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Vorwort 
 
 
 
Die 7. Jahrestagung der Gesellschaft für Computer- und Roboterassistierte Chirurgie (CURAC.08) findet vom 24.-26. 
September in den Räumen des Biotechnologisch-Biomedizinischen Zentrums (Bio City) der Universität Leipzig statt. 
 
Insgesamt wurden 83 Beiträge eingereicht, was den Herausgebern mit Hilfe des Programmkomitees erlaubt hat, ein 
qualitativ hochwertiges Programm zusammenzustellen. So wurden von diesen Beiträgen die besten 44 (53%) als Vorträge 
angenommen, und 28 (34%) als Poster. Die restlichen Beiträge wurden abgelehnt. Die von den Gutachtern als die besten 
20 bewerteten Beiträge wurden darüber hinaus eingeladen, eine Vollfassung für eine Sonderausgabe des International 
Journal of Computer Assisted Radiology and Surgery (CARS) im Springer Verlag einzureichen. Von diesen können 
wiederum die besten 10-15 Beiträge nach Begutachtung akzeptiert und voraussichtlich im späten Frühjahr 2009 
veröffentlicht werden. Zusätzlich werden die besten drei Beiträge auf der Abendveranstaltung am 25. September mit den 
CURAC.08-Preisen ausgezeichnet. 
 
In diesem Tagungsband finden Sie die als Vorträge und als Poster akzeptierten Beiträge. Darüber hinaus enthält dieser 
Band am Schluss ausgewählte Beiträge aus den Workshops, die unmittelbar vor dem Hauptprogramm am 24. September 
stattfinden. 
 
Neben den wissenschaftlichen Beiträgen konnten wir drei namhafte Wissenschaftler als eingeladene Hauptredner für 
�9�>�:�����0�-�������������<�:�L�>�C�C�:�C�����.�D���7�:�G�>�8�=�I�:�I���J�C�H���"�:�D�G�<���-�D�H�:���K�D�C���9�:�G���0�C�>�K�:�G�H�>�I�ž�I���(�6�<�9�:�7�J�G�<���µ�7�:�G���R�5�J�@�µ�C�;�I�>�<�:��� �C�I�L�>�8�@�A�J�C�<�:�C��
�7�:�>�� �$�C�I�:�G�K�:�C�I�>�D�C�:�A�A�:�C�� � �>�C�<�G�>�;�;�:�C�0�� �J�C�9�� ���C�9�:�G�H�� �+�:�G�H�H�D�C�� �K�D�C�� �9�:�G�� �'�>�C�@�°�E�>�C�<�H�� �0�C�>�K�:�G�H�>�I�ž�I��spricht �µ�7�:�G�� �R�)�:�L�� �(�:�9�>�8�6�A��
�1�>�H�J�6�A�>�O�6�I�>�D�C�� �/�D�D�A�H�� �B�J�H�I�� �7�:�� �7�6�H�:�9�� �D�C�� �(�:�9�>�8�6�A�� �0�H�:�G�� �-�:�F�J�>�G�:�B�:�C�I�H�0���� ���:�C�� ���7�H�8�=�A�J�H�H�� �7�>�A�9�:�I�� �#�6�C�H-Peter Bruch von der 
�0�C�>�K�:�G�H�>�I�ž�I���'�µ�7�:�8�@���B�>�I���9�:�B���/�=�:�B�6���R���:�G���1�D�M�:�A�B�6�C�C���3 �1�D�G�6�J�H�H�:�I�O�J�C�<���;�µ�G���-�D�7�D�I�>�@�"�0�����5�J�H�ž�I�O�A�>�8�=���7�>�:�I�:�I���6�B�����������.�:�E�I�:�B�7�:�G��
das 8. Leipziger Forum Computer-assistierte Chirurgie einen hochinteressanten Austausch über die erfolgreiche 
Forschungstranslation von technischen Innovationen in die klinische Praxis und wie sich technische Forschungsinstitute 
an Kliniken etablieren. Es diskutieren Aaron Fenster vom Robarts Research Institute, Horst Hahn von MeVis, Wiro 
Niessen vom Erasmus Medical Center, Anders Persson vom CMIV in Linköping/Schweden und Gero Strauß vom 
ICCAS/Deutschland. 
 
Neben diesem wissenschaftlichen Programm finden auf der CURAC.08 zahlreiche klinische Workshops und zwei 
Satellitensymposien zu verschiedenen klinischen und technischen Themen statt. 
 
Insgesamt bietet die CURAC.08 ein sehr interessantes Programm, welches uns Gelegenheit für interessante Einblicke und 
Diskussionen bieten wird. Wir möchten uns deshalb bei allen Beteiligten und insbesondere dem Programmkomitee sowie 
den zusätzlichen Gutachtern bedanken. Ein besonderer Dank gilt dabei Florian Dammann und Özlem Krischek für ihre 
intensive Unterstützung während der Begutachtung der Beiträge. 
 
Wir wünschen allen Teilnehmerinnen und Teilnehmern eine erfolgreiche und wissenschaftlich wertvolle Tagung sowie 
einen angenehmen Aufenthalt in Leipzig. 
 
 
 
 
 
 
Leipzig und Tübingen, im September 2008. 
 
 
 
Dirk Bartz    Stefan Bohn   Jürgen Hoffmann 
Universität Leipzig  Universität Leipzig  Universität Tübingen 
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Abstract : 
 

Durch den Einsatz von bildgebenden Verfahren wie Röntgendurchleuchtung, Computertomografie oder 
Magnetresonanztomografie wird in der interventionellen Neuroradiologie die präzise Durchführung von 
minimalinvasiven Interventionen ermöglicht. Optische oder elektromagnetische Navigationssysteme ermöglichen eine 
Reduzierung der Anzahl notwendiger Kontrollscans. In dieser Studie wurde die Genauigkeit des elektromagnetischen 
Navigationssystems CAPPA IRAD EMT untersucht. Im ersten Teil der Studie erfolgte die Evaluierung der technischen 
Genauigkeit des Trackingsystems. Hierbei wurde insbesondere der Einfluss von Störfaktoren, wie z.B. dem Detektor 
eines C-Arm-Angiografiesystems, auf die Genauigkeit der Navigation untersucht. Im zweiten Teil der Studie wurden 
durch einen erfahrenen Neuroradiologen klinische Interventionen mit dem Trackingsystem an einem Phantom simuliert. 
Basierend auf den Ergebnissen der Studie werden abschließend Hinweise zum Einsatz des elektromagnetischen 
Trackingsystems gegeben. 
 
Schlüsselworte: Elektromagnetisches Tracking, Navigation, Interventionelle Radiologie 
 
 
1 Problem 

Die minimalinvasiven Therapieverfahren gewinnen aufgrund geringerer Patientenbelastung und oft auch niedrigerer 
Komplikationsraten immer mehr an Bedeutung. Zudem sind solche Verfahren oft auch die letzte Möglichkeit, bei 
schwerkranken Patienten therapeutisch tätig zu werden. Zur Planung und Durchführung minimalinvasiver Therapien, 
wie z.B. der Radiofrequenz-Ablation von Wirbelsäulenmetastasen, ist die qualitativ hochwertige prä- und intraoperative 
Bildgebung unerlässlich. Während des Eingriffs muss der Arzt die präzisen Positionen der Radiofrequenz-Elektroden 
oder anderer Materialen in Beziehung zu kritischen Strukturen, wie z.B. dem Rückenmark oder Blutgefäßen kennen, 
um schwerwiegende Komplikationen  zu vermeiden. Um die relative Lagebeziehung von Instrument und inneren 
Organen beziehungsweise Gewebestrukturen des Patienten zu erfassen, werden in der interventionellen Radiologie 
verschiedene Bildgebungsmodalitäten wie Röntgendurchleuchtung (2D), Computertomografie (3D) oder 
Magnetresonanztomographie (3D) eingesetzt. Durch den Einsatz von elektromagnetischen Navigationssystemen kann 
dabei die Anwendungshäufigkeit der radiologischen 2D- und 3D-Bildgebung reduziert werden [1 - 3]. Ein wesentlicher, 
daraus resultierender Vorteil ist die geringere Strahlenbelastung des Patienten und vor allem des medizinischen 
Personals. Darüber hinaus wird in [4] auf eine mögliche Verkürzung der Interventionsdauer hingewiesen. Neben 
elektro-magnetischen sind auch optische Trackingsysteme verfügbar [5]. Aufgrund der geringen Lichtdurchlässigkeit 
kann die Position von medizinischen Instrumenten im menschlichen Körper durch optische Verfahren nicht direkt 
bestimmt werden. Da optische Navigationssysteme somit nur die Position des außerhalb des Patienten befindlichen 
Teils des Instruments erfassen können, sind diese optischen Verfahren fehleranfällig, z.B. bei Verbiegungen des 
Instruments. Elektromagnetische Verfahren können direkt die Position des Instruments im Patienten erfassen, sind 
jedoch potentiell anfällig gegenüber in der Nähe befindlichen metallischen Materialien [4]. 
In unserer hier beschriebenen Studie wurden die Auswirkungen von verschiedenen Störfaktoren, wie z.B. metallischen 
medizinischen Geräten auf die Genauigkeit des elektromagnetischen Navigationssystems CAPPA (CAPPA IRAD 
EMT, Fa. CAS innovations) untersucht. Neben der Analyse der technischen Genauigkeit wurde auch der, an einem 
Phantom simulierte, klinische Einsatz evaluiert. 
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2 Methoden 

Die hier beschriebenen Messreihen wurden unter realistischen Bedingungen, d.h. in einem Operationsraum für 
interventionelle Neuroradiologie, durchgeführt und sind daher für das Verhalten des Trackingsystems im klinischen 
Einsatz relevant. Das untersuchte elektromagnetische Trackingsystem CAPPA benötigt zur Initialisierung 
tomografische Bilddaten der zu überwachenden Region. Diese Bilddaten wurden mit einem C-Arm-System mit CT-
Option (AXIOM Artis dBA, Fa. Siemens Medical Solutions) erzeugt. Durch einen Rotationsscan wurden zunächst 543 
Röntgenprojektionen mit einem Winkelinkrement von 0,4° aufgenommen. Die Voxelgröße der daraus rekonstruierten 
Schichtbilder betrug 0,4x0,4x0,4 mm. Vor der Aufnahme der Bilddaten wurde eine Referenzplatte (Abb. 1a) so am 
Phantom befestigt, dass die Referenzplatte vollständig in den rekonstruierten 3D-Daten enthalten ist. Auf der 
Referenzplatte befinden sich sowohl 5 Röntgenmarker als auch ein in 6 Freiheitsgraden trackbarer, elektromagnetischer 
Marker. Da die Lagebeziehungen der Marker zueinander bekannt sind, kann CAPPA die tomografischen Aufnahmen 
registrieren und die aktuelle Position des überwachten Instruments in Echtzeit in die Bilddaten einblenden. Darüber 
hinaus ermöglicht das System durch das Festlegen von Start- und Zielpunkten die Planung der Intervention. Zur 
Orientierung zeigt CAPPA dann zusätzlich zur Instrumentenposition die Entfernung der Instrumentenspitze vom 
Zielpunkt sowie die Abweichung von der geplanten Trajektorie an. 
Im ersten Teil der Studie wurde die technische Genauigkeit des Navigationssystems untersucht. Hierzu wurde der 
Einfluss der Position und Orientierung des überwachten Instruments auf die Genauigkeit von CAPPA überprüft. Für die 
Messreihe wurde in Anlehnung an [6] und [7] eine Kalibrierungs- und Messrasterplatte konstruiert. Auf der Mess-
rasterplatte wurden 25 zylindrische Vertiefungen gitterförmig angeordnet, das Rastermass betrug dabei 7,5cm. Zur 
Untersuchung der Positionsabhängigkeit der Genauigkeit von CAPPA wurde eine weitere Platte mit 9, zur Markierung 
der Zielpunkte verwendeten, PVC-Spitzen auf der Messrasterplatte positioniert (Abb. 1b). Nach der präzisen 
Positionierung einer Nadelspitze auf den Zielpunkten wurde jeweils der technische Fehler von CAPPA, also die 
angezeigte Distanz, ermittelt. Die in dieser Studie verwendeten Nadeln hatten eine Durchmesser von 14 Gauge und eine 
Länge von 100 oder 200 mm. Zur Analyse der Abhängigkeit der Genauigkeit des CAPPA-Systems von der 
Orientierung des Instruments wurde die Nadelspitze so auf dem Zielpunkt fixiert, dass die Nadel drehbar blieb. 
Zwischen den einzelnen Messungen zur Ermittlung des technischen, orientierungsabhängigen Fehlers erfolgte in 
Schritten von 22,5° eine Rotation der Nadel um den Zielpunkt (Abb. 1c).  

Abb. 1: Darstellung von verschiedenen Versuchsaufbauten zur Ermittlung der technischen Genauigkeit von CAPPA. 
 
In weiteren Messreihen wurden die Auswirkungen von verschiedenen potentiellen Störfaktoren auf die technische 
Genauigkeit von CAPPA untersucht. In einer der Messreihen erfolgte hierzu eine Platzierung von verschiedenen 
metallischen Objekten an unterschiedlichen Positionen (Abb. 1c) innerhalb oder in der Nähe des Erfassungsbereichs 
von CAPPA. Darüber hinaus wurden, ausgehend von den in [5] festgestellten Störungen, weitere Messreihen 
durchgeführt, um die Auswirkungen von verschiedenen C-Arm-Ausrichtungen zu evaluieren. Da das Weg- und 
Zurückschwenken des Magnetfeldgenerators (MG) ein potentieller Bestandteil einer klinischen Intervention ist, wurde 
auch dieser Vorgang hinsichtlich der Auswirkungen auf die Genauigkeit untersucht. Hierzu wurde sowohl das exakte 
Zurückschwenken in die Ausgangsposition, als auch das Zurückschwenken in eine leicht (um maximal �r 5 cm) 
veränderte Position evaluiert. 
Im zweiten Teil der Studie erfolgte eine Evaluierung von CAPPA im Rahmen von simulierten klinischen 
Interventionen. Ein erfahrener Neuroradiologe führte dazu die Nadel im Weichgewebephantom (Abb. 2a), mit 
ähnlichem Aufbau wie das [2] und [4] verwendete Phantom, zum Zielpunkt. Als Zielpunkte wurden PVC-Spitzen sowie 
markante Punkte auf der Oberfläche des Knochengewebes innerhalb des Phantoms definiert. Als Orientierung während 
der Intervention wurde nur CAPPA verwendet. Die Entfernung zwischen Start- und Zielpunkt betrug minimal 56 mm 
und maximal 114 mm. Die Nadel blieb aufgrund des hochviskosen Materials (Kerzengel) des Phantoms in der 
Endposition fixiert. Der Positionierungsfehler wurde abschließend durch eine Kontrollaufnahme mit dem AXIOM Artis 
ermittelt. 
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Abb. 2: Am Weichgewebephantom durchgeführte Simulation einer mit CAPPA navigierten, klinischen Intervention. 
Der Nadelpositionierungsfehler wurde durch einen anschließend durchgeführten Rotationsscan bestimmt. 

3 Ergebnisse 

In der Messreihe zur Bestimmung der Positionsabhängigkeit des technischen Fehlers betrug der Fehler durchschnittlich 
1,04 �r 0,13 mm, der Fehler war minimal 0,8 mm und maximal 1,3 mm. Eine signifikante Positionsabhängigkeit des 
Fehlers war hierbei nicht festzustellen. Bei der Ermittlung des von der Orientierung des Instruments abhängigen, 
technischen Fehlers trat ein durchschnittlicher Fehler von 0,75 �r 0,29 mm auf, der Fehler lag hierbei zwischen dem 
Minimum von 0,3 mm und dem Maximum von 1,5 mm. Bei einer Ausrichtung der Nadelspitze vom MG 
(Magnetfeldgenerator) weg trat ein signifikant höherer Fehler auf, als bei einer Ausrichtung zum MG hin, siehe Tabelle 
1.  
 

 0° 22,5° 45° 67,5° 90° 112,5° 135° 157,5° 180° 202,5° 225° 247,5° 270° 292,5° 315° 337,5° 

M1 0,40 0,50 0,50 0,50 0,50 0,90 1,00 1,10 1,10 1,20 0,90 0,80 0,70 0,70 0,40 0,70 
M2 0,40 0,50 0,50 0,50 0,60 0,90 1,20 1,30 0,80 1,10 1,00 0,90 0,60 0,40 0,50 0,30 
M3 0,60 0,30 0,30 0,50 0,90 0,70 0,80 1,20 1,50 1,10 0,90 0,70 0,70 0,50 0,70 0,50 
M4 0,70 0,50 0,60 0,70 0,90 1,20 1,10 1,20 0,90 1,00 1,00 0,70 0,60 0,40 0,60 0,40 
Ø 0,53 0,45 0,48 0,55 0,73 0,93 1,03 1,20 1,08 1,10 0,95 0,78 0,65 0,50 0,55 0,48 
�1 0,15 0,10 0,13 0,10 0,21 0,21 0,17 0,08 0,31 0,08 0,06 0,10 0,06 0,14 0,13 0,17 

Tabelle 1: Technischer Fehler der Positionsbestimmung (in mm) in Abhängigkeit von der Orientierung des Instruments. 
Die Ausrichtung der waagerecht liegenden Nadel, mit der Nadelspitze zum Magnetfeldgenerator hin, entspricht der 
�/�D�J�H���Ä���ƒ�³�����$�Q�J�H�J�H�E�H�Q���V�L�Q�G���G�L�H���(�U�J�H�E�Q�L�V�V�H���Y�R�Q���Y�L�H�U���0�H�V�V�U�H�L�K�H�Q�����0��-M4), der Mittelwert und die Standardabweichung. 

Durch die Positionierung von stählernen Materialien in der Nähe des MGs bzw. der Nadelspitze lag der Fehler der 
Positionsbestimmung bei bis zu 21,3 mm, ebenfalls war das Abschalten der Anzeige der Navigation zu beobachten. Bei 
den anderen metallischen Materialien waren nur Abweichungen der Entfernungsanzeige von 0,81 �r 0,27 mm 
aufgetreten (siehe Tabelle 2). 
 

potentielle Störquelle 
Entfernung der potentiellen Störquelle vom Magnetfeldgenerator 

10mm 75mm 140mm 150mm 160mm 225mm 
Aluminiumblock 8x8x20mm 0,8 0,8 0,7 0,3 1,8 0,8 
Kupferblock 6x6x20mm 0,9 0,8 0,7 0,5 1,4 0,7 
Messingblock 8x8x20mm 0,8 0,6 0,7 0,4 1,1 0,8 
Stahlblock 10x10x20mm - 1,1 2,1 13,9 1,6 0,7 
Knochenbiopsiegerät 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 
Klemme (Stahl) - 1,9 6,1 21,3 6,8 0,9 
Kyphoplastie-Hammer 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 

Tabelle 2: Durch Störfaktoren hervorgerufener Fehler der Positionsbestimmung (in mm). Bei einer Distanz von 
150 mm zwischen Störquelle und Magnetfeldgenerator wurde die Störquelle direkt auf der Nadelspitze platziert. Das 
�$�E�V�F�K�D�O�W�H�Q���G�H�U���1�D�Y�L�J�D�W�L�R�Q�V�D�Q�]�H�L�J�H���L�V�W���G�X�U�F�K���Ä�±�³�J�H�N�H�Q�Q�]�H�L�F�K�Q�H�W�� 
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Durch das Positionieren des C-Arms in der Nähe des MGs bzw. der Nadelspitze wurden Fehler der 
Positionsbestimmung von bis zu 4,8 mm sowie das Abschalten der Navigationsanzeige verursacht. Bei der Annäherung 
der Röntgenröhre an den MG bzw. an die Nadelspitze war vor dem Abschalten der Navigationsanzeige ein maximaler 
Fehler von 2,9 mm festzustellen. 
Beim Weg- und Zurückschwenken des MGs in die gleiche Position trat ein durchschnittlicher Fehler von 1,1 �r 0,13 mm 
auf, der maximale Fehler betrug 1,3 mm und der minimale Fehler 0,9 mm. Beim Zurückschwenken in eine um bis zu 
�r 50 mm veränderte Position des MGs betrug der durchschnittliche Fehler 1,39 �r 0,78 mm, wobei ein maximaler Fehler 
von 3,1 mm und ein minimaler Fehler von 0,4 mm auftrat. 
Der Nadelpositionierungsfehler in der am Weichgewebephantom simulierten klinischen Anwendung lag bei 
durchschnittlich 2,56 �r 0,89 mm, mit einem maximalen Fehler von 4,2 mm und einem minimalen Fehler von 1,2 mm. 
Die hierbei von CAPPA angezeigte Distanz vom Zielpunkt lag bei durchschnittlich 2,44 �r 0,91 mm und betrug 
maximal 4,9 mm und minimal 1,3 mm. Der Fehler der von CAPPA angezeigten Distanz lag bei durchschnittlich 
0,66 �r 0,45 mm, mit einem maximalen Fehler von 1,7 mm und einem minimalen Fehler von 0,1 mm. 

4 Diskussion 

Ohne Störfaktoren war ein technischer Fehler ähnlich den in [4] (1,0 �r 0,3 mm) und [2] (1,1 �r 0,2 mm) vorgestellten 
Ergebnissen zu beobachten. Entsprechend den in Tabelle 1 dargestellten Messergebnissen ist eine Abhängigkeit der 
Genauigkeit von der Orientierung der Nadel festzustellen. Zur Fehlerminimierung empfehlen wir daher bei der 
Interventionsplanung eine Instrumentenführung in Richtung zum MG hin zu bevorzugen. 
Die in Tabelle 2 dargestellten, bis zu 21,3 mm großen Fehler führen wir auf die ferromagnetischen Eigenschaften der 
betreffenden Störquellen zurück. Während einer mit CAPPA navigierten Intervention sollten sich daher keine 
ferromagnetischen Materialien in der Nähe des MGs oder des überwachten Instruments befinden. Diesbezüglich sind 
z.B. auch früher implantierte, ferromagnetische Schrauben oder Schienen sehr kritisch einzustufen. Die von 
metallischen Gegenständen ohne ferromagnetische Eigenschaften verursachten Fehler waren wesentlich geringer und 
lagen im Bereich der ohne Störquellen auftretenden, technischen Fehler. Während unserer Messreihen trat bei der 
Positionierung der Röntgenröhre in der Nähe des MGs ein Fehler von bis zu 2,9 mm auf. Wir empfehlen daher den in 
[8] genannten Mindestabstand von 30 cm zwischen dem Flachdetektor des C-Arms und dem MG, auch auf den Abstand 
zwischen Röntgenröhre und MG anzuwenden. Falls bei der Intervention Kontrollscans erforderlich sind, und der MG 
daher weggeschwenkt werden muss, sind die festgestellten Auswirkungen des Weg- und Zurückschwenkens des MGs 
relevant für den jeweiligen klinischen Einsatz von CAPPA. Die Befestigung des Schwenkarms sollte dann so gewählt 
werden, dass ein Zurückschwenken in exakt die gleiche Position durch eine automatische Arretierung erzwungen wird. 
In der simulierten klinischen Anwendung konnte das Navigationssystem mit einer durchschnittlich nur 0,66 �r 0,45 mm 
großen Abweichung der angezeigten Position von der realen Position überzeugen. Aufgrund der Konsistenz der Füllung 
des Weichgewebephantoms war die Platzierung der Nadel nach Angaben des Neuroradiologen schwieriger als bei einer 
Intervention am Patienten. Unter den somit erschwerten Bedingungen der simulierten Intervention wurde auch der 
aufgetretene Nadelpositionierungsfehler von durchschnittlich 2,56 mm als positives Ergebnis bewertet. 
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Abstract : 
 
Wir präsentieren ein Framework für die einfache und universelle Verwendung von verschiedenen Trackingsystemen für 
medizinische Assistenzsysteme. Im Fokus steht hierbei die Trennung der Anwendung von der direkten Kommunikation 
mit den unterschiedlichen Trackinggeräten. Dank einer TCP/IP Schnittstelle ist eine Sprachen-, Plattform- und 
Computer-unabhängige Entwicklung und Benutzung möglich. Beispielsweise können dadurch verschiedene 
Anwendungen gleichzeitig auf denselben Tracker zugreifen, um so die Dokumentation oder Fehlersuche zu 
vereinfachen. Für Anwendungsentwicklungen in Java bietet eine zugehörige Java-Bibliothek häufig gebrauchte 
Verarbeitungsmethoden wie Kalibrierungen und Störungskorrekturen. Eine Java-Bedienoberfläche gewährt einfachen 
Zugriff auf diese Funktionen sowie die Anzeige und Speicherung von Trackingwerten und Kalibrationsergebnissen. 
Mittels XML werden die Ergebnisse strukturiert abgelegt und können auch von nicht in Java geschriebenen 
Anwendungen sicher verwendet werden. 
 
Schlüsselworte: Tracking, TCP/IP, Störungskorrektur, Hand-Auge-Kalibrierung, Anwendungsentwicklung 

1 Problem 

Trackingsysteme bilden eine der Grundlagen für die Entwicklung medizinischer Assistenzsysteme in zahlreichen 
Anwendungsgebieten v.a. der Chirurgie. Die kommerziell erhältlichen Trackingsysteme unterscheiden sich bzgl. 
Software- wie Hardwareschnittstelle und müssen unterschiedlich angesprochen werden. Dabei gibt es viele 
Gemeinsamkeiten, die alle Systeme erfüllen und deren Realisierung für die meisten Anwendungen und Zwecke 
ausreicht. 
Bekannte Projekte, die sich dieser Problematik widmen, sind das Open-Source Projekt IGSTK [1] und das Ubiquitous 
Tracking Projekt [2]. Ersteres bietet ein Gerüst für die Entwicklung von med. Anwendungen inklusive der Verwendung 
und Abstraktion verschiedener Trackingsysteme, allerdings beschränkt auf eine kompakte Anwendung. Letzteres ist 
eine Trackingmiddleware für Sensorfusion in verteilten Netzen mit dem Fokus auf Augmented Reality. Im Unterschied 
zum ersten Projekt ist bei unserer Architektur die Schnittstelle zwischen Trackingsystem und Anwendung über eine 
Netzwerkkommunikation (TCP/IP) vollständig getrennt. Im Gegensatz zum zweiten Ansatz verzichten wir jedoch auf 
eine weitere Zwischenschicht, die die Gesamtarchitektur komplexer macht. 
Auch bei der Verwendung von Trackingwerten gibt es typische Aufgaben wie Mittelung und Pivotierung. Für die 
Verknüpfung zweier Systeme zur Überwindung der Nachteile der Einzelsysteme sind ebenfalls Arbeitsschritte 
vonnöten, z.B. die räumliche und zeitliche Kalibrierung. Speziell bei elektromagnetischen Systemen können 
Störungskorrekturen erforderlich sein, wenn im Arbeitsumfeld elektromagnetische Felder oder magnetische Metalle 
vorkommen. Für diese typischen Problemfälle haben wir eine Java-Bibliothek entwickelt, die unsere 
Trackingschnittstelle verwendet und als Grundlage für Java-basierte Anwendungen dienen kann. Eine Bedienoberfläche 
für diese Bibliothek erlaubt die Durchführung von Kalibrationen, deren Ergebnisse über ein XML-Format in anderen 
Anwendungen benutzt werden können. 
 
2 Methoden 

Trackingframework 

Für folgende kommerzielle Systeme haben wir Server entwickelt: NDI Polaris (Vicra und Spectra), NDI Aurora, 
Ascension 3D-Guidance, Claron MicronTracker, atracsys accuTrack sowie Stryker Flashpoint FP5000. Ein 
Simulationsserver erlaubt das Abspielen aufgenommener oder synthetischer Trackingwerte von mehreren Trackern und 
bietet somit eine realistische Testumgebung für die Anwendungsentwicklung aber auch für die Umsetzung komplexer 
Codetests. Dank des Crossplattformtools CMake lassen sich Versionen für Windows und Linux mit zahlreichen 
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Compilern erstellen. Allgemeine und System spezifische Einstellungen für die Server werden per Kommandozeile 
übergeben. Die Server lassen sich ohne Codeänderung zu dynamischen Bibliotheken linken, die mit einer Anwendung 
zusammen transparent im Hintergrund mitlaufen können. Parameter werden über einen Funktionsaufruf ebenfalls im 
Kommandozeilenformat übergeben. Dadurch sind sowohl Parameter wie auch Quellcode für beide Varianten (eigene 
Anwendung und dynamische Bibliothek) absolut identisch, nur die Einstellungen für die Kompilierung sind anders. 
Dank der TCP/IP-Kommunikation und der einheitlichen Schnittstelle müssen der Anwendung nur IP, Socket und 
Trackername mitgeteilt werden. Nach dem Aufbau einer Socketverbindung zum Server werden bei der Initialisierung 
der Kommunikation der beim Serverstart angemeldete Name des zu überwachenden Trackers sowie variable Teile des 
Kommunikationsprotokolls mitgeteilt. Wichtigster Befehl nach erfolgreicher Initialisierung ist die Abfrage eines neuen 
Trackingwerts. Dies ist auch für verschiedene Systeme und Tracker möglich, da alle letztlich Lageinformationen und 
ähnliche Zusatzinformationen (Zeitstempel, Qualität, Sichtbarkeit) übermitteln.  
Weitere Kommandos erlauben verschieden gewichtete Mittelungen, Loggingeinstellungen sowie zu 
Synchronisationszwecken die Abfrage zeitlich interpolierter Werte für einen bestimmten Zeitpunkt in der 
Vergangenheit. Jeder Server kann spezifische Kommandos implementieren, die von den anderen Servern mit einem 
�Ä�8�Q�N�Q�R�Z�Q�³���T�X�L�W�W�L�H�U�W���X�Q�G���Dnsonsten ignoriert werden. Dazu gehört z.B. die Abfrage von Straymarkern (alle 3D-Punkte) 
beim Polaris Vicra System. 

 

Abb. 1: Kommunikationskonzept der Trackingserver mit einheitlicher Schnittstelle für beliebige 
Anwendungen und speziellen Schnittstellen für die unterschiedlichen Trackingsysteme. 

 
Eine Übersicht über die Kommunikationsstruktur gibt Abb. 1. Die Serverseite besteht aus fünf Hauptklassen: 

�x Server: Hauptprogramm, welches mit Kommandozeilenparametern gestartet wird (s.o.). Startet den zugehörigen 
TrackingThread und wartet auf Clients. Für jeden neuen Client wird ein ServerThread zur Kommunikation erzeugt. 

�x TrackingThread: Kommuniziert direkt mit der Hardware oder mit dem Treiber des Herstellers. Es gibt eine 
gemeinsame Struktur, aber einige Methoden müssen an das Trackingsystem angepasst werden. Der 
TrackingThread holt in regelmäßigen, an die Abtastrate des Systems angepassten Abständen neue Werte. 

�x ServerThread: Führt Initialisierungsprotokoll mit dem Client durch. Dabei werden der Tracker und das 
Kommunikationsprotokoll festgelegt. Der ServerThread erzeugt einen RingbufferThread zur Datenhaltung und 
bearbeitet selbst die Anfragen vom Client. Aktuelle und gemittelte Trackingwerte bezieht er aus dem 
RingbufferThread. 

�x RingbufferThread: Puffert alle eingehenden Trackerwerte für den vom Client angeforderten Tracker. Die Werte 
werden außerdem mit dem vom Client gewünschten Verfahren gemittelt. 

�x Watchdog: Kann optional beim Serverstart aktiviert werden und überprüft, ob neue Trackingwerte vorliegen. Wird 
ein bestimmter Timeout überschritten, wird ein Kommunikationsfehler angenommen (z.B. Kabel abgezogen) und 
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Abbruch durch den Watchdog unterschieden werden, z.B. für einen automatischen Neustart im Fehlerfall. 

Trackingbibliothek 

Die Java-Bibliothek bietet neben der Kommunikationsschnittstelle und der Datenverwaltung v.a. Kalibrationen an: 
�x Koordinatentransformationen und rigide Transformationen 
�x Bestimmung der Rotationsachse und Spitze eines Instruments relativ zum befestigten Tracker 
�x Hand-Auge-Kalibrierungen (Tsai, Dual-Quaternion,QR-Verfahren) mit nachträglicher Optimierung 
�x zeitliche Kalibrierung mit linearer Interpolation und  
�x Störungskorrekturen für elektromagnetische Trackingsysteme wie in [3] beschrieben. 

Trackingoberfläche 

Abb. 2 zeigt die Bedienoberfläche. Jeder Tracker hat ein eigenes Panel, in dem die Werte angezeigt werden und über 
das sich alle allgemeinen Einstellungen im Server verändern lassen. Eine bequeme Verwaltung der 
Trackingsystemserver ist möglich. Es können beliebig viele Tracker gleichzeitig abgefragt und auch gespeichert 
werden, die meisten Funktionen der Bibliothek werden über Dialoge und die Menüleiste angeboten. 

Abb. 2: Screenshot der Trackingoberfläche in Java mit verschiedenen Dialogen. 
 
XML Datenformat 

Um die Verwendung von Kalibrationsergebnissen anwendungsübergreifend eindeutig zu regeln, wird XML verwendet. 
Es wurde ein XML-Schema entworfen, aus dem mit Hilfe freier Softwarewerkzeuge (z.B. JAXB für Java oder Xerces 
für C++) automatisch die zugehörigen Dateistrukturen entworfen werden können. Diese müssen dann in die eigene 
Anwendung eingebunden werden. In den XML-Dateien können nicht nur die Ergebnisse stehen, z.B. Matrizen der 
Hand-Auge-Kalibrierungen, sondern auch die Mess- und Testwerte sowie die Güte der Kalibrierung.  Gleichzeitig 
bietet XML den Vorteil, auch nach längerer Zeit und für andere Personen und Programme gut lesbar bzw. einlesbar zu 
sein. 

3 Ergebnisse 

Die TCP/IP-Schnittstelle zwischen Anwendungen und den Trackingservern ist ein markanter Unterschied zu 
vergleichbaren Systemen. Die Umwandlung der Kommandos in Text, das Versenden, Parsen und Zurücksenden des 
Antworttextes  bedeutet eine höhere Latenz als bei direkten Funktionsaufrufen. Wir haben das Framework in unserem 
Institutsnetzwerk getestet. Bei 10.000 Abfragen betrug die mittlere Abfragedauer eines Kommunikationszyklus 
(Anfrage-Antwort) 1.8ms, wenn Client und Server auf demselben Rechner liefen. Auf getrennten Computern wuchs die 
mittlere Dauer auf 2.2ms, was vernachlässigbar gering ist. In beiden Fällen wurde Windows XP verwendet.  
Beim AccuTrack System von AtracSys können Messwerte im Extremfall mit 4000Hz anfallen. Dies übersteigt die 
Geschwindigkeit der Abfragen in der Java-Bibliothek. Der zugehörige Trackingserver kann jedoch diese hohe Frequenz 
bewältigen, zumindest unter Windows allerdings nur mit sehr hoher CPU-Last. 
Die logische wie räumliche Trennung von Trackingsystem und Anwendung haben sich für die Entwicklung von 
medizinischen Assistenzsystemen bei uns im Institut als sehr hilfreich erwiesen. Anwendungen für robotisierte 
transkranielle Magnetstimulation [4] sowie für laparoskopische Leberoperationen [5] verwenden diese Architektur, 
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auch an einem OP-Mikroskop und einem C-Bogen werden sie eingesetzt. Durch die TCP/IP-Schnittstelle und die 
vorhandenen Trackingserver können die Systeme nicht nur schnell integriert, sondern bei Bedarf auch ausgetauscht 
werden, ohne die Anwendung zu ändern. Zudem ist bei der Entwicklung eine sparsame Verwendung von Ressourcen 
möglich, weil sich mehrere Entwickler in einem Netzwerk ein Trackingsystem teilen können, ohne einen einzigen 
Stecker umstecken zu müssen. Bei der Verwendung von Videostreams und der Darstellung virtueller Welten wird die 
CPU erheblich belastet. Damit sich Trackingserver und Anwendung nicht gegenseitig ausbremsen, kann der 
Trackingserver einfach ausgelagert werden. Beim Speichern von Ultraschallbildern und Trackingwerten auf Festplatte 
bei gleichzeitiger Anzeige des Bildes konnte im konkreten Fall die Frequenz der Trackingwerte von 5 auf 30Hz 
gesteigert werden. 

4 Diskussion 

In [6] werden Anforderungen an Trackingsoftware formuliert. Tabelle 1 zeigt, dass diese von uns erfüllt werden. 
 

Systemabstraktion Client kennt nur IP und Port, nicht Polaris oder microBIRD. 

Trackerabstraktion Client kennt nur einen Namen. Dahinter kann von einem magnetischen Sensor über eine 
optische Geometrie bis zu einer einzelnen LED alles verborgen sein. 

Erweiterbarkeit auf 
neue Systeme 

Server: Gerüst für neue Server existiert. 
Client: keine Änderung außer bei Spezialbefehlen für besondere Eigenschaften des Systems. 

Portabilität Client: dank TCP/IP unabhängig von Sprache, Betriebssystem und PC. 
Server: dank CMake große Portabilität. Einschränkungen durch Treiber der Hersteller. 

Dekomposition Server: Klare Trennung von Kommunikation mit Hardware und Anwendung. 

Latenz Client: geringe Latenz; Server: schnelle C++ Implementierung. 

Fehlertoleranz Watchdog fährt System bei Fehlern herunter. 

Transparenz Simulationsserver ermöglicht Wiedergabe ähnlich echtem Trackingsystem. 

Determinismus Klar definierte Zustände, da für jeden Client bei Verbindung neuer ServerThread. 

Zeitsynchronisation Verwendung von Zählern/Zeitstempeln vom Trackingsystem oder Vergabe eigener Zeitstempel. 

Tabelle 1: Anforderungen an Trackingsoftware (links) und die Erfüllung durch unsere Architektur und 
Implementierung 
 
Wir haben ein leicht verwendbares Framework vorgestellt, welches die plattform- und sprachenunabhängige 
Kommunikation mit zahlreichen Trackingsystemen erlaubt, welche eine Grundlage moderner medizinischer 
Assistenzsysteme bilden. Das verwendete Client-Server-Konzept ermöglicht darüber hinaus die vollständige Trennung 
von Tracking- und Assistenzsystem und bietet neue Möglichkeiten z.B. durch die Abfrage desselben Trackers auf 
unterschiedlichen Computern. Eine Softwarebibliothek und eine Oberfläche erlauben schnellen Einsatz in Java-
Anwendungen. 
Eine Visualisierung der Tracker und Mess- bzw. Kalibrationsergebnisse in der Bedienoberfläche würde deren 
Verwendbarkeit noch erheblich steigern. Freies Herunterladen der Trackingserver sowie die Veröffentlichung des 
XML-Schemas und des Kommunikationsprotokolls sind die geplanten nächsten Schritte. 
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Abstract : 
 

Die Cochlear Implant-Operation ist das bislang einzige bewährte Verfahren zur Behandlung von Taubheit oder 
hochgradiger Schwerhörigkeit. Diese Eingriff erfordert in der konventionellen Vorgehensweise eine Mastoidektomie mit 
Darstellung anatomischer Risikostrukturen, deren Exposition ein Verletzungsrisiko beinhaltet. Mehrere 
Forschungsgruppen behandeln das Konzept einer minimal-invasiven CI-Operation, wobei auf die Mastoidektomie 
verzichtet und ein Stichkanal von der Mastoidoberfläche bis in die Scala tympani der Hörschnecke getrieben wird.  
Durch Verwendung hochauflösender Bildgebung konnten wir die Navigationsgenauigkeit eines optischen 
Koordinatenmeßsystems derartverbessern, daß eine händisch geführte Mastoidbohrung und Cochleostomie ermöglicht 
wird. An bislang 14 humanen Felsenbeinen wurde dieses Konzept bislang verifiziert. In einem einzigen Fall kam es zu 
einer ungeplanten Verletzung der Chorda tympani. Somit wurde sowohl die prinzipielle Machbarkeit als auch die 
Sicherheit des Verfahrens bewiesen.  
 
Schlüsselworte: Cochlear Implant, minimal-invasive Cochleostomie, Navigationstechnik 
 
 
1 Problem 

Die operative Versorgung tauber oder hochgradig schwerhöriger Patienten mit einer elektronischen Innenohrprothese 
(Cochlear Implant, kurz: CI) ist ein mittlerweile weltweit etabliertes therapeutisches Verfahren. Im Rahmen des 
Konzepts der Elektroakustischen Stimulation (EAS oder Hybridversorgung) erlangt der Erhalt residualer Funktionen 
des Hörorgans besonderen Stellenwert. Die Anatomie der Ziel- und Risikostrukturen stellt hierbei hohe Anforderungen 
an die Genauigkeit des chirurgischen Eingriffs: Der übliche Zugangsweg zur Scala tympani der Hörschnecke führt 
parallel zur hinteren Gehörgangswand durch den Recessus facialis (die Aufgabelung von N. facialis und Chorda 
tympani) in die Region des runden Fensters, bzw. der basalen Windung der Cochlea. Die ideale Position der Eröffnung 
der Hörschnecke (=Cochleostomie) wurde durch mehrere Autoren [1,2] untersucht. Fehlpositionierungen der 
Cochleostomie können über eine Beschädigung der Ossikelkette sowie der Binnenstrukturen des Innenohres zu einem 
Verlust des Restgehörs führen. Die konventionelle Operationstechnik beinhaltet das großvolumige Ausfräsen des 
Mastoids mit Darstellung aller Risikostrukturen, um den Verlauf des Implantatsweges durch den Chirurgen visuell 
kontrollieren zu können. 
Mehrere Arbeitsgruppen arbeiten weltweit an der Umsetzung einer minimalinasiven CI-Operation im Sinne einer 
singulären Bohrung des Mastoids (Mastoidotomie) von retroaurikulär bis zur Cochlea [3,4,5]. Im Vorfeld wurde durch 
die Arbeitsgruppe im Rahmen einer Felsenbeinstudie die prinzipielle Umsetzbarkeit dieses Eingriffs unter 
Navigationskontrolle und manueller Führung nachgewiesen. Parallel werden Methoden zur kontrollierten Insertion der 
CI-Elektrode in die Hörschnecke erforscht. Die vorliegende Arbeit untersucht die Möglichkeiten der handgeführten, 
minmalinvasiven CI-Operation an einer höheren Anzahl von Präparaten unter Verwendung variierender 
Bohrungsdurchmesser. 
 
 
2 Methoden 

Es wurden Versuche an humanen, post mortem entnommenen Felsenbeinpräparaten durchgeführt, die  unfixiert von 
freiwilligen Spendern zur Verfügung gestellt wurden. Als Registrationsmarker wurden bis zu fünf Titanschrauben 
periaurikulär in die Kalottenoberfläche eingebracht. Die Abbildung der anatomischen Verhältnisse erfolgte mittels eines 
flächendetektorbasierten Volumen-Computertomographen (fd-VCT) eines Kooperationspartners (Abteilung für 
Radiologie der Universität Göttingen, Direktor: Prof. Dr. Grabbe).  
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Als Koordinatenmeßsystem wurde das Navigationsgerät VectorVision² (Fa. BrainLAB, Feldkirchen) verwendet. Die 
Planungssoftware iPlan gestattet neben der Segmentierung aller relevanten Ziel- und Risikostrukturen die manuelle 
Definition der Bohrtrajektorie unter Verwendung variabler Bohrungsdurchmesser. Intraoperativ wurde nach der 
Registration des Präparates mit dem vorkalibrierten Pointer zunächst der Startpunkt der Trajektorie aufgesucht und 
anschließend unter Navigationskontrolle diese bis zum Zielpunkt verfolgt.  
Postinterventionell erfolgte die erneute fd-VCT-Bildgebung zur Kontrolle der erreichten Bohrungslage. Mittels image 
fusion und Überlagerung der geplanten sowie der tatsächlich generierten Bohrung wurde die Integrität der 
Risikostrukturen und die Positionierung der Cochleostomie beurteilt. Bei unklaren Lagebeziehungen der Bohrung zu 
den anatomischen Strukturen wurden die Felsenbeine anschließend in konventioneller Technik aufgefräst, um die 
Verhältnisse visuell zu beurteilen.  

3 Ergebnisse 

Bislang wurden 14 Felsenbeinpräparate gebohrt und komplett ausgewertet. Die Bohrung selbst nahm ca. 5 bis 10 
Minuten in Anspruch und erforderte ein gewisses Maß an Übung hinsichtlich der Übertragung der Information des 
Navigationssystems auf die manuelle Koordination. Bei allen Präparaten wurde die Zielstruktur Cochlea erreicht (vergl. 
Abb. 1). Hierbei wurde bei zwei Versuchen diese suboptimal durchgeführt (1 x etwas zu kranial angelegt, 1 x wurde der 
Bohrkanal etwas über den Eintrittspunkt hinaus verlängert, so daß bei der Insertion einer CI-Elektrode die Spitze 
abknicken könnte). Der N. facialis wurde in keinem Präparat verletzt; entsprechend der Planung im Sinne möglichst 
großer Bohrungsdurchmesser (mit dem Ziel einer erleichterten Elekrodeninsertion) wurde in drei Fällen eines schmalen 
Recessus facialis die Chorda tympani geopfert. In weiteren zwei Fällen wurde nach der postoperativen Bildgebung die 
Chorda ungeplant tangiert. Die anschließende chirurgische Exploration ergab jedoch in einem Falle lediglich eine 
Offenlegung des intakten Nerven. Die hintere Gehörgangswand wurde in keinem Fall beschädigt. Die Mindestabstände 
zu den Strukturen N. facialis, Chorda tympani und hinterer Gehörgangswand wurden aus den postoperativen Bilddaten 
mit 0,97±0,41 mm bzw. 0,62±0,38 mm und 1,43±0,72 mm (Mittelwert ± Standardabweichung) ermittelt. 
 

 

Abb. 1: Beispiel einer im Vergleich zur präoperativ geplanten Trajektorie (weiß eingezeichnet) minimal exzentrisch, 
bzw. parallelverschoben angelegten Mastoidbohrung. Der Versatz wurde mit 0,3 mm ausgemessen. Anatomische 
Risikostrukturen wurden hierbei nicht verletzt; im linken Teilbild ganz links ist die korrekt positionierte 
Cochleostomie abgebildet. 

4 Diskussion 

Mehrere Arbeitsgruppen untersuchen derzeit die Möglichkeit einer minimalinvasiven und navigationsgeführten CI-
Operation, um Effizienz und Sicherheit dieses Eingriffs zu optimieren. Hier kommt der Optimierung der 
Navigationsgenauigkeit eine entscheidende Bedeutung zu. Die Arbeitsgruppe konnte in der Vergangenheit zeigen, dass 
die Verwendung hochauflösender, moderner Schnittbildtechniken wie der fd-VCT einen signifikanten positiven 
Einfluss auf die Navigationsgenauigkeit hat [6]. Unsere bisherigen Ergebnisse unterstreichen die prinzipielle 
Machbarkeit einer händischen und navigationsüberwachten Mastoidotomie und Cochleostomie. Aufgrund der bislang 
geringen Fallzahl können noch keine statistische validen Aussagen über eine mögliche Verringerung der 
Komplikationsrate getroffen werden. Die einmalige ungewollte Zerstörung der Chorda tympani bei 1 von 14 Versuchen 
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ist jedoch mindestens vergleichbar mit den in der gängigen Literatur geschilderten Daten zum konventionellen 
Vorgehen.  
Unsere initialen Untersuchungen zur handgeführten und navigationskontrollierten Cochleostomie wurden unter 
Verwendung dünner Fräser durchgeführt bei gleichbleibendem Durchmesser des Bohrkanals über seinen gesamten 
Verlauf. Dieses Vorgehen birgt jedoch verschiedene Nachteile:  

1) Lange und dünne Fräsköpfe können jedoch über den Verlauf aufgrund der relativ geringeren Steifigkeit und 
angesichts der auftretenden Kräfte nur ungenügend kontrolliert werden.  

