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Zusammenfassung. Tn vielen Operationssituationen muss der Chir-
urg trotz Weichgewebeschwellung im Eingriffsgebiet eine Pradiktion des
postoperativen Zustands treffen. Zur Unterstiitzung des Arztes kann
die Schwellung anhand des Volumens zwischen den Gewebeflichen von
Haut und Knochen quantifiziert werden. Tn diesem Beitrag wird eine
Methode vorgestellt, die mittels Gewebekonturen ans 2D-Ultraschallbil-
dern intraoperativ eine Weichgewebemodellierung durchfiihrt. Dies ge-
schieht anhand einer analytischen Flichenbeschreibung der heterogen
verteilten, fehlerbehafteten Messdaten. Die verwendeten Methoden ba-
sieren einerseits auf Interpolation mit radialen Basisfunktionen kombi-
niert mit Glattungsmafinahmen, andererseits werden Approximations-
methoden mit Polynomen und radialen Basisfunktionen untersucht. Die
aus Haut- und Knochenkonturen gewonnenen Ergebnisse der Interpola-
tion werden denen der Approximationen gegeniibergestellt.

1 Problemstellung

Ein in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie hiufig vorkommender Eingriff
ist die Kieferverlagerung. Wahrend des Eingriffs tritt gewohnlich eine Gewebe-
schwellung auf, die es dem Chirurgen erschwert, die Kieferverlagerung so durch-
zufiihren, dass die spat-postoperative Gesichtsform dem gewiinschten Ergebnis
entspricht. Es gilt daher, das Odem zu quantifizieren, um wihrend der Operation
eine Darstellung des schwellungsfreien Gesichts ermitteln zu kénnen. Zur Quan-
tifizierung wird das durch Haut- und Knochenoberfliche begrenzte Schwellvolu-
men verwendet. Mit Hilfe von 2D-Ultraschallbildgebung werden mehrere Schnitt-
bilder gewonnen, welche die Grundlage der Oberflichengenerierung bilden. Die
Gewebegrenzen werden jeweils segmentiert und die Bildebenen mit Hilfe opti-
scher 3D-Datenséitze im 3D-Raum registriert. Die in diesem Beitrag behandelte
Aufgabe besteht nun darin, aus diesen Gewebegrenzen die Gewebeflichen zu mo-
dellieren. Zu beriicksichtigen ist dabei die ungleichméflige Verteilung sowie die
Fehlerbehaftung der Messdaten. Durch Kombination und Adaption geeigneter
bereits existierender Verfahren wird diese Aufgabe gelost.
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2 Stand der Forschung

Bisher ist kein Ansatz bekannt, bei dem das Weichgewebe anhand von Gewe-
bekonturen aus 2D-Ultraschallbildern modelliert wird. Hiufig werden fiir diesen
Zweck Volumendaten verwendet, die zum Beispial mittels Computertomogra-
phie gewonnen werden [1]. Diese Messtechnik ist jedoch ionisierend und daher
belastend fiir den Patienten. Des Weiteren ist sie technisch aufwindig und ko-
stenintensiv. Bei den hier vorliegenden Konturlinien aus 2D-Ultraschallbildern
ldsst sich die Aufgabe auf ein Problem zur Funktionsrekonstruktion anhand
verstreuter Daten zuriickfithren. Dafiir existieren verschiedene Verfahren. Ei-
ne Moglichkeit stellen sogenannte Inverse-Distance- Weighted-Methoden dar, wie
zum Beispiel die Shepard-Methode [2]. Die Interpolante wird hier als gewichte-
te Summe der Werte an den gegebenen Datenpunkten definiert. Diese Methode
liefert im allgemeinen qualitativ schlechtere Ergebnisse als solche Ansitze, die
auf radialen Basisfunktionen basieren [3]. Bei einem Ansatz mit radialen Ba-
sisfunktionen wird die Interpolante als gewichtete Summe von Basisfunktionen
dargestellt (vgl. z.B. [4]). Diese Methode wird als Grundlage fiir den vorliegen-
den Beitrag verwendet. Des Weiteren gibt es Approximationsmethoden die zum
Beispiel auf Polynomen [2] oder auf radialen Basisfunktionen basieren [4].

