um die darauf befindlichen Blutgefafistrukturen zu segmentieren und daraus geeignete Merk-
male fur eine erfolgreiche Klassifizierung zu extrahieren [3]. Somit steht dem untersuchenden Arzt eine zusétzliche, un-
abhdngige Diagnose zur Verfligung. Die besondere Herausforderung der Polypenlokalisierung in endoskopischem
Bildmaterial leitet sich aus den unterschiedlichen Aufnahmebedingungen und der biologischen Vielfalt der Polypen ab.

2 Methoden

Wiéhrend der Aufnahme der NBI-Bilder ergeben sich hardwarebedingte schwarze Bildecken. AuRerdem fiihren Refle-
xionen an der feuchten Darmwand zum Entstehen heller, lberbelichteter Stellen (Glanzlichter). Beide Effekte sind in
Abbildung 1(a) sichtbar. Fir die Beseitigung solcher kiinstlichen Regionen konstanter Werte wird ein von Criminisi et
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al. in [4] vorgestelltes Inpainting-Verfahren eingesetzt. Das Bild wird in die zu fillenden Regionen (Zielregionen) und
die dazu komplementéren Bereiche (Quellregionen) aufgeteilt. Die schwarzen Bereiche der Binarmaske aus Abbildung
1 (b) représentieren die Zielregionen und werden schwellwertbasiert im HSV-Raum ermittelt. Flir 9x9-Patches aus einer
Zielregion werden Segmente bestpassender Beschaffenheit aus den Quellregionen gesucht. Es wird die Summe der
quadrierten Pixeldifferenzen als AhnlichkeitsmaR zweier Patches herangezogen. Abbildung 1(c) enthélt das Beispielpo-
lyp nach Anwendung des Inpainting- Algorithmus.

(a) (b)
Abb.1: (a): NBI-Aufnahme mit hardwarebedingten schwarzen Bildecken und Glanzlichtern; (b): Binéar-
maske mit den zu fillenden Zielregionen in schwarz; (c): Polypenbild nach Anwendung des Inpainting-
Verfahrens

Ziel des geodesischen Verfahrens [5] ist das Auffinden einer Kurve gewichteter minimalen Lange. Die Motivation der
Suche nach einer solchen gewichteten Distanz besteht darin, dass kein Interesse an der klassischen, euklidischen Dis-
tanz existiert, sondern an der Minimierung einer neuen L&nge, die bildspezifische Merkmale wie Kanten berticksich-
tigt. Eine Funktion f, die den Gradienten enthalt, soll als Kantenstoppterm agieren, so dass der Fortschritt der Kurvene-
volution nach Erreichen der Polypgrenze im Bild verhindert wird.

Der Level-Set Ansatz [6] beruht auf der Erkenntnis, dass der Schnitt einer dreidimensionalen Oberflache mit einer Ebe-
ne eine Menge geschlossener Kurven ergibt. Der Wert ¢ (x,y,t) der Oberflache an Position (x, y) weist innerhalb der
Konturen ein positives Vorzeichen auf. AuBerhalb der geschlossenen Kurven gilt ¢ (x,y,t) < 0. Zu jedem Zeitpunkt t
lasst sich somit die Kontur implizit durch die Level-Set-Funktion als

C={xyl ¢ (xy.t) =0}

beschreiben. Der Anpassungsvorgang der Kontur an die Grauwertstruktur des Bildes 1(x,y) setzt die Ldsung einer Diffe-
rentialgleichung voraus. Zur iterativen Aktualisierung einer geometrischen Aktiven Kontur wird die obige Gleichung
nach der Zeit t abgeleitet. Unter Beriicksichtigung eines Krimmungsterms K = div(Vo (x,y,)/|d (x,y,1) |), der die
Glattheit sowie Geschlossenheit der Kontur steuert, 1asst sich die neue Kontur

bnr1(xY)= Gn(x,y) + A (VI y))-K + VFT(IVIG YD) - Vo, (x.Y) ]

zum Zeitpunkt n + 1 aus der Kurve der n-ten Iteration bestimmen [5]. Der Zeitschritt wurde zu At = 0,4 gewahlt. f(|VI])
bezeichnet den Kantonstoppterm, der von dem Intensitatsgradient abhangig ist. In einem ersten Schritt wird der Kan-
tenstoppterm zunéchst als Hilfsgrolie
ravih = 0,1 + |VI|

festgelegt. Dadurch nimmt er bei ausgepragten Kanten, wo der Intensitatsgradient |VI| hoch ist, einen Wert nahe bei
Null an. Damit stoppt der Anpassungsprozess der Kontur. Homogene Regionen, die durch verschwindende Gradienten
charakterisiert sind, weisen einen hohen Wert von f(|VI|) auf. In Polypenbildern kommen vielfache Kanten auch im
Bereich der Darmwand vor, so dass die Verzdgerung oder sogar der Stopp des Kurvenadaptionsprozesses durch Kanten
mittlerer Starke verhindert werden soll. Eine solche ungewiinschte Situation wiirde bei £(|VI|) ~ 0 eintreten. Deswegen
wird der Wertebereich des Kantenstoppterms auf [0,1;1] beschrénkt. Dies wird durch

£QVID) — min(F (JVI]))
max(f (|V1])) — min(f(|VI]))

erreicht. Abbildung 2(a) beinhaltet das Bild des Kantenstoppterms f(|VI|), welches aus dem Grauwertbild des Bei-
spielpolyps aus Abbildung 2(b) berechnet wurde. Der oben erlduterte Sachverhalt wird somit verdeutlicht, da die
schwarz dargestellten Kanten mit Werten um 0,1 den Kurvenfortschritt verhindern oder verlangsamen. Im Gegensatz
dazu implizieren die weien, homogenen Regionen mit Werten kleiner oder gleich 1 einen labilen Zustand des Iterati-
ONSProzesses.

Die Initialisierung von ¢, erfolgt durch eine im Bild zentrierte quadratische Startkontur der Kantenldnge 133 Pixel,
wobei in Abbildung 2(c) die Vorzeichenunterschiede der Level-Set-Funktion im Innen- und AufRRenbereich der Kurve

fAvID =0,1+0,9-
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durch weill und schwarz symbolisiert werden. Die Abbildung auf der rechten Seite (Abb. 2(d)) codiert den hdchsten
Wert in weil und den niedrigsten in schwarz. Ahnlich wie die Bildmitte wurden die Bilddiagonalen mit htheren Werten
initialisiert, um die Lokalisierung auch nicht zentrierter Polypen zu erleichtern.

In Abbildung 3 ist der Segmentierungsverlauf des Beispielpolypens nach unterschiedlicher Anzahl von Iterationen dar-
gestellt. Die roten Contour-Plots signalisieren die Pixel, deren assoziierte Level-Set-Funktionen Werte in der engen
Umgebung des Zero-Level-Sets annehmen. Je schmaler diese Region ist, desto steiler ist der Nullibergang der Level-
Set-Funktion fir den Fall einer ausgepragten Kante. Die Breite dieser Region reprasentiert somit ein Konfidenzmaf fir
die Kantenstérke.

() (b) (©) d

Abb.2: (a): Darstellung des Kantenstoppterms f(|VI|); (b): Graustufenbild eines mit dem(lrzpainting Verfahren
bearbeiteten Polypenbildes; (c): Initialisierung der Level-Set-Funktion ¢,: eine vorzeichenbehaftete Darstel-
lung; (d): Initialisierung der Level-Set-Funktion ¢,: schwarz représentiert den kleinsten negativen Wert und
weill den hdchsten positiven Wert.

3 Ergebnisse

Die Evaluierung des GAK-Verfahrens erfolgt auf dem in [7] verwendeten Testset von 184 Polypenbildern (jeweils 586
x 502 Pixel), die am Universitatsklinikum Aachen an unterschiedlichen Patienten mit einem NBI-Zoom-Endoskop
(Olympus Exera Il CV-180) aufgenommen wurden. Fur jedes Polypenbild steht eine handsegmentierte Maske in Form
eines Bindrbildes zur Verfugung. Diese Masken dienen als Goldstandard (Ground Truth), so dass die Qualitit der von
den verschieden Lokalisierungsalgorithmen automatisch erzeugten Bindrbildern in objektiver Weise beurteilt werden
kann. Ein pixelweiser Vergleich der beiden Masken fiihrt auf vier mégliche Kombinationen, die nach der Polypenloka-
lisierung auftreten kénnen. Korrekt lokalisierte Polypenpixel werden als , richtig positiv* (RP) bezeichnet, wihrend kor-
rekt detektierte Hintergrundpixel als ,richtig negativ* (RN) zdhlen. Die Menge ,,falsch negativ* (FN) besteht aus Poly-
penpixel, die falschlicherweise als Hintergrundpixel eingestuft werden. Die Kenngrdfie ,,falsch positiv (FP) quantifi-
ziert die als Polypenpixel erkannten Hintergrundpixel.

Mittels der vier so ermittelten KenngréRRen ist die Formulierung dreier in der medizinischen Bildverarbeitung héufig
verwendeter Bewertungsmalle moglich. Die Sensitivitdt = RP/(RP + FN) beschreibt die Anzahl korrekt erfasster Po-
lypenpixel bezogen auf die Gesamtheit aller Polypenpixel, wéhrend sich mit Hilfe der Spezifitdt = RN/(RN + FP) der
Anteil der korrekt klassifizierten Hintergrundpixel an allen Hintergrundpixeln quantifizieren lasst. Die Genauigkeit =
= (RN + RP)/(RN + RP + FP + FN) definiert die Summe der insgesamt korrekt erkannten Pixeln in Relation zur
Gesamtpixelanzahl.

Mit Hilfe des GAK-Verfahrens wird eine maximale Genauigkeit von 79,43% nach 4165 Iterationen erreicht. Die Aus-
wertung erfolgt nach den lterationen n; =i * T /(9 * At) miti = 1,...,9. Die Variable T = 3000 reprasentiert dabei die
Endzeit und At = 0,4 den Zeitschritt. Mit steigenden Iterationszahlen werden fur die Mehrheit der Polypen (ber 90%
(Spezifitatswert) der Hintergrundpixel korrekt erkannt. Dies gilt fur fast alle Polypen, da die Standardabweichung der
Spezifitat gering ist. Dagegen sinken die Sensitivitatswerte nach 6000 lterationen unter 50%. Die hohen Standardab-
weichungen der Sensitivitét erlauben jedoch keine generelle Aussage (iber die Detektion von Polypenpixel.

In Tabelle 1 sind die Resultate des GAK-Verfahrens sowie die Ergebnisse der in [7] und [8] vorgestellten Methoden
eingetragen (bei gleichem Datenset). Die Generalisierte Hough Transformation fur Ellipsen, sowie das Template Mat-
ching elliptischer Vorlagen mit dem Kantenbild verwerten hauptséchlich die (meistens) elliptische Form der Polypen.
Die implizite, geometrische Reprasentation der Kurve durch die Level-Set-Funktion ist auch der parametrischen Dar-
stellung (Snakes, Aktive Strahlen) deutlich uberlegen.
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® G
Abb.3: Segmentierungsergebnisse der GAK nach unterschiedlichen Iterationsstufen fiir den Bei-
spielpolyp aus Abbildung 2 ((a): 833, (b): 2499, (c): 4165 Iterationen)

Verfahren Genauigkeit Spezifitat Sensitivitat
o) o [0) o [0) o

GAK (nach 4165 Iterationen) 79,43 8,74 91,49 6,09 61,85 17,54
Chan-Vese-Segmentierung 61,54 16,41 85,55 16,25 48,14 48,14
Template Matching 58,72 23,26 98,09 4,48 30,43 25,50
Aktive Strahlen 57,69 22,85 96,80 6,23 31,51 24,41
Generalisierte Hough Transf. 47,65 23,41 99,31 2,25 9,30 11,45
Parametrische Aktive Konturen 45,37 23,11 99,89 0,50 3,31 2,58

Tabelle 1: Prozentuale Ergebnisse der diversen Lokalisierungsverfahren im Vergleich (unter Angabe der Mittelwerte
und Standardabweichungen fiir die drei Bewertungsmalie Genauigkeit, Spezifitat und Sensitivitat)

4 Diskussion

Durch das in der vorliegenden Verdffentlichung erlauterte Verfahren ist die Verbesserung der automatischen Lokalisie-
rung von Dickdarmpolypen in koloskopischen Bilddaten um 17,89% (in Vergleich zu den bisherigen Methoden aus Ta-
belle 1) gelungen. Die Spezifitat betrégt uber 90%, was fur die anschliefende BlutgefaBsegmentierung und Polypen-
klassifizierung von grof3er Bedeutung ist. Die inkorrekte Einstufung von Hintergrundpixeln als Polypenpixel wirde be-
deuten, dass sich der mittels Support-Vector-Machine durchgefiihrte Klassifikationsprozess auf falschen Daten bel&uft.
Die unvollstdndige Detektion eines Polypens, d.h. eine niedrigere Sensitivitat, ist dafur unter der Annahme, dass die de-
tektierte Polypenoberflache représentative Merkmale aufweist, wesentlich unproblematischer.

Der geodesische Ansatz wurde als Prototyp in Matlab entwickelt und mit dessen Hilfe ist nach einer Adaption der Pa-
rameter auch die Erkennung anderer Gewebe im Rahmen optischer sowie radiologischer Untersuchungen mdglich. Eine
zurzeit stattfindende Umsetzung der Methode in C++ soll ein echtzeitfahiges Diagnoseassistenzsystem gewahrleisten.
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Abstract:

Die automatische Erkennung des Zustandes eines laufenden Eingriffs im Operationssaal mittels Sensoren erlaubt es
zukiinftigen Unterstiitzungssystemen, situationsgerechte Unterstiitzung des Personals wiahrend des gesamten Workflows
bereitzustellen und zu Effizienz und Patientensicherheit beizutragen, ohne die bestehenden Arbeitsabldufe stérend zu
beeintriachtigen. Von zentralem Interesse ist dabei die Kenntnis iiber die jeweils eingesetzten chirurgischen Instrumente,
wobei Ansitze iiber RFID- oder Barcode-Technologie wegen ihrer Einschrankungen fiir den Praxiseinsatz vermieden
werden sollen. Der vorgestellte Ansatz zur optischen 2D-Erkennung der Instrumente auf dem Instrumententisch stellt
jedoch besondere Anforderungen an die zugrundeliegende Architektur eines Softwaresystems. Der Beitrag stellt einen
Ansatz zur strukturierten Bewiltigung des dabei entstehenden Aufkommens von Bilddaten vor, welcher fiir Studien mit
dem Ziel der Erkennung der wéhrend einer Operation benutzten Instrumente eingesetzt werden soll. Auf dieser Grund-
lage wird in kommenden Ver6ftentlichungen ein System zur automatischen Erkennung des Instrumententisch-Zustandes
auf Basis von 2D-Kameradaten erarbeitet.

Schliisselworte: chirurgische Instrumente, Instrumententisch, Uberwachung, Surgical Workflow
1 Problem

Die Arbeitsumgebung des Krankenhauses der Zukunft verdndert sich mit der zunehmende Einfithrung neuer Technolo-
gien. Im Bereich der chirurgischen Instrumente wurden auf der kommerziellen medizinischen Ebene in den letzten
Jahren verschiedene Systeme vorgestellt, welche sich zum Ziel gesetzt haben, die auf dem Sektor der Lagerlogistik
schon lange etablierten Ansdtze zur Warenverfolgung mittels Barcode- und RFID-Technologien fiir die Krankenhaus-
Umgebung einsetzbar zu machen, unter anderem um den Warenfluss der chirurgischen Siebe zwischen Operationssaal
und Sterilisationsabteilung nachvollziehen zu kdnnen. Diese Systeme beschranken sich in der Regel auf die Identifika-
tion eines einzelnen chirurgischen Siebes und beeinflussen die Arbeitsabldufe des Personals daher praktisch nicht.

Der vorliegende Beitrag konzentriert sich auf die automatischer Identifikation des intraoperativen Einsatzes von Instru-
menten, um mit den erhobenen Daten nahe Forschungsbereiche im Kontext der automatischen Workflowerkennung zu
erweitern ([1]).

Im Vergleich zur Siebidentifikation ergeben sich dabei gesteigerte Herausforderungen in Bezug auf die eingesetzte
Technologie. Der Einsatz von Barcodes auf jedem Instrument zur Erkennung der Benutzung des Instrumentes wéhrend
einer Operation stellt fiir die instrumentierende Person eine nicht zumutbare zusétzliche Arbeitsbelastung dar, da die
Instrumente jeweils einzeln vor Benutzung von einem optischen Scanner erfasst werden miissten. Der Einsatz von
RFID-Technologien auf jedem einzelnen Instrument birgt vor allem den Nachteil, dass dazu sdmtliche Instrumente
entsprechend modifiziert werden miissen. Bestehende Untersuchungen haben zudem gezeigt, dass diese Technologie
geschulte Personen, besondere Ausstattung und einen akribischen Blick auf Details erfordert ([2]).

Im Vorfeld der Arbeit wurden bereits verschiedene Technologien zur Instrumentenerkennung evaluiert, unter anderem
auch RFID, und deren Schwichen aufgezeigt. ([3]).

Zudem existieren weitere Ansitze zur Erkennung zur Erkennung der eingesetzten chirurgischen Instrumente wéhrend
der Operation, welche jedoch auf laparoskopische Eingriffe beschriankt sind ([4]).

Um die aufgezeigten Umstande im Bereich der Instrumentenerkennung anzugehen, setzt das vorgestellte Konzept auf
eine optische 2D-Erkennung der Instrumente auf dem Instrumententisch, ohne dass diese modifiziert werden miissen.
Dabei ergeben sich besondere Anforderungen an das Systemdesign und die Architektur eines dafiir zu entwerfenden
Softwaresystems.
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2

Methoden

Abbildung 1 gibt einen schematischen Einblick in den Aufbau. Die Instrumente auf dem Instrumententisch werden iiber
eine 2D-Kamera kontinuierlich erfasst. Die erhobenen Momentaufnahmen werden einer Algorithmus-Pipeline zuge-
fithrt, welche auf Basis der zu den Instrumenten zugrundeliegenden Informationen die Einzelinstrumente identifiziert.

Sammlung von Referenzaufnahmen
von Instrumenten

2D Kamera

Identifikation des
Instrumentes

yd *“‘“‘* A
Algorithmus-Pipeline, Aktualisierung des
Anreicherung mit Prozessmodells

A Priori-Wissen

Abbildung 1: Schematischer Aufbau des Gesamtsystems

In der Phase des Requirements Engineering wurden fiir das Systemdesign der Sammlung der Trainings- bzw. Referenz-
aufnahmen (im Folgenden als ,,Das System‘ bezeichnet) folgende grundlegenden Leistungsfaktoren identifiziert:

Das System soll fiir die Kernfunktionen eine grafische Benutzeroberflache anbieten, damit diese auch von
Nichttechnikern benutzt werden kénnen.

Der Bedienende muss zu einem Einzelinstrument jeweils verschiedene Bildserien mit Titel hinterlegen kénnen,
damit die verschiedenen Zustande des Instrumentes (z.B. ,,gedffnet*) reprasentiert werden kdnnen.

Das System soll bei der Aufnahme neuer Bilder Uber eine Vorprifungsfunktion verfiigen, damit dem Benutzer
ermdglicht wird, die neuen Daten zu begutachten, bevor sie in die Datenbank aufgenommen werden.

Der Bedienende muss zu einem Einzelinstrument Informationen hinterlegen kdénnen (z.B. Name des Herstel-
lers), diese Informationen sollen im Entwicklungsverlauf erganzt werden kénnen, wobei die Abwartskompati-
bilitat erhalten werden soll.

Uber die Bilder einer einzelnen Bildserie soll nachvollziehbar ermittelbar bleiben, welche Aufnahmen bzw.
welche Algorithmen mit welchen Parametern zum jeweiligen Einzelbild gefihrt haben, damit im Entwick-
lungsverlauf die Gilte unterschiedlicher algorithmischer Ansétze evaluiert werden kann.

Die dem System zugrundeliegenden Datenquelle muss menschenlesbar, leicht auf andere Systeme portierbar
und leicht erweiterbar sein.

Das System muss verschiedene Datenbanken von Instrumenten gleichzeitig 6ffnen kénnen.

Das System soll auf den parallelen Einsatz verschiedener Algorithmen ausgelegt sein.

3 Ergebnisse

Die auf Basis des Requirements Engineering erarbeiteten Entwurfsziele an die Systemarchitektur wurden im weiteren
Verlauf in einer Implementierung umgesetzt. Den Kern der Umsetzung bildet die in Abbildung 2 dargestellte Struktur.
Die Speicherstruktur basiert auf einer Kombination aus XML-Strukturen und dem Filesystem.

Da die Datenbank aus Referenzinstrument-Aufnahmen vor dem Start einer Analyse jeweils komplett im Arbeitsspeicher
des Analysesystems abgelegt wird, entstehen durch den XML-Ansatz keine Geschwindigkeitseinbuen. Da jedes an
einer Serie beteiligte Bild eine Historie iiber die auf ihm angewendeten Algorithmen besitzt kdnnen auf der Datenbasis
tibersichtlich neue Algorithmen hinzugefiigt werden, trotzdem kdnnen bei entsprechender Ausrichtung der Vergleichsal-
gorithmen die von der Referenzinstrumentensammlung erforderlichen Berechnungen minimiert werden. Durch die
XML-Struktur bleiben die Informationen jedoch menschenlesbar und koénnen problemlos in praktisch jeder Program-
miersprache ohne Vorbearbeitung eingelesen werden, zudem kann das System leicht erweitert werden.
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InstrumentReferenceContainer ReferencelmageSeries
Name SeriesDescription
Comment
Identifier (Barcode, RFID) 1
G-
1* 11
1.* 1.*
Referencelnstrument Referencelmage
InstrumentTypeName ReferencelmageComment
UniquelnstrumentIdentifier ()
InstrumentCatalogueCategory L1
InstrumentClassName
InstrumentManufacturer 1.1
TotalAmountOfThisInstrumentInContainer
(&)

1%

1.%

AlgorithmHistoryStep

Image Files

(Filesystem)

Abbildung 2: Datenhaltungsstruktur (Ausschnitt)

Zum komfortablen Umgang mit der groen Datenmenge wird die komplette Struktur durch eine grafische Oberflache
unterstiitzt. In einem ersten Vortest wurde in die Struktur ein vollstindiges Weichteilsieb mit 56 verschiedenen Objekten
(absolut 110) eingelesen. Die zugehdrige XML-Datei (ca. 10MB) wird dabei komplett in eine DOM-Struktur iiberfiihrt.
Inklusive der einzelnen Verarbeitungsschritte wurden dabei zu den Instrumenten im Test ca. 5000 Bilddateien mit einem
Gesamtumfang von ca. 280MB abgelegt.

4 Diskussion

Der gewihlte Ansatz eignet sich, um eine grofle Bildmenge strukturiert und historisiert fiir das dargestellte Problem
abzulegen. Da der fiir die spitere Analyse benétigte Anteil der Bilddaten im Arbeitsspeicher nur eine schon vorverarbei-
tete Teilmenge der Bilddaten ist, wird der Zeit- und Speicheraufwand bei darauf basierenden Systemen effektiv redu-
ziert. Durch den XML-Ansatz und die fiir alle géngigen Programmiersprachen existierenden Generatoren, konnen die
erhobenen Daten plattformiibergreifend genutzt werden. Die verteilte Berechnung bei Bildanalysen wird unterstiitzt,
indem die Teilsysteme einfach mit der zugrundeliegenden Strukturdatei initialisiert werden.

Der Ansatz kann nahtlos erweitert werden, ohne auf im Entwicklungsverlauf entstandene Vorberechnungen verzichten
zu miissen oder deren Nachvollziehbarkeit einzuschrinken. Auch eine Erweiterung auf zusétzliche Informationen (z.B.
3D-Bilddaten) ist denkbar.

Die vorgestellte Arbeit bildet die Grundlage eines in kommenden Veréffentlichungen vorgestellten Systems zur automa-
tischen Erkennung des Instrumententisch-Zustandes mittels 2D-Kameradaten.
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Abstract:

Mit der Einflhrung von Robotern und Navigationssystemen in den chirurgischen Workflow wahrend minimalinvasiver
bzw. offener Interventionen wird eine zuséatzliche Anzahl an Geréatschaften im Operationssaal notwendig. Die Bedie-
nung von Robotersystemen, Kamerasystemen, Trackingsystemen und der notwendigen Infrastruktur bedeuten, wenn-
gleich der Nutzen erheblich sein kann, eine zusatzliche kognitive Last fur den Chirurgen. In diesem Paper stellen wir
einen Ansatz zur Uberwachung des Operationsfeldes mit mehreren Kinect-Kameras und einen Ansatz zur Validierung
der Echtzeitbilddaten mit Time of Flight-Kameras vor.

Schlisselworte: Kinect, Chirurgischer Workflow, Robotik, Time of Flight

1 Problem

Mit der Einflhrung des Da Vinci Systems [1] erlebte die chirurgische Robotik einen deutlichen Aufschwung. Systeme
wie Da Vinci sind fir Interventionen konzipiert, bei denen ein Wechsel zwischen konventioneller Chirurgie und roboter-
gestutzter Chirurgie nicht, oder selten, auftritt. Im Rahmen der EU-Projekte SAFROS und ACTIVE wird der Einsatz
und die Bedienung von Leichtbaurobotern (LBR4) der Firma KUKA [2] fur diese Anwendungen untersucht. Ziel ist der
flexible Einsatz von Robotern in der Chirurgie. Der Chirurg soll ohne grofRen Konfigurations- und Bedienungsaufwand
wie Registrierung oder Positionierung in allen Stadien der Operation entscheiden kdnnen, ob der Robotereinsatz sinn-
voll bzw. gewiinscht oder im aktuellen Stadium nicht erforderlich ist. Der LBR4 stellt hierbei einen vollaktiven Roboter
mit sieben Achsen dar, wobei sich Probleme beziglich der Sicherheit des geteilten Arbeitsplatzes zwischen Chirurg und
Roboter ergeben, wie z.B. etwaige Kollisionen. Ein Ansatz zur Losung dieser Probleme ist in [3] und [4] zu finden. Die
Schwierigkeit der Bedienbarkeit des Systems besteht weiterhin. Um zusétzliches Personal zur Konfiguration und damit
Bedienungsoverhead im Operationssaal zu vermeiden, muss eine Lésung gefunden werden, um dem Chirurgen eine intu-
itive Mdoglichkeit zur Interaktion mit dem System zu geben. Eine Mdglichkeit hierzu ist die Verwendung vordefinierter
Workflows, eines Sensornetzwerkes zur Erkennung der Arbeitsschritte und geeigneter Verarbeitungsmethoden. Der vor-
gestellte Ansatz sttzt sich hierbei vor allem auf die Observierung des Operationsfeldes mittels 3D Kameras zur Erken-
nung der Objekte bzw. Personen, sowie Bedienungsgesten innerhalb desselben.

2 Methoden
2.1 Versuchsaufbau

Zur Observation des Operationsfeldes im Setup kommen aktuell sieben Time-of-Flight-Kameras (ToF) der Firma
PMDTec zum Einsatz. Diese bieten geringe Latenzzeiten und sind fir industrielle Anwendungen konzipiert. ToF-
Kameras erreichen Prinzip bedingt allerdings nur geringe Aufldésungen und liefern keine Farbinformationen. Um diesen
Nachteil auszugleichen und damit Methoden zur Personenerkennung sowie Workflowerkennung anwenden zu kdénnen
wurde das vorhandene ToF-System um vier hochauflésende Microsoft Kinect-Kameras (640x480 Pixel) erweitert. Ab-
bildung 1 zeigt die Anordnung der Kameras in der Draufsicht mit angedeutetem Gesichtsfeld. Die PMD CamCube 2.0
(204x204 Pixel) blickt hierbei senkrecht nach unten auf den Korper des Patienten um in dieser Projektionsebene eine
vergleichsweise hohe Auflésung zu erreichen, wahrend in den Ecken des Arbeitsfeldes die PMD S3 (64x48 Pixel) mit
jeweils einer Kinect ergénzt wurden. Das komplette Setup umfasst damit vier Kinect-Kameras und sieben Time-of-
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Flight-Kameras. Um gegenseitige Storungen zu vermeiden werden die ToF-Kameras durch eine speziell entwickelte
Bibliothek angesteuert, die die Kameras im Zeit- und Frequenzmultiplexing-Verfahren triggert (siehe [3]).

/vgvv Q 110‘\

Fw _ a4
\O‘ i AQ/

[ ] Low Resolution Tof

High Resolution Tof

I Kinect
Abbildung 1: Anordnung der 3D Kameras
2.2 Technische Realisierung

Die Einflhrung der Kinect-Kameras stellt die technische Infrastruktur vor vollig neue Herausforderungen. Jede Kinect-
Kamera liefert 11 Bit Tiefendaten mit einer Auflosung von 640x480 Pixel sowie ein zusétzliches 8bit RGB Bild mit ei-
ner Auflésung von 640x480 Pixeln sowie einer Framerate von 30 Bildern pro Sekunde (fps).

Damit ergibt sich ein theoretisches Datenvolumen flir das RGB-Bild von

640*480*3*8 Bit*30 fps = 221.184.000 Bits pro Sekunde = 27.648.000 Bytes pro Sekunde
sowie

640*480*11 Bit *30 fps = 101.376.000 Bits pro Sekunde = 12.672.000 Bytes pro Sekunde
fur das Tiefenbild. Es resultiert eine Gesamtdatenrate von

12.672.000 + 27.648.000 = 40.320.000 Bytes pro Sekunde = 39,375 MB pro Sekunde

Die Kinect verfiigt hierzu zur Ubertragung (iber eine USB 2.0 Hi-Speed Schnittstelle, die in der Lage ist bis zu
480Mbit/s = 60MB/s zu lbertragen [5]. Ein einzelner USB Controller eines Computers ist somit in der Lage ausschlief3-
lich eine Kinect zu betreiben. Um das beschriebene Setup zu betreiben wéare somit bereits in der ersten Ausbaustufe ein
Computer mit vier USB Host Controllern notwendig geworden, der sich in der N&he der Kinect Kameras befinden miss-
te und somit den Hardwareaufwand im OP massiv erh6hen wiirde. Deshalb fiel die Wahl auf einen modularen Ansatz
unter Zuhilfenahme des Robot Operating System (ROS) von Willow Garage [6]. Die Anbindung der Kinect Kameras
wurde Uber zwei Zotac Nano AD10 Computer ausgefihrt, die mit 4GB Ram und einem AMD e-350 Prozessor ausge-
stattet sind sowie Uber je zwei USB 2.0 Hi-Speed fahige Host Controller und eine Gigabit Ethernet Schnittstelle verfi-
gen. Zum Einsatz kommen Ubuntu 12.04 und ROS Fuerte zusammen mit dem OpenNI Kinect Treiber um sowohl die 11
Bit Tiefenkarte als auch die RGB Daten der Kinect-Kameras tber ein dediziertes Gigabit Netzwerk an einen zentralen
Verarbeitungsknoten auf leistungsfahigere Hardware zu streamen. Dabei betreibt jeder AD10 zwei Kinect-Kameras,
fiihrt dabei allerdings keinerlei Vorverarbeitung der Daten durch.