2) Gerade das perfekte Auffinden des Eintrittspunktes entscheidet über den Verlauf der Bohrung; Korrekturen 
der Lage des Bohrkanals in dessen Verlauf sind praktisch nicht mehr möglich.  

3) Eine Insertion der CI-Elektroden über derart schmale Bohrkanäle ist mechanisch schwierig, da die 
Miniaturisierung etwaiger Einführinstrumente materialbedingt limitiert ist.  

Daher erscheint es erforderlich, den Bohrkanal mit sich verjüngenden Durchmessern zu realisieren, so daß bis zur 
Entstelle des Recessus facialis ein Einführinstrument vorgeschoben werden kann. Entweder könnte man sich einen 
Fräskopf vorstellen, der bereits entsprechend konfiguriert ist, d.h. mit einem dickeren Fräskörper und einer verjüngten 
Spitze, die die letzten 10 mm bis zur Cochleostomie überbrückt. Alternativ können Fräser verschiedenen Durchmessers 
verwendet werden, die hintereinander in die jeweils weitere Vorbohrung eingeführt werden. Hierbei treten jedoch durch 
die erforderliche Re-Registration einer jeden Fräse zusätzliche Registrationsfehler auf, die sowohl die 
Positionierungsqualität der Cochleostomie als auch die Parallelität der einzelnen Trajektorien negativ beeinflussen 
können; ferner würde dies den Zeitaufwand signifikant erhöhen. Ein Vorteil der letztgenannten Methode wäre jedoch 
die Möglichkeit zur paraxialen Anlage der Bohrkanäle, so daß trotz eines ausreichend weiten Zuganges die tiefste 
Bohrung bis in die Scala tympani so nah wie möglich an der hinteren Gehörgangswand geführt werden könnte.  
Die verwendete Software läßt bislang eine automatische parallele Ausrichtung mehrere Trajektorien nicht zu; die 
wichtigste Fehlerquelle liegt ferner auch weiterhin in der Qualität des Ortungsverfahrens. Hier stellt das stochastische 
Schwanken der Navigationsinformation um den wahren Wert den Operateur vor die Herausforderung, diese Daten 
mental zu interpolieren und in händische Korrekturbewegungen umzusetzen. Durch durchmesservariierende Bohrkanäle 
ist es jedoch möglich, auch kurz vor der finalen Cochleostomie noch Korrekturen an der Ausrichtung der Fräse 
vorzunehmen.  
Alternative Anwendungsgebiete für das hier beschriebene Konzept sehen wir in Probenentnahmen aus Prozessen der 
Felsenbeinspitze und Pedikelschraubeninsertion im Wirbelsäulenbereich; jedoch stellt die Cochlear-Implant-Operation 
ein besonders geeignetes Beispiel für einen häufigen, klinisch wichtigen und hohe chirurgische Präzision erfordernden 
Eingriff dar. Die Optimierung der Navigationstechnologie im Sinne eines besseres Rauschverhaltens, bzw. verbesserter 
Signalstabilität neben der durch fd-VCT erzielten Erhöhung der Ortungsgenauigkeit sehen wir als eine wesentliche 
Möglichkeit zur Weiterentwicklung dieses Verfahrens an. 
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Abbildung 1: Marker am Oberkörper 
einer Testperson 
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Abstract 
In der robotergestützten Strahlenchirurgie wird zur Zeit die Bewegung von bis zu drei Infrarot-LEDs, die auf der 
Körperoberfläche des Patienten befestigt sind, als Surrogatsignal benutzt, um die Bewegung eines nicht in Echtzeit 
lokalisierbaren Tumors vorherzusagen. In dieser Arbeit stellen wir eine neuartige, flexible Markergeometrie vor, die mit 
Hilfe eines Hochgeschwindigkeits-Trackingsystems (atracsys accuTrack Compact) die präzise und schnelle Erfassung 
von Bewegungsmustern an der Körperoberfläche ermöglicht. Hierbei wurde festgestellt, dass sowohl der Herzschlag 
als auch Bewegung in anderen Achsen als der Hauptachse der Atmung gemessen werden können. Diese Erkenntnisse 
stellen die momentan benutzten Korrelations- und Prädiktionsmethoden zumindest teilweise in Frage. 
 
Schlüsselworte: Atmungsbewegung, Herzbewegung, Strahlenchirurgie  
 
 
1 Problem 

In den letzten Jahren hat das CyberKnife-System im Bereich der robotergestützten Strahlenchirurgie immer mehr an 
Bedeutung gewonnen [1]. Bisher wird die Bewegung des Patienten durch das Erfassen von drei Infrarot-LEDs mit einer 
Rate von etwa 27Hz bestimmt, an Hand dieser Daten wird dann die Position des Tumors mittels eines 
Korrelationsmodells zu seltener aufgenommenen stereoskopischen Röntgenbildern ermittelt. Da die LEDs jedoch nicht 
den gesamten Torso des Patienten abdecken können und bei Beginn der Behandlung an den Stellen der visuell stärksten 
Atmungsbewegung befestigt werden, müssen in diesem Korrelationsmodell Änderungen im Atmungsmodus des 
Patienten (z.B. Wechsel von Bauch- auf Brustatmung etc.) unberücksichtigt bleiben. Zusätzlich wird im eingesetzten 
Korrelationsmodell auf Grund der niedrigen Messgenauigkeit des eingesetzten Trackingsystems vereinfachend davon  
ausgegangen, dass sich die Bewegung der LEDs in einer Dimension (skalarer Wert entlang der Hauptachse von 
mehreren Atmungszyklen) beschreiben lässt [2]. 
Unser Ziel ist es nun, auf Basis eines hoch präzisen und schnellen Trackingsystems (atracsys accuTrack Compact) eine 
größere, messbare Geometrie am Patienten zu befestigen und genauere Untersuchungen der menschlichen Atmung 
sowie erstmals die Messbarkeit von Herzbewegungen an der Körperoberfläche zu untersuchen. 
 
2 Methoden 

atracsys bietet mit dem accuTrack Compact ein kleines und zugleich 
leistungsstarkes optisches Trackingsystem. Es arbeitet mit einer maximalen 
Abtastrate von 4,1kHz und einer Messgenauigkeit von bis zu 0,1mm RMS, 
abhängig von der Messentfernung (atracsys LLC, Bottens, Schweiz). Für das 
accuTrack Compact können Marker mit bis zu 20 LEDs gebaut werden. Da die 
verwendeten Infrarot-LEDs sehr geringe Maße haben können (3,4 x 3 x 2,1mm) 
und industriell verfügbar sind, ist die Konstruktion von kleinen und günstigen 
Markern sehr einfach. Wir haben nun auf Basis dieses Systems spezielle Marker 
zur Erfassung von Atem- und Herzbewegungen an der Körperoberfläche 
entworfen. Oberste Priorität hatte dabei die flexible Einsatzfähigkeit: 
unabhängig von Körperstatur, Körperbau und Einsatzgebiet soll der Marker am 
Patienten befestigt werden können und möglichst hauteng anliegen. Die von uns 
gewählte Markerform ist ein gleichseitiges Dreieck aus hochelastischem Stoff, 
auf dem die einzelnen LEDs befestigt sind. An den Ecken wurden dehnbare 
Bänder zur Fixierung am Probanden angebracht. Die Kantenlänge des 

ungespannten Stoffdreiecks beträgt 250mm. Auf dem Träger wurden 19 LEDs gleichmäßig positioniert (ca. 50 mm 
Abstand zwischen den Messpunkten). Die Elastizität wird durch die Verkabelung der LEDs nicht beeinträchtigt 
(Abbildung 1). Die gewählte Geometrie ermöglicht eine genaue Erfassung sowohl feiner (einzelne LED) als auch 
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Abbildung 2: Atmungs- und Herzbewegung einer LED und 
dreidimensionales Modell des Markers 

großflächiger Bewegungen der Probanden. Für die Erfassung eines größeren Messbereiches ist es möglich, an einem 
System mehrere solche Dreiecksmarker gleichzeitig zu betreiben, allerdings steht die Abtastrate von 4,1kHz insgesamt 
zur Verfügung, d.h. jede LED des Dreiecksmarkers kann mit einer Maximalfrequenz von 215Hz erfasst werden. Bisher 
kann diese Genauigkeit und Flexibilität nur mit sehr wenigen und unhandlichen Geräten, beispielsweise dem Optotrak 
(NDI Inc., Waterloo, Ontario, Kanada) erreicht werden. Zu Testzwecken wurde der Marker an verschiedenen 
Probanden befestigt (siehe Abbildung 1) und Atmungs- sowie Herzbewegungen aufgezeichnet. Dabei wurden �± mit an 
der linken Brust befestigtem Marker �± Messungen während gleichmäßiger und angehaltener Atmung durchgeführt. 
 
3 Ergebnisse 

Bei allen Probanden war die sehr präzise Messung von Positionsdaten möglich und der Herzschlag konnte an der 
Körperoberfläche nachgewiesen werden (Abbildung 2). 
Deutlich wurde, dass die Atmungsbewegung an einzelnen Stellen des Brustkorbs sehr unterschiedlich ausgeprägt ist: 
bei ruhenden Probanden variiert die mittlere absolute Länge des Bewegungsvektors zwischen 0,6 und 1,05mm, die 

maximale Länge zwischen 2,9 und 5,4mm. Weiterhin 
wurde festgestellt, dass die Hauptachse der Bewegung 
der einzelnen LEDs am jeweiligen Messpunkt nahezu 
senkrecht auf der Körperoberfläche steht, dass aber 
auch deutliche Signalanteile in den anderen Achsen 
der Bewegung vorhanden sind (mittlere Amplitude 
zwischen 0,2 und 0,8mm). Untersuchungen von 
Atmungsdaten haben zudem gezeigt, dass eine 
Vorverarbeitung (Glättung) von Atmungssignalen 
nötig ist, um eine gute Prädiktion (zur Überwindung 
von Systemlatenzen) und Korrelation (zur nicht direkt 
messbaren Tumorposition) zu ermöglichen. Diese 
Glättungsverfahren arbeiten mit zeitlich höher 
aufgelösten Signalen deutlich besser, da die 
niederfrequenten Signalanteile wie Atmung und 
Herzschlag vom hochfrequenten Messrauschen dann 
genauer getrennt werden können [3]. 
 
 
 
4 Diskussion 

Mit Hilfe der neuen, elastischen Markergeometrie konnte die menschliche Atmungsbewegung  an zahlreichen Stellen 
des Brustkorbs gleichzeitig mit hoher Genauigkeit erfasst werden. Dabei wurde klar, dass die Bewegungskomponenten 
an verschiedenen Stellen unterschiedlich stark ausgeprägt sind und teilweise der Einfluss der Herzbewegung gemessen 
werden konnte. Da auch Bewegungen in anderen Achsen als der Hauptachse der Atmungsbewegung gemessen werden 
konnten, erscheint es sinnvoll, den in [2] vorgestellten Ansatz zur Gewinnung eines Korrelationsmodells zu 
überarbeiten. Auf Basis dieser Ergebnisse soll der Marker zukünftig dazu verwendet werden, um im Tierversuch 
dynamisch die Selektion von am besten zur fluoroskopisch erfassten Organbewegung korrelierenden LEDs 
durchzuführen und verschiedene Korrelationsmodelle zu erproben. 
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Abstract : 
 

Um im OP roboterassistierte Operationen durchführen zu können, hat es sich bewährt den Patienten oder Instrumente 
mit Hilfe von optischen Markerkugeln zu tracken. Raumfeste Multikamerasysteme und mobile Zweikamerasysteme 
ergänzen sich prinzipiell. Die mobilen Systeme arbeiten richtig positioniert verdeckungsfrei, raumfeste Systeme 
verkleinern den Arbeitsraum des Chirurgen nicht. Um die Vorteile beider Ansätze zu verbinden, haben wir ein 
Kalibrierverfahren entwickelt, das schnell und einfach zwei Trackingsysteme aufeinander kalibriert. Ein von uns 
entwickeltes Chirurgieassistenzsystem erkennt bei Verdeckung den Ausfall eines Datenstroms und schaltet zuverlässig 
auf das verbliebene Trackingsystem um. Mit Hilfe eines Messarms wurden die Genauigkeiten der Trackingsysteme 
bestimmt, um im nächsten Schritt die Daten der Trackingsysteme gewichtet zu fusionieren.  
 
Schlüsselworte: Tracking, redundante Sensorsysteme, Hand/Auge-Kalibrierung 
 

1 Problem 

Im Rahmen des EU-Projekt AccuRobAs wird ein Demonstrator entwickelt, bei dem ein Chirurgieassistenzsystem 
robotergestützt mit einem Laser eine vorher geplante Trajektorie in einen Schädel schneidet. Hierzu ist eine möglichst 
hohe Genauigkeit der eingesetzten Tracking Systeme ebenso unerlässlich wie die Redundanz dieser Systeme. Roboter 
und Laser sind über einen Spiegelgelenkarm verbunden. Daher kann es durch diese Anordnung leicht zu Verdeckungen 
der Marker kommen. Deshalb soll bei Bedarf ein zusätzliches, mobiles Trackingsystem im OP günstig platziert und auf 
das raumfeste Trackingsystem kalibriert werden. Des Weiteren sollte diese Kalibrierung möglichst schnell und einfach 
sein und das System soll erkennen ob die getrackten Positionen noch verwendbar sind oder ob neu kalibriert werden 
muss, z.B. verursacht durch eine Verschiebung des mobilen Trackingsystems. 
 
 
2 Methoden 

Wesentliche Komponenten des Versuchsaufbaus sind zwei optische Trackingsysteme, ein n-Kamerasystem von AR-
Tracking (ART) und ein Polaris von NDI. Beide erfassen und tracken mehrere reflektierende Markerkugeln in fester 
Konfiguration (rigid bodies). An dem Polaris wird ein vom ART getrackter rigid body (Polarisbody) befestigt. Werden 
nun die lokalen Koordinatensysteme von Polaris und dem Polarisbody zueinander kalibriert, ist es möglich die 
Positionen der vom Polaris erfassten rigid bodies (Objektbodies) in das raumfeste Koordinatensystem des ART 
umzurechnen. Da die Messungen der Trackingsysteme unabhängig voneinander erfolgen, lassen sich die jeweiligen 
Daten effektiv fusionieren und die Genauigkeiten der fusionierten Daten ermitteln. Eine vernünftige Gewichtung der 
Daten erfolgt über die Genauigkeit der jeweiligen Trackingsysteme. Verliert eines der Systeme den Sichtkontakt zu 
einem Objektbody, schaltet das High-Level-Control System von dem Datenstrom mit den fusionierten Koordinaten um 
auf den des Systems, das den Sichtkontakt noch nicht verloren hat.  
Um die Genauigkeit der Trackingsysteme zu ermitteln wird ein Objektbody an der Spitze eines Messarmes der Firma 
FARO befestigt. Die Genauigkeit des FARO-Messarms liegt mit 50µm deutlich unter der erwarteten Genauigkeit der 
verwendeten Trackingsysteme. Anschließend werden die Trackingsystem jeweils zu dem FARO-Messarm registriert 
(point-based registration). Mithilfe des daraus errechneten fiducial registration error (FRE) lässt sich der fiducial 
localisation error (FLE) abschätzen [1]. Mit den jeweiligen FLEs der Trackingsysteme ist das Verhältnis ihrer 
Genauigkeiten bestimmt.  
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Die Registrierung der Punktwolken erfolgte nach [2], gemäß dem Ansatz einer Rigiden Transformation: 
 

�[�¶� �5�[���W��       (1) 
 

�[�¶���L�V�W���G�L�H���3�R�V�L�W�L�R�Q���L�P���.�R�R�U�G�L�Q�D�W�H�Q�V�\�V�W�H�P���G�H�V���M�H�Z�H�L�O�L�J�H�Q���7�U�D�F�N�L�Q�J�V�\�V�W�H�P�V�����[���L�Q���G�H�U���G�H�V���)�$�5�2-Messarms. 
Lässt man Änderungen in der Orientierung des Objektbody zu, erweitert sich (1) zu: 
 
     �[�¶� �5���[���5ARTtc)+t      (2) 
 
Dabei ist tc der Translationsvektor zwischen der Messspitze des FARO-Messarms und dem Nullpunkt des Objektbody 
in dessen lokalem Koordinatensystem und RART die Orientierung des rigid bodies. Die Kalibrierung erfolgte über ein 
modifiziertes Gauß-Newton-Verfahren, einer Art Gradientenverfahren auf den Parametern R, t und tc. R wurde als 
Quaternion repräsentiert, der redundante Freiheitsgrad nach jeder Iteration durch Normierung zum Einheitsquaternion 
eliminiert.  

3 Ergebnisse 

Folgenden Tabelle zeigt die FREi der jeweiligen Punkte einer Registrierung der Trackingsysteme zu einem FARO-
Messarm. 
 

FREi relativ zum FARO-Meßarm [mm] 
Punkt Polaris ART 

1 0,25 0,72 
2 0,09 0,42 
3 0,54 0,58 
4 0,20 0,90 
5 0,08 0,20 
6 0,41 0,04 
7 0,40 0,31 
8 0,23 0,27 
9 0,27 0,39 
10 0,08 0,35 
rms 0,30 0,48 

 
Dabei sollte erwähnt werden, dass die Kameras des ART in dem entsprechenden Aufbau ungünstig positioniert werden 
mussten, die Abstände waren sehr groß, um auch den body auf dem Polaris im Sichtfeld des ART zu behalten. 
Simulationen ergaben, dass das oben genannte Gauß-Newton-Verfahren zuverlässig konvergiert, solange |tc| größer als 
die Genauigkeit der Trackingsysteme ist. Wurden in den Simulationen die Positionen nicht künstlich verrauscht, 
wurden Rotation und Translation nahezu exakt bestimmt. Mit gaußschen Rauschen versetzt wuchs der Fehler der 
Positionen linear in der gleichen Größenordnung des Rauschlevels. Für tc =0 konvergiert das Verfahren nicht, sondern 
oszilliert. Es stellt damit also keine Alternative zu [1] zur Bestimmung der Parameter einer Rigiden Transformation dar. 

4 Diskussion 

Mit der hier beschriebenen Methode ist eine einfache und schnelle Kalibrierung möglich. Bei einem Test zur Einbettung 
der Systeme in das AccuRobAs Framework war es ohne Probleme möglich den Ausfall eines Trackingsystems ohne 
Verzögerung zu kompensieren. Nächste Schritte beinhalten die Fusion der Daten beider Trackingsysteme für den Fall, 
dass das getrackte Objekt sich im Sichtfeld beider Systeme befindet. 
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Abstract : 
In diesem Paper wird die Entwicklung einer portablen Kontrolleinheit zur kabellosen Signalübertragung für das taktile 
Display eines multimodalen chirurgischen Navigationssystems beschrieben. Das Navigationssystem conTACT 
unterstützt die  Darstellung der Navigationsinformationen nicht nur auf optischem Weg, sondern auch über ein taktiles 
Display, welches auf dem Handrücken angebracht wird. Das taktile Display nutzt zur Ausgabe der Informationen 
Vibrationsmotoren, die bislang über eine kabelgebundene Verbindung angesteuert wurden. Um die hieraus 
entstehenden Nachteile wie mangelnde Bewegungsfreiheit etc. zu umgehen, wurde eine portable Kontrolleinheit 
entwickelt. Diese Kontrolleinheit verfügt über einen Microcontroller zur Datenverarbeitung  und eine Bluetooth-
Schnittstelle als Funkstandard.  
 
Schlüsselworte: kabellos, taktil, Navigation, multimodal, chirurgische Assistenz 
 
1 Problem 

Dieses Paper befasst sich mit dem Problem der Informationsrepräsentation gegenüber dem Anwender. Ein Großteil der 
medizinischen Geräte im OP präsentieren ihre Informationen optisch. Der Chirurg muss zum einen eine große Zahl an 
Informationen mit dem optischen Sinn aufnehmen. Zum anderen besteht der Zwang, den Blick wiederholt vom 
eigentlichen Aufmerksamkeitsgebiet wenden zu müssen [1].  
Der hier vorgestellte Ansatz soll der Entlastung des optischen Sinns des Chirurgen durch taktile 
Informationsübertragung dienen. Das dafür entwickelte multimodale Navigationssystem conTACT [2] enthält die 
notwendigen Funktionen wie Registrierung, Kalibrierung, Planung. Es stellt die Informationen jedoch nicht allein 
visuell am Bildschirm dar, sondern nutzt ebenfalls den taktilen Sinn des Chirurgen. Der Chirurg trägt ein taktiles 
Display auf dem Handrücken [Abb. 1] [2], welches Navigationsinformationen (Sollrichtung, Geschwindigkeit) 
präsentiert und so die Hand des Chirurgen leitet. So kann beispielsweise das Verlassen von definierten Arbeitsgebieten 
durch taktile Signale intuitiv im körpereigenen Koordinatensystem angezeigt werden, ohne dass der Chirurg den Blick 
auf einen Monitor richten muss. 
Bei den bisherigen Entwicklungen des taktilen Displays existierte eine kabelgebundene Lösung zwischen Display und 
Steuerrechner. Bekannte Probleme bei kabelgebundenen Lösungen sind die Sterilisierbarkeit, und die damit 
verbundenen Umstände beim Ankleiden des Chirurgen (verlegen des Kabelstrangs etc.). Dies schränkt den Chirurgen in 
der Bewegungsfreiheit ein. Aus diesem Grund wurde eine kabellose Verbindungsmöglichkeit geschaffen. 
 
2 Methoden 

Zielsetzung war es, die Kabelverbindung zwischen Steuer-PC und taktilem Display aufzulösen und durch eine 
Funkverbindung zu ersetzen. Es wurde daher eine portable Kontrolleinheit in Form einer Armmanschette bzw. eines 
Gürtelclips entwickelt. 
Zur Anwendung kommen ein Atmel ATMega32-Microcontroller, und ein Bluetooth-Modul der Firma Amber Wireless. 
Auf PC-Seite wird ein Bluetooth-USB-Stick (Amber Wireless) eingesetzt. Auf dem Steuer-PC wird die ursprüngliche 
Ansteuerung des Displays durch eine PWM-Controllerkarte, transparent durch die Bluetooth-Variante ersetzt, für den 
Anwendungsentwickler ergibt sich kein sichtbarer Unterschied.  
Zur Kommunikation zwischen Steuer-PC und Controllermodul wurde ein Protokoll mit den nötigen Funktionen 
entwickelt. Das taktile Display verwendet als Taktoren Vibrationsmotoren, die durch ein PWM-Signal angesteuert 
werden. Der Microcontroller arbeitet selbstständig, d.h., er erzeugt die PWM-Signale der Motoransteuerung in Echtzeit 
und erhält vom Steuerungs-PC lediglich die Frequenz- und Tastgradwerte sowie Start- und Stopp-Signale.  
Das wesentliche Merkmal der Funkverbindung muss die Übertragungssicherheit sein. Das bedeutet, dass ein 
Verbindungsabbruch der Bluetooth-Verbindung zuverlässig erkannt werden muss. Ebenfalls darf eine Störung oder ein 
Eindringen in eine bestehende Verbindung nicht möglich sein. Zum Überprüfen der Verbindung wird dauerhaft ein sog. 
Keep-Alive-Signal ausgesendet und beantwortet, so dass ein Abbruch der Verbindung (Ausbleiben der Antwort) nach 
festgelegter Reaktionszeit erkannt und entsprechend signalisiert werden kann.  
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Der Einfluss von aktuellen Drahtlos-Funkstandards im OP wurde u.a. in [3] untersucht. Dabei konnten keine 
gravierenden Einflüsse auf das übrige Operationsequipment festgestellt werden. Genauere Untersuchungen der hier 
verwendeten Geräte in der Praxis stehen noch aus. 

3 Ergebnisse 

Die Übertragungssicherheit der Daten ist bereits durch den Bluetooth-Funkstandard gegeben, der Controller wird auf 
genau einen bestimmten Steuerungs-Partner eingestellt und nimmt keine Verbindungen von anderen Bluetooth-Geräten 
an. Die Übertragung der Daten erfolgt grundsätzlich verschlüsselt, deren Schlüssel nur die beiden Bluetooth-
Kommunikationspartner besitzen. 
Ein von der Medical Devices Working Group entwickeltes spezielles Bluetooth-Profil für medizinische Geräte soll 
noch 2008 erscheinen. Aufgrund der Flexibilität des Controllers wird erwartet, dieses Profil direkt integrieren zu 
können. 
Bis zum aktuellen Zeitpunkt wurden Microcontrollerboard inklusive Firmware und entsprechende Steuerungssoftware 
für den PC entwickelt. Der Prototyp des Microcontrollerboards [Abb. 2, AMT 2008] arbeitet bislang fehlerfrei, es 
wurden keinerlei Störungen der Verbindung festgestellt. In ersten praktischen Versuchen wurde die Batterielaufzeit (ca. 
4 Stunden), die Reichweite (ca. 8m im Labor-Umfeld) und die Signalverzögerung (ca. 150ms) untersucht. Die 
Substitution von kabelgebundenem Interface durch das Bluetooth-Interface wurde ebenfalls erfolgreich durchgeführt. 

4 Diskussion 

Der aktuelle Prototyp [Abb. 2] verfügt über größere Anwendungskapazitäten als zurzeit benötigt. Es ist möglich, 
parallel zur Display-Steuerung weitere Sensordaten aufzuzeichnen, beispielsweise Temperaturen, Bewegungen uvm. 
Denkbar wäre auch eine Impedanzmessung der Haut zu integrieren, durch die auf den Stresslevel des Chirurgen 
zurückzuschließen wäre, um die taktilen Signale entsprechend anzupassen. 
In der aktuellen Konfiguration stehen 8 A/D-Wandler-Ports zur freien Verfügung, die auch als normale I/O-Ports 
genutzt werden können. 
Der nächste Schritt ist die tiefergehende praktische Evaluation des Controllerboards (Ausfallsicherheit, Betriebsdauer 
Batterie - Akku). Des Weiteren soll die einfache und bequeme Applikation des Geräts am Körper (vorzugsweise am 
Arm oder Gürtel) des Anwenders untersucht werden.  
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Abb. 1: Veranschaulichung des taktilen Displays von 
conTACT 

Abb. 2: Prototyp des Bluetooth-Controllers am Gürtel 
befestigt 
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Abstract:  
 

Als Alternative zu anderen Verfahren der intraoperativen Bildgebung integrieren wir integrierten moderne Flat-panel 
Technologie (Phillips Allura Xper FD 20), Neuronavigation (Brainlab VectorVision II) und ein moderes 
Operationsmikroskop in einen interdisziplinären Operationssaal mit der Möglichkeit für multimodale Co-Registrierung 
verschiedener heterogener Datensätze (MRT, DTI, das sog. XperCT ��  CT Bildgebung mit dem Flat-panel Detektor, 
3D-Angiographie, Fluoroskopie, CT). Dieses Setup ermöglicht intraoperative Bildgebung mit hoher zeitlicher und 
räumlicher Auflösung (bis 620 Bilder um 240° in 8-10 sec bei einer Rotationsgeschwindigkeit von 30°/55°/s, 30 
Bilder/s), ein Einspielen der Daten während der Intervention in die Neuronavigation und die automatische 3D 
Segmentation vaskulärer und knöcherner Strukturen. Intraoperativ aufgenommene Datensätze können mit 
präoperativen fusioniert und dem Operateur in weniger als 1 Minute für die weitere Prozedur zur Verfügung gestellt 
werden. N=34 Patienten wurden bisher in diesem Saal operiert (N=21 vaskulär, N=4 Tumor, N=9 Wirbelsäule; 
zusätzlich N=280 Minimalinvasive Therapie/Schmerztherapie). Die neue Methode erweist sich als zuverlässig und 
vorteilhaft im Hinblick auf den Interventionsablauf, sowohl für neurovaskuläre und onkologische Interventionen wie 
auch für instrumentierte Eingriffe an der Wirbelsäule. Dies führt zu einer Erhöhung der intraoperativen Sicherheit.  
 
Schlüsselworte: Intraoperative Bildgebung, integrierter Operationssaal, 3D-Angiographie  
 
 
1 Vorhaben 

Ziel unseres Vorhaben ist es, einen multifunktionalen neurointerventionellen Raum zu schaffen, der gleichermaßen zu 
neurochirurgischen und neurointerventionellen Eingriffen, beispielsweise endovaskulären oder auch minimalinvasiven 
perkutanen Intervention, genutzt werden kann, der gleichzeitig eine hohe Funktionalität und breite 
Einsatzmöglichkeiten im klinischen Alltag der Disziplinen bietet und über fortschrittliche intraoperative Bildgebung 
verfügt. 
 
2 Methoden 

Moderne Flat-panel Technologie (Phillips Allura Xper FD 20), Neuronavigation (Brainlab VectorVision II) und ein 
modernes Operationsmikroskop sind in einem interdisziplinären Operationsaal mit der Möglichkeit für multimodale 
Co-Registrierung verschiedener heterogener Datensätze (MRT, DTI, XperCT, 3D-Angiographie, Fluoroscopie, CT) 
integriert. Hierbei ist bei der Planung an ausreichende Sterilität bei relativ hohem Aufwand an Material und Geräten, an 
einen flexiblen Aufbau der Geräte im Raum mit einem guten Zugang zum Patienten und hoher Funktionalität zu 
denken. 
 
Der Flat-panel Detektor ist auf einem C-Arm an einer Deckenkonstruktion befestigt. Als Operationstisch dient ein 
röntgendurchlässiger, modifizierter Angiographietisch, der jedoch erweiterte Lagerungsmöglichkeiten des Patienten 
verglichen mit einem konventionellen Angiographietisch bietet. Der Flat-panel Detektor ist mit der Neuronavigation 
verbunden, wodurch prä-, intra-, oder postoperativ aufgenommene XperCTs oder 3D-Angiographien dem 
Chirurgen/Neuroradiologen für die weitere Intervention zur Verfügung gestellt werden können. Der Datentransfer und 
das Einlesen in die Navigation bzw. Bildfusion mit präoperativ aufgenommen Datensätzen dauern in der Regel weniger 
als 1 Minute. Während chirurgischer Eingriffe befindet sich der C-Arm in Parkposition am Fußende des Patienten. Soll 
ein Datensatz intraoperativ aufgenommen werden, wird der Operationssitus zusätzlich mit sterilen Tüchern abgedeckt 
und der C-Arm aus der Parkposition geschwenkt. Die Aufnahme eines kompletten 3D-Datensatzes (wahlweise 620 oder 
310 Bilder) erfolgt in 5 bis 10 Sekunden bei einer Aufnahmegeschwindigkeit von 30 Aufnahmen pro Sekunde um 240°. 
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Die Rotationsgeschwindigkeit beträgt 30° bzw. 55° /s, die Rekonstruktion dauert weniger als eine Minute. Die 
Strahlendosis des XperCTs beträgt für 310 Bilder 24,9 mGy, dies entspricht etwa einer Strahlungsdosis von 1,1 mSv, 
verglichen mit einem Referenz-CT von 50 mGy (Neuroprotokoll, Messung nach Computed Tomography Dose Index - 
CTDI). Somit können jederzeit innerhalb von 5 �± 10 Minuten komplette 3D-Datensätze aufgenommen und während der 
Operation auf die Navigation überspielt werden. 
 
Der Flat-panel Detektor erlaubt ebenfalls eine präzise Darstellung von Weichgewebe bei gleichzeitig exzellenter 
räumlicher Auflösung. Dies ermöglicht eine präzise Segmentation anatomischer Strukturen (3-dimensionale Darstellung 
von Gäfaßbäumen, knöcherne Strukturen und teilweise Weichteiltumoren). Auf diesen segmentierten  
dreidimensionalen Datensätzen kann der Operateur im weiteren Verlauf der Operation navigieren.  
 
Wesentlich für die Funktionalität dieses Operationssaals ist seine breite technische Kompatibilität: so können 
verschiedene prä, intra- und postoperative Datensätze, segmentierte Strukturen und funktionelle Bildgebung für die 
Planung, Durchführung und Ergebniskontrolle der Intervention beliebig miteinander kombiniert und fusioniert werden, 
um die für die jeweilige Fragestellung wichtigen Strukturen optimal darzustellen (3D-Angiographie, Fluoroskopie, 
XperCT, MRT, konventionelles CT, DTI, fMRT...). Die Bildqualität der Navigation wird hierdurch verbessert und eine 
verbesserte Präzision erreicht. 
 

 
 

Abb.1: Links unten: Präoperative 3D-Rotationsangiographie einer arteriovenöse Malformation (Pfeil) und 
intraoperative Kontrollangiographie zur Resektionskontrolle der AVM bei offener Kraniotomie. Links oben: 
Screenshot einer intraoperativen 3D-Rekonstruktion eines retrosigmoidalen Zugangs. Von kontralateral ragt die 
externe Ventrikeldrainage ins Bild. Rechts oben: Rekonstruktion einer 3D-intraoperativen Angiographie. Rechts 
unten: Vertebroplastie. 

 
Zusätzlich sind sog. XperCT-gesteuerte Puktionen/Biopsien und Schraubenplatzierungen von Pedikel-/Massa lateralis-
Schrauben möglich. Hierzu wird ein XperCT Datensatz aufgenommen, auf dem der Operateur Trajektorien planen 
kann. Nach Bestimmung des Eintritt- und Zielpunktes wird zunächst unter fluoroskopischer Durchleuchtung in a.p. 
Ebene der Eintrittspunkt mit der Biopsienadel/Bohrer aufgesucht und ein Laserstrahl entlang der Nadel ausgerichtet, der 
die Punktionsrichtung in axialer Ebene und den Eintrittspunkt zeigt. Anschliessend wird der C-Arm in laterale Position 
geschwenkt. Unter lateraler Durchleuchtung kann zum einen die Punktionsrichtung in sagittaler Ebene kontrolliert 
werden, zum anderen auch die Distanz bis zum Ziel. Somit können Schrauben transkutan/minimalinvasiv oder offen 
präzise platziert werden.  
 
Die hohe Auflösung und Aufnahmegeschwindigkeit erlauben ebenfalls eine virtuelle Therapieplanung. Mit Hilfe von 
Simulationsprogrammen kann die Blutflussgeschwindigkeit, die Strömungsverhaltnisse, Vektorengeschwindigkeiten 
und Wandspannung detailliert dargestellt werden. Dies ermöglicht nicht nur ein verbessertes Verständnis der lokalen 
Hämodynamik sondern auch eine virtuelle Therapieplanung, mit der z.B. Effekte verschiedener Stents auf den lokalen 
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Blutfluss im Aneurysma getestet werden können, bevor eine definitive Therapieentscheidung gefällt wird (Rafik 
Ouared, Luca Augsburger, Faculté de Medicine d'Université de Genève) .  

3 Ergebnisse 

34 Patienten wurden in diesem Setup operiert: N=21 vaskuläre Fälle (N=13 Aneurysmata, N=3 AV-Malformationen, 
N=5 AV-Fisteln), N=4 Tumor, N=9 instrumentierte spinale Eingriffe. Hinzu kommen N=280 minimalinvasive 
Therapieverfahren/Schmerztherapie. 
 
Neurovaskuläre Interventionen: 
Ein wesentlicher Vorteil liegt in der Möglichkeit sowohl neuroradiologische also auch neurochirurgische Interventionen 
in einem Raum durchführen zu können. Die Zeit bis zur Diagnosestellung wird hierdurch verkürzt, es entfällt ein 
aufwendiger Transport des Patienten, der üblicherweise unumgänglich ist. Bei notfallmässig aufgenommen Patienten 
mit Verdacht auf Subarachnoidalblutung konnte die Zeit von Aufnahme des Patienten bis zur Diagnosestellung deutlich 
gesenkt werden, da Aufnahme-CT, Angio-CT, Angiographie und wahlweise neurointerventionelle oder 
neurochirurgische Eingriffe mit intra-/postoperativer Ergebniskontrolle alle im gleichen Raum ohne Zeitverzögerung 
und Patiententransport nacheinander stattfinden konnten.  
 

 
 

Abb. 2: Screenshots von intraoperativen 3D-Rotationsangiographien. Links: Intraoperative Kontrollangiographie 
nach Clipping mit perfundierten Restaneurysma (Pfeil). Rechts: Interaoperative Kontrollangiographie nach 
zusätzlichem Clipping (Pfeil). 

 
Durch die verbesserte Auflösung des Flat panel-Detektors und 3-dimensioinale Darstellung können mit Hilfe 
zusätzlicher Software hämodynamische Simulationen erstellt werden. Ziel ist es, zuverlässige individuelle Risikoprofile 
zu erstellen und mit Hilfe von virtuellen Simulationen die beste Therapie/den besten Stent vor der definitiven 
Behandlung zu ermitteln und somit das Therapieergebnis zu optimieren. Ein weiterer Vorteil des Flat-panel-Detektors 
zeigt sich besonders bei der Darstellung des lokalen Blutstroms/Vortex in kleinen Aneurysmata: hier können 
Turbulenzen im Vortex und Wandspannungen mit hoher Geschwindigkeit und einer besseren räumlichen und zeitlichen 
Auflösung darstellt werden als mit einem konventionellen Angiographiedetektor. Bei größeren Aneurysmata ist diese 
Differenz zwischen beiden Detektoren weniger ausgeprägt, da der Blutfluss im größeren Aneurysma langsamer ist und 
hinreichend von einem konventionellen Angiographiedetektor erfasst wird. 
 
Die Navigation auf 3D-Angiographiedatensätzen wurde für neurovaskuläre Eingriffe bereits 2006 beschrieben1. Ein 
zusätzlicher Nutzen einer Kombination der intraopeativen 3D-Angiographie und Neuronavigation wird besonders bei 
arteriovenösen Malformationen (N=3) und AV-Fisteln (N=5) deutlich. Zum einen erleichtert die Kombination ein 
besseres Auffinden der Malformationen, durch verbesserte Auflösung können ebenfalls kleinere arterielle Äste selektiv 
mit der Navigation lokalisiert werden. Zum anderen kann noch intraoperativ mit Hilfe einer 3D-Angiographie eine 
Resektionskontrolle durchgeführt werden. Falls erforderlich kann ein mögliches Residuum der AVM segmentiert und 
zur weiteren Navigation verwendet werden, was das Auffinden und  eine vollständige Resektion erleichtert.  
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Schädelbasischirurgie: 
Besonders bei komplexen Tumoren (Angiofibromen, Glomustumoren..) der Schädelbasis oder schwierigen 
anatomischen Verhältnissen (z.B. um Vertebralarterie gewachsenes Foramen magnum-Meningeom) werden die Vorteile 
sichtbar: zum einen wird der Zugang durch intraoperative Bildgebung, update der Navigation und präzise 
Segmenierung wichtiger anatomischer Strukturen deutlich erleichtert. Gefäße, zum Teil Hirnnerven und Tumoren 
können segmentiert, und 3-dimensionale Navigation erleichtern den Zugang und die Resektion. Eine 
Resektionskontrolle ist mit Hilfe der verbesserten Weichteildarstellung für einen Teil der Tumoren intraoperativ 
ebenfalls möglich. In Zukunft wird die anatomische Segmentation und Präzision weiter verbessert, mit dem Ziel 
Hirnnerven und Tumoren mit verbesserter Genauigkeit segmentieren zu können. Ferner ist auch die Möglichkeit eines 
interdisziplinären Vorgehens z.B. zur neuroradiologschen Embolisation und anschließender chirurgischer Resektion in 
einem Arbeitsgang möglich. 
 
Wirbelsäule: 
Mit Hilfe der XperCT gesteuerten Nadelführung wurden bei N=9 instrumentierten Wirbelsäuleneingriffen 26 Schrauben 
platziert wobei in 0% der Fälle eine Schraubenfehllage resultierte. Zur Planung der Trajektorie, Laserjustierung, 
Vorbohrung und schließlich zur eigentlichen Schraubenplatzierung sind etwa 10 min pro Schraube notwendig. Jederzeit 
kann prä-, intra-, oder postoperativ ein Datensatz aufgenommen werden. Da das XperCT nicht über ein System der 
�Ä�1�D�F�K�M�X�V�W�L�H�U�X�Q�J�³�� �Z�L�H�� �G�L�H�� �1�H�X�U�R�Q�D�Y�L�J�D�W�L�R�Q�� �Y�H�U�I�•�J�W���� �G�Drf sich die Position des Patienten nach Planung der Trajektorie 
nicht mehr verändern (der Detektor kann die Bewegung des Patienten nicht wahrnehmen und den Datensatz nicht 
nachjustieren). Das heisst, der aufgenommene Datensatz und die geplante Trajektorie können nur verwendet werden, 
wenn der Patient zwischen XperCT und Einbohren der Schraube die Position nicht ändert. Hierzu wird in naher Zukunft 
in Zusammenarbeit mit Dr. Guoyan Zheng, Institute for Surgical Technology and Biomechanics, Universität Bern, ein 
System zur Nachjustierung installiert (Titel der Arbeit: Reconstrucion of 3D bone shape from 2D images using 
statistical shape models). Dies erlaubt anhand von zwei fluoroskopischen Aufnahmen (a.-p. und lateral) den Datensatz 
an der Position des Patienten im Raum neu auszurichten, ohne einen neuen 3D-Datensatz aufnehmen zu müssen, somit 
kann die Strahlendosis reduziert werden. 

4 Diskussion 

Üblicherweise muss ein notfallmässig aufgenommener Patient mit Verdacht auf aneurysmatische 
Subarachnoidalblutung  zunächst in die Radiologie zum CT transportiert werden, wo CT/Angio-CT die Diagnose 
bestätigen. Anschließend wird der Patient in die Angiographie transportiert. Hier erfolgt entweder die Intervention, oder, 
bei Bedarf, nach der Angiographie der Transport in den Operationssaal. Nach einer Operation erfolgt erneut eine 
Kontrollangiographie, weswegen der Patient erneut transportiert werden muss. Sollte sich in der Kontorllangiographie 
ein nicht zufriedenstellendes Ergebnis zeigen (z.B. perfundierter Aneurysmarest, Gefässstenose...) wird in einem 
zweiten operativen Eingriff die Fehllage des Clips korrigiert. Dieser ganze Prozess kann nun in einem Raum ohne 
Verzögerungen stattfinden. Aufnahme-CT, Angiographie, Intervention, Ventrikeldrainage und intra-/postoperative 
Kontrollangiographie werden im gleichen Raum durchgeführt, was wertvolle Zeit spart und die Narkose verkürzt.  
 
Die 2-dimensionale intraoperative Angiographie wird besonders bei komplexen Aneurysmata seit einigen Jahren 
erfolgreich zur Ergebniskontrolle neben dem intraoperativen Doppler und der Indofluoresceingrün-Angiographie 
genutzt. Alle diese Methoden haben aber wesentliche Limitationen: So kann die Indofluoresceingrün Angiographie eine 
gute Auflösung erzielen, jedoch nur aus der Perspektive des Operateurs. Die dem Chirurgen abgewandte Seite wird 
nicht dargestellt. Die 2-dimensionale Angiographie ist  aufgrund der Perspektive und Auflösung limitiert. Die 3-
dimensionale Rotationsangiographie bietet eine räumlich uneingeschränkte Beurteilbarkeit von allen Seiten. Bei 
gleichzeitig hoher räumlicher und zeitlicher Auflösung hat diese Methode somit das größte Potenzial Komplikationen 
intraoperativ zu erfassen (s. Abb.2). Clipbedingte Komplikationen wie Fehllagen und Gefäßstenosen können bei 
offenem Situs intraoperativ sofort korrigiert und erneut angiographisch kontrolliert werden. Revisionseingriffe werden 
somit überflüssig, da beide Prozeduren, das Clipping und die Kontrollangiographie, in einem Eingriff zusammengefasst 
werden können. In Zukunft werden noch weitere Modifikationen durchgeführt, wie z.B. die Verbesserung des 
röntgendurchlässigen Operationstisches, der Bildqualität, Segmentation und Navigation. 
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Abstract : 
 

Modern surgery rooms are becoming increasingly complex. Future systems are desired to address the need for intra-
operative, intelligent presentation of various information sources and context-specific support of surgeons. This 
requires a reliable detection of surgical activity from sensor data obtained within the OR. We present our approach 
towards the usage of wearable accelerometers within ORs and intervention rooms for surgical activity detection. A 
method for attachment of accelerometers to the surgeon is proposed that is compliant with OR sterility regulations and 
which was applied at our partner medical institutions during several cases of minimally-invasive surgery and 
intervention. First results for activity detection during both simulated and real percutaneous vertebroplasty 
interventions are presented which indicate the usefulness of motion data for surgical activity detection. 
 
Key words: Surgical Workflow, Surgical Activity, Wearable Accelerometer, Hidden-Markov Model 
 

1 Problem 

Modern surgery rooms are becoming increasingly complex. Future systems are desired to address the need for intra-
operative, intelligent presentation of various information sources and context-specific support of surgeons. Sensor data 
obtained from the OR contains much information which can be used for modeling, analyzing and monitoring of surgical 
workflow. In previous work, we extracted discrete signals representing the usage of surgical tools from video data for 
workflow recovery [1, 2]. In this work, we evaluate actibelt® accelerometers [3] for continuous recording of motion in 
order to detect surgical activity. Based on our interaction with six surgeons, we describe several requirements for the 
usage of accelerometers inside medical ORs concerning issues of hygiene, workflow conformity and clinical 
acceptance. We furthermore describe the compliant usage of actibelt® accelerometers during two different surgery 
types, laparoscopic cholecystectomy and percutaneous vertebroplasty.  
Recordings of motion in laparoscopic cholecystectomy and percutaneous vertebroplasty followed different goals. 
Together with our medical partner institution for cholecystectomy, we derived the sterilization procedure which is 
further described in the next section. Apart from that, we expect that due to the nature of minimally-invasive surgery, 
only little hand motion is performed during laparoscopic maneuvers. However, the change of laparoscopic instruments 
should be well detectable from motion. Being a valuable piece of information [2, 7], the detection of of surgical tool 
changes will be investigated upon in an upcoming project.  
Finally, we present preliminary results from first experiments concerning activity recognition during percutaneous 
vertebroplasty. In vertebroplasty, a hollow or wedged vertebra (e.g. due to osteoporosis) is stabilized by insertion of a 
metallic trocar into the vertebra and injection of acrylic cement. Specific movements during vertebroplasty represent 
surgical work steps, e.g. a hammering motion indicates the insertion of the trocar through the pedicle. In a parallel 
project, ARAV (Augmented-Reality Aided Vertebroplasty) [8], we aim at using this information for adapting 
visualization parameters in AR or presenting valuable information to the surgeon during particular work steps, such as 
pre-operative imaging data, tool handling tips or the trocar trajectory. In a broader view, we aim at partly recovering 
surgical work steps from motion, which can then be used for workflow analysis as well as online workflow detection 
and context-specific support. 
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2 Methods 

In order to test and evaluate accelerometer usage for activity detection in surgical environments, we attached actibelt® 
units to the waist and both forearms of participants during simulated and real surgical interventions. actibelts® [3] are 
stand-alone, 3-axis accelerometers recording acceleration data in the range [-6g, 6g] at a frequency of 100Hz, with 12bit 
resolution for up to 100 hours. Measured data were uploaded to the actibelt® web application1 for centralized storage 
and subsequent analysis. In order to cope with the strict hygienic regulations in the OR, we attached actibelts® beneath 
the sterile surgical coat. The workflow for attaching actibelt® units to the surgeon has the following steps (cf. figure 1): 

�x The surgeon enters the preparation room and puts on the waist accelerometer using a provided belt. 
�x �+�H���S�U�H�S�D�U�H�V���I�R�U���V�W�H�U�L�O�L�]�D�W�L�R�Q���D�V���X�V�X�D�O�����Z�D�V�K�L�Q�J���D�Q�G���V�W�H�U�L�O�L�]�L�Q�J���K�D�Q�G�V���H�W�F�«���� 
�x Before putting on the surgical coat, a sterile person unpacks two pre-sterilized strip of TG tube bandages and 

puts one on each forearm of the surgeon. A non-sterile assistant can then attach the accelerometer units onto 
the tube bandage, using Velcro fasteners. By folding the sterile ends of the bandage strip onto the 
accelerometer, a sufficient level of sterility is achieved beneath the surgical coat. At the same time, the tube 
bandage ensures additional wear comfort. 