3 Wesentlicher Fortschritt durch den Beitrag

Durch diesen Beitrag wird die Modellierung von Weichgewebeflichen aus un-
gleichméfig verteilten 3D-Messdaten ermdoglicht, die entlang segmentierter Ge-
webegrenzen aus 2D-Ultraschallbildern vorliegen. Eine besondere Herausforde-
rung dabei sind die fehlerbehafteten Daten. Zum einen sind die von Hand aus
den Ultraschallbildern segmentierten Gewebegrenzen nicht besonders glatt; die
tatsdchlichen Gewebekonturen sind deutlich glatter. Zum anderen treten Unge-
nauigkeiten zwischen den Konturlinien auf: Bei sehr dicht beieinander verlau-
fenden bzw. sich iiberlappenden Ultraschallschnitten kann der Gewebekonturen-
verlauf leicht unterschiedlich eingezeichnet sein. Diese Probleme sind bedingt
durch die meist schlechte Qualitit der Ultraschallbilder, auf denen der genaue
Verlauf der Gewebegrenzen insbesondere beim Knochen schwer zu erkennen ist.
Fin Beispiel fiir ein Ultraschallbild und fiir zehn Konturlinien eines Knochenda-
tensatzes ist in Abb. 1 zu sehen. Gelost wurden die genannten Probleme durch
eine geeignete Kombination aus Glattungsalgorithmen und radialen Basisfunk-
tionsmethoden.

4 Methoden

Um eine Darstellung der Daten als Hohenwerte iiber einer Bezugsebene zu erhal-
ten, werden die Schnitte mittels Hauptkomponentenanalyse [5] in ein geeignetes
Koordinatensystem transformiert. Wegen der heterogenen Stiitzstellenverteilung
wurde eine Approximation mit Polynomen [2] sowie eine Interpolation bzw. Ap-
proximation mit radialen Basisfunktionen [4] verwendet. Die Schwierigkeit lag
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Abb. 1. Ultraschallschnitt mit weifl eingezeichnetem Verlauf des Knochens (links).
Zehn Konturlinien eines Knochendatensatzes (rechts). Umkreist: Uberlappungen von
Konturlinien.

hier bei der Auswahl einer geeigneten Basisfunktion und ihrer Parameter, da
die Wahl der Basisfunktion die Gliitte des resultierenden Gewebeflichenmodells
sowie die Rauschempfindlichkeit der Methode bestimmt: je glatter die Basis-
funktion, desto grofer die Rauschempfindlichkeit. Zur Korrektur von Messfeh-
lern (Rauschen sowie Fehler durch Segmentierung) wurden Glittungsmethoden
verwendet: Es wurde einerseits eine 2D-Glittung der Hohenwerte der Interpo-
lation vorgeschaltet [6] um Differenzen zwischen nah beieinander verlaufenden
Konturlinien auszugleichen. Desweiteren wurde eine nachgeschaltete Glittung
durch implizite Faltung nach Carr [7] verwendet. Damit konnten unter anderem
durch Interpolation bzw. Approximation mit einer nicht glatten Basisfunktion
entstandene Kanten und Spitzen geglittet werden.

5 Ergebnisse

Die Verfahren wurden an Knochenkonturen aus Ultraschallbildern getestet. Der
Datensatz bestand aus zehn Konturlinien aus Ultraschallbildern auf einem Ge-
biet von ca. 4 cm X 4 cm. Jede Konturlinie bestand im Mittel aus 237 Punk-
ten. Der mittlere Samplinabstand betrug 0,15 mm. Wie zu erwarten, war das
mittels Polynomapproximation erzielte Ergebnis sehr glatt, enthielt aber kaum
Details und war stellenweise recht weit von den gegebenen Werten an den Da-
tenpunkten entfernt. Der mittlere Abstand der an diesen Punkten approxi-
mierten Werte von den gegebenen verrauschten Werten betrug 0,44 mm. Die
besten Ergebnisse wurden mittels Interpolation mit einer nicht glatten Basis-
funktion (z.B. einer C%-stetigen Wendlandfunktion) in Kombination mit vor-
und nachgeschalteter Glittung erzielt. Das durch eine Approximation mit ei-
ner nicht glatten Basisfunktion kombiniert mit einer nachgeschalteten Glittung
gewonnene Ergebnis war dem sehr dhnlich. Es wurde jeder zehnte Punkt ei-
ner Konturlinie als Approximationszentrum verwendet. Beide Ergebnisse sind in
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Abb. 2. Oben: Knochendatensatz. Ergebnis der Interpolation mit einer C°-stetigen
Wendlandfunktion kombiniert mit vor- und nachgeschalteter Glattung (links). Ergeb-
nis der Approximation mit einer C°-stetigen Wendlandfunktion kombiniert mit einer
nachgeschalteten Gliattung (rechts). Unten: Erster Hautdatensatz. Ergebnis der Inter-
polation mit einer C%-stetigen Wendlandfunktion.