178



Als zentraler Knoten kommt eine Workstation ausgestattet mit einer Geforce GTX480, 4Gb Ram und einem AMD Phe-
nom 11 X6 1090T sowie Ubuntu 12.04 und ROS Fuerte zum Einsatz.

Die empfangenen Daten aller vier Kinect-Kameras werden hier unter Zuhilfenahme der bekannten Tiefenverteilung der
11 Bit Tiefenkarte zu einer dreidimensionalen Punktwolke mit Farbinformationen des RGB Sensors je Kinect kombi-
niert.

2.3 Registrierung

Um ein gemeinsames Referenzkoordinatensystem fiir die vier Punktwolken der Kinect-Kameras zu erhalten wurde in
ROS Fuerte, OpenCV und der PointCloudLibrary (PCL) [7] ein Registrierungsalgorithmus unter Zuhilfenahme eines
Schachbretts entworfen. Dabei fungiert eine der vier Kinect-Kameras als Referenzkoordinatensystem. Diese muss je-
derzeit freie Sicht auf das Schachbrett haben. Zur Registrierung jeweils einer weiteren Kamera positioniert der Benutzer
das Schachbrett so, dass es im Sichtfeld der Referenzkamera sowie der der lokal zu registrierenden Kinect-Kamera liegt.
Der Algorithmus lauft in folgenden Schritten ab:

1. Das Schachbrett wird mittels der RGB Kamera erkannt: Mithilfe OpenCV werden auf den RGB Daten beider
Kinect die Ecken des Schachbretts gesucht und ihre Koordinaten lokal gespeichert. Ein auf dem Schachbrett
positionierter Kreis, der mittels Hough-Transformation gefunden wird, stellt sicher, dass die Orientierung des
Schachbrettes festgestellt werden kann ist.

2. Zu jedem RGB Wert existiert ein korrespondierender Tiefenwert des Tiefensensors der Kinect. Dieser berech-
net sich ber die intrinsische Kalibrierung von RGB- zu Tiefenkamera sowie bekanntem Tiefenprofil des Sen-
sors. Dennoch kann nicht gewahrleistet werden, dass die Tiefenkamera an der entsprechenden Position des
Schachbrettes einen Wert misst. Fehlende Werte resultieren aus mangelnder Beleuchtung oder unzureichendem
Reflektionsgrad des eingesetzten Materials. AuBerdem unterliegt die Tiefenmessung des Sensors stochasti-
schem Rauschen, das sich durch Mittelwertfilterung weitestgehend eliminieren l&sst. Um mit diesem Problem
umzugehen wird eine frei wahlbare Menge an Frames gesammelt und fur jede Schachbrettecke die Anzahl der
Tiefenwerte erfasst, die tber alle Frames gemessen werden konnten. Anschlieend wird flr jeden Punkt der
Mittelwert aus den erfassten 3D-Koordinaten berechnet. Mit 300 Frames konnte in Versuchen eine ausreichend
grofRe Menge an rauscharmen Tiefenwerten gesammelt werden.

3. Zu jeder Ecke des Schachbretts wird ein Korrespondenzpaar zwischen der Ecke im Koordinatensystem der zu
registrierenden Kinect und der Ecke im Koordinatensystem der Referenz hergestellt. Damit ergibt sich ein Satz
von Korrespondenzen, der in Schritt 5 weiterverwendet wird.

4. Schritt 2+3 mussen fur verschiedene Positionen des Schachbrettes wiederholt werden. Um die Rotation zwi-
schen den Kinect-Kameras akkurat zu bestimmen ist es hierbei notwendig, die Schachbrettpositionen so zu
wahlen, dass die Ebenen des Schachbretts an unterschiedlichen Positionen nicht parallel zueinander liegen. Mit
flnf verschiedenen Positionen konnte in unseren Versuchen bereits eine zufriedenstellende Registrierung er-
reicht werden.

5. Aus den erfassten Korrespondenzen wird mittels Hauptkomponenten-Analyse (PCA) die Rotation und Transla-
tion der beiden Kinects zueinander berechnet.

Abbildung 2 zeigt die gemeinsam visualisierten Punktwolken aus den Daten von vier deckenmontierten Kinect (siehe
Abbildung 1), die mit dem hier vorgestellten Algorithmus registriert wurden. An schwarzen oder leeren Flachen liegen
keine Messpunkte vor, z.B. aufgrund von Verdeckungen durch den OP-Tisch oder schlecht reflektierenden Materialen.

Abbildung 2: Gemeinsam visualisierte Punktwolken aus den Ansichten von vier registrierten Kinect-
Kameras; links: Seitenansicht; rechts: Aufsicht
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3 Ergebnisse

Die Anordnung von Kinect- und Time-of-Flight-Kamers mit tberlappenden Gesichtsfelder liefert zwei verschiede An-
sichten derselben Szene. Das Setup ist damit in der Lage sowohl die Vorteile der ToF-Kameras zu nutzen und Kollisio-
nen mit geringer Latenz und Verlasslichkeit zu detektieren, als auch die die hochauflésenden Daten der Kinect fur Per-
sonentracking, Workflowdetektion und Gestensteuerung zu verwenden.

Die Auslegung des Systems ermdglicht bei einer Registrierung des Kinect-Kamera-Systems zum ToF-Kamera-System
die Validierung der Kinect-Daten mittels der ToF-Daten. Hierzu konnten beispielsweise bekannte Objekte wie die
Leichtbauroboter, die in beiden Datensatzen leicht erkennbar sind verwendet werden um eine online Validierung der Da-
ten zu berechnen.

Dennoch muss beim Einsatz der Kinect, speziell in der vorgestellten Anwendung, die die Daten tber das Netzwerk stre-
amt, mit gréReren Latenzen gerechnet werden. So ist im Video Stream eine deutliche Verzégerung zu sehen, die die
300ms Latenz der Kinect deutlich Uibersteigt und ebenfalls noch genauer quantifiziert werden muss.

Die Qualitat des Registrierungsergebnisses hangt malRgeblich von der Beleuchtung sowie der Anzahl der Korresponden-
zen ab. Im aktuellen Setup lassen sich Registrierungsfehler im Bereich weniger Zentimeter erzielen, der in weiteren Un-
tersuchungen naher quantifiziert werden muss. Erste Versuche zeigen Registrierungsfehler bei 5 Schachbrettposen mit
jeweils 300 Samples die Im Median deutlich unter 4cm liegen.

Die Einzelpunktwolken bleiben bei dem beschriebenen Verfahren erhalten und kdnnen jederzeit unter Nutzung der be-
stimmten Transformationsmatrizen zu einer Gesamtpunktwolke erweitert werden. Hierbei werden bisher keine Daten
verworfen, sondern auf Wunsch alle Tiefen- und alle Farbinformationen der Kameras in einer gemeinsamen Punktwolke
abgelegt, die zur Weiterverarbeitung verwendet werden kann.

Der Einsatz der Zotac Nano AD10-Rechner zeigt, dass auch verhéltnismaRig langsame Rechner durchaus in der Lage
sind Kinect-Daten zu streamen. In Experimenten wurde eine Geschwindigkeit von ca. 20-25 fps unter Verwendung aller
vier Kinect Kameras und der Nachverarbeitung auf der Workstation erreicht. Seit Kurzem existiert weiterhin ein Kinect-
Treiber fur den Nvidia Tegra 3 Prozessor [8], der sich durch geringe Wérmeentwicklung auszeichnet und passiv gekiihlt
werden kann.

In medizinischen Applikationen kann damit kleine und leichte Hardware auch im Operationssaal eingesetzt werden,
durch aufwendige KiihimaRnahmen mittels Luftern das Risiko der Einbringung von Keimen zu vergroRern. Auch der
AMD E-350-Rechner ware ohne grolen Mehraufwand passiv zu kiihlen. Durch Austausch der Kinect gegen eine lufter-
lose Asus Xtion [9], die kompatibel zum Protokoll der Kinect ist und dieselbe Sensorik verwendet, kann eine komplett
lufterlose Losung erzielt werden.

4 Diskussion

Es wurde ein modulares und skalierbares System zur Detektion von Personen im Operationssaal entwickelt. Durch den
zusétzlichen Einsatz von ToF-Kameras soll der sichere Einsatz von Kinect-Kameras im Operationssaal ermdglicht wer-
den. Diese bieten die Mdglichkeit einen online Redundanzcheck der gesammelten 3D-Daten durchzufiihren und damit
die Entwicklungsumgebung OP:Sense [10] bestmdglich zu erganzen. Es ergibt sich dadurch die Méglichkeit mithilfe der
ToF-Kameras mit geringstmoglicher Latenzzeit auf Anderungen in der Umgebung zu reagieren, um Kollisionen zu ver-
meiden als auch zuverlassige hochauflésende ToF validierte Kinect-Daten zu sammeln, die z.B. bei der Workflowerken-
nung erforderlich sind. Aufgrund der Mdglichkeit, die Daten unkomprimiert Uber ein Gigabit Netzwerk zu (ibertragen,
kann jederzeit entschieden werden, ob flr die spezifische Anwendung mit maximaler Auflésung gearbeitet wird oder ob
auch ein auflésungsreduzierter Datensatz verwendet werden kann, um die Prozessorlast zu reduzieren.

Dennoch bleibt der relativ grole Fehler der Kinect-Kameras (im Bereich mehrerer Zentimeter), was unter Anderem ei-
ner bisher nicht durchgefiihrten intrinsischen Kalibrierung des Tiefensensors geschuldet ist, die fir jede Kinect geson-
dert durchgefiihrt werden muss. Die Durchfuhrung dieser intrinsischen Kalibrierung, die mit hoher Wahrscheinlichkeit
zu einer Verbesserung des Registrierungsergebnisses filhren wird, ist fur die Zukunft geplant. Der beschriebene und ein-
gesetzte Registrierungsalgorithmus ermdglicht die Registrierung des Systems ohne zusétzliche externe Hardware und
weitere Fehlerquellen und bietet damit die Mdglichkeit das System schnell und einfach transportieren und vor Ort regist-
rieren zu kénnen. Wir arbeiten an weiteren Verfahren um nach der Registrierung mit einem modifizierten Algorithmus
ebenfalls automatisch ohne externe Hardware den Fehler zu bestimmen, der spéter zur Konfidenz Schéatzung verwendet
werden soll.
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Um den sinnvollen Einsatz im chirurgischen Kontext evaluieren zu kénnen miissen weitere Versuche unter Verwendung
von Robotern zusammen mit Chirurgen durchgefiihrt werden, um das System auf spezifische chirurgische Interventionen
hin optimieren zu kénnen.

Zu erwarten steht eine Verringerung der Arbeitslast der Chirurgen insbesondere bei Interventionen, bei denen der Robo-
ter sowohl handgefihrt als auch autonom oder telemanipuliert eingesetzt wird und bei denen haufig zwischen den Ar-
beitsmodi gewechselt wird. Hier kann eine intuitive Bedienung der Roboter und ein Wechsel zwischen den Betriebsmodi
tber ein 3D-Kamerasystem realisiert werden.
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Ultraschallgestitzte, quasi-taktile Rickkopplung zur Gefalidetektion
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Abstract:

Die minimal invasive, robotergestiitzte Chirurgie (MIRC) ist gekennzeichnet durch eine vollstandige mechanische Ent-
kopplung von Chirurg und Patient. Die Beurteilung, inwieweit eine Gewebestruktur von BlutgefaRen durchzogen ist, die
bei Verletzung zu schwer kontrollierbaren Blutungen filhren kénnen, ist schwierig. In der offenen Chirurgie werden
nicht sichtbare BlutgefaRRe im Gewebeverbund mittels Tasten nach Pulsationen detektiert. Dieses sicherheitsrelevante
und Ubliche Vorgehen ist mit der klassischen MIRC-Methodik prinzipbedingt kaum mdglich.

Mit dem hier vorgestellten unidirektionalen, Ultraschall-Doppler-basierten System kdnnen verdeckte, oberflachliche
GefalRe mit beliebigem physiologischem Verlauf erkannt werden. Die Rickkopplung an den Chirurgien erfolgt bisher
akustisch und/oder kinasthetisch. Mit vertretbarem technischem Aufwand l&sst sich damit die intuitive Rickkopplung
integrieren. Erste Versuche am Phantom und erste Bewertungen durch Chirurgen zeigen ermutigende Ergebnisse.

Schlusselworte: Minimal invasive Roboterchirurgie, Ultraschall, Taktile Riickkopplung

1 Problem

Ein direkter manueller Kontakt zwischen Chirurg und Operationsfeld ist in der klassischen minimal invasiven Chirurgie
(MIC) prinzipbedingt praktisch nicht mdglich. Durch die vollstandige mechanische Trennung von Arzt und Patient in
der robotergestiitzen minimal invasiven Chirurgie (MIRC) wird dieser Effekt durch die vollstandige mechanische Kopp-
lung verstarkt. Die Notwendigkeit der Rickkopplung von Krafteindriicken in der MIRC zur Kompensation dieser Er-
mangelung wurde in der Vergangenheit viel diskutiert und kann mittlerweile als weithin akzeptiert betrachtet werden [1-
3]. Verschiedene Entwicklungen zu diesem Zweck konnten vorgestellt werden [4-7]. Der néchste konsequente Schritt
nach einer unterstellten Implementierung der Kraftriickkopplung ist die Rickkopplung taktiler Eindriicke. Auch hier
konnten verschiedene Ansétze vorgestellt werden [8-11], von denen sich jedoch bislang keiner auf breiterer Basis durch-
setzen konnte, moglicherweise aus zwei Griinden: Erstens wurde hdufig versucht, eine vollstandige taktile Riickkopp-
lung, vergleichbar mit der menschlichen Fingerbeere, zu bieten. Die menschliche Wahrnehmung von Oberflachenein-
driicken beruht aber auf der Bewegung des Sensors (Fingerbeere) [12], was mit einem Rickkopplungssystem nur relativ
schwer intuitiv nachzubilden ist. Zweitens besteht ein System fir taktile Riickkopplung aus einer Kombination von Sen-
sor und Aktor, die beide fur sich gesehen grofe technische Herausforderungen darstellen.

Die hier vorgestellte Entwicklung eines taktilen Riickkopplungssystems fokussiert sich daher auf ein einzelnes, medizi-
nisch/chirurgisch vordringliches Problem, ndamlich die Detektion von pulsierenden, nicht sichtbaren GefaRen unter einer
Gewebedeckschicht. Hintergrund hierbei ist es, die Gefahr einer unbeabsichtigten Verletzung eines oberflachlichen,
nicht sichtbaren Geféles bei der chirurgischen Gewebedissektion (Trennung) mit konsekutiven, schwer kontrollierbaren
Blutungen zu verringern bzw. die Lage von Gefél3en vor einer Dissektion eindeutig bestimmen zu kénnen. In der offe-
nen Chirurgie wird diese Gefaldetektion durch vorherige Palpation (Betasten) des Gewebes in der beabsichtigten
Schnittregion unternommen, wobei eine leichte, tastbare Pulsation (vergleichbar mit dem manuellen Ertasten des Hand-
gelenkspulses) auf ein Gefal} hindeutet. Entsprechend der geplanten Operation kénnen diese Gefale umgangen oder ge-
zielt, vorsichtig freiprépariert und mittels Ligatur (Abbindung) unterbunden werden. Diese direkte Palpation ist — wie im
Falle der Krafteindriicke — prinzipbedingt in der MIC praktisch nicht und in der klassischen, kraftriickkopplungsfreien
MIRC (berhaupt nicht méglich.

Das hier vorgestellte System soll das vorhandene MIRO-Surge-Szenario [13-15] (vgl. Abb. 1) des Instituts fir Robotik
und Mechatronik des Deutschen Zentrums fiir Luft- und Raumfahrt (DLR) um die Detektionsmdglichkeit oberflachli-
cher, aber nicht sichtbarer GefaRe erweitern. Die hierzu verwendeten Methoden werden in Kap. 2 beschrieben, erste ge-
wonnene Ergebnisse werden in Kap. 3 dargestellt und eine Diskussion der Funktionalitat bzw. der gewonnenen Erkennt-
nisse findet in Kap. 4 statt.
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Abb. 1: DLR Teleprisenzszenario fiir MIRC ,,MIRO-Surge“. Bild links: im Vordergrund die Eingabestation fur
den Chirurgen, im Hintergrund das patientenseitige Chirurgierobotersystem. Bild rechts: Chirurgierobotersys-
tem im Detail mit Endoskopfiihrung und zwei Roboterarmen fiir bimanuelle Telemanipulation.

Abb. 2: Bild links: Testaufbau des Ultraschallsensors an einem MIRO-Roboter, akustische Ruckkopllung tber
Monitorlautsprecher, kindsthetische Riickkopplung uber sigma.7 (Bildvordergrund, Fa. Force Dimension,
Nyon, Schweiz). Bild rechts: Prinzipaufbau des Ultraschall-Kopfes mit der Anordnung der Transducerelemen-
te.

2 Methoden

Der klassisch medizintechnische Ansatz zur Detektion durchstromter Geféalie ist das Ultraschall-Doppler-Verfahren, wo-
bei dieses Verfahren sowohl bei kontinuierlicher wie auch bei gepulster Schallsignaleinstreuung richtungsselektiv ist.
Deshalb wurde zunéchst ein unidirektionaler Ultraschalltransducerkopf sowie dessen Ansteuerungselektronik entwickelt.
Als Ergebnis entstehen Differenzfrequenzsignale von Transducerelementen, die nachfolgend rechnertechnisch auf Flisse
bzw. Pulsationen hin ausgewertet werden miissen. Hier wurden zundchst Standardverfahren angewendet. Die ermittelten
Pulsationen wurden schlief3lich sowohl akustisch wie kindsthetisch, d.h. als leichtes Zucken am funktionalen Freiheits-
grad (Zeigefinger) eines haptischen Eingabegerétes bzw. als klassisches und fur Mediziner wiedererkennbares Ultra-
schall-Doppler-Geréusch (,,Fauchen®), dargestellt. Nachfolgend die Darstellung der einzelnen Komponenten.

Der Ultraschalltransducer wurde in Kooperation mit dem Fraunhofer Institut fir Biomedizinische Technik (St. Ingbert,
Deutschland) in einer Baugrofie entwickelt, die den Anforderungen der MIRC entspricht (AuRendurchmesser: 10mm)
sowie in die vorhandenen DLR MIRC-Instrumente (vgl. [6, 7]) integriert werden kann. Entwicklungsziel war die Detek-
tion leichter Pulsationen, wie sie mit der menschlichen Fingerkuppe wahrgenommen werden kénnen. Dies bedeutet eine
Sensitivitat des Ultraschalltransducers im Bereich von etwa 1mm bis etwa 6mm vor dem Transducerkopf. Oberflachli-
chere GefaRe sind endoskopisch sichtbar, tiefer liegende GeféaRe, die auch manuell nicht tastbar sind, liegen nicht mehr
im primaren Schnittbereich eines Chirurgen. Ublicherweise werden bei der chirurgischen Praparation mehrere, vorsich-
tige flache Schnitte gesetzt und intermittierend auf GeféRRe in der Tiefe Uberprift, anstelle einen einzelnen, tiefen Schnitt
zu setzen. Die Richtungsunabhéngigkeit des Doppler-Sensors wurde mit einer ringformigen Anordnung
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Abb. 3: Detektionsalgorithmus. Links: Spektraldarstellung der Doppler-Frequenzverschiebungssignale. Rechts:
Hullkurve mit Schwellwert (oben) und zugehdrige Zeitpunkte der erkannten Detektionen (unten).

der Transducerelemente erreicht (Abb. 2, rechts), wobei fiir die Methodik zwei Patente erteilt wurden [16, 17]. In Vor-
versuchen hat sich gezeigt, dass gepulster Betrieb dem kontinuierlichen auf Grund permanenter Stéreinfliisse auf die tb-
rigen Transducerelemente vorzuziehen ist. Jedes einzelne Transducerelement kann als Sender oder Empféanger betrieben
werden, wodurch beliebig planar orientierte BlutgefaRe detektiert werden kénnen.

Mit der derzeitigen, FPGA-basierten Ansteuerungselektronik kénnen jedoch lediglich zwei Transducerelemente betrie-
ben werden, was derzeit noch das Auffinden beliebig orientierter GefaRRe einschrankt. Ein Auffinden vororientierter, be-
liebig positionierter Gefalle konnte jedoch bereits mit diesem Aufbau gezeigt werden (Kap. 3). Auf Grund der Entschei-
dung fir gepulste Schallsignaleinstreuung und der kurzen Signallaufzeiten (Eindringtiefe etwa 6mm) ist ein schnelles
Umschalten von Sende- zu Empfangsbetrieb erforderlich, was analogelektronisch realisiert werden konnte. Eine Digita-
lisierung und Vorverarbeitung (Mischung) sowie Wandlung in Ethernet-Signale findet auf der Ansteuerungselektronik
statt, weitere Datenverarbeitung ist dann auf einem handelstiblichen PC flexibel mdglich.

Zur GeféaRdetektion wird hier die Verteilung der gemessenen Flussgeschwindigkeiten analysiert, wobei es sich bei (bli-
chen Stromungsprofilen um ein Frequenzspektrum handelt (Abb. 3, links). Dazu wird das Zeitsignal blockweise in den
Frequenzbereich transformiert. Die Ultraschalldaten werden mit Hilfe des FFT-Algorithmus transformiert und gefiltert
(Blackman-Fensterung, Hochpassfilterung bei 500Hz zur Unterdriickung von Bewegungsartefakten). Zur weiteren Sig-
nalanalyse wird Uber dieses Signal eine Hillkurve berechnet, wobei 90% der spektralen Signalleistung, beginnend bei
der niedrigsten Frequenz, eingehtllt werden. Aus dieser Kurve wird durch Bildung eines zeitlichen Mittelwerts dyna-
misch ein Schwellwert fur die Pulsdetektion berechnet. Falsch positive Schwellwertiiberschreitungen (detektierte Pulse)
werden durch drei Plausibiltatskontrollen eliminiert: 1) Dauer der Schwellwertlberschreitung mindestens 100ms; 2) Ig-
norieren von Schwellwertunterschreitungen von weniger als 12.5ms wahrend einer Detektion (empirisch ermittelt); 3)
Mittelung der Differenzensumme von Hiillkurvenwert und Schwellwert iiber zehn Detektionen, detektiert wird ein Uber-
steigen der Halfte dieses Mittelwertes. Die Starke der Ansteuerung des haptischen Eingabegerates wird nach der Signal-
leistung gewichtet (vgl. Abb. 3, rechts).

Die detektierten Ereignisse werden derzeit akustisch (klassisches Doppler-Geréusch) wie kindsthetisch (leichtes Zucken
am funktionalen Freiheitsgrad des haptischen Eingabegerétes, vgl. Abb. 2, links) dargestellt. Es ist hier anzumerken,
dass eine deutliche Reduktion der gesammelten, zur Verfugung stehenden Informationen stattfindet, um einer Reiziiber-
flutung des Anwenders vorzubeugen. Es stiinden z.B. Richtungs- oder Tiefeninformationen zur Verfligung, die nicht dar-
gestellt werden und die Uber die menschliche Tastwahrnehmung hinaus gingen. Hier ist eine optische Riickkopplung an-
gedacht, die auf Wunsch z.B. in das endoskopische Bild eingeblendet werden kann.

3 Ergebnisse

Das System konnte erstmals auf der Automatica 2012 (internationale Fachmesse fiir Automation und Mechatronik in
Miinchen, Deutschland) einer breiteren Offentlichkeit vorgestellt werden. Hier wurde ein Polymerkunststoff, der hin-
sichtlich Ultraschall weichgewebevergleichbare Parameter aufweist (Polyvinylalkohol, PVVA), mit einer Hohlung in einer
Tiefe von etwa 3mm und einem Durchmesser von etwa 1-2mm Durchmesser auf eine Lange von rund 10cm mit einer
Flussigkeit pulsatil perfundiert, die ultraschalltechnisch menschlichem Blut gleicht (Abb. 2, links). Unbedarfte Testper-
sonen konnten die ,,Arterie” relativ schnell (< 1min) auffinden, die Kombination von akustischer und kinasthetischer
Ruckkopplung wird auch von medizinischen Laien als intuitiv beschrieben. Ruckgekoppelte Detektionsergebnisse (Im-
pulse) konnten gewichtet am haptischen Eingabegerit dargestellt werden, so dass das Zentrum der ,,Arterie” bestimmt
und deren Verlauf haptisch verfolgt werden konnte. Die Gesamtfunktionalitat sowie die Zuverléssigkeit des Systemde-
monstrators fiir Messebesucher konnte (ber die viertdgige Messedauer gezeigt werden.
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4 Diskussion

Auf der Messe Automatica 2012 konnte das System unter anderen einer Gruppe von Urologen mit breiter Erfahrung mit
dem daVinci-System vorgestellt werden, die die Erweiterung der Funktionalitat sowie die Funktionsweise sehr begriii3-
ten und gute Einsatzmdglichkeiten sahen. Dies stellt bislang eine rein quantitative Beurteilung dar. Systembedingt ist es
relativ komplex, belastbare qualitative Ergebnisse zu erzielen. Bei ausschlieBlich kinasthetischer Riickkopplung und ei-
ner Ublichen Patientenruhepulsfrequenz zeigt sich jedoch, dass die Nutzer dazu gezwungen sind, mindestens den kom-
menden Puls, je nach Gite der Detektion méglicherweise einen zweiten, abzuwarten bis ein Detektionsergebnis ange-
zeigt wird. Der Nutzer ist also gehalten, den Sensor zu positionieren und fiir wenige Sekunden ruhig zu halten bis ein
anderer Untersuchungsort angefahren werden kann (vergleichbar auch mit einer manuellen, palpatorischen Untersu-
chung), was aber im Falle telemanipulierten Herangehens als trage empfunden werden kann. Dieser Nachteil ist jedoch
immanent und kann — zumindest teilweise — durch zusatzliche akustische Riickkopplung ausgeglichen werden. Die ver-
wendeten Verfahren (Doppler-Sonographie, Signalanalyse, Eingabegerit ,,sigma.7“) sind mithin bekannt, neu ist die
Verwendungsweise [16, 17] sowie die quasi-taktile Rickkopplung, bei der vom Nutzer taktile Signale erwartet, die De-
tektion aber tber Doppler-Frequenzverschiebungen gemessen und kinasthetisch bzw. akustisch zuriickgegeben werden —
bei einem von allen Nutzern bislang als weitestgehend intuitiv empfundenen Eindruck. Auf Grund der Schallkeuleniiber-
schneidung in der Gewebetiefe scheint eine zusatzliche Bildgebung mit selber Hardware und entsprechender Datenaus-
wertung als zukunftige Anwendung integrierbar.

5 Referenzen

[1] Tholey G, Desai JP, Castellanos AE: Force feedback plays a significant role in minimally invasive surgery: results
and analysis. Annals of Surgery 241(1):102-9, 2005.

[2] Wagner CR, Howe RD: Mechanisms of performance enhancement with force feedback. Proc EuroHaptics, Pisa,
Italy, 2005, pp 21-9, 2005.

[3] Tavakoli M, Aziminejad A, Patel RV, Moallem A: Tool/tissue interaction feedback modalities in robot-assisted
lump localization. Proc Int Conf Eng Med Biol Soc, New York, USA, 2006, pp 3854-7, 2006.

[4] Kitagawa M, Dokko D, Okamura AM, Yuh DD: Effect of sensory substitution on suture-manipulation forces for
robotic surgical systems. J Thor Cardiovasc Surg 129(1):151-8, 2005.

[5] Mayer H, Nagy I, Knoll A, Braun EU, Bauernschmitt R, Lange R: Haptic feedback in a telepresence system for
endoscopic heart surgery. Presence 16(5):459-70, 2007.

[6] Seibold U, Kuebler B, Hirzinger G: Prototypic force feedback instrument for minimally invasive robotic surgery.
In: Bozovic V (Ed.): Medical Robotics. I-Tech Education and Publishing, pp. 377- 400, 2008.

[7] Kuebler B, Seibold U, Hirzinger G: Development of actuated and sensor integrated forceps for minimally invasive
robotic surgery. Int J Med Rob Comp As Surg 1(3):96-107, 2005.

[8] Fischer H, Trapp R, Schuele L, Hoffmann B: Actuator array for use in minimally invasive surgery. J de Phys, IV
07(C5):609-14, 1997.

[9] Wagner CR, Lederman SJ, Howe RD: Design and performance of a tactile shape display using RC servomotors.
Elec J Hapt Res 3(4), 2004.

[10] Moy G, Wagner C, Fearing RS: A compliant tactile display for teletaction. Proc. vol. 4, Int Conf Rob Autom, San
Francisco, USA, 2000, pp 3409-15, 2000.

[11] Franco ML, King CH, Culjat MO, Lewis CE, Bisley JW, Holmes EC, Grundfest WS, Dutson EP: An integrated
pneumatic tactile feedback actuator array for robotic surgery. Int J Med Rob Comp As Surg 5(1):13-9, 2009.

[12] Howe RD, Cutkosky MR. Dynamic tactile sensing: Perception of fine surface features with stress rate sensing.
IEEE Transactions on Robotics and Automation, 9(2):140-151, April 1993.