�x The surgeon puts on the sterile surgical coat and latex gloves. He approaches the sterile surgical scene and 
situs.  

The above described procedure was conceived together with and given consent by the central authority for sterility 
compliance of our partner medical institution.  

Figure 1: actibelt® accelerometers were attached beneath the sterile surgical coat for recording of surgical 
motion. Detection of particular motions during percutaneous vertebroplasty is intended to allow for 
context-specific support and adaptive user interfaces and visualization in upcoming projects. 

 
actibelt® units store acceleration data onto internal flash memory. After recording data during surgical procedures, the 
data was downloaded and evaluated for detection of surgical activity.  
For activity recognition, we took signal magnitudes, effectively reducing gravitational influences and representing 
movements as energy signals. The data was split into subsequences and evaluated in both time and frequency domain as 
input to Hidden Markov Models (HMMs). HMMs are widely used for efficient recognition of speech [4] or human 
activity [5, 6]. We varied several parameters of the HMM network, such as number of nodes and connection type (i.e. 
fully connected HMMs vs. left-right models) in order to evaluate a suitable topology. Characteristic movements 
representing activities in vertebroplasty, such as hammering, walking or cement stirring were manually labeled from 
video and used as HMM input training data, allowing detection of surgical activity in unknown surgeries. Table 1 gives 

                                                           
1 www.actibelt.com 

http://www.actibelt.com/
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an overview over surgical motions in the simulated and real vertebroplasty settings. Highlighted motions indicate high 
workflow relevance compared to other motions. 

3 Results 

Together with six partner surgeons, we recorded motion data during 10 simulated vertebroplasties (1 participant), 4 real 
laparoscopic cholecystectomies and 5 vertebroplasties (3 different surgeons each). Based on discussions with the 
surgeons, several requirements for accelerometer usage were identified: 

�x The usage should be non-intrusive to the workflow, i.e. they should be quick to attach. 
�x Devices should show no outstanding parts, in particular cables.  
�x Wearable devices should comply with the strict regulations for sterility in the OR. 
�x Wear comfort should be provided to avoid distractions during surgery. 

Using actibelts®, we were able to fulfill these requirements to a large extent. The attachment was quick to execute and 
required no extra personnel. Attachment to the forearms was performed after the surgeon entered the room and after he 
washed and sterilized his hands and forearms, however, before the sterile surgical coat was put on. actibelts® are 
compact devices with internal memory and without any protruding components such as cables. Thus, the attachment 
was quick and sufficiently uncomplicated in order to not disturb the workflow of the surgeon and his team. With only 
one case of too tight attachment, however, causing no complications during surgeries, surgeons showed high acceptance 
in all cases and declared readiness for further usage. 
Concerning activity recognition, we conducted HMM training and activity detection with leave-one-out cross-validation 
on all recorded vertebroplasties. In the simulated setting, 92% of subsequences representing 14 different activities could 
be classified correctly, a result which is comparable to related work [6]. Average recognition rates in the real-life setting 
with 10 activities were much lower at 44%. Several reasons can be identified. First, the movements in the intervention 
room are entirely unconstrained, in contrast to the simulated setting, where unnecessary gestures and movements were 
�D�Y�R�L�G�H�G�����7�K�L�V���O�H�G���W�R���D���³�U�D�Q�G�R�P���P�R�Y�H�´���F�O�D�V�V�����W�R���Zhich up to 67% of false negative rates per activity (17% on average) 
could be accounted. Another important reason for poor performance is insufficient amount of training data for HMM 
learning. While 1 participant provided 10 vertebroplasty simulations in order to yield detection results above 90%, our 
real vertebroplasty dataset was recorded with 3 different surgeons performing 5 vertebroplasty interventions. This 
indicates the need for sufficient amount of training data. We expect results to improve as soon as more data is acquired, 
a task that we are currently pursuing. The results on real surgical interventions presented here-in can thus be regarded as 
preliminary work. 
Nevertheless, even the preliminary results within the real setting are much better than random recognition (10%). 
Overall, the relatively low recognition rate in the real scenario confirms the expected result that accelerometers alone 
are not sufficient for reliable activity recognition in entirely unconstrained environments. However, as shown in 
previous [7] and related work [6], several signals with little distinguishing capability can be combined to allow high 
recognition rates in the mid-ninety region, which we will aim for in future work. 

Simulated Vertebroplasties   1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 

Silence 1 0.53 0.06 0 0 0.05 0.02 0.1 0.01 0.01 0.15 0.01 0.02 0 0.05 

Walking 2 0.02 0.95 0 0 0.01 0 0.01 0 0 0 0.01 0.01 0 0 

Synchronization clap arms 3 0 0 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 

Synchronization clap waist 4 0 0 0 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 

Put on radiation vest 5 0.05 0 0 0 0.9 0 0 0 0 0 0.05 0 0 0 

Needle position 6 0.1 0 0 0 0 0.9 0 0 0 0 0 0 0 0 

Cut and insertion 7 0 0 0 0 0 0 0.9 0.1 0 0 0 0 0 0 

Hammering 8 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 0 0 0 0 

Cement stirring 9 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 0 0 0 

Syringe filling 10 0.08 0 0 0 0 0.03 0.03 0 0 0.7 0 0.18 0 0 

Syringe cleaning 11 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 0 

Cement injection 12 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 

Trocar retraction 13 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 

Put off vest 14 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 
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Table 1: Confusion tables for activity detection in simulated percutaneous vertebroplasties (top 
table) and real vertebroplasties (bottom table). Average detection rates in simulated and real 
vertebroplasties are 92% and 44%, respectively. Highlighted activities are more relevant to 
vertebroplasty workflow than others. 

4 Discussion 

Having conducted 11 real-life studies with our partner surgeons, we recorded around seven hours of accelerometer data 
in the OR. We identified several requirements for accelerometer usage concerning safety, comfort and non-
obtrusiveness of surgical workflow. These are not specific to accelerometers but should be regarded as general 
guidelines for wearable devices in the OR, potentially leveraging future clinical acceptance of systems incorporating 
such sensors. Future attachments for actibelts® are conceived as fully sterilizable armbands, further reducing setup time 
and increasing wear comfort. Furthermore, future actibelt® versions will have additional sensors and feature wireless 
transmission allowing online monitoring of motion data. Using accelerometer signals alone, preliminary results showed 
around 92% and 44% redetection accuracies of surgical activity, respectively in simulated and entirely unconstrained, 
real-life surgery settings. In upcoming work, we will combine actibelt® data with further OR sensor data, allowing for 
much higher recognition rates with the overall goal of creating context-sensitive, intelligent systems in future ORs. 
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Real Vertebroplasties   1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 

Silence 1 0.41 0.08 0.11 0.02 0.2 0.01 0.03 0.03 0.01 0.11 

Random move 2 0.07 0.35 0.13 0.03 0.11 0.02 0.03 0.05 0.05 0.17 

Place trocar 3 0.14 0.08 0.47 0.01 0.21 0 0.03 0 0.04 0.02 

Hammering 4 0 0.04 0.04 0.86 0 0 0.02 0 0.04 0 

Trocar retraction 5 0.17 0.03 0.37 0 0.34 0 0.03 0.04 0.01 0.03 

Stirring 6 0.11 0.27 0.1 0.07 0.1 0.02 0.33 0 0 0 

Syringe filling 7 0 0.67 0.17 0 0 0 0.17 0 0 0 

Bend down 8 0.05 0.09 0.04 0.04 0.06 0.01 0.04 0.59 0.04 0.04 

Get up 9 0.06 0.08 0.09 0 0.04 0.01 0.01 0.09 0.56 0.06 

Whole body move 10 0.04 0.08 0.04 0 0.03 0.01 0 0.13 0.14 0.53 
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Abstract : 
 

Nach der Motorisierung eines Operationsmikroskops stellt die Entwicklung einer Funkfernsteuerung einen wichtigen 
Schritt dar, die stark erweiterte Funktionalität des Operationsmikroskops dem Chirurgen auf eine intuitiv zu 
bedienende, seinen Arbeitsablauf nur minimal beeinflussende Weise zur Verfügung zu stellen. 
Durch die Fernbedienung kann die Positionierung des Mikroskops erheblich vereinfacht und der Zeitaufwand für 
diesen Arbeitsschritt deutlich reduziert werden. Häufig auftretende, relativ kleine Positionsänderungen können ohne 
Unterbrechung des derzeitigen Arbeitsschrittes mit Hilfe der Fernsteuerung durchgeführt werden. Der Vorteil der 
Motorisierung liegt hier zudem in der hohen Genauigkeit, mit der anzufahrende Positionen eingenommen werden 
können. Die zeitaufwändige und ungenaue Positionierung von Hand wird hier intelligent abgelöst. 
Durch eine weitere Funktion der Fernbedienung können Positionen auf Knopfdruck gespeichert und zu einem späteren 
Zeitpunkt vom Mikroskop erneut angefahren werden. So kann berührungslos zwischen Mikroskop-unterstützter und 
nicht unterstützter Betrachtung des Operationsgebiets gewechselt oder das Mikroskop bei Nichtbenutzung in eine 
Parkposition gefahren werden. Die manuelle Bedienung des Mikroskops ist weiterhin jederzeit möglich, so dass große 
Veränderungen der Position schnell ausgeführt werden können. 
 
Schlüsselworte: Fernsteuerung, Operationsmikroskop, Bluetooth 
 

1 Problem 

Operationsmikroskope spielen eine entscheidende Rolle bei der intraoperativen Visualisierung, speziell in kritischen 
Bereichen, wie z.B. in der Neurochirurgie. Ihre Aufgaben liegen in der Präsentation, der Vergrößerung und der 
Ausleuchtung des Operationsraums. Aber auch durch die Integration weiterer Diagnoseverfahren wie z.B. der 
Optischen Kohärenztomographie (OCT) gewinnt das Mikroskop im OP an Bedeutung. Darüber hinaus können 
präoperative Bilddaten (CT, Röntgen) oder Ergebnisse der OCT-Scans, die direkt im Mikroskopbild präsentiert werden, 
bei der Diagnose und der Behandlung helfen. 
 
Beim Einsatz des Mikroskops zur Vergrößerung des Operationsbereichs werden oft relativ kleine Bewegungen 
benötigt, um einen optimalen Blickwinkel zu erreichen. Jede neue Positionierung des Mikroskops geht mit mehreren 
Handgriffen des Chirurgen einher. Um feinste Bewegungen durchführen zu können, die von Hand nur schwer 
realisierbar wären, sind aktuell erhältliche Operationsmikroskope teilweise motorisiert (z.B. Zeiss OPMI Neuro/NC4, 
Leica M520 MC1, Möller-Wedel HI-R 1000). Dabei umfasst die Motorisierung allgemein die beiden letzten Achsen, 
wodurch Kipp- und Neigebewegungen über dem Zielgebiet ermöglicht werden.  
 
Um auch komplexe Bewegungen, wie die Pivotierung um einen definierten Punkt zu realisieren, werden neuste 
Entwicklungen sogar vollständig motorisiert. In [1] wird ein Roboterarm vorgestellt, der fest an den Operationstisch 
montiert wird und eine Stereokamera mit Vergrößerungsfunktion in sechs Freiheitsgraden über dem Operationsraum 
bewegt. 
 
Unsere Entwicklung ist ein Operationsmikroskop, das neben der Motorisierung in sechs Freiheitsgraden auch weiterhin 
die manuelle Steuerbarkeit eines üblichen Operationsmikroskops bietet und damit eine gute Handhabbarkeit im 
motorisierten, wie auch stromlosen Zustand gewährleistet. 
 
Ein entscheidendes Defizit aller Operationsmikroskope liegt jedoch in deren Steuerung. Schon kleine 
Positionsänderungen sind durch die Bedienung des Mikroskops sehr zeitaufwendig und stören den Arbeitsfluss des 
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Chirurgen erheblich. Die Instrumente müssen zur Seite gelegt, das Mikroskop entriegelt, neu ausgerichtet und wieder 
verriegelt werden, bevor nach der erneuten Aufnahme der Instrumente die Operation fortgesetzt werden kann. 
 
Alternative Steuerungsvarianten, wie z.B. Sprache [2], Fußschalter [3] oder Mundtaster [4] sind mit verschiedenen 
Nachteilen behaftet, so dass diese heute nur vereinzelt eingesetzt werden. Beispielsweise muss der Chirurg das 
Mikrofon unter dem Mundschutz tragen. Seine Steuerung ist auf ein paar wenige Befehle beschränkt, um eine 
zuverlässige Spracherkennung zu gewährleisten. Da bereits verschiedene Geräte im OP mit Fußtastern gesteuert 
werden, führt dies schnell zu Verwechslungen und ist deshalb nicht sinnvoll. Der Einsatz eines Mundtasters wird aus 
hygienischen Gründen und mangelndem Komfort abgelehnt. 
 
 
2 Methoden 

Beobachtungen während neurochirurgischer Operationen haben gezeigt, dass die Bewegungen des Mikroskops in zwei 
Kategorien eingeteilt werden können: Bewegungen mit großer Amplitude dienen dazu, das Mikroskop ungenau, aber 
mit hoher Geschwindigkeit auf das Zielgebiet auszurichten. Zur Änderung des Blickwinkels dienen anschließend kleine 
Positionsänderungen, die sehr genau und mit geringer Geschwindigkeit ausgeführt werden.  
 
Zu den Bewegungen der zweiten Kategorie gehören z.B. Pivotierungen um einen definierten Punkt und Bewegungen 
parallel zur aktuellen Bildebene, um Objekte zu betrachten, die sich gerade außerhalb des Sichtbereichs befinden. Wenn 
diese Bewegungen manuell ausgeführt werden sollen, verursachen sie einen großen Zeitaufwand und können nicht ganz 
genau ausgeführt werden, so dass zusätzlich auch der Fokus des Mikroskops neu eingestellt werden muss. Deshalb 
können die Bewegungen dieser zweiten Kategorie nun primär durch die Fernsteuerung bereitgestellt werden. 
 
Voraussetzung für die automatische Positionierung eines Mikroskops ist zunächst die Motorisierung der Gelenkachsen. 
Dies wurde für das Mikroskop HI-R 1000 und das zugehörige Stativ FS4-20 der Firma Möller-Wedel GmbH realisiert 
(Abb. 1). Das Mikroskop besitzt sieben Rotationsgelenke von denen sechs mit Motoren ausgestattet sind. Das siebte 
Gelenk (Achse 4) befindet sich am Ende des Parallelogrammarms und kompensiert die Rotationen der Achsen 2 und 3, 
so dass die Gelenkachse 5 immer parallel zur Achse 1 verläuft. 
 

 
Abb. 1: Mikroskop HI-R 1000 mit Stativ FS4-20 der Firma Möller-Wedel GmbH. 
Die Achsen 1-3 und 5-7 sind motorisiert, Achse 4 kompensiert die Rotationen der 
Gelenke 2 und 3, damit Achse 5 immer parallel zu Achse 1 verläuft. 

 
Eine am Instrument befestigte Funkfernsteuerung soll dem Chirurgen die Möglichkeit bieten, wichtige 
Bewegungslabläufe des Mikroskops durch Knopfdruck zu steuern, ohne seinen Arbeitsfluss unterbrechen zu müssen. 
Bei der Entwicklung der Fernsteuerung wurde vor allem darauf geachtet, dass diese so klein und leicht wie möglich ist, 
um die Lage des Instruments in der Hand des Chirurgen nur in geringem Maße zu beeinflussen. Die Bedienung des 
Mikroskops mit der Fernsteuerung reduziert den Zeitaufwand bei der Neupositionierung, so dass die Operations- und 
Narkosezeit des Patienten verkürzt werden kann. 
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Um die Bedienung des Mikroskops aber so einfach und intuitiv wie möglich zu halten, werden nur häufig verwendete 
Bewegungen gesteuert, so dass man sich auf wenige Buttons beschränken kann. Die Fernsteuerung (Abb. 2) besitzt auf 
beiden Seiten jeweils einen switch-Button, der eine Auslenkung in positive und negative Richtung ermöglicht. Diese 
zwei Buttons reichen aus, da bei der Pivotierung Rotationen um zwei Achsen und bei der Bewegung in der Bildebene 
Translationen entlang zweier Achsen ausgeführt werden. Zusätzlich besitzen beide Buttons eine Tasterfunktion in 
Nullstellung. Zwei weitere Taster befinden sich ebenfalls jeweils auf einer Seite der Fernbedienung, so dass insgesamt 
acht Eingabemöglichkeiten zur Verfügung stehen. Alle Kontrollen können mit Daumen und Zeigefinger bedient werden 
(siehe Abb. 2), ohne dass das Trägerinstrument losgelassen werden muss. Die Taster werden benötigt, um zwischen den 
einzelnen Bewegungsmodi wechseln zu können und um Zielpunkte zu speichern, die zu einem späteren Zeitpunkt vom 
Mikroskop wieder automatisch angefahren werden können. 
 
Derzeit sind zwei Bewegungsmodi für die Fernsteuerung implementiert: Zum einen ist die Bewegung in der Bildebene 
des Mikroskops möglich. Im Pivotierungsmodus erfolgt eine Rotation bei gleichbleibendem Abstand um den 
derzeitigen Zielpunkt des Mikroskops. Dieser wird automatisch aus der aktuellen Position und der Fokuseinstellung des 
Mikroskopokulars ermittelt. Mit Hilfe der in [5] beschriebenen Kinematik werden zu beiden Betriebsarten die 
Gelenkwinkeländerungen berechnet und dann zum Mikroskop-Controller übertragen. Die Modi werden über einen der 
beiden Taster gewechselt. Der zweite Taster dient dazu, Koordinaten von Punkten zu speichern, die das Mikroskop 
fokussiert. Diese Punkte können anschließend mit Hilfe des motorisierten Mikroskops wieder automatisch angefahren 
werden. Der jeweils aktive Modus sowie weitere Informationen (z.B. Akkuladestand) können dem Chirurgen direkt im 
Mikroskopbild präsentiert werden. 
 

 
Abb. 2: Funkfernsteuerung ohne Gehäuse. Zur Richtungsvorgabe werden zwei 
switch-Buttons (helle Doppelpfeile) verwendet und zusätzlich stehen vier 
push-Buttons (dunkle Pfeile) zur Verfügung, die mit unterschiedlichen 
Befehlen belegt werden können. Die Steuerung hat folgende Maße: Länge l = 
53mm, Breite b = 15mm, Höhe h = 8mm. 

 
 
Die Fernsteuerung wird von einem Lithium-Polymer-Akkumulator gespeist, der eine Betriebszeit von zehn Stunden 
gewährleistet. Diese Zeit kann durch Betätigen des Ein-/Ausschalters, sowie durch stufenweise Schaltung von Power-
Down-Zuständen verlängert werden. Die Kommunikation mit dem Mikroskop erfolgt nach dem Bluetooth-Standard, 
der eine hohe Datensicherheit und damit einen zuverlässigen Einsatz während der Operation gewährleistet. 
 
Die Befestigung der Fernsteuerung an dem Instrument erfolgt mit einfachen Klemmen, so dass ein Wechsel des 
Instruments bzw. ein Austausch der Fernbedienung während der Operation ohne Probleme möglich sind. Es ist 
ebenfalls möglich, mehrere Fernsteuerungen zu nutzen, die jeweils an verschiedenen Instrumenten befestigt sind. Jede 
Steuerung besitzt eine eigene Identifikationsnummer, so dass eine eindeutige Zuordnung der Kommandos möglich ist. 
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Eine priorisierende Kommunikationsverwaltung verhindert Konflikte, wenn mehrere Fernbedienungen gleichzeitig im 
Einsatz sind. 

3 Ergebnisse 

Die Fernsteuerung ergänzt unser motorisiertes Operationsmikroskop. Die Motorisierung erlaubt es, häufig benötigte 
Positionsänderungen zu automatisieren und dadurch den Chirurgen zu entlasten. Das Mikroskop kann auf angrenzende 
Gebiete gerichtet oder um das Zielgebiet rotiert werden. Das Speichern von Positionen und ein automatisches An- und 
Zurückfahren des Mikroskops ermöglichen es dem Chirurgen weiterhin, das Mikroskop bei Bedarf aus seinem 
Aktionsbereich zu fahren, ohne dass Positionierungsaufwand bei einer erneuten Nutzung anfällt. Dabei ist eine 
Kombination von manuellen und ferngesteuerten, motorisierten Bewegungen möglich. 
 
Nun ist es möglich, alle diese Funktionen durch eine am Instrument angebrachte Steuerung durchzuführen. Der 
Arbeitsfluss des Chirurgen bleibt dabei nahezu unbeeinträchtigt, wodurch die Operationszeit im Vergleich zu 
herkömmlicher Mikroskopbenutzung erheblich reduziert wird. 
 
Einen großen Vorteil stellt die hohe Genauigkeit dar, mit der das Mikroskop berührungslos positioniert werden kann. 
Rotationsgenauigkeiten von 0,005° pro Achse ermöglichen exakte Pivotierungen mit konstantem Abstand zum 
Fokuspunkt, die per Hand nur mit sehr hohem Zeitaufwand zu realisieren wären.  

4 Diskussion 

Um an den aktuellen Sichtbereich angrenzende Gebiete anzuzeigen oder das aktuelle Zielgebiet aus einem anderen 
Winkel zu betrachten, müssen im Laufe einer Operation häufig kleine Positionsänderungen des Operationsmikroskops 
durchgeführt werden. Hier integriert sich die Fernsteuerung durch ihre Anbringung am Operationsinstrument optimal in 
den Arbeitsfluss des Chirurgen. 
 
Bedingt durch die Anbringung der Fernsteuerung in unmittelbarer Nähe zum Operationsgebiet stellt sich die Frage nach 
Möglichkeiten zur Sterilisierung. Derzeit werden zwei Alternativen auf Alltagstauglichkeit untersucht: Zum Einen wird 
eine wiederaufladbare Variante der Fernbedienung auf Eignung zur Sterilisation unter geringen Temperaturen 
untersucht. Schwierigkeiten bereitet hier vor Allem der Akkumulator, der lediglich Temperaturen bis maximal 50°C 
verträgt. Als Alternative dazu kann eine unter Sterilitätsbedingungen hergestellte Einwegfernbedienung genutzt werden, 
die nach der Benutzung, bzw. nach Entladung entsorgt wird. Diese Möglichkeit bietet zudem den Vorteil, dass durch 
Nutzung einer herkömmlichen Batterie höhere Energiedichten, d.h. noch kleinere Dimensionen der Fernbedienung bei 
gleichzeitig längerer Betriebszeit, erreicht werden können. Entscheidungskriterien für eine der Alternativen werden die 
Herstellungskosten für eine Funksteuerung und die Möglichkeiten zur Sterilisation sein. 
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Abstract : 
 

Die Beschreibung von Sensoren und Aktoren ist im nicht medizinischen Feld bereits Gegenstand der Forschung 
gewesen. Es gibt hier einige Standards oder Bemühungen Standards zu etablieren. Hierzu gehören der IEEE 1451 
Standard so wie SensorML. Dieser Artikel beschäftigt sich damit welcher Standard für chirurgische Eingriffe überhaupt 
sinnvoll eingesetzt werden kann und vergleicht verschiedene vorhandene Spezifikationen und Implementierungen. 
Damit Beschreibungsdaten sinnvoll eingesetzt werden können bedarf es einen passenden Frameworks, das die Daten 
ohne zu großen Aufwand nutzbar macht. Ein solches Framework ist COSMIC dessen Grundstruktur übernommen 
wurde. Für das AccuRobAs Projekt wurde ein Demonstrator entwickelt der die Beschreibungsdaten ausliest und diese 
innerhalb der Planung eines Eingriffes verwendet. Somit wurde der hier vorgestellte Ansatz auch implementiert und 
evaluiert. 
 
Schlüsselworte: Sensorbeschreibung, Workflow, Planung, Chirurgie, Robotik 
 
 
 
1 Problem 

Bei chirurgischen Eingriffen werden bisher vor allem speziell angepasste Systeme verwendet. Das DICOM Format 
belegt eindrucksvoll welcher Nutzen entsteht wenn die Systeme den einfachen Austausch von Daten durch 
standardisierte Formate ermöglichen. Was DICOM beim Austausch von Daten ermöglicht hat wäre auch beim Einsatz 
verschiedener Geräte sinnvoll, wie z.B. die Integration von Navigationssystemen von verschiedenen Herstellern in die 
gleiche Applikation. Für eine solche Anwendung ist ein passendes Beschreibungsformat notwendig. Dieses sollte neben 
rudimentären Daten, wie Herstelle oder Seriennummer, auch physikalische und technische Spezifikationen enthalten. 
Dies umfasst die Beschreibung der Schnittstelle und der Datenstruktur ebenso wie die Beschreibung der automatischen 
Kalibrierung und der physikalischen Einheiten. In anderen Bereichen gibt es zahlreiche Ansätze um eine solche 
Beschreibung und deren automatische Nutzung sinnvoll zu realisieren, hier ist vor allem IEEE 1451 zu nennen. Dieses 
Beschreibungsformat legt den Fokus auf eine kompakte Repräsentation, um möglichst geringen Anforderungen 
hinsichtlich der Hardware zu genügen. Es implementiert aber bereits die wichtigsten Funktionen, wie Kalibrierung und 
die Beschreibung der physikalischen Werte. Mit diesen Beschreibungsdaten wird die automatische Kopplung von 
Geräten erst ermöglicht. Dadurch können die Geräte unabhängig von speziellen Anwendungen genutzt werden, was 
deren Nutzen steigert. Dieser wird durch die Integration dieser Beschreibungsdaten in ein generisches Planungstool 
noch weiter erhöht.  
 
In diesem Fall wird dieses Szenario motiviert durch das AccuRobAs Projekt. In diesem Projekt sollen zwei typische 
Szenarien realisiert wird, ein MIRS (Minimal Invasive Robotic Surgery) und ein Laser Osteomety Szenario. Beide 
Szenarien werden das gleiche Framework benutzen, das aus einer ausführenden Einheit, dem Intervention Manager 
besteht, einem Validierung und Transformationsschritt, um den Plan in ein ausführbares Format zu bringen und einem 
Planungsmodul, mit dem die Ablaufpläne erstellt werden. Dabei sollen Pläne möglichst generisch erzeugt und in einer 
Datenbank abgelegt werden, um bei ähnlichen Eingriffen wieder genutzt werden zu können, und nicht für spezifische 
Geräte und Eingriffe erzeugt werden. Ein Schnitt am Patienten mit einem Roboter soll also beschrieben werden 
hinsichtlich der benötigten Genauigkeit, aber nicht hinsichtlich des zu benutzenden Geräts. Zur Evaluierung eignet sich 
dieses Projekt daher denkbar gut, da sich die beiden Szenarien grundlegend unterscheiden. Während im ersten Szenario 
eine komplett autonome Ausführung statt findet, ist das MIRS durch starke Interaktion geprägt. Im Folgenden wird 
allerdings nur auf das erste Szenario eingegangen. 
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2 Methoden 

Hinsichtlich der Beschreibung von Sensoren und Aktoren gibt es die bereits genannten Standards, IEEE 1451[1] und 
SensorML[2]. IEEE 1451 legt die Daten in so genannten TEDS (Transducer Electronic Data Sheets) Strukturen ab. 
Dies sind starre Felder, was dafür aber den Vorzug der kompakten Repräsentationen verbunden mit einem minimalen 
Aufwand um die Daten auszulesen hat. Die TEDS beinhaltet bereits alle wichtigen Daten, wie Hersteller, Name, 
Kalibrierungsdaten, Interface und die Repräsentation der Datenstruktur und der physikalischen Einheit. Im Gegensatz 
dazu legt SensorML den Fokus auf komplexere Beschreibungen. Es nutzt XML für die Repräsentation der Daten, was 
die Integration erleichtert, da bereits viele andere Daten XML codiert vorliegen. Außerdem codiert SensorML die 
physikalischen SI-Einheiten nach der internationalen UCUM (Unified Code for Units of Measure) Norm[3] die auch im 
DICOM Standard Verwendung findet. Hinzu kommt, daß durch die wegfallende Limitierung hinsichtlich der 
Rechenleistung und Speicherkaptzität wesentlich mehr im Standard berücksichtigt werden konnte. All dies macht 
SensorML in diesem Fall zur besseren Wahl. Für das AccuRobAs Projekt wurde daher SensorML als Grundlage 
gewählt.  
 
Ein Framework in dem die Beschreibungsdaten bereits eingebettet wurde ist COSMIC[4][5], ein auf dem CAN Bus 
spezialisiertes Framework in dem die Geräte durch entsprechende Beschreibungsdaten beschrieben werden. COSMIC 
erweitert dieses Konzept um eine Reihe von Hilfsmitteln die für den Einsatz benötigt werden. Die Daten werden durch 
verschiedene XML Tools (XML Schema[6], XSLT[7]) weiter verarbeitet. Als Beschreibung wurde bei COSMIC auf 
eine spezielle XML Repräsentation von IEEE1451 zurückgegriffen und dieses Format abgeändert, aufgrund der 
limitierten Speicher der eingesetzten Mikrocontroller. COSMIC integriert auch einen eigenen Discovery Mechanismus, 
mit dem die Geräte initialisiert und an einem zentralen Rechner angemeldet werden sobald diese betriebsbereit sind und 
am CAN Bus angeschlossen werden.  Dieses gesamte Konzept wurde vom Prinzip her übernommen und für den 
vorliegenden Fall angepasst. Durch die wegfallende Limitierung der Hardware konnte SensorML genutzt werden. Als 
Discovery Protokoll Fall wurde auf UPnP (Universal Plug & Play) zurückgegriffen. Diese Wahl war motiviert durch die 
freie Verfügbarkeit des Protokolls und einer passenden Implementierung für TCP/IP Netze. 
 
Für den Test des Systems wurden zwei Geräteklassen und vier Geräte genommen, ein Leichtbau Roboter der Firma 
KUKA und zwei Tracking Systeme (ART und Polaris) sowie ein FARO Messarm. Bis auf den KUKA Roboter handelt 
es sich um reine Sensorik die als Lokalisierungssystem genutzt wird. Der KUKA Roboter war der einzige Aktor in 
diesem Aufbau, besitzt allerdings noch eine interne Sensorik die ebenfalls als Lokalisierungssystem verwendet werden 
kann. Für alle Geräte wurden verkürzte SensorML Beschreibungen angelegt. Der Grund hierfür liegt in der Komplexität 
der vollständigen Beschreibung solcher Geräte, die in dem vorliegenden Fall nicht das Ziel war. Ein selbst entwickelter 
Parser liest die Daten ein, zeigt diese an und visualisiert die darin enthaltenen Genauigkeitsangaben.  
 
Da die Beschreibungsdaten im XML Format vorliegen kann eine Reihe von XML spezifischen Hilfsmitteln genutzt 
werden. Die Dateien werden mit XML Schema auf Korrektheit überprüft. Die Transformationssprache XSLT kann 
genutzt werden um Daten zu transformieren, z.B. in ein für Menschen lesbares Format. Mit Abfragesprache XQuery 
kann sehr einfach eine Menge von Beschreibungen nach speziellen Kriterien durchsucht werden. Dies ist äußerst 
nützlich um das passende Gerät für einen Einsatz anhand spezifischer Parameter zu ermitteln. Ein Beispiel für die 
Beschreibung eines Lokalisierungssystems wird unten in zwei Ausschnitten aufgeführt. Zuerst werden lediglich 
allgemeine Daten aufgeführt und dann werden Werte hinsichtlich der Genauigkeit genannt. 
 
 
 

 
 
 
 
 

 
<identifier name="shortName"> 
               <Term qualifier="urn:ogc:def:identifier:shortName">ART</Term> 
</identifier> 
<identifier name="InventoryNumber"> 
 <Term qualifier="urn:ogc:def:identifier:InventoryNumber">40280003</Term> 
</identifier>    
<identifier name="Manufacturer"> 
 <Term qualifier="urn:ogc:def:identifier:Manufacturer">Advanced Realtime Tracking GmbH</Term> 
</identifier> 
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Abb 1: Darstellung der SensorML Daten

 
<output name="measured X axis location"> 
 <swe:Quantity definition="urn:ogc:def:phenomenon:location" scale="1e-3"> 
  <swe:uom xlink:href="urn:ogc:unit:meter"/> 
  <swe:quality> 
   <swe:QuantityRange definition=" urn:ogc:def:property:OGC:tolerance2std"> 
    <swe:value> -0.15 0.15 </swe:value>    
   </swe:QuantityRange> 
  </swe:quality> 
 </swe:Quantity>   
</output> 
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3 Ergebnisse 
 
Mit Hilfe der Implementierung konnte nun innerhalb eines Plans die benötigte Genauigkeit spezifiziert und diese kann 
dann im Validierungsschritt überprüft werden. Ein Workflow, als Petri Netz modelliert, wurde eingesetzt und mit 
spezifischen Anforderungen versehen, z.B. die Lokalisierung des Endeffektors mit einer Genauigkeit von 0,3 mm. Die 
Beschreibungsdaten der vorhandenen Geräte werden dann mittels XQuery durchsuch, Treffer angezeigt und für die 
weitere Planung verwendet.  
Mit Hilfe des entstehenden AccuRobAs Frameworks konnte gezeigt werden, dass eine Beschreibung der Sensoren und 
Aktoren auch in einem so sensiblen Szenario wie der OP Planung und Ausführung sinnvoll eingesetzt werden kann. Die 
eingesetzten Techniken arbeiten dank der Unterstützung verschiedener Standards durch das W3C Konsortium nahtlos 
zusammen . Wir denken, daß eine solche Beschreibung von Sensoren ein wichtiger Schritt ist, teure Spezialssysteme in 
der Chirurgie zu vermeiden und eine sinnvolle Integration zu ermöglichen. 
 
 
 
4 Diskussion 

Sensorbeschreibungen sind zwar kein Novum, wurden aber bis jetzt in der Medizin kaum genutzt. Durchaus beklagen 
aber Ärzte die mangelnde Flexibilität ihrer Systeme. So können die Navigationssysteme verschiedener Firmen 
typischerweise nicht ausgetauscht werden und sind somit nur in speziellen Szenarien einsetzbar.  
Beschreibungsdaten sind hier neben standardisierten Interfaces eine wichtige Voraussetzung um die Modularität der 
Systeme zu gewährleisten. Im medizinischen Bereich ist dies aus verschiedenen Gründen noch nicht geschehen. 
Einerseits werden Systeme für medizinische Eingriffe speziell zusammengestellt und es dürfte durch landespezifische 
Gesetze einige Hindernisse geben, die den Einsatz erschweren. Allerdings zeigt DICOM den Nutzen und die 
Notwendigkeit für solche Standards. Die hier vorliegende Arbeit ist ein erster Ansatz für eine solche Beschreibung im 
medizinischen Umfeld. 
In Zukunft möchten wir die Daten aus der Beschreibung stärker in das System integrieren. Hierzu gehört nicht nur die 
initiale Überprüfung ob eine geforderte Spezifikation eingehalten wird, sondern auch die Überprüfung im Workflow ob 
die Spezifikation in dieser Form ausreichend ist. Ebenso kann man den Workflow überprüfen lassen ob überhaupt alle 
geforderten Geräte vorhanden sind und ggfs. entsprechende Alternativen erarbeiten sofern dies nicht der Fall ist. Für die 
Anwender wie die Entwickler im medizinischen Bereich wird ein passendes Framework wesentlich dazu beitragen den 
Zugriff auf die Daten zu vereinfachen. 
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Abstract : 
 

Die vorliegende Arbeit beschreibt ein System zur sensorischen Unterstützung von Workflow-Protokollanten bei 
Chirurgischen Prozessanalysen. Dabei werden die Wegnahme von Chirurgischen Instrumenten von deren Ablage 
automatisch detektiert und dem Workflow-Editor per HTTP als Ereignisse überspielt. 
 
Schlüsselworte: chirurgischer Workflow, Datenakquisition, Ereignistracking, chirurgische Instrumente 
 
 
1 Problem 

Chirurgische Workflowanalysen [1-5] werden seit einigen Jahren zur Analyse von chirurgischen Eingriffen eingesetzt. 
Eine Möglichkeit zur Datenerhebung ist die beobachtungsbasierte Methodik, bei der die Arbeitsschritte des Personals 
während des operativen Eingriffes durch geschulte Beobachter protokolliert und für die nachfolgende Analyse 
strukturiert dokumentiert werden. 
Bei der Datenerhebungen kann in Phasen hoher Aktivitätsfrequenz von Arbeitsschritten oder bei einer Vielzahl 
paralleler Aktivitäten jedoch zur Unterstützung eine sensorische Erfassung eingesetzt werden. Ein solches System 
wurde beispielsweise für die chirurgischer Instrumentennutzung und automatischer Integration der Sensordaten in das 
Workflowprotokoll entwickelt. Die Daten werden hierbei mit Hilfe eines Mess-PC erfasst und über ein Client-Server-
System in das Workflowprotokoll integriert. 
 
2 Methoden 

Das entwickelte System besteht aus Sensorik- und Softwarekomponenten. Es erweitert die Funktionalität der am 
ICCAS entwickelten Software gestützten Workflowaufnahme von chirurgischen Abläufen, durch eine automatische 
Erkennung verwendeter chirurgischer Instrumente. Mit Hilfe des erstellten Systems wird das Aufnehmen und Ablegen 
von acht verschiedenen chirurgischen Instrumenten über den Verlauf eines chirurgischen Eingriffes per Mess-PC 
überwacht. Die Entnahme und Ablage von Instrumenten wird auf einem Mess-PC visualisiert, dokumentiert und 
archiviert. Zeitgleich werden die akquirierten Daten über eine TCP/IP Netzwerkverbindung via HTTP- Protokoll an den 
Rechner, auf dem die Workflowsoftware installiert ist, übertragen. 
Um eine eindeutige Aussage über geänderte Instrumentzustände zu erreichen, wurde als technische Lösung ein 
elektrisches Detektionssystem eingerichtet, welches auf einem elektrischen Grundstromkreis beruht. Die elektrisch 
leitfähigen Instrumente schließen dabei Kontakte, die am Auflage-Tablett angebracht sind. Abb. 1 (links) zeigt den 
experimentellen Aufbau des Instrumententisches. Die Signalinterpretation erfolgt mit Hilfe der in Labview 
implementierten Ap�S�O�L�N�D�W�L�R�Q���Ä�,�Q�V�W�X�7�U�D�F�N�³�����G�H�V�V�H�Q���6�R�I�W�Z�D�U�H�R�E�H�U�I�O�l�F�K�H���L�Q���$�E�E�����������U�H�F�K�W�V�����G�Drgestellt ist. In InstruTrack 
ist ein HTTP-Client integriert, welcher die interpretierten Messignale über TCP/IP an den Webserver der Workflow-
Software unidirektional überträgt. Weiterhin werden zum Schutz vor Datenverlust bei der Datenübertragung die 
erfassten Daten in InstruTrack lokal gespeichert. 

3 Ergebnisse 

Das System wurde mit Hilfe simulierter chirurgischer Eingriffe evaluiert. Hierbei wurde die Verwendung der erfassten 
chirurgischen Instrumente parallel zu der manuellen Worflowdokumentation überwacht und mit Hilfe der Client-
Server-Architektur in das Workflowprotokoll integriert.  
Die Versuchsreihen führten zu dem Ergebnis, dass bei sachgemäßer Nutzung die chirurgischen Instrumente die 
elektrischen Kontaktstellen korrekt treffen und dadurch einwandfrei detektiert werden. Das Gesamtsystem zeigt dabei 
ein stabiles Verhalten und lieferten für das Auswertungsprogramm korrekte Ergebnisse, die korrekt an die 
Workflowsoftware übermittelt werden. 



7. Jahrestagung der Deutschen Gesellschaft für Computer- und Roboterassistierte Chirurgie e.V. 

 40 

 

Abb. 1: links: Der Systemaufbau von InstuTrack mit der Ablage der chirurgischen Instrumente 
rechts: �)�U�R�Q�W�S�D�Q�H�O���Ä�,n�V�W�U�X�7�U�D�F�N�³���E�H�L���6�W�D�U�W���G�H�U���6�R�I�W�Z�D�U�H���G�X�U�F�K���G�H�Q���%�H�R�E�D�F�K�W�H�U�� 

4 Diskussion 

Das vorliegende System unterstützt die automatische sensorbasierte Erfassung der Nutzung chirurgischer Instrumente. 
Es trägt hierbei insbesondere zur Verbesserung der Aufnahmegenauigkeit bei. 
 
Die Hardware unterliegt bisher nicht den strengen medizinischen Sterilitäts-Anforderungen, da der Einsatz vorerst auf 
einen Demonstrator-OP beschränkt ist. Des Weiteren indiziert die Detektion der Entfernung eines chirurgischen 
Instrumentes von der Ablage noch nicht dessen Verwendung im Zusammenhang eines chirurgischen Arbeitsschrittes, 
sondern nur dessen Entfernung vom experimentellen Instrumententisch. Auch eine unkorrekte Wiederablage von zwei 
gleichzeitig aufgenommen Instrumenten kann bisher nicht detektiert werden. Eine Verbesserung der genannten 
Nachteile des Systems wird in zukünftigen Arbeiten angestrebt.  
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1 Einleitung und Problem 

Der Arbeitsplatz Operationssaal (OP) ist einer der teuersten Arbeitsplätze. Der OP-Saal wurde bislang weitgehend aus 
den Bemühungen der ergonomischen Arbeitsplatzgestaltung ausgeklammert. Umfragen unter dem OP-Personal haben 
ein großes Potenzial für Optimierungen aufgedeckt. So geben etwa 70 % der Chirurgen und 50% der Pflegekräfte an, 
die im OP befindlichen Geräte nicht in jeder Situation intuitiv richtig bedienen zu können. Die Evaluation der 
Operationssäle zeigt das Potenzial bereits in der Planungsphase eines OPs existiert. Unter den bei der Planung und 
Betrieb verantwortlichen besteht Unsicherheit was im OP wirklich benötigt wird, um optimale (effiziente und sichere) 
Arbeitsabläufe zu gewährleisten. Weitere Fragestellungen betreffen:  

�‡���(�U�J�R�Q�R�P�L�H�� 

�‡���5�D�X�P�N�R�Q�]�H�S�W�H 

�‡���.�O�L�P�D�W�H�F�K�Q�L�N���	���+�\�J�L�H�Q�H 

�‡���1�D�Y�L�J�D�W�L�R�Q��& Positionierung 

�‡���6�\�V�W�H�P-Schnittstellen 

�‡���9�H�U�V�R�U�J�X�Q�J���	���%�H�U�H�L�W�V�W�H�O�O�X�Q�J 

�‡���E�H�W�U�L�H�E�V�Z�L�U�W�V�F�K�D�I�W�O�L�F�K�H���$�V�S�H�N�W�H�� 

 

2 Methoden 

Um die Probleme tief greifend analysieren zu können wurde 2006 an der Medizinischen Fakultät der Universität 
Tübingen der �ÄExperimental-OP�³ als weltweit einzigartige offene Plattform für system- und prozessintegrierende 
Forschung und Entwicklung etabliert. 
Die initiale Anschubfinanzierung für den Aufbau dieser Einrichtung wurde vom Universitätsklinikum Tübingen, der 
Medizinischen Fakultät der Universität Tübingen und dem Land Baden-Württemberg, vertreten durch das MWK 
(Ministerium für Wissenschaft, Forschung und Kunst), bereitgestellt.  
 

3 Ergebnisse 

80 Industriepartner, Architekten, Gebäude- und Medizintechnikplaner haben zusammen mit der Einrichtung 
�Ä�(�[�S�H�U�L�P�H�Q�W�D�O-�2�3���X�Q�G���(�U�J�R�Q�R�P�L�H�³���G�H�Q���2�3-Trakt geplant und gebaut. Dabei haben die Industriepartner den kompletten 
OP-Trakt inkl. Gebäude und Medizintechnik sowie Dienstleistungen im Wert von mehreren Millionen Euro 
�H�L�Q�J�H�E�U�D�F�K�W���� �'�L�H�� �,�Q�G�X�V�W�U�L�H�S�D�U�W�Q�H�U�� �G�H�V�� �Ä�(�[�S�H�U�L�P�H�Q�W�D�O-�2�3�³�� �V�L�Q�G�� �]�X�� �������� �.�O�H�L�Q�� �X�Q�G�� �0�L�W�W�H�O�V�W�l�Q�G�L�V�F�K�H�� �8�Q�W�H�U�Q�H�K�P�H�Q��
(KMU); zu 40% haben sie mehr als 500 Mitarbeiter. Alle Unternehmen sind international tätig. 
 

4 Schlussfolgerung 

Auch neue OPs zeigen, dass durch technischen Fortschritt und Weiterentwicklung von Operationstechniken die 
derzeitigen Operationssäle bereits nicht mehr den Anforderungen entsprechen. Vor dem Hintergrund der DRGs, neuer 
Arbeitszeitregelungen und eines neuen internationalen Standards zur Gebrauchstauglichkeit von Medizinprodukten sind 
neuen Technologien und Prozesse im OP aktuell zu diskutieren.  
 

http://www.mwk-bw.de/forum/
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Abstract : 
 

Die manuelle Registration bei 3D-navigierten HNO-Eingriffen ist eine potentielle Fehlerquelle. Anderseits sind die 
Anwendung von invasiven Markern und die Fixierung des Patienten in der minimalinvasiven Chirurgie unerwünscht. 
Eine interaktionsfreie Registrationsmethode wird präsentiert, in der das Relief des Hinterhauptbeins des Patienten mit 
A-Modus Ultraschall abgetastet wird. Die entstehende Oberfläche wird zu den präoperativen CT-Daten mit dem 
�Ä�,�We�U�D�W�L�Y�H�� �&�O�R�V�H�V�W�� �3�R�L�Q�W�³�� ���,�&�3���� �$�O�J�R�U�L�W�K�P�X�V�� �U�H�J�L�V�W�U�L�H�U�W���� �1�D�F�K�� �G�H�U�� �5�H�J�L�V�W�U�D�W�L�R�Q�� �H�L�Q�H�V�� �.�D�G�D�Y�H�U�N�R�S�I�H�V�� �X�Q�G�� �H�L�Q�H�V��
knöchernen Schädels wird die klinische Genauigkeit quantitativ und qualitativ ausgewertet.  
 