Abh. 2 zu sehen. Der mittlere Abstand der approximierten zu den gegebenen
Werten an den Datenpunkten betrug bei beiden Varianten 0,12 mm. Bei der
Verwendung glatterer Basisfunktionen kam es an den problematischen Stellen
(iiberlappende Konturlinien mit zum Teil stark schwankenden Werten auf klei-
nem Raum) zu unerwiinschten Dellen und Peaks. Zur quantitativen Bewertung
der Ergebnisflichen fehlen beim Knochen bisher Referenzflichen. Diese kénnen
aus Computertomographie-Datensitzen gewonnen werden, die bisher noch nicht
zur Verfligung standen.

Zur Validierung wurden daher die vorhandenen optischen 3D-Datensétze der
Gesichter verwendet. Aus diesen wurden Hautkonturen herausgeschnitten, um
Ultraschall-Gewebegrenzen zu simulieren. Es wurden dabei jeweils 6 Schnitte
auf einem Gebiet von ca. 3 cm x 7 cm extrahiert, die anndhernd gleiche Ausrich-
tung haben. Sie bestanden im Mittel aus jeweils 108 Punkten und hatten einen
mittleren Samplingabstand von 0,58 mm. Die Ergebnisse wurden mit der Refe-
renzfliche des zugrunde liegenden optischen Datensatzes verglichen. Die auf der
Interpolation mit radialen Basisfunktionen beruhende Methode ergab als bestes
Ergebnis einen mittleren Abstand zur Referenzfliche von 0,06 mm. Dabei wurde
eine C?-stetige Wendlandfunktion verwendet. Dieses Ergebnis ist fiir den ersten
der beiden Datensiitze in Abb. 2 dargestellt. Da die hier vorliegenden Daten
bereits glatt sind, wurde auf eine Glittung bzw. Approximation mit radialen
Basisfunktionen verzichtet. Zum Vergleich der Genauigkeit wurde eine Polyno-
mapproximation durchgefiihrt, die einen mittleren Abstand von 0,20 mm zur
Referenzfliche lieferte. Die Interpolationsmethode erzielte damit ein ca. dreimal
genaueres Ergebnis der Oberflichenmodellierung als die Polynomapproximati-
onsmethode.
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6 Diskussion

Dieser Beitrag ermoglicht die Modellierung von Weichgewebeflichen anhand he-
terogen verteilter Messdaten, die aus segmentierten 2D-Ultraschallbildern stam-
men. Die Verfahren basieren auf Approximation mit Polynomen bzw. auf Inter-
polation und Approximation mit radialen Basisfunktionen. Messfehler kénnen
bei der Interpolation durch Glittung der Werte korrigiert werden. Eine Va-
lidierung der Verfahren erfolgte anhand optischer Datensiitze von Gesichtso-
berflichen, aus denen Gewebeschnitte extrahiert und diese mit Hilfe der oben
beschriebenen Methoden interpoliert bzw. approximiert wurden. Die auf diese
Weise modellierten Gewebeflachen wurden mit den Referenzflichen verglichen.
Bei den in diesem Fall relativ glatten Daten lieferte die Interpolation mit mafiig
glatten Basisfunktionen die besten Ergebnisse. Die Verfahren wurden auch an
Knochenkonturen aus Ultraschallbildern getestet. Diese Daten waren fehlerbe-
haftet und nicht glatt. In diesem Fall stellten sich weniger glatte Basisfunktionen
kombiniert mit Glattungsmethoden als geeignet heraus. Die Polynomapproxi-
mation war fiir beide Datensitzen die ungenaueste Methode. Ein Vergleich der
Ergebnisflichen fiir den Knochen mit aus Computertomographie-Datenséitzen
gewonnenen Referenzflichen ist geplant. Weitere Verbesserungen lassen sich mit
Hilfe von anwendungsoptimierten Glattungsmethoden erreichen.
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