[13] Hagn U, Nickl M, Joerg S, Passig G, Bahls T, Nothhelfer A, Hacker F, Le-Tien L, Albu-Schaeffer A, Konietschke
R, Grebenstein M, Warpup R, Haslinger R, Frommberger M, Hirzinger G: The DLR MIRO: a versatile lightweight
robot for surgical applications. Ind Rob: Int J 35(4):324-336, 2008.

[14] Hagn U, Nickl M, Joerg S, Tobergte A, Kuebler B, Passig G, Groeger M, Froehlich F, Seibold U, Konietschke R,
Le-Tien L, Albu-Schaeffer A, Grebenstein M, Ortmaier T, Hirzinger G: DLR MIROSURGE - towards versatility
in surgical robotics. Proc curac08, Leipzig, Germany, pp 143-146, 2008.

[15] Hagn U, Ortmaier T, Konietschke R, Kuebler B, Seibold U, Tobergte A, Nickl M, Joerg S, Hirzinger G: Tele-
manipulator for Remote Minimally Invasive Surgery. IEEE Rob & Aut M 15(4):28-38, 2008.

[16] Kiibler B, Passig G, Gruber R, Tretbar St, Degel Ch: Ultraschallkopf mit Ultraschall-Doppler-Anordnung. Deut-
sches Marken- und Patentamt, Patentschrift DE 10 2008 005 041.

[17] Nagel JH, Kuebler B, Ortmaier T: Verfahren zum Aufspiren und Lokalisieren von im Inneren eines Materials oder
Gewebes vorhandenen, besonderen Strukturen. Dt. Marken- und Patentamt, Patentschrift DE 10 2005 045 480.

185



Taktiler Sensor auf Magnetbasis zur Telepalpation in der medizini-
schen Diagnostik

Wissenschaftlicher Beitrag ftir die 11. CURAC Jahrestagung 2012

Christoph Ledermann?, Thomas Forreiter?, Dr. Gavin Kane?, Prof. Heinz Wérnt

1 Karlsruher Institut fiir Technologie, Institut flir Prozessrechentechnik, Automation und Robotik, Karlsruhe, Germany
2Ferchau Engineering GmbH, Osnabriick, Germany

Kontakt: christoph.ledermann@kit.edu
Abstract:

In dieser Arbeit wird ein neuartiger magnetischer Ansatz fiir einen miniaturisierten taktilen Sensor vorgestellt, welcher
beispielsweise zur Telepalpation notwendig ist. Das Prinzip ist dabei die implizite Positionsbestimmung eines in einer
elastischen Schicht eingebetteten Permanentmagneten. Durch Einwirken externer Krafte wird dieser Magnet verscho-
ben. Durch Beobachten dieses Magnetfelds kann auf die Position des Magnetes und damit auf die externe Kraft ge-
schlossen werden. Verwendet wird hierfir der neuartige HallinOne-Sensor des Fraunhofer Instituts flr Integrierte
Schaltungen in Erlangen, welcher dreidimensionale Magnetfelder misst und digital ausgibt. Gegentiber konventionellen
taktilen Sensoren, welche auf der Messung eindimensionaler GrofRen (z.B. Kapazitéten) beruhen, hat dieser Ansatz
durch die Messung dreidimensionaler GrofRen stets einen Informationsvorsprung. Die Plausibilitat des Ansatzes wurde
mit einfachen Mitteln simulativ und experimentell bewiesen.

Schllsselworte: Taktiler Sensor, Magnetsensor, HallinOne, Telepalpation

1 Problem

In der medizinischen Diagnostik spielt die Palpation nach wie vor eine groRe Rolle. Der untersuchende Arzt tastet das
entsprechende Gewebe ab und kann anhand des haptischen Feedbacks eine Diagnose stellen. Die Palpation von Organen
im Inneren des Korpers ist nicht einfach mdglich, weshalb oft bildgebende Verfahren eingesetzt werden, wie z.B. Mag-
netresonanztomographie (MRT) oder Computertomographie (CT). Diese Geréte sind aber sperrig und kostspielig, wes-
halb die Mdglichkeit einer einfachen Palpation im Kdérperinneren wiinschenswert ist. Ein System fir eine solche Tele-
palpation bendtigt auf der einen Seite einen taktilen Sensor, welcher verwendet wird, um das Organ abzutasten, und auf
der anderen Seite ein taktiles Display, das die Fingerspitze des Mediziners stimuliert, sowie dazwischen eine Einheit zur
Signalverarbeitung.

In dieser Arbeit wird ein Ansatz fir einen taktilen Sensor beschrieben, welcher auf der Messung magnetischer Felder
beruht. Hierfur verwendet wird der neuartige integrierte Sensor ,,HallinOne* [1] des Fraunhofer Instituts fur Integrierte
Schaltungen in Erlangen, Deutschland, welcher in der Lage ist, direkt einen Magnetfeldvektor in drei Dimensionen zu
messen und digital auszugeben.

2 Methoden
2.1 Prinzip des taktilen Sensors

Die grundsétzliche Idee hinter dem taktilen Sensor ist, dass ein Permanentmagnet durch externe Kréfte seine Position
verdndert und sich somit das erzeugte magnetische Feld in einem magnetischen Sensor veréndert. Dieses Konzept ist
schematisch in Abb. 1 dargestellt und wird nun im Detail erklért.

In einem elastischen Material, z.B. Silikon, befindet sich ein Permanentmagnet. Dieser Magnet erzeugt ein konstantes
magnetisches Feld. Die elastische Schicht wird Uber dem HallinOne-Sensor platziert, welcher die Magnetfeldstérke in
drei Raumrichtungen misst. Wirkt nun eine externe Kraft auf die elastische Schicht, wird diese verformt und die Position
des Magneten translatorisch und rotatorisch veréndert. Dadurch verandert sich auch der gemessene Magnetfeldvektor im
HallinOne-Sensor. Durch Beobachten des magnetischen Feldes in allen drei Dimensionen kann also auf die externe
Kraft zuriickgeschlossen werden.
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Abb. 1: Schematische Darstellung des Prinzips des taktilen Sensors: Ein Permanentmagnet befindet sich in ei-

nem elastischen Material. Wird der Magnet durch externe Kréfte verschoben, kann dies durch die An-
derungen des gemessenen Magnetfelds detektiert werden. Im Gegensatz zu herkémmlichen (z.B. ka-
pazitiven) Prinzipien, welche auf der Messung eindimensionaler GréRen basieren, ist hier auch die De-
tektion von Scherkraften méglich, da eine 3-dimenstionale Grofe gemessen wird.

Herkdmmliche taktile Sensoren beruhen auf der Messung eindimensionaler GréRRen, z.B. Kapazitaten [2] oder Wider-
stdnden. Damit ein einwirkender Kraftvektor ermittelt werden kann, ist somit eine Matrix aus Messelementen notwen-
dig. Durch die Messung der dreidimensionalen Magnetfeldstérke ist bei unserem Ansatz die Berechnung eines Kraftvek-
tors prinzipiell mit nur einem Sensorelement moglich. Die praktische, quantitative Uberpriifung der Plausibilitit des An-
satzes erfolgte bislang fiir vertikal wirkende Krafte; die Auswirkung von Scherkraften auf den taktilen Sensor wurde

qualitativ Uberprft.

2.2 Simulationen

Mit Hilfe des FEM-Simulationsprogramms Maxwell 14.0 von Ansoft
wurde zunéchst das Magnetfeld eines Permanentmagneten simuliert, !
um die Plausibilitat des Ansatzes simulativ zu Uberprifen und Parame-
ter flir den spateren experimentellen Messaufbau festzulegen.
Simuliert wurden die Magnetfelder von axial magnetisierten zylindri- T T T
schen Permanentmagneten, welche auch im spéteren Messaufbau ver-
wendet wurden, mit folgenden Eigenschaften:

e Radius R = 1mm bzw. 0,5mm

e Hohe h = 1mm bzw. 0,75mm

e Remanenzflussdichte B, =1,4T n

Abstand d

Magnet

e  Magnetisierung M = 900 KA/m
Der Magnet wurde dabei zentral in einem Abstand d entlang der
z-Achse vom virtuellen Sensor positioniert, sieche Abb. 2, in welchem
das dreidimensionale Magnetfeld berechnet wurde. Der Abstand d wurde dabei von Omm bis 4mm variiert.

Abb. 2: Das Magnetfeld wurde simuliert und
im Abstand d vom Magneten gemessen.
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Abb. 3: Simuliertes Magnetfeld im virtuellen Sensor in Abhéngigkeit der Entfernung zum Permanentmagneten
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Das Ergebnis der Simulation ist in Abb. 3 zu sehen. Erwartungsgeman sind die Magnetfeldstarken in x- und y-Richtung
quasi gleich 0, lediglich die z-Komponente des Magnetfeldes spielt eine Rolle. Idealerweise sollte der Magnet moglichst
nahe am Sensor platziert werden, sodass die Anderungsrate des magnetischen Feldes mdglichst groR ist; im spateren
praktischen Aufbau betragt der Abstand zwischen Magnet und Sensor etwa 2,5 bis 3,5 mm.

2.3 Experimenteller Aufbau

externe Kraft
Der experimentelle Messaufbau ist in Abb. 4 zu

Sehen'_ . i . Gehausedeckel
Das Silikonkissen mit eingeschlossenem Mag-

neten wurde in zwei Schritten mit Hilfe des

Sensorgehauses hergestellt. Zuerst wurde eine _ e Verkabelung
Schicht Silikon mit einer definierten Dicke aus- ~ Silikonkissen - a—— zum Board
gehartet, auf der der Magnet ausgerichtet wur- ~ Mit Magnet g

de. AnschlieRend wurde eine zweite Silikon- ~ ‘___EQL“.T-—-?

schicht dariiber gegossen, um den Magneten mit \ :

dem Silikon zu umschlieBen. In diese zweite - 4 e -

Silikonschicht wurde eine Senke eingearbeitet, Sensor .

sodass ein an der unteren Seite des Geh&usede-

ckels befindlicher Stift genau hinein passt.

Das Silikonkissen wurde auf das Sensorgehéduse

gelegt, in dem sich die Platine mit dem X
HallinOne-Sensor befindet. Es wurde dabei ma- Sensorgehduse

nuell so ausgerichtet, dass sich der Permanent-

magnet zentral Uber dem Sensor befindet. Dies

wird (ber die Messung der z-Komponente des .

Magnetfelds tberprift, welche dann am groRten Abb._ 4: Experimenteller Messaufbau: Durch AL_Jf_Iegen_ von
ist. Gewichten driickt der Geh&usedeckel auf das Silikonkissen
Im Grundzustand betragt der Abstand zwischen und verschiebt den Magneten in z-Richtung. Darunter befin-

Magnet und Sensor ca. 3,4mm. Durch Auflegen  detsich der HallinOne-Sensor.

von Prézisionsgewichten auf den Geh&usedeckel

wurden genau definierte Krafte axial auf das Sili-

konkissen ausgetlbt, sodass der Permanentmagnet in z-Richtung ausgelenkt wurde. Die runde Auflagefléache hatte einen
Durchmesser von 2,85mm.

3 Ergebnisse

Quantitative Experimente wurden durchgefihrt fur zwei verschieden grofRle axial magnetisierte Permanentmagneten mit
folgenden Daten:

Radius R Hohe h Remanenzflussdichte B, Magnetisierung M
Magnet 1 1 mm 1 mm 14T 900 kA/m
Magnet 2 0,5 mm 0,75 mm 14T 900 kA/m

Samtliche Messreihen wurden dabei 5-mal durchgefuhrt, der Mittelwert der Messungen sowie die Standardabweichung
der experimentellen Messergebnisse sind in Abb. 5 dargestellt. Flir beide Magnete ist zu erkennen, dass mit steigendem
Gewicht und damit geringer werdendem Abstand zwischen Permanentmagnet und Sensor die Feldstérke ansteigt. Die
Anderungsrate ist dabei zunachst stark und nimmt mit zunehmendem Gewicht ab. Fiir hohe Gewichte ist eine Sattigung
zu erwarten, da das Silikon ab einer gewissen Belastung nicht mehr weiter zusammengedriickt werden kann.

AuBerdem ist erkennbar, dass beim groReren Magneten (Magnet 1) die Feldstarke prinzipiell héher ist und auch die An-
derung firr kleine Gewichte bis 100 Gramm deutlicher ausfallt. Bei kleineren Magneten (Magnet 2) wird lediglich ein
Unterschied von 0,1 mT gemessen, aullerdem ist die Messungenauigkeit sehr grof3, wie an der Standardabweichung zu
erkennen ist. Aus diesem Grund scheint Magnet 1 besser geeignet, um taktile Sensoren zu realisieren; eventuell sollten
eher gréRere Magnete zum Einsatz kommen.

Insgesamt lasst sich feststellen, dass durch die Messung des Magnetfeldes der Riickschluss auf die extern wirkende Kraft
maglich ist. Die Plausibilitat des Ansatzes ist also bewiesen.
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Abb. 5: Messergebnisse: Auf der x-Achse ist das aufgelegte Gewicht in Gramm aufgetragen, auf der y-Achse die
gemessene Feldstarke B, in z-Richtung in Millitesla.

4 Diskussion und Ausblick

Die Plausibilitat des magnetischen Ansatzes fiir einen taktilen Sensor wurde sowohl simulativ als auch experimentell
bewiesen. Die weitere Forschung beinhaltet nun zwei prinzipielle Richtungen: die Ausfihrung des Sensors als Matrix
von Magneten und Sensoren und die Ausfiihrung des Sensors als Stempel.

Die erste Moglichkeit, also die Verwendung von Matrizen von Magneten und Sensoren, verspricht die Mdglichkeit einer
guten Ortsauflosung der eintretenden Kraft. Allerdings wird in diesem Fall die Signalauswertung erheblich komplizier-
ter, da sich die Magnetfelder gegenseitig beeinflussen. Moglicherweise muss dann ein genetischer Algorithmus verwen-
det werden, der die Positionen der einzelnen Magneten im Silikon schatzt. Dadurch wirde es auch moéglich werden,
nicht axial wirkende Kréfte akkurat zu messen sowie etwaige Drehmomente zu erfassen.

Né&her an der Telepalpation scheint aber die Ausfuhrung des taktilen Sensors als ,,Stempel zu
sein, siehe Abb. 6. Bei Palpationsvorgangen (bt der Arzt (blicherweise einen senkrechten T T T
Druck auf das zu untersuchende Gewebe aus; etwaige Tumore sind dabei durch die abweichen-
de Dichte bemerkbar. Diese Prozedur kann sehr gut durch ein stempelférmiges Tastinstrument
nachgestellt werden. In diesem Falle wirde lediglich ein Magnet (dargestellt in gelb-braun) in
ein Silikonkissen eingebaut werden und der Durchmesser des Instruments kann theoretisch bis e
zur GroRe des verwendeten HallinOne-Chips reduziert werden (5mm).

2] aiin

In jedem Falle werden zusatzliche Materialforschungen angestellt werden, um die Magnete ge-
eignet einbetten zu konnen. Wichtige Fragestellungen hierzu sind die Harte des verwendeten

Materials, mechanische Hystere und natirlich am allerwichtigsten die Biokompatibilitét. Abb. 6: ,Stempel

als Tastinstrument.
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Abstract:

In diesem Artikel wird eine Mdglichkeit der Verwendung statistischer Daten flir einen Bahnplanungsalgorithmus in der
roboterassistierten Nasenendoskopie beschrieben. Das Ziel einer solchen Roboterassistenz ist die Unterstlitzung des
Operateurs, indem der Roboter das Endoskop als ,dritte Hand’ fuhrt. Dabei muss der Roboter den Bewegungen des
menschgefiihrten Instruments in intuitiver Weise folgen und gleichzeitig Risikobereiche im geometrisch hochkomplexen
Nasenraum meiden.

Der hier beschriebene Ansatz fiir die bendétigte Bahnplanung benutzt multivariate Normalverteilungen, um vorher auf-
gezeichnete statistische Daten komprimiert zu repréasentieren. Das Ergebnis ist ein Navigationstunnel, der den Frei-
raum beschreibt. Mithilfe eines Optimierungsverfahrens wird dieser Navigationstunnel dann fiir eine Bahnplanung ge-
nutzt.

In der Evaluation wird die Methode in einer Simulation getestet und qualitativ mit einer existierenden Navigationslo-
sung verglichen.

Schliisselworte: Robotik, Nasenendoskopie, FESS, Bahnplanung, Statistik, Navigation, multivariate Normalverteilung

1 Problem

In der roboterassistierten Endoskopie der Nasenhohlen (FESS) unterstiitzten Roboter den Operateur durch eine (semi-)
automatische Fihrung des Endoskops. Die Nutzung eines Roboters fir diese Aufgabe erméglicht es dem Operateur,
beide Hande fir die Arbeit mit Instrumenten zu verwenden, anstatt eine Hand mit der Endoskopfuihrung zu blockieren.
Die optimale Fiihrung eines Endoskops ist ein komplexes Problem, bei dem zahlreiche Randbedingungen zu bertick-
sichtigen sind. So wird das Endoskop in einem anatomischen Bereich mit einer hochkomplexen geometrischen Struktur
bewegt. Dieser Bereich ist umgeben von Risikostrukturen deren Verletzung zum Teil lebensbedrohliche Komplikationen
bedeuten kénnen. Die Einhaltung der Arbeitsraumgrenzen und das Vermeiden hoher Kontaktkréafte sind daher zwingend
erforderlich und muss in der Bahnplanung bertcksichtigt werden. Unter Einhaltung dieser Randbedingungen muss das
Endoskop durch den Roboter jederzeit so positioniert werden, dass der Operateur zum einen eine optimale Sicht auf die
Instrumente hat und zum anderen ein maximaler Bewegungsfreiraum fiir die Instrumente verbleibt.

Fur diese Anforderungen bietet sich eine geschwindigkeitsbasierte Robotersteuerung [1] an. Dabei werden fir jeden
Bahnpunkt neue Geschwindigkeiten fiir den Roboter generiert. Hierflr kdnnen keine klassischen Bahnplanungsalgo-
rithmen angewendet werden, da der jeweils nachste Schritt nicht nur vom Bahnplanungsalgorithmus beeinflusst wird,
sondern auch anderweitig beschrankt wird. Beispielsweise durch Kollisionstests in vorhandenen CT-Daten oder durch
einen Kraft-Momenten-Sensor, der in Kontaktsituationen die maximal erlaubte Geschwindigkeit begrenzt. Weiterhin ist
das Ziel der Bahn beweglich, da das anvisierte Instrument stédndig vom menschlichen Operateur bewegt wird.

Diese Einschrankungen zeigen, dass es nicht mdglich ist, eine vollstandige Trajektorie im Vorhinein zu berechnen.
Stattdessen wird eine Navigationsfunktipmefiniert, die jeweils den gewiinschten Geschwindigkeitsvekfdr eine

gegebene Zielpogarget und eine aktuelle Poseliefert: v = f(x, target)

Das Ergebnig wird zusammen mit den 0.g. Beschrankungen zu einer endgiltigen Geschwindigkeit verrechnet. In je-
dem Zeitschritt bewegt sich der Roboter damit in Richtung Zielpose unter Einhaltung von schiitzenden Bedingungen.

In dieser Veroffentlichung werden statistische Daten fir die Konstruktion der Fuifkbenutzt. Diese kénnen durch

einen Anwender des Systems bereitgestellt werden, indem das Endoskop manuell innerhalb der Nase bewegt wird, wah-
rend ein Tracking-System die Position und Orientierung des Endoskops kontinuierlich aufzeichnet. Fir diesen Lernpro-
zess kénnen einerseits Aufzeichnungen einer kompletten Operation und andererseits Aufzeichnungen eines bestimmten
Vorgangs verwendet werden. Diese Art des Lernansatzes ist in der Literatur auch bekannt als ,Programming by De-
monstration” [2].
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2 Methoden

Ziel ist es, einen Raum zu konstruieren, in dem es moglich ist, von einem gegebenen Punkt zu einem anderen navigie-
ren zu kénnen. Um diesen Raum zu beschreiben, wird eine tunneldhnliche Struktur benutzt. Die aufgezeichneten Daten
von den manuellen Endoskopbewegungen werden verwendet, um die GroRe des Tunnels in allen Dimensionen zu be-
stimmen. Die Bahnplanung soll nicht direkt auf den aufgezeichneten Daten erfolgen, da mit wachsender Datenmenge
die Verarbeitungszeit zu stark ansteigen wirde.

Stattdessen wird ein auf multivariaten Normalverteilungen basierendes Modell fir die Komprimierung der Rohdaten
benutzt. Diese, auch ,Gaussians” genannten, Normalverteilungen beschreiben die Wahrscheinlichkeitsdichteverteilung
von Sample-Punkten. Mit einer solchen Verteilung kdnnen aufgezeichneten Sample-Punkte in einer kompakten Form
reprasentiert werden. Ein Gaussian besteht aus einem Vektor, der die Mittelwerte der Daten in sémtlichen Dimensionen
enthalt, und aus einer Kovarianzmatrix, die die Abweichungen der Daten von den Mittelwerten beschreibt. Die Idee,
Gaussians zu benutzen, um eine Art Tunnel zu konstruieren, ist von der Verwendung von sogenannten Gaussian Mix-
ture Models inspiriert, die bereits in der Vergangenheit bei ,Programming by Demonstration“ verwendet wurden [3].
Aufbau

Es wird davon ausgegangen, dass eine Menge von 6D-Endoskop-Posen existiert, die jeweils aus drei Koordinaten fur
die Position und drei Werten fiir die Orientierung (RPY-Notation) bestehen. Fir die Navigation ist die Orientierung um
die Endoskop-Achse allerdings nicht relevant, da sie nur die Ausrichtung des Bildes bestimmt. Daher kann die entspre-
chende Komponente entfernt werden, d.h. es miissen nur noch funf Freiheitsgrade reprasentiert werden. Der entstehen-
de Raum ahnelt einem Vektorfeld mit den Endoskopblickrichtungen als Vektoren an den Positionskomponenten.

Durch eine stereografische Projektion werden die beiden rotatorischen Komponenten auf ein MaRR abgebildet, das sich
besser fur die Distanzberechnung eignet. Dabei wird ein Parameter fir den Projektionskugelradius festgelegt, der den
Einfluss der Rotation auf das Distanzmalf? steuert; empirisch wurde ein Radius von 20mm ermittelt.

Nach der Konvertierung aller Posen in diesen 5D-Raum wird die Hauptachse in den aufgezeichneten Daten ermittelt,
um entlang dieser Achse den Tunnel auszurichten. Hierfir wird eine passende homogene Transformation gesucht, die
das urspriungliche Koordinatensystem so rotiert, dass die neue x-Achse in Richtung der Hauptachse zeigt. In dem be-
schriebenen experimentellen Aufbau erfolgte dies zunachst manuell, aber automatische Losungen sind denkbar. Eine
normale Hauptkomponentenanalyse (PCA) empfiehlt sich nicht, da hier die Freiheitsgrade fur Position und Rotation
vermischt werden, was eine spétere visuelle Analyse der Ergebnisse erschwert. Eine PCA lediglich auf den Positionsda-
ten ware eine maogliche Alternative fur die Zukunft, jedoch ist der Einfluss der Krimmung des Freiraums zu prifen.

Im néchsten Schritt wird der Bereich auf der neuen x-Achse in gleich grol3e Zellen unterteilt. In jeder dieser Zellen wird
eine multivariate Normalverteilung erstellt, die die Verteilung der verbleibenden vier Komponenten beschreibt. Dafur
kénnte man lediglich genau die Datenpunkte verwenden die innerhalb der Zelle liegen. Um aber eine Filterung der Da-
tenpunkte zu erreichen und einen ,glatteren“ Tunnel zu bekommen, werden samtliche Datenpunkte benutzt, die jeweils
unterschiedlich gewichtet werden. Fir die Gewichtung wird eine Normalverteilung verwendet, diesmal eindimensional.
Abhéngig von der ersten Komponente werden alle Datenpunkte fiir jede Zelle einzeln gewichtet.

Das Resultat ist eine Menge von Tunnelsegmenten, die jeweils durch einen Abschnitt der Hauptkomponente (x-Achse)
und einer vierdimensionalen Normalverteilung, basierend auf den verbleibenden vier Komponenten, beschrieben sind.
Der Aufbau des Tunnels geschieht offline vor der eigentlichen Nutzung und dauert lediglich wenige Sekunden auf ei-
nem normalen Buro-PC. Der nachste Abschnitt ist der Nutzung dieser Datenstruktur gewidmet.

Nutzung

Nach der Offline-Erstellung des Tunnels, kann dieser fur eine Online-Navigation benutzen werden. Der Tunnel repra-
sentiert den Raum, in dem sich das Endoskop bewegen darf. Mithilfe der Segmente kdnnen Stitzpunkte generiert und
ein Pfad von einer Start- zu einer Zielpose geplant werden.

Die einzelnen Stutzpunkte werden mit dem Mittelwert der Normalverteilung eines jeden Segments initialisiert und an-
schlieBend optimiert. Die Optimierung hat zum Ziel, die ,Reisezeit* von Startpose zur Zielpose zu minimieren, wah-

Abb. 1: Schematische Darstellungtinks oben: Menge an Datenpunkten; rechts oben: Berechnete Normalverteilun-
gen mit Mittelwerten; links unten: Initialer Pfad mit Stiitzpunkten; rechts unten: Finaler Pfad mit Stitzpunkten
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rend gleichzeitig sichergestellt wird, dass der Verlauf des Pfades innerhalb des Tunnels bleibt. Dies wird erreicht, indem
die Grol3e der Optimierungsschritte kleiner wird, umso weiter die Stitzpunkte vom urspriinglichen Mittelwert entfernt
werden. Dadurch kdnnen die Stiitzpunkte sich nicht beliebig weit von den Mittelwerten entfernen.

Die Reisezeit bestimmt sich aus dem Abstand der Stitzpunkte und der erlaubten Geschwindigkeit. Letztere bestimmt
sich aus dem Abstand der Stiitzpunkte zum Mittelwert. Dieses Vorgehen nimmt an, dass die Mittelwerte der Tun-
nelsegmente der sichersten Position entsprechen und dadurch dort die héchsten Geschwindigkeiten erlaubt sind. Bei zu-
nehmendem Abstand zum Mittelwert wird angenommen, dass die Chance, auf unerwartete Hindernisse zu stof3en, gro-
Ber ist und dementsprechend langsamer gefahren werden muss. Das Ubergeordnete Steuerungssystem fiir den Robote
wird beispielsweise die Geschwindigkeit reduzieren, sobald bekannte Hindernisse in der Nahe des Endoskops sind oder
unerwartete hohe Krafte und Drehmomente von den Sensoren erfasst werden. Daher ist es von der Geschwindigkeit her
am besten sich nahe den Mittelwerten zu bewegen.

In Abb. 1 ist der Prozess schematisch dargestellt. Das erste Bild zeigt eine beispielhafte Datenmenge aus zweidimensio-
nalen Datenpunkten. Im nachsten Bild wurden die Normalverteilungen erzeugt. Es ist zu beachten, dass diese Normal-
verteilungen hier lediglich eindimensional sind, da die erste Dimension zur Einteilung der Segmente verwendet wurde.
Die weil3en Punkte reprasentieren jeweils den Mittelwert der Normalverteilung, wahrend die Verlaufsstreifen die Wahr-
scheinlichkeitsdichte symbolisieren. Ein dunkler Farbton kennzeichnet eine héhere Wahrscheinlichkeitsdichte. Im drit-
ten Bild werden die Mittelwerte als Stitzpunkte zwischen einem Startpunkt und einem Zielpunkt benutzt. Das letzte
Bild stellt die Verschiebung der Stiitzpunkte im Zuge der Optimierung dar und reprasentiert den finalen Pfad.

In der Praxis ist es nicht wiinschenswert, darauf warten zu missen, dass die Optimierung vollstandig abgeschlossen ist.
Stattdessen kann direkt damit begonnen werden, den Pfad abzufahren, da die initiale Lésung auf jeden Fall eine sichere
Losung ist. Dadurch kann eine gute Reaktionszeit des Systems erreicht werden, wahrend trotzdem noch ein nahezu op-
timaler Pfad abgefahren wird.

Im Folgenden soll der entwickelte Losungsansatz formal beschrieben werden: Die Distanz zwischen zwei Posen ist die

Euklidische Distanz zwischen zwei Vektoreist(x,y) = [%7_,(x; — ¥;)?

Dabei sindx undy zwei 5D-Posen. Zusatzlich wird eine Geschwindigkeitsschéatzung bendtigt. Dabei handelt es sich
nicht um eine reale Geschwindigkeitsangabe, sondern um eine Relation zu einer maximal mdglichen Geschwindigkeit.
Daher wird die relative Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion der Normalverteilungen benutzt, um eine Pseudogeschwin-

digkeit zu berechnewel(x, seg) = miij—iequlg)
S5

Dabei istx wiederum eine Pose updg ein Segment des TunneR(x; seg) sei die Wahrscheinlichkeitsdichtefunkti-

on an der Stelle der zugehdrigen multivariaten Normalverteilung weg. meang sei der entsprechende Mittelwert.

Mit diesen beiden Teilen kann die Reisezeit anhand der klassischen Formel fiir Geschwindigkeit formal beschreiben
werden:v = £, alsot = = s. Dabei ist zu beachten, dass es sich hierbei nur um eine Schétzung handelt, da in der Rea-

litdt noch andere Faktoren wie z.B. die Beschleunigung hinzukommen. Als Resultat erhélt man:

time(x,y) = * dist(x,y)

%*vel(x,segx)+%*ve1(y,segy)
Dabei sindseg, undseg, die Segmente, in denen jeweilsbzw. y liegt. Hier wird eine Mischung aus beiden Ge-
schwindigkeitskomponenten benutzt, da die betrachtete Strecke jeweils zur Halfte in den betroffenen Segmenten liegt.
Fur die Gesamtstrecke wird eine Summe Uber die Terme vom Start- bis zur Zielpose gebildet:
totalTime = time(start, x,) + time(x;, x,) + -+ + time(x,_4, x,,) + time(x,, target)
Das Ziel ist es, diese Summe durch Anderungenden minimieren. Mithilfe der dadurch bestimmten Bahn kann mit
der oben erwdhnten Navigationsfunktifreine neue Geschwindigkeit fir den néchsten Zeitschritt errechnet werden.