Schlüsselworte: Oberflächenregistration, Ultraschall, HNO, 3D-Navigation 
 
 
 
1 Problem 

Bei intraoperativer 3D-Navigation wird der Patient zu seinen präoperativen CT-Daten registriert [1]. Dieser Schritt hat 
enormen Einfluss auf die Qualität der 3D-Navigation [2], da zumeist manuell registriert wird. Wenn die Registration 
automatisiert wird, werden die möglichen menschlichen Fehler vermieden. Somit werden die Nachteile für die 
Registration mit Klebemarkern und anatomischen Landmarken eliminiert und auf die Invasivität der knochenfixierten 
�Ä�)i�G�X�F�L�D�O�V�³�� �Y�H�U�]�L�F�K�W�H�W���� �=�X�U�� �2�E�H�U�I�O�l�F�K�H�Q�U�H�J�L�V�W�U�D�W�L�R�Q�� �N�D�Q�Q�� �G�D�V�� �*�H�V�L�F�K�W�� �G�H�V�� �3�D�W�L�Hnten benützt werden. Dieses wird nach 
dem sterilen Abdeckung des Operationsfeldes aber oft unzugänglich.  
 
 
 
2 Methoden 

Das knöcherne Relief des Hinterhauptbeins wurde zur Oberflächenregistration verwendet; es wurde räumlich mit PC-
gesteuerter A-Modus Ultraschall Messung (5 MHz) mit sub-millimetrischer Genauigkeit abgetastet und mit dem 
Iterative Closest Point (ICP) Algorithmus [3] an die entsprechende, automatisch generierte Fläche [4] im CT korreliert.  
Das Verfahren wurde an einem menschlichen Kadaverkopf (mit Haut und Kopfhaaren) und an einem knöchernen 
Schädel angewandt. Der Schallkopf wurde am Präparat durch Ultraschallgel und einer Teflonplatte impedanzangepasst 
und mit Schrittmotoren geführt (Abb. 1). Der ständige Kontakt des Schallkopfes zum Teflon wurde durch Feder 
gewährleistet. Ein Gel-Behälter (in der Abbildung nicht gezeigt) wurde am Schallkopf befestigt um den Gel zwischen 
den Kontaktflächen der Teflonplatte und des Schallkopfes zuzuführen. In der Abbildung steht die Teflonplatte mit dem 
angekoppelten Schallkopf, sowie das Linearmodul für die X-Richtung, unter dem Becken. Das Linearmodul für die Y-
Richtung ist deutlich zu sehen. 
Die Laufzeiten des Echosignals wurden gemessen, gefiltert und in räumliche Koordinaten transformiert. Räumliche 
Oberflächen von 40 x 50 Voxeln wurden vom Kadaverkopf und vom Schädelphantom gemessen. Aus den räumlichen 
Punkten wurde durch Delaunay Triangulierung ein Mesh erstellt. Die Daten wurden mit a priori Wissen über das 
anatomische Areal gefiltert, damit die Topologie korrekt dargestellt wird. Die Länge der Kanten der Delaunay 
Triangulierung wurde nach oben begrenzt, sodass nur relevante knöcherne Strukturen dargestellt werden. Die 
Genauigkeit der Registration [5] wurde qualitativ und quantitativ durch eine farbkodierte Abstandskarte ausgewertet. 
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Abb. 1: Laboraufbau der Ultraschallmessung. Der Schallkopf wird mit Schrittmotoren in X- und Y-
Richtungen unter dem Patienten positioniert. Die Z-Koordinate wird von den Laufzeiten des 
Echosignals berechnet. Das Linearmodul für die X-Richtung und die Ankopplung des Schallkopfes 
am Patienten durch die Teflonplatte stehen unter dem Becken. 

 

3 Ergebnisse 

Mit dem Laboraufbau konnten in beiden Fällen die Oberflächen gemessen werden. Nach der Triangulation bestanden 
die beiden Datensätze aus 591 bzw. 1249 räumlichen Punkten für den Kadaver bzw. den knöchernen Schädel.  
Die Registration war in beiden Fällen erfolgreich, wie eine graphische Darstellung der registrierten Ultraschall und CT 
Flächen zeigt. Eine ausgezeichnete qualitative Übereinstimmung der mit Ultraschall gemessenen und aus dem CT 
bestimmten Lambda-Fissur konnte nachgewiesen werden.  
Die Registrationsgenauigkeit wurde quantitativ mit dem vom ICP ausgegebenen Abständsmaß zwischen den Punkten in 
der Ultraschall-�2�E�H�U�I�O�l�F�K�H�� �X�Q�G�� �L�K�U�H�Q�� �Ä�Q�l�K�H�V�W�H�Q�³�� �3�X�Q�N�W�H�Q�� �L�P�� �&�7-Datensatz ausgewertet. Die farbkodierte Darstellung 
der punktweisen Abstände beider Registrationen ist eine intuitive Darstellung der Genauigkeit (Abb. 2). Die Farben von 
rot über gelb bis hin zu grün entsprechen den Abständen von unter 0.4 mm bis über 1.6 mm, wie man an der Farbskala 
sehen kann. Als mittlere Abweichung ergaben sich 1.09 mm für den Kadaver und 0.87 mm für das Schädel-Phantom 
mit Standardabweichungen von jeweils 0.55 mm und 0.54 mm. Die Mehrheit der registrierten Punkte (86% für den 
Kadaver und 92% für das Schädelphantom) war innerhalb von 1.5 mm. Entsprechend waren 58% und 84% der Punkte 
innerhalb von 1 mm, was auf eine gute klinische Genauigkeit hindeutet. 
 

4 Diskussion 

Die Ergebnisse zeigten, dass das von der gekrümmten knöchernen Oberfläche reflektierte und vom Gewebe gestreute 
Echosignal zur Registration verwendet werden kann. Wenn man davon ausgeht, das bei einer Nasennebenhöhlen-
Operation, der Bereich der Registrationspunkte weit vom Bereich des Situs entfernt wäre (ca. 100-120 mm), kann man 
eine niedrigere Genauigkeit im Bereich des Situs erwarten. Diese ist dem Verhältnis zwischen der Entfernung der 
Messpunkte zu den Hauptachsen der Registrationspunkte und dem RMS-Abstand der Registrationspunkte zu diesen 
Hauptachsen proportional [5]. Momentan wird eine gekrümmte Trajektorie der Schallmessung aufgebaut, die dem 
Relief des Schädels besser anpasst. Damit wird eine bessere Verteilung der Registrationspunkte erreicht, so dass der 
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RMS-Abstand der Registrationspunkte zu den Hauptachsen größer wird. Entsprechend wird die Genauigkeit im Situs-
Bereich besser. 
 
 

 Abb. 2: Die Farbmappe der punktweisen Abstände nach der Registration des Kadavers (links) und des 
knöchernen Schädels (rechts). Die Farbskala (ganz links) entspricht Abständen von unter 0.4 bis über 
1.6 mm. Die Richtungsanweisungen sind: L - links, A - anterior und H (head) - Kopf. Der Bereich der 
Ultraschallmessung wird mit dem Pfeil auf dem Schädel angezeigt (mitten unten). 

 
 
Neben der Anwendung als selbstständige Registrationsmethode, besteht die Möglichkeit, die Oberflächenregistration 
mit Punkten auf der vorderen Seite des Kopfes zu kombinieren. Damit wird das Massenzentrum der 
Registrationspunkte in Richtung des Zentrums des Kopfes verschoben und die Entfernung der Messpunkte im Situs-
Bereich zu den Hauptachsen wesentlich minimiert. 
Die Automatisierung des Registrationsverfahrens durch A-Modus Ultraschall ist ein weiterer Schritt zur 
interaktionsfreien 3D-Navigation. Die Berechnungen, die auf einem aktuellen Rechner momentan circa 45 Minuten 
brauchen, werden mit einem optimierten Algorithmus deutlich verkürzt.  
 
Danksagung: Diese Arbeit wird von der Medizinischen Forschungsförderung Innsbruck unter Projekt 2007-404 und 
vom Österreichischen Fonds zur Förderung der Wissenschaftlichen Forschung (FWF) unter Projekt 20604-B13 
gefördert.  
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Schlüsselworte: Kamerakalibrierung, Endoskop, Augmented Reality, Navigation 
 
 

1 Problem 
 
Im HNO-Bereich kann bei der 3D-Navigation die graphische Überlagerung anatomischer Strukturen in 
mikroskopischen bzw. endoskopischen Bildern intraoperativ eine große Unterstützung für den Chirurgen sein. 
Dabei ist es ausschlaggebend, eine möglichst gute Kamerakalibrierung durchzuführen, und so die Position dieser 
Strukturen möglichst genau darzustellen. 
Die Kalibrierung erfolgt einerseits durch den in der Computer-Vision weit verbreiteten Tsai-Algorithmus [1], der 
sich für wenig verzerrte mikroskopische Bilder gut eignet. Bei größeren Linsenverzerrungen, wie  z.B. bei 
Endoskopen, ist die Genauigkeit der Kalibrierungsergebnisse nur in einem zentralen Bereich des Bildes gegeben 
[2].  Der Algorithmus von Kannala [3] modelliert verschiedene Arten der Linsenverzeichnung und führt deshalb 
auch außerhalb des zentralen Bereichs von endoskopischen Bildern zu guten Ergebnissen. 
 
 

2 Methoden 
 
Ein Kalibrierungsmuster wurde mit der Kamera Nikon D100 und der Kamera Wolf 5520.902 mit aufgesetzem 
Endoskop Arthrocare 4mm  0° bzw. 30°  aus mehreren Ansichten aufgenommen. Dieses koplanare Muster 
besteht aus 58 Kreisen mit 25 mm Radius. Zur Kamerakalibrierung wurden die Algorithmen von Tsai bzw. von 
Kannala verwendet [1,2]. Für beide Methoden ist es wichtig, die Daten des CCD-Chips zu kennen. Diese wurden 
für die Nikon Kamera aus dem Handbuch entnommen. Für die 1-Chip Kamera des Endoskops wurden uns die 
Daten freundlicherweise von der Firma Wolf zur Verfügung gestellt. 
 
Der Algorithmus von Tsai ist in C++ und Matlab implementiert. Tsai modelliert das Kameramodell mit der 
perspektivischen Projektion und einem radialen Verzerrungsparameter und verlangt im Gegensatz zu Kannala 
die Eingabe der korrespondierenden Welt- und Pixelkoordinaten.  
Die Mittelpunkte der Kreise werden bei beiden Algorithmen durch deren Schwerpunkt im Bild gefunden. Für 
Tsai werden diese durch einen von uns entwickelten Algorithmus den korrespondierenden Weltkoordinaten 
zugewiesen.  
Ausgegeben wird die Brennweite, der Verzeichnungskoeffizient (interne Parameter), die Rotation und die 
Translation (externe Parameter).  
 
Die Kamerakalibrierung von Kannala ist in Matlab implementiert und erfolgt großteils automatisch. Nur die 
Anzahl der Kalibrierungspunkte, deren Radius, Abstand und die bekannten CCD-Daten (bei Endoskopen mit 
kreisförmigen Bildern entfällt letzteres) müssen angegeben werden. Da bei diesem Algorithmus aus 
verschiedenen Projektionen (perspektivische, stereographische, äquidistante, raumwinkelgleiche) ausgewählt 
werden kann, ist Kannala sowohl für konventionelle, als auch für Weitwinkel- und Fischaugenlinsen geeignet. 
Die Verzerrung der Linse wird durch ein asymmetrisches Modell beschrieben, radiale und tangentiale 
Verzeichnungen fließen mit ein [4]. Für Fischaugenlinsen wird die äquidistante Projektion verwendet. Die 
Anzahl der zu berechnenden Kameraparameter  kann vom Benutzer bestimmt werden, indem das Modell 
�Ä�E�D�V�L�F�³�����Ä�U�D�G�L�D�O�³���R�G�H�U���Ä�H�[�W�H�Q�G�H�G�³���D�X�V�J�H�Z�l�K�O�W���Z�L�U�G���� 
Es werden die Verzerrungskoeffizienten, der Bildmittelpunkt, die Anzahl der Pixel pro Einheit (interne 
Parameter) und die externen Parameter ausgegeben. 
 
Nach der Kalibrierung mit dem Tsai-Algorithmus werden die Pixelkoordinaten der Kreismittelpunkte in die 
Welt rückprojiziert. Der Fehler dieser Rückprojektion ist der Absolutbetrag der Abweichungen in x-, y- und z-
Richtung in Weltkoordinaten. 
Im Fall des Algorithmus von Kannala werden die Weltkoordinaten der Kreismittelpunkte in das Bild projiziert 
und der Fehler als Absolutbetrag der Abweichung in x- und y-Richtung in Pixel bestimmt. 
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3 Ergebnisse 
 
In Abb. 1a) ist die Rückprojektion der Nikon-Kamera (mit Tsai kalibriert) dargestellt. Die rückprojizierten 
Punkte können den originalen Koordinaten leicht zugeordnet werden. Abb. 1b) stellt die Abweichung der 
Koordinaten als Vektorfeld dar. Die Vektoren wurden um den Faktor fünf skaliert. Am Rand lässt sich der 
Fehler der Rückprojektion gut erkennen, im Zentrum ist dieser jedoch vernachlässigbar. Die gesamte 
Kalibrierung mit Tsai nimmt etwa fünf Minuten in Anspruch.  
Abb. 2a) zeigt, eine Kalibrierung des Endoskops mit Kannala. Es werden gute Ergebnisse erzielt, die gefundenen 
und die projizierten Pixelkoordinaten können einander eindeutig zugeordnet werden. Der Fehler wird in Abb. 
2b), skaliert um den Faktor 100, dargestellt und ist in allen Bereichen, auch am Rand, etwa gleich groß. Mit dem 
�0�R�G�H�O�O���Ä�H�[�W�H�Q�G�H�G�³���G�D�X�H�U�W���G�L�H���.�D�O�L�E�U�L�H�U�X�Q�J���D�X�I���H�L�Q�H�P���6�W�D�Q�G�D�U�G-PC mit endoskopischen Bildern ca. 15 Minuten 
und mit Bildern der Nikon-Kamera aufgrund der höheren Auflösung der Bilder ca. 30 Minuten . 
 
 

4 Diskussion 
 
Unsere Experimente haben gezeigt, dass der Kalibrierungsalgorithmus von Tsai erwartungsgemäß bei 
endoskopischen Bildern nicht genau arbeitet bzw. ungeeignet ist, für mikroskopische Bilder jedoch gut 
funktioniert. Es ist nicht möglich, nur durch Miteinbeziehen der radialen Verzerrung und Modellierung des 
Endoskops durch das Lochkameramodell die optischen Abbildungseigenschaften des Endoskops zu bestimmen. 
Deshalb können die  anatomischen Strukturen nicht korrekt überlagert werden. Verbesserte Ergebnisse bei stark 
verzerrten Optiken können mit dem Algorithmus von Kannala erreicht werden, welcher besonders bei dem 
�0�R�G�H�O�O���Ä�H�[�W�H�Q�G�H�G�³���P�H�K�U���=�H�L�W���L�Q���$�Q�V�S�U�X�F�K��nimmt. 
Zur klinischen Evaluierung dieser Ergebnisse wird die Kalibrierung von Kannala in unser neu entwickeltes 
�1�D�Y�L�J�D�W�L�R�Q�V�V�\�V�W�H�P���Ä�R�S�H�Q���G�Q�D�Y�³���]�X�U���H�Q�G�R�V�N�R�S�L�V�F�K�H�Q���1�D�Y�L�J�D�W�L�R�Q���L�P�S�O�H�P�H�Q�W�L�H�U�W�����'�H�W�D�L�O�O�L�H�U�W�H���8�Q�W�H�U�V�X�F�K�X�Q�J�H�Q���D�P��
Phantom und am anatomischen Präparat werden durchgeführt und dabei die Qualität an augmented reality 
Darstellungen im Endoskop untersucht. 
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Abstract : 
 
Image guidance of ear surgery would enable an ENT surgeon to navigate about the components of the middle and inner 
ear, but the elaboration of anatomical models for this application is limited by the resolution of CT and its inability to 
distinguish among soft tissues. As a result, it is impossible to identify manually some tissues in clinical data, while 
visible tissues can only be identified with significant overhead. We propose a method for producing patient-specific 
description of the middle and inner ear on the basis of the minimally supervised registration of a high resolution model 
elaborated from micro-MR to patient CT, where the transformation among the model and the patient data is determined 
in a component-wise coarse-to-fine strategy. The first two stages feature a rough alignment on the basis of a few 
homologous point pairs, followed by a refinement based on a global affine transformation determined by mutual 
information. The middle stage involves a piece-wise affine registration where each local affine transformation is given 
the global transformation as a starting point and is determined by mutual information over an appropriate anatomical 
mask. The final registration of each component is produced by mutual information-based thin-plate splines, whose 
anchor points overlap the affine-transformed mask. 
 
Keywords: Image-guided surgery, registration, piecewise affine, thin-plate spline, mutual information, tympanoplasty. 
 

1 Problem 

Image guidance of ear surgery would enable an ENT surgeon to navigate about the components of the middle and inner 
ear, and in particular avoid critical tissues such as the facial nerve, but the elaboration of anatomical models for this 
application is limited by the resolution of CT and its inability to distinguish among soft tissues. As a result, the tissues 
that are visible can only be identified with significant overhead, and the descriptiveness of the resulting models is 
limited by the relatively coarse voxel sampling, in relation to the scale of the components of the anatomy. Moreover, it 
is impossible to identify manually some of the relevant tissues in routine CT data, such as the chorda tympani nerve. 
 
Ear surgery typically begins with a post-auricular incision, which may lead to the repair of a tympanic membrane, the 
replacement of ossicular bones by a prosthesis, the resection of a choleastoma, or a combination of these interventions. 
A related intervention involves drilling the mastoid bone, behind the ear, and resecting a choleastoma present in it. The 
presence of pathology complicates the application of statistical shape models [1] in patient-specific segmentation, as the 
notion of an average shape is compromised by the random nature of tumour. Furthermore, existing registration methods 
in use with anatomical models, typically featuring a mutual information similarity measure [2] and global affine 
initialized spline-based transformation, do not apply readily to an anatomy that features many components, ideally 
transforming independently from each other, in contrast with brain or breast registration. To further complicate matters, 
some components, such as ossicular bones, may in fact be missing, as a result of a previous operation. 
 
Our main assumption is that CT data of currently available image resolution (.2mm× .2mm× .3mm), whose manual 
segmentation comes at the cost of considerable overhead and is challenged by fine structures such as the chorda 
tympani, contain sufficient image information to determine a registration witha descriptive micron-scale model, 
especially if the transformation is modeled appropriately for the anatomy. Another important assumption is that this 
registration process can be initialized on the basis of minimal supervision, namely through a few homologous point 
pairs, while also taking into account user-provided anatomical information, such as the absence of a relevant anatomical 
component. Lastly, our perspective towards the usefulness of the piecewise affine transformation prior to freeform 
registration. 
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2 Methods 

We propose a method for producing a patient-specific description of the middle and inner ear on the basis of the 
minimally supervised registration of a high resolution model elaborated from micro-MR to patient CT, where the 
transformation between the model and the patient data is determined in a component-wise coarse-to-fine strategy. Our 
main assumption is that CT data of currently available image resolution (0.2mm), whose manual segmentation comes at 
the cost of considerable overhead and is challenged by fine structures, contain sufficient image information to determine 
a regis�W�U�D�W�L�R�Q���Z�L�W�K���D���G�H�V�F�U�L�S�W�L�Y�H�������������������P-scale model, seen in figure 1(a), especially if the transformation is modeled 
appropriately for the anatomy.  
 
Our philosophy is to require only limited user supervision in initializing the search for the appropriate transformation. 
The objective of our method is to determine the transformation T(x, y, z) between the generic, micro-MR model data 
and the patient CT data: 

xP = T(xM) xM   (1) 
where xP and xM express patient and model coordinates respectively, and T(xM) describes a transformation that may 
vary according to model coordinates. This transformation can then be applied to the high quality middle and inner ear 
model derived from the micro-MR data. 
 
Generally, registration can be viewed in terms of 3 stages: choice of transformation T, choice of similarity criterion, and 
optimization over some parameter space for the best T that fulfills some objective function based on similarity. The 
method of choice for multi-modality registration is mutual information maximization[1], as it is based on the most 
general assumption between the twomodalities, i.e.: that modality A is predictive of modality B in the information-
theoretic sense, without there necessarily existing a functional relationship between the two. Methods of this kind define 
the mutual information between two images A and B as: 

�¦�¦� 
a b bpap

bap
bapBAI

)()(
),(

log),(),(  (2) 

where p(a, b) is the intensity joint probability distribution of the images and p(a) and p(b) are the corresponding 
marginal distributions. The transformation that is sought is the one that maximizes this measure of image similarity, 
over the space of admissible transformations. 
 
The choice of transformation must reflect realistic assumptions about the nature of the spatial relationship between the 
two sets of data. Given that the anatomy that we are registering is composed of several parts that naturally transform 
component-wise across individuals, it makes sense to view the transformation as a generalization of a piecewise affine 
transform, i.e.: a piecewise affine registration followed by a spline-based freeform transformation. The main difficulty 
is representing the transformation in a manner that is sufficiently descriptive to be applied across patients, while 
limiting the possibility of the optimization becoming mired in local optima associated with a free-form transformation.  
 
One must bear in mind that the number of degrees of freedom of a freeform transformation can easily dwarf that of a 
piecewise affine transformation required over a volume like this one, especially if one were to fit a regular grid over the 
volume spanned by the middle and inner ear with the density required of such a descriptive mapping. In our case, the 
piecewise affine mapping is determined by 7 parameters: rigid transformation plus one scale, also known as Procrustes 
transformation, per component, times the number of components. 
 
Supervision is necessary to provide the registration with knowledge of which side of the head is involved, left or right, 
so as to first apply a reflection about the y-z plane to our high resolution model of a left ear if confronted with a right ear 
procedure. Requiring the user to provide the system with a small number of homologous points, previously identified on 
the model, is consistent with our definition of minimal user supervision.  
 
Our basic approach is then: 
 

1. A global rigid registration based on 5 or more homologous pairs, seen in figure 1(b) , chosen for their 
identifiability and for spanning a sufficiently large volume that subsumes the anatomy: 

TGR,HP(x)= RHPx+tHP . 

2. A global Procrustes registration, based on mutual information maximization, whose starting point is the result 
of step 1: 

TGA,MI (x)= sMI RMI x+t  MI 
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3. A component-wise piecewise affine registration, also based on mutual information, each of whose component 
transformation is initialized by the result of step 2: 

TPA,MI (x)= s MI,k R MI,k x+t  MI,k |k={TM,FN,CT,VO,O} 

where k designates: tympanic membrane, facial nerve, chorda tympani, vestibular organ, ossicles. 

4. A thin-plate spline-based mutual information registration, which captures the remaining deformation between 
each affine-transformed component and the corresponding component in the patient data set: 

Tfinal,MI(x)= TPA,MI(x) +TTPS,MI(x). 
 

The global MI registration method [1] determines a Procrustes transformation. The piecewise affine stage is given the 
previous as starting point, and uses anatomical masks computed from each component. These masks are dilated from 
the set of voxels strictly contained by each boundary, as seen in Figure 1(c).  

The last registration stage models the deformation using a thin plate (TP) spline[3] defined over a set of landmark 
points, as seen in figure 1(d). These points span the structures of interest.  This is only done once on the model: it does 
not factor into the supervision required of the user. The thin plate spline choice is justified, for this application, over B-
splines, because the structures of interest are quite complicated in shape, and a detailed deformation field is necessary to 
accurately register them.  
 
A similar multimodal registration approach was described in [4], but this approach used a B-spline deformation model 
rather than a thin plate spline model. The thin plate spline model is justified for this application for a number of reasons. 
The structures of interest are quite complicated in shape, and a detailed deformation field is necessary to accurately 
register them. Since the B-spline model is defined on a regularly spaced grid, in order to have fine detail in one area, it 
is necessary to have fine detail everywhere. This would greatly increase the number of parameters, slowing the 
optimization. The additional control points would also make the B-spline more flexible, and additional regularization 
would be needed to keep it from generating spurious deformations. 
 

 

3 Results 

Figure 2(a)-(b) presents a visualization of preliminary results where semi-transparent surfaces can be seen overlapping 
locally dark or light well circumscribed areas of the CT data. The 2D visualisation in fig. 2(c) presents a similar picture, 
where in particular the dark areas under the vestibular organ and facial nerve are visible. Figures 2(d)-(h) overlay 
registered results on manually labeled results, visualized by semi-transparent surfaces.  
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The sensitivity of the method is featured in table 1. It is difficult to define a fair measure of a true negative in this case, 
so we have not compiled specificity statistics. The registration method produces a somewhat lesser sensitivity than 
expected for the facial nerve and tympanic membrane, given qualitatively encouraging visual results. Explanations for 
each error must be examined on a component-by-component basis. In the case of the facial nerve, errors tend to occur 
near the ends, where the local affine transformation is most challenged, for lack of image contrast in CT. In order to 
make the TP spline elastic enough to overcome this error, one would introduce spurious deformations in the intracranial 
area. Moreover, currently our method treats all ossicles as one component, but would benefit from registering the 
malleus, incus, and stapes individually. Last, the tympanic membrane features low intensity data. Here, the mutual 
information parameters can be better adapted for this small intensity range over all stages.  

4 Discussion 

This paper presented preliminary results of a method for applying a piecewise affine-initialized thin-plate spline 
transformation to a high-quality model of the middle and inner ear, towards the surgical guidance of ear surgery. We 
demonstrated a computationally stable coarse-to-fine approach where piecewise affine and local TP-spline stages 
coincide with significant improvements in the registration. The results indicate that with further refinements, minimally 
supervised model computation for the guidance of ear surgery is feasible. 
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Abstract : 
In dieser Arbeit wird ein System vorgestellt, welches aus einer Kombination eines optischen Trackingsystems (NDI  
Spectra) und einem eigenentwickelten Ultraschall-A-Mode-Systems (TRM II, Fraunhofer IBMT) besteht. Mit dem 
System ist es durch den Einsatz spezieller Filtertechniken möglich bei HNO- und Neurochirurgischen Eingriffen 
hochgenau die Kontur der Schädelkalotte sowohl an der Ober- als auch an Unterseite zur erfassen. Diese Konturen 
werden in Echtzeit vollautomatisch erfasst und können als dreidimensionales Planungsvolumen zur Verfügung gestellt 
werden. Das SonoPointer®-System wurde durch Messungen an 7 humanen Proben evaluiert. Die Ergebnisse zeigen 
Abweichungen, zur  Gold-Standard-Prozedur mittels CT, von 0,78 mm (MW) ± 0,57 mm(SD) für die Oberflächenkontur 
und 1,9 mm (MW) ± 1,5 mm (SD) für die untere Kontur. 
 
Schlüsselworte: Ultraschall, Registrierung, HNO- und Neurochirurgie 
 
 
1 Problem 

Bei einer Vielzahl von Eingriffen in der HNO-und Neuro-Chirurgie ist es zwingend, zur Planung und späteren 
intraoperativen Registrierung, vom Patienten ein präoperatives Planungs-CT zu erstellen. Das Vorgehen nach diesem 
Goldstandard ist sehr genau und wird routinemäßig eingesetzt. Dabei treten die größten Fehler bei der intraoperativen 
Registrierung des Patienten auf. Zusätzlich ist dieses Vorgehen sehr zeit- und kostenaufwendig, erfordert einen 
zusätzlichen präoperativen Eingriff, und der Patient wird einer zusätzlichen Strahlendosis ausgesetzt.  
In dieser Arbeit wird ein alternatives, die Nachteile des Standradverfahrens kompensierendes Vorgehen auf Basis eines 
Ultraschall-Navigationssystems (SonoPointer®) vorgestellt, und durch Messungen an 7 humanen Schädelkalotten 
evaluiert. 
 
 
2 Methoden 

Die Messungen wurden an 7 humanen Schädelproben mit dem SonoPointer® (Abb.1) durchgeführt. Dieser besteht aus 
einem speziellen A-Mode-Ultraschallsystem (TRM II, Fraunhofer IBMT), welches in einen medizinisch zugelassenen 
Panel-PC integriert ist, einem optischen Trackingsystem (Polaris Spectra, Fa. NDI) und einem optisch getrackten 
Handstück, in dem ein Ultraschallwandler mit einer Mittenfrequenz von 1 MHz integriert ist (Abb.1).  
Der Vorteil gegenüber anderen Systemen [1,2] ist, dass mit diesem System durch das Senden spezieller 
Ultraschallsendesequenzen und einer speziellen an den Schädelknochen angepassten Filterung der Ultraschall-HF-
Signale, eine zuverlässig, hochgenaue und vollautomatische [4,5,6] Dickenmessung der Schädelknochen erfolgen kann.       
Um das System zu evaluieren und dessen Genauigkeit abzuschätzen, wurden in die 7 humanen Proben je 7 
Markerschrauben so eingebracht, dass diese über alle Bereiche der Kalotte sinnvoll verteilt waren [3,7]. Anschließend 
wurde ein CT von allen Proben aufgenommen (Auflösung 0,34 x 0,34 x0,5 mm). An Hand der Bestimmung der 
Position der Markerschrauben im CT-Datensatz und im Koordinatensystem des Trackingsystems (durch eine 
Pointermessung) wurde eine Transformationsmatrix für jede Probe, und damit der Fiducial Registration  Error  (FRE) 
bestimmt. Anschließend  wurden an jeder Kalotte an 12 Positionen (je 4 frontal, zentral, occipital) mit dem 
SonoPointer® je ein Oberflächenpunkt und durch Dickenmessung mittels Ultraschall auch ein Punkt der unteren 
Kalottenkontur vermessen. Diese registrierten Positionen wurden in das CT-Koordinatensystem transformiert und es 
wurde nun entlang des Richtungsvektors zwischen dem mit Ultraschall gemessenen Eintrittspunkt und Austrittspunkt 
die Hounsfield-Verteilung im CT entlang dieses Vek�W�R�U�V�� �E�H�V�W�L�P�P�W���� �$�X�V�� �G�L�H�V�H�Q�� �Ä�&�7-A-�6�F�D�Q�V�³�� �Z�X�U�G�H�Q�� �E�Hi einem 
Schwellenwert von 400 Hounsfield [3] die korrespondierenden Positionen für den Eintritts- und Austrittspunkt im CT-
Datensatz, sowie die Dicken der Kalotten bestimmt.     
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Abb. 1: Ultraschallbasiertes Navigationssystem (SonoPointer®) 
 
 

 

Abb. 2 links: mittels SonoPointer® erfasste Messpunkte eines Schädelkalottenausschnittes; rechts: das rekonstruierte 
Volumen  
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3 Ergebnisse 

Insgesamt wurden 194 Messungen von 2 Anwendern durchgeführt und ausgewertet. Der Fiducial Registration  Error  
(FRE) wurde für alle 7 Proben bestimmt und ergab Werte von FRE = 0,23 mm (MW) ± 0,1 mm (SD). 
Beim Vergleich der zwei unabhängigen Methoden (CT, US) wurde für die Registrierung des Oberflächenprofiles der 
Schädelkalotte eine mittlere Abweichung (US-CT) von 0,78 mm (MW) ± 0,57 mm (SD) bestimmt. Für die erfassten 
Positionen des unteren Profils der Proben, welche die Ungenauigkeiten aus der Ultraschalldickenmessung beinhalten, 
wurde eine mittlere Abweichung von 1,9 mm ± 1,5 mm (SD) ermittelt. Der mittlere Fehler in der Dickenbestimmung 
lag bei diesem Vorgehen und einer unspezifischen Schallgeschwindigkeit von 3040 m/s bei 0,34 mm (MW) und 2,34 
mm (SD).  

4 Diskussion 

Die Ergebnisse zeigen, dass beim Einsatz des SonoPointer® für die Registrierung etwas schlechtere Ergebnisse als bei 
einer CT-basierten Registrierung mit Fiducial Markern [3] (0,4 mm ± 0,2 mm in der Bildebene, 2 mm Sliceabstand) 
erzielt werden. Dies lag vor allem an einer Reihe von systematischen Fehlern, wie der Nutzung des CT-als Referenz, 
der Registrierung zur Bestimmung der Transformationsmatrix, dem Systemfehler des Trackingsystem, sowie an den 
Schallgeschwindigkeitsunterschieden in den verschiedenen Proben. Die Genauigkeit der Ultraschalldickenmessung 
allein wurde schon in früheren Untersuchungen bestimmt [4] und ergab dort Genauigkeitswerte von <0,5 mm.  
Da die Analyse der Ultraschalldaten voll automatisch erfolgt, ist ein wesentlicher Vorteil des SonoPointer® die 
Möglichkeit einer intraoperativ, nichtinvasen Registrierung in Echtzeit ohne präoperatives CT und zusätzliche 
Registrierschritte. An Hand der Daten des Ober- und Unterprofils der Kalotten kann ein Planungsvolumen erzeugt 
werden [Abb.2]. Die Erfassung eines solche Volumens (5x5cm, 450 Messpunkte) dauert inklusive Rekonstruktion 
weniger als 3 Minuten. Es können mit diesem System also, CT-freie Eingriffe, wie zum Beispiel an der Schädelbasis, 
kostengünstig, zeitsparend, genau und nicht invasiv vorgenommen werden. Das Ultraschallmodul und die Verfahren zur 
automatischen Dickenbestimmung können sehr einfach in verschiedene Navigationssysteme integriert und auch bei 
robotergeführten Eingriffen eingesetzt werden. Zukünftig soll das System für mehrkanalige Ultraschallarrays erweitert 
werden, um noch effektiver und genauer Planungsvolumen zu erhalten. 
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Abstract : 
Für den Erfolg eines computerunterstützten Eingriffes mit einem 3D-Navigationssystem muss die auftretende            
Ungenauigkeit vom Anwender berücksichtigt werden. Dem Chirurgen werden zur Quantifizierung der Ungenauigkeit 
der quadratische Mittelwert RMS (root-mean-square) zur Verfügung gestellt. Der RMS-Wert spiegelt jedoch nur den 
Fehler an den Stützstellen des Registrierungsalgorithmusses, welche für die Berechnung der Registrierung                 
herangezogen wurden, wider aber nicht die Applikationsgenauigkeit. Mit dem vorgestellten Verfahren kann der Chirurg 
eine von ihm angegebene Genauigkeit verifizieren oder verwerfen lassen. Wird die Genauigkeit verifiziert, so entspricht 
die Applikationsgenauigkeit den Erwartungen des Chirurgen. Falls die Annahme über die Genauigkeit verworfen wird, 
muss neu registriert werden. Dieser Verifizierungsprozess wurde als Tool implementiert und kann an Hand weniger 
Messpunkte intraoperativ zu jeder Zeit wiederholt werden. 
 
Schlüsselworte: 3D-Navigation, Registrierung, Qualitätssicherung, Genauigkeit 
 
 
1 Problem 

Intraoperative 3D-Navigationssysteme stellen dem Chirurgen Information über die räumliche Position eines                
Instrumentes oder einer Sonde im Patienten relativ zu einer präoperativen diagnostischen Bildgebung dar. Die           
Korrelation der anatomischen Punkte am Patienten und der Punkte in diagnostischen Bildern wird  über eine              
mathematische Abbildung berechnet (Registrierung). Da eine exakte Abbildung sehr schwierig oder bei der                
Registrierung von Bild zu Patient unmöglich zu berechnen ist, wird versucht den Fehler zwischen Soll und Ist           
weitestgehend zu minimieren [1][2][3][4].  
Der Anwender sollte diese  Ungenauigkeit beim Anfahren eines anatomischen Punktes am Patienten und Ablesen der 
Instrumentenposition am Bildschirm berücksichtigen. Aktuell werden dem Chirurgen zur Quantifizierung der              
Ungenauigkeit der quadratische Mittelwert RMS (root-mean-square) [5] zur Verfügung gestellt, der gleichbedeutend ist 
mit dem FRE (fiducial registration error) [6]. Beide Varianten beziehen sich auf das mathematische Registrierungs-
problem und haben letztendlich wenig Aussagekraft über die Applikationsgenauigkeit TRE (target registration error) 
[6].  
Zudem geben diese Angaben nur die Genauigkeit an den Stützstellen (FRE) des Algorithmus an, welche für die          
Berechnung der Registrierung herangezogen wurden (z.B. mit synthetischen Markern). Intraoperativ ist jedoch nur der 
TRE (target registration error) relevant, welcher die Abweichung zwischen den korrespondierenden Punkten, die nicht 
als Fiducials (Marker) verwendet wurden, angibt. Untersuchungen haben gezeigt, dass auch bei kleinem FRE Wert    
große TRE Werte auftreten können [7] [8]. 
Unsere klinischen Erfahrungen zeigten, dass Chirurgen mit einer Zahl als Ungenauigkeitswert wenig anfangen können. 
Die Vorstellung, wo sich die Sondenspitze bei einer bestimmten Ungenauigkeitsangabe befinden könnte, stellt den    
Chirurgen vor eine zusätzliche kognitive Herausforderung und erschwert somit seine Arbeit. 
Die statistisch modellierten Zusammenhänge zwischen FLE, TRE und FRE in der Arbeit von Fitzpatrick beruhen auf 
spezifischen Annahmen zu FLE, die wir nicht machen wollen. 
 
 
2 Methoden 

Das Verfahren kann an Hand einer kleinen Stichprobe (3 �± 5 Messpunkte) entscheiden ob eine formulierte Annahme 
der Applikationsgenauigkeit mit der Stichprobe übereinstimmt oder nicht. Dazu wird aus den Messpunkten die 
vorliegende Verteilung geschätzt und mit einer vorgegebenen Verteilung verglichen. Die Registrierung muss neu 
durchgeführt werden, wenn die formulierte Annahme der Applikationsgenauigkeit, angegeben durch eine Irrtums-
wahrscheinlichkeit und einem Testwert, nicht mit der Stichprobe verglichen werden kann. 
Das Verfahren zur Abschätzung der Registrierungsgenauigkeit [9] einer Registrierungsmethode (Horn [3]) wurde als 
Modul in C/C++ implementiert. Mit diesem Modul wurde Open4Dnav, ein Open-Source Navigationssystem [10], über 
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eine Schnittstelle erweitert. Das Genauigkeitsmodul umfasst eine Benutzerführung für das Abtasten der benötigten    
Punkte, einen Dialog für die Verifizierung und Visualisierung der Ergebnisse und den mathematischen Kern. Mit 
diesem Modul kann der Chirurg intraoperativ jederzeit durch Anfahren von 3 �± 5 vordefinierten Punkten mit einer 
navigierte�Q���6�R�Q�G�H�����G�L�H���Ä�*�H�Q�D�X�L�J�N�H�L�W�³���G�H�V���6�\�V�W�H�P�V���E�H�U�H�F�K�Q�H�Q�����'�L�H���,�Q�I�R�U�P�D�W�L�R�Q���•�E�H�U���G�L�H���*�H�Q�D�X�L�J�N�H�L�W���Z�L�U�G���D�Q�V�F�K�O�L�H�‰�H�Q�G��
permanent in den multiplanaren Ansichten visualisiert. 

3 Ergebnisse 

Der Anwender, beispielsweise der Chirurg, kann mit dem Genauigkeitsmodul schnell und zuverlässig zu jedem           
beliebigen Zeitpunkt feststellen, ob die Qualität der Registrierung noch zuverlässig ist und gegebenenfalls die             
Registrierung neu durchführen. 
Die Applikation bietet die Möglichkeit für jede Registrierungskoordinate einen Genauigkeitstest durchzuführen. Dies 
ermöglicht einerseits den gesamten Registrierungsfehler zu berechnen und andererseits einen Vektor zu bilden, dessen 
Komponenten durch die für die jeweilige Registrierungskoordinate festgelegten Registrierungs-fehler gebildet werden. 
Statt einem Skalar für die Ungenauigkeit der Registrierung wird dieser Vektor grafisch dargestellt und vermittelt so 
dem Anwender auf einen Blick Information über die Größe sowie die Richtung des gesamten Registrierungsfehlers [9].  
Die Evaluierung der Genauigkeit nach der Registrierung bezieht alle relevanten Fehlerquellen in die Visualisierung des 
Fehlers ein. 

4 Diskussion 

Die Applikationsgenauigkeit intraoperativer 3D-Navigationssysteme und deren intuitive Visualisierung ist einer der 
Kernpunkte unserer Qualitätssicherungs-Strategie. In diesem Zusammenhang soll die Qualitätssicherung eine              
reproduzierbare Genauigkeit gewährleisten. Das vorgestellte Verfahren stellt dem Chirurgen eine einfache Methode zur 
Verfügung um die Applikationsgenauigkeit intuitiv zu quantifizieren. Eine Genauigkeitsangabe mit der auch Chirurgen 
sicher und intuitiv arbeiten können wird die Bereitschaft, diese Systeme in die Klinik-Routine aufzunehmen, 
vergrößern. 
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Abstract : 
 

We present on-going work about 2D-3D registration in cardiac application. From preoperative CT, digital 
reconstructed radiographs (DRRs) are constructed. These DRRs are registered to intraoperative fluoroscopic images  
using the Mutual Information metric. Other metrics are tested for this purpose and their usefulness related to our 
problem is measured.  
 
Key words: 3D-2D Registration, Mutual Information, aortic stent placement, digitally reconstructed radiograph 
 

1 Problem 

In aortic stent placement there is a safe zone where the stent must be placed to avoid adverse effects to the patient. This 
area lies in the aorta between the cusps of the aortic valve and the coronary arteries. Finding this area is not easy for the 
surgeon, using intraoperative fluoroscopic images, and requires help from a cardiologist. This paper addresses on-going 
work to determine the projective pose of the fluoroscopic image in relation to preoperative CT, on the basis of the most 
similar digitally reconstructed radiograph (DRR) computed from it. If the pose is found, it will be possible to project a 
3D model of the safe zone onto it. 
 
2 Methods 

Digital reconstructed radiographs for registering CT to fluoroscopic images are first computed. These DRRs are created 
by casting rays through the CT volume. The Hounsfield numbers of the voxels through which a ray goes are integrated 
and projected on an imaging plane. [1] Since there are a lot of structures, like the aorta, visible in the DRR that are not 
visible in fluoroscopies (without contrast agent), the registration must overcome significant differences between the 
images. To solve this problem, different preprocessing techniques are used, like thresholding and top-hat-filtering, to 
filter out soft tissue structures and enhance in the DRR those structures also found in the fluorosopy [2].   
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The DRRs and fluoroscopic images are registered with the mutual information (MI) metric. [3] MI measures the 
probability with which the pixel intensity in one image is predictive of, or provides information about, the intensity of 
pixels in another image. It has been shown to be optimal to register images from different modalities [4]. When the 
images are perfectly registered the MI-value should be maximized. Mutual Information uses histograms for estimating 
the probability density function. The joint histogram, which shows the combination of grey values in both images for all 
corresponding points, reflects the alignment of the images.  Thus, how well the images are registered can be seen in the 
crispness of the 2D plot of the joint histogram. 

Currently, we find the out-of-plane transformation for the DRR by hand-registering it. Automating this part of the 
transformation is deferred until later, but will exploit the routine intraoperative positioning of the fluoroscopic 
equipment. We then find the in-plane registration by using MI together with a multi-resolution approach. We are also 
investigating other similarity measures that could be useful for registering CT and fluoroscopic images in cardiac 
applications.  

3 Results 

Mutual Information is effective for finding the 
correct registration when the starting point is close to 
the final point (up to 50 mm). When the starting 
point is farther away it often gives inaccurate results. 
Since the edges of the vertebrae are brighter then the 
rest of the image in the DRR, it can occur that the 
upper edge of one vertebra is aligned with the lower 
part of another one, coinciding with a local 
maximum in the MI objective function.  Our study 
finds that it is helpful to plot the objective functions 
in a 3D graph to estimate how different 
transformations and parameters would influence the 
registration results associated with a given similarity 
measure.  

4 Discussion 

Since the images are often not well aligned by MI 
when the starting point is not close enough to the 
correct pose, we believe that it can be useful to 
utilize a more discriminative similarity criterion, like 
Gradient Difference, which uses difference images 
[1], for achieving better results. Another next step 
will be to find the out-of-plane transformation by registering several DRRs with different out-of-plane poses to the 
fluoroscopic image, a registration that can benefit from knowledge of surgical routine.  
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Fig. 2: Fluoroscopic image registered to DRR. 
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Abstract: 
 

Fast and realistic soft-tissue deformation is an important feature for medical simulation environments. In this work we 
present a direct deformation approach for volumetric datasets which is completely performed on the GPU. It takes on 
the one hand advantage of a GPU's computing power; on the other hand deformation is easily combined with 
hardware-supported rendering. Our deformation technique is based on the physically-inspired 3D ChainMail algorithm 
and directly works on the original volume dataset. We propose a deformation pipeline which handles all steps of 
manipulation, deformation and volume visualization. 
 
Keywords: Volume Deformation, ChainMail Algorithm, Volume Visualization, GPGPU 
 

1 Purpose 

Deformable models are often used in medical applications, e.g. virtual surgery, for the realistic simulation of the 
behavior of soft tissue. Physically-based approaches, like mass-spring systems or finite element methods (FEM), 
usually use an explicitly generated model which is deformed by expensive computations. For visualization the 
deformed model has to be additionally transformed into a renderable representation. Altogether, the deformation 
process is very complex and time-consuming. To overcome these drawbacks we developed a deformation technique 
that directly acts on the originally acquired volume data of a patient without the need of expensive preprocessing. It is 
based on the 3D ChainMail algorithm [1] which has the advantage of low computational costs. Our approach is similar 
to a method presented by Schulze et al. [2], but, in contrast to that, our algorithm is completely performed on the GPU. 
It includes the whole process of manipulation, deformation and volume rendering. This exploits on the one hand the fast 
parallel computing capabilities of modern graphics hardware. On the other hand, it avoids the expensive transfer of 
deformation information to the GPU for visualization. 
The interactive manipulation and deformation of volumetric objects is an active research field. Chen et al. [3] give a 
good overview about this topic. They present several geometrical and physically-based approaches and show their 
usage in medical and non-medical applications. There exists also some work on deformation computation on the GPU. 
Georgii et al. [4] presented a GPU-based mass-spring deformation system which they combined with standard surface 
rendering. Tejada and Ertl [5] proposed a similar approach but perform direct volume rendering on the deformed 
tetrahedral grid. 
 
2 Methods 

2.1. The 3D ChainMail Algorithm 

The 3D ChainMail algorithm operates on deformation elements which are initially arranged on a three-dimensional 
regular grid. Each element is connected to its six nearest neighbors in x-, y-, and z-direction (see Fig. 1 left). The 
relative position of a grid element to its neighbors is governed by several constraints give the minimally and maximally 
allowed distance and the maximally allowed shear (see Fig. 1 right). To simulate anisotropic deformation these limits 
can differ for each neighbor. 
The algorithm works as follows: It starts with a single moved grid element. The neighbors of this element are checked if 
they still satisfy the ChainMail constraints. If not, the affected neighbors are minimally moved to fulfill the constraints 
again. Then the algorithm goes on with the newly moved elements and tests their neighbors in the same way. This 
procedure is repeated until the list of moved elements is empty. Gibson has shown that each ChainMail element has to 
be touched only once if the ChainMail constraints are constant throughout the volume [1]. However, the first-moved-
first-processed propagation order does not create valid grid configurations for inhomogeneous deformation constraints. 
For this reason, Schill et. al. [6] presented an enhanced ChainMail algorithm which first processes the elements with the 
largest displacement. This propagates the deformation information faster through stiffer material, analogous to the 
broadening of a shockwave. 
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Fig. 1: The 3D ChainMail Grid: (left) the six neighbors (gray) of a grid element (black); (right) the area 
(grey rectangle) of valid positions of an element (black) relative to its left neighbor (grey). 

 
2.2. Mapping Deformation and Visualization to the GPU 

For GPU-based ChainMail deformation we store the 3D deformation grid in a 3D texture where each texel holds the 
displacement vector of the corresponding grid element. To be independent of the volume's real dimensions all 
computations are performed on a normalized cube with edge length one. By this, the grid elements' original positions 
are implicitly given by the texture coordinates of the associated texels. Further on, the resolution of the deformation grid 
can be chosen independently of the original volume dataset. 
We use the OpenGL API and the high level shader language GLSL to perform all steps of volume deformation and 
visualization. The processing of a single step of the deformation algorithm is realized by directly rendering to the 3D 
deformation texture via a framebuffer object. To avoid inconsistencies during the parallel processing of the fragments it 
is not possible to simultaneously read and write from/to the same texture. Instead the deformation grid texture is 
duplicated and the two textures are used alternately for reading and writing (ping-pong rendering). 
Our GPU-based deformation approach is based on the ChainMail Algorithm, but inverts the way of deformation 
propagation. Instead of actively displacing neighbor elements, an element checks if it violates a constraint to one of its 
neighbors and displaces itself if required. This is necessary, because the parallel pipeline of a GPU does not permit to 
write to any other fragment than the currently processed. Further, the processing order of the deformation elements is 
not fixed to exploit the fact that a huge number of grid elements are evaluated in parallel. Instead an element is 
processed each time when one of its neighbors was moved in the previous step. This is continued until no more element 
is displaced. This approach automatically copes with inhomogeneous deformation constraints. 
There are several techniques for rendering of the deformed volume. One possibility is to perform a pre-rendering step 
which resamples the deformed volume on a regular grid, like it is done in [2]. Alternatively, the deformation grid can be 
directly used as proxy geometry for rendering [7]. We use a third method which keeps the proxy geometry undeformed 
and applies the deformation instead to the texture coordinates just before the lookup in the volume texture [8]. Since the 
deformation grid gives the forward directed displacement of a grid element in object space, it has first to be inverted to 
get the corresponding backward directed displacement in texture space. We do this inversion in a pre-rendering step and 
store the results in an inverse deformation grid. The advantage of this technique is that it can be used in combination 
with standard volume-rendering for regular grids without introducing resampling errors. 
 
2.3. GPU-based Deformation Pipeline 

We implemented a volume deformation pipeline which consists of five sequentially applied steps (see Figure 2), each 
performed by specific GLSL shaders. It basically acts on three data structures: the original volume dataset, the forward 
deformation grid, and the inverse deformation grid. In the following the five pipeline steps are detailed: 

Fig. 2: The five steps of the deformation pipeline and the used data structures. The small arrows show for 
each pipeline step the data structures which are accessed for reading and/or writing. 
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�x Manipulation:  In the manipulation step the current mouse move is mapped into normalized 3D model space and it 
is checked if a collision with the volume happens. For this, a single fragment is rendered and the applied shader is 
casting a ray from the start to the end position of the mouse move. At each sampling position the corresponding 
alpha value is read from the transfer function lookup table. If the alpha value is greater then zero a collision is 
found. Then the deformation process is initialized by moving the eight grid elements which are nearest to the 
collision point equal to the mouse move. 

�x Deformation: The ChainMail deformation step is realized in multiple passes. In each pass it is checked for each 
grid element if any of its six neighbors was moved in the previous step. In this case, it is tested if one of the 
ChainMail constraints is violated and, if required, the current element is moved to the nearest valid position. The 
constraints are chosen with respect to a user-definable deformation transfer function. Since the deformation grid 
can have a lower resolution than the original volume dataset, the volume samples are looked up in a special tissue 
coefficient texture. This has the same resolution as the deformation grid and is generated from the original volume 
dataset by mama filtering. If no neighbor of an element is moved, the execution of the shader is directly discarded. 
This avoids, on the one hand, expensive computations for unaffected elements; on the other hand, it allows to check 
if the deformation grid has reached a geometrical equilibrium. For this, we use occlusion queries, which return the 
number of processed fragments during a rendering pass. The deformation step is further optimized by starting with 
the initially moved elements and incrementally enlarging the investigated grid region. 

�x Relaxation: After the ChainMail deformation step, the deformation elements fulfill the geometric ChainMail 
constraints, but the linear displacement does not adequately simulate natural soft body behavior. For this reason an 
additional relaxation step has to be applied, which tries to move the grid elements to an energetic minimum. 
Currently, we have implemented a simple relaxation algorithm which was proposed in [9]. This iterative algorithm 
moves the grid elements in multiple rendering passes to the median of their six neighbor elements until an 
equilibrium is reached. 

�x Inversion: For the computation of the inverse deformation grid we developed an iterative gradient-decent-like 
optimization algorithm, which searches for each element of the inverse grid the position which is mapped by the 
forward deformation to the element's fixed position. It starts with the grid element's original position and looks up 
at this position the forward displacement vector in the forward deformation grid. Then it computes the forward 
displaced position and compares this to the inverse grid element's position. If they differ, the inverse displacement 
position is adjusted and tested again. The adjustment should be done along the gradient of the error function, i.e. the 
length of the difference vector between the forward displaced position and the grid element's position. But to avoid 
expensive gradient computation we use the difference vector itself as an approximation of the gradient. Since the 
ChainMail deformation and relaxation create a smooth grid configuration the iterative search usually finds a global 
minimum of the error function. The GPU implementation of the inversion algorithm is straight forward. The 
iteration loop is placed inside the shader and the algorithm is performed in a single rendering pass. The forward 
displacement vectors that correspond to the intermediate inverse displacement positions are taken from the forward 
deformation texture by a standard texture lookup with trilinear interpolation. 

�x Rendering: For rendering of the deformed volume we use slice-based rendering with pre-integration. The 
modification to the standard algorithm is restricted to an additional trilinear lookup in the inverse deformation grid. 
The returned interpolated inverse displacement vector is given in normalized texture space and can directly be 
added to the current texture coordinate. For illumination the gradients can not be pre-computed, but have to be 
calculated on the fly. 

 

       
a)                                                      b)                                                     c) 

Fig. 3: Three deformed human heads (256x256x225) with different deformation algorithms and grid 
sizes. a) 32x32, ChainMail only; b) 32x32, CM + Relaxation; c) 128x128x128, CM + Rel. + Illumination 
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3 Results and Discussion 

We have tested our GPU-based deformation approach with a CT scan of a human head. Figure 3 shows three 
screenshots of the deformed head with different deformation grid resolutions and different stages of our algorithm 
applied. Figure 3a) and b) both present the deformation results for a grid resolution of 32x32x32 elements without (Fig 
3a) and with (Fig 3b) relaxation. It can be clearly seen, that the additional relaxation creates a much smoother 
deformation result. In Figure 3c) a deformation grid of 128x128x128 elements is used and the volume is additionally 
illuminated. Here, the deformation below the nose affects a smaller region of the head. 
Table 1 gives frame rates for deformation and rendering for different grid resolutions. The left most column shows the 
performance for rendering only. Standard volume rendering produces interactive frame rates, but additional illumination 
is four times. We restricted relaxation to five steps per frame and introduced instead intermediate relaxation if no 
interaction happens. A major advantage of our approach is that the resolution of the deformation grid is independent of 
the resolution of the original volume dataset. So the grid resolution can be chosen with respect to the desired locality of 
deformation and due to the required frame rate. Though, the memory consumption increases significantly with higher 
grid resolutions. A deformation grid with 128x128x128 elements and four 32-bit floating point values per element 
needs 32 MB, a 256x256x256 grid needs 256 MB. Since our algorithm needs the grid three times, for ping pong 
rendering and for inverse deformation, the memory of the applied GPU is exceeded for this grid resolution. A possible 
solution for this limit would be a bricking scheme like proposed in [2] 
 

Table 1: Frame rates in frames per second (fps) for deformation of a CT-Dataset of a human head with resolution 
256x256x225, viewport 512x512, GeForce 8800 GTX with 756 MB RAM. 

 
The frame rates in Table 1 show that our ChainMail-based deformation approach fits well to the parallel architecture of 
Gus. Since it is directly combined with standard volume rendering it can be easily applied to medical simulation 
applications. However, the ChainMail technique has still some drawbacks that should be eliminated. E.g., the 
achievable frame rates highly depend on the applied deformation constraints. If the constraints simulate stiff material 
the deformation is propagated over a larger area of the grid than with soft tissue constraints. Hence, the ChainMail 
computation is more expensive in this case. Nevertheless, the presented deformation pipeline allows to modify single 
steps without affecting the others. So deformation and relaxation could be replaced by more complex deformation 
models. 
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Abstract : 
 

We present methods for the intraoperative visualization of 3D planning models in liver surgery, which extend on 
illustrative rendering techniques to particularly reduce visual complexity and accentuate spatial relations. The 
resulting visualization can be used for augmenting laparoscopic video images or for direct pro�M�H�F�W�L�R�Q�� �R�Q�� �D�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V��
liver during open surgery, where varying absorption and reflection characteristics of the liver surface limit the use of 
conventional rendering techniques. 
 
Keywords: Intraoperative Visualization, Augmented Reality, Liver Surgery 

 
1 Introduction 
 
Recent planning software for oncologic liver interventions enables surgeons to inspect 3D models of patient's 
intrahepatic structures and provides valuable risk analyses and resection plans [1]. This information allows the 
preoperative assessment of surgical risk and can support the navigation of surgical instruments intraoperatively. 
Although advanced navigation systems with integrated registration procedures become available in clinical routine 
[2,3,4], a meaningful intraoperative visualization of 3D planning models is still an open request. 
 
In open liver surgery the planning models are often shown on a display in front of the surgeon (Fig 1a). During 
laparoscopic liver interventions two separate views are provided in conventional systems, i.e. a live camera stream and 
a view of the planning models (Fig 1b). Based on our observations during such interventions and many discussions with 
surgeons, we conclude that a mental fusion of planning models with the current surgical view results in frequent, time-
consuming and distracting look-ups for the surgeon during the intervention.  
  
  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

(a)                 (b) 
 

Fig 1: (a) Intraoperative visualization of planning models on the screen of a navigation system for open liver 
surgery (MIMED, Technical University Munich), and (b) for laparoscopic liver surgery (Institute for Robotics 
and Cognitive Systems, University of Lübeck). In order to benefit from the intraoperative visualization the 
surgical view has to be merged with the 3D planning models mentally.   
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2 Methods 
 
A prerequisite of our approach is that planning information is either projected onto the liver surface during open liver 
surgery using a light projector [5], or rather superimposed with the images from a laparoscopic camera. Since the 
planning models are augmented with the surgical view we expect to reduce cognitive demands for the surgeon. In 
previous studies we have shown that varying absorption and reflection characteristics of the liver surface limit the use 
of conventional rendering techniques [6, 7].  
 
The main idea of our work is to accentuate spatial relations and reduce visual complexity of 3D planning models via 
GPU-accelerated illustrative rendering techniques. To ensure an adequate contrast, we avoid transparencies and smooth 
transitions in color and brightness. Based on previous work in the field of intraoperative visualization of vascular 
structures [6, 7], we enhance the existing methods by crucial planning information, i.e. resection planes, resection 
volume, territories at risk and segmented lesions. In the following subsections we focus on the developed illustrative 
rendering techniques. 
 
Distance-Encoded Silhouettes 
 
Silhouettes play an important role in figure-to-ground distinction and can be applied to reduce the visual complexity of 
geometric models. Attenuation of visual complexity is a basic requirement on our visualization approach, however, the 
reduction of a classical (e.g. Gouraud or Phong) shaded object to its silhouette results in the loss of shading information 
and consequently in a reduction of depth cues. Therefore, we changed the silhouette algorithm described in [6] by two 
optional rendering settings.  
 
Our first extension allows for varying the stroke thickness of silhouettes continuously using a distance function having 
the distance to relevant objects (organ surface, adjacent risk structures or surgical tracked instruments) as input. The 
idea is similar to the technique described in [8], but we control the stroke thickness inside a fragment program to allow 
interactive framerates even if detailed planning models with a high number of polygons are used. Our second extension 
uses different stroke styles (solid, dashed, dotted) to accentuate viewer-dependent spatial relations (in front, inside, 
behind) of interweaving objects. The developed rendering styles are particularly important for vessels that intersect 
other planning models like resection volumes, territories at risk or lesions, which is often the case. The stroke styles are 
automatically determined depending on the camera position and a look-up in the segmentation masks (represented as 
3D texture) of currently rendered objects. The line style is varied by means of a saw-tooth function inside the fragment 
program. 
 
Distance-Encoded Surfaces  
 
Distance-encoded surfaces provide the observer with distance information displayed on the surface of geometric objects 
[7]. This technique is applied to visualize the distance of vascular structures to the observer by using texture gradients 
as additional depth cues. A procedural stroke texture with varying stroke-width is used for this purpose.  
 
We use the same algorithm as describes in [7] but encode distances between arbitrary objects, such as the distance 
between vessels and lesions, vessels and tracked surgical instruments as well as vessels and liver surface. The applied 
technique is also appropriate to accentuate specific vessels and simultaneously encoding their distance to other objects.  
 
Visualization of Resection Planes using Isolines  
 
The aim of an oncological intervention is that the surgeon executes a preoperatively planned resection as accurately as 
possible. If a 3D model of the resection plane is used for this purpose, it is important to provide the surgeon with 
reliable information about the distances of the resection plane to other relevant objects like the liver surface or a surgical 
instrument. We could prove that isolines are appropriate for this purpose. They provide an efficient representation of 
data that changes gradually and are often used on maps to represent points of equal value.  
 
For the visualization of resection planes we propose to project isolines on the shape of resection volumes in order to 
encode spatial distances and indicate surface curvature and shape. Line thickness can be kept constant or varied 
depending on a distance function that is exploited in a fragment program. The spatial distance between lines can be 
adjusted, e.g. 5mm, which allows for a quantitative assessment of distances.  
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3  Results 
 
We evaluated our method using intraoperative video streams from a camera in the operating room focusing the situs 
(Fig 2) and a laparascopic camera (Fig 3). From each system we used three video streams of oncologic interventions 
with corresponding planning models. Several image sequences in the videos were selected in which the liver was 
immobilized. Afterwards, we performed a manual rigid registration to these selected sequences and superimposed the 
planning models using the proposed visualization technique. Subsequent discussions with surgeons indicate that these 
preliminary results are promising and a clear improvement of existing intraoperative visualization methods. However, 
evaluations in the operating room have to be performed. 

4 Discussion 

In this work, we introduced new methods for intraoperative visualization of planning models. By now, the virtual 
�S�O�D�Q�Q�L�Q�J�� �P�R�G�H�O���L�V���W�U�D�Q�V�I�R�U�P�H�G���R�Q�W�R���W�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���O�L�Y�H�U���X�V�L�Q�J���D�� �P�D�Q�X�D�O���U�H�J�L�V�W�U�D�W�L�R�Q���D�S�S�U�R�D�F�K�����7�K�X�V�����W�K�H�� �Yisualization is 
only reliable if the liver is immobilized.  For the near future we plan to investigate two matching strategies. On the one 
hand, we want to implement a fast, semi-automatic registration method that can be updated frequently during surgery by 
a medical assistant through selection of corresponding anatomical landmarks in both image modalities. On the other 
hand, we want to grab registration and tracking information from ultrasound-based navigation systems and use this 
information to achieve an image fusion. However, inaccuracies in camera calibration, tracking and registration have to 
be taken into account. Therefore, a further improvement of our approach is to visualize the uncertainty of the correlation 
between planning data and real world efficiently.  
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Figure 2: Camera image showing the liver during open surgery: Distance-encoded 
silhouettes accentuate the distance between vessels and liver surface. A distance-encoded 
surface is used to show vessels at risk.  

 
 

 
 

Figure 3: Superimposed laparoscopic camera view: the resection plane is illustrated with 
isolines. A distance-encoded surface is used to visualize the distance between lesion and 
portal vein inside the resection volume. Distance-encoded silhouettes accentuate the 
distance between vessels and liver surface. 
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Abstract : 
 

Faserverläufe wie sie mittels diffusionsgewichteter Magnetresonanztomographie gemessen werden können liefern eine 
Fülle an Information, deren direkte Darstellung oft zu einer Überladung des Bildes führt. Mittels lokaler Kohärenzmaße 
lässt sich diese Darstellung ausdünnen und die Qualität der Bilder dadurch verbessern. Alternativ bietet sie Methoden 
die dem sonst zeitaufwendigen Clustering von Bahnen entsprechen. Versuche haben gezeigt, dass die Methode robust 
bezüglich des verwendeten Köhärenzmaßes ist, d.h. eine Änderung des Maßes kaum Änderung im Ergebnis liefert. 
 
Schlüsselworte: DT-MRI, Visualisierung, Parzellierung, Faserbahnen 
 
 
1 Problem 

Zur Visualisierung von Faserinformation im menschlichen Gehirn werden oft die berechneten Faserverläufe direkt 
dargestellt, was zur Überladung des Bildes führt. Durch Gruppierung der Bahnen ist es möglich, die Information auf die 
Einhüllenden der Bahnen [1] zu reduzieren, wodurch die dreidimensionalen Bilder übersichtlicher werden, sowie eine 
einfachere Integration der Visualisierung mit anderen Darstellungsverfahren möglich wird. Diese Verfahren sind jedoch 
rechenintensiv und somit oft nur mit getrennter Vorverarbeitung möglich. Durch Auswertung lokaler Ableitungen [2] 
ist es möglich, die wesentlichen Strukturen im Gehirn zu identifizieren, ohne Bahnen berechnen zu müssen. Eine 
direkte Darstellung der lokalen Änderung im Linienverhalten bietet gegenüber der Einhüllenden die Möglichkeit, 
Abgrenzungen von Faserbündeln ohne diese zusätzliche Berechnung direkt darzustellen. Im Gegensatz zu lokalen 
Ableitungen ist eine feinere Parzellierung unterschiedlicherer Bereiche möglich. 
 
 
2 Methoden 

 
Diffussionsgewichtete Magnetresonanzaufnahmen (SIEMENS Trio, 60 Gradientenrichtungen, b=1000) wurden mittels 
der Methode der kleinsten Quadrate in Diffusionstensordarstellung überführt. Diese werden mit OpenGL auf der 
Grafikkarte gespeichert. Wir berechnen auf der Grafikkarte in einem ersten Schritt Integrationslinien entlang der 
Haupttensorrichtungen und speichern Zwischenergebnisse in festen Abständen. Da Interpolation der Tensoren und 
Eigenvektorzerlegung in GLSL [3] implementiert wurden, erfolgt die Linienintegration parallelisiert. Die berechnete 
Linieninformation wird in einem Cache gespeichert, um bereits berechnete Information bei weiteren 
Berechnungsschritten, wie der Auswahl anderer Blickebenen, wieder verwenden zu können. 

Im zweiten Schritt werden aus den gespeicherten Zwischenergebnissen Kohärenzmaße bestimmt, die anschließend über 
Falschfarbendarstellung mit den Richtungsinformationen in Schichtbildern dargestellt werden (siehe Abb. 1). Hierfür 
muss lokal eine einheitliche Orientierung der Linien gewählt werden, die sich jedoch auf das Ergebnis nicht auswirkt. 
Durch Berechnung von mehreren Schichtebenen wird ein Kohärenzmaß im Volumen berechnet, das mit Hilfe von 
direkter Volumendarstellung angezeigt werden kann. Als mögliche Kohärenzmaße wurden von uns der Abstand der 
Endpunkte zueinander, der Abstand aller (diskreter) Punkte mit gleichem Parameter der Linien zueinander, sowie die 
Norm eines lokal linearen Abbildung der Linienänderung implementiert. 

Die berechneten skalaren Daten werden des Weiteren zur Selektion wesentlicher Faserbahnen verwendet. So ist es 
möglich, berechnete Fasern anhand der Information auszudünnen oder die Kohärenzdarstellung zur Bestimmung 
optimaler Saatpunkte für repräsentative Linien zu verwenden (siehe Bild 2). 
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Abb. 1: Direkte Darstellung der Koheränz über Farbdarstellung der Richtungsinformation 

3 Ergebnisse 

Sowohl die Schichtbilddarstellung als auch die Volumendarstellung zeigen klare Strukturen der Faserverläufe. 
Wesentliche Bereiche, wie orthogonal verlaufende Fasern und Bifurkationen werden klar dargestellt. Zudem lässt sich 
eine Parzellierung der Faserbündel wie z.B. des Pyramidaltraktes anhand des Faserverlaufs vornehmen. Die 
Berechnung der Schichten erfolgt dabei interaktiv (>10fps bei 512^2 Pixeln). Eine Darstellung des ganzen Volumens 
mit 512^3 Pixeln ist in wenigen Sekunden möglich und hängt im Wesentlichen von der gewünschten Faserlänge und 
der Auflösung des Ergebnisbildes ab. 
Bemerkenswert ist zudem, dass die Wahl der Kohärenzmaße einen relativ geringen Einfluss auf das Ergebnis hat, was 
eine stabile Auswertung der Information gewährleistet. Bei relativ kurzen Linien (ca. 1/5 des Gehirndurchmessers) 
reicht die Analyse der Linienendpunkte aus und als Kohärenz kann der Abstand der Endpunkte verwendet werden. Bei 
längeren Linienverläufen wirkt sich hingegen eine lokale Glättung der Kohärenzwerte positiv auf die Bildqualität aus. 
Als besonders gut hat sich hier ein Kleinste-Quadrate-Ansatz zur Ableitungsberechnung in der Nachbarschaft erwiesen, 
der die Funktion der Glättung übernimmt. 

4 Diskussion 

Die vorgestellte Methode ermöglicht eine Darstellung kompletter Faserbündel ohne zeitaufwendiges Clustering der 
Bahnen. Im Gegensatz zu harten Trennflächen liefert sie eine quantitative Bewertung der Zusammengehörigkeit 
benachbarter Bereiche, wodurch eine Parzellierung auf unterschiedlichen Detailstufen möglich erscheint.  Unterschiede 
in der verwendeten Distanzmetrik fallen hierbei in der Regel gering aus. In weiterer Arbeit werden wir untersuchen, wie 
das Verfahren bei der Parzellierung, z.B. des Tha�O�D�P�X�V�� �R�G�H�U�� �%�U�R�F�D�¶�V�� �$�U�H�D�� �>���@���� �D�Q�J�H�Z�H�Q�G�H�W�� �Z�H�U�G�H�Q�� �N�D�Q�Q���� �(�L�Q�H��
Erweiterung des Kohärenzmaßes auf kreuzende Faserbahnen ist möglich, jedoch erschwert dies die effiziente 
Berechnung und Speicherung der Daten. 
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Bild 2: Faserbahnen (links) und ausgedünntes Modell der Faserhahnen anhand von Kohärenzinformation (rechts) 
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Abstract : 

 
Die komplette Resektion niedriggradiger Gliome ist stark von der von der prä- und intraoperativen Bildgebung 
abhängig, da während der Operation die Diskriminierung von normalem Hirngewebe im Mikroskop oft nicht möglich 
ist. Gleichzeitig muss die  präoperativen Bildgebung bezüglich der intraoperativen  Brainshift kritisch hinterfragt 
werden.. Intraoperativ bietet sich der kontrastverstärkte Ultraschall als Echtzeitverfahren an und wurde hier in einer 
Pilotstudie an 5 Patienten untersucht. Neue Phänomene mit Bezug auf die Biologie des Tumors werden beschrieben. 
 
Schlüsselworte: Intraoperativer Ultraschall, Kontrastmittel, niedriggradige Gliome 
 
 
1 Problem 

Die Resektion niedriggradiger Gliome wird möglichst vollständig angestrebt, um das Auftreten von Rezidiven mit 
gewandeltem biologischem Verhalten zu verzögern. Die Tumoren zeichnen sich im MRT durch fehlendes 
Kontrastverhalten aus, die T2 Bildgebung ist zur präoperativen exakten Planung als Goldstandard oft schwierig 
einzuschätzen. Andererseits ist eine fehlende Kontrastmittelaufnahme im MRT in 25% kein Ausschlusskriterium für 
einen höhergradigen Tumor mit radikalem Unterschied im Wachstumsverhalten, der Behandlung und Prognose [1]. 
Unsere bisherigen Studien mit 2 und 3D Ultraschall wiesen intraoperativ eine Heterogenität im Echoverhalten nach und 
waren zum Resektionsausmaß limitiert [2]. Neue kontrastverstärkte Techniken bieten eine echte Verbesserung der 
Visualisierung im Bereich der Gefäße und perfundierter Areale im Hirn (3,4]. Ziel unserer Pilotstudie war es, 
niedriggradige Gliome intraoperativ im Ultraschallkontrastverhalten zu beurteilen und eine Korrelation zur Resektion 
und Histologie herzustellen. 
 
2 Methoden 

In einer prospektiven Studie wurden alle Patienten aufgenommen, die in der MRT Hinweise auf ein niedriggradiges 
Gliom im Hirn aufwiesen und die zur ofenen Operation navigiert vorbereitet waren. Diagnostisches MR-Hauptkriterium 
war eine fehlende Kontrastaufnahme bei fehlenden Nekrosearealen im Tumorareal. Entsprechend der Vorgaben der 
Ethikkommission wurden diese Patienten >24h vor Operation aufgeklärt und das Einverständnis unabhängig von der 
weiteren Operationsplanung schriftlich eingeholt.   
Die Ultra�V�F�K�D�O�O�G�D�W�H�Q�V�l�W�]�H�� �Z�X�U�G�H�Q�� �P�L�W�� �G�H�U�� �6�R�Q�R�O�L�Q�H�� �(�O�H�J�U�D�Œ�� �3�O�D�W�W�I�R�U�P�� �Y�R�Q�� �6�L�H�P�H�Q�V�� ���(�U�O�D�Q�J�H�Q���� �'�H�X�W�V�F�K�O�D�Q�G����
aufgenommen. Zur ersten intraoperativen Orientierung nach Kraniotomie wurde in einer Frequenz von 7,5-9 MHZ der 
7,5PL13 Phased Array Schallkopf im B-Mode genutzt. Dabei war die anatomische Zuordnung lokal gefordert. 
Anschließend erfolgte die Kontrastmittelapplikation. Die dynamische Bildfolge wurde mit dem 2,5 PL 20 Phased Array 
Schallkopf mit der speziellen ECI-Software aufgezeichnet und ausgewertet. Der Schallkopf wurde dabei in der Lage 
variiert. Die Bildfrequenz lag bei 1,1 MHZ. Die Bildakquisition auf Video erfolgte durchschnittlich 250 Sekunden. Die 
Eindringtiefe variierte zwischen 4- 12 cm, die Bildrate lag zwischen 6-10 Bildern im ECI Modus. Die Intensität wurde 
zwischen 1-3 % zum Low MI-Imaging variiert.   
Die Kontrastmittelapplikation erfolgte transdural und nach Abschluss der Resektion durch den Operateur. Es wurde das 
Ultraschallkontrastmittel SonoVue® (Bracco/Altana, Deutschland) in einer Dosierung von je 2,4 ml (108 µg 
Schwefelhexafluorid) appliziert. Damit war eine Ampulle für die 2 Anwendungen ausreichend. Die Gabe erfolgte als 
SingleShot durch den Anästhesisten über einen venösen Zugang. Bei einem Patienten wurde zuvor ein H1-Blocker bei 
erhöhter Allergiebereitschaft gegeben. Alle Datensätze wurden direkt intraoperativ via S-VHS Ausgang und einem 
Konverter digitalisiert und in einem Notebook als avi-Dateien aufgezeichnet. Die detaillierte Analyse erfolgte offline. 
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3 Ergebnisse 

In diese Pilotstudie wurden 5 Patienten mit MRT gestützten Verdacht auf ein niedriggradiges Gliom aufgenommen. Alle 
Patienten wiesen entsprechend kernspintomographisch keine Kontrastmittelaufnahme auf. Mit dem hochfrequenten 
Schallkopf war in allen Fällen nach Kraniotomie möglich, anatomische Strukturen wie Falx, Ventrikel, Sulci and Gyri 
gut abzugrenzen. Der Tumor selbst war in seiner Echogenität nicht abgrenzbar (Bild).   
 
 

 

Abb. 1: Transduraler Ultraschall mit ausgeprägter Kontrastmittelaufnahme in einem temporal linksseitigen Tumor, 
Histologisch Astrozytom WHO Grad III 
 
 
Für die Kontrastmittelapplikation wurden folgende Parameter untersucht:  
 
 
Transdural:    Tumordarstellung, Abgrenzung, Gefäßversorgung, Hinweise auf die biologische  

Aktivität (Neoangiogenese) 
 

Nach der Tumorresektion: Tumorrest, dynamische Veränderungen im Kontrastverhalten, Schallartefakte durch  
die Resektionshöhle 

 

Tumor 
 MCA 

 

Kalotte 
 

Mittellinie 
 



Intraoperativer kontrastverstärkter Ultraschall für niedriggradige Gliome D. Lindner et al. 

 

 79  

Grundsätzlich war transdural nach Kontrastmittelappilkation in allen Tumoren eine Kontrastaufnahme nachweisbar. In 
2 Patienten war damit keine verbesserte Abgrenzung zum umgebenden Gewebe möglich. Beide Patienten wiesen 
histologisch eine Astrozytom WHO Grad II auf.  Im Gegensatz zur fehlenden MR �±Kontrastaufnahme war in den 
anderen 3 Patienten eine bessere Abgrenzung von Tumorarealen zum umgebenden Gewebe möglich. 2 Patienten 
demonstrierten eine deutliche Tumor-Neoangiogenese mit randständigem Kontrastverhalten (Abb. 1). In beiden Fällen 
wurde ein Astrozytom WHO Grad III histologisch beschrieben. Beide Patienten wurden auf Grund der 2. Kontrastgabe 
nachreseziert. Der fünfte Patient wies eine verwaschene Kontrastaufnahme im gesamten Tumor auf. Histologisch war 
ein Oligoastrozytom WHO II nachweisbar. Innerhalb der gesamten dynamischen Kontrastuntersuchung ließen sich 
unterschiedliche Phänomene nachweisen:   
 

I)  �(�L�Q�I�O�L�H�‰�H�Q���G�H�V���.�R�Q�W�U�D�V�W�P�L�W�W�H�O���P�L�W���Ä�%�O�R�R�P�L�Q�J�³���(�I�I�H�N�W���E�L�V���������6�H�N�X�Q�G�H�Q 

II)  Gewebeperfusion mit Einwandern der Gasbläschen aus den Gefäßen bis ca. 230 Sekunden 

III)  Abbau des Kontrastmittels über die Untersuchungszeit hinaus (> 300 Sekunden) 
 

4 Diskussion 

Der kontrastverstärkte Ultraschall ist suffizient für die real-time Darstellung lokaler Durchblutung und Tumorperfusion 
in hoher Auflösung. Die Technik ist schnell, einfach und robust mit geringen Kosten. Insbesondere die Darstellung 
niedriggradiger Gliome stellt für alle bildgebenden Verfahren eine Herausforderung dar [5-6]. In unserer Pilotstudie 
konnte die Abgrenzbarkeit für echte Astrozytome WHO Grad II nur marginal erhöht werden. Ziel muss hier die 
Verbesserung lokaler Echogenität (hochfrequente Schallköpfe, THI + Navigation) sein.  
 
Interessant ist die deutliche Kontrastanreicherung für die beiden Patienten mit Astrozytom Grad III, die wir als Zeichen 
der Neoangiogenese deuten. Ob sich damit bereits intraoperativ ein Hinweis auf das biologische Verhalten ergibt, muss 
in einem größeren Patientenkollektiv analysiert werden. Auch die kleine Gruppe der Oligoastrozytome Grad II bedarf 
weiterer Untersuchungen mit intraoperativen Ultraschall. Insgesamt erweitert die Kontrastmittelgabe deutlich die 
Möglichkeiten des intraoperativen Ultraschalls [7]. 
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Abstract : 

 
Die hier vorgestellte multimodale Visualisierung (MRT, fMRT, DTI) dient der Unterstützung des Mediziners bei der 
Planung neurochirurgischer Operationen. Beim Design des Systems wurde besonderen Wert auf eine übersichtliche 
Darstellung der anatomischen und funktionellen Strukturen sowie eine intuitive Bedienbarkeit gelegt. Mit der 
Anwendung auf klinische Patientendaten konnte die Eignung für den klinischen Alltag bestätigt werden.  
 
Schlüsselworte: Visualisierung, multimodal, fMRT, DTI, Neurochirurgie, Operationsplanung 
 
 
1 Problem 

Bisher findet die klinische, neurochirurgische Operationsplanung meist anhand von 2D-Schichtdaten (MRT, fMRT) 
statt, die der Neurochirurg mental zu einem 3D-Bild fusioniert. In dieser Arbeit befassen wir uns mit der multimodalen 
3D-Visualisierung von klinischen Patientendaten, um dem Neurochirurgen 3D-Ansichten der Ziel- und 
Risikostrukturen, sowie ihrer Lage zueinander, zu bieten und ihn damit beim Planungsprozess im klinischen Alltag zu 
unterstützen. Dabei legen wir Wert auf Übersichtlichkeit, sowie eine intuitive Navigation und Bedienung (kein 
aufwändiges Clipping oder Anpassen von Transferfunktionen). Dies sind Kriterien, die aus Sicht der Mediziner wichtig, 
jedoch in bisher publizierten Planungssystemen (wie z.B. [1,2]) oftmals nicht erfüllt sind. Ein weiterer Aspekt dieser 
Arbeit ist die Untersuchung, inwiefern anerkannte Visualisierungsmethoden für die Anwendung mit klinischen 
Routinedaten geeignet sind. 
Wir stellen unser System am Fall einer 13jährigen Patientin vor, der ein Kavernom (Gefäßmissbildung) im linken 
Parietallappen entfernt werden soll. In die Visualisierung sind Kavernom und Risikostrukturen, d.h. Blutgefäße (MRT), 
funktionelle Areale des Motorcortex (fMRT), sowie Projektionsfasern (DTI), integriert.  

 

Abb. 1: Visualisierung der relevanten Strukturen von lateral (links) und superior (Mitte). Die Nähe der 
Projektionsfasern sowie der eloquenten Areale zum Kavernom bestimmt die Wahl des Zugangs (rechts). 
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2 Methoden  

Unsere Visualisierung besteht aus orthogonal zueinander angeordneten MRT-Schichten mit überlagerten 3D-Modellen 
des Kavernoms sowie der relevanten Risikostrukturen. Die Erstellung der anatomischen Modelle erfolgte durch 
Segmentierung (grauwertbasiertes 3D-Regionenwachstum) aus einem kontrastmittelverstärkten MRT-Datensatz (1,5T, 
T1-gewichtet) und anschließender Isoflächenextraktion. Nachbearbeitung war bei den Blutgefäßen notwendig, da sich 
im MRT des Kindes Verbindungen zwischen kontrastierten Blutgefäßen und fetthaltigem Gewebe zeigten. 
Die aktivierten Regionen des Motorcortex wurde aus ausgewerteten fMRT-Daten segmentiert. Die generierten Modelle 
erscheinen teilweise abgeschnitten, da die Spule während der fMRT-Messung nicht den gesamten Kopf bedeckte. Um 
mehr als einen Schwellwert integrieren zu können, wird der Kern der Aktivierung als Modell und die niedrigere 
Schwelle durch Einfärben der entsprechenden Pixel auf der MRT-Schicht visualisiert (Abb. 1, rechts). 
Aus den DTI-Daten (Baseline, sechs diffusionsgewichtete Aufnahmen) werden Tensoren 2. Grades durch lineare 
Optimierung mittels least-squares (Stejskal-Tanner-Formel) rekonstruiert und die Nervenbahnen durch eine Runge-
Kutta-Integration 4. Grades verfolgt.  Gaußfilterung ermöglichte eine zufriedenstellende Detektion der Bahnen. [3] 
Bei der Fusionierung aller Daten war eine Registrierung  (ITK, basierend auf Mutual Information) nur bei den DTI-
Daten notwendig, da die anatomischen Strukturen aus dem Basis-Datensatz generiert wurden und die fMRT-Ergebnisse 
schon mit diesem Datensatz registriert vorlagen. 

3 Ergebnisse 

Um die Anforderungen eines Mediziners an die Visualisierung zu klären, war der behandelnde Neurochirurg in den 
Entwicklungsprozess involviert. Das Endergebnis (Abb. 1, links, Mitte), das ebenfalls mit ihm diskutiert wurde, 
beschrieb er als sehr überzeugend und intuitiv. Im Speziellen hob er die übersichtliche Darstellung der räumlichen Lage 
der Risikostrukturen in Bezug auf das Kavernom hervor, wobei durch die Überblendung der MRT-Schichten 
gleichzeitig der Bezug zur Anatomie gewahrt bleibt. Durch die einfache Navigation können verschiedene Blickpunkte 
eingenommen werden, z.B. auch die, die der Chirurg bei der Operation auf den Patienten haben wird. Auf diese Weise 
konnte der ideale Zugangsweg schnell identifiziert werden, bei dem der größtmögliche Abstand zu funktionellen 
Arealen und Nervenbahnen gehalten (Abb. 1, rechts) und gleichzeitig ein Sulcus (Hirnfalte) ausgenutzt werden kann, 
um so wenig Gewebe wie möglich durchtrennen zu müssen. 
Die Dauer der Modellerstellung betrug bei dieser Patientin ca. 30 min, wobei der Hauptanteil auf die 
Gefäßsegmentierung verwendet wurde. Die Methoden können dabei noch beschleunigt werden, doch in jedem Fall 
bleibt die Segmentierung patientenspezifisch und vorerst nicht automatisierbar. 

4 Diskussion 

In dieser Arbeit wurde eine Visualisierung von Patientendaten verschiedenster Modalitäten (MRT, fMRT, DTI) 
vorgestellt. Bei der Bearbeitung der Daten stellte sich heraus, dass die klinischen Daten für den bisherigen klinischen 
Alltag ausreichend sind, doch aufgrund der geringeren Auflösung (schwächeres Magnetfeld) und stärkeren 
Bewegungsartefakte für manche Bildverarbeitungsverfahren (Segmentierung, Fiber Tracking) weniger geeignet sind 
und stärker vorverarbeitet werden müssen. Um dieses Problem zu lösen, müssen die Methoden stärker an die Daten 
angepasst werden. Es würde sich des Weiteren anbieten, die Segmentierungsmethode anhand des Patientenalters 
auszuwählen (Regionenwachstum bei Erwachsenen, Centerline-Detektion bei Kindern).  
Aufgrund des positiven Feedbacks des Chirurgen, planen wir die Bearbeitung weiterer Patientendatensätze und erhoffen 
uns daraus weitere Einblicke in die Eignung verschiedener Visualisierungsmethoden für die Verarbeitung und 
Darstellung klinischer Daten. Neben der Operationsplanung, kann diese Visualisierung auch zur Patientenaufklärung, 
sowie zukünftig auf zur intraoperativen Navigation durch ein Image-guided-Surgery-System (IGS) genutzt werden.  
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Abstract: 
This study describes novel methods for supporting navigation and placement of electrodes during surgeries for deep 
brain stimulation (DBS). Critical to these procedures in neurosurgery is the localization and identification of different 
target structures along the electrode's trajectory in the brain such as the subthalamic nucleus (STN), and finding the 
best position for the stimulating electrode. 
Typically, neurosurgeons use microelectrode recordings (MER) of local neural activity for detecting the target region 
intra-operatively. We developed specific methods using wavelet transformation for feature extraction from MER signals 
and generated a fuzzy inference system for automatic classification between STN and non-STN signals. The classifier 
will support the surgeon and make the decision process for the final electrode position more reliable and less time 
consuming. It can be adapted easily for the classification of other functional neural areas than the STN also. 
 
Key words: Fuzzy classifier, wavelet transformation, microelectrode recordings (MER), target navigation, deep brain 
�V�W�L�P�X�O�D�W�L�R�Q�����'�%�6�������V�W�H�U�H�R�W�D�F�W�L�F���Q�H�X�U�R�V�X�U�J�H�U�\�����'�\�V�W�R�Q�L�D�����3�D�U�N�L�Q�V�R�Q�¶�V���'�L�V�H�D�V�H 

1 Problem 

Deep brain stimulation (DBS) of specific structures in the basal ganglia has become a promising treatment option for 
different kinds of neurological diseases such as Parkinson's disease (PD), Dystonia, different kinds of tremors, or 
chronic pain also [1]. In the treatment of advanced PD and Dystonia the subthalamic nucleus (STN) is considered the 
most promising target. DBS surgery is preceded by a planning phase for the determination of the 3D-position of the 
STN and the selection of secure trajectories for sliding the electrodes through the brain. Automatic procedures 
evaluating CT- and T1-MR-imagery are available for this process [2]. In the surgery phase a stereotactic frame is used 
for pushing the stimulating electrodes �± one per each hemisphere �± along the planned trajectory towards the target 
position. However, MRI distortions, limited mechanical precision, and shifting of the brain within the cranium prevent 
from reaching the real target structure with the electrode's stimulation poles precisely. 
Therefore, in the surgery phase very often up to five electrodes are inserted on parallel trajectories for finding the best 
hit with the target structure [3]. Most surgeons use microelectrode recordings (MER) to recognize the target structure 
while sliding the electrodes towards the target. MER signals measure the local activity within a small area proximal to 
the tip of the electrode as it is moved stepwise through the brain. The MER of different brain structures can be 
distinguished based on commonly known features such as background activity, spike or burst rates [4, 5]. 
Classification of the MER signals is sometimes ambiguous and often time consuming even for experienced 
neurosurgeons. There are different approaches for automatic analysis and classification of MER signals using statistical 
features or digital spike trains [6,7]. We developed a new method for MER classification based on soft de-noising and 
multi-level decomposition of the MER signals using wavelet transformation. The method extracts features for a Fuzzy 
classifier which comes up with a self-adapting decision structure for discerning MER signals coming from different 
local brain areas and from different patients. 

2 Materials and Methods 

MERs for development and testing of the classifier were recorded at two Hospitals in Germany. The sampling rate for 
the MERs was 24kHz at the first hospital and 25kHz at the second hospital, respectively. The MER signals were 
meas�X�U�H�G���L�Q�������P�P�������������P�P���L�Q���W�D�U�J�H�W���S�U�R�[�L�P�L�W�\�����L�Q�W�H�U�Y�D�O�V���D�O�R�Q�J���W�K�H���H�O�H�F�W�U�R�G�H�¶�V���W�U�D�M�H�F�W�R�U�\. We always considered signals 
of 10s length per each depth step. 
Within the last decade, the main characteristics of STN signals and useful methods for their identification have been 
examined and described thoroughly (e.g. [4]). In principle, the most useful criteria considered for recognition of STN 
signals are the distribution of spikes and bursts and an increased background noise (see Figure 1 left). Nevertheless, the 
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quantitative data specifying the most important features �± spike rate and spike distribution �± differ considerably, which 
seems to be natural, as these values differ from patient to patient. 

Feature extraction  

Based on the results we obtained from investigations of statistical features in the time domain and of spectral power 
features in the frequency domain we concentrated our feature extraction for MER signals on two aspects. Firstly, we 
examine the background activity of MER signals. Potential neural active signals show higher background activity and 
higher cell activity (Figure 1). We measure the grade of backgroun�G�� �D�F�W�L�Y�L�W�\�� �E�\�� �V�S�H�F�L�I�L�F�� �T�X�D�Q�W�L�O�H�V�� �R�I�� �W�K�H�� �V�L�J�Q�D�O�¶�V��
amplitude distribution. Let vector s represent a discrete MER signal, then quantile(s,�.) calculates an �.-quantile of s. We 
calculate the distribution of the �.-quantile of all MER signals si collected along the trajectory of one electrode. From 
this distribution we use a ��-quantile to extract a patient specific threshold ��m discerning the MER signals si coming from 
neural or non-neural brain areas. We do this latter comparison (c1(i,j) = quantile(sij,�.)- ��m) with respect to sub-signals sij  
obtained from subdividing each signal si into a series of intervals. 
In addition, we calculate the standard deviation std(si) of signals si �D�Q�G���D���W�K�U�H�V�K�R�O�G����s from their distribution in the same 
manner we achieved ��m. Again, we compare the local standard deviation of sub-signals sij with ��s: c2(i,j) = std(sij)- ��s. 
Now, we linearly combine these two comparisons c1(i,j), c2(i,j) and get feature f1(i) describing the background activity. 
��

��
 

Figure 1: Typical MER signals (upper: no neural activity, below left: STN area, right: cD3 of STN signal) 
 
In the second aspect, the signals are inspected with respect to irregular bursting patterns of the STN. We can assume 
that two different sources are responsible for the background activity: first the activity of a large set of neurons in 
different distances to the electrode and second noise produced by the recording system itself, which is present for 
signals outside STN, too. Concentrating on the first source, signal si respectively each sample sij is a sum of strong 
single cell activity of spontaneously active neurons close to the electrode, which produces the so-called spikes, and 
activity of a large set of neurons firing independently and in random manner. Thus, the signals si can be approximated 
as a sum of single cell activity Si and independent and identically distributed standard Gaussian random variables zi. The 
noise produced by the recording system can be described equally. To remove this kind of noise or to estimate the 
unknown signal Si �³De-noising by Soft-Thresholding�  ́ [8] is an effective tool. The estimator comes nearly as close in 
mean square error to Si as any measurable estimator can come to (according to [8]). 
We use wavelet transformation to de-noise the signals. Signal si is transformed into the wavelet domain resulting in a 
finite set of coefficients ck. A threshold �W is determined and the set is transformed by a simple decision function using 
this soft threshold. Finally, the modified coefficients Ck are transformed back to time domain, resulting in the estimation 
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of Si. The background activity contained in the original signal (Figure 1) is nearly completely removed and only the 
spikes remain. 
We use the denoised signals and analyze only specific frequency ranges by multi-level wavelet decomposition. In each 
level of the wavelet decomposition process, the signal is split into two parts. One part we get from convolving signal si 
with a high-pass �3high followed by dyadic decimation (down sampling) resulting in the detail coefficients cD1 of level 1. 
Then, we convolve signal si with a low-pass �3low followed by dyadic decimation resulting in the approximation 
coefficients cA1 of level 1, which give us the other part. The latter one is used as input for level 2, resulting again in 
detail coefficients cD2 respectively in approximation coefficients cA2 that are used for the next level etc. Here, detail 
coefficients cD3 of level 3 are considered for feature extraction (Figure 1right). First we subdivide the detail coefficients 
in intervals cD3ij and calculate their standard deviation. We examine the standard deviations of the set of intervals 
{ std(cD3ij)} and calculate feature f2(i) as ��-quantile of their distribution. 
 