3 Ergebnisse

Fur eine Testdatenmenge wurde ein Endoskop etwa funf Minuten von einem Nicht-Mediziner in einem Nasenmodell
bewegt und die Posen aufgezeichnet. Ein erfahrener Operateur wirde das Endoskop wahrscheinlich auf eine andere Art
und Weise bewegen, was in einen anderen Tunnel resultieren wirde. Die erste Grafik in Abb. 2 zeigt die aufgenomme-
nen Rohdaten (nur Positionsanteil), die ca. 2700 5D-Datenpunkte umfassen. Eine offensichtliche Hauptrichtung ist
sichtbar, und wurde fiir die folgende Verarbeitung manuell festgelegt. In dem Datensatz befindet sich der Eingang des
Nasenmodels im linken unteren Bereich. Sichtbar ist, dass auRerhalb des Nasenraums eine hohe Varianz der Daten vor-
handen ist, gefolgt von einem engeren Bereich, der dann wieder in einem Bereich héherer Varianz mindet.

Die Abbildung rechts oben zeigt die initiale Lésung ohne Optimierung in einer Simulationsumgebung. Dargestellt ist
eine Projektion der Bahn in eine 2D-Ebene. In der unteren Zeile sind zwei vergrof3erte Ausschnitte des Tunnels zu se-
hen, die jeweils verschiedene Optimierungszustande darstellen. Man kann sehen, dass die Bahn zunehmend kirzer
wird, aber innerhalb der Tunnelgrenzen verbleibt.
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Abb. 2: Daten in Simulationsumgebunglinks oben: Rohdaten; rechts oben: Gesamter Tunnel, initialer Pfad; links
unten: Ausschnitt des Tunnels, wahrend der Optimierung; rechts unten: nach der Optimierung. Legende: Kc
der Tunnelsegmente jeweils als Ellipsen, Mittelwerte als Quader, Linie als geplante Bahn

Wahrend der Optimierung werden also Schritt fir Schritt die Stutzpunkte verschoben bis ein Gleichgewicht zwischen
erreichbarer Geschwindigkeit und giinstiger Lage entsteht. Die Bahn stellt jeweils die Lage der Endoskopspitze dar. Die
Orientierung des Endoskops wird ebenfalls mitgesteuert, ist hier aber nicht dargestellt.

Als Zielpose kénnen beliebige Datenquellen dienen. Dies ist zum Beispiel eine gute Beobachtungspose fir die aktuelle
Instrumentenpose, die man Uber ein Trackingsystem erhalten kann. Weiterhin kann auch manuell eine Zielpose vorge-
geben werden, um das Endoskop ohne eine Instrument im Naseninnenraum fuhren zu kénnen.

4 Diskussion

Fur den beschriebenen Losungsvorschlag wird angenommen, dass der Operateur das Endoskop die meiste Zeit im Zent-
rum des Tunnels benutzt. Wenn das Instrument vom Zentrum des Tunnels fortbewegt wird, folgt das Endoskop erst ei-
ner Bewegung in Richtung der Tunnelmitte, bevor es die endgliltige Pose ansteuert. Dieses Verhalten kann zu unerwar-
teten Bewegungen fiihren. Dieses Verhalten zeigt ein simplerer Ansatz, der aktuell ebenfalls fir das erwdhnte Nasenen-
doskopie-Robotersystem implementiert ist, nicht. Dieser simplere Ansatz versucht dauerhaft eine festgelegte Lage fur
das Endoskop bezuglich des Instruments anzusteuern. Nachteil dabei ist, dass das Verfahren zwingend ein Instrument
voraussetzt und damit keine alleinige Navigation des Endoskops erméglicht. Weiterhin sind keine komplexen Bahnen,
wie z.B. Naseneinfahrt bei bereits eingefiihrtem Instrument mdglich. Mit der in diesem Beitrag vorgestellten Methode
ist beides moglich.

Im Rahmen unserer zukinftigen Arbeiten muss ein invarianter Raum fir die Beschreibung des Naseninnenraums ge-
schaffen werden, damit dieses Verfahren sinnvoll in der Praxis eingesetzt werden kann. Aktuell missten fir jeden Pati-
enten manuell Trainingsdaten erzeugt werden, da die statistischen Daten jeweils nur genau fur einen Nasenraum pas-
send sind. Mit einer invarianten Beschreibung der Daten und einem automatisierten Verfahren zur Ubertragung dieser
Daten auf einen konkreten Patienten mittels CT/MRT-Daten kann der vorgestellte Ansatz praktische Relevanz errei-
chen. Fir den Patienten bieten sich durch den Einsatz eines endoskopfiihrenden Roboters mit einer intelligenten — wie
der hier vorgestellten — Bewegungsplanung erhebliche Vorteile: Das Infektionsrisiko kann durch eine geringe Anzahl an
Instrumentenwechseln reduziert werden, die Operationszeit kann verkurzt werden und kritische Grenzstrukturen wie
etwa zur Schéadelbasis kénnen zuverlassig respektiert werden.
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Abstract:

Die konventionelle Instrumentierung bei der transnasalen Schadelbasischirurgie kann nicht immer einen linearen Zu-
gang zum Situs gewahrleisten der gleichzeitig ausreichend Manipulationsraum bietet. Kontinuumsroboter auf Basis
vorgebogener Nitinolréhrchen erlauben dank ihrer flexiblen, wendigen Natur erweiterte Manipulationsraume. In die-
sem Beitrag wird ein teleoperiertes Kontinuumsrobotersystem, das um Methoden der bildgestiitzten Navigation erwei-
tert wurde, in einem humanen Schéadel beziglich der Erreichbarkeit signifikanter anatomischer Strukturen und des ef-
fektiven Arbeitsraumes evaluiert. Die vielversprechenden Ergebnisse zur Verwendung von Kontinuumsrobotern fiir eine
zukunftige klinische Anwendung motivieren weitere experimentelle und theoretische Untersuchungen in diesem jungen
Forschungsbereich.

Schlusselworte: Kontinuumsroboter, kontinuierlicher Roboter, Medizinrobotik, roboter-assistierte Chirurgie

1 Problem

Die transnasale Schédelbasischirurgie offeriert gegentiber herkémmlichen Zugangswegen eine geringere Traumatisie-
rung, sowie Verringerung der Operations- und Hospitalisierungsdauer [1]. Der Eingriff erfolgt hier endoskopisch durch
die Nase. Zugang zur Schédelbasis wird dabei transsphenoidal erreicht. So kann beispielsweise der Zugang zur Hypo-
physe und die Resektion sellarer Tumore (z.B. Hypophysenadenom) erfolgen [2], [3]. Die heute gangige Instrumentie-
rung umfasst ein rigides Endoskop zur Visualisierung und rigide Instrumente mit geradem Schaft zur Resektion. Bei un-
gunstigen anatomischen Bedingungen ist aber nicht immer ein Zugang zur Hypophyse oder supraselldren Regionen ge-
wahrleistet, weil gerade Instrumente nicht ausreichend Manipulationsmdglichkeiten am Situs bieten. Wie in Abb. 1
gezeigt wird, kdnnen erweiterte Manipulationsraume erzielt werden, wenn beherrschbare, gebogene, nicht-lineare In-
strumente verfuigbar wéren.

Das Konzept der kontinuierlichen Chirurgieroboter wurde 2006 von Webs-
ter et al. [4] und Dupont et al. [5] vorgestellt. Im Vergleich zu hyperredun-
danten Robotern sind hier keine diskreten Gelenke im eigentlichen Sinne
vorhanden. Vielmehr handelt es sich um einen kontinuerlichen Manipu-
lator. Dieser besteht aus mehreren ineinanderliegenden, vorgebogenen, fle-
xiblen Réhrchen. Durch Translation und Rotation dieser Rohrchen zuei-
nander, erfolgt die Aktuierung (siehe Abb. 2a). Beispielsweise kann ein
Greifer an der dem Situs zugewandten Ende des inneliegenden Réhrchen
als End-Effektor realisiert und so flexibel bewegt und gesteuert werden.
Die Kinematik dieser Form von kontinuierlichen Robotern wird durch
Kontinuumsmechanik beschrieben [6] und beherrscht mehrere beliebig
vorgebogenen Rohrchen. Typischerweise werden die Réhrchen aus Nitinol
gefertigt. Die Durchmesser der kleinsten verfiigbaren Nitinolrdrchen ist
derzeit 0,2 mm. Somit lassen sich Kontinuumsroboter dieses Typs realisie-
ren, welche von den AusmaRen mit medizinischen Nadeln vergleichbar
sind, aber zugleich den Vorteil der oben genannten erweiterten Manipulati-
onsrdume bieten. Zusétzlich besteht ein wesentlicher Vorteil im freien Lu-
men des innersten Réhrchen, welches den Austausch von Instrumenten wie
Zangchen, flexiblen Endoskopen und Lasern, oder auch Spillung und Absaugung ermaglicht.

Abb. 1: Gebogene Instrumente wie Kon-
tinuumsroboter ermdglichen erweiterte
Manipulationsrdume bei der transnasalen
Schéadelbasischirurgie, z.B.  Erreich-
barkeit der Hypophyse (orange) und sup-
raselldren Region (blau).
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Die roboter-assistierte, transnasale Schadelbasischirurgie ist bisher nur in wenige Forschungsarbeiten thematisiert wor-
den. Es wurden Robotersysteme in der Literatur beschrieben, welche die Bohrung zum sicheren Er6ffnen des Situs oder
die roboter-assistierte Manipulation eines Endoskops zur Zielsetzung haben [7-12]. Des Weiteren wurde ein Kontinu-
umsroboter mit 4 mm Durchmesser vorgestellt um die visuelle Exploration des Sinus mit einer Kamera zu ermdglichen
[13]. Der nasale Zugang zur Schadelbasis ist raumlich sehr eingeschrénkt und erschwert die Applikation herkémmlicher
Robotersysteme. Unser teleoperiertes System, das aus Kontinuumsrobotern mit vorgebogenen Nitinolréhrchen besteht,
komplementiert die bisherigen Forschungsarbeiten beziiglich wendiger Manipulationsméglichkeiten am Situs. In diesem
Beitrag stellen wir im Speziellen das Anwendungsszenarios der transnasalen Schadelbasischirurgie sowie erste Evaluie-
rungen vor.

2 Methoden

2.1  Teleoperiertes Robotersystem

Die wesentlichen Komponenten des 2011 vorgestellten Teleoperationssystems [14] werden im Folgenden zusammen-
gefasst. Das Robotersystem besteht aus zwei Kontinuumsrobotermanipulatorarmen, welche jeweils aus drei Nitinolrohr-
chen zusammengesetzt sind (vgl. deren Parameter in Tab. 1). Die Rdhrchen mit Innendurchmesser ID und AufRen-

durchmesser OD haben ein geradliniges Segment mit der Lange Ls,

gefolgt von einem vorgebogenen Segment mit der Lange Lc mit Aulen Mitte Innen
konstanter Kriimmung k. Die Aktuierung jedes Armes erfolgt durch Ls [mm] 82,4 2411 4176
drei auf einer Schiene gelagerten Schlitten, die jeweils ein R&hr- Lc [mn}] 68,6 69,9 38,4

chen an ihren Enden mit einer Spannzange greifen. Jeder Schlitten K [mm~] 0,0032 0,0059 0,0128
verfiigt iiber zwei Motoren (RE 339152, Maxon Inc., Schweiz), | ©OD [mm] 2,32 1,68 1,16

welche - lbersetzt durch Schneckengetriebe - die Translation und 1D [mm] 1,87 1,35 0,76

Rotation des Réhrchen ermdglichen. Zur Low-Level PID Steuerung Tab. 1: Rohrchenparameter.

wird ein Motion Control Board (DMC 4080, Galil Motion Control, USA) eingesetzt. Die Kommunikation mit dem
High-Level Steuerrechner erfolgt per Ethernet. Die High-Level Steuerung wurde in C++ implementiert und realisiert die
Teleoperation. Dazu wird unter Verwendung der berechneten, inversen Jacobi-Matrix des Manipulators die gewiinschten
Kartesischen Positions- und Winkelgeschwindigkeiten, die durch den Benutzer (ber ein Eingabegerat (Phantom Omni,
Geomagic, USA) vorgegeben werden, in Gelenkgeschwindigkeiten transformiert. Dabei wurde die von Wampler et al.
[15] vorgestellte Methode der geddmpften kleinsten Quadrate adaptiert. Die grafische Benutzeroberflache umfasst die
Darstellung des kinematischen Modells und Mdglichkeiten zur benutzerspezifischen Parametrierung der Teleoperation
(z.B. Bewegungsskalierung).

Abb. 2: (a) Greif-Manipulator aus drei vorgebogenen Nitinolrohrchen und schematische Darstellung des Aktuationsprin-
zips. (b) Der Kontinuumsroboter (8) im Laborsetup bei der teleoperierten Exploration der Keilbeinhghle im humanen
Schédel (6). Der Chirurg steuert den Manipulatorarm tber das Eingabegerat (7). Der Blick des Endoskops (5) wird pra-
sentiert (1) und durch die bildgestiitzte Navigation (2) sowie die High-Level Kontrollsoftware (3) komplementiert. Die
Lage des End-Effektors wird kontinuierlich elektromagnetisch getrackt (4).

2.2  Bildgestutzte Navigation

Das teleoperierte Robotersystem wurde um ein Modul zur bildgestutzten Navigation erweitert. Um die Position und La-
ge der Manipulatorarme des Roboters zu erfassen, wird ein elektromagnetischen Trackingsystem (NDI Aurora, Northern
Digital Inc., Kanada) verwendet. Dazu wird jeweils eine Magnetspule (0,8 mm Durchmesser) in das innere Rohrchen
integriert. Zur bildgestiitzten Navigation wird 3D Slicer [16] verwendet und die Trackinginformationen mittels o-
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penlGTLink Ubertragen. Die Registrierung der praoperativen medizinischen Bilddaten erfolgt oberflachenbasiert mittels
eines Oberflachenmodells und intraoperativer Vermessung der korrespondierenden Oberflache mit einem getrackten
Pointer. Die Position des End-Effektors eines Manipulatorarmes wird durch ein Fadenkreuz in der triplanaren Ansicht
der medizinischen Bilddaten angezeigt.

2.3  Experimentelle Evaluierung

Fur die Evaluierung des Robotersystems wurden Erreichbarkeitsversuche mit einem humanen Schadel (Skulls Unlimited
International, Inc., USA) durchgefiihrt. Die Keilbeinhdhle des Schadels wurde chirurgisch eréffnet. Im Anschluss wurde
ein CT Datensatz aufgenommen (isotrope Voxel 0,4 mm). Zur Registrierung wurde der Schadel mit einem Schwellwert-
verfahren segmentiert und ein 3D Oberflachenmodell erzeugt. Fir die im Folgenden beschriebenen Versuche wurde der
Schédel in einem Schaumstoffkissen weitestgehend fixiert und auf dem Tisch vor dem Robotersystem in der klinisch an-
gedachten, relativen Lage zueinander platziert. Zur Visualisierung der Keilbeinhdhle wurde ein rigides Endoskop (30°
Optik, 2,7 mm Durchmesser, Olympus, USA) mit einem Haltearm fixiert. Fir die bildgestiitzte Navigation wurde die
oben beschriebene oberflachenbasierte Registrierung des Schédels durchgefiihrt. Der experimentelle Aufbau ist in Abb.
2b dargestellt. Fir die Versuche wurde jeweils nur einer der beiden Manipulatorarme des Robotersystems verwendet.

2.3.1 Erreichbarkeit anatomischer Strukturen

In diesem Versuch wurde die Erreichbarkeit von finf vorab vom Chirurgen festgelegten anatomischen Strukturen in der
Keilbeinhohle (Rostrum, linker und rechter Keilbeinhdhlengrund, superiorer und Mittelpunkt des Septums) getestet. Der
Chirurg steuerte dazu den Manipulatorarm Uber das Eingabegerét zu den anatomischen Strukturen. Beim Erreichen der
Struktur wurde das Endoskopbild als Standbild gespeichert.

2.3.2 Effektiver Arbeitsraum

Fur diesen Versuch wurde der Chirurg aufgefordert den Manipulatorarm in der Nasenhdhle zu allen erreichbaren Positi-
onen zu bewegen um den effektiven Arbeitsraum des Robotersystems zu quantifizieren. Die Position des Manipulator-
armes wurde dabei fortlaufend mittels des Trackingsystems aufgezeichnet.

3 Ergebnisse

Die in Abschnitt 2.3 beschriebene experimentelle Evaluierung der Erreichbarkeit von relevanten anatomischen Struk-
turen in der Keilbeinhthle war erfolgreich. Alle fiinf vorab festgelegten Strukturen konnten vom Chirurgen mit dem Ro-
botersystem erreicht werden. Abb. 3a zeigt die Uberlagerte Darstellung der jeweilig aufgezeichneten Endoskopbilder.
Abb. 3b zeigt das Erreichen des Mittelpunktes des Keilbeinhéhlenseptums. In Abb. 3c sind die aufgezeichneten Posi-
tionen des Manipulatorarmes wahrend des Versuches zur effektiven Arbeitsraumbestimmung als Punktwolke dargestellt.
Dazu wurden die aufgezeichneten Endeffektor-Positionen wurden unter Verwendung der Registrierinformation in das
Koordinatensystem des CT Datensatzes transformiert und mit dem 3D Oberflachenmodell des Schadels visualisiert. Der
effektive Arbeitsraum deckt die fir den Zugang zur Schadelbasis zu erreichenden und zu passierenden anatomischen
Strukturen ab.

Abb. 3: (a) Uberlagerte Darstellung der finf mit dem Roboter erreichten anatomischen Strukturen in der Keilbeinhéhle.
(b) Der Manipulatorarm berlhrt den Mittelpunkt des Septums der Keilbeinhohle. Das rigide Endoskop (oben im Bild)
visualisiert den Situs (vgl. a). (c) Visualisierung des effektiven Arbeitsraums in der Nasenhohle (lateral und frontal).

4 Diskussion

In diesem Beitrag wurde ein Prototyp sowie die Evaluierung eines neuartigen Kontinuumsrobotersystems fur die trans-
nasale Schadelbasischirurgie in einem humanen Schéadel unter Laborbedingungen vorgestellt. \orangegangene Experi-
mente zeigen die prinzipielle Anwendbarkeit des Robotersystems auch bei vorhandenem Weichgewebe [14].

Eine Parametrierung der Ro6hrchen auf Basis von Bilddaten des Patienten ist Gegenstand unserer derzeitigen Forschung
um beispielsweise Erreichbarkeit und Arbeitsraum zu optimieren. Eine individuelle und anwendungsspezifische Ausle-
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gung des Roboters soll damit mdglich werden. Weitere zukiinftige Erweiterungen des Robotersystems beinhalten bei-
spielsweise die Integration eines Handgelenks am End-Effektor, um die Wendigkeit zu erhéhen. Ebenso sind die Integra-
tion von Kraftsensorik und Riickkopplung gemessener Kréfte an den Chirurgen, als auch die Entwicklung eines dedizier-
ten Eingabegerates denkbar. Darlber hinaus ist die Entwicklung geeigneter Trajektorienerzeugungs- und Kollisionsver-
meidungsalgorithmen fur diesen Typ von Kontinuumsroboter notwendig, um die Benutzerinteraktion performanter und
intuitiver zu gestalten.

Die bhisher erzielten Forschungsergebnisse mit unserem Kontinuumsrobotersystem sehen wir als vielversprechend fir
chirurgische Applikationen an, weil wir ein hohes Potenzial fiir die Erweiterung chirurgischer Methoden in schwer zu-
ganglichen und raumlich beengten Anatomien sehen. Neben der endonasalen Schadelbasischirurgie ist die Verwendung
der nicht-linearer, wendiger Manipulatorarme - bei direkter Kontrolle durch den Chirurgen - auch fir alternative Zu-
gangsmethoden und sogar in vielen weiteren therapeutischen Szenarien verschiedenster Koérperregionen denkbar, die
wahrend der Konferenz diskutiert werden sollen.
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Abstract:

This paper presents a new method to calculate and display an approximated workspace of a surgical robot in nearly
realtime. Displaying this information on a screen in the operation room could support the surgeon during intraopera-
tive trocar placement for teleoperated minimally invasive robotic surgery (MIRS). We give a short overview on existing
trocar placement procedures in teleoperated MIRS and describe the possibilities and limitations of workspace analysis
methods to support the surgeon during trocar placement. Our new method uses MIRS-specific simplifications to reduce
the search space and enable the creation of a reduced workspace map. It was implemented for the DLR MiroSurge sys-
tem. The implementation can create a reduced workspace map and display a mesh representation of the map in less
than 2 seconds. We give a short outlook on how this method could be embedded in trocar placement procedures in the
operation theater and what our future plans are with this method.

Key words: robotic surgery, minimal invasive surgery, setup planning, workspace analysis

1 Problem

In MIRS interventions one or more instruments which are each guided by a robot arm (in the following “robot” will
mean the robot arm including the instrument) are introduced into the patient’s body through a trocar. The robot’s work-
space W,,, describes the sum of all the Cartesian 6-dimensional poses of the robot’s tool center point (TCP poses,
Trcp'), which can be reached with at least one joint configuration ¢. In MIRS, W,,, depends on the position of the trocar
T .- Therefore for a robot with trocar kinematics we define W,,, as W,(T,0c). Choosing proper trocar positions which
gain a sufficient reachability for the intended intervention can lead to a very complex problem and exceeding limits of
W,o5(T o) happens often. Some approaches [1] solve this problem by preoperatively optimizing 7., based on a model
of the intervention which is derived e.g. from CT-data of the patient body including the spatial definition of the desired
workspace (patient-individual trocar placement). The optimized setup has to be registered and adapted intraoperatively
to the real circumstances in the operation room. Other approaches [2] provide a setup standardized for one type of inter-
vention that aims to gain sufficient reachability in most cases (rule of thumb trocar placement). In case of the patient-
individual setup, the user can only be sure that the preoperatively planned TCP poses are reachable in the model. This
may be inaccurate because reality might differ and the registration of the model to reality comprises sources of error. In
case of the rule of thumb setup, the user has to rely on standards which are derived from an average situation and cannot
cover every case. Therefore it would be desirable for the user to know W,,,(T,..) at the moment of trocar placement.
With this information it would be possible to estimate, if a desired trocar point offers sufficient reachability for the robot
to execute the intended intervention (see figure la)). A workspace W,,, can be approximated with a workspace map
WM, [3]. This map can e.g. be created brute force by solving the inverse kinematics of all TCP poses defined in a 6-D
space with a translational and a rotational resolution and allocating each TCP pose with the information reachable or
non-reachable [3]. With fixed kinematics such a map has to be built only once offline and can be used online as a look-
up table for applications such as autonomous task-planning. In case of MIRS, the kinematics depend on T, so the
generation of only one look-up table is not sufficient and a trocar specific WM, ,,(T},.) has to be created.

! For spatial description we use homogenous matrices 7 , translational vectors £/ = [tx,ty,tz]" € IR’ and orthonormal
rotational matrices R™ (o, 8= [Rx™ , Ry*™, RZ™] (a,87) € SO(3) (group of all rotations in IR’) with o.,B,y being
rotations around Rx™ , Ry, Rz™'. In this paper all spatial descriptions are defined relatively to the robot base.
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Figure 1: a) The robot arm with the minimally invasive instrument MICA [4] inserted into the patient’s
body through a trocar. b) The outline of a specific WM, (T,,.) compared to the outline of ) 7,

Using brute force sampling, the calculation time to create WM,,,;, of a robot with fixed kinematics as the KUKA LBR is
approximately 1 hour with a common PC and WM,,, requires memory space of approximately 50 MB [3]. A MIRS spe-
cific WM, ,(T,»5) has a smaller outline but needs a higher resolution, than the
quoted example. Therefore the calculation time and the memory consump-
tion are comparable. The calculation time is not feasible to create
WM, op(Tyoe) online during trocar placement. A method could be to create
various maps Y, WM,y (T,..;) for all possible trocar points Y T, ; to be used
as look-up table for trocar planning. As can be seen in figure 1b), for the
MiroSurge system T,,. can approximately be positioned freely within a vol-
ume of /.0 m x 0.4 m x 0.4 m. Discretized with 0.01 m, 160.000 workspace
maps would have to be created. The creation and storage of those maps
would not be reasonable and create additional costs. Figure 2 shows the vis-
ualization of WM,,, of a KUKA LBR as introduced by [3]. Voxels are used to

: display the reachability of the whole volume of W,,,. This visualization
Figure 2: WM,,, of the KUKA LBR, method might not be sultablg for the operathn room, because it would hide
valuable data such as the patient geometry. It is furthermore assumed that not
all information about the volume of W,,,(T..) is needed by the surgeon. This
paper presents a method to create a WM, ,,(T,,.) which only describes the
outline of W,,,(T,:). To do so, MIRS-specific simplifications are defined. The aim is to achieve shorter calculation
times, less memory consumption and an intuitive visualization of WM, ,,(T},.), so that it can be used for MIRS trocar
placement.

2 Methods
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the percentage of reachable orienta-
tions per position is coded in color [3]

Geometric definition of the reduced MIRS-specific workspace map WM, ,5(Toc)

In figure 3a) it can be seen that the TCP can maximally reach the outline of a sphere HS; if the last three joints (roll,
pitch, yaw, see figure 3a)) are restricted to the zero position. This sphere is defined by the length of the instrument L.
By allowing only a movement in the last three joints the system can move the TCP maximally on the surface of the
spherical sector HS,, defined by the joint limits of the instrument [5]. For planning autonomous tasks, it is advantageous
to have a WM,,, approximating the whole volume of W,,, translationally and rotationally. A map WM, ,,(T,.) for MIRS
does not have to cover all this information. We assume that with some experience a surgeon can approximate the rota-
tional part of W,,,(T,,.) through the movability of the last three joints. Regarding the translational part the important in-
formation is the outer border of W,,,(T;..). Therefore we define the search space to create WM,,,(T;,.) as a discrete
space of TCP poses Trcp (trcp ,Rrcp), which meet the following restrictions:

2 2 2 . _ . —
(eq.1-3) \/thCP + W1 Y Z7cp = Ligy s Rz, = "tTCP —loe|p Rxpep = Rx
In this case only those TCP poses are checked on their reachability, which lie on the outer border of W,,,(T,.,.) and
which result from a stretched out pose of the instrument.

troc
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Figure 3: a), b) Geometric definition of the reduced MIRS-specific WM, ,;(T ;). ¢) Algorithmic calculation of the
reduced MIRS-specific WM, ,,(T;,.): Al TCP poses > Trcp;; which lie on the border of W,,,(7,,,) within S, are
stored in WM, ,;(T,,.). To identify the border, the search direction always rotates 90° clockwise if Trcp,; is reacha-
ble and anticlockwise otherwise.

Algorithmic calculation of the reduced MIRS-specific workspace map WM, ,;(T4oc)

To create WM, ,,(T,,.) we propose an algorithm that discretizes WM, ,,(T;,.) into circular discs S (figure 3b),c)). The
discs are defined as orthogonal to z and with a distance of res to each other, their radius measures r(z, L;,). The steps
described in the following are done for all discs §; (figure 3c¢)).

In stepl, the outer border of W,,,(T}.,.) within disc S; has to be found. Thereby the algorithm starts from a zero position
Trcpi-er0» S€arching in the positive x-direction with steps of res until it reaches r. The last change from reachable to not
reachable is identified as the outer border of W,.,(T,,.) and marked as Trcp; - If during stepl two borders are found,
W,on(Thoo) includes a reachability hole within S;. In this case the algorithm deletes all previously found TCP poses from
WM, ,»(T4) and continues with the next disc S;.;. This is done to gain a conservative estimation of the workspace by
only representing an outline of a fully reachable volume in WM,,,(T,,.) . To increase the chance of finding reachability
holes, step1 can be repeated with different search directions. In step 2 all reachable TCP poses Y Trcp;; along the border
of W,on(To.) Within S; are identified. Thereby the global search direction is anticlockwise, which means that the border
of W,op(To.) 1s always assumed on the right side. Starting with the TCP pose Trcp;; which is left of Trcpy g the algo-
rithm will always turn its local search direction 90° clockwise if the current Trcp;; is reachable. If the algorithm comes
to a Trcp;,; which is not reachable, it will step back to the last reachable TCP pose Trcp;;; and turn its local search direc-
tion 90° anticlockwise.

The difference in calculation complexity between this method and a brute force approach can be compared as followed.
For this method the function to gain the number of necessary inverse kinematics calculations f;,,4, is defined as
Slinin(n1, 3, n3) = (n;+n3)-n;. Thereby n; and n, are the amounts of TCP poses for which the inverse kinematics have to
be calculated within the described steps 1 and 2 and #n; is the amount of the discs }.S; . For n; and n; we can define
n;=n3;=L;,, /res (as a simplification we set r = L;,,), but for n, only an approximation for the maximal number of cal-
culations 71 e qpprox €an be defined. As can be seen in figure 3c), the algorithm has to calculate the inverse kinematics
for approximately every Trcp;; on the inside and on the outside of the border of W,,,(T,,.) within S;. The maximal bor-
derlength is approximated with 2-L;,,-1t. Because n;, n, and n; all depend on L, and res, the equation yields:

2
L, 2-L, . - L, L
(eq4) flindin (Ll-,,st,. , res) — ( instr +2. instr ﬂ.j | instr (1 +4. 72_) . ( instr j
res res res res

If in contrast the map WM, ,,(T;,.) is created with a brute force approach as described by [3], the function f;,,4;, to gain
the number of necessary inverse kinematics calculations can be defined as: f2;,,4.(n,m) = wm’

Thereby 7 is the number of translational steps per axis and m is the number of rotational steps per axis. They both define
the number of TCP poses Y Trcp; which have to be checked with respect to their reachability. For the creation of a map
WM, ,,(Ty,.) for MIRS, the number of translational steps n is defined by L, and res as approx. n=L;,, /res (figure 1).
Therefore the growth rate O of f1,,xin(Linsi: ¥es) is smaller than the growth rate of /2, kin(Linsi: res,m):

) 3
(eq's) flmvkm (me , res) € O[[lj J; f2invkin (Linstr ,res, m) € 0[(1j -m 3 J

res res
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Results and Discussion

We created workspace maps WM,,,(Ty,.) for three different trocar points with the parameters res = 0.01 m, L,z =
0.2 m. Table 1 shows meshes of the workspace maps, the amount of inverse kinematics calculations 7;,,;,, the amount
of points identified as reachable ny,,, and the mean overall time f.,. of one calculation (Prozessor: Intel(R) Xeon(R)
CPU W3530, 2.80GHz, 6GB main memory). The mean was determined over 100 repetitions.