Fuzzy classifier 

Having these two features �± background f1(i) and burst activity f2(i) �± we use a Fuzzy classifier for assigning the signals 
si to one of two classes: STN or non-STN. The mapping from the input feature space to the output class space is 
performed by means of a rule-based inference mechanism. We use fuzzy variables for the antecedent part of rules Ri: IF 
x1=A1k AND x2=A2l THEN yi = pi0 + pi1x1 + pi2x2. Here, the fuzzy terms are defined over the input variables features f1 
and f2, respectively. The consequent parts of the rules deliver crisp outputs yi and the final result y is accumulated from 
the outputs of the rules weighted by their firing strength µi: y = �6µiyi/�6µi (Takagi-Sugeno [9]). 
The structure of the Fuzzy classifier �± fuzzy sets A1k, A2l (�N���O� �����«) and the rule base �± is created automatically. A 
training set T = {X=(f1(i),f2(i)),Y=(yi)} with feature vectors and desired outputs from a representative selection of MER 
signals si is used for supervised learning. Firstly, we use subtractive clustering to determine the antecedent membership 
functions (Figure 2, left). Each cluster Cr creates one fuzzy term Ajr for each fuzzy variable xj by projecting the cluster 
center (x1r,x2r) towards the axis of the according input variable xj (j=1,2). Membership functions are defined as 1D-
Gauss-Functions N�—�1 with mean µ �V�S�H�F�L�I�L�H�G���E�\���W�K�H���Y�D�O�X�H���R�I���W�K�H���D�F�F�R�U�G�L�Q�J���F�O�X�V�W�H�U���F�H�Q�W�H�U�¶�V���F�R�R�U�G�L�Q�D�W�H��xjr and the variance 
is de�W�H�U�P�L�Q�H�G���E�\���W�K�H���F�O�X�V�W�H�U�¶s range of influence with respect to this coordinate. The combination of all Fuzzy sets of 
both input variables in the rule antecedent delivers the rule base. Then, the parameters P = (pij) of the linear consequent 
equations of each rule are determined. The feature vectors X and the desired outputs Y from the training set are used to 
create an over-determined linear equation system with the consequent equations: Y = XP. This system can be solved by 
known methods (e.g. least squares) yielding the unknown para�P�H�W�H�U�V���R�I���W�K�H���U�X�O�H�¶�V���F�R�Q�V�H�T�X�H�Q�W���H�T�X�D�W�L�R�Q�V���L�Q���D�Q���R�S�W�L�P�L�]�H�G��
manner: �3�¶��� ��(XTX)-1XTY. Now, t�K�H���F�O�D�V�V�L�I�L�H�U�¶�V���R�X�W�S�X�W���L�Q�G�L�F�D�W�H�V���W�K�H���Gegree [0,1] to which a signal is STN or non-STN. 

3 Results 

We developed a prototype of the Fuzzy classifie�U���Z�L�W�K���0�D�W�O�D�E�Œ�����,�Q���D���Iirst step we established its structure and tested it 
with MER data from nine patients from one hospital. The classifier was trained with MER data from one electrode of 
one patient and afterwards tested with the remaining data. In total we had 1504 MERs of 73 electrodes for verification. 
The binary output of the classifier was congruent with the decision of a specialist in 97% of the cases. In a second step 
we tested the classifier with MER data from another 48 electrodes originating from a second hospital. We trained the 
classifier with MER data from 5 electrodes and tested it with data from another 43 electrodes. In 96% of the cases the 
classi�I�L�H�U�¶�V���R�X�W�S�X�W���Z�D�V���F�R�U�U�H�F�W���F�R�P�S�D�U�H�G���W�R���V�X�U�J�H�U�\���U�H�F�R�U�G�V�����)�L�J�X�U�H���� right shows classification results for one electrode. 
The processing time with the Matlab-Prototype was approximately 2s per MER signal on a standard PC (1.7 GHz Intel-
Centrino�” , 2 GB main memory). 

4 Discussion 

The structure of the classifier, its parameter settings for patient specific feature extraction and its decision surface are 
established by supervised learning without any manual intervention. In both test situations, the classifier worked very 
well when it was trained with a representative set of MER data. Since it adjusts its decision parameters dynamically 
with every new sequence of MER data, the sequence should show a reasonable distribution of MER signals from neural 
and non-neural areas. Most deviations from surgery records occur for signals on the passage between neural and non 
neural areas. In �W�K�H�V�H�� �F�D�V�H�V�� �W�K�H�� �V�L�J�Q�D�O�V�� �G�R�Q�¶�W�� �V�K�R�Z�� �F�O�H�D�U�� �6�7�1�� �R�U�� �Q�R�Q-STN features and it remains often a subjective 
decision whether a signal is already STN or is still non-STN. The analog output of the classifier mostly responds to this 
situation but the binary output can�¶�W�����7�K�H���F�O�D�V�V�L�I�L�H�U���I�D�L�O�V�����L�I���W�K�H�U�H���D�U�H���V�R�O�H�O�\���6�7�1���R�U���Q�R�Q-STN signals in a series of MER 
signals from one electrode. This problem can be solved by restricting the parameter adaption to situations showing 
signals from both classes and working with static parameter sets from booting in other cases. 
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Figure 2: MER classification (left: clustering of training population, right: STN classification) 

5 Outlook 

At present, the classifier produces binary decisions STN or not-STN. Actually, we investigate its usage for other target 
structures like e.g. globus pallidus (GPi). Extending the classifier to handle various signal classes also seems to be a 
promising field. In addition, the classifier can be used to build up a 3D-electrode model for matching it with a geometric 
model of the target structure. This would enable creating a 2.5D-visualization of the target region and intersecting 
electrodes intra-operatively. Consequently, this would facilitate a better navigation and support the surgeon to get an 
objective and high quality decision about the final position of the stimulating electrode.  
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Abstract: 
In dieser Studie führten 15 Probanden Fräsversuche mit einem C-Bogen gestützten und funktionsgesteuertem 
Navigationssystem an einem Wirbelsäulenphantom durch. Der Arbeitsraum, der manuell festgelegt werden muss, war in 
dieser Studie standardisiert und vorgegeben. Alle Probanden erzielten hinreichend genaue und ausreichende 
Fräsleistungen ohne dass schwerwiegende Komplikationen auftraten. Dennoch zeigt sich, dass chirurgische Erfahrung 
zu teilweise signifikanten Unterschieden in der Fräsleistung und im Zeitbedarf führt. Diese Studie stellt die 
Praxistauglichkeit des Navigationssystems fest.    
  
Schlüsselworte: Navigation, Durchleuchtung, navigated control, Wirbelsäule 
 
 
1 Problem 

Navigation für operative Eingriffe mit intraoperativer Bildgebung spielt eine immer größer werdende Rolle. Sie erfüllt 
die Forderungen nach einer höheren Sicherheit für den Patienten sowie der optimalen Integration in bereits bestehende 
Arbeitsabläufe. Eine positionsabhängige, funktionsgesteuerte Fräse wurde kürzlich für neurochirurgische Eingriffe zur 
Knochenabtragung am Spinalkanal eingeführt (Navigated Control Spine, NC Spine). Die Navigation basiert hierbei auf 
Durchleuchtungsbildern der Zielregion mittels C-Bogen, manueller Segmentierung des Arbeitsraums und optischem 
Tracking des chirurgischen Instruments. Das System kann nur dann funktionieren (d.h. fräsen) wenn sich der Fräskopf 
im vorher definierten Arbeitsraum befindet. Wird er herausbewegt, dann schaltet das System die Fräse ab. In einer 
ersten Studie konnte die Durchführbarkeit der Arbeitsraumdefinition anhand von C-Bogen-Aufnahmen des 
Wirbelsäulenphantoms in einer Versuchsreihe gezeigt werden [1]. Diese Arbeit hier stellt die Evaluation des Systems 
unter Laborbedingungen vor. 
 
 
2 Methoden 

15 Probanden mit unterschiedlichen Kenntnissen über neurochirurgische Eingriffe (5 erfahrene Neurochirurgen, 5 
unerfahrene Assistenzärzte und 5 Nicht-Mediziner) führen jeweils nacheinander vier Fräsversuche am gleichen 
Phantom der lumbalen Wirbelsäule durch. Die Segmentierung des Arbeitsraums war dabei standardisiert und erfolgte 
durch den Studienleiter. Anatomisch entsprach sie dem zu entfernenden Knochenanteil beim Zugang zum Spinalkanal 
als erweiterte interlaminäre Fensterung. Zu den zu schützenden Risikostrukturen wurde in der Segmentierung ein 
Sicherheitsabstand von 2 bzw. 3 mm eingehalten. Als Risikostrukturen wurden die harte Hirnhaut des Spinalkanals und 
die abgehenden Nervenwurzeln definiert. Der Fräsvorgang wurde solange durchgeführt bis der Proband seiner 
Einschätzung nach keinen weiteren signifikanten Anteil an Knochen mehr abtragen konnte. Gemessen wurde die Zeit 
pro Versuch und die Anzahl der Durakontakte, die mit dem System ElePhant-Spine simuliert werden konnte [2]. Das 
bearbeitete Phantom wurde im CT gescannt und der Datensatz mittels der Software Polyworks ausgewertet. Wesentlich 
waren der durchschnittliche Abstand der Fräsgrenze zur Segmentierungsgrenze, dessen Standardabweichung, Minimum 
und Maximum. Diese Werte wurden auf signifikante Unterschiede geprüft (p < 0,05). Ausgewertet wurden auch die 
Anzahl der Versuche, welche kritische Überschreitungen der Segmentierungsgrenze von mehr als 1 mm enthielten als 
Surrogat für eine mögliche operative Komplikation, sowie Versuche in denen Knochenreste von mehr als 5 mm zur 
Segmentierungsgrenze bestehen blieben als Surrogat für eine nicht ausreichende Abtragung von Knochen. Sämtliche 
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Daten wurden getrennt nach Erfahrung des Probanden und nach Orientierung der Segmentierungsgrenze (in Richtung 
Dura/Nervenwurzel, andere Richtung) erfasst und ausgewertet (Abb. 1). 

 

 

Abb. 1: Skizze zum Versuchsaufbau. Darstellung des lumbalen Wirbels und der zu fräsenden Region bei 
vorgegebenem Arbeitsraum. Die Evaluation der Fräsgenauigkeit erfolgte in Abhängigkeit der Richtung zum 
Spinalkanal (Dura).  

 

3 Ergebnisse 

Innerhalb der gesamten Versuchsreihe kam es zu keinem einzigen Kontakt der Fräse mit den Risikostrukturen beim 
Abtragen des vorgegebenen Knochenanteils mit der standardisierten Segmentierung und dem vorgegebenen 
Sicherheitsabstand. 
 
In allen drei Gruppen war die durchschnittliche Fräsleistung in Richtung der Risikostrukturen (Abstand 
Segmentierungsgrenze zu Fräsgrenze) nicht signifikant unterschiedlich und betrug: -1,97 bis -2,12 mm (negatives 
Vorzeichen bedeutet, dass der Arbeitsraum nicht bis zur Segmentierungsgrenze ausgefräst wurde), wohl aber zeigten 
sich die Nicht-Mediziner in der Standardabweichung und im Maximum (maximales Überschreiten der 
Segmentierungsgrenze) signifikant schlechter: Die Standardabweichung betrug ± 0,57 mm (erfahrene und unerfahrene 
Chirurgen) und ± 0,76 mm (Nicht-Mediziner), das Maximum 0,31-0,57 mm (erfahrene und unerfahrene Chirurgen) 
bzw. 1,37 mm (Nicht-Mediziner). Zur Veranschaulichung eines Versuchsergebnisses dient Abb. 2. 
 
Im Vergleich dazu war die Fräsleistung in andere Richtungen (außerhalb der Risikostrukturen) ungenauer. Nicht-
Mediziner waren im Mittelwert von -2,07 mm signifikant am Besten im Vergleich zu erfahrenen (-2,66 mm) und 
unerfahrenen Chirurgen (-2,43 mm) (Tab. 1).  
 
 
 
 
 

Vorgegebener Arbeitsraum mit 
Sicherheitsabstand zum Spinalkanal 
(Dura) 

Fräsgenauigkeit in 
Richtung Dura 

Fräsgenauigkeit in 
andere Richtungen 

Fräsrichtung 

Spinalkanal mit 
detektierbarer Dura 
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Mittelwert ± Standardabweichung 

(Minimum; Maximum) 

Fräsgenauigkeit in mm Nicht-Mediziner unerfahrene Chirurgen erfahrene Chirurgen 

in Richtung Dura 
-1,97 ± 0,76 (*) 

(-4,54; 1,37 (*)) 

-2,08 ± 0,57 

(-3,86; 0,57) 

-2,12 ± 0,57 

(-5,38; 0,31) 

andere Richtungen 
-2,07 (*) ± 1,15 

(-7,74; 1,04) 

-2,43 ± 1,28 

(-6,94; 0,92) 

-2,66 ± 1,26 

(-7,40; 1,24) 

Zeitbedarf in sec 
1212 ± 333 

(616; 1739) 

1166 ± 549 

(400; 2577) 

648 ± 253 

(328; 1362) 

 
Tab. 1: Fräsgenauigkeit in Abhängigkeit vom Probanden und bezüglich der Fräsrichtung. Fett gedruckt und mit 
(*) versehen sind jene Werte die innerhalb der drei Gruppen signifikant unterschiedlich sind. 

 
 
Bezüglich der Anzahl der Versuche mit kritischen Überschreitungen (Max > 1 mm) war sowohl in Richtung der 
Risikostrukturen sehr klein (nur ein Versuch in der Gruppe der Nicht-Mediziner aus insgesamt 60 Versuchen) als auch 
in andere Fräsrichtungen (insgesamt 3 aus 60 Versuche in verschiedenen Gruppen).  
 
Die Anzahl der insuffizienten Knochenabtragungen (min < -5 mm) war in Richtung Risikostruktur ebenfalls sehr gering 
(1 aus 60 Versuchen in der Gruppe der erfahrenen Chirurgen), jedoch in den anderen Fräsrichtungen sehr hoch (16 von 
20 in der Gruppe der erfahrenen Chirurgen, 18 von 20 in der Gruppe der unerfahrenen Chirurgen und 12 von 20 in der 
Gruppe der Nicht-Mediziner). 
 
Der Zeitbedarf war stark von der Erfahrung der Probanden abhängig: Am schnellsten waren �± erwartungsgemäß die 
erfahrenen Chirurgen: Ein Fräsvorgang betrug dort 648 ± 253 s. Die beiden anderen Gruppen benötigten fast doppelt so 
lange. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Abb. 2: beispielhafte axiale Darstellung eines lumbalen Wirbels (Lamina) nach Fräsvorgang. Der vorgegeben 
Arbeitsraum hat einen Sicherheitsabstand zur Dura und ist dunkel dargestellt. Die Umrisse des Wirbels und das 
ausgefräste Areal sind hell dargestellt.  

präoperativ geplantes 
Volumen (Arbeitsraum) 

gefrästes Volumen 
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4 Diskussion 

Zusammenfassend demonstriert der Versuchsreihe des Fräsvorgangs mit dem Navigationssystem NC Spine am 
Phantom dessen praktische Durchführbarkeit. Die Fräsleistung und die Sicherheit sind akzeptabel für einen klinischen 
Einsatz. Überstehendes Knochengewebe kann in einem operativen Eingriff am Menschen mittels einer Knochenstanze 
mühelos entfernt werden. Jedoch zeigt sich auch, dass Erfahrung mit der Operation weiterhin eine Grundvoraussetzung 
ist um mit dem System sicher und effizient zu arbeiten. Der Zeitbedarf kann in dieser Versuchsreihe nur eine 
Abschätzung des Bedarfs während einer realen Operation sein, wird aber objektiv als akzeptabel eingestuft. Zusammen 
mit einer Genauigkeitsstudie für die Segmentierung ist das System NC Spine reif für eine klinische Prüfung, in der die 
Praktikabilität des Systems nachgewiesen werden kann.  
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Abstract  
 
Im zunehmenden Maße werden biologische Prothesen für den Herzklappenersatz verwendet. Trotz weiterentwickelter 
Prothesen ist die Haltbarkeit weiterhin begrenzt. Die Reoperation bei degeneriertem Xenograft im hohen Alter geht mit 
einem hohen Risiko einher. 
In diesem Projekt soll die Machbarkeit einer minimal invasiven Implantation einer kathetergestützten Klappenprothese 
ohne Herz-Lungen-Maschine (HLM) im Falle einer degenerierten Bioprothese in Mitralposition evaluiert werden 
(Valve-in-a-Valve: ViV). 
Neun Schafen (71,1±3,4kg) wurde zunächst in konventioneller Technik eine 25mm große biologische 
Mitralklappenprothese eingesetzt. Nach Entwöhnung von der HLM  wurde die zweite, kathetergestützte 23mm große 
Prothese auf einen Ballon gepresst, über eine transatriale 33F Schleuse unter Röntgendurchleuchtung innerhalb der 
konventionellen ersten Prothese positioniert und durch Balloninflation verankert. Die ViV Implantation gelang in allen 
Schafen ohne Einsatz der HLM im Mittel in 10,1±0,9min. Der mittlere dopplersonographisch gemessene Gradient über 
den Prothesen war mit 4,0±0,3mmHg relativ gering und nur bei 2 Schafen wurde ein geringgradiges bis moderates 
Leck gemessen. Alle Prothesen zeigten nach postmortaler Beurteilung eine gute Position. Die Verankerung der 
Prothesen im konventionellen Xenograft wurde mit Hilfe eines Newtonmeters gemessen und betrug im Mittel 
22,5±3,0N. 
Die minimal invasive, kathetergestützte ViV Implantation ist am schlagenden Herzen ohne Einsatz der HLM möglich. 
Diese minimal invasive Technik könnte in Zukunft das Operationsrisiko multimorbider Patienten mit degeneriertem 
Xenograft signifikant reduzieren. 
 
Schlüsselworte: Mitralklappenchirurgie, Minmal Invasive Chirurgie, kathetergestütze Herzklappenimplantation 
 
 
1  Problem 

Mitralklappenvitien zählen zu den zweit häufigsten erworbenen Herzklappenfehlern der westlichen Gesellschaft. 
Klinisch relevante Mitralklappenvitien werden je nach Befund entweder durch Mitralklappenrekonstruktion oder durch 
die Implantation einer mechanischen oder biologischen Mitralkappenprothese therapiert. Betrachtet man den 
demographischen Wandel des 21. Jahrhunderts und die höhere Lebenserwartung der Patienten heutzutage, werden 
zukünftig zunehmend multimorbide, sehr alte Patienten mit symptomatischen degenerativen Herzklappenerkrankungen 
und auch mit degenerativ veränderten Herzklappenprothesen vorgestellt werden. Dieser Wandel wird zukünftig 
zunehmend technisch komplizierte Reoperationen mit erhöhtem Mortalitätsrisiko für die Patienten mit sich bringen. 
Zwar werden an verschiedenen spezialisierten Kliniken minimal invasive Verfahren zur Reoperation von Mitral-
klappenvitien über eine rechtslaterale Minithorakotmie angeboten, jedoch ist bei allen Techniken die Anwendung der 
Herz-Lungen-Maschine (HLM) immer obligatorisch.1 Aus diesem Grund bietet die minimal invasive, kathetergestützte, 
off-pump Implantationstechnik eine attraktive Therapiealternative für diese Patienten. 
Seit einigen Monaten konnten sich zwei verschiedene kathetergestützte Verfahren für die Aortenklappenimplantation in 
den nativen degenerierten Aortenklappenannulus etablieren. Diese Techniken werden derzeit an einigen spezialisierten 
Zentren als Therapieoption der hochgradigen Aortenklappenstenose angeboten.2,3 

Um auch Patienten mit Zustand nach degenerierter Bioprothese zukünftig eine Therapiealternative bieten zu können, 
sollte in dieser Studie die Machbarkeit der Implantation einer kathetergestützten Prothese in eine degenerierte 
Bioprothese evaluiert werden. Auf diese Weise könnte man beispielsweise durch die Verkürzung der Operationszeit 
und durch Vermeidung der HLM das Mortalitätrisiko dieser Patienten erheblich senken. 
2005 veröffentlichenten  Boudjemline et al. eine Studie, in der sie eine handgefertigte, venöse Rinderherzklappe in eine 
konventionell implantierte Mosaic Prothese implantierten.4 Der Gruppe ist es dadurch gelungen, das Valve in a valve 
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(VinV) Konzept mit einer handgefertigten Prothese erfolgreich experimentell einzusetzen. Dennoch ist die 
Langzeithaltbarkeit einer venösen Herzklappe im Hochdrucksystem fraglich. 
Ziel dieser Studie war die Evaluierung der Machbarkeit des VinV Konzeptes über einen transatrialen Zugang unter 
Verwendung einer kommerziell für das Hochdrucksystem entwickelten kathetergestützten Prothese in 
Mitralklappenposition. 
 
 
2  Methoden 

Studiendesign: 
 
Ingesamt wurden 9 ausgewachsene Schafe (71.1±3.4 kg) in die Studie eingeschlossen. Alle Eingriffe wurden in 
Allgemeinanästhesie unter ständiger Aufsicht einer Veterinärmedizinerin durchgeführt. Alle Werte sind als 
Mittelwerte±SEM angegeben. 
 
Konventionelle Mitralklappenimplantation: 
 
Zunächst wurde bei allen Versuchstieren eine 25mm große Carpentier Edwards Perimount Plus (Edwards Lifesciences, 
Irvine, CA,USA) Mitralklappenprothese über eine linkslaterale MInithorakotomie unter Verwendung der HLM 
implantiert. Der Kardiopulmonale Bypass wurde über die linke 
Femoralarterie und den rechten Vorhof angelegt. Die Prothese 
wurde bei allen Tieren während einer Phase von 
Herzkammerflimmern durch 12 U-förmig gestochene Nähte im 
Mitralklappenannulus implantiert. Die Funktion der Prothese 
wurde nach Verschluss des linken Vorhofes mit Hilfe einer 
epikardialen Sonographie (Vivid i, GE Helthcare, Munich, 
Germany) und einer linksventrikulären Kontrastmittel-
darstellung und monoplaner Angiographieanlage (Axiom 
Sensis, Munich, Germany) dargestellt. 
 
Implantation der kathetergestützten Mitralklappenprothese: 
 
Bei allen Tieren wurde anschliessend am schlagenden Herzen 
eine 23mm große Edwards-Sapien kathetergestütze Prothese 
Modell 9000 (Edwards Lifesciences, Irvine, CA,USA) über 
einen transatrialen Zugang implantiert. Die Prothesengrößen 
wurden nach entsprechenden in vitro Vorversuchen gewählt.  
Die Implantation der kathetergestützten Prothese wurde in 
folgenden Schritten durchgeführt.  
Zunächst wurde der linke Vorhof durch eine Tabaksbeutelnaht 
mit einem Durchmesser von ca. 2-3cm gesichert. Nach 
Punktion des Vorhofes wurde ein steifer Führungsdraht 
(Amplatz superstiff, Boston scientific, Natick, MA, USA) über 
die Nadel durch die Mitralklappenprothese in die linke 
Herzkammer positioniert. Währendessen wurden die Prothesen 
fachgerecht mit Hilfe einer schraubstockartigen Presse auf den 
Ballonkatheter gecrimpt. 
Anschließend wurde das 33F große Einführungssystem 
antegrad über den Draht eingeführt und die zuvor gecrimpte 
Prothese genau in Deckung zur konventionellen Prothese durch 
Balloninflation implantiert (Abb.: 1B-F). Um eine Dislokation 
der Prothese während der Implantation zu vermeiden, wurde 
der linke Ventrikel über einen epikardialen Schrittmacherdraht 
mit 170 Schlägen/min stimuliert. 
Direkt im Anschluss wurde die hämodynamische Funktion mit 
Hilfe der epikardialen Echokardiographie und einer links-
ventrikulären Kontrastmitteldargetellung überprüft (Abb.: 1F). 
 

Abb. 1: (A) linksventrikuläre Kontrastmittel-
darstellung nach Implantation der 
konventionellen Prothese. (B) Transatrialer 
Zugang und Einbringen des 
Einführungssystems. (C) Exakte Positionierung 
der VinV Prothese. (D, E) Implantation der 
VinV Prothese durch Balloninflation. (F) 
Ergebnis nach Implantation der VinV Prothese. 
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Morphologische Beurteilung der VinV Prothese: 
 
Postmortem wurde die Tierherzen explantiert und die Position der VinV Prothese in konventionellen Bioprothese 
beurteilt (Abb.: 2). Für die Beurteilung der Festigkeit der Verankerung der VinV Prothese wurde sie mit Stahlfäden 
unter Verwendung eines Newtonmeters aus der konventionellen Prothese herausgezogen. 
 
 
3  Ergebnisse 

Die Implantation der konventionellen 25mm Carpentier Edwards Prothese gelang bei allen Tieren komplikationslos. 
Nach der Entwöhnung vom der HLM zeigte die konventionelle Prothese bei allen Tieren eine gute Funktion. Bei 2 
Tieren traten geringe paravalvuläre Lecks auf. Die mittels Dopplersonographie bestimmten transvalvulären Gradienten 
(Pmax 8.8±1.2 mmHg) und die Blutfluss-
geschwindigkeiten (Vmax 1.4±0.1 m/s) waren bei 
allen Tieren gering. Die Implantation der 23 mm 
großen VinV Prothese in der konventionellen 
Prothese gelang bei allen Tieren komplikationslos. 
Bei keinem Fall wurde die Prothese proximal oder 
distal disloziert. Die Phase der schnellen 
Ventrikelstimulation wurde mit Hilfe geringer 
medikamentöser Kreislaufunterstützung von allen 
Tieren hämodynamisch gut toleriert.  
Die epikardiale Echokardiographie zeigte bei keinem 
Fall eine Obstruktion des linksventrikulären 
Ausflusstraktes. Sowohl die linksventrikuläre 
Kontrastmitteldarstellung als auch die epikardiale 
Echokardiiographie zeigten keine schweren 
transvalvulären oder paravalvulären Leckagen. Im 
Vergleich zur konventionellen Prothese waren die 
dopplersonographisch bestimmten Gradienten (Pmax 
12.3±2.1 mmHG; Pmean 4.6±1.0 mmHg) und die 
Blutflussgeschwindigkeiten (Vmax 1.7±0.2 m/s; 
Vmean 0,9±0.1 m/s) zwar höher, aber dennoch in 
klinisch akzeptablen Rahmen. Bei allen Tieren 
konnte der Vorhof sicher durch die vorgelegte 
Tabaksbeutelnaht verschlossen werden. Die mittlere 
Implantationszeit wurde mit 10.1±0.9 min bestimmt. 
Postmortal zeigte sich bei allen Tiere eine korrekt in 
Deckung zur konventionellen Prothese implantierte 
VinV Prothese (Abb.:2). Die Festigkeit der 
Verankerung wurde mit 22.5±3.0 N bestimmt. 
 
 
4  Diskussion 

Wegen der immer höheren Lebenserwartung der Patienten wird die Medizin künftig mit immer Älteren und immer 
kränkeren Patienten konfrontiert werden. Das Risiko einer Reoperation nimmt dementsprechend mit zunehmendem 
Alter und zunehmenden Begleiterkrankungen exponentiell zu. Vor allem spielen die erneute Sternotomie, die lange 
Narkosezeit und die körperliche Belastung durch die HLM eine wesentliche Rolle. Aus diesem Grund bietet die 
minimal invasive, kathetergestützte Herzklappenimplantation am schlagenden Herzen eine optimale Therapiealternative 
zur Behandlung multimorbider, sehr alter Patienten. Zunehmend werden Eingriffe am Herzen über minmal invasive, 
schonendere Verfahren durchgeführt, dennoch kann bislang bei keiner Technik auf die HLM verzichtet werden.  
Vor kurzer Zeit fanden zwei verschiedene kathetergestützte Implantationsysteme Eintritt in den klinischen Alltag der 
Herzklappenchirurgie. Die Machbarkeit wurde für die selbstexpandierende Nitinol basierte CoreValve (Corevalve, 
Paris, Frankreich) und die Edwards- Sapien (Edwards Lifesciences Inc., Irvine,CA,USA), die durch Balloninflation 
implantiert wird, klinisch überprüft. 
Durch diese Systeme wurde die erste tatsächlich minmal invasive Technik zur Aortenklappenimplantation ohne 
Verwendung der HLM etabliert. Nach unserem Wissensstand ist diese Studie die erste, die die Implantation einer 
kommerziell erhältlichen Mitralklappenprothese über einen transatrialen Zugang ohne Anwendung der HLM 
beschreibt.  

Abb. 2: Postmortale Beurteilung der kathetergestützten 
23mm Edwards Sapien Prothese im konventionell 
eingebrachten 25mm Edwards Perimount Xenograft in 
Mitralposition �± �³�Y�D�O�Y�H-in-a-�Y�D�O�Y�H�´�� 
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Der kathetergestützte Ersatz der nativen Mitralklappe ist derzeit aufgrund der unregelmäßigen Form des 
Mitralklappenannulus klinisch nicht praktikabel. Im Falle einer degenerierten konventionellen Prothese kann die VinV 
Prothese jedoch in das starre, runde Stentgerüst problemlos implantiert werden. 
Durch das röntgendichte Stentgerüst wird auch die Positonierung der VinV Prothese im Vergleich zur Implantation in 
den nativen Herzklappenannulus wesentlich einfacher. 
Im Gegensatz zum transapikalen Zugang bietet der transatriale Zugang aufgrund der antegraden Implantationsrichtung 
und des gerade Zuganges zur Mitralklappe ideale Vorraussetzungen für die direkte Positionierung der VinV Prothese in 
der konventionellen Bioprothese. Ein weiterer Vorteil bieten die geringeren Druckverhältnisse, die einen sicheren 
Verschluss des linken Vorhofes durch eine einfache Tabaksbeutelnaht zulassen. Des weiteren konnten durch die 
minimal invasiven Mitralklappenchirurgie seit Jahren gute Erfahrungen mit der rechtslateralen Minithorakotomie 
gemacht werden.5 

Zukünftig sind neben der konventionellen und der transatrialen Technik durchaus auch perkutane Techniken denkbar. 
Diese von Cribier et al. veröffentliche perkutane, transseptale Technik über die Vena femoralis ist jedoch derzeit 
aufgrund des hohen technischen Anspruches klinisch nicht praktikabel. 
Limitationen dieser Studie sind die fehlenden Aussagen über die Langzeithaltbarkeit der Prothesen. Derzeit stehen 
aufgrund der kurzen Anwendungszeit keine Ergebnisse über die Haltbarkeit der Prothesen zur Verfügung. Obwohl es 
sich bei den Prothesen um Materialen handelt, die ebenfalls bei konventionellen biologischen Herzklappenprothesen 
verwendet werden und seit Jahren Gegenstand verschiedener Forschungen bezüglich ihrer Haltbarkeit waren, müssen 
zukünftig diesbezüglich weitere Studien durchgeführt werden.6,7 

Wir konnten nachweisen, dass die Prothesen, die mittels VinV Technik implantiert wurden, sicher und fest verankert 
sind. Somit kann eine ausreichende Haltbarkeit antizipiert werden. 
Trotz der fehlenden Langzeitergebnisse lässt sich sagen, dass es sich bei dem VinV Konzept um eine optimale 
Therapiealternative zur Behandlung multimorbider, älterer Patienten mit degenerierter Bioprothese handelt. Durch diese 
�Q�H�X�H�� �P�L�Q�L�P�D�O�� �L�Q�Y�D�V�L�Y�H�� �7�K�H�U�D�S�L�H�R�S�W�L�R�Q�� �N�|�Q�Q�W�H�� �]�X�N�•�Q�I�W�L�J�� �G�D�V�� �Ä�&�X�W�� �R�I�I-�D�J�H�³�� �Yon >65 Jahren für die Implantation von 
Bioklappenprothesen gesenkt werden. Auf diese Weise könnte jungen Menschen die Antikoagulation mit 
Cumarinderivaten, die häufig mit schweren Nebenwirkungen einhergeht, erspart bleiben. 
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Abstract : 
 
Zur Behandlung von hochgradiger Schwerhörigkeit oder Taubheit kann ein sog. Multielektrodenarray in die 
Hörschnecke (Cochlea) eingebracht werden. Mit Hilfe dieses sog. Cochlea-Implantates kann der Hörnerv unter 
Umgehung der  normalen Hörkette elektrisch stimuliert werden  Im Fokus aktueller Cochleaimplantats-Forschung 
stehen insbesondere minimalinvasive Operationstechniken sowie eine automatisierte Insertion des Implantates in die 
Scala tympani mit dem besonderen Ziel einer Schonung der intracochleären Binnenstrukturen und einem Erhalt evtl. 
bestehenden Resthörvermögens. 
Im Folgenden wird ein Tool vorgestellt, dass eine automatisierte Einbringung eines Cochleaimplantates in die Scala 
tympani ermöglicht. Das Tool bietet die Möglichkeit vollautomatisierte Insertionen mit beliebigen Insertionsstrategien 
durchzuführen. Die Funktionsweise wird anhand 43 exemplarischer Insertionen mit der  Advance-Off-Stylet Methode in 
synthetischen Cochleamodellen nachgewiesen.  
 
 
Schlüsselworte: Computer Assistierte Chirurgie (CAS), Cochleaimplantat, Insertionstool, minimalinvasive 
Cochleostomie, Roboterassistenzsystem 
 

1 Problem 

Die bislang einzig wirksame Behandlung von hochgradiger Schwerhörigkeit oder Taubheit besteht in der Implantation 
eines Multielektrodenarrays in die Hörschnecke (Cochleaimplantat, CI). Der Schall wird dabei durch ein externes 
Mikrofon aufgenommen, aufbereitetet und als elektrische Impulse an ein in die Hörschnecke eingebrachtes Implantat 
weitergeleitet. Durch dieses wird der Hörnerv unter Umgehung des Mittelohres und der Haarzellen im Innenohr direkt 
elektrisch stimuliert. Patienten mit Schädigungen dieser Strukturen kann somit ein Höreindruck vermittelt werden.  
Die derzeit etablierte Operationstechnik zur Insertion des Implantates besteht aus einem sog. facial recess approach zum 
Mittelohr mit anschließender Eröffnung der Cochlea (Cochleostomie) und Insertion der Elektrodenkette in die Scala 
tympani. Dabei ist insbesondere die Bereitstellung des Zugangs zur Cochlea ein zeitaufwendiger und risikoreicher 
Eingriff. Zudem birgt die Möglichkeit der Schädigung intracochleärer Strukturen beim Einbringen des Implantates ein 
nicht zu vernachlässigendes Risiko der intraoperativen Ertaubung. Diese führt zum Verlust des u. U. bestehenden  
Resthörvermögens und steht einer angestrebten hybriden Versorgung von Patienten mit Resthörvermögen im 
Niederfrequenzbereich entgegen.  
Ziele aktueller CI-Forschung sind daher derzeit u. a. die Bereitstellung automatisierter und schonender Operations- und 
Insertionstechniken zu denen insbesondere auch minimalinvasive Zugänge zur Cochlea gehören [1,4]. Unsere 
Arbeitsgruppe hat in der Vergangenheit ein System zur roboterassistierten Bohrung eines minimalinvasiven Zugangs 
zur Cochlea entwickelt [1,2]. Ein weiterer Ansatz ist die manuelle Bohrung eines Kanals mit Hilfe einer 
patientenspezifischen, knochenverankerten Bohrschablone [4]. In beiden Fällen ist durch den minimalinvasiven Zugang 
keine klassische, manuelle Insertion des Implantates mehr möglich. Daher ergibt sich als folgerichtiger nächster Schritt 
die Entwicklung eines Insertionstools zur Einbringung der Elektrodenkette in die Cochlea durch den minimalinvasiven 
Zugang. Ein derartiges Tool wird im Folgenden vorgestellt und seine Funktionsfähigkeit experimentell validiert. 
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2 Methoden 

Zur manuellen Insertion stehen eine Vielzahl an Instrumenten oder implantatspezifischen Werkzeugen zur Verfügung. 
Dazu gehören primär spezielle Greifzangen aber auch manuelle Insertionstools für bestimmte Implantattypen. Bei der 
Verwendung von Greifzangen obliegen die Insertion und insbesondere die Koordination von Implantat-Vorschub und 
Entfernung eines evtl. vorhandenen versteifenden Stiletts der Erfahrung und dem Feingefühl des Chirurgen. Durch 
einen minimalinvasiven Zugang ist diese manuelle Insertion nicht mehr realisierbar. Existierende manuelle 
Insertionstools sind dagegen bisher nicht auf die geometrischen Randbedingungen eines minimalinvasiven Zugangs 
angepasst und bieten zudem häufig nur die Möglichkeit eine bestimmte, durch die Kinematik des Werkzeugs 
vorgegebene, Insertionsstrategie zu verfolgen. Patientenindividuelle Variationen des Insertionsvorganges sind daher 
nicht möglich. Insbesondere die Anpassung des Insertionsvorgangs an die patientenspezifische Anatomie lassen jedoch 
eine deutlich Reduktion des Insertionstraumas und somit eine geringere Gefahr einer intraoperativen Ertaubung 
erwarten. 
 
2.1 Anforderungen an ein automatisiertes Insertionstool 
 
Daraus lassen sich einige Anforderungen an ein automatisiertes Insertionstool ableiten: 
Zunächst muss der zu inserierende Elektrodenträger sicher gegriffen und geführt werden. Zur Einbringung des 
Elektrodenträgers in die Scala tympani ist ein entsprechender linearer Vorschub notwendig. Aktuelle Implantate sind 
zunehmend mit innenliegenden, versteifenden Stiletts versehen, die den Elektrodenträger während der Operation 
strecken. Daher sind zudem ein Greifen sowie ein entsprechender linearer Rückzug dieses Stiletts aus dem 
Elektrodenträger zu realisieren.  
Voruntersuchungen zeigten, dass die Vorschübe nach Möglichkeit mit linearen Antrieben zu realisieren sind um eine 
Positioniergenauigkeit von mindestens 0,01mm zu erreichen. Um eine möglichst vollständige Flexibilität in der 
Umsetzung unterschiedlicher Insertionsmethoden zu gewährleisten, ist eine getrennte und entkoppelte Ausführung 
beider Antriebe vorteilhaft. Die Verfahrwege der Aktoren sollten dabei ca. 45mm betragen. 
Um das Insertionstool insbesondere bei minimalinvasiven Zugängen zur Cochlea einsetzen zu können müssen zudem 
die engen geometrischen Beschränkungen des Bohrkanals berücksichtigt werden. Dies sind insbesondere der 
Durchmesser des Kanals von ca. 2.3mm sowie die Länge des Bohrkanals von ca. 30mm [2,5]. 
  
2.2. Technische Umsetzung 
 
Das von uns entwickelte Tool [3] (siehe Abbildung 1a) realisiert die o. g. Anforderungen durch eine konsequente 
Zweiteilung des Aufbaus in einen geometrisch eng beschränkten Teil, der den Dimensionen des Bohrkanals entspricht 
und in diesen eingeführt werden kann, sowie einen zweiten Teil, der die Aktorik und Sensorik umfasst und dem ersten 
Teil nachgelagert ist.  
 

 

 Abb. 1: Insertionstool: (a) Gesamtansicht mit Euro-Münze als Größenreferenz, (b) Detail der 
Greifmechanismen für Implantat und Stilett, (c) gegriffenes Implantat 
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Der erste Teil besteht primär aus einem U-Rohr in das das Implantat präoperativ eingelegt wird. Innerhalb des U-rohres 
wird das Implantat durch eine modifizierte medizinische Greifzange (Karl Storz GmbH, Tuttlingen) gefasst. Als 
Greifpunkt wurde dabei der Bereich zwischen dem Austrittspunkt des Stiletts aus dem Elektrodenträger und dem 
Versorgungskabel gewählt (siehe Abb. 1c). Oberhalb der Greifzange verläuft innerhalb des U-Rohres ein Draht, in den 
das Stilett eingehakt wird, um dieses zu extrahieren. Greifzange sowie Extraktionsdraht sind am distalen Ende des U-
Rohres mit den Aktoren verbunden, die als Linearantriebe (SmarAct GmbH, Oldenburg) ausgeführt sind und die 
notwendigen Vorschübe realisieren. Die Greifzange und somit das Implantat kann somit entlang der Achse des U-
Rohres verfahren und aus diesem herausgeschoben werden. Durch entsprechendes Verfahren des zweiten Aktors kann 
das versteifende Stilett aus dem Implantat entfernt werden, wodurch dieses in eine gekrümmte Ausgangsstellung 
zurückkehrt die der Krümmung der Cochlea entspricht. Eine serielle Anordnung des zweiten Aktors auf dem ersten 
Aktor hat sich dabei als sinnvoll erwiesen, da somit eine vollständige Entkopplung von Implantatvorschub und 
Stilettrückzug gegeben ist. Die Aktoren können über einen PC angesteuert und mittels eines Regelsystems mit einer 
Genauigkeit von 1�Pm positioniert werden. Die maximale Vorschubgeschwindigkeit beträgt 5mm/s. 
 
2.3. Experimentelle Validierung 
 
Zur Validierung der Funktionsfähigkeit wurden insgesamt 43 Insertionsversuche mit Nucleus 24 Contour Softip 
Practice Elektroden der Firma Cochlear in ein Kunststoffmodell der Scala tympani durchgeführt. Die Elektroden 
wurden dabei unter Verwendung der Advance-Off-Stylet-Technik inseriert. In einer ersten Versuchsreihe mit 13 
Insertionen  wurden die Elektroden dabei in das trockene Modell inseriert. Die Insertionen wurden in Schritten von 
0.5mm mit Hilfe eines Mikroskops fotografisch dokumentiert.  
Weitere 30 Insertionen fanden in einem mit Seifenlösung gefüllten Kunststoffmodell statt, um die tribologischen 
Verhältnisse im Innenohr zu simulieren und entsprechend realistischere Bedingungen zu erzeugen.  

Abb. 2: Experimenteller Aufbau: (a) Versuchsaufbau mit vergrößerter Darstellung des verwendeten 
Cochleamodells, (b) Detailaufnahme eines inserierten Implantates mit Darstellung des Insertion-Depth-
Angle �M 

3 Ergebnisse 

Der gewählte Aufbau mit getrennt voneinander, frei programmierbaren Aktoren zur Umsetzung des 
Insertionsvorganges eröffnet ein weites Feld an Insertionsmethoden. Neben der einfachen Umsetzung etablierter 
Verfahren wie der Standard-Insertionstechnik oder der Advance-Off-Stylet-Methode sind beliebige Insertionsstrategien 
in Bezug auf das Verhältnis von Implantatvorschub und Stilett-Extraktion möglich. Dazu gehören unter anderem auch 
individuell auf die Anatomie des jeweiligen Patienten angepasste Trajektorien. Zudem ist durch die Automatisierung 
eine exakte Verfolgung der gewählten Strategie möglich.  
Bei den durchgeführten Experimenten konnte im trockenen Modell in 12 von 13 Fällen ein Implantat erfolgreich 
inseriert werden. Es zeigten sich Insertion-Depth-Angle [6] von durchschnittlich 228°. Im geseiften Modell konnten in  
29 von 30 Fällen ein Implantat erfolgreich inseriert werden. Es zeigte sich, dass der erreichbare Insertion-Depth-Angle 
dabei nicht beschränkt ist. In den Versuchen wurden Insertion-Depth-Angle sehr gut reproduzierbar von 
durchschnittlich 410° erreicht, wobei auch tiefere Insertionen technisch möglich sind. Abb. 2b zeigt ein erfolgreich 
inseriertes Implantat mit Darstellung des Insertion-Depth-Angle �M. 
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4 Diskussion 

Es wurde ein Insertionstool für Cochleaimplantate vorgestellt, das vollautomatisierte Elektrodenträger Insertionen 
sowohl für minimalinvasive als auch für klassische Zugänge ermöglicht. Das Tool kann durch ein evtl. navigiertes 
Assistenzsystem positioniert werden. 
Insbesondere die Anwendung patientenindividueller Insertionsstrategien sowie die Möglichkeit diese exakt zu verfolgen 
lassen eine Schonung intracochleärer Strukturen während der Insertion erwarten. Dies führt zu einem besseren Erhalt 
des Resthörvermögens und ermöglicht somit eine spätere hybride Versorgung des Patienten. 
Die durchgeführten Insertionsversuche weisen die generelle Funktionsfähigkeit des Tools als Versuchsstand für 
Insertionsstudien an Modellen nach. Weitere Versuche an Felsenbeinpräparaten werden folgen, um die Verwendung als 
vollwertiges Insertionstool zu belegen, das bis zur klinischen Reife weiterentwickelt werden kann. 
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Abstract : 
 

Um Patienten mit erhaltenswertem Resthörvermögen einer Versorgung mit Cochlea-Implantaten zugänglich zu machen, 
ist die Bereitstellung schonender Insertionsverfahren und atraumatischer Elektroden notwendig. Dazu wurde im 
Kontext eines minimal-invasiven, robotergestützten Zugangs zur Cochlea ein spezielles Insertionstool für die 
automatisierte und präzise Insertion der Elektrodenträger entwickelt und bereits vorgestellt. Mittels Kraftmesstechnik 
und transparenten Kunststoffmodell wurden das Insertionsverhalten der Elektroden sowie auftretende Kräfte beim 
Einsatz dieser innovativen Technologie untersucht. Dabei konnte die prinzipielle Eignung des Insertionstools für eine 
sichere Implantation der Elektroden nachgewiesen werden. Durch die Kenntnis charakteristischer Kraftverläufe 
eröffnet die vorgestellte Technik die Perspektive, zukünftig frühzeitig kritische Kontakte der Implantate mit 
erhaltenswerten Strukturen durch den Einsatz geeigneter Kraftsensorik zu detektieren und durch Anpassung der 
Insertionsstrategie bei mechatronisch-gestützter Implantation zu kompensieren.  
 
 
Schlüsselworte: Computer Assistierte Chirurgie (CAS), Cochleaimplantat, Insertionstool, Kraftsensorik 
 
 

1 Problem 

Cochlea-Implantate (CI) sind Neuroprothesen, welche in die Hörschnecke (Cochlea) implantiert, zur Behandlung von 
Taubheit sowie hochgradiger Schwerhörigkeit dienen. Der noch intakte Hörnerv wird dabei direkt elektrisch stimuliert 
und somit die natürliche Schallleitungskette vollständig überbrückt. Für Patienten mit hochgradiger Schwerhörigkeit bei 
erhaltenswertem Resthörvermögen im tiefen Frequenzbereich steht diese etablierte Behandlungsmethode bislang nicht 
zur Verfügung, da durch die Eröffnung der Cochlea und der Insertion des Elektrodenträgers ein hohes Risiko der intra-
operativen Ertaubung besteht. Konventionelle Hörgeräte hingegen ermöglichen trotz stetig verbesserter Technologie 
kein ausreichendes Sprachverstehen und damit die soziale (Re-)Integration.  
 
Um diesen Patienten in Zukunft eine adäquate Versorgung zu bieten, liegt der Fokus der aktuellen CI-Forschung auf 
dem Gebiet der sogenannten hybriden Versorgung. Dabei soll das vorhandene Resthörvermögen durch konventionelle 
Hörgeräte verstärkt werden; die vollständig ausgefallen Frequenzbereiche hingegen ergänzend dazu durch elektrische 
Stimulation mittels CI abgedeckt werden [9]. Voraussetzung für diese elektro-akustische Stimulation (EAS) ist aber aus 
genannten Gründen die Bereitstellung schonender Operationsverfahren verbunden mit der Entwicklung atraumatischer 
CI-Elektroden. 
 
Von unserer Arbeitsgruppe wurde dazu ein robotergestützter, minimal-invasiver Zugang zur Cochlea vorgestellt, um 
Innenohrschäden durch eine unpräzise Eröffnung der Cochlea zu minimieren [2, 8, 10, 11, 12]. Folge dieses Zugangs ist 
die Notwendigkeit der Bereitstellung eines speziellen Insertionstools, um das Implantat durch diesen engen Stichkanal 
in die Cochlea einführen zu können. Das von uns entwickelte Tool erlaubt nun die präzise Insertion der Elektrode unter 
Berücksichtigung der patientenspezifischen Anatomie. Die sichere Funktionsweise und Umsetzung der Advance Off 
Stilett (AOS)-Technik in Zusammenhang mit den eingesetzten Contour Advance Elektroden der Firma Cochlear Ltd. 
sollte ebenso dokumentiert werden, wie bei diesem Verfahren auftretende Insertionskräfte.  
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2 Methoden 

Zur Messung des Insertionsverhaltens der Elektroden und der auftretenden Kräfte bei der Verwendung eines 
mechatronischen Insertionstools kam eine Instron 5542 Universalprüfmaschine zum Einsatz. Mittels einer 10N-
Kraftmessdose und der Messsoftware Bluehill wurde in Schritten von 10ms der jeweilige Kraftverlauf aufgezeichnet. 
Die verfahrbare Traverse der Prüfmaschine wurde dabei nicht eingesetzt, sondern stattdessen die Vorschubbewegung 
des Implantates mit dem zu untersuchenden Insertionstool realisiert. Die dadurch fixierte Kraftmessdose war somit 
keinen Erschütterungen oder dynamischen Kräften durch das Verfahrend der Traverse ausgesetzt, welche das Ergebnis 
hätten beeinflussen können. 
 
Ein mit Glycerin als Gleitmittel gefülltes Kunststoffmodell mit den Abmessungen einer humanen Scala tympani diente 
zur einheitlichen und reproduzierbaren Simulation der geometrischen Verhältnisse der gewundenen Hörschnecke. 
Damit sollten standardisierte Messbedingungen auch für spätere, vergleichende Untersuchungen geschaffen werden. Im 
Gegensatz zu humanen Kadaverpräparaten erlaubte das transparente Kunststoffmodell zu dem die visuelle Kontrolle 
des Insertionsverhaltens der Implantate. Zusätzlich zu dem spiralförmigen Hohlraum, welcher die Scala tympani 
repräsentiert, ist im Kunststoffmodell ein tangentialer Zugang zur basalen Windung vorgesehen, welcher in Lage und 
Ausrichtung einer konventionellen Cochleostomie entspricht.  
 
Das eingesetzte Insertionstool ist beispielhaft an das Design der Contour Advance Elektroden der Firma Cochlear Ltd. 
angepasst, welche insbesondere entwickelt wurden, um eine modiolusnahe Endlage zu erreichen sowie Kontakte mit 
der äußeren Wandung der Cochlea zu minimieren. Dazu werden die Elektrodenträger in vorgekrümmter Konfiguration 
gefertigt und durch einen die Struktur versteifenden, innen liegenden Metallstift (Stilett) zunächst gerade gehalten. 
Durch Rückzug des Stiletts wird die ursprüngliche Krümmung der Elektrode freigegeben, so dass diese eine der Scala 
tymani entsprechende spiralförmige Gestalt einnimmt.  
 
Zusammen mit diesen Elektorden wurde die Advance Off Stilett-Technik eingeführt, bei der das Implantat mit inne 
liegendem Stilett zunächst bis zu einem weißen Markerring eingeführt wird. Ausgehend von dieser Startposition der 
eigentlichen Advance Off Stilett-Insertion, wird das Stilett durch ein Zängchen vom Chirurgen festgehalten und der 
Elektrodenträger von diesem durch die weitere Insertion heruntergeschoben. Durch die eingeprägte Krümmung des 
Implantates soll sich dieses entlang der Innenwandung der Cochlea bewegen und modiolusnah zum Liegen kommen.  
 
Diese sonst nur von erfahrenen Chirurgen praktizierte Insertionstechnik wurde durch koordinierte Ansteuerung zweier 
unabhängiger Linearmotoren des Insertionstools realisiert. An einem der Motoren ist ein Greifer für das Implantat 
vorgesehen, um so den Vorschob zu realisieren; ein mit dem zweiten Antrieb verbundenes Häckchen fasst das Stilett an 
dessen Ende und ermöglicht so den definierten Rückzug. Fünf Contour Advance Elektroden wurden dazu bis zu 
fünfmal mit Hilfe des Insertionstools mit einer Vorschubgeschwindigkeit von 0,5mm/s inseriert. Nach jeder Insertion 
wurde der Elektrodenträger mittels eines speziellen Tools entrollt und das Stilett mit Hilfe einer Pinzette wieder neu 
platziert. 
 

3 Ergebnisse 

Abgesehen von einer Insertion, bei der ein tip fold-over zum manuellen Abbruch der Insertion führte, konnten mit dem 
Insertionstool alle Insertionen erfolgreich - entsprechend der AOS-Technik - durchgeführt werden. Die Kraftkennlinien 
zeigten einen charakteristischen Verlauf mit Werten unter 20mN. Einzelne Spannungsspitzen erreichten Werte 
zwischen 40 und 60 mN, selten über 100 mN. In vier Fällen wurde im Bereich der basalen Windung ein temporärer tip 
fold-over beobachtet, wobei die Spitze im weiteren Verlauf der Insertionsbewegung selbstständig in die korrekte Lage 
zurückkehrte, ohne dass in den programmierten Insertionsablauf eingegriffen werden musste. Der dabei zu 
verzeichnende Spannungsanstieg bewegte sich ebenfalls im Bereich bis ca. 60 mN. 
 

4 Diskussion 

In den letzten zwei Jahrzehnten hat sich eine rasante Entwicklung auf dem Gebiet der CI-Versorgung vollzogen, durch 
die eine erfolgreiche Behandlung von Taubheit und hochgradiger Schwerhörigkeit mit derartigen Implantaten möglich 
wurde. Dies motiviert diese Behandlungsmethode ebenfalls auf Patienten auszuweiten, deren Resthörvermögen 
unzureichend für eine konventionelle Versorgung mit Hörgeräten oder aktiven Mittelohrimplantaten ist. Unterstützt 
wird dies durch bereits verzeichnete Erfolge auf diesem Gebiet der hybriden Versorgung, die maßgeblich aus besonders 
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schonenden, operativen Verfahren hervorgehen. Daher ist die Entwicklung weniger traumatischer CI-Elektroden und 
korrespondierender Insertionstechniken ein aktueller Forschungsschwerpunkt, um die Bewahrung erhaltenswerten 
Resthörvermögens sicher garantieren zu können. 
 
Erste Schritte dazu waren die sogenannte soft-surgery-Technik, welche erstmals in Hannover von LEHNHARD [7] 
beschrieben wurde und aktuell weiter entwickelt und verbessert wird [4, 6]. Dennoch darf daraus nicht die unzulässige 
Schlussfolgerung gezogen werden, dass mit aktuell verfügbaren, schonenden Operationsverfahren das 
Resthörvermögen sicher erhalten werden kann. So verzeichneten GSTOETTNER et al. [5] in ihrer Studie bei 3 von 21 
Patienten (14,3%) einen totalen Verlust des Hörvermögens und bei weiteren 23,8% teilweise Beeinträchtigungen. Somit 
konnte bei knapp 62% das Resthörvermögen erhalten werden. Zu einem quantitativ abweichenden Ergebnis kamen 
hingegen DI NARDO et al. [3], die bei ihrer Studie nur bei 35% der Patienten einen erfolgreichen Erhalt des 
Resthörvermögens verzeichnen konnten. Zu einem ähnlichen Ergebnis kamen BALKANY  et al. [1], welche bei 32% der 
Patienten des Resthörvermögen vollständig erhalten konnten. In einer Multicenter-Studie von 2006 konnten FRAYSSE et 
al. [4] bei 26% der Patienten des Resthörvermögen vollständig erhalten. Interessanterweise ließ sich dieser Wert 
deutlich auf 45% steigern, wenn die Methoden der soft-surgery konsequent eingehalten wurden.  
 
Auch wenn bis dato noch nicht einheitliche Ergebnisse erzielt werden können und diese zudem weit unter einer 
zufriedenstellenden Quote des sicheren Resthörerhalts liegen, zeigen die Untersuchungen zum Einen, dass 
Resthörvermögen bei schonender Eröffnung der Cochlea erhalten werden kann. Zudem konnte nachgewiesen werden, 
dass Hörorgan in der Lage ist gleichzeitig akustische und elektrische Anregung zu verarbeiten und somit die hybride 
Versorgung zu einem Benefit für die Patienten führt. Zum Anderen unterstreichen die Ergebnisse einmal mehr die 
Notwendigkeit der Entwicklung schonender Operationsverfahren, die einen sicheren Erhalt des Resthörvermögens 
garantieren können. In diesem Kontext bewegen sich unsere eigenen Entwicklungen zu minimal-invasiven, 
roboterassistierten Insertionstechniken für CI-Elektroden, bei denen dem vorgestellten Insertionstool eine Schlüsselrolle 
zukommt. 
 
Die von uns gemessenen Kräfte stimmen dabei gut mit den in der Literatur bereits beschriebenen Studien zur Contour 
Advance Elektrode überein. So veröffentlichten ROLAND et al. [13]  Ergebnisse, bei denen sie ebenfalls mit einer 
Instron Universalprüfmaschine die Insertionskräfte am Kunststoffmodell ermittelten. Die aufgetreten Kräfte variierten 
dabei von 5 mN bis 20 mN. Eine weitere Studie wurde bereits von TODD et al. [14] veröffentlicht, bei der eine analoge 
Messtechnik sowie ebenfalls ein standardisiertes Kunststoffmodell zum Einsatz kam. Die gemessenen Kräfte sind dabei 
im Mittel niedriger, als die hier beschriebenen (0.005 N bis 0,0082 N), was in dem dünnflüssigeren Schmiermittel 
begründet sein könnte. Das von uns eingesetzte Glycerin ist ausgesprochen dickflüssig, so dass Widerstandskräfte bei 
der Verdrängung der Flüssigkeit im inneren des Kunststoffmodells nicht ausgeschlossen werden können. 
 
Überhaupt sind die gemessenen Kräfte in allen Studien kritisch zu betrachten. Die von uns eingesetzte 10N-
Kraftmessdose ist kalibriert für den Messbereich von 0,1 N bis 10 N, wobei innerhalb der Kalibrierungsgrenzen ein 
maximaler Fehler von +/- 0,5% auftritt. Laut Herstellerangaben sind Messwerte bis zur halben unteren 
Kalibrierungsgrenze noch zuverlässig. Eine vergleichbare Problematik findet sich ebenso bei den anderen publizierten 
Studien. Todd et al. [14] setzten ebenfalls eine 10N-Messdose mit zwar nicht beschrieben aber sicherlich ähnlichen 
Fehlergrenzen ein; Roland et al. [13] verwendeten sogar eine 50N-Messdose mit entsprechend höheren, unteren 
Grenzen des zuverlässigen Messbereiches. 
 
Im Rahmen der Untersuchungen am Cochleamodell konnte gezeigt werden, dass das Insertionstool zur sicheren 
Insertion von Cochleaimplantaten geeignet ist. Der dabei gemessene, charakteristische Kraftverlauf eröffnet die 
Möglichkeit den Insertionsprozess bei Verwendung eines mechatronischen Insertionstools durch eine geeignete 
Kraftsensorik zu überwachen. Fehlerhafte Insertionen, wie z.B. das Auftreten von tip fold-over oder massiver Kontakt 
mit der Innenwandung der Cochlea können so frühzeitig erkannt werden und durch Korrektur der Lage des 
Insertionstool behoben werden. Auffällig war in diesem Kontext insbesondere ein Spannungsanstieg beim Erreichen der 
Endlage. Korrespondierend dazu wurde durch das transparente Cochleamodell eine laterale Elektrodenlage beobachtet. 
Dies bestätigt frühere Arbeiten, in denen ebenfalls ein kontrollierter, geringer Rückzug (pull-back) der Elektrode für 
eine modiolusnahe Endposition beschrieben wurde [13]. 
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Abstract : This work describes the use of robot-assisted single fiber Optical Coherence Tomography (OCT) for 
intracerebral imaging. The goal is to assess the potential of robot-assisted OCT to as a minimal micronavigation 
modality. A single glass fibre was inserted into a rat brain in vitro by a high-precision stereotactic manipulator. 
Analysis of the resulting depth-related  A-scans showed that the scattering coefficients at equal depths  correlate well 
for adjacent trajectories of the glass fibre.  
 
Schlüsselworte: Optical coherence tomography, neuroimaging, deep brain probe guidance 
 
 
1 Problem 

Optical coherence tomography (OCT) is a real-time technique for investigating depth structure of biomedical tissue 
based on the principle of coherence. Recent research activities showed that OCT possesses a strong potential for 
displaying brain morphology [1]. Applications include the identification of residual tumor tissue or white matter fibres. 
Another potential application is the use of OCT integrating endoscope for guiding deep brain probes. In [2], the authors 
used a single-fibre probe to image brain structures on a track through the striatum in vitro. Their results motivate to use 
OCT as a new imaging modality for near-field brain navigation. This work therefore explores the potential of OCT to 
be integrated as a novel neuroimaging modality into a robotize stereotactic framework [3]. Herein, OCT could be used 
for micronavigation purposes. Although results are obtained in vitro, OCT shows promising characteristics for the 
proposed application. 
 
2 Methoden 

To study single fibre OCT-based identification of brain structure, the following testbed setup was chosen: A  
SM800 fibre (Fibercore Ltd. UK) with an outer diameter of 125 �Pm was connected to a Callisto OCT system (Thorlabs 
HL GmbH, Germany) (see Fig. 1a). A gradient-index lens was attached to the end of the fibre (see Fig. 1b). The fibre 
setup was attached to a robotized stereotactic manipulator with high precision movements. Brain from a freshly 
decapitated rat was dissected in an ice-cold Krebs-bicarbonate buffer and mechanically fixed under the stereotactic 
manipulator. The brain featured a stereotactic lesion resulting from a lesion of previously placed measurement probes 
which allowed for spatial location . Using the control software of the manipulator, the optical probe was guided with 
predefined step size and velocity along three predefined trajectory with the following coordinates: traj1 (AP �±3.84 
mm/Lateral 3.0 mm), traj2 (AP �±3.84 mm/Lateral 3.2 mm), traj3 (AP �±3.84 mm/Lateral -1.0 mm). After motion was 
stopped, OCT signals were recorded. The resulting OCT provides a 2.5 mm axial depth signal in front of the probe tip. 
While recording, the probe's axial depth movement was modulated by a fast period ramp function to reduce the effect of 
speckle noise.  

3 Ergebnisse 

OCT signals were acquired along the three specified trajectories. Depth information is provided by the high precision 
manipulator used for insertion. This results in a set of depth-resolved OCT A-scans. Intensity courses clearly featured 
spikes modulated on the characteristic OCT decay indicating different structures.  For each of these A-scans, the 
characteristic scattering coefficient was determined by linear fitting of the initial slope [4]. Figure 2 shows the course of 
the scattering coefficient for the three trajectories. 
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Fig. 1: Testbed setup for OCT single fiber brain imaging. (left) Components of the testbed setup: [A] 
robot-guided OCT probe [B] Callisto OCT system [C] visualization unit. (right) Detailed view of the rat 
brain and the single fiber. 

 
Fig. 2: Determination of the scattering cofficient of brain tissue at discrete depths: (left) linear fitting of 
the initial slope of the A-scan. (right) Depth course of scattering coefficient for three different trajectories. 

4 Diskussion 

The results in Fig. 2 indicate that the optical properties of brain tissue lead to an characteristic scattering coefficient 
which can be determined by simple linear fitting. Clearly, the scattering coefficient course of trajectory 1 correlates well 
in depth with the scattering coefficient course of trajectory 2 which is located only 0.2 mm lateral. Correlation with the 
trajectory 3 (4.0 mm lateral to trajectory 1) does not show the same correlation performance. This indicates that for 
similar structures, similar OCT can be determined.  Results, however, were obtained only in vitro. Although brain tissue 
was relatively to the in vivo status, effects like blood flow or neural activity might affect the OCT signal. Another issue 
to be discussed is the effect of fouling which potentially degenerate the signal quality and may falsify the information. 
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1 Problem 

�'�L�H�� �R�S�W�L�V�F�K�H�� �.�R�K�l�U�H�Q�]�W�R�P�R�J�U�D�S�K�L�H�� ���2�&�7���� �L�V�W�� �D�O�V�� �M�•�Q�J�H�U�H�� �7�H�F�K�Q�R�O�R�J�L�H�� �E�H�N�D�Q�Q�W���� �G�L�H�� �H�L�Q�H���D�W�U�D�X�P�D�W�L�V�F�K�H�� �Ä�R�S�W�L�V�F�K�H��
�%�L�R�S�V�L�H�³�� �E�H�U�H�L�W�Vtellen kann, wobei sowohl anatomische Aufschlüsse als auch, bis zu einem gewissem Grade, 
histopathologische Aufschlüsse ermöglicht werden [1]. 
 
Die Optische Kohärenztomographie hat sich als jüngeres Verfahren in der Medizin etabliert, vor allem im Bereich der 
Ophtalmologie [2,3]. Momentan stehen im Fachgebiet der Hals-Nasen-Ohrenheilkunde lediglich einige wenige Berichte 
zu Anwendungsversuchen zur Verfügung, vor allem mit dem Ziel benigne und maligne Tumoren zu identifizieren [4-7]. 
 
In der Onkochirurgie treten häufig Situationen auf, die es notwendig machen, komplexe Gewebeverbände mit einem 
hohen Grad an Präzision aufzutrennen, etwa bei Gefäßwänden oder Neuralstrukturen, die von Tumorausläufern 
infiltriert werden. Häufig müssen diese grundsätzlich erhaltbaren Strukturen zugunsten einer sicheren 
Resektionsradikalität geopfert werden. Das Ziel unseres Projektes ist die Implementierung eines human kontrollierten 
chirurgischen Sensor-Aktor Assistenz-Systems, das einen maximalen Funktionserhalt im Rahmen einer minimal-
invasiven Chirurgie bereitstellt. Es erfolgt die Bildgebung des Zielbereiches mittels optischer Kohärenztomographie, 
was eine Darstellung der Tumorausläufer erlaubt. Basierend auf diesen Informationen plant der Chirurg die 
Schnittführung, die dann unter ständiger Laserkontrolle mit einem athermischen femto Sekunden Laser durchgeführt 
wird. Hierbei ist zu beachten, dass bei Operationen an Weichgeweben sich diese in ständigen physiologischen 
Bewegungen (Atemexkursion, fortgeleitete Pulsation arterieller und größerer venöser Blutleiter) befinden. Um die 
erwünschte Schnittpräzision gewährleisten zu können müssen, die Bewegungen erfasst und in Echtzeit kompensiert und 
nachgesteuert werden. 
 
Diese Arbeit beschreibt die Durchführung einzelner punktueller 1-D-OCT Messungen im Halsbereich an gesunden 
Probanden. 
 
2 Methoden 

Es wurden an 7 Probanden 
zeitabhängige 1-D OCT (eine 
schematische Darstellung der 
Einzelkomponenten eines OCT 
Systems ist in Abbildung 1 
gegeben) Messungen im 
Halsbereich aufgezeichnet, um 
Bewegungen und Verlagerungen 
in Richtung der Sichtachse, die 
somit als Messachse definiert ist, 
qualitativ und quantitativ 
erfassen zu können. Es wurden 
sowohl Messung während des 
Atemvorganges als auch 
während Atempausen 
durchgeführt. Zusätzlich wurden 
Messpunkte direkt über den 
arteriellen und venösen 
Blutgefäßen bzw. in variierenden 
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lateralen Entfernungen zu diesen erfasst. Diese Daten wurden mit Hilfe eines auf der Programmierplattform LabView 
8.2 (National Instuments) selbst editierten Algorithmus ausgewertet. Es erfolgte hierbei die Extrapolation der 
Gewebeoberfläche aus dem OCT Signal, Artefakteliminierung sowie die Auswertung der generierten Kurven 
hinsichtlich Amplitude und Geschwindigkeit der physiologischen Bewegungsmuster. 

3 Ergebnisse 

Durch konsekutives Abrastern der Halsweichteile konnte eine Kartierung der Halsoberfläche erreicht werden, die in der 
Lage ist die bewegungsbezogenen Eigenschaften mit der darunter liegenden Anatomie zu verbinden. Große 
Atembewegungen finden sich demnach entsprechend brustkorbnah und im kaudalen Halsbereich, einzelne Pulsspitzen 
über der den Aa. caritides communis, externa und interna, wie in Abbildung 2 dargestellt. 
 
Die gewonnenen Daten zeigten im Ruhezustand (keine Atmung, größter Abstand innerhalb des Messfeldes zu den 
Blutgefäßen) eine mittlere Amplitude von 0,22 mm und eine Geschwindigkeit (=Gradient der Kurve) von 2,13 mm/s. 
Es zeigte sich hier eine doppelgipflige Pulskurve, wie sie aus der intraarteriellen Druckmessung bekannt ist. Wurde ein 
Messpunkt direkt über der Bifurkation der Arteria Carotis ausgewählt, so blieb die Amplitude mit 0,21 mm nahezu 
konstant bei einer deutlich höheren Geschwindigkeit von 5,54 mm/s. 
 
Es resultierte eine deutlich größere Amplitude aus der Messung der respiratorischen Bewegungen (Atemexkursion des 
Brustkorbes, die in die Halsweichteile weiterleiten) mit einer Amplitude von 1,71 mm bei einer maximalen 
Geschwindigkeit von 3,45 mm/s. 
 
Der Darstellungsbereich des OCT wurde während eines Hustenstoßes überschritten; dessen ungeachtet ist es gelungen 
den Gradienten der Messkurve und damit die Geschwindigkeit (70,75 mm/s bei einer Amplitude von geschätzt 7 mm) 
zu bestimmen. 
 

 

4 Diskussion 

Das Ziel unseres Projektes ist ein Echtzeit kontrolliertes Funktionsmodell zur Tumorresektion in Risikobereichen. In 
diesem Falle benutzten wir die OCT Bilddaten, um eine Femtosekunden Laser Einheit anzusteuern. 
 
Die gewonnenen Daten dienen qualitativ aber vor allem quantitativ zur Etablierung von Abbruchkriterien, die sofort 
definiert die Operation im Falle von Unregelmäßigkeiten oder anderen Störungen stoppen. Diese fließen im Rahmen 
einer operationstechnisch angewandten Analyse in ein Risikomanagement Konzept ein. Eine weitere Betrachtung der 
gewonnenen Daten ist von großer Wichtigkeit, da eingeschätzt werden muss, ob die markanten Punkte im 
Operationsbereich sich affin oder nicht - affin bewegen. Im Falle von nicht affinen Deformationen des Situs wird eine 
deutlich komplexere mathematische Betrachtung des Signals notwendig und daraus folgend ebenfalls eine komplexere 
Überwachung des Operationsfeldes. 
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Abstract : 
Das Konzept des Synergistic Control, eines Trepanationssystems mit automatischer Tiefen- und Neigungskontrolle, soll 
Verletzungen der Dura Mater bei der handgeführten Eröffnung des Schädelknochens vermeiden. Anhand prä- oder 
intraoperativ gewonnener Werte der Knochendicke werden Schnitttiefe und �±winkel automatisch angepasst. Ein 
weichgewebeschonendes Sägeverfahren sorgt für zusätzliche Sicherheit. Erste Untersuchungen zur Handhabung, 
Stabilität der Regelung und Genauigkeit werden vorgestellt und bestätigen die grundsätzliche Machbarkeit. 
 
Schlüsselworte: Trepanation, semiautomatisch, Synergistic Control, Dura-Mater-Schutz 
 
 
1 Problem 

Bei der operativen Eröffnung der Schädelkalotte ist die dem Schädelknochen eng anliegende harte Hirnhaut (Dura 
Mater) die primär zu schützende Struktur [4]. In der klinischen Routine wird die Trepanation unter Verwendung von 
Trepanbohrer und Kraniotom durchgeführt, wobei es jedoch in bis zu 30% der Fälle zu akzidentiellen Verletzungen der 
Dura Mater kommt [3]. Ansätze robotisch-gestützter Systeme ermöglichen bei hoher Komplexität und hohem 
apparativen Aufwand ein exaktes Fräsen entlang der Resektionslinie bis auf eine letzte dünne Knochenschicht, die 
anschließend manuell entfernt wird [1], [2].  
Am Lehrstuhl für Medizintechnik der RWTH Aachen wurde das Konzept der Synergistic Control, eines Instrumentes 
mit automatischer Tiefen- und Neigungskontrolle bei handgeführter Eröffnung des Schädelknochens (Sicherheits-
Trepanationssystem), entwickelt (vgl. Abb.1). Unter Nutzung präoperativ gewonnener Bildinformationen wird die 
aktuelle Schädeldicke abhängig von der Position des Instrumentes erkannt und dementsprechend Schnitttiefe und 
-winkel automatisch angepasst (extrinsische Sicherheit). Im Gegensatz zum Prinzip der Navigated Control [5] soll der 
Schutz empfindlicher Strukturen nicht über eine Leistungsreduzierung, sondern über eine aktive Regelung der 
Schnitttiefe bei konstant optimalen Zerspanungsleistungen erfolgen. Da bei der Durchtrennung des Knochens 
unmittelbarer Kontakt zur Dura Mater auftreten kann, wird zum weiteren Schutz eine neuartige weichgewebeschonende 
Säge (zirkulär oszillierend) als Schneidwerkzeug verwendet (intrinsische Sicherheit).  
Die Sollwertvorgabe für die Schnitttiefe erfolgt im ersten Ansatz auf Basis der präoperativ durchgeführten Bildgebung 
und der Lokalisierung durch optisches Tracking. Da das Instrument, insbesondere bei manueller Führung durch den 
Chirurgen, eine sichere und stabile Echtzeit-Regelung gewährleisten muss, soll diese in einer ersten Machbarkeitsstudie 
überprüft und limitierende Parameter bestimmt werden.  

 

Abb. 1: Konzept des Synergistic Control  
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2 Methoden 

Während des Eingriffs wird die Position des Instrumentes relativ zum Patienten mit einem optischen Trackingsystem 
(NDI Polaris) erfasst. Aus dem präoperativ erstellten CT-Planungsdatensatz wird für jede Position eine zugehörige 
Knochendicke ermittelt und auf dieser Basis eine Sollgröße für die Schnitttiefenlimitierung durch ein übergeordnetes 
Echtzeit-Steuerungssystem (CeWin, Kuka Roboter) generiert. Optional können lokale Sensoren (z.B. Ultraschall) die 
Knochendicke (redundant) vermessen und diese Messdaten in die Sollgrößenvorgabe einfließen. Die Positionsregelung 
der Stellglieder für Schnitttiefe und -winkel übernimmt ein Motion Controller (Galil DMC 20xx Serie).  
Während der Benutzer das Trepanationsinstrument entlang einer von ihm gewählten Resektionslinie führt, muss bei der 
Regelung der Stellglieder beachtet werden, dass trotz hoher Dynamik die Stabilität in allen Arbeitsbereichen gegeben 
ist. Die Bewegungen der Stellglieder müssen für den Benutzer in vorhersehbarer Art und Geschwindigkeit ablaufen, 
damit ein konstanter Kontakt zum Schädelknochen gewährleistet werden kann. In ersten Gebrauchstauglichkeits-
untersuchungen wurde daher das Instrument von einem Chirurgen auf einem Phantomschädel geführt und die 
Handhabung bei unterschiedlichen Neigungen und Stellgeschwindigkeiten bzw. -beschleunigungen beurteilt. Die 
erforderlichen Stellgeschwindigkeiten des Systems werden dabei maßgeblich vom Gradienten der Knochendicke 
bestimmt. Es wurden die Positioniergenauigkeit im Raum sowie die Güte der Tiefeneinstellung untersucht. Zur 
Evaluierung der Schnitttiefe wurden mit dem Labormuster sowohl Schnitte mit konstanten als auch mit sinusförmigen 
Schnitttiefen bei verschiedenen Vorschubgeschwindigkeiten in einen Block aus Modellwerkstoff (Obomodulan 500) 
gesägt und mit einer Messuhr auf einem 5mm-Raster ausgemessen. Für die Ermittlung der Positioniergenauigkeit wurde 
bei unterschiedlicher Orientierung des Instrumentes das Sägeblatt nur mit der Spitze an den Rasterlinien eingesenkt und 
die Abweichungen dieser Punkte mit einem Bildbearbeitungsprogramm ausgewertet. 

3 Ergebnisse 

Die Regelung des Systems blieb unter allen Bedingungen stabil und zeigte ein gutes Ansprechverhalten. Die maximale 
Datenrate des Polaris-Systems von 60 Hz stellt diesbezüglich keine Einschränkung dar, jedoch können aufgrund der 
Verzögerung in der Sollwertvorgabe Stellfehler bis zu 0,1 mm auftreten. Der Fehler der Schnitttiefeneinstellung lag 
unter 0,15 mm und die Positioniergenauigkeit der Sägeblattspitze wurde unter Berücksichtigung aller Freiheitsgrade zu 
0,45 mm ermittelt. In den Benutzertests zeigte sich, dass es bei Geschwindigkeiten der Stellglieder >2,5 mm/s und 
Beschleunigungen >0,24 m/s2 zu einer erschwerten Handhabung durch Kippmomente um den Aufstandspunkt des 
Instrumentes kommen kann. Berücksichtigt man die anhand eines Schädelmodells ermittelte max. Änderung der 
Schnitttiefe von ca. 1 mm über 1mm Schnittlänge, sind Vorschubgeschwindigkeiten bis zu 2,5 mm/s möglich. 

4 Diskussion 

Ziel der Untersuchung war die Überprüfung der Synergistic Control des Sicherheits-Trepanationssystems im Sinne einer 
ersten Machbarkeitsstudie. Obwohl das Labormuster hinsichtlich Gewicht und Laufruhe verbessert werden sollte, zeigte 
es sich während der Versuche unter Laborbedingungen als tauglich und stabil bei einer Genauigkeit <0,75 mm. Die 
dabei möglichen Vorschubgeschwindigkeiten von 2,5 mm/s erscheinen praktikabel, sollen jedoch weiter optimiert 
werden. Werden auch die Fehler aus der Sollwertvorgabe (Registrierung, CT) berücksichtigt, ist mit einem 
Gesamtfehler des Systems von 1,5 bis 2 mm zu rechnen. In weiteren Untersuchungen ist zu klären, ob in Kombination 
mit dem weichgewebeschonenden Sägeprinzip ein ausreichender Schutz der Dura Mater gewährleistet werden kann. 
Eine höhere Genauigkeit der Sollwertvorgabe könnte mit direkt in das Instrument integrierter Sensorik erreicht werden 
und ist Gegenstand laufender Arbeiten. 
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Abstract : 
modiCAS umfasst eine softwarebasierte Kombination von chirurgischer Planung, Navigation und haptischer Steuerung 
mit einem mechatronischen Manipulator zur Unterstützung chirurgischer Eingriffe. Eine Schlüsselfunktionalität des 
Systems ist es, eine präoperativ geplante oder manuell eingestellte Werkzeugpose relativ zum Patienten, selbst bei 
dessen Verlagerung, mechatronisch aufrechtzuerhalten. Dies wird durch eine optisch navigiert-geregelte Echtzeit-
Nachführung des mechatronischen Manipulators realisiert. Der folgende Beitrag zeigt am Beispiel des NDI Polaris, 
dass unter Verwendung eines typischen medizinischen Navigationsgeräts die eingesetzten Referenzgebergeometrien 
einen nicht zu vernachlässigenden Einfluss auf die erzielbare Dynamik des Nachführsystems haben. 
 
Schlüsselworte: Chirurgie-Assistenzsystem, Echtzeit-Nachführung, Dynamik 
 
 

1 Problem 

Eine wesentliche Funktion des Chirurgieassistenzsystems modiCAS ist die Unterstützung des Operateurs bei der 
Positionierung und Ausrichtung chirurgischer Instrumente entsprechend einer präoperativen Planung oder einer 
intraoperativ ermittelten Sollpose. Eine besondere Herausforderung stellt hierbei die automatische Echtzeit-
Nachführung des Instruments bei kleinen Bewegungen des Patienten sowie die Reduktion des hierbei auftretenden 
dynamischen Posefehlers dar. In [1] wurde die Prinziptauglichkeit der Nachführeinrichtung evaluiert. Anhand 
praxisnaher, langsamer Bewegungen wurde gezeigt, dass Poseabweichungen mit der geforderten stationären 
Genauigkeit ausgeregelt werden können. In [3] wurde weiterhin eine neue Plattform vorgestellt, welche es ermöglicht, 
die erzielbare Dynamik der Nachführung insbesondere bei schnelleren Bewegungen im mehrstelligen mm/s-Bereich 
genauer zu untersuchen und zu erhöhen. Basierend auf dieser Grundlage zeigt die vorliegende Arbeit, dass insbesondere 
die eingesetzten Referenzgebergeometrien einen beachtlichen Einfluss auf die erreichbare Dynamik des 
Assistenzsystems haben, sofern die Nachführung mit Hilfe des NDI Polaris oder eines vergleichbaren Gerätes erfolgt. 
 
 
2 Methoden 

Um die Einflüsse einzelner Ursachen, wie die Gerätetotzeit des verwendeten Navigationssystems NDI-Polaris [2] oder 
die Trägheit und �±regelung des verwendeten Roboterarms MHI PA10-6C (Mitsubishi Heavy Industries Portable Arm) 
etc. auf den Gesamtschleppfehler des Nachführsystems besser interpretieren und quantifizieren zu können, wurde der 
modiCAS-Nachführalgorithmus gegenüber seiner ursprünglichen Variante [1] vereinfacht [3] (siehe Abb. 1). 
 
Mit dem verwendeten Polaris-Gerätetreiber von National Instruments lässt sich derzeit eine maximale, deterministische 
Messfrequenz von 25Hz realisieren. Aufgrund dieser relativ niedrigen Abtastrate und der ohnehin gerätetechnisch 
vorhandenen Totzeit von zwei internen Messzyklen [6] wird im Nachführalgorithmus bewusst auf eine weiter 
verzögernde Vorfilterung zur Glättung der Mess-Signale verzichtet. Stattdessen wird mit jeder neuen, ungefilterten 
Messung des Navigationssystems die mit Hilfe einer Transformationskette um den kinematischen Fehler des Roboters 
korrigierte Sollpose für die Lageregelung berechnet. Eine gewünschte Dämpfung von Rauscheinflüssen lässt sich somit 
lediglich über die Reduktion der Gelenkwinkelreglerverstärkung realisieren. 
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Erwartungsgemäß wächst die erzielbare Dynamik mit steigender Reglerverstärkung an. Zu beachten ist allerdings, dass 
hiermit ebenfalls das ungefilterte Messrauschen verstärkt wird und somit insbesondere die statische 
Positioniergenauigkeit des Nachführsystems beeinträchtigt werden kann, sobald das verstärkte Messrauschen zu 
Roboterbewegungen um den Erwartungswert führt. 
 
Als wesentliche Ursache für das Messrauschen der Kamera wird zunächst das Pixelrauschen der Bildsensoren 
angenommen. Mit welcher Intensität sich dieses Pixelrauschen auf die Orientierungsbestimmung auswirkt, kann durch 
eine entsprechende Wahl der Referenzgebergeometrien beeinflusst werden. 
 
Um die bei hochdynamischer Reglerauslegung erzielbare stationäre Genauigkeit in Abhängigkeit der verwendeten 
Referenzgebergeometrien zu ermitteln, werden zunächst die vom Roboterhersteller für Stabilität ohne Überschwingen 
angegebenen Reglerparameter als obere Schranke für die einstellbare Verstärkung der jeweiligen 
Gelenkwinkelregelschleifen (P-Regler) angenommen. Bei Ruhelage des Zielreferenzgebers und eingeschalteter 
Nachführung wird anschließend die Reglerverstärkung in 10%-Schritten von 10% bis 100% angehoben und gleichzeitig 
das jeweils auftretende Bewegungsrauschen des Roboterflansches aufgezeichnet. Dieses Bewegungsrauschen wird über 
die Gelenkwinkelgeber des Roboters gemessen, da diese ein wesentlich geringeres Sensorrauschen als das 
Navigationssystem aufweisen. Somit können die Messungen tatsächlich als Bewegungsrauschen interpretiert werden. 
Der Versuch wird für zwei verschiedene Referenzgeberkombinationen an Roboter und Patient durchgeführt. 
 
Referenzgebersatz 1: Sowohl für den Roboter, als auch für den Patienten wird jeweils ein Referenzgeber mit 3 Kugeln 
und Segmentlängen zwischen 50mm und 75mm verwendet. Referenzgeber dieses Typs haben ihren wesentlichen 
Vorteil in der Ergonomie, da die geringe räumliche Ausdehnung den Arbeitsbereich am wenigsten einschränkt. 
Allerdings ist bekannt, dass Referenzgeber dieser Art hinsichtlich ihrer Messgenauigkeit und Anfälligkeit gegenüber 
Störungen (Blutflecken, partielle Verdeckung) nicht optimal sind (siehe [4]). 
 
Referenzgebersatz 2: Für den Roboter und den Patienten werden eigens angefertigte Referenzgeber mit Segmentlängen 
von 85mm bis 290mm, mindestens 4 Kugeln und mehr als einer Kugelebene verwendet, da Referenzgeber dieser Art 
nach [4] prinzipiell eine bessere photogrammetrische Robustheit aufweisen. Neben der laut [4] reduzierten Anfälligkeit 
gegen statische Störungen wiesen die mit diesen Referenzgebern gewonnenen Messdaten in unseren Laborversuchen 
insbesondere ein geringeres Orientierungsrauschen auf und gestatten daher möglicherweise eine dynamischere 
Auslegung des modiCAS-Nachführreglers. 

Abb. 1: Messen des Bewegungsrauschens bei Ruhelage mit dem modiCAS-
Nachführalgorithmus 
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3 Ergebnisse 

Abb. 2 zeigt, dass die Roboterstruktur mit dem Referenzgebersatz 1 bereits bei der halben maximalen 
Reglerverstärkung ein Bewegungsrauschen von ca. 0,5 mm bzw. 0,2° im Ruhezustand aufweist. Dieses Rauschen ist 
sowohl visuell als auch taktil für den Benutzer deutlich wahrnehmbar. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

  

 
 
 
Jenseits dieser Verstärkung steigt das Bewegungsrauschen auf ein inakzeptables Niveau an. Somit kann bei dieser 
Referenzgeberanordnung bereits die volle Dynamik eines einfachen P/PID-Reglers wegen der notwendigen 
Verstärkungsreduktion nicht mehr ausgeschöpft werden. Die Anwendung des Referenzgebersatzes 2 zeigt 
diesbezüglich deutlich bessere Ergebnisse. Das mit ca. 0,2 mm und 0,1° gemessene maximale Bewegungsrauschen bei 
voller Verstärkung ist im praktischen Versuch kaum wahrnehmbar. 

4 Diskussion 

Aufgrund der zuvor geschilderten Untersuchung ist zunächst ausführlich zu ermitteln, welche Art von Referenzge-
bergeometrie den bestmöglichen Kompromiss zwischen Ergonomie und erzielbarer Dynamik darstellt. Ferner wurde in 
[5] aus einer numerischen Simulation geschlossen, dass die Genauigkeit einer Posemessung umgekehrt proportional zur 
Wurzel der Kugelanzahl ist. Dieser Zusammenhang wird ebenfalls für die hier beschriebene Patientennachführung 
untersucht. Bei ersten Beobachtungen haben volumetrische Referenzgebergeometrien mit 4 Kugeln, minimaler 
Segmentlänge von 100mm und möglichst großem Verhältnis zwischen Referenzgebervolumen und Oberfläche gute 
Ergebnisse gezeigt.  
 
Um nach der Ermittlung einer sinnvollen Referenzgeberkombination die Dynamik anschließend weiter zu erhöhen, 
wird derzeit eine modellbasierte Optimierung der Roboterregelung sowie deren Erweiterung um eine geeignete 
Vorsteuerung durchgeführt.  
 
Weitere Arbeiten befassen sich mit Ansätzen zur Messlückenprädiktion für das Navigationssystem. Hier hat sich ein 
besonders einfaches Verfahren als viel versprechend erwiesen. Die Aufschaltung der Sollpose im Robotertakt (500Hz) 
anstatt im Navigationsgerätetakt (25Hz) ermöglicht es, innerhalb der Messlücken des Navigationsgeräts die aktuelle 
Roboterpose, korrigiert um den zuletzt optisch gemessenen Posefehler, als neue Sollpose prädiktiv anzunehmen. Eine 
ausführliche Untersuchung und der Vergleich mit alternativen Verfahren sind derzeit in Arbeit.  

Abb. 2: Bewegungsrauschen des Roboters aufgrund des Messrauschens in 
Abhängigkeit der Reglerverstärkung für zwei verschiedenartige 
Referenzgebersätze 
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Abstract : 
 

Atembewegungen sind eines der Hauptprobleme der Strahlentherapie thorakaler Tumoren. Die Optimierung 
bestehender Bestrahlungstechniken erfordert ein detailliertes Verständnis der Atemdynamik. Gegenstand des Beitrages 
sind hierzu erforderliche Analysen respiratorischer Bewegungen, durchgeführt auf Basis von 4D(=3D+t)-CT-Bilddaten 
von Lungentumorpatienten. Es wird z.B. das von dem Tumor während der Atmung überstrichene Volumen (Internal 
Target Volume) bestimmt. Weiterhin werden dreidimensionale Tumortrajektorien berechnet und analysiert. Zur 
Untersuchung der regionalen Lungenbewegung werden darüber hinaus mittels nicht-linearer Registrierung 3D-
Voxeltrajektorien geschätzt. Durch Einführung einer normalisierten Tumorbewegung wird gezeigt, dass für das 
betrachtete Patientenkollektiv ein annähernd linearer Zusammenhang zwischen craniocaudaler Tumorbewegung und  
Tumorlokalisation besteht. Die Resultate können zu einer Optimierung der Strahlentherapie durch z.B. verbesserte 
Sicherheitssaumkonzepte oder die Abschätzung des Bewegungseinflusses auf thorakale Dosisverteilungen genutzt 
werden. 
 
Schlüsselworte: Strahlentherapie, 4D CT, Bewegungsanalyse, nicht-lineare Registrierung 
 
 
1 Problem 

Atembewegungen sind ein zentrales Problem der Strahlentherapie von Lungentumorpatienten. Dieses gilt sowohl für 
eine konventionell fraktionierte Strahlentherapie als auch bei der Radiochirurgie. Ziel einer Strahlentherapie ist es, eine 
hohe Dosis innerhalb des tumorhaltigen Gewebes zu applizieren und gleichzeitig die Risikostrukturen zu schonen. In 
der klinischen Praxis erfolgt die Bestrahlungsplanung jedoch zumeist auf 3D-CT-Datensätzen des Patienten, d.h. 
Bewegungen - bei der Atmung in der Größenordnung einiger Zentimeter - werden nicht abgebildet. Diese Bewegungen 
werden nur indirekt berücksichtigt, indem um den Tumor Sicherheitssäume gelegt werden, die sicherstellen sollen, dass 
in dem Tumor eine ausreichende Dosis appliziert wird. Die resultierende Vergrößerung des zu bestrahlenden Volumens 
führt allerdings zu einer zusätzlichen Belastung gesunden Gewebes und entsprechenden Nebenwirkungen. Erst die 
4D(=3D+t)-Bildgebung ermöglicht es, die Bewegungen der anatomischen und pathologischen Strukturen zu erfassen. 
Diese Bewegungsinformationen sollen nun genutzt werden, um die Strahlentherapie von Lungentumoren zu optimieren. 
Grundvoraussetzung ist ein detailliertes Verständnis der auftretenden Bewegungen und deren Auswirkungen auf die 
applizierte Dosis [1]. Gegenstand unserer Untersuchungen sind hierzu erforderliche detaillierte Analysen 
respiratorischer Bewegungen in 4D-CT-Daten von Lungentumorpatienten. 

2 Methoden 

Ausgangspunkt der Analysen sind räumlich und zeitlich hoch aufgelöste 4D-CT-Daten von Lungentumorpatienten 
(räumliche Auflösung 1 x 1 x 1.5 mm, pro Patient liegen 3D-Bilddaten zu 14 unterschiedlichen Phasen des Atemzyklus 
vor). Die Daten werden an der Washington University School of Medicine in St. Louis (USA) aufgezeichnet [2] und am 
Institut für Medizinische Informatik des Universitätsklinikums Hamburg-Eppendorf mit einem Optischen Fluss-
basierten Verfahren artefaktreduziert rekonstruiert [3].  
In einem Vorverarbeitungsschritt werden mittels Standard-Segmentierungsverfahren (Volumegrowing, morphologische 
Operatoren, interaktive Korrektur) Segmentierungen radioonkologisch relevanter Strukturen erstellt (Tumoren und 
Risikoorgane wie die Lunge). Die Segmentierungen werden genutzt, um erste Bewegungsanalysen durchzuführen. 
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Abb. 1: Visualisierung  der Amplitude der 3D-Voxelbewegungen zwischen maximaler Ein- und 
Ausatmung für einen koronaren Schnitt (Angaben in mm). Links: Typisches lungeninternes 
Bewegungsmuster, hier für einen Patienten mit einem kleinen Lungentumor. Rechts: Patient mit einem 
großen Lungentumor (Tumorposition siehe Pfeil); es sind deutliche Abweichungen zu dem typischen 
Bewegungsmuster zu erkennen.  

 
Aus medizinischer Sicht ist die atmungsbedingte Tumormobilität von größtem Interesse. Durch die Berechnung der 3D-
Trajektorie des Tumormassenschwerpunkts werden prinzipielle Aussagen über die Tumorbewegung in craniocaudaler 
(CC), anteroposteriorer und lateraler Richtung gewonnen. Weiterhin werden Schätzungen für die 
Aufenthaltswahrscheinlichkeiten des Tumors während der Atmung voxelbezogen berechnet sowie das von dem Tumor 
während der Atmung überstrichene Volumen (ITV = Internal Target Volume) in Relation zu seinem originären 
Volumen GTV (Gross Tumor Volume, makroskopisches Tumorvolumen) bestimmt. Das ITV repräsentiert das 
Volumen, das bestrahlt werden muss, um sicherzugehen, dass sich der Tumor während der Bestrahlung immer 
vollständig im Strahlengang befindet (wobei vorausgesetzt wird, dass die 4D-CT-Daten die Atemdynamik des Patienten 
korrekt abbilden, d.h. Intrapatienten-Variabilitäten in der Atemdynamik werden vernachlässigt). Im Idealfall eines 
unbewegten Tumors wäre somit das Verhältnis ITV/GTV = 1; für bewegte Tumoren gilt ITV/GTV > 1. 
Da die lokale Lungenbewegung das Bewegungsverhalten von Lungentumoren stark beeinflusst, ist deren Analyse 
ebenfalls von großem Interesse. In dieser Studie wird hierzu mit einem nicht-linearen Registrierungsverfahren 
(basierend auf dem Optischen Fluss, siehe [4]) in den 4D-CT-Daten das Bewegungsfeld der Lunge approximiert 
(Genauigkeit im Bereich der Voxelgröße [5]). Die CT-Datensätze zu den unterschiedlichen Atemphasen werden auf den 
CT-Datensatz zu maximaler Ausatmung registriert und so Voxelkorrespondenzen bestimmt, die eine Berechnung der 
3D-Voxeltrajektorien ermöglichen. Die 3D-Trajektorien werden genutzt, um insbesondere den Zusammenhang 
zwischen der Tumor- und der lokalen Lungenbewegung zu untersuchen (Besteht ein Zusammenhang zwischen 
Tumorlokalisation und -bewegung? Beeinflusst das Vorliegen eines Tumors das lokale Bewegungsverhalten der 
Lunge?). 