Table 1: The meshes WM, ,;(T,.,.) of three different trocar points, with the number of inverse kinematics calcula-
tions, the number of TCP-poses identified as reachable and the mean calculation time.

mesh of
WM‘OI)
C
Pinviin 3259 3451 2859
nwm 1423 1519 1222
TealeT0cat 0.355s + 0.013s 0.588s + 0.021s 0.849s+0.029s

The number of inverse kinematics calculations stayed under the maximum of 5426, calculated with (eq. 4). The time
t.uic Was always smaller than 7 s. As a calculation of one inverse kinematics solution of our system takes about 20 us [1],
only around 10 % of 7., is caused by the inverse kinematics calculations. The remainder of 7., is used by the algorithm
for other operations. In the future we hope to optimize this remainder of ¢, to gain faster calculation times. The overall
time to create and mesh WM,,,(T,,.) was measured between /-2 s, which allows to create the map online in the opera-
tion room. The mesh to display WMmb( T, is done with an algorithm that deforms the mesh of a half sphere and which

Figure 4: Installation of
one possible scenario:
The surgeon checks on a
screen if the desired trocar |2
is suitable to reach e.g. a registrated organ. To measure posi-
tion of the trocar he uses the robot in the hands-on-mode.

is implemented in open scene graph. As can be
seen in table 1, the meshing quality is not optimal
and will be improved by a nearest neighbour al-
gorithm. The use of displaying WM, ,(T;.,.) dur-
ing trocar placement, is shown in figure 4. Here,
the surgeon uses the robot in the hands-on-mode
[4] to measure the position of the desired trocar
point. The calculated WM,,,(T,,.) can be dis-
played in a virtual copy of the scene to evaluate
e.g. the overlap of WM,,, with a registrated organ.
If the overlap is not satisfying for the intended
task, the procedure can be repeated until a suita-
ble trocar point is found. Thereby the risk of com-
ing across workspace borders which are caused

by wrongly chosen trocar points might be reduced. We will evaluate the use of the described method for trocar place-
ment with surgeons within the next six months. Moreover we will use the map for setup optimization methods and
augmentation of the endoscopic picture.

[1]
[2]
[3]

[4]
[3]
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Abstract:

In diesem Beitrag wird ein Konzept fiir ein minimaltraumatisches Robotersystem flir den laparoskopischen Einsatz vor-
gestellt. Es ist im Gegensatz zu den heute in der chirurgischen Routine verwendeten Systemen mit flexiblen Instrumen-
ten ausgestattet. Des Weiteren soll das Zusammenspiel von Chirurgen auf der einen Seite und Robotertechnik auf der
anderen Seite durch den Einsatz von haptischer Sensorik und entsprechenden Eingabegeréten noch enger verbunden
werden. Die aus einer modularen Architektur bestehende Plattform soll dabei als Grundlage fiir ein zukiinftiges Trai-
nings- und Simulationssystem als auch fiir den realen Einsatz im Operationssaal (OP) dienen. Im Folgenden werden
nun die einzelnen Komponenten, die flexiblen Instrumente und die eingesetzte Simulationsumgebung beschrieben.

Schlisselworte: Minimalinvasive Chirurgie, Robotersystem, Laparoskopie, flexible Instrumente

1 Problem

Die minimalinvasive Chirurgie ist heutzutage eine der etablierten Verfahren, wenn es sich um Operationen im Abdomi-
nalbereich handelt. Neben den Vorteilen der Belastungsreduktion fiir den Patienten und ein kiirzerer Krankenhausauf-
enthalt durch den geringeren Blutverlust und kleinen Inzisionen bestehen auch Nachteile fiir den Chirurgen. Zum einen
existiert ein nur schwer einsehbares Arbeitsfeld und zum anderen entsteht durch die starren Instrumente in Kombination
mit dem Fulcrum-Effekt eine erschwerte Manipulation bei komplexeren Eingriffen. Flexible Manipulationssysteme exis-
tieren aktuell nur als Konzepte oder Forschungsprototypen [1, 2, 3, 4]. Ebenfalls versucht das ARAKNES-Projekt [5]
ein neues innovatives Robotiksystem zu entwickeln. Durch den Einsatz von Roboterassistenzsystemen, wie das DaVinci-
System [6] von der Fa. Intuitive Surgical konnte in der Vergangenheit ein Grofteil der Prézision und intuitiven Bedie-
nung der Instrumente zuriickgewonnen werden. Allerdings ist auch bei diesem im Markt filhrend eingesetzten System
anzumerken, dass in der praoperativen Phase erhebliche Zeiten zum Aufbau und Kalibrierung des Systems erforderlich
sind. Dies liegt an dem komplexen und volumindsen Aufbau in Zusammenhang mit einer optimalen Positionierung Gber
dem Patienten zusammen. Ferner ist die fehlende haptische Rickmeldung, welche bei Menschen einen der wichtigsten
Reize darstellt, ein wesentlicher Kritikpunkt. Bei der weiteren Betrachtung derartiger Systeme ist anzumerken, dass spe-
ziell bei komplexen Manipulationsaufgaben der Einsatz der existierenden starren Instrumente eine weitere nicht zu un-
terschatzende Einschrankung darstellt.

Diese Anforderungen und Fragestellungen sollen nun durch das nachfolgend beschriebene modulare Roboterassistenz-
system aufgegriffen und umgesetzt werden. Dabei liegt der Schwerpunkt darin, eine chirurgische Plattform zu entwi-
ckeln, welche sowohl fiir die minimaltraumatische Chirurgie, zur Ausbildung und zum Training junger Arzte, als auch
fiir Forschungseinrichtungen in einem wirtschaftlich vertraglichen Rahmen beschafft werden kann.

2 Modulares Robotersystem

Das zu entwickelnde Robotersystem selbst besteht aus einem Teleoperations-Setup, welches aus einer Eingabekonsole
und dem eigentlichen Robotersystem besteht. Zum Einsatz kommen auf Eingabeseite zwei haptische Konsolen der Fa.
ForceDimension, welche die Ubertragung der auf die Instrumente einwirkenden Krafte und Momente zuriickliefern.

Der grundlegende Aufbau der Plattform ist in Abbildung 1 dargestellt und besteht aus vier Bausteinen, die das modulare
System ergeben. Das erste Modul ist ein Leichtbauroboter (1) der Fa. Kuka (LBR), welcher die Positionierung des chi-
rurgischen Equipments aulerhalb des Patienten Gbernimmt und direkt am Operationstisch befestigt ist. Als Endeffektor
ist ein Instrumentenaufnahmesystem (2) angebracht, das wiederum drei individuell bestlickbare flexible Instrumente
aufnehmen kann. Die integrierte Aktuatorik erlaubt dabei eine Rotation der Instrumente (3) beziiglich des LBR um

202



+270°. Ebenfalls besteht die Mdglichkeit, die Instrumente translatorisch zu bewegen, was das Einfihren bzw. Heraus-
ziehen aus dem Patienten ermdglicht, ohne den LBR selbst zu verfahren. Der vierte Bestandteil ist schlielich das ei-
gentliche Werkzeug.

Abbildung 1: Gesamtes Robotersystem in der Ubersicht

Hinsichtlich der Interaktion zwischen Mensch und Roboter muss zwischen zwei Betriebsarten unterschieden werden.
Einerseits die Positionierung der Instrumentenaufnahme durch den LBR und andererseits die eigentliche Manipulation
der Instrumente. Im ersten Fall wird lediglich ein Eingabegerat fiir den LBR bendtigt. Alternativ kann das klinische Per-
sonal den LBR auch manuell (im Hands-On Modus) (iber dem Patienten platzieren. Sobald dies abgeschlossen ist erfolgt
die beidhandige Manipulation, wobei jeweils zwei der drei Instrumente gleichzeitig manipuliert werden kdnnen. Mittels
der beiden Eingabegerate werden jedoch nur die Werkzeuge in lhrer Lage und Orientierung gesteuert. Der flexible
Schaft soll dabei automatisch eine geeignete Konfiguration einnehmen.

2.1 Flexible Instrumente

Eine besondere Bedeutung kommt den flexiblen Instrumenten zu, welche einen minimaltraumatischen Eingriff tber-
haupt ermdglichen. Hierbei ist im Unterschied zu den bisher erhéltlichen Laparoskopen nicht die Spitze des Instrumen-
tes beweglich, sondern der gesamte Schaft. Ferner ist das eigentliche Werkzeug (Schere, Préparator, Greifer) modular an
dem flexiblen Schaft arretierbar, wie in Abbildung 2 zu sehen. Die damit verbundene Schwierigkeit liegt nun jedoch da-
rin, der aktuierten Struktur eine ausreichende Steifigkeit zu verleihen, um die im Eingriff auftretenden Krafte und Mo-
menten aufnehmen zu kénnen. Ausgehend von kommerziell erhaltlichen laparoskopischen Instrumenten wurden ein
Durchmesser von 10 mm und eine Lange von max. 300 mm gewahlt. Ebenfalls sind maximale Schneid- und Greifkréfte
von 10 N als Zielvorgabe zu realisieren.

rFr======"="""1 |

' e’

—— e = — A\

Abbildung 2: Analogie der Instrumentenbestandteile zwischen klassischem Instrument links und Robotersystem rechts

Der flexible Teil des Instrumentes besteht aus einzelnen, unabhéngig voneinander angetriebenen Segmenten. Diese las-
sen sich (iber das integrierte Antriebssystem in zwei Richtungen gegeneinander verdrehen, woraus sich ein mehrfach ge-
krimmter Zugangspfad ergibt. Zusatzlich soll ein auf optischen Fasern basierender Formsensor [7] Informationen dar-
Uber liefern, welche Lage und Orientierung das Instrument eingenommen hat. Die Kraftmessung innerhalb des flexiblen
Schaftes erfolgt iber 6D-Kraft-Momenten Sensoren die zwischen den einzelnen Segmenten und in der Verbindungsstelle
zum Werkzeug eingebracht sind. Umschlossen sind die einzelnen Segmente schlieBlich noch mit einer flexiblen Hulle,
die einerseits eine Schutzfunktion darstellt, andererseits auch als taktiler Sensor fungiert und den Kontakt mit umgeben-
den Strukturen detektiert. Am Ende der flexiblen Struktur ist schliellich das eingesetzte Werkzeugt iber eine Kupplung
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fixiert. Samtliche Sensordaten von dem Schaft und Werkzeug werden anschlieRend fusioniert und fir das haptische Ein-
gabegerat entsprechend aufbereitet.

2.1.1 Unterschiedliche Demonstratoren

Auf Grund der sehr geringen BaugroRe der einzelnen Segmente werden drei Funktionsprototypen mit unterschiedlichen
Antriebssystemen parallel aufgebaut. Diese gliedern sich in ein Seilzugsystem, ein elektrisches angetriebenes System
und ein fluidisches System, welche in Tabelle 1 visualisiert sind.

Seilzugsystem Elektrisches System Fluidisches System

Tabelle 1: Ubersicht der unterschiedlichen Demonstratoren

Das seilbetriebene System ist aus einzelnen festen und elastischen Komponenten aufgebaut, die (ber acht Seilziige ver-
formt werden kdnnen. Zusatzlich besitzt es einen 3 mm groRen Arbeitskanal, welcher in der aktuellen Version die Form-
bzw. Lagesensorik aufnimmt. Das gesamte System ermdglicht zwei unabhéngige raumliche Kriimmungen und dient pri-
mar der Evaluation der eingesetzten Sensorik. Bei den beiden anderen Systemen liegt der Fokus auf der Realisierung
einer sehr flexiblen aber zugleich steifen Struktur, welche auch die in der Chirurgie Ublichen Arbeitskrafte aufnehmen
kénnen. Zum einen existiert eine Variante, bei der jedes Segment zwei Elektromotoren besitzt, wobei jeweils ein Bewe-
gungsfreiheitsgrad erzielt werden kann. Die zweite Variante besteht aus drei hydraulischen Hubeinrichtungen, welche als
Parallelkinematik ausgefiihrt sind und ebenfalls eine Verdrehung der beweglichen Einheit gewahrleisten. Als Medium ist
hierfir Wasser oder eine Kochsalzlésung vorgesehen. Zusatzlich gilt es, die zugehérige Ansteuerung in Form von Pie-
zoventilen mit in den gesamten Segmentaufbau zu integrieren.

2.1.2 Werkzeuge

Die fiir jeden Eingriff erforderlichen Werkzeuge sind als eigen-

standige Komponenten ausgefiihrt und sind unabhangig von der [ Antriebsmotor ]
flexiblen Struktur nutzbar. Uber eine elektromechanische Kupp- \
lung wird das Werkzeug schlieRlich mit Energie und Informati-

onen versorgt. Der Greifer, welcher in Abbildung 3 dargestellt
ist, besitzt als Antriebssystem einen Elektromotor zum Offnen
und SchlieRen der Greifbacken. Hierbei ist der Motor - vor dem
Hintergrund der Sterilisationfahigkeit - von den mit Gewebe
und/oder Flussigkeiten in Kontakt tretenden Teilen gekapselt.
Des Weiteren ermoglicht der Aufbau einen Einsatz beliebiger
Backengeometrien, wodurch auch die Realisierung einer Schere
oder eines Praperators ohne weitere Anpassungen erfolgen kann.
Ferner besitzt das Werkzeug zur Detektion eines Gegenstandes
eine Tastsensorik in den Greiferbacken (vgl. [8]).

[ Kupplung ]

Greifbacken mit
Kraftsensorik

Abbildung 3: Greiferwerkzeug
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2.2 Simulationsframework

Neben der eigentlichen Hardware existiert zusatzlich eine Simulationsumgebung auf Basis von MATLAB/Simulink [9],
welche es ermdglichen soll folgende Aufgaben zu absolvieren:

e Simulation der Instrumenten-Kinematiken zur Dimensionierung der mechanischen Strukturen
e Durchflihrung von Arbeitsraumanalysen der drei Instrumentenvarianten

e Pfadplanung fir die flexiblen Instrumente unter Einbeziehung von anatomischen Strukturen
e Steuerung und Uberwachung der an den LBR angekoppelten mechatronischen Systeme

e \erarbeitung der Informationen von und zu den haptischen Eingabegeréaten

Des Weiteren steht eine direkte Schnittstelle zu OpenRAVE [10] zur Verfiigung, welche es ermdglicht unabhéngig von
der realen Hardware die gesamte Roboterplattform zu visualisieren. Ferner soll diese virtuelle Umgebung die Grundlage
des spateren Trainings-Simulators darstellen. Hierbei kann das Robotersystem in beliebige Operationsumgebungen ein-
gebettet werden und dadurch lassen sich die einzelnen Trainingseinheiten Uber die Eingabegeréate sehr realitatsnah
durchflhren.

3 Ergebnisse

Das zuvor beschriebene System befindet sich aktuell im Laboraufbau. Dabei erfolgt fiir das seilzugbetriebene und das
elektrische System ein maRstablicher Aufbau mit einem Durchmesser von 10 mm. Mit diesen beiden Systemen sollte es
maglich sein, Krimmungsradien von 45 mm zu erzielen, was dem Umschlieen der Leber im Bereich der Gallenblase
entspricht. Die dafiir notwendigen Segmente sind ca. 10 mm (elektrisches System: 20 mm) lang und ermdglichen eine
Verdrehung/Rotation von 10° (20°) pro Bewegungsachse. Das fluidische System wird vorerst in einem MafRstab 3:1 auf-
gebaut, da es aktuell keine mikromechanischen Bauteile gibt, welche den gestellten Anforderungen entsprechen. Dieses
Modell ist erforderlich, um erste Erfahrungen mit hydraulischen Systemen im medizinischen Umfeld zu sammeln und
zusammen mit der Simulation Riickschliisse darliber zu gewinnen, welche Parameter bei einem maf3stablichen Aufbau zu
erwarten sind. Hinsichtlich der Instrumentenaufnahme ist es méglich die einzelnen Instrumente mit einer Genauigkeit
von 0,1 mm innerhalb der 100 mm Verfahrweg translatorisch zu positionieren. Parallel sollen erste Versuche erfolgen, in
denen der Leichtbauroboter gemeinsam mit der Instrumentenaufnahme Uber das haptische Interface angesteuert wird.
Softwareseitig existieren bereits vereinfachte Modelle der Pfadplanung fiir die mit Gber 38 Freiheitsgraden ausgestatte-
ten Instrumente. Im Bereich der Visualisierung der Roboterplattform steht der LBR inklusive der Instrumentenaufnahme
und drei elektrisch betrieben Instrumenten zur Verfligung. Die einzelnen Komponenten lassen sich dabei auch tber ex-
terne Eingabegerate grundlegend manipulieren.

4 Diskussion

Der Einsatz eines minimaltraumatischen Roboterassistenzsystems mit den Vorziigen des haptischen Feedbacks, gepaart
mit einer bisher nichtvorhandenen Flexibilitat der Instrumente ermdglicht es, dem Chirurgen neue Manipulationsmdog-
lichkeiten an die Hand zu geben. Dabei liegen die Vorteile dieses System in einer sehr platzsparenden Bauform, welche
den Einsatz von z.B. zusatzlichen Tracking-Systemen im Operationsfeld erméglicht. Jedoch ist darauf hinzuweisen,
dass die Miniaturisierung aktiver Instrumente aus technologischer Sicht noch viele offene Fragen parat hélt. Insgesamt
betrachtet ist anzustreben, dass sich diese Plattform auf Grund ihrer Architektur der verwendeten Soft- und Hardware-
komponenten als ideale Basis zur Erforschung der technischen Nutzbarkeit im chirurgischen Umfeld entwickelt.

Dieses Projekt wird durch das Ministerium flir Wirtschaft, Forschung und Kunst Baden Wirttemberg im Rahmen des
Forderprogrammes ,,Innovative Projekte gefordert.

205



5
(1]

(2]
(3]
[4]
[5]
[6]
[7]
(8]

[9]
[10]

Referenzen

N. Simaan, K. Xu, A. Kapoor, W. Wie, P. Kazanzides, P. Flint, R. Taylor, Design and Integration of a Telerobotic
System for Minimally Invasive Surgery of the Throat, 1134-1153, The International journal of robotics research
2009

M. Zoppi, R. Molfino, P. Cerveri, Modular micro robotic instruments for transluminal endoscopic robatic sur-
gery: New perspectives, 440-445, MESA, 2010

M. De Volder, A.J.M. Moers, D. Reynaerts, Fabrication and control of miniature McKibben actuators, 111-116 ,
Sensors and Actuators A, 2011

H. Yamashita, G. Kitazumi, K. Kim, K. Masamune, T. Chiba, T. Dohi, Minimal invasive novel devices for ad-
vanced intrauterine fetal surgery, 65-70, MHS 2010

ARAKNES-Ptroject: http://www.araknes.org/home.html

Webpage: DaVinci — System, http://www.intuitivesurgical.com/

C. Ledermann, J. Hergenhan, O. Weede, H. Woern, Combining shape sensor and haptic sensors for highly flexible
single port system using Fiber Bragg sensor technology, 196-201, MESA, 2012

Webpage: Tekscan, http://www.tekscan.com/tactile-feedback-robotic-surgery

Webpage: MATLAB/Simulink, http://www.mathworks.com

R. Diankov, J. Kuffner, OpenRAVE: A Planning Architecture for Autonomous Robotics, tech. report CMU-RI-TR-
08-34, Robotics Institute, Carnegie Mellon University, 2008

206


http://www.intuitivesurgical.com/
http://www.tekscan.com/tactile-feedback-robotic-surgery
http://www.mathworks.com/

Multi-Level Safety Concept for Robot Assisted ENT Surgery
fiir die 11. CURAC Jahrestagung 2012

T M. Williamson’, B. Bell’, N. Gerber’, K. Gavaghan®, J. Anso’, L. Salas’, M.Caversaccio?, S. Weber!

1 ARTORG Institute for Biomedical Engineering Research, University of Bern, Switzerland

2 Department ENT Surgery, University Hospital Bern, Switzerland

Kontakt: tom.williamson@artorg.unibe.ch

Abstract:

During image guided interventions the surgeon depends on feedback provided by the surgical support system, in some
cases exclusively. Because image guided surgery consists of a number stages during which errors may be introduced,
the final system accuracy and robustness can be compromised without knowledge of the user. These errors become par-
ticularly important in cases in which extremely high accuracy is required, such as during microsurgery on the lateral
skull base. We believe that a navigation system, in addition to providing high accuracy image guidance, could also ben-
efit from additional redundant systems which provide further information about the location of the surgical tool in rela-
tion to vital structures. Presented here is a system for robotic cochlear implant surgery which utilizes redundancy and
various levels of automation for safety in registration, tracking and tool positioning.

Schliisselworte: Roboter, Chiurgie, Ohr, Sicherheit

1 Problem

During image guided interventions the surgeon depends on feedback provided by the surgical support system, in some
cases exclusively. Because image guided surgery consists of a number stages during which errors may be introduced,
the final system accuracy and robustness can be compromised without the knowledge of the user. These errors become
particularly important in cases in which extremely high accuracy is required, such as during microsurgery on the lateral
skull base. One such operation is the direct cochlear access (DCA); an alternative to the traditional mastoidectomy for
accessing the inner ear. During this procedure, a trajectory is drilled directly from the surface of the mastoid, through
the facial recess to a target on the cochlea. Due to the proximity of many vital structures in the region, the accuracy re-
quired to perform this procedure is prohibitively high for normal navigated surgery techniques [1 — 4]. As such, a high
accuracy robotic system has been developed at the University of Bern to assist with this task. While the system provides
a promising level of accuracy (0.56 = 0.41 mm [5]), we believe it could also benefit from additional redundant systems
which ensure accurate tool placement or provide further information about the location of the surgical tool in relation to
vital structures. Presented here is a system for robotic cochlear implant surgery which utilizes redundancy and various
levels of automation for safety in registration, tracking and tool positioning.

2 Methods

Registration: Patient to pre-operative image registration is one of the major error sources in traditional image guided
surgery [6]. In an effort to reduce the error associated with this process, the robotic system utilizes a semi-automatic,
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force based, screw localization technique for registration. First, the user places the robot end effector above each of the
pre-operatively implanted fiducial registration screws using simple force-admittance control. At this point the system
takes over control of the registration process wherein a 1N bias force is applied along the axis of the registration tool,
causing the tool to contact the conical inner surface of the registration screw. Lateral forces are simultaneously mini-
mized causing the tool to settle in the center of the screw. The position of each screw is then digitized in two separate
coordinate systems: based on the robot encoder values and an optical-tracking system (CamBar B1, Axios3D, Germa-
ny). Screw localization in the image is also completed semi-automatically within a custom-built planning software
(OtoPlan) using a method similar to that described in [7].

The accuracy of the proposed scheme was validated on a technical phantom: screws were implanted and ground truth
positions measured using a coordinate measurement machine (CMM, Tesa 3D Micro-MS 454, Switzerland). Fiducial
localization error (FLE) was determined by repeatedly registering a single screw from different angles and positions and
measuring the final position of the tool within the screw with the CMM. Target registration error (TRE) was calculated
by registering the technical phantom and measuring designated target screws. The TRE was then defined as the distance
between the (transformed) measured targets and the ground truth CMM target positions.

Detection of Navigation Errors: Additional error sources such as tool calibration, tracking or process errors (tool
bending, backlash) will also contribute to the ability of the system to accurately reach the defined target position. As
such, the system integrates additional sensor sources for the detection of an incorrect drilling path or potential harm to
anatomy, even in the presence of these errors. These methods include integrated facial nerve monitoring and force-
density based pose estimation, as described below.

Integrated Facial Nerve Monitoring: The facial nerve is the major structure at risk during cochlear implantation sur-
gery. It is responsible for the innervation of the ipsilateral facial muscles, and damage may result in paralysis. Facial
nerve monitoring systems are common within the ENT operating theater, and many surgeons are familiar with their use.
A Medtronic StimBur drill (StimBur, Medtronic, USA) is directly integrated into the robotic hardware and navigation
software.
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Fig. 1: Tool pose estimation based on the correlation of observed axial drilling force and bone density. Imaging
data is obtained and a region of interest defined (a). A number of candidate trajectories (b) are selected within

this region of interest. Imaging data along these candidate paths is extracted (c), the density along each path cal-

culated (d) and then correlated with the observed force (e) to provide the estimated position of the tool (f).

Force-Density Pose Estimation: We have recently developed a novel method for the localization of a surgical drill
based on the forces developed during the drilling process. The algorithm correlates these forces with the particular bone
density along a particular trajectory describing a possible drill path. Because the mastoid contains many air cells, any
particular path through the bone exhibits a unique density profile. Thus, the specific force pattern obtained during the
drilling process can be correlated with each candidate density profile obtained preoperatively, and that density profile
with the highest correlation represents the highest probability of representing the actual location of the drill. A diagram
showing the main process steps is shown in Fig. 1.

Validation of the algorithm was completed by drilling a total of 10 trajectories in 3 human cranial cadaver specimens. A
rigid titanium wire was inserted into each of the trajectories and post-operative imaging completed; the actual final
drilled trajectory as determined from this post-op imaging was then compared to the planned and estimated trajectories.
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Control: As a final safety measure, the surgeon remains in control of the robotic system at all times. A 3-state dead
man switch, consisting of wait, proceed and emergency halt conditions, ensure that the robot will not carry out the
planned trajectory unless the surgeon is completely satisfied with the state of the procedure and allows the reversion to a
standard mastoidectomy at any time.

Fig. 2 The robotic system consists of a 5 DoF robotic manipulator (a), high accuracy micro-tracking system (b)
and associated custom designed active infra-red LED trackers (c). A force-torque sensor is integrated at the
wrist (d) allowing intuitive haptic control, high accuracy semi-automatic patient registration and measurement
of process information for force-density based tool pose estimation. A Medtronic StimBur with facial nerve
monitoring is integrated directly into the system (e).

3 Results

Registration: The semi-automatic registration technique was found to be highly accurate, with excellent repeatability.
The technique is independent of user variability and can be quickly and reliably accomplished. The RMS FLE of the
scheme was determined to be 0.05 mm, while a mean TRE of 0.101 mm was found.

Integrated Facial Nerve Monitoring: Facial nerve monitoring was successfully integrated into the existing robotic
system; the integration of facial nerve monitoring together with standard image guidance, into the ENT micro-surgical
system shown in Fig. 2.

Force-Density Pose Estimation: The force-density estimation algorithm demonstrated a mean tool localization accura-
cy of 0.29 mm when utilizing data from the surface of the mastoid to the middle ear canal, 0.38 mm at the level of the
facial nerve and 0.49 mm when utilizing only data from the initial 50% of the drilled path. The results are shown in Ta-
ble 1, errors are calculated from the esimated tool pose to the actual position of the tool, as determined from post-
operative imaging.

Table 1: Accuracy of force based pose estimation, with increasing data availability. Errors are calculated from the
esimated tool pose to the actual position of the tool, as determined from post-operative imaging. Accuracy was
evaluated with 50% of the trajectory completed, at the level of the facial nerve and at the target position.

50 % Facial 100 % Angle
Nerve

Error [nm]  0.48+0.24 0.38+0.16 0.29+0.21 0.67+0.15
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4 Discussion

In this work we have presented a multi-level safety concept for robot assisted ENT surgery and demonstrated the im-
plementation of this concept within our micro-surgical robotic system. High accuracy semi-automatic registration, inte-
grated facial nerve monitoring, force-density based pose estimation and high level surgeon control were all integrated
successfully into the hardware and software of the existing robotic system. The system is able to provide a level of safe-
ty higher than that of traditional image guidance through the incorporation of information from a variety of sensor
sources and types. The registration scheme decreases the likelihood of errors during the referencing phase of the proce-
dure by removing inter-user variability in fiducial screw localization, as well as being highly accurate and repeatable.

Integrated facial nerve monitoring provides the surgeon with feedback similar to that currently utilized within the ENT
operating theater directly in the robot user interface and allows the surgeon to make decisions about the progress of the
procedure based on individual experience. A live sheep study is currently underway to determine more precise relation-
ships between facial nerve stimulation and probe position. Force based pose estimation provides a means of localizing
the tool within the mastoid even in the presence of registration, calibration, navigation or other errors and can be com-
pleted quickly and accurately. Of particular interest is the accuracy of 0.39 mm at the level of the facial nerve, which
can be utilized to determine if the facial nerve or other nearby anatomy is at risk.

Finally, as the robotic system does not move without surgeon input, the surgeon remains in control of the system at all
times and can make the decision, based on the variety of feedback provided, whether to continue with the robotic pro-
cedure or revert to a traditional mastoidectomy.
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Abstract:

Minimalinvasive Chirurgiesysteme mit Robotertechnologie verfolgen das Konzept der Telemanipulation. Dabei werden
die Aktionen des Manipulators durch den Chirurgen gesteuert, der wiederum die Umwelt iiber Sensorinformationen
wahrnimmt. Die heutigen Ansdtze entwickeln sich jedoch hin zur informationsbasierten Chirurgie. Die Idee der
Kognitiven Roboterchirurgie ist es, das System mit zusdtzlichem Wissen auszustatten und hiermit den Chirurgen bei der
Entscheidungsfindung zu unterstiitzen.

Hinsichtlich dieses Wandels wurde das Projekt EuRoSurge initiiert. EuRoSurge ist ein Koordinierungsprojekt und wird
von der Europdischen Kommission (FP7-ICT-2011-7) gefordert. In diesem Artikel wird das Projekt mit dem Ziel neue
Methoden fiir den Forschungsbereiches der Kognitiven Roboterchirurgie zu definieren und aufzuzeigen vorgestellt.

Schliisselworte: EuRoSurge, Kognitive Roboterchirurgie, Computer- und Roboterchirurgie

1 Einleitung

Weltweit finden sich Forschungsprojekte im Bereich der Computer- und Roboterassistierten Chirurgie. Derzeit zeichnet
sich jedoch ein Wandel im Bereich der Computer- und Roboterassistierten Chirurgie ab. Vermehrt werden Projekte im
Bereich der Kognitiven Roboterchirurgie (KRC) initiiert und gefordert (z.B. I-SUR [1], SFB 125 Cognition-Guided
Surgery - Wissens- und modellbasierte Chirurgie [2]). Im Fokus der KRC steht die Entwicklung von Techniken die
innerhalb eines Operationssaals zur Entscheidungsunterstiitzung des Chirurgen beitragen. Um diese Entwicklung
voranzutreiben sind einige Barrieren zu iberwinden.

So haben sich in Europa die Forschungsbereiche der Computer- und Roboterassistierten Chirurgie und der
Forschungsbereich der Kognitionswissenschaft fast unabhéngig voneinander entwickelt. Um den Ansatz der KRC
verstirkt in den Fokus der Wissenschaft zu riicken ist es notwendig grundlegende Forschungsansitze zu identifizieren
und Berithrungspunkte mit der Kognitionswissenschaft zu erarbeiten. Die Aufgabe von EuRoSurge ist es,
konzeptionelle Grundlagen und Methoden zu definieren die die Etablierung der KRC unterstiitzen konnen. Folgende
Fragestellungen stehen dabei im Vordergrund: Wie ist es moglich das Wissen der beiden Forschungsbereiche
zusammenzufithren? Wie kann eine Roboterarchitektur fiir ein KRC- System definiert werden? Was bedeutet Sicherheit
im Kontext eines KRC-Systems? Wie kann die grotmogliche Sicherheit erzielt werden?

2 Etablierung der Kognitiven Roboterchirurgie

Fiir den Forschungsbereich der KRC ist es wichtig, die jeweiligen Forschungseinrichtungen und Firmen in dem Bereich
der Computer- und Roboterassistierten Chirurgie und in dem Bereich der Kognitionswissenschaften zu identifizieren
und darauf aufbauend eine Vernetzung der jeweiligen Forschungsbereiche zu erzielen. Als Grundlage fiir die Vernetzung
der Teilnehmer wurde eine Research Map erstellt, die die Forschungseinrichtungen und Unternehmen visualisiert. Fiir
die Erstellung wurden initial 50 Institutionen und elf Firmen identifiziert und kontaktiert. Diese Karte stellt
Basisinformationen wie Ansprechpartner, Kontaktdaten und die Webseite bereit (vgl. Abb.1). Als Basis fiir die Research
Map wurde Google Maps ausgewdhlt, da es einen einfachen Zugang sowie einfache Erweiterbarkeit ermoglicht und
iiber die Projektdauer hinaus Bestidndigkeit gewihrleistet.
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Abb. 1: Research Map auf der EuRoSurge Webseite (angepasst) [3]

Als Wissensbasis fiir die KRC wird die Definition eines Lexikons inklusive der dazugehorigen Taxonomie und
Ontologie angestrebt. Diese beinhaltet die Definition von Objekten und symbolischen Attributen, sowie die
Identifizierung ontologischer Beziehungen zwischen den einzelnen Objekten.

Fir die Realisierung wurde Robotic SurgePedia[4] bereitgestellt. Robotic SurgePedia soll es dem Fachpublikum
moglich machen mit anderen Experten Begriffe zu diskutieren und gemeinsame Definitionen zu erarbeiten. Robotic
SurgePedia ist ein Portal, welches ein Wiki, einen Blogbereich, einen Chatbereich und ein Forum umfasst. Durch die
interdisziplindre Zusammenarbeit ist es moglich, fundamentale Begriffe im Bereich der KRC klar zu definieren. Ziel
der SugePedia ist es, eine allgemein giiltige Ontologie als Wissensbasis fiir die KRC zu erstellen.

Fiir den Aufbau und vor allem fiir die Etablierung des Forschungsbereiches KRC ist es wichtig auch nichttechnische
Hiirden zu identifizieren. Hierzu gehort beispielsweise die gesellschaftliche Akzeptanz und die Identifikation
einschlagiger Patente im Bereich der KRC-Systeme. EuRoSurge soll ein Bewusstsein fiir diese Aspekte schaffen und
diese in der KRC aufzeigen. Des Weiteren werden derzeit rechtliche Fragestellungen in verschiedenen Landern in
Bezug auf KRC-

Systeme analysiert und bewertet.

3 Definition neuer Konzepte

Das EuRoSurge Projekt zielt auf die Entwicklung einer modularen und generischen Basisarchitektur ab. Zusétzlich zur
Untersuchung von Eigenschaften wie Zuverlédssigkeit, Sicherheit und Vorhersehbarkeit steht der Aspekt der
Wiederverwendbarkeit fiir verschiedene medizinische Aufgabenstellungen im Vordergrund. Ausgehend von der
Wissensbasis soll untersucht werden, wie sich eine wiederverwendbare Architektur hinsichtlich unterschiedlicher
medizinischer Aufgaben verdndert. Die Architektur wird in dem Framework OROCOS[S5] umgesetzt, das einen
grofftmoglichen Grad an Determinismus bei vergleichsweisem geringen Entwicklungsaufwand ermdglicht. In Bezug auf
fallspezifische Anforderungen und sicherheitsrelevante Eigenschaften soll die Architektur validiert werden.

Formale Methoden unterstiitzen das rigorose Uberpriifen dieser Eigenschaften. Hierfiir ist es zunichst erforderlich ein
formales Modell der Architektur zu erstellen und dieses Modell mathematisch auf spezielle sicherheitsrelevante
Eigenschaften zu priifen. Dieses Verfahren kommt bereits z.B. in der Automobilindustrie zum Einsatz. Zur Umsetzung
in der KRC sollen Verifikation- und Validierungsverfahren definiert und Umsetzungsstrategien formuliert werden.
Dabei steht der Sicherheitsaspekt von KRC-Systemen besonders im Mittelpunkt der Forschung. Fiir die konkrete
Umsetzung ist ein beispielhaftes Szenario in Arbeit, anhand dessen unterschiedliche formale Methoden der Verifikation
und Validierung getestet werden. Die fiir die KRC geeigneten Methoden werden zur Umsetzung in kiinftigen KRC
Projekten als White Paper bereitgestellt.

4 Zusammenfassung
Mit Hilfe der Research Map wurde ein erster Schritt zur Konstituierung des Forschungsbereiches der KRC umgesetzt.

Robotic SurgePedia und die darauf aufbauende Ontologie bilden die Basis fiir ein Architekturmodell eines modularen
Systems. Das Modell soll anhand von formalen Methoden verifiziert und validiert werden und die Korrektheit des
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Systems soll beurteilt werden. Die Ergebnisse des EuRoSurge Projektes werden als White Paper zur Verfiigung gestellt
werden um die Forschung kiinftiger Projekte in der KRC zu unterstiitzen.

Diese Arbeit wurde finanziert durch das siebte Rahmenprogramm der Européischen Kommission innerhalb des Projekts
,,EuRoSurge* unter Grant. Nr. 288233.
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Das Graduiertenkolleg 1126 ,,Entwicklung neuer
computerbasierter Methoden flir den Arbeitsplatz der
Zukunft in der Weichteilchirurgie'

F. Nickel, H.G.Kenngott, C. Griinewald, B.P. Mller-Stich
Universitatsklinikum Heidelberg, Allgemein-, Viszeral- und Transplantationschirurgie, Heidelberg, Germany

Ziel dieses Graduiertenkollegs ist die interdisziplindre Erarbeitung und klinische Einfiihrung neuer
computergestitzter Verfahren in der Weichteilchirurgie. Mdglichkeiten der Operationsplanung, der interaktiven
Bildgebung, der Telemanipulation, der Robotik und der Navigation fiihren zu tiefgreifenden Veranderungen des
chirurgischen Arbeitsplatzes und werden l&ngerfristig auch das Leistungsprofil von Chirurgen verandern.
Wiahrend computerbasierte Verfahren bereits Einzug in klinische Fachgebiete wie Neurochirurgie und
orthopadische Chirurgie gehalten haben, ist die Weichteilchirurgie bislang von dieser Entwicklung weitgehend
ausgenommen. Erst in den letzten Jahren wandten sich internationale Forschergruppen dem Bereich der
Weichteilnavigation, der Planung von Weichgewebeeingriffen sowie der Einbindung von Telemanipulatoren in
die Weichteilchirurgie zu. Die breite Nutzung innovativer Operationsstrategien erfordert einen neu konzipierten
chirurgischen Arbeitsplatz, wo die essentielle Verzahnung von Chirurgie und Medizintechnik adéquat
berucksichtigt wird und der Verantwortung fur die technologischen und chirurgischen Aspekte der Therapie
professionell Rechnung getragen wird.

Das Graduiertenkolleg 1126: "Entwicklung neuer computerbasierter Methoden fur den Arbeitsplatz der Zukunft
in der Weichteilchirurgie" (GRK 1126) ist eine interdisziplinare Kooperation der Universitat Heidelberg mit dem
Karlsruher Institut fur Technologie (KIT) und dem Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ) Heidelberg.
Aufbauend auf bestehenden Kooperationen befasst sich das Graduiertenkolleg 1126 seit 2005 mit
unterschiedlichen medizintechnischen Fragestellungen der Weichteilchirurgie. In enger Kooperation erforschen
unsere Ingenieure, Informatiker, Physiker und Mediziner neue Methoden fir den chirurgischen Arbeitsplatz der
Zukunft. Hierflr bearbeiten Doktoranden der Medizin und Technik in interdisziplindren Zweier-
Teams innovative Projekte aus den Gebieten Planung, Navigation, Telemanipulation und Schnittstelle Mensch-
Maschine. Unser Graduiertenkolleg wird iberwiegend aus Mitteln der DFG (Deutsche Forschungsgemeinschaft)
finanziert und ist inzwischen in der zweiten Forderphase. Zusétzlich wird ein spezieller Fokus auf die
Vermittlung von im Berufsleben unverzichtbaren Schllisselkompetenzen gelegt. Sprecher des Graduiertenkollegs
ist Professor Markus W. Biichler, Arztlicher Direktor der Klinik fiir Allgemein-, Viszeral- und
Transplantationschirurgie des Universitatsklinikums Heidelberg, stellvertretender Sprecher ist Prof. Dr.-Ing.
Heinz Worn, Institut fir Prozessrechentechnik, Automation und Robotik am KIT, Wissenschaftlicher Leiter des
GRK ist PD Dr. Beat Muller, Leiter der Sektion Minimal Invasive Chirurgie am Universitatsklinikum
Heidelberg.
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1 Deutsches Krebsforschungszentrum, Abteilung Medizinische und Biologische Informatik, Heidelberg, Deutschland
2 Universitat Heidelberg, Abteilung Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Heidelberg, Deutschland

Kontakt: a.seitel@dkfz-heidelberg.de
Abstract:

Perkutane Nadelinsertionen werden immer haufiger zu Diagnose oder Therapiezwecken eingesetzt. Die Herausforde-
rungen hierbei sind eine effektive Planung von sicheren Zugangswegen, die Ubertragung dieser Planungsdaten auf den
Patienten, sowie die modglichst genaue Nadelinsertion. Existierende Navigationssysteme flir minimal-invasive Nadelin-
sertionen basieren oft auf Markern zur Registrierung und Bewegungserfassung. Somit wird der bisherige klinische
Workflow durch Verwendung zusatzlicher Hardware und speziell angefertigter Instrumente drastisch verandert.

Wir stellen das erste Navigationssystem flr perkutane Nadelinsertionen vor, das automatisch geeignete Zugangswege
bestimmt, ohne zusatzliche Marker auskommt und sowohl Registrierung als auch Navigation mit einer einzigen Modali-
tat ohne weitere zusatzliche Hardware ermdglicht. In einer ersten Phantomevaluation konnte eine Genauigkeit im Be-
reich von 7 mm ermittelt werden. Das einfache Setup sowie die vergleichsweise geringen Hardware-Kosten unterstrei-
chen das klinische Potential.

Schlusselworte: Markerlose Navigation, Time-of-Flight Kamera, Automatische Zugangsplanung, Nadelinsertionen

1 Problem

Minimal-invasive Verfahren gewinnen zunehmend an Bedeutung bei der Behandlung von Tumorerkrankungen im Ab-
dominalraum. Weit verbreitet sind perkutane Nadelinsertionen, die z.B. bei Biopsien oder Radiofrequenzablationen zum
Einsatz kommen. Hierbei wird ein nadelférmiges Instrument durch die Haut zur Zielstruktur innerhalb des Kérpers ge-
fuhrt. Das sichere Abschlieen dieser Intervention hangt stark von der Féhigkeit des behandelnden Arztes ab, die Nadel
exakt entlang des definierten Zugangsweges einzubringen. Zahlreiche computer-basierte Navigationsansétze zur Unter-
stlitzung des Eingriffs wurden bereits vorgestellt [1], konnten jedoch bislang keine weite Verbreitung in der klinischen
Routine finden, da sie zur Erfassung von Instrumenten- und Patientenposition auf markerbasierte Lokalisationsansatze
angewiesen sind, welche den Hardware-Aufwand und somit die Komplexitat des Eingriffs deutlich erhéhen. Somit kann
deren Nutzen fir den Patienten den zusétzlichen Hardware-Aufwand sowie die zusétzlichen Kosten nicht rechtfertigten.
Diese Arbeit stellt einen Navigationsansatz vor, welcher durch Verbesserung und Vereinfachung des Navigationswork-
flows den Nutzen fur den Patienten weiter erhdhen soll. Hierbei wird lediglich eine einzige Modalitat sowohl fur die
Lokalisierung des Patienten als auch fir die Zielfihrung der Nadel verwendet. Der Ansatz spannt den Bogen einer ge-
samten derartigen Intervention von der Zugangsplanung bis hin zur Nadelinsertion und erlaubt eine einfache Integration
in den klinischen Workflow.

2 Methoden

Abbildung 1 zeigt schematisch den Ablauf des entwickelten markerlosen Nadelnavigationsansatzes, dessen Hauptkom-
ponenten sowie dessen Evaluation im Folgenden detaillierter beschrieben werden.

Navigationssystem

Zugangsplanung

Die automatische Zugangsplanung berechnet einen Trajektorienvorschlag, welcher die beziglich vorher bestimmter
Kriterien (wie z.B. die Trajektorienlange oder deren Abstand zu Risikostrukturen) am besten geeigneten Zugangswege

enthélt. Ausgehend von Segmentierungen der einzelnen Strukturen wird hierbei anhand definierter Bedingungen (soge-
nannter hard constraints), wie z.B. der Nadellange, zundchst eine Einstichszone auf der Hautoberflache berechnet, wel-
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che alle Einstichspunkte enthalt, die keine dieser Bedingungen verletzen. Diese werden dann mittels der soft constraints
bewertet und entsprechend der Gewichtung der einzelnen constraints (z.B. der Distanz zu kritischen Strukturen) farblich
markiert, um dem Arzt somit eine Entscheidungshilfe fir die Trajektorienauswahl zu geben. Insbesondere wurde in die-
ser Arbeit auch erstmals eine Planung ermdglicht, die unabhéngig von manuellen Priorisierungen dieser soft constraints
mdgliche Zugangswege unter Verwendung der sogenannten Pareto-Optimierung vorschlagt [2].

] Inlen5|talsblld )
Kalibrierung " DR ™

ToF Kamera !
—>

\_ Distanzbild ) | ToF Oberflache |

—

Registrierung | Navigation

r 3

| Zugangsweg

Abb. 1: Workflow der markerlosen Nadelnavigation. Ausgehend von praoperativen CT- Planungsdaten wird mit einer
automatischen Zugangsplanung ein geeigneter Zugangsweg ermittelt. Dieser wird wahrend der Intervention auf den Pa-
tienten Ubertragen indem mittels der Time-of-Flight (ToF)-Kamera aufgenommene Oberflachendaten mit den Oberfla-
chendaten extrahiert aus dem préoperativen CT-Bild registriert werden. Die eigentliche Zielfiihrung erfolgt schlielich
durch Einblendung von Navigationsinformationen im Intensitatsbild der ToF Kamera.

Intraoperative Datenerfassung

Wahrend der Intervention kommt erstmals eine Time-of-Flight (ToF) Kamera zum Einsatz. Sie erlaubt die Akquisition
von korrespondierenden Distanz- und Intensitatsbildern und kann somit sowohl fiir die Ubertragung des Zugangsweges
auf den Patienten als auch fiir die Visualisierung von Navigationsinformationen verwendet werden. Nach Vorverarbei-
tung der Distanzdaten werden diese in eine Oberflachenreprésentation Uberfuihrt, welche fiir die oberflachenbasierte
Registrierung mit den Planungsdaten verwendet wird.

Markerlose Navigation

Die Navigationsunterstiitzung erfolgt unter Verwendung der Intensitatsinformationen der ToF Kamera (siehe Abb. 2).
Ein Oberflachenmodell der verwendeten Insertionsnadel wird, im Koordinatensystem der ToF-Kamera, virtuell auf den
geplanten Einstichspunkt platziert und entlang der Trajektorie ausgerichtet. Unter Verwendung der intrinsischen Kame-
raparameter wird diese Oberflache, sowie der geplante Zugangsweg in das Intensitatsbild der ToF Kamera zuriickproji-
ziert und dient dort der Zielfuhrung. Zur Nadelausrichtung wird das im Intensitatsbild sichtbare Instrument mit der
uiberlagerten Projektion in Ubereinstimmung gebracht. Fiir die Nadelinsertion wird das Nadelmodell sowie dessen Pro-
jektion entlang des Zugangsweges an den Zielpunkt verschoben. Eine Filhrungsvorrichtung kann verwendet werden, um
den eingeschlagenen Einstichswinkel beizubehalten.
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Abb. 2: Visualisierung fir die navigierte Nadelinsertion. (a) Das virtuelle Instrumentenmodell wird entlang der Trajek-
torie ausgerichtet und in die Bildebene zurlickprojiziert. (b) Die Projektion wird dem Intensitatsbild Gberlagert und dient
dort zur Zielfuhrung.

Evaluation

Das entwickelte Navigationssystem wurde in einer Phantomevaluation im klinischen Workflow evaluiert. Als ToF Ka-
mera kam der CamCube 3.0 (PMDTechnologies GmbH, Siegen) zum Einsatz, dessen Tiefendaten sowohl mit dem in
[3] beschriebenen merkmalserhaltenden Glattungsfilter als auch dem in [4] vorgestellten Kalibrierungsansatz vorverar-
beitet wurden. Fir die Oberflachenregistrierung wurde der Iterative Closest Point (ICP) Algorithmus mit manueller,
punktbasierter Initialisierung verwendet. 10 kiinstliche Ziele wurden in unterschiedlichen Tiefen im Phantom platziert
und mit Hilfe des Systems punktiert. Nach jeder erfolgten Nadelinsertion wurde ein CT-Bild zur Kontrolle akquiriert.
Der Gesamtfehler wurde dort als Euklidischer Abstand zwischen der Zielposition und der Nadelspitze bestimmt.
Zusatzlich wurde die automatische Zugangsplanung in einer retrospektiven Studie an zehn klinischen Datensatzen bei
denen nach der Nadelinsertion Komplikationen auftraten evaluiert.

3 Ergebnisse

Die Gesamtgenauigkeit des Navigationssystem konnte mit einem Median von 6.9 mm (Mittelwert: 8.1+4.9 mm) be-
stimmt werden. Der Fehleranteil (vgl. Fehlerdefinition in [5]) entlang der Nadelachse war hierbei mit einem Median
von 0.9 mm (Mittelwert: 2.6+2.8 mm) kleiner als derjenige in laterale Richtung (6.0 mm (Mittelwert: 7.3+£4.7 mm)).
Die automatische Zugangsplanung konnte in der retrospektiven Studie in sechs Fallen die gewéhlten Trajektorien als
ungeeignet und in den verbleibenden vier Fallen als schlecht bewertet erkennen. Der generierte Trajektorienvorschlag
wurde von erfahrenen interventionellen Radiologen durchgehend als sicher und medizinisch sinnvoll bewertet (Fir De-
tails siehe auch [2]).

4 Diskussion

Das vorgestellte Navigationssystem fir perkutane Nadelinsertionen ist unserem Wissen nach das erste derartige System,
das mit nur einer Modalitét fir sowohl Registrierung als auch Navigation auskommt. Zusammen mit der automatischen
Zugangsplanung umfasst das System den gesamten Bogen von der Planung bis hin zur eigentlichen Nadelinsertion. In
einer Machbarkeitsstudie konnte eine Genauigkeit im Bereich von 7 mm erreicht werden.

Der noch relativ hohe Fehler insbesondere in lateraler Richtung ist zum Grofiteil durch die in den ToF-Bilddaten noch
stark vorhandenen systematischen Fehler begriindet. Es bedarf dahin weiterhin einer Verbesserung der Tiefendaten z.B.
durch speziell angepasste Kalibrierungsverfahren. Zusétzlich gilt es zu untersuchen inwieweit andere 3D Bildgebungs-
modalitéten (z.B. die Kinect Kamera von Microsoft®) genauere Tiefeninformationen und somit eine verbesserte Inserti-
onsgenauigkeit liefern kénnen.
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In weiteren Studien soll zudem untersucht werden, wie der gesamte Navigationsansatz in nicht-rigiden Szenarien ab-
schneidet und ob eine Atembewegungskompensation geschatzt aus der Hautoberflachenbewegung (z.B. wie in [6]) ak-
zeptable Ergebnisse liefert.

Das entwickelte Navigationskonzept zeigt nichtsdestotrotz klare Vorteile gegeniiber dem konventionellen sowie bishe-
rigen Navigationsansatzen. Insbesondere konnten die Zugangsplanung verbessert und die zusatzlichen Kosten sowie die
zusétzliche Komplexitat der Hardware verringert werden. Somit wird eine einfache Integration in den klinischen Work-
flow ermdglicht, was fur die Etablierung derartiger Navigationssysteme in der klinischen Routine unabdingbar ist.
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Abstract:

Komplexe Punktionseingriffe in der Leber werden heutzutage CT-gesteuert durchgefiihrt. Vorangegangene
Forschungsarbeiten zeigten einen hohen Nutzen computer-assistierter Systeme, die mit optischem Tracking arbeiten.
Derartige Systeme konnten sich nicht im klinischen Alltag durchsetzten, unter anderem wegen der bendtigten direkten
Sichtlinie. Um zu untersuchen, ob EM Tracking fiir prézise Leberpunktionen geeignet ist, wurden fiinf Punktionen
durchgefuhrt. Als Zielstrukturen dienten 5 Agarknétchen in einer explantierten Schweineleber in einem
Atembewegungssimulator.

Die Kontroll-CTs zeigten eine vielversprechende Positionierung der Nadeln bei einem mittleren Fehler von 6,1+1,8 mm.
Das System muss fiir eine Integration in den klinischen Workflow weiter evaluiert werden. Daher planen wir weitere
Experimente unter Verwendung eines neuen EM Feldgenerators, der das EM Feld nach unten abschirmt und somit ge-
naue Punktionen auf der CT-Liege ermdglichen kénnte.

Schlisselworte: elektromagnetisches Tracking, navigierte Punktion, CT-gesteuerte Punktion, Lebermalignome, Leber
1 Problem

Bei vielen Erkrankungen der Leber missen Strukturen in der Leber punktiert werden. Beispiele fur solche Punktionen
sind Biopsien bei verschiedenen Tumorentitaten, die entnommen werden, um eine genaue Diagnose durch eine histolo-
gische Aufarbeitung stellen zu kénnen. Hieraus kdnnen individuelle Therapiestrategien erstellt werden. Aulerdem kann
in Vorbereitung auf eine Leberteilresektion, bei Patienten mit initial nur unzureichendem Restlebervolumen, eine Pforta-
derembolisation angestrebt werden. Hierbei ist die genaue Punktion der Pfortader sehr wichtig, um einen Zugang zum
Gefalsystem zu erhalten. Eine weitere Anwendung von zielgerichteter Punktion stellen verschiedenen Ablationseingriffe
dar, mit Hilfe derer Tumoren lokal therapiert werden kénnen. [1,2]

Bisher werden diese komplexen Eingriffe unter manueller CT-Fihrung durchgefiihrt. Dies hat jedoch den erheblichen
Nachteil einer hohen Strahlenbelastung, da die korrekte Lage der Instrumente mehrmals kontrolliert werden muss. Au-
Rerdem birgt die manuelle, ungefiihrte Positionierung der Instrumente eine erhdhte Gefahr fir Ungenauigkeiten und so-
mit ein héheres Komplikationsrisiko. Ein weiteres Problem ist die fehlende Mdglichkeit der Kompensation von Bewe-
gungen der Zielstruktur, die unter anderem durch die Atmung verursacht werden.

Einen vielversprechenden Ansatz zur Ldsung dieser Probleme stellen computer-assistierte Systeme dar. Derartige Sys-
teme wurden von verschiedenen Gruppen vorgestellt und zeigten einen hohen Nutzen durch verminderte Strahlenbelas-
tung, geringere Dauer und héherer Genauigkeit des Eingriffs. [3] In einer Vorarbeitet dieser Studie wurde ein derartiges
Navigationssystem entwickelt und getestet, das mit optischer Instrumentenlokalisation (Tracking) arbeitet. [4,5] Aller-
dings ist bei optischen Systemen eine direkte Sichtlinie zu den Instrumenten notwendig, was eine Integration in den kli-
nischen Workflow erschwert. Die Technik elektromagnetisches (EM) Tracking ermdglicht hingegen die Lokalisation
medizinischer Instrumente ohne dabei eine freie Sichtlinie zu benétigen.

Der Einsatz von EM Tracking flr computer-assistierte Eingriffe wurde bereits in zahlreichen Studien untersucht [6,7,8].
Allerdings zeigte sich dabei eine erhohte Anfalligkeit des EM Felds durch metallische Objekte in der Umgebung, wie
z.B. der Patientenliege bei einem CT-gefiihrten Eingriff [9,10]. Diese Storeinfliisse fuhren zu hohen Genauigkeitseinbu-
Ren wahrend Eingriffs im Vergleich zu optischem Tracking.

Das Ziel dieser Arbeit ist daher in einem ersten Schritt zu untersuchen, ob EM Tracking Uberhaupt fur prazise navigierte
Punktionen verwendbar ist. Dazu sollten Punktionsversuche unter Vermeidung von Storeinfliissen durchgefiihrt werden.
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2 Methoden

Fur unsere Versuche verwendeten wir ein Navigationssystem, das bisher auf optischem Tracking basierte und in ver-
schiedenen Studien evaluiert wurde. [4,5] Es zeigte sich dabei eine hohe Punktionsgenauigkeit bei verminderter Strah-
lenbelastung. [4,5] Fir diese Studie wurde das bisher verwendete optische Trackingsystem durch das EM-
Trackingsystem Aurora® von NDI (Northern Digital Inc., Ontario, Kanada) ersetzt.

Der Ablauf einer navigierten Punktion mit Navigation gestaltet sich wie folgt: (1) Einbringen von nadelférmigen Navi-
gationshilfen in das Zielorgan, (2) Durchfiihrung eines Planungs-CTs, (3) Planung des Zugangspfads anhand des Pla-
nungs-CTs, (4) Bild-zu-Patient-Registrierung mit Hilfe der beiden Navigationshilfen, die sowohl im CT-Bild als auch im
EM Feld des Trackingsystems erkannt werden, (5) navigiertes Einbringen der Punktionsnadel mit Hilfe eines speziellen
Visualisierungskonzepts. [4,5]

Bei unserem Versuch wurden kiinstlich platzierte, mit Kontrastmittel versetzte Agarknétchen in einer Leber als Ziel-
strukturen verwendet. Bei der Leber handelte es sich um eine explantierte Schweineleber. Das noch fliissige, mit Kon-
trastmittel angereicherte Agar-Agar wurde in eine Spritze aufgezogen und in 5 Knétchen mit einer Menge von je 2ml
Agar-Agar innerhalb der Leber verteilt.

Die praparierte Leber wurde in einem Bewegungssimulator (siehe Abbildung 1) befestigt, der das Abdomen des Patien-
ten darstellen soll. Mit diesem Bewegungssimulator wurden Atembewegungen der Leber simuliert und somit Lagever-
anderungen der Leber im Vergleich zum Planungs-CT kiinstlich hergestellt. Die Punktion selbst wurde in Atemstill-
stand, so wie im klinischen Alltag tblich, durchgefiihrt. Dies geschah in voll exspirierter Stellung, da dies die Grundstel-
lung des Bewegungssimulators ist. [11]

Kiinstliche
Lunge

Priparierte
=l 1.cber o

Anschluss fiir
Beatmungsbeutel

Abbildung 1: Bewegungssimulator mit préparierter Leber

Der Bewegungssimulator wurde fiir den Punktionsvorgang von der metallischen CT-Liege auf einen nicht-metallischen
Tisch umgelagert. Nach der Umlagerung des Bewegungssimulators wurden die Punktionen jeweils im oben beschriebe-
nen Ablauf mit dem Navigationssystem durchgefihrt.

In einem ersten Versuchsdurchlauf wurden vom Untersucher zwei Ziele angesteuert, wobei die Nadeln jeweils in der
Leber verblieben, um danach ein Kontroll-CT fahren zu kénnen. An Hand des Kontroll-CTs wurde der Erfolg der Punk-
tion beurteilt.

Im zweiten Versuchslauf wurden drei Punktionen durchgeflhrt, wobei ebenfalls drei Nadeln an Ort und Stelle gelassen
wurden, um danach ein Kontroll-CT anzufertigen.

In den Kontroll-CTs wurden zwei Arten von Fehlern bestimmt. Der Benutzerfehler zeigt an, welcher Fehler durch den
Untersucher verursacht wurde und wird vom Navigationssystem selbststandig ermittelt. Der Benutzerfehler stellt die
Entfernung der Nadelspitze zum vom System berechneten Zielpunkt dar.

Der Fehler des Gesamtsystems wird anhand des angefertigten Kontroll-CTs bestimmt. Hierzu wird der Abstand der Na-
delspitze zur zum Mittelpunkt der Zielstruktur gemessen. Als Mittelpunkt wurde hier, wie bereits bei der Pfadplanung
zur Zielbestimmung, der Schnittpunkt der zwei Hauptachsen in der CT-Schicht mit dem gré3ten Anteil der L&sion ver-
wendet. Des Weiteren wurde die Pfadtiefe zu den jeweiligen Zielstrukturen ermittelt. Der Zeitfaktor im klinischen Alltag
nimmt eine enorm wichtige Stellung ein, daher wurde wahrend den Versuchen auch die Dauer der Eingriffe gemessen.

3 Ergebnisse
Benutzerfehler, Gesamtfehler und Pfadtiefe sind in Tabelle 1 aufgefiihrt. Der Benutzerfehler weist einen Wert von 3,3+

1,8 mm auf. Der Gesamtfehler zeigt im Mittel eine Entfernung von 6,1+1,8 mm von der Nadelspitze zum Mittelpunkt
der Zielstruktur. Die Pfadtiefe betrug im Durchschnitt 129,4+12,0 mm.
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Zielstruktur | Benutzerfehler | Gesamtfeh- Pfadtiefe
ler
T1 2,7 5,6 127,6
T2 5,7 8,8 148,7
T3 1,1 4.6 129,9
T4 2,8 4.5 125,2
T5 4.4 6,9 115,9

Tabelle 1: Fehlertypen und Pfadtiefen

Abbildung 2) zeigt Ausschnitte aus den Kontroll-CTs, auf denen die Nadelspitze und die Zielstruktur hervorgehoben
sind. Auf diesen Bildern kann man durch die Lage der Nadel zum jeweiligen Zielpunkt erkennen, dass die Zielstruktur
T1, T2, T3 und T4 getroffen wurden, T5 allerdings knapp verfehlt wurde.

i

QO ziel / Nadel

Abbildung 2: Ausschnitte aus Kontroll-CTs der Zielstrukturen T1-T5

Die Registrierung dauerte im Mittel 0,8+0,7 Minuten. Nach weiteren 1,7+£0,8 Minuten im Mittel war die Pfadplanung
abgeschlossen und wiederum 0,8+0,6 Minuten im Mittel spater wurde das Tracking begonnen. Die Punktion dauerte im
Mittel 1,2+0,3 Minuten. Ein kompletter Durchlauf mit dem Navigationssystem dauerte im Mittel 4,4+1,2 Minuten.

4 Diskussion

Die Ergebnisse unserer Versuche zeigen sich, wie in Abbildung 2 zu sehen, als vielversprechend. Die Zielstrukturen
wurden in den ersten vier Punktionsversuchen getroffen, die letzte Zielstruktur wurde knapp verfehlt. Die Dauer der
Durchfiihrung ist mit durchschnittlich 4,4 Minuten vom Beginn der Registrierung bis zum Ende der Punktion vergleich-
bar mit der manuellen, CT-gesteuerten Punktion. Es ist allerdings zu erwahnen, dass im Fall der navigierten Punktion fiir
das Einbringen der Navigationshilfen zusétzlich Zeit eingeplant werden muss [3]. Des Weiteren ist die Dauer der Unter-
suchung abhangig von Lasionseigenschaften, wie Tiefe, Grolle und Lage, und Eigenschaften des Patienten. [12]

Der Gesamtfehler unseres verwendeten Navigationssystems von 6,1+1,8 mm ist im Vergleich zu den Ergebnissen einer
ahnlichen Versuchsreihe mit optischem Tracking von Maier-Hein et al. [13] (Gesamtfehler 3,5+1,1 mm, N=20) zwar er-
hoht, aber weist aber dennoch eine Genauigkeit im einstelligen Millimeterbereich auf. Neben Genauigkeitseinbuf3en
durch den Einsatz des EM Trackingsystems, die aufgetreten sein kénnten obwohl auf die Vermeidung von Stéreinfliissen
geachtet wurde, kommen hierfiir weitere Griinde in Betracht, die im Folgenden erldautert werden.

Man kann an den Ausschnitten aus den Kontroll-CTs erkennen, dass sich die Nadelspitze bei keiner Zielstruktur in deren
Zentrum befindet. Dies kdnnte dadurch entstanden sein, dass die Leber beim Punktieren zusammengedriickt wurde und
sich somit der eigentliche Zielpunkt vom festgelegten Zielpunkt wegbewegte.

Des Weiteren weisen die Punktionen T2 und T5 einen hohen Benutzerfehler auf, der erwartungsgemal mit einem hohen
Gesamtfehler einhergeht. Eine Ursache flr den erhdhten Benutzerfehler ist moglicherweise das Abrutschen an der Le-
berkapsel.

Wir gehen jedoch davon aus, dass wir diese Probleme in kiinftigen Versuchen beheben kénnen und betrachten daher den
Einsatz von EM Tracking auch fir prazise Punktionen als vielversprechende Mdglichkeit. Hinzu kommt, dass von der
Firma NDI ein neuer Feldgenerator, bezeichnet als Tabletop Feldgenerator [9], vorgestellt wurde. Dieser schirmt das
EM Feld nach unten hin gegen Stérungen ab und ermdglicht daher ein genaues Tracking auf der CT Liege, wie bei CT-
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gefiihrten Eingriffen bendtigt. [9] Daher planen wir in einem zweiten Schritt weitere Experimente in einer héheren
Fallzahl unter Verwendung des Tabletop Feldgenerators.
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Abstract:

In der medizinischen Bildverarbeitung miissen immer gréRere Datenmengen verarbeitet werden, wahrend die Echtzeit-
fahigkeit der eingesetzten Systeme mitunter eine entscheidende Rolle spielt. Um diesen Anforderungen gerecht zu wer-
den, werden zunehmend Grafikkarten-Prozessoren (GPU, graphics processing unit) eingesetzt, die aufgrund ihrer Ar-
chitektur pradestiniert sind, um parallele Rechenschritte auf groen Datensatzen durchzufiihren. Insbesondere fiir mi-
nimal-invasive, laparoskopische Eingriffen, in denen eine Echtzeitanzeige der Videobilddaten unabdingbar ist, birgt
eine GPU-basierte Datenverarbeitung grofRes Potential. In diesem Beitrag stellen wir die GPU-basierte Optimierung
von Algorithmen vor, welche innerhalb eines Navigationssystems fiir die laparoskopische Entfernung der Prostata zum
Einsatz kommen. Fir die Verarbeitung der hochaufgeldsten Laparoskopie-Bilder konnten Geschwindigkeitszuwéchse
um den Faktor 6 erzielt werden. Dies zeigt das Potential von modernen GPUs fiir bildverarbeitende Echtzeitsysteme in
der Laparoskopie.

Schlusselworte: Augmented Reality, Navigation, Prostatektomie, GPU, laparoskopisch
1 Problem

Inshbesondere fiir bildbasierte Navigationssysteme in der Medizin ist die Echtzeitfahigkeit ein wichtiges Kriterium, wah-
rend der Umfang der anfallenden Daten stetig zunimmt. Dabei werden zunehmend Grafikkarten-Prozessoren (GPU,
graphics processing unit) eingesetzt, die sich aufgrund ihrer Architektur fur die parallele Verarbeitung von grof3en Da-
tenmengen eignen. So werden GPUs eingesetzt, um in Echtzeit digitale Rontgenrekonstruktionen fir ein C-Bogen-
basiertes Navigationssystem zu erzeugen [1]. Neben reinen Visualisierungstechniken werden GPUs zunehmend auch fiir
Registrierungsprobleme in der medizinischen Bildverarbeitung eingesetzt, um den Echtzeitanforderungen in intra-
operativen Umgebungen gerecht zu werden [2]. Ein Navigationssystem fiir die laparoskopische Entfernung der Prostata
verarbeitet hochaufgeldste, laparoskopische Videodaten, um Strukturen aus einem intra-operativen 3D-Ultraschall auf
dem realen Videobild anzeigen zu kénnen (Abb. 1) und wurde in [3] vorgestellt. Bewegungen des Laparoskops
und/oder des Organs missen in Echtzeit erfasst werden, so dass die eingeblendeten Strukturen passgenau ohne Verzége-
rung adaptiert werden kénnen. Somit ist die Echtzeitfahigkeit fir das entwickelte System von hdchster Bedeutung. Um
diese zu gewahrleisten und gleichzeitig den hohen Detailgrad von hochaufgeldsten Videodaten nutzen zu kénnen, wur-
den vorhandene Algorithmen auf die GPU portiert. In diesem Beitrag stellen wir die Ergebnisse dieser Uberarbeitung
bezuglich Laufzeitverbesserung vor.

223



Abb. 1 Darstellung von semi-transparenten Oberflachen auf dem laparoskopischen Videobild (Erweiterte Realitat, engl.
Augmented Reality, AR, aus [4]).

2 Methoden

Zusammengefasst besteht das Navigationssystem aus folgenden Schritten (fir weitere Informationen siehe [3]):

1. Prdoperative Kalibrierung der laparoskopischen Kamera.

2. Einbringen von nadelférmigen Navigationshilfen mit farbigen, kugelférmigen Enden in die Prostata.

3. Durchfiihrung eines intraoperativen 3D Transrektal-Ultraschalls.

4. Lokalisation der Nadel-Enden im Ultraschall-Bild und Segmentierung der relevanten Strukturen (Prostata-

Kapsel, Urethra, Neuro-vaskuldre Biindel).

5. Einblenden der relevanten Strukturen in das Videobild durch Echtzeitanalyse der eingehenden Videobilddaten.
Dabei kann die Echtzeitanalyse grob in die Teile Farbraumsegmentierung, Registrierung und Bildentzerrung unterteilt
werden.

Die Registrierung von Videobild und Ultraschallbildvolumen erfolgt mit Hilfe der eingebrachten Navigationshilfen. Die
farbigen Kopfe miissen hierzu in Echtzeit in den laparoskopischen Videodaten detektiert werden. Hierfiir werden die an-
kommenden Videobilder in den HSV-Farbraum konvertiert. Jeder Farbkanal wird dann anhand von empirisch festgeleg-
ten HSV-Werten gefiltert. Aus den so gewonnenen Binérbildern werden die Konturen extrahiert und die wahrschein-
lichsten Kandidaten als Navigationshilfe festgelegt. Die Konvertierung der Farbraums, die Zerlegung in die einzelnen
Farbkandle, sowie die Anwendung einer Segmentierung mit zweiseitigem Schwellwert wurden hier als parallelisierbare
Einzelschritte auf die Grafikkarte portiert.

Aus den Korrespondenzen der so extrahierten 2D-Bildpunkte und den einmalig lokalisierten 3D-Punkten im Ultra-
schallvolumen wird eine Registrierung mittels projektiver Geometrie errechnet [5]. Hier wird ein Levenberg-Marquardt
Algorithmus angewendet, der durch Minimierung des Rickprojektionsfehlers eine geeignete Registrierung errechnet.
Fur die Eliminierung von Ausreiflern wird ein RANSAC-Ansatz (engl. ,,random sample consensus*, [6]) verwendet.
Die einzelnen, voneinander unabh&ngigen Iterationen werden nach der Umstellung auf die GPU parallel ausgefihrt.
Damit die zuvor segmentierten Strukturen korrekt dargestellt werden, missen die einzelnen Videobilder schlieflich ent-
zerrt werden. Bei der Entzerrung werden die Pixel der eingehenden Bilder einzeln anhand der kalibrierten Verzerrungs-
parameter im Bild verschoben und durch Interpolation ein neues verzerrungsfreies Bild ermittelt. Die Verschiebung und
Interpolation kann fur einzelne bzw. eine Untermenge von Pixeln unabhéngig auf der GPU berechnet werden.

Fur grofe Teile der Implementierung wurde die Computer-Vision Bibliothek OpenCV verwendet, die in der Version 2.3.
die Mdglichkeit bietet, mittels Nvidia CUDA Technologie (,,Compute Unified Device Architecture*), Algorithmen auf
Grafikkarten-Prozessoren auszufilhren. CUDA bietet eine Schnittstelle, um eigene Algorithmen auf Nvidia-Grafikkarten
zu implementieren und von der Leistung moderner GPUs zu profitieren.

Fur die Experimente wurde folgende Hardware verwendet: Intel Quad CPU Q6600 2.40GHz, 4,00 GB RAM, NVIDIA
GeForce GTX 460. Die Evaluierung der portierten Algorithmen wurde auf aufgezeichneten, hochaufgeldsten Videoda-
ten aus bereits durchgeflihrten Prostata-Resektionen durchgefuhrt.

3 Ergebnisse

Die drei folgenden Diagramme fassen die Ergebnisse der GPU- und CPU-basierten Implementierung fiir die jeweiligen
Algorithmen zusammen. Abb. 2 zeigt die Geschwindigkeitsveranderung bei der Farbraumsegmentierung, Abb. 3 und
Abb. 4 stellen die Ergebnisse der Re-Implementierung des Registrierungsalgorithmus und der Bildentzerrung grafisch
dar.
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Abb. 2 Laufzeiten von CPU- und GPU-Implementierung der Farbraumsegmentierung in der Gegentberstellung.
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Abb. 3 Laufzeiten von CPU- und GPU-Implementierung des Registrierungs-Algorithmus in der Gegenuberstellung.
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4 Diskussion

Wie die Ergebnisse zeigen, erfiillt Re-Implementierung der firr die Navigation verwendeten Algorithmen die Erwartun-
gen an den Geschwindigkeitzuwachs und garantiert so eine nahezu echtzeitfahige Computerassistenz wahrend der lapa-
roskopischen Prostatektomie. Wie die Ergebnisse fur die Re-Implementierung der Farbraumsegmentierung und des Re-
gistrierungsalgorithmus zeigen, kostet die initiale Speicherallokation auf der Grafikkarte einen betrachtlichen Zeitanteil.
Solange aber die Auflésung der ankommenden Videobilder konstant ist, amortisiert sich die zeitaufwéndige Speicher-
allokation bereits nach wenigen Zeitschritten. Im Fall der Bildentzerrung ist die Grafikkarte bereits im ersten Durchlauf
schneller. Hier lasst sich der groRte Geschwindigkeitsunterschied feststellen. Dies ist dadurch zu erklaren, dass neben
der reinen Speicherallokation beim ersten Durchlauf auch bereits statische Entzerrungsmatrizen aus den Kalibrierungs-
daten erstellt werden, die dann im weiteren Programmablauf eine einfache Entzerrung der neu ankommenden Bilder er-
lauben. Da dieser rechenaufwendige Vorgang bereits auf der Grafikkarte ausgefiihrt werden kann, ist bereits im ersten
Durchlauf eine héhere Geschwindigkeit bei der GPU-Implementierung festzustellen. Demgegeniiber ist der geringste
Geschwindigkeitsunterschied bei der Registrierung festzustellen. In den Versuchen wurde fiir die Ausreiler-Eliminierung
die Zahl der Iterationen auf 100 festgelegt. Diese geringe Zahl und der vergleichsweise niedrige Rechenaufwand in jeder
Iteration sind dafiir ausschlaggebend, dass die CPU-Implementierung ahnliche Ausfiihrungszeiten erreicht. Nattrlich
lasst sich die Zahl der Iterationen beliebig steigern. Allerdings verbessert sich die Registrierungsqualitat dabei kaum.
Daraus lasst sich folgern, dass nur hoch parallelisierbare Probleme fiir die Ausfiihrung auf einer GPU lohnenswert sind.
Es ist anzumerken, dass der Geschwindigkeitszuwachs in groem MalR von der eingesetzten Hardware abhéangt. Die in
den Experimenten verwendete NVIDIA GeForce GTX 460 ist ebenfalls nur eine Grafikkarte der mittleren Preisklasse
und bietet dennoch einen ausreichenden Geschwindigkeitsgewinn. Grafikkarten in hoheren Preisklassen wirden noch
bessere Ergebnisse erzielen. Dasselbe gilt naturlich auch flr die neusten Generationen von CPUSs.

Insgesamt war der Implementierungs- und Umstellungsaufwand (berschaubar. Viele Bildverarbeitungsbibliotheken bie-
ten bereits Implementierungen ihrer Algorithmen auf Basis von GPUs an bzw. stellen einfache Tools zur Verfligung, um
eigene Funktionen auf einfache Art und Weise auf der Grafikkarte zu implementieren. Aus diesem Grund lohnt sich die
Re-Implementierung von Algorithmen auf Grafikkarten Uberall da, wo Echtzeitfahigkeit ein wichtiges Kriterium dar-
stellt.

Kommende Arbeiten werden sich vor allem auf die GPU-basierte Auswertung der fiir die Navigation verwendeten Bild-
daten konzentrieren. Insbesondere die Lokalisierung der Navigationshilfen im Ultraschallbild in Echtzeit ist hinsichtlich
der Kompensation von Organdeformationen interessant.
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Abstract:

Das HELIOS Phantom (Heidelberg Laparoscopic Intervention and Operation Simulator) stellt ein menschennahes
Phantom mit einem Torso aus Kunststoff und Organen aus Silikon auf der Basis einer Computertomographie eines Pa-
tienten dar. Das Phantom dient als Evaluationsplattform fiir samtliche Belange in der computer- und roboterassistierten
Chirurgie, des Weiteren ist es als Trainingsphantom fiir die laparoskopische Chirurgie nutzbar. Mit dem HELIOS Phan-
tom wird die Licke zwischen den abstrakten in-vitro Evaluationsmodalitaten (z.B. geometrische Phantome) und den re-
alistischen aber aufwendigen in-vivo Experimenten (z.B. Tierversuche) geschlossen. Mittels Rapid Prototyping wurden
der Torso und die Organe in 3D Form ausgedruckt. Grundlage hierfiir war das durch Segmentierung des CT Datensat-
zes entwickelte virtuelle Modell des Patientenkdrpers. Besonderheit des HELIOS Phantoms ist die Mdglichkeit der Her-
stellung eines Pneumoperitoneums fiir die laparoskopische Chirurgie.

Schltsselworte: realistisches Operationsphantom, Evaluationsplattform, laparoskopisches Trainingsphantom

1 Problem

Die computer- und roboterassistierte Chirurgie hat in den letzten Jahren viele innovative Entwicklungen wie beispiels-
weise Navigations-, Planungs- und Assistenzsysteme hervorgebracht. Bevor diese jedoch am Patienten Anwendung fin-
den kdnnen, missen sie in in-vitro bzw. in-vivo Experimenten auf ihre Sicherheit und Verlasslichkeit Gberprift werden.
Bisher existiert nur eine beschrankte Anzahl von Mdglichkeiten diese Entwicklungen zu evaluieren (1). Zudem besteht
insbesondere bei laparoskopischen Operationen ein hoher Trainingsbedarf. Verglichen mit der konventionellen Chirurgie
besteht bei der laparoskopischen Chirurgie ein erhdhter Aufwand sich die Techniken der laparoskopischen Chirurgie an-
zueignen. Bisher gibt es nur eine beschrankte Anzahl von Mdglichkeiten laparoskopische Fertigkeiten zu trainieren,
denn die Situation stellt sich hierbei analog zur oben geschilderten dar.

Einerseits gibt es Phantome, die meist aus einer Box mit verschiedenen Einsitzen bestehen, mit denen einfache Ubungen
wie das Knoten kniipfen oder andere abstrakte Aufgaben durchgefiihrt werden kénnen (2). Andererseits steht im Tier-
modell (Schwein) eine weitere Evaluations- und Trainingmdglichkeit zur Verfigung (3). Das Ausfiihren von einzelnen
chirurgischen Handgriffen ist zwar mit den meist selbst gebauten Phantomen relativ gut durchfiihrbar, eine realistische
Operations-/ Evaluationsumgebung kann allerdings selten geschaffen werden. Dies ist zwar im Tiermodell der Fall, je-
doch mit erhdhtem Kosten- und Organisationsaufwand verbunden.

Ziel unserer Entwicklung war ein Phantom, welches eine méglichst menschennahe Anatomie liefert und einen einfachen
Zugang bei minimalem Organisationsaufwand bietet.

2 Methoden

Das HELIOS Phantom (Heidelberg Laparoscopic Intervention and Operation Simulator) besteht im Wesentlichen aus
zwei Komponenten: Zum einen aus einem Kunststofftorso und zum anderen aus Silikonorganen.
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Als Grundlage fiir das HELIOS Phantom dient ein Ganzkorper-CT eines Patienten des Heidelberger Universitatsklini-
kums. Bei der Auswahl des CTs wurde darauf geachtet, dass keine Pathologien vorlagen und der Patient den Durch-
schnittsmalen seines Altersbereichs entsprach.

Fur die Erstellung des Phantoms wurden grundsétzlich folgende Schritte durchgefiihrt: Zunéchst wurden in jeder Schicht
des CTs die Organe und die Wand des Torsos mithilfe des Programms MITK (Medical Imaging Interaction ToolKits,
DKFZ Heidelberg) segmentiert. Der Torso und alle Organe des Patienten waren daraufhin als virtuelles Model verfiig-
bar. Um den Datensatz auch in der Realitat verflighar zu machen, wurden 3D-Druckverfahren angewandt. Der Torso des
Phantoms wurde in Folge aus Kunststoff per Rapid Prototyping ausgedruckt. Die Organe wurden ebenfalls per Rapid
Prototyping aus Gips gedruckt. Nach Herstellung einer Silikonform mithilfe der Gipsorgane konnten in dieser dann Sili-
konorgane gegossen werden. Der Torso des Phantoms enthélt die muskuldren und kndchernen Anteile des Patienten in-
klusive der Haut, die im Bereich der Bauchapertur ausgespart wurde, um den Zugang zum Bauchraum zu ermdglichen.
Die Reproduktionsgenauigkeit der Organe wurde mittels erneuter CT-Bildgebung evaluiert. Der Aufbau des Pneumor-
peritoneums erfolgt mittels einer Latexfolie als Bauchhautersatz, die am Rand der Bauchapertur zwischen eine Magnet-
Stahlseilkonstruktion eingespannt wird.

3 Ergebnisse

Nach Einsetzen eines Trokars mit Anschluss an einen handelsiiblichen laparoskopischen Insufflator konnte im Inneren
des Phantoms ein Druck von 11mmHg aufgebaut werden. Die Reproduktionsgenauigkeit der Organe lag in einer ersten
Evaluation bei bei 1,92+-1,5 mm. Das HELIOS Phantom wurde erfolgreich fiir die Evaluation eines Navigationssystems
genutzt. Die Kosten der Erstellung eines vollstandigen Phantoms, Formerstellung inbegriffen, lagen bei ca. 5.800€.

4 Diskussion

Das HELIOS Phantom eignet sich vor allem als Evaluationsplattform in der computerassistierterten Chirurgie und als
Trainingsmodalitat in der laparoskopischen Chirurgie. Das Phantom kann mit allen Organen des Bauches und Beckens
bestiickt werden und ermdglicht somit ein realitatsnahes Operieren bzw. Evaluieren definierter Fragestellungen.

Es eignet sich gut dazu die bisher vorhandene Liicke zwischen den geometrischen Phantomen, in denen rudimentar Teil-
schritte von Operationen simuliert werden kénnen und den sehr realitadtsnahen Tiermodellen (v.a. Schwein) zu schlieRen.
Das Phantom bietet zudem eine realistische Anatomie, da diese aus dem CT eines Patienten extrahiert wurde. Zudem
besteht praktisch kein Organisationsaufwand, um das Phantom fiir Evaluationsversuche oder laparoskopische Trainings
vorzubereiten.

Gemessen an den Mdoglichkeiten die das Phantom bietet, handelt es sich um eine preislich angemessene Alternative zu
geometrischen Phantomen und Tierversuchen. Die Investitionen fiir den Torso und die Silikonformen sind nur einmalig
zu tatigen. Je nach Verbrauch und Verschlei? der Silikonorgane und des Latextuches fallen hierbei minimale wiederkeh-
rende Kosten an.
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Abstract:

Navigation wird in der Weichgewebechirurgie klinisch bisher kaum oder gar nicht genutzt. Hauptproblem ist die Ver-
schieblichkeit und Deformation der Organe. Im klinischen Szenario einer laparoskopischen Rektumresektion versuchen
wir durch gleichzeitiges Tracking der Instrumente (optisches Tracking) und des Rektums (elektromagnetisches Tra-
cking), dieses Problem zu l6sen. Die Versuche wurden mit einem eigens konstruierten menschenahnlichen Phantom
durchgefuihrt, wobei 14 Glaskugeln als Navigationsziele und ein elektromagnetischer Sensor in der Wand des Silikon-
rektums platziert wurden. Der Target registration error wurde flr verschiedene Ausmalie der Organbewegung gemessen
und mit bzw. ohne Organtracking analysiert. Anschlieend erfolgte die statistische Auswertung unter besonderer Be-
ricksichtigung der Geometrie des Rektums und des Abstands der Navigationsziele vom Organsensor. Die Ergebnisse
zeigen, dass ein Organtracking klare Vorteile bringt, aber das bisherige lineare Modell um ein komplexeres Weichge-
webemodell erweitert werden muss.

Schlusselworte: Navigation, Organbewegung, Rektumchirurgie, Laparoskopie

1 Problem

Das kolorektale Karzinom ist eine der haufigsten Krebsarten in der westlichen Welt [1] und die meisten kolorektalen
Karzinome sind im Rektum (Enddarm) lokalisiert. Heutiger Standard ist eine multimodale Therapie, entscheidend fir
das Uberleben ist jedoch eine gute chirurgische Entfernung des Tumors. Hierbei spielt die in den 1980er Jahren entwi-
ckelte totale mesorektale Exzision eine entscheidende Rolle [2]. Mittlerweile kann diese Operation minimalinvasiv
durchgefiihrt werden. Allerdings fehlt dem Chirurgen hier das haptische Feedback zur Lokalisierung des Tumors, sodass
haufiger eine umfangreichere Organentfernung stattfindet, was mit zusétzlichen Komplikationen fiir den Patienten ver-
bunden ist [3]. Daher ist ein Navigationssystem sinnvoll, um dem Chirurgen intraoperativ die Position des Tumors anzu-
zeigen und die optimale Therapieentscheidung fiir den Patienten zu treffen.

Allerdings nutzen die meisten Navigationssysteme lediglich préoperative Bildinformationen als Grundlage. Und selbst
wenn intraoperative Bilddaten genutzt werden, sind diese in der Regel nicht in Echtzeit verfiigbar. In der Rektumchirur-
gie aber ist die Organbewegung von groRer Bedeutung: nachdem das Rektum mitsamt Mesorektum aus der bindegewe-
bigen Umgebung mobilisiert wurde, tbt der Chirurg Zug auf das Rektum aus und durch diese iatrogene Manipulation
verschiebt sich das gesamte Organ, insbesondere aber der Tumor. Die Folge ist, dass durch eine statische Navigation
(d.h. ohne Bewegungskompensation) eine robuste Genauigkeit nicht erreicht werden kann.

2 Methoden

Innerhalb des Medical Imaging Interaction Toolkit [4] wurde das Navigationssystem HD-MIND entwickelt, das bereits
fiir die minimalinvasive Osophagusresektion angewendet wurde [5]. Hier wurde allerdings noch keine Organbewegung
berticksichtigt. Zu diesem Zweck wurde das System weiterentwickelt, sodass zwei Trackingsysteme parallel genutzt
werden kénnen. Ein optisches Trackingsystem (Polaris® Spectra, NDI Inc., Kanada) dient hierbei zum Tracking der In-
strumente, das elektromagnetische Trackingsystem (Aurora®, NDI Inc., Kanada) wird fiir das Organtracking benutzt.
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Die Experimente wurden mit dem HELIOS-Phantom durchgefiihrt, das in unserer Arbeitsgruppe als originalgetreue
Nachbildung des menschlichen Kérpers entwickelt wurde und Silikonorgane enthalt. Fiir diese Experimente wurde le-
diglich das Beckenmodul mit der Beckenbodenmuskulatur, dem Rektum und dem Becken selbst, auf dem die Registrati-
on Fiducials befestigt wurden, genutzt. In der Wand des Rektums wurden 14 Glaskugeln als Navigationsziele platziert,
sowie ein 6D-elektromagnetischer Trackingsensor. AnschlieBend wurde das Rektum mit Watte im Becken immobilisiert.
Danach wurde eine CT-Bildgebung mit einem Siemens Somatom Definition Flash (Siemens AG, Erlangen, Deutschland)
mit einem Schichtabstand von 1,0 mm bei einer R6hrenspannung von 120 V durchgefiihrt.

Nachdem die CT-Bilder in das Navigationssystem geladen waren, wurden sowohl die 6 Registration Fiducials, als auch
die 15 Navigationsziele und die Ausgangsposition des Organsensors in den Bildern markiert. Darauf folgte die Regist-
rierung der CT-Daten mit beiden Trackingsystemen und der Start der Navigation.

Nach der Mobilisierung durch Entfernung der Watte wurde das Rektum jeweils in zehn verschiedenen Zugweiten ge-
spannt, samtliche Navigationsziele wurden mit einem optisch getrackten Pointer angefahren und der Target Registration
Error (TRE) berechnet. Hierbei wird die gespeicherte Ausgangsposition des Organsensors genutzt, um die Bewegung
des Organs zu berechnen. Wenn das Rektum bewegt wird und der Zielpunkt mit einem optisch getrackten Instrument
angefahren wird, wird der Vektor der Organbewegung (elektromagnetisches Tracking) vom Vektor des Ziels bei beweg-
tem Rektum (optisches Tracking) abgezogen, sodass sich der Ausgangsvektor des Navigationsziel ergibt (Hybrides Tra-
cking).

Die statistische Auswertung erfolgte mit dem Programm R, wobei der Zusammenhang von Organbewegung, unkorrigier-
tem TRE (rein optisches Tracking) und korrigiertem TRE (hybrides Tracking) mit dem Students t-Test untersucht wurde.
Ziel war eine von den Chirurgen geforderte Genauigkeit von unter 10 mm. Die Analyse erfolgte unter Beriicksichtigung
der Position der Navigationsziele in Beziehung zum Organsensor.

3 Ergebnisse

Die vorlaufige Auswertung von drei Experimenten ergab eine deutliche Reduktion des TRE durch die Korrektur mittels
Organtracking (Students t-test, p<0.001). Der TRE lag fir die einzelnen Punkte Uber alle Zugweiten ohne Korrektur
zwischen 22,4 mm (SD 12,5 mm) und 42,9 mm (SD 23,8 mm) bzw. mit Korrektur zwischen 3,2 mm (SD 1,6 mm) und
13,4 mm (SD 6,1 mm). Dariiberhinaus waren die Messwerte bei 11 von 15 Zielpunkten signifikant kleiner als die chi-
rurgische Anforderung von 10 mm. Bei 9 von 15 Zielpunkten waren mehr als 95 % aller Messwerte kleiner als 10 mm.
Diese 9 Zielpunkte sind die 5 Zielpunkte auf Hohe des Organsensors, ein Zielpunkt 5 mm unter dem Sensor, sowie die 3
Zielpunkte jeweils 5, 10 und 15 mm dber dem Sensor.

4 Diskussion

Allein durch ein lineares Modell der Deformation des Rektums, das auf der Information eines einzelnen elektromagneti-
schen Organsensors beruht, konnte die Genauigkeit der Navigation erheblich gesteigert werden. Eine genauere Sub-
gruppenanalyse ergab, dass die Genauigkeit auf der Héhe des Organsensors bereits jetzt sehr gut ist, insbesondere unter-
halb des Sensors jedoch starke Verzerrungen auftreten. Diese kénnen durch die Verwendung des einfachen linearen Mo-
dells erklart werden, sodass von weiterem Verbesserungspotential durch die Nutzung eines komplexeren
Weichgewebemodells auszugehen ist. Nichtsdestotrotz bleibt offen, inwieweit sich die Ergebnisse des Phantomexperi-
ments in vivo reproduzieren lassen. Durchblutung, Vernarbung und der Tumor haben Einfluss auf das Gewebe des Rek-
tums und somit Beweglichkeit und Verformung.

Zusatzlich zum hier beschriebenen Tracking des ganzen Organs gibt es etwa in der Leberchirurgie Ansétze, lediglich die
Position des Tumors im Raum zu verfolgen, damit ein vorgegebener Sicherheitsabstand zum Instrument nicht unter-
schritten wird [6]. Auch wenn diese Methode im engen Raum des kleinen Beckens weniger vielversprechend erscheint
als in der Leberchirurgie, wird deutlich, dass die Bewegung der Zielregion in der Weichgewebechirurgie starkerer Auf-
merksamkeit bedarf, wenn Navigation mit hoher Genauigkeit durchgefiihrt werden soll. Dies kénnte im kleinen Becken
analog zur Strahlentherapie geschehen, die sogar kabellose elektromagnetische Trackingsysteme einsetzt [7].
Zusammenfassend erscheint das Organtracking ein vielversprechender Ansatz zur Bewegungskompensation, zukinftige
Forschung muss sich jedoch auf eine gute Integration in den klinischen Workflow, die Nutzung eines realitdtsnahen
Weichgewebemodells sowie eine geeignete Mensch-Maschine-Schnittstelle konzentrieren.

230



5

(1]
(2]
(3]

[4]
(5]

(6]

[7]

6

Referenzen

A. Jemal, F. Bray, M. M. Center, J. Ferlay, E. Ward, and D. Forman, “Global cancer statistics,” CA Cancer J Clin,
vol. 61, no. 2, pp. 69-90, Apr. 2011.

R. J. Heald and R. D. Ryall, “Recurrence and survival after total mesorectal excision for rectal cancer,” Lancet,
vol. 1, no. 8496, pp. 1479-1482, Jun. 1986.

D. G. Jayne, J. M. Brown, H. Thorpe, J. Walker, P. Quirke, and P. J. Guillou, “Bladder and sexual function follow-
ing resection for rectal cancer in a randomized clinical trial of laparoscopic versus open technique,” Br J Surg, vol.
92, no. 9, pp. 1124-1132, Sep. 2005.

I. Wolf, M. Vetter, I. Wegner, T. Béttger, M. Nolden, M. Schobinger, M. Hastenteufel, T. Kunert, and H.-P. Mein-
zer, “The medical imaging interaction toolkit,” Med Image Anal, vol. 9, no. 6, pp. 594-604, Dec. 2005.

H. G. Kenngott, J. Neuhaus, B. P. Miiller-Stich, 1. Wolf, M. Vetter, H.-P. Meinzer, J. Kéninger, M. W. Biichler, and
C. N. Gutt, “Development of a navigation system for minimally invasive esophagectomy,” Surg Endosc, vol. 22,
no. 8, pp. 1858-1865, Aug. 2008.

S. Beller, S. Eulenstein, T. Lange, M. Hinerbein, and P. M. Schlag, “Upgrade of an optical navigation system with
a permanent electromagnetic position control: a first step towards ‘navigated control’ for liver surgery,” J Hepato-
biliary Pancreat Surg, vol. 16, no. 2, pp. 165-170, 2009.

R. D. Foster, D. A. Pistenmaa, and T. D. Solberg, “A comparison of radiographic techniques and electromagnetic
transponders for localization of the prostate,” Radiation Oncology (London, England), vol. 7, no. 1, p. 101, Jun.
2012.

Danksagung

Die vorliegende Arbeit entstand im Projekt M1 "Intraoperative Risikoreduktion durchmodellbasierte Einblendung kom-
plexer anatomischer Strukturen" des Graduiertenkolleg 1126 Intelligente Chirurgie geférdert durch die deutsche For-
schungsgemeinschaft (DFG). Darliberhinaus danken die Autoren den Kollegen aus der Radiologie fir die Méglichkeit
zur Nutzung der Computertomographie.

231



Volumenénderung der Leber im Schweinemodell flir Operationspla-
nung und intraoperativer Computerassistenz

Preukschas A', Bihani S*, Bellemann N*, Kenngott HG?, Norajitra T?, Graser B?, Gondan M*, Nickel F*, Miller-Stich
BP

!Abteilung fiir Allgemein-, Viszeral- und Transplantationschirurgie, Ruprecht-Karls-Universitat, Im Neuenheimer Feld
110, 69120 Heidelberg, Deutschland

“Abteilung Medizinische und Biologische Informatik, Deutsches Krebsforschungszentrum, Im Neuenheimer Feld 280,
69120 Heidelberg, Deutschland

$Abteilung fir Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Ruprecht-Karls-Universitat, Im Neuenheimer Feld 110,
69120 Heidelberg, Deutschland

*Institut fiir Medizinische Biometrie und Informatik, Ruprecht-Karls-Universitat, Im Neuenheimer Feld 305, 69120
Heidelberg, Deutschland

Kontakt: Felix.Nickel@med.uni-heidelberg.de
Abstract:

Atmung, Lagerung und chirurgische Manipulation verandern Form, GroRRe und Lage der Leber. Diese Studie untersucht
den Einfluss von Beatmung und operativem Zustand auf das Lebervolumen. Im Schweinemodell wurden in drei operati-
ven Zustanden (Nativ, Laparotomiert, Pneumoperitoneum) jeweils fur drei Atemstellungen (Expiration, Atemmittellage,
volle Inspiration) CT-Bilddaten aufgenommen und das Lebervolumen berechnet. Nach Laparotomie verkleinerte sich
das Lebervolumen im Mittel um 10%, bei Pneumoperitoneum um 16%. Das Lebervolumen stieg mit der Inspiration in
allen operativen Zustanden unterschiedlich stark an. Die Studie zeigt, dass Veranderungen des Lebervolumens durch
Atmung und operativen Zustand bei der Verwendung préoperativer Bilddaten zur Operationsplanung und intraoperati-
ven Computerassistenz beachtet werden miissen.

Schlisselworte: Operationsplanung, Tiermodell, Weichteilchirurgie, Navigation

1 Problem

Bei chirurgischen und minimalinvasiven Eingriffen an der Leber ist die Verwendung praoperativer Bilddaten zur Opera-
tionsplanung und intraoperativen Navigation sinnvoll. Die Prazision ist jedoch durch Organdeformation vermindert. Die
Leber andert sich in Form, GroRRe und Lage durch die Atmung, Lagerung, den operativen Zustand, sowie durch chirur-
gische Manipulation. Ziel dieser Studie ist die Quantifizierung des Einflusses der Atmung bzw. der Beatmung wéhrend
einer Operation und des operativen Zustandes auf das Lebervolumen. Es sollen mehrere Atemstellungenverglichen wer-
den und der Einfluss des bei der Laparoskopie notwendigen Pneumoperitoneums und der Laparotomie auf die Grofe
und GroRenénderung der Leber untersucht werden. Die Untersuchungen finden in einem experimentellen Grof3tiermo-
dell mit dem Menschen &hnlicher OrgangréRe und-Anatomie statt.

2 Methoden

Die Versuche wurden am Schweinemodell (n = 5, 20-34 kg) durchgefiihrt. Die Tiere waren unter VVollnarkose und ma-
schineller Beatmung in 0°-Riickenlage auf einer Vakuummatratze positioniert. Die CT-Bilder (Siemens SOMATOM
Sensation™) wurden in den drei verschiedenen Zustanden (Nativ, Laparotomiert, mit Pneumoperitoneum) jeweils fiir
drei verschiedene respiratorische Stellungen aufgenommen (Expiration, Atemmittellage, volle Inspiration) (Abbildung
1). Die Bilddaten wurden manuell segmentiert mittels des Medical Imaging Interaction Toolkit (MITK) (Abbildung 2).
Die Volumina der segmentierten Leber wurden auf zwei Arten gemessen. Erstens durch eine voxelbasierte Berechnung
mithilfe des Medical Imaging Toolkit (MITK). Bei der zweiten Methode wurde zuerst mittels des MITK ein Mesh-
Modell der segmentierten Leber erstellt und dann mittels MeshLab das Mesh-Volumen errechnet. Die Daten wurden
mit einer hierarchischen linearen Regression ausgewertet [1]. Untersucht wurde der Einfluss des operativen Zustands
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(Nativ, Laparotomiert, mit Pneumoperitoneum) und der Atemstellung (kontinuierlicher Préadiktor mit Stufen Expiration,
Atemmittelstellung, volle Inspiration) und der Messmethode (MITK, MeshLab) auf das ermittelte Lebervolumen. Vom
operativen Zustand abhangige VVolumenédnderungen wurden anhand der Wechselwirkung von Zustand und Atemstel-
lung untersucht. Lebervolumina der einzelnen Versuchstiere wurden durch einen zufélligen Faktor berlicksichtigt. Das
Signifikanzniveau wurde auf a = 5% festgelegt, ohne Korrektur fir multiples Testen.

Nativ (Nat) Laparotomie (Lap) Pneumoperitoneum (Pneu)
1. Expiration (Exp)
2. Atemmittellage (Mit)
3. \olle Inspiration (Insp)

Abbildung 1: Messreihen
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3 Ergebnisse

Im Bezug zum nativen Zustand verkleinerte sich im laparotomierten Zustand das Lebervolumen im Mittel um 94 ml
bzw. 10.2% (p = .010), bei Pneumoperitoneum um 137 ml bzw. 16.2% (p <.001). Die Atemstellung hatte ebenfalls ei-
nen signifikanten Einfluss auf das Lebervolumen, dabei stieg das Lebervolumen im Durchschnitt um 34 ml bzw. 5.1%
(p < .001) pro inspirativem Schritt. Im nativen Zustand stieg das Lebervolumen zur Atemmittellage um 54,4ml bzw.
8.0% (p <.001), zu voller Inspiration um 67.4ml bzw. 10.2% (p < .001). Im laparotomierten Zustand stieg das Lebervo-
lumen zur Atemmittellage um 44,9ml bzw. 5.8% (p < .001), zu voller Inspiration um 76,3ml bzw. 10.2% (p < .001). Mit
Pneumoperitoneum stieg das Lebervolumen zur Atemmittellage um 16.6ml bzw. 2.4% (p = .095), zu voller Inspiration
um 14,7ml bzw. 2.1% (p = .045). Die Messmethode hatte einen konstanten Einfluss, im Mittel lieferte die MeshLab-
Methode ein 24 ml bzw. 2.0% geringeres Lebervolumen als die MITK-Methode (p = .027).

Lebervolumen

1000

ml
800 900

700

600
l

Exp Mit Insp

Atemstellung
Abbildung 2: Lebervolumen in Abhéngigkeit von Atemstellung und intraoperativen Zustand

4 Diskussion

Die Ergebnisse dieser Studie zeigen eine Verédnderung des Lebervolumens je nach Atemstellung und operativem Zu-
stand. Nach Laparotomie und Pneumoperitoneum verkleinerte sich das Lebervolumen. Das Lebervolumen stieg mit der
Inspiration in allen operativen Zustdnden unterschiedlich stark. In der OP-Planung sollten diese Ungenauigkeiten und
Unterschiede berticksichtigt werden. Die Lebervolumina kénnen durch Simulation oder Computerassistenzsysteme an-
gepasst und kompensiert werden. Eine mégliche Anwendung der Ergebnisse dieser Studie ist, dass bei Verwendung des
Lebervolumens flr intraoperative Planung, Navigation oder Anwendung die Bildgebung am ehesten in Expiration statt-
finden sollte, da dieser Zustand den intraoperativen Verhaltnissen am ehesten gleicht. Wichtig ist die genaue Berech-
nung des Lebervolumens bei der Leberresektionsplanung und bei der Ermittlung des Restvolumens nach Leberresektion
z.B. nach Leberlebendspende oder bei erweiterten Leberesektionen aufgrund grofRer Tumore mit fraglich ausreichender
Funktion der verbleibenden Restleber in Abhé&ngigkeit der berechneten GroRe. Die Verdnderung des Lebervolumens
wahrend der Atmung und zwischen den verschiedenen Zusténden ist durch die kardiozirkulatorische Physiologie [2]
und die Veranderungen der abdominellen Druckverhéltnisse zu erkléren [3, 4]. Limitierungen der Studie: die Anatomie
der Leber des Hausschweins ist dem Menschen &hnlich aber nicht gleich, so besteht die Schweineleber aus mehreren
Lappen und hat ein etwas geringeres Volumen [5]. Die zwei Berechnungsmethoden der Lebervolumina zeigten eine gu-
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te Ubereinstimmung. Die anhand des vorliegenden experimentellen Modells gewonnenen Erkenntnisse kénnen in For-
schungsprojekten im Bereich der computerassistierten Chirurgie und Navigation verwendet werden. Die Ubertragung
der Ergebnisse auf den Menschen muss vor einer klinischen Anwendung kritisch geprift werden.

[1]
2]
[3]
[3]

[5]

6
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Abstract:

Uber 40.000 Mitralklappen Rekonstruktionen werden jedes Jahr in den Vereinigten Staaten durchgefiihrt. Dabei ist eine
genaue Quantifizierung des Mitral Annulus erforderlich. Manuelle Vermessungen bendtigen viel Zeit, die besonders in
der klinischen Routine sehr wertvoll ist. Wir stellen eine Methode zur semi-automatischen Modellierung und Quantifi-
zierung des Mitral Annulus anhand von 3D Ultraschall Daten vor. Dabei werden Bildinformationen zusammen mit ana-
tomischem Wissen in Form eines Standardmodells genutzt, um selbst in stark verrauschten und unvollstandigen Bildda-
ten ein gutes Ergebnis zu erzielen. Die Methode wurde an Ultraschalldaten von 39 Patienten evaluiert, wobei festge-
stellt wurde, dass die erzeugten Modelle lediglich um 0.5 mm von der Intra-Observer Variabilitdt des Experten
abweichen. Dabei benétigt die vollstandige Durchfiihrung der Methode weniger als eine Minute pro 3D Datensatz.

Schlisselworte: Mitralklappeninsuffizienz, Mitral Annulus, 3D, Ultraschall

1 Problem

Mitralklappeninsuffizienz ist eine weit verbreitete Krankheit. Studien’? aus den USA zeigen, dass ca. 2% der Gesamtbe-
volkerung betroffen ist. In schwerwiegenden Fallen ist ein chirurgischer Eingriff notwendig, bei dem die Mitralklappe
rekonstruiert wird. Hierbei spielt die Form und die GroRze des Mitral Annulus (MA) eine wichtige Rolle. Fir die manuel-
le praoperative Vermessung kann 3D Ultraschall verwendet werden. Jedoch ist der zeitliche Aufwand hierfir sehr hoch.
Firr die klinische Routine werden schnelle Messverfahren benétigt. Schneider et al® stellten einen semi-automatischen
Ansatz zur Erstellung eines Mitralklappenmodells vor, basierend auf Graphcut und aktiven Konturen. Weitere Ansétze
wurden von lonasec et al* und Voigt et al® entwickelt, welche beide auf maschinellem Lernen basieren. Im Folgenden
stellen wir einen modellbasierten Ansatz zur Erzeugung eines MA Modells vor, der selbst auf stark verrauschten 3D Ult-
raschallbildern schnelle und prazise Quantifizierung ermdglicht.

2 Methoden

Die Grundidee ist die Verwendung von anatomischem Wissen bei der Lokalisierung des MA in den Bilddaten. Dieses
Wissen wird reprasentiert mit einem Standard Modell, das auf Expertenwissen und anatomischer Literatur basiert. Das
Modell besteht aus 16 Punkten, die mit Hilfe von Subdivisions Kurven® zu einer rundlichen Form verbunden werden. Im
ersten Schritt wird das Modell initial platziert. Dazu wird zunéchst Rauschen aus dem Bild herausgefiltert mit Hilfe ei-
nes Total Variation Filters’. AnschlieRend werden zwei anatomisch deutlich definierte Punkte, die beiden Kommissur-
punkte des MA, durch den Arzt interaktiv ausgewahlt. GréRe und Position des initialen Modells kdnnen dadurch be-
stimmt werden. Die Lage des Modells im Raum wird automatisch festgelegt, indem mehrere realistische Orientierungen
des MA anhand ihrer Pixelintensititen an den 16 Modellpunkten auf Plausibilitat bewertet werden. Der zweite Schritt ist
die automatische Optimierung des initialen Modells. Hierbei werden iterativ zwei Arten von Kréften berechnet, die auf
das Modell wirken und es verformen. Die externen Krafte und die internen Kréfte. Die externen Kréfte passen das Mo-
dell an die Bilddaten an. Dabei wird fiir jeden der 16 Modellpunkte ein Verschiebungsvektor berechnet, der zum hellsten
Pixel in der ndheren Umgebung des Punktes zeigt. Zusétzlich werden zwei Faktoren beriicksichtigt, die die Wahrschein-
lichkeit fur Fehldetektionen ausdriicken. Dies ist zum einen die Entfernung zum hellsten Pixel und zum anderen die Né-
he dieses Pixels zum Bildrand. Je weiter das Pixel entfernt ist, desto wahrscheinlicher ist eine Fehldetektion. Zudem ist
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eine Nahe des Pixels zum Bildrand ein Indiz dafir, dass der MA unvollstandig zu sehen ist. Die internen Krafte sorgen
dafirr, dass die Form des Modells realistisch bleibt. Das gegenwartige Modell wird in jeder Iteration mit dem urspriingli-
chem Standardmodel verglichen. Unterschiede im Abstand der Punkte sowie in den Winkeln zwischen den Verbundsli-
nien der Punkte werden in entsprechenden kompensierenden Verschiebungsvektoren fir alle 16 Punkte ausgedriickt. Al-
le hierfur relevanten physikalischen Grundsatze, wie die Hebelwirkung und Newtons Wechselwirkungsprinzip, werden
dabei beriicksichtigt. Interne und externe Krafte werden nun tiber mehrere Iterationen hinweg berechnet und angewandt,
bis das Model gegen einen Endzustand konvergiert (siehe Bild 1).

3 Ergebnisse

Die Methode wurde anhand von zeitaufgeldsten 3D transdsophagealen Ultraschalldaten von 39 Patienten (insgesamt
630 3D Bilder) evaluiert. Bei allen Patienten wurde eine Mitralklappeninsuffizienz diagnostiziert, kombiniert mit diver-
sen anderen Herzerkrankungen und ein chirurgischer Eingriff vorgenommen. Die Aufnahmen wurden von einem Exper-
ten abhangig von ihrer Bildqualitat in Qualitatskategorien unterteilt: Geringe Qualitat, mittlere Qualitat und hohe Quali-
tat. AnschlieBend erstellte der Experte fiir jeden 3D Datensatz drei Mal unabhangig voneinander ein Modell des MA,
indem er die 16 Punkte manuell definierte. Die drei Modelle wurden anschlielend zu einem mittleren Modell zusam-
mengefasst und es wurde die Standardabweichung des Experten berechnet. Zur Evaluation wurde nun fir jeden 3D Da-
tensatz die vorgestellte Methode mit den beiden Kommissurpunkten aus dem mittleren Modell des Experten initialisiert
und die automatische Optimierung durchgefiihrt. AnschlieBend wurde die mittlere Distanz der 16 Punkte des resultie-
renden Modells zu den jeweilig korrespondierenden Punkten im mittleren Experten Modell als Fehlerwert berechnet.
Auf dieselbe Weise wurde auch die Standardabweichung des Experten zu jedem 3D Datensatz berechnet. Die Fehler-
werte bzgl. dem mittleren Experten Modell und dem resultierendem Modell der Methode, sowie die Standardabwei-
chung des Experten, wurden fiir alle Datensétze einer Qualitatskategorie zusammengefasst (siehe Tabelle 1). Mittelt man
die Fehlerwerte (ber alle Bilder, so erhalt man den mittleren Fehlerwert von 3.42 mm. Die (ber alle Bilder gemittelte
Standardabweichung des Experten betragt 2.92 mm.

T 4.5
@40 -
= 3.5 -
= 3.0 -
2.5 4
2.0 -
1.5
1.0 -
0.5 -
0.0 A T T
Geringe Mittlere Hohe

Qualitat Qualitat Qualitat

llime

M Fehlerwert der Methode

Standardabweichung des Experten

Tabelle 1: Ergebnisse der Evaluation, kategorisiert nach Bild 1: Volumenvisualisierung eines 3D Ultraschallbildes
Bildqualitét der 3D Ultraschalldaten mitsamt passendem Mitral Annulus Modell

4 Diskussion

Selbst flr den Experten ist die genaue Lokalisierung des MA schwierig. Wie man aus Tabelle 1 entnehmen kann, steigt
die Intra-Observer Variabilitdt mit Verschlechterung der Bildqualitat. Der Fehlerwert der vorgestellten Methode ist Giber
alle Bilder gemittelt nur geringfiigig unter der Standardabweichung des Experten (0.5 mm). Die automatisch erstellten
MA Modelle sind also mit den manuell erzeugten Modellen des Experten vergleichbar. Der Zeitaufwand der Methode,
inklusive Initialisierung und Optimierung betrégt weniger als eine Minute pro 3D Datensatz. Eine Einbindung in die kli-
nische Routine ware daher denkbar und ist fur die Zukunft angestrebt.
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Abstract:

Performing surgery on the beating heart has significant advantages compared to cardiopulmonary bypass. However, when
performed directly, it is very demanding for the surgeon. As an alternative, using a teleoperated robot for compensating
the heart motion has been proposed. As an addition, this paper describes how stabilized images are obtained to create the
illusion of operating on a stationary heart. For that purpose, the heart motion is tracked with a stochastic physical model.
Based on correspondences obtained by motion tracking, image stabilization is considered as a scattered data interpolation
problem. The proposed algorithms are evaluated on a heart phantom and in in-vivo experiments on a porcine heart, which
show that there is very little residual motion in the stabilized images.
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1 Problem

Surgery on the heart, for example coronary artery bypass graft (CABG), is commonly performed with cardiopulmonary
bypass (CPB). When CPB is used, the heart is stopped and a heart-lung machine is employed to keep the patient alive.
However, CPB introduces additional risks for the patient, such as anemia and cellular hypoxia. Furthermore, off-pump
surgery has lower costs than surgery with CPB and hospital stays are shorter [1]. Consequently, it is desirable to avoid the
use of CPB and to perform operations on the beating heart.

Performing surgery on the beating heart is very demanding for the surgeon. Nakamura et al. suggest the use of a
teleoperated robot that automatically compensated the movement of the beating heart [2]. In order to give the surgeon
the illusion of operating on a stationary heart, image stabilization can be applied to the video stream of the beating heart.
In the stabilized video stream, changes to the heart surface like cuts remain visible while the movement of the heart is
canceled. In the following, we explain how this goal can be achieved.

Different approaches have been attempted to create a stabilized view of the beating heart. Sub-sampling can be used to
only show the heart when it is at the desired position. Experiments with an ECG-triggered stroboscopic light have been
performed, but the results were unsatisfactory [1]. Some researchers use a global transformation for image stabilization.
For example, Stoyanov et al. describe a method that is based on moving a virtual camera in order to compensate for the
motion of the heart [3]. Because the heart is affected by non-uniform deformations, global transformations can only pro-
vide a limited amount of stabilization [4]. To account for the non-uniform deformation of the heart, local transformations
have been proposed. In [4] a geometric transformation based on linear interpolation within the triangles of a Delaunay
triangulation is presented. A tracking approach based on thin plate splines is proposed in [5], which can also be used for
image stabilization.

2 Methods

In order to track the three-dimensional motion of the heart, a trinocular camera system is used to locate landmarks on the
heart surface. Various approaches for tracking natural landmarks on the heart surface have been proposed, for example [4]
and [6], but regions with insufficient texture and specular reflections make reliable tracking of natural landmarks difficult.
Because image stabilization does not depend on whether the landmarks are natural or artificial, we only consider artificial
landmarks. In addition to visual information we use a pressure sensor to obtain the pressure inside the left ventricle.

Background knowledge about the physical properties of the heart is included by modeling the heart as a linear elastic
physical body. This model is based on a system of stochastic partial differential equations and is described in detail in [7].
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A state-space model can be obtained by discretizing the continuous model in both space and time. Stochastic filtering
techniques can then be applied to estimate the heart motion, while taking into account uncertainties of the measurement
process and the model itself. The model is capable of handling both partial and complete occlusions, for example by
blood, smoke or surgical instruments. Furthermore, the physical model ensures that only physically plausible movements
are possible.

The general goal of image stabilization is to remove motion from a video stream while preserving changes to color and
texture. A reference image from a certain time step is given and information from the current image is transformed to ap-
pear in the reference image. Image Stabilization can be performed by calculating an interpolation from two-dimensional
point correspondences {(x;,y;, x;,¥:) | 1 < i < m} between the current image and the reference image. As the image is sup-
posed to be warped to the reference image, the function f should interpolate (or at least approximate) these corresponding
points. The corresponding points are interpolated by f if the equation

()’ = fGLy), i=1....m

is fulfilled. The problem of image stabilization is thus reduced to the problem of scattered data interpolation. The
function f can be chosen from different families of functions. Common examples are global affine transformations [8]
(which achieves only approximation), piecewise linear functions [4], B-Splines [9] and radial basis functions like thin
plate splines [5], [8] (all of which achieve interpolation). Some of the methods for interpolation or approximation are
only intended for functions R” — R, but a mapping R> — R? is required. This can easily be achieved by considering two

separate mappings x = fi(x’,y") and y = fr(x',y").

Alternatively, image stabilization can be performed in three dimensions: The point (x’,y’)” in the reference image is
a projection of a point (X’,Y”,Z’)" on the current 3D surface. A function i : R®> — R3 then describes a mapping of
(X', Y’,Z")T on the reference 3D surface to (X, ¥, Z)T on the current 3D surface. This point (X, ¥, Z)7 is then projected back
to (x,y) in the current image. The function / can be derived from the physical model, which describes the displacement
of the heart surface at any point. This approach is introduced and evaluated in [10]. A refined version, that includes
automatic adaptation of the model, has been published in [11].

3 Results

The presented image stabilization approaches have been evaluated both on a heart phantom and in an in-vivo experiment
on a porcine heart. In both cases, a trinocular camera system consisting of three Pike F-210C cameras [12], each with a
resolution of 1920 x 1080 pixels, has been used. The heart, as seen by one of the cameras, is depicted in Figure 1.

Figure 1: Heart phantom (left) and porcine heart (right), both with markers.

The experimental setup for the ex-vivo experiment consists of a pressure regulated artificial beating heart, which is located
approximately 50 cm below the trinocular camera system. A pressure signal with amplitude 100 hPa and frequency 0.7 Hz
causes the motion of the artificial heart. For evaluation, an image sequence consisting of 400 frames with a frame rate of
23 fps was recorded.

The in-vivo experiment was performed at Heidelberg University Hospital. Markers were placed on the beating heart of a
pig and a trinocular camera system was used to record a sequence of 337 frames at a frame rate of 31 fps. A cardiac catheter
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was used to measure the pressure inside the left ventricle. The heart was mechanically stabilized with the commercially
available Octopus stabilizer. Since the motion of the real heart surface is affected by breathing and by the motion of all
four heart chambers, the physical model was extended with an excitation based on Fourier series.

To analyze the residual motion in the stabilized images, the average difference across all k frames 1, . . ., I; to the reference
frame Ireference Was calculated for each pixel (x,y) and each color channel ¢ € {R, G, B} according to

k
1
Ierror(xv y, C) = z § |It(~x’ v, C) - Ireference(xv Y, C)| .
t=1

For the purpose of this evaluation, only points inside the convex hull of all landmarks are taken into account. The image
of average differences I, Wwas converted to grayscale in the range [0, 1] and visualized as a contour plot (see Figure 2
and 3).
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Figure 2: Average difference to reference frame for ex-vivo experiments (from left to right: unstabilized, affine transfor-
mation, B-Spline).
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Figure 3: Average difference to reference frame for in-vivo experiments (from left to right: unstabilized, affine transfor-
mation, B-Spline).

The average error e across the entire image summed over all color channels can be obtained by

e = Z [%Zzlerror(x’yvc)]

c€{R,G,B} Xy

where p denotes the number of pixels inside the convex hull of all landmarks (see Table 1). For both experiments, the
unstabilized image can be compared to a simple stabilization, which is based on a global affine transformation, and to
a more sophisticated stabilization, which is based on multi-level B-Splines as described in [9]. Obviously, the affine
transformation significantly reduces the heart motion but does not achieve the same quality of stabilization as the multi-
level B-Spline approach.

ex-vivo  in-vivo

unstabilized 0.186 0.133
affine 0.054 0.088
B-Spline 0.037 0.076

Table 1: Average error in the stabilized images
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4 Discussion

As the evaluation of the proposed algorithms demonstrates, it is possible create a stabilized view of the heart that is
almost completely stationary. The results clearly show the superiority of the B-Spline transformation to the global affine
transformation. This is not surprising since the affine transformation cannot properly deal with non-uniform deformations.

Image stabilization depends on reliable tracking of the heart motion. The presented model-based technique allows robust
tracking even in the presence of uncertainties and occlusions. As the in-vivo experiment illustrates, reliable tracking is
not only possible with the heart phantom but under more difficult real-life conditions as well.

Future work might include optimizations of stabilization accuracy in order to further reduce the amount of residual motion.
Furthermore, integration with a surgical robot is required to create a system that can be used for surgery.
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