3 Ergebnisse 

Bisherige Analyseresultate basieren auf 11 Patientendatensätzen. Die 3D-Trajektorien des Tumorschwerpunktes zeigen 
Bewegungsamplituden zwischen 2.2 und 23.3 mm. Die Bewegungsamplitude spiegelt sich auch in dem Verhältnis 
ITV/GTV wider: Für den Tumor mit der geringsten Beweglichkeit liegt der Wert bei 1.35, für den Patienten mit 
maximaler Tumorbeweglichkeit hingegen bei 2.73. Letzteres bedeutet, dass das Volumen des zu bestrahlenden 
gesunden Gewebes 173% des makroskopischen Tumorvolumens bzw. 63% des gesamten zu bestrahlenden Volumens 
ausmacht, wenn sichergestellt werden soll, dass der Primärtumor im Strahlengang liegt!  
Die unterschiedlichen Werte des Verhältnisses ITV/GTV verdeutlichen die Relevanz einer patientenindividuell 
optimierten Dimensionierung von Sicherheitssäumen. Es stellt sich die Frage, ob bereits die Tumorlokalisation 
Hinweise zu einer solchen Sicherheitssaumdimensionierung erbringen kann. Hieran schließt sich die in Abschnitt 2 
aufgeworfene Frage nach einem Zusammenhang zwischen Tumorlokalisation und -bewegung an. Frühere Studien 
kommen zum Teil zu dem Ergebnis, dass kein solcher Zusammenhang besteht [6,7]. Die von uns beobachteten 
Tumorbewegungsmuster weisen jedoch darauf hin, dass die Bewegung von zumindest kleineren Lungentumoren 
durchaus von ihrer Lage innerhalb der Lunge abhängt: Tumoren nahe der Lungenspitze weisen geringe Bewegungen 
auf, Tumoren nahe des Zwerchfells starke Bewegungen (vornehmlich in CC-Richtung). Die Analyse der lokalen 
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Lungenbewegung bestätigt diese Beobachtungen. Das Bewegungsverhalten der Lunge ist für die betrachteten Patienten 
mit kleineren Lungentumoren grundsätzlich sehr ähnlich. Lediglich das Auftreten größerer Tumoren scheint das 
Bewegungsmuster deutlich zu beeinflussen (Abb. 1).  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tabelle 1: Charakteristika für die in dieser Studie betrachteten Datensätze: Zwerchfellbewegung des 
tumorhaltigen Lungenflügels in craniocaudaler (CC) Richtung, CC-Tumorbewegung, relative CC-
Tumorposition innerhalb der Lunge (0: Lungenspitze, 1: Lungenbasis) und relative CC-
Tumorbewegung. 
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Abb. 2: Zusammenhang zwischen der CC-Tumorposition innerhalb der Lunge (0: Lungenspitze, 1: 
Lungenbasis) und der Tumorbewegung. In (a) ist die tatsächliche Tumorbewegung aufgetragen, in (b) 
ist die normalisierte Tumorbewegung (= Quotient aus Tumorbewegung und Zwerchfellbewegung in 
CC-Richtung)  dargestellt. Neben den Messpunkten ist jeweils die zugehörige Regressionsgerade 
eingezeichnet. Ausgeklammert ist ein Patient 04, bei dem der Tumor direkt an der vorderen 
Brustwand befindlich ist und der atmungsbedingten Hebung des Brustkorbs folgt.  

 
Aufgrund der unterschiedlichen Atemzugvolumina bzw. Bewegungsamplituden der Patienten ist jedoch ein direkter 
Vergleich der patientenindividuellen Bewegungen schwierig. In dieser Studie wird deshalb eine normalisierte 
Tumorbewegung betrachtet, die sich als Quotient von Tumorbewegung und Zwerchfellbewegung (je CC-Bewegungs-
richtung) ergibt. Diese wird gegen die relative CC-Tumorposition innerhalb der Lunge (0=Lungenspitze, 
1=Lungenbasis) aufgetragen. In Tabelle 1 sind die patientenspezifischen Zwerchfellbewegungen des tumorhaltigen 
Lungenflügels, die Tumorbewegungen sowie die relativen Tumorpositionen in der Lunge und die relativen 
Lungenbewegungen aufgelistet. Bei Betrachtung der relativen Tumorbewegung zeigt sich mit Ausnahme eines an der 

Datensatz 
CC-Zwerchfell-

bewegung 
CC-Tumor-
bewegung 

relative Tumor-
position 

relative CC-
Tumorbewegung 

Patient 01 12.0 mm 6.2 mm 0.56 0.52 
Patient 02 15.0 mm 11.4 mm 0.74 0.76 
Patient 03 15.0 mm 0.2 mm 0.14 0.12 
Patient 04 13.5 mm -2.9 mm (0.39) (-0.21) 
Patient 05 21.0 mm 3.8 mm 0.11 0.18 
Patient 06 31.5 mm 0.0 mm 0.29 0.00 
Patient 07 28.5 mm 21.0 mm 0.58 0.74 
Patient 08 34.5 mm -0.8 mm 0.08 -0.02 
Patient 09 25.5 mm 6.8 mm 0.29 0.26 
Patient 10 36.0 mm 23.3 mm 0.64 0.65 
Patient 11 28.5 mm 6.0 mm 0.38 0.21 

 Ø = 23.7±8.4 mm Ø = 6.8±8.2 mm   
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Brustwand gelegenen Tumors, der der atmungsbedingten Brustkorbhebung folgt, in guter Näherung ein linearer 
Zusammenhang zwischen Bewegung und Lokalisation (Korrelationskoeffizient: 0.92). Für die tatsächliche Bewegung 
beträgt der Korrelationskoeffizient hingegen lediglich 0.77 (siehe Abb. 2). Vorausgesetzt, dass die patientenindividuell 
unterschiedlich großen Atemzugvolumina bzw. die unterschiedlich starke Zwerchfellbewegung in die Betrachtung mit 
einbezogen wird, erscheint somit zumindest für kleinere Tumoren ein Zusammenhang zwischen dem 
Bewegungsverhalten des Tumors und seiner Lokalisation ersichtlich. 

4 Diskussion 

Das detaillierte Verständnis der Atemdynamik - insbesondere der Tumorbeweglichkeit und der lokalen 
Lungenbewegungen - ist eine Grundvoraussetzung für die Optimierung der Strahlentherapie von Lungentumoren. Die 
dargestellten Verfahren und extrahierten Kenngrößen sollen zu dem Aufbau entsprechenden Wissens beitragen. So 
könnten z.B. die berechneten ITV und der dargestellte Zusammenhang zwischen Tumorlokalisation und 
Tumorbewegung zur Optimierung patientenindividueller Sicherheitssäume beitragen. Die berechneten 
Aufenthaltswahrscheinlichkeiten könnten in der Bestrahlungsplanung genutzt werden, um eine Entlastung des gesunden 
Lungengewebes zu erzielen [8]. Die berechneten 3D-Voxeltrajektorien werden von uns zur Abschätzung des Einflusses 
der Bewegung auf die applizierte Dosisverteilung im Sinne einer Dosisakkumulation genutzt.  
 
Danksagung: Die präsentierten Projektbeiträge werden von der Deutschen Krebshilfe gefördert. Weiterhin sei D. Low 
und W. Lu von der Washington University School of Medicine in St. Louis (USA) dafür gedankt, dass sie uns zur 
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Abstract : 
Die stereotaktische Bestrahlung von Tumoren der Lunge stellt eine Herausforderung dar, weil Atembewegungen 
berücksichtigt werden müssen. 
Das Cyberknife-System ermöglicht mittels bildkontrolliertem, Roboter-geführtem Linearbeschleuniger die zielgenaue 
Behandlung von atemverschieblichen Tumoren. Das System antizipiert durch Korrelation von Atem- und 
Tumorbewegung die Tumorverschiebung in Echtzeit. 
Zur Registrierung des Tumors ist in der Regel die Implantation von Gold-Markern erforderlich. 
Bisher wurden in unserem Zentrum 37 Patienten mit 43 Lungentumoren behandelt. In der klinischen Anwendung hat 
sich das Verfahren als effektiv und sicher erwiesen. 
Wegen der Risiken der Marker-Implantation wurde das Behandlungsverfahren dahingehend optimiert, dass Tumoren 
ohne Marker aufgrund ihres Röntgenkontrastes geortet werden können. Dies setzt eine Selektion größerer 
Tumorvolumina und peripherer Lage voraus.  
Wegen des geringen Weichgewebskontrastes bleibt die Behandlung ohne Marker derzeit auf Lungentumore beschränkt. 
 
Schlüsselworte: Radiochirurgie, Cyberknife, Lungentumor 
 

1 Problem 

Die stereotaktische Bestrahlung atmungsverschieblicher Tumoren stellt insbesondere in der Lunge eine 
Herausforderung dar. In der Radiochirurgie ist wegen der hohen Einzeitdosis besondere Präzision erforderlich, so dass 
Atembewegungen berücksichtigt werden sollten [1]. 
Das Cyberknife-System (Accuray Inc., Sunnyvale CA, USA) ermöglicht als bildgestützter, Roboter-geführter 
Linearbeschleuniger die zielgenaue Behandlung von atemverschieblichen Tumoren. Das an einem Industrieroboter mit 
sechs Freiheitsgraden montierte stereotaktische Bestrahlungssystem interagiert direkt mit den Tumorbewegungen und 
ermöglicht eine dynamische Echtzeitbewegungsführung entsprechend der Tumorbewegung in der Lunge (Synchrony�“ -
Technik). 
Für die Registrierung des Tumors auf den Aufnahmen des Bildortungssystems zur Korrelation mit Atembewegungen 
war bisher die Implantation von ein bis drei Gold-Markern in den Tumor erforderlich. Diese CT-gesteuerte, minimal-
invasive Implantation mit Hilfe spezieller Kanülen birgt ein gewisses Komplikationsrisiko. Das System wurde daher im 
Bezug auf die Tumorerkennung ohne Marker optimiert. Die letzte Entwicklungsstufe erlaubt bei peripheren Tumoren 
einer bestimmten Größe die Registrierung des Tumors vom Bildortungssystem ohne zusätzlich implantierte Marker. 
 
 
2 Methoden 

Planung 
 
Patienten mit pulmonalen Läsionen werden zur Bestrahlungsplanung einer CT-Thoraxuntersuchung unterzogen. Die 
Zielstruktur (Target) wird vom verantwortlichen Arzt im Planungssystem segmentiert und die Dosisverteilung 
berechnet. Das System rekrutiert aus einem Satz von ca. 1400 verschiedenen Einstrahlrichtungen im Sinne einer 
inversen Planung ca. 100 bis 300 Einstrahlrichtungen. In mehreren Optimierungsschritten wird vom Medizinphysiker 
ein Bestrahlungsplan berechnet. Abschließend folgt die Nachberechnung mittels Monte Carlo-Algorithmus, um die 
Dosisverteilung möglichst realistisch beurteilen zu können. 
 
Tracking 
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Für das Tracking des Zielvolumens während der Behandlung stehen zwei Softwaretechnologien zur Verfügung: Mit 
dem Synchrony-Verfahren können Zielstrukturen atemkorreliert verfolgt werden, die mit mindestens einem Marker 
(Fiducial) gespickt sind [2].  
Mit dem Xsight Lung�“ -Verfahren können Zielstrukturen auch ohne Marker behandelt werden, vorausgesetzt sie sind 
vom Röntgen-Bildortungssystem in beiden Projektionsebenen eindeutig zu identifizieren. Dazu muß die Läsion einen 
Durchmesser von mindestens zwei Zentimetern und eine möglichst periphere Lage vorweisen, Überlagerungen mit der 
Wirbelsäule sollten möglichst gering sein. Zudem wird ein zusätzliches Tracking-Target im Planungssystem 
segmentiert, das deutlich kleiner als das zu bestrahlende Zielvolumen ist und nur das kontrastgebende Kernvolumen 
umfasst. 
 
Die Positionierung des Patienten für die Behandlung geschieht mit Hilfe einer dritten Softwareoption, Xsight Spine�“ .  
Zu Beginn der Behandlung wird der Patienten zunächst auf einen Wirbelsäulenabschnitt auf Höhe des Tumors 
ausgerichtet. Xsight Spine vergleicht nach Kantenanhebung mittels Bildfilter die Projektionsbilder des 
Bildortungssystems mit digital rekonstruierten Projektionsbildern (DRR), die zuvor aus dem 3D-CT-Datensatz 
errechnet wurden. Das Wirbelsäulensegment wird durch automatische Tischverschiebung mit den Projektionsbildern in 
Übereinstimmung gebracht. Von hier aus erfolgt die Verschiebung der Patientenliege nach Rechts/Links bzw. 
Oben/Unten vom Wirbelsäulensegment zum Zentrum des Tracking-Targets, das so genannte CT-Center, in das virtuelle 
Maschinenzentrum. Bildortungssystem und Bestrahlungseinheit sind jetzt auf das Zielvolumen ausgerichtet. 
Der Unterschied zwischen der reinen Synchrony- und der Xsight Lung-Behandlung besteht in der Definition der 
Trackingstruktur, die entweder aus ein bis drei Markern oder dem Tumor selbst besteht. In beiden Fällen versucht das 
System, anhand markanter Bildstrukturen den Marker bzw. das Tracking-Target zu identifizieren.  
Gleichzeitig nimmt eine stereoskopische Infrarotkamera die Bewegung von drei Leuchtdioden auf, die an einer 
speziellen Patientenweste ventral befestigt sind. Diese sollten an der Stelle der maximalen erkennbaren Atemexkursion 
am Oberbauch oder am unteren Thorax platziert werden, wobei der Patient jedoch normal atmen sollte. Die 
Atemexkursion wird als sinusförmige Kurve aufgezeichnet. An verschiedenen Punkten der Atemkurve werden nun 
weitere Projektionsaufnahmen durch das Bildortungssystem generiert. Die darin erkennbare Position des Zielvolumens 
wird mit der jeweiligen Atemposition registriert. Bei gleichmäßiger Atmung des Patienten reichen fünf bis zehn 
Aufnahmen aus, um ein Korrelationsmodell für den Zusammenhang von Atemexkursion und Tumorposition zu jedem 
Zeitpunkt des Atemzyklus zu berechnen. Dieses Korrelationsmodell wird an das Robotersystem weitergegeben. Der 
Roboter antizipiert aufgrund dieses Modells die Position des Tumors und synchronisiert sich entsprechend der 
Atembewegung des Patienten in Echtzeit mit der Bewegung des Tumors. 
Während der Behandlung werden vor jeder Strahlapplikation weitere Positionsaufnahmen generiert, um die Position des 
Tumors zu bestätigen und das errechnete Korrelationsmodell zu aktualisieren [3].  
 
Behandlungsdaten 
 
Mit der Synchrony-Technik konnten seit Juli 2005 in unserem Zentrum 37 Patienten (17 weiblich, 20 männlich) im 
Alter von 22 bis 86 Jahren (Median 64 Jahre) mit Lungentumoren behandelt werden. Insgesamt wurden 43 
Zielstrukturen in Einzeittechnik bestrahlt (drei Patienten mit zwei und ein Patient mit vier Targets). 15 Patienten hatten 
ein Bronchial-Karzinom, bei 7 Patienten war das Bronchialkarzinom lokal metastasiert bzw. rezidiviert. Die übrigen 15 
Patienten hatten Metastasen eines extrapulmonalen Primarius (6 x colo-rektal, 3 x pharyngeal, 2 x genital, 1 x Mamma, 
1 x Sarkom, 1 x Melanom, 1 x gastro-intestinal). 
Sieben Patienten waren operativ, sechs strahlentherapeutisch und drei kombiniert vorbehandelt. 
Die Dosisverschreibung lag bei 24 Gy, Dosisanpassungen erfolgten drei mal auf 20 Gy und vier mal auf 22 Gy, in der 
Regel auf die 70 %- oder 75 %- Isodose (Durchschnitt 73,3 %). Im Mittel wurden 130 (37 �± 221) Einstrahlrichtungen 
pro Behandlung eingesetzt, das Tumorvolumen betrug im Durchschnitt 22 cm3 (1,5 �± 64 cm3). 

3 Ergebnisse 

Bei allen Patienten konnte das Tumortracking mit Berücksichtigung des Atemzyklus technisch umgesetzt werden. 
Das Tracking erfolgte sechs Mal mittels Xsight Lung (ohne Marker), ansonsten als Marker-gestütztes Synchrony-
Tracking. In keinem der selektierten Fälle für Xsight Lung musste sekundär ein Marker implantiert werden. 
Bei der Punktion zur Platzierung des Markers kam es bei drei von 31 Patienten in unserer Serie zu einem 
Pneumothorax, so dass vorübergehend eine Thoraxdrainage  angelegt werden musste.  
Die bisherigen Ergebnisse bestätigen die Effektivität des Verfahrens: Die lokale Tumorkontrollrate liegt bei 95 % (zwei 
Lokalrezidive nach 5 bzw. 8 Monaten). Ausgewertet wurden 32 Patienten mit einem mittleren Follow-Up von zehn 
Monaten (3 �± 23 Monate). Fünf Patienten waren noch ohne Follow-Up.  
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Bei einem Patienten kam es zu Übelkeit und Erbrechen am Tag nach der Behandlung, bei einem weiteren Patienten 
konnte radiologisch eine Umgebungs-Pneumonitis nachgewiesenen werden, die jedoch klinisch nicht relevant war. 
Darüber hinaus wurden keine frühen oder späten strahlentoxischen Nebenwirkungen beobachtet. 
Die Kontroll-CT-Untersuchungen der behandelten Patienten zeigen typischerweise eine deutliche Größenabnahme des 
Tumorvolumens. Nach sechs Monaten ist je nach Ausgangsgröße des Tumors lediglich eine intrapulmonale Narbe zu 
erkennen (Abbildung 1). 
Die Präzision des Verfahrens lässt sich an der sehr geringen Umgebungsreaktion des Lungengewebes erkennen. Trotz 
der hohen Einzeitdosen tritt keine nennenswerte Schädigung des angrenzenden Parenchyms auf. 

 

 

Abbildung 1:  Isodosen-Verteilung bei intrapulmonaler Metastase eines Oropharynx-Ca, Verschreibungsdosis: 22 
Gy, 70%-Isodose Zielvolumen umschließend (Bild links); Kontrolle 6 Monate nach Cyberknife-Behandlung mit 
Xsight Lung (Bild rechts) 

4 Diskussion 

In experimentellen Versuchsanordnungen wurde die Genauigkeit des Synchrony-Verfahrens am Phantommodell 
bestimmt [4, 5]. Der Trackingfehler des Systems lag unter einem Millimeter, das Dosisprofil zeigte keine 
nennenswerten Verzerrungen oder bewegungsbedingte Abweichungen. 
Auch in der klinischen Anwendung hat sich die Cyberknife-Technologie für die Behandlung von pulmonalen Prozessen 
als zuverlässig und effektiv erwiesen. Die eigenen Ergebnisse scheinen sich mit der lokalen Tumorkontrollrate von 90% 
aus der Untersuchung von Brown et al. zu decken. Bei sechs der 59 nachuntersuchten Patienten mit nicht kleinzelligem 
Bronchialkarzinom zeigte sich ein persistierender oder fortschreitender Befund. Allgemeine Abgeschlagenheit wurde 
als einzige Nebenwirkung berichtet [6]. 
Die Risiken des Verfahrens liegen vor allem in der CT-gestützten Implantation der Goldmarker. Um die Belastung für 
den Patienten durch die Implantation zu verringern, wurde das Synchrony-Verfahren weiterentwickelt: Ziel sollte es 
sein, Tumoren allein aufgrund ihres Röntgenkontrastes ohne implantierte Marker im Bildortungssystem zu 
identifizieren und so ein direktes Tracking dieser Strukur zu ermöglichen (Xsight Lung). Dazu ist der Kontrast 
zwischen dem Tumor als Tracking-Target und dem angrenzenden Lungengewebe entscheidend. Einflussfaktoren dafür 
sind die Größe des Tumors, seine Dichte und die Überlagerung mit thorakalen Strukturen wie Mediastinum, Herz oder 
Wirbelsäule. Somit ist ein Mindestvolumen gefordert und eine periphere Lage des Tumors von Vorteil, weil 
Überlagerungen in den schrägen Projektionsaufnahmen mit der Wirbelsäule die Identifizierung des Targets stören 
können.  
Das Xsight Lung-Verfahren ermöglicht so die Lagekontrolle des Zielvolumens in Echtzeit. Die während der 
Behandlung angefertigten Projektionsaufnahmen der Zielstruktur führen zusammen mit der Aufzeichnung des 
Atemzyklus über die Infrarot-Kameras zu einer stetigen Aktualisierung des Atem-Korrelationsmodells. Sollte der 
Atemzyklus des Patienten größere Schwankungen (Husten, Aufregung, Entspannung) aufzeigen, bricht das System die 
Synchronisation ab, und es wird ein neues Korrelationsmodell auf der Basis der neuen Atemrhythmik errechnet. Das 
Zielvolumen kann somit auf den tatsächlichen Tumor beschränkt werden, die Belastung des angrenzenden 
Lungenparenchyms wird minimiert. 

70 
40 
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Eine sorgfältige Selektion der Behandlungsfälle ist also Voraussetzung für eine erfolgreiche Xsight Lung Behandlung 
ohne Marker. Bisher konnte die Methode bei sechs Patienten erfolgreich eingesetzt werden.  
Prinzipiell ist ein synchronisiertes Tracking für jede bewegliche Struktur möglich, in die entsprechende Marker 
implantiert werden können. Auch verschiebliche Weichteiltumoren im Bereich von Leber, Pankreas, Niere oder 
Prostata können so behandelt werden.  
 
Neben der bildgeführten Cyberknife-Technologie mit Echtzeit-Kontrolle existieren weitere Trackingverfahren für die 
stereotaktische Behandlung atembeweglicher Lungentumoren [7]: 
Bei den so genannten Atemanhalteverfahren muß der Patient die Luft in einer vorgegebenen Atemlage zur 
Strahlapplikation anhalten. Der Erfolg ist von der Compliance des Patienten abhängig. Die tatsächliche Position des 
Targets variiert je nach Atemlage, ein stabiler Punkt im Atemzyklus lässt sich nur schwer definieren.  
Beim Gating wird der Atemzyklus des Patienten ähnlich der Synchrony-Technik aufgezeichnet und jeder einzelne 
Strahl stets an einer bestimmten Phase des Atemzyklus appliziert. Dabei kann der Patient frei atmen, allerdings fehlt die 
Information über die tatsächliche Position des Targets im Laufe der Behandlung, da lediglich im Vorfeld eine 
Referenzierung durchgeführt wird [8, 9]. 
Gemeinsam haben diese Verfahren, dass keine Kontrolle über die Tumorposition in Echtzeit während der Behandlung 
besteht. Diese Unsicherheit in der Tumorlokalisierung erfordert einen größeren Sicherheitssaum bei der Definition der 
Zielstruktur zur Dosisplanung, so dass letztlich ein größeres Volumen angrenzenden Lungenparenchyms belastet wird. 
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Abstract : 
This paper discloses a prototype device for efficient coupling of a patient-bounded tool with a robot arm while keeping 
the sterile conditions required in an operating room (OR).  
Sterility of the system is usually insured by sterilizing the robot tool, and attaching it with the non-sterile end effector 
manually while covering the robot arm with a sterile drape.  
Our approach consists of a patient-specific rigidly attached tool with four circles inscribed in the 2D surface, an in-
between piece which is the key to maintain sterility of the design and camera-housing. The circles on the tool are 
painted with black matt paint, producing a high-contrast target for the image processing; the opposite extremity can be 
designed for the fixation of any rigid anatomical structure, in the presented case for Upper Jaw Dysgnathia surgery.  
 
Keywords: Sterility, Robotic Assisted Surgery, Coupling with Surgical Tools 
 

1 Problem 

This paper discloses a prototype device for efficient semi-automatic coupling of a patient-bound tool with a robotic arm 
while keeping the sterile conditions required in an OR.  
Other researched solutions are extrinsic in the sense that the coupling devices are viewed externally by means of 
infrared navigation systems or camera tools. Optical markers can be attached to tool and robot without a problem, but 
this forces a constant line-of-sight for a successful coupling [1]. 
This solution poses a problem of unwanted forces being transferred to the patient while attempting to bring the robot 
arm to the tool, and then attaching the tool. Sterility of the system is usually assured by sterilizing the robot tool, and 
coupling it with the non-sterile end effector manually while covering the robot arm with a sterile cloth [2] [3]. 
Several intrinsic solutions for aligning and coupling devices were already described by different researchers [4] [5] [6] 
but none with the ability to maintain the sterile conditions required of an Operating Room (OR) environment and couple 
a ro�E�R�W�L�F���D�U�P���Z�L�W�K���L�W�V���W�R�R�O���D�X�W�R�P�D�W�L�F�D�O�O�\�����7�K�L�V���L�Q�F�U�H�D�V�H�V���W�K�H���G�L�I�I�L�F�X�O�W�\���R�I���X�V�H�����D�Q�G���U�H�G�X�F�H�V���W�K�H���V�X�U�J�H�R�Q�¶�V���G�H�V�L�U�H���W�R���Ueuse 
the device in a frequent manner [7] [8].  
 
Disadvantages of the previous solutions: 

�x Most previous solutions have minimal degrees of flexibility; requiring prior knowledge of the 
workspace, tool and robot. 

�x They require additional expensive tracking hardware, and clear line of sight.  

�x They do not allow simple easy coupling, the manual grippers are usually hard to manipulate and stiff. 

�x Easier, more flexible clamps do not allow an exact orientation correction. 

�x The sterility of the robot is a hard problem to solve. 
  
 
2 Methods 

To improve the coupling of a surgical tool and a robotic arm in a sterile environment a novel technique with a built-in 
camera has been developed. The prototype consists of four pieces, being the forth the camera itself. 
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Figure 1: Breakdown of the prototype pieces, the surgical tool, the in-between piece, and the camera housing. 
 
On one end of the surgical tool there are four circles inscribed in the 2D surface. These circles are painted with black 
non-reflective matt paint, producing a high-contrast optical tracking target for a camera. The opposite extremity of the 
tool can be designed for any rigid anatomical structure. In the presented case it is a mouth-piece with edges which are 
used to wire with the bracke�W�V�� �L�Q�� �W�K�H�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V�� �W�H�H�W�K. Additionally, the surface of the area surrounded by the edges is 
dimpled with several hundred indentations allowing pre-operative secure fixation of an �L�P�S�U�L�Q�W�� �R�I�� �W�K�H�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V�� �W�H�H�W�K����
making it unique for each patient. In figure 4 �L�V���G�L�V�S�O�D�\�H�G���W�K�H���D�W�W�D�F�K�P�H�Q�W���E�H�W�Z�H�H�Q���W�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���W�H�H�W�K���D�Q�G���W�K�H���G�H�V�L�J�Q�H�G��
tool. In a generic surgery approach, the bottom part of this tool part can be designed for other interventions and rigidly 
�D�W�W�D�F�K���W�K�H���W�R�R�O���W�R���W�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���D�Q�D�W�R�P�\���E�\���P�H�D�Q�V���R�I���S�D�W�L�Hnt-specific plastic templates, as described by Marmulla in 1998 
[9]. The head of the surgical tool has a crest with an outside thread which will be used to fix the tool with the robot. 
This connection is better perceived in figure 2. 
 

       

Figure 2: Complete designed, mounted and un-mounted, section view. 
 
The tool is separated from the end effector by a circular in-between piece, with orientation edges and fixating rings, 
displayed in figure 1. The complementary lock part is located both in the tool and in the end effector. This piece has the 
function of providing the sterile interface between the mouth-�S�L�H�F�H���D�Q�G���W�K�H���U�R�E�R�W�¶�V���H�Q�G���H�I�I�H�F�W�R�U���� 
The hollow centre of the piece is occupied by a glass window, providing isolation between the sterile area and the non-
sterile while maintaining an open line of sight for the camera. On the outside �R�I���W�K�L�V���S�L�H�F�H���L�W�¶�V���S�R�V�V�L�E�O�H���W�R���I�L�[ a sterile 
drape which will cover the robot arm, as presented in figure 4. All material that needs to be sterilized is made of 
surgical steel and glass and can undergo any type of sterilization process.  
The camera housing is rigidly attached to a force-torque sensor connected at the end of the robot arm. 
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The fourth and last piece of the prototype is the camera itself. The selected lens must be able to focus at a close range 
(5-8cm away) and have a wide enough view-angle to capture the whole target area without cropping once coupled. The 
light source is provided by a built-in LED ring with diffuse lighting.  
The camera will allow the tracking of a nearby visual target and help guide the robot to the coupling position. 
 
In the surgical workflow:  
 
This prototype was first designed for Cranio-Maxillofacial surgery, and in particular for Upper Jaw Dysgnathia surgery 
[7]. Before surgery, the camera housing is fixed to the extremity of the robot arm, building the basic end effector. The 
OR assistant will bring a sterilized in-between piece with the sterile cloth to the robot, attaching one of the ends to the 
camera housing and securing it with the fixation ring. Then the drape is pulled over the robot covering it completely and 
isolating it from the OR (figure 4). Thanks to this method the robot is completely sterile and separated from the patient. 
During surgery, the mouth-�S�L�H�F�H�� �L�V�� �D�W�W�D�F�K�H�G�� �W�R�� �W�K�H�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V�� �P�D�[�L�O�O�D (figure 4), following the nominal workflow. The 
�G�H�Q�W�D�O���L�P�S�U�H�V�V�L�R�Q�V���S�U�H�Y�L�R�X�V�O�\���D�F�T�X�L�U�H�G���F�R�U�U�H�V�S�R�Q�G���H�[�D�F�W�O�\���W�R���W�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���G�H�Q�W�L�W�L�R�Q���Dnd the mouth-piece its fixed using 
a metal wire between the edges and the brackets.  
The surgeon will bring the robot arm over the patient in force-control mode, and as soon as the camera sees the target, it 
corrects its movement towards it. The force-control mode operates in a simple intuitive way, paving the path towards a 
semi-automatic coupling. When the system does not recognize any target, the surgeon is able to manoeuvre the robot 
freely and position it in a comfortable way.  
From the software point of view, in parallel with the force-control mode, the image processing thread searches the 
captured frames for a target to follow. Once it acquires a target and computes its distance and orientation, future 
movements requested by the surgeon are then restricted, limiting the movement along the coupling axis only. In each 
control loop, the user information from the force-�W�R�U�T�X�H���V�H�Q�V�R�U���L�V���I�L�O�W�H�U�H�G���D�Q�G���W�K�H���V�X�U�J�H�R�Q�¶�V���L�Q�W�H�Q�W�L�R�Q�V���L�Q�W�H�U�S�U�H�W�H�G�����7�K�H��
direction of the applied force will determine if the surgeon wishes to couple or decouple the robot arm, moving the 
robot arm to or from the target, but always on the coupling axis. 
No registration process is required. The four circles on the mouth-piece are sufficient to compute the 3D information 
limited to distance and orientation accurately from only a single 2D camera. 
Once the robot is correctly positioned, the surgeon then only needs to rotate the exposed fixating ring to complete the 
coupling procedure.  

3 Results 

The prototype device is attached to a modified Stäubli RX90 robot (Caspar system by Orto-Maquet) equipped with a 
Force-Torque Sensor for hands-on control. By providing the system with a little more control and decision power, the 
surgeon is able to execute his functions faster, safer and more effectively. Some photos of the assembled prototype can 
be seen in photos 3 and 4. 
 

 

Figure 3: Camera housing with camera, light-source and Force-Torque Sensor attached to the robot arm. The diffuse 
filter and glass window were removed for better visualization. 
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Figure 4: Coupled prototype with sterile drape and example of the mouth-piece 
attached to a phantom. 

4 Discussion 

Local intrinsic solutions can solve problems easily and accurately, without drastically increasing the complexity of the 
systems, while additionally making surgical systems more user-oriented and intuitive [8]. Guiding the robot arm 
movement in force-control mode allows this intuitive goal, while the semi-automatic coupling facilitates its use. 
With this solution the mechanical coupling device is no longer an industrial gripper; in its place the described in-
between piece with custom-made tightening rings secures the robot and tool. This piece allows the complete sterile 
separation between the patient and the robotic apparatus. While the above discussion has proven the usability of the 
device, there are still benefits to be achieved through the reduction in the overall size of the coupler and system. 
The easy coupling followed by the required image processing to track the circles can guide the robot arm without 
endangering the patient by making excessive contact with the tool and hence, exerting excess forces onto the patient. 
Practical experiments with patients have not yet taken place with this first prototype.  
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Abstract : 
Angiographie-C-Bogen-System bieten seit einigen Jahren die Möglichkeit Computertomographie (CT) Bilder durch 
entsprechende Bewegungsabläufe im interventionellen OP-Raum aufzunehmen und zu rekonstruieren. Neuste C-Bogen-
Systeme benutzen zur Führung des C-Bogens modifizierte Industrieroboter. Voraussetzung für eine qualitativ 
hochwertige Rekonstruktion von CT-Bildern ist die genaue Kenntnis über die tatsächlich abgefahrene Trajektorie 
während des Scans. Sollen einmalig vermessene Trajektorien für die Rekonstruktion verwendet werden, müssen diese 
mit hoher Genauigkeit reproduzierbar sein. In diesem Beitrag wird die Reproduzierbarkeit von Bewegungstrajektorien 
eines robotergeführten C-Bogen-Systems untersucht.  
 
Schlüsselworte: Misalignment, C-Bogen, Roboter 
 
 
1 Problem 

Mit Angiographie-C-Bogen-Systeme, die häufig bei Interventionen für die intraoperative Bildgebung eingesetzt 
werden, können durch geeignete Kinematiken und Bewegungsabläufe Daten für die Erstellung von 
Computertomographie (CT) Bildern gewonnen werden. [1] Hierzu muss der C-Bogen in vordefinierten Trajektorien um 
das Aufnahmeobjekt bewegt werden. Bei dem C-Bogen-�6�\�V�W�H�P�� �Ä�$�[�L�R�P�� �$�U�W�L�V�� �]�H�H�J�R�³�� �G�H�U�� �)�L�U�P�D�� �6�L�H�P�H�Q�V�� �+�H�D�O�W�K�F�D�U�H����
Forchheim, Deutschland (siehe Abbildung 1) wird die Bewegung des C-Bogens durch einen Roboter ausgeführt. 
 
Für eine exakte Rekonstruktion der Projektions- zu Schichtbildern muss die Aufnahmegeometrie jeder Projektion genau 
bekannt sein. Bei konventionellen Angiographie-C-Bögen wird das Misalignment (die Abweichung der tatsächlichen 
Geometrie von der in der Rekonstruktion angenommenen) einmalig für jede Trajektorie unter der Annahme bestimmt, 
dass die Trajektorie reproduzierbar ist. Da die Robotersteuerung jedoch jede Fahrt einer Trajektorie neu berechnet, 
muss geprüft werden, ob diese Annahme gerechtfertigt ist und das Misalignment für die Rekonstruktion lediglich 
einmalig bestimmt werden muss. 
 

 

Abbildung 1: Axiom Artis Zeego am Institut für Medizinische Physik. 
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2 Methoden 

�$�Q�� �G�H�P�� �Ä�$�[�L�R�P�� �$�U�W�L�V�� �]�H�H�J�R�³�� �&-Bogen wurde für die Reproduzierbarkeitsmessung 45 mal eine CT-Fahrt mit einer 
vordefinierten Startposition durchgeführt. Das System wurde zwischen den Verfahrbewegungen  nicht bewegt. Zur 
Vermessung der Reproduzierbarkeit wurden zwei unabhängige Messmethoden verwendet. 
 
Die Startposition des robotergeführten C-Bogens wurde mit einer Trackingkamera (Polaris, NDI Inc., Waterloo, 
Ontario, Kanada) vermessen. Für die Messung der Startposition mit der Trackingkamera wurde an dem C-Bogen eine 
Referenzmarke (dynamic reference frame, DRF) montiert, dessen Position im Raum von der Kamera gemessen wurde. 
Die Messgenauigkeit der Trackingkamera wurde zuvor für den hier verwendeten Aufbau mit einem RMS-Fehler von 
0,05 mm experimentell bestimmt. Dafür wurden Wiederholungsmessungen in dem anschließend verwendeten 
Raumbereich des Messvolumens der Trackingkamera durchgeführt. Das Messvolumen der Trackingkamera reicht 
allerdings nicht aus, um den gesamten Arbeitsraum des C-Bogens zu erfassen, weiterhin gilt die zuvor gemessene 
Genauigkeit nicht für den gesamten Arbeitsraum der Trackingkamera. Durch die begrenzte Framerate der 
Trackingkamera kann sie ebenfalls nur bedingt für die Auswertung der gesamten Trajektorie genutzt werden. Daher 
wurden die weiteren Aufnahmepositionen mit Hilfe eines neu entwickelten bildbasierten Misalignment-Algorithmus 
bestimmt. 
 
Dieser Algorithmus berechnet die Aufnahmegeometrie, also die Position des Fokuspunktes der Röntgenquelle und der 
Lage der Bildebene, einzelner Projektionsbildern anhand der Abbildung eines Kalibrierphantoms.  Anhand der 
Aufnahmegeometrie aller Projektionsbilder lässt sich eine Aussage über die Reproduzierbarkeit der Trajektorie treffen. 
Der Algorithmus wurde in Anlehnung an den Misalignment-Algorithmus von Rougée [2] entwickelt, wobei für die dort 
verwendete Least-Squares-Optimierung ein Levenberg-Marquardt-Algorithmus nach Zhang [3] von den Autoren 
angewendet wurde. Für die Vermessung wird ein Kalibrierphantom in den Strahlengang eingebracht. Das 
Kalibrierphantom enthält die Röntgenstrahlung stark absorbierende Metallkugeln, deren Lage im Phantom bekannt ist. 
Anhand der Projektion dieses Phantoms (siehe Abbildung 2a)  kann die Aufnahmegeometrie berechnet werden. Im 
Misalignment-Algorithmus werden zunächst die Schwerpunkte der Kugeln im Projektionsbild ermittelt und dann die 
Kugelprojektionen den Kugeln im Kalibrierphantom zugeordnet. Dies ist möglich, da Kugeln mit zwei 
unterschiedlichen Durchmessern verwendet werden. Anhand von Sequenzen aus jeweils acht Kugeln kann so ein 
eindeutiges Kugelmuster erzeugt werden, dass in den Projektionsbildern erkannt werden kann. Die Aufnahmegeometrie 
berechnet sich durch Minimierung des Rückprojektionsfehlers zwischen den gemessenen Kugelprojektionspositionen 
im Bild und den Positionen des mathematisch vorwärtsprojizierten Phantoms.  
 
Beide hier vorgestellten Messmethoden werden zumindest für das erste Projektionsbild parallel angewandt. Die 
Auswertung der gesamten Trajektorie kann allerdings nur mit dem Misalignment-Algorithmus durchgeführt werden. 
 

3 Ergebnisse 

Beim Nachweis der Reproduzierbarkeit der Trajektorien über die Trackingkamera wurde die Distanz der Startposition 
der Trajektorie der n-ten zur ersten Messung betrachtet. Hierbei trat eine Abweichung von bis zu 0,21 mm zwischen 
den Startpositionen der C-Bogen-Trajektorie auf. Zur Auswertung der Positionen, die mit dem Misalignment-
Algorithmus bestimmt wurden, wurde ebenfalls die erste Projektion verwendet. Sie entspricht allerdings nicht der 
optisch vermessenen Startposition, da der C-Bogen erst einen gewissen Teil der Trajektorie abgefahren hat, bevor die 
erste Durchleuchtung stattfindet. Die Differenz zwischen den Positionen der n-ten zur ersten Trajektorie (jeweils der 
ersten Projektion) wird für die Reproduzierbarkeit betrachtet. Sie betrug bis zu 1,5 mm.  
Zusätzlich wurde ein Drahtphantom (Ø 500µm)  mit den ermittelten Misalignment-Parametern rekonstruiert. Damit 
kann die Güte der Vermessung bestimmt werden. Bei optimaler Misalignment-Vermessung und hoher 
Reproduzierbarkeit muss sich der Draht als Kreis in einer axialen Schicht abbilden. In den Schichtbildern siehe 
Abbildung 2b traten nur geringe  Misalignment-Artefakte auf, der Draht wird fast rund abgebildet. In Abbildung 2c 
hingegen ist Draht ohne Misalignment-Korrektur dargestellt. 
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Abbildung 2: a) Projektionsbild Kalibrierphantom.  
b) Rekonstruierter 500 µm Draht mit korrigiertem Misalignmnet. (C0 / W1000)  
c) Rekonstruierter Draht zum Vergleich ohne Misalignmnet-Korrektur. (C0 / W1000) 

4 Diskussion 

Sowohl die Vermessung der Trajektorie mit der Trackingkamera, als auch die bildbasierte Misalignment-Bestimmung 
haben die Reproduzierbarkeit der Trajektorie des robotergeführten C-Bogen-Systems nachgewiesen und somit ist eine 
einmalige Bestimmung der Misalignment-Parameter für eine Trajektorie zulässig. Der entwickelte Algorithmus ist 
geeignet die Misalignment-Parameter zu bestimmen, die in der Rekonstruktion zur Reduktion der Misalignment-
Artefakte geeignet sind. Durch den Roboter sind neue, flexible Trajektorien möglich, somit ist es nicht mehr 
zweckmäßig für jede Trajektorie das Misalignment zu bestimmen. In zukünftigen Arbeiten soll das Verfahren 
beschleunigt werden, um gleichzeitig mit der Datengewinnung, anhand von am Tisch angebrachten Marken die sich im 
Projektionsbild extrahieren lassen, die Misalignment-Parameter online zu bestimmen. 
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Abstract: 
 
A new approach for needle placement using a light weigh robot for precise manipulation of medical tools in 
combination with robot-driven intra-operative FD-CT and optical navigation is presented. Workflow concepts and 
preliminary error measurements are described. The mean measured positioning error of the robot at targeting points 
was of 0.5 mm (rms) with a standard deviation of ± 0.3 mm. The used navigation system and the robot were successfully 
coupled resulting in a mean error of 0.7 mm (rms) with a standard deviation of ± 0.3 mm. 
 
Keywords: robotic needle placement, medical robotics, image-guided interventions, flat detector-CT 
 
 

1 Introduction 
 
As percutaneous procedures with cannulae and probes under image guidance continue to increase in numbers and 
importance there will be an increased demand for technological assistance. Interventional radiology needle placement 
systems using optical navigation [1] have shown targeting accuracy of less than 1mm.  
 
Fluoroscopic and 3D-CT imaging integrated in a single device, the so called intraoperative Flat-Detector-CT (FD-CT) 
systems, allows dedicated clinical procedures where immediate imaging is required. The use of robotics in combination 
with FD-CT could open new possibilities both for imaging and therapy [2]. High precision, less morbidity and less 
radiation exposure among others is demanded from robot-assisted interventions. In CT and MR specially designed 
robotic systems and industrial adapted robots already showed their potential benefit [3] [4]. It is important that a robotic 
system achieve needle positioning values below 1mm in order to be of medical relevance. 
 
Our approach for needle placement is to use a mechatronic device for precise manipulation of medical tools using intra-
operative FD-CT in combination with optical navigation. 
 
 

2 Methods 
 
The setup consists of a LWRIII system (Light weight robot III, KUKA Robots GmbH, Augsburg), originally developed 
by DLR [5] and designed for safe human-robot interaction, mounted on a wheeled rack. A position measurement system 
(Polaris, NDI Waterloo, Canada) is used to detect the position of the tool tip attached to the robot in relation to the 
patient. Imaging is carried out by a robot-driven FD-CT (Artis-Zeego, Siemens Medical Solutions, Forcheim). Planning 
and navigation is realized on an external application controller which communicates with the robot controller using the 
RSI (KUKA Robot Sensor Interface) and a DeviceNet card (Figure 1a, 1b). 
 
The RSI provides an interface between an external controller and the KUKA controller enabling it to dynamically 
control the motion of the robot. Every 12 milliseconds it sends and reads messages containing robot positions and 
orientations in form of XML packages. With the cyclic incoming information, the external controller is able to calculate 
new trajectories and sends back path corrections to the KUKA controller. A DeviceNet card is used to initialize the 
robot controller and provides additional inputs and outputs for the system. 
 
For the manual needle feed an exchangeable tool made of PEEK was constructed. Due to the properties of the selected 
material the tool is X-ray translucid (no metal artifacts), biocompatible and can be easily sterilize. Its one degree of 
freedom construction allows only linear motion and at the same time holds the needle firmly. To confirm these 
characteristic a FD-CT scan was carried out on the needle holder and a 3D-image was reconstructed. 
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Figure 1: Components of the proposed setup a) in the OR were a light weigh robot holds a 
needle inside the scanning area of FD-CT Artis-Zeego and b) shows the integrated control 
architecture of the system. 

 
The proposed workflow consists of the following steps: the patient is positioned on the operating-table and a FD-CT 
scan is carried out.  The obtained DICOM files are sent to the application controller and displayed in a touch screen in 
form of biplanes images. With the help of this graphical interface the physician defines the trajectory that the needle 
should follow in order to hit the tumor accurately. Using the gravity compensation control mode [6], the physician will 
be able to grab the robot-arm with his hand and to position its tool tip at the starting point of the planned trajectory. 
After a command, automatic orientation of the needle in relation to the target will be carried out by the robot with the 
help of the navigation system. The physician will insert the needle manually with the help of the special designed tool. 
If necessary, a joystick can be used for fine adjustment of the needle in tool coordinates. Control scans using 
fluoroscopy or 3D-CT are carried out to find out whether the needle tip has hit the target accurately.  
 
Preliminary accuracy studies of the proposed setup were carried out in two experiments: 
 
In the first experiment (without navigation) the positioning accuracy of the robot at targeting points was determined. 
The needle tip was registered in tool coordinates using the KUKA control software. Following linear trajectories, the 
needle tip was moved from 100 different directions towards a fixed point. The approximation velocity was lower than 
20mm/s. The experiment was repeated at different positions within a workspace of 30×30cm. A CCD camera coupled 
with a telecentric lenses with a magnification of 5 was used to measure the error (Figure 2a). The scale in the focal 
plane of the camera was measured independently before. The determined accuracy of the setup was below 0.1 mm. 
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Figure 2: In a) photographs taken with a CCD camera (magnification of 5) display how 
accurate a needle driven by the robot could target a fixed point, and in b) accuracy 
measurements the robot coupled with the navigation system are shown.  

 
 
In a second experiment the coupling of the robot with the position measurement system was evaluated. A dynamic 
reference frame (DRF) consisting of four reflecting spheres was attached to the robot tool. A second fixed DRF was use 
in order to establish a reference coordinated system.  
 
The DRF attached to the robot tool was moved to 125 different positions within a cube of 20 mm grid size (Figure 2b) 
in reference to the fixed DRF. The robot was held in every position for 15 seconds till a new set point was requested by 
the external controller. During this time, the distance of the moving DRF in relation to the fixed DRF was measured 
with the navigation system. Five measurements were done in each position in order to filter noise of the Polaris 
measured data. The error was determined as the distance between the measured and the ideal values. 
 
 

3 Results 
 
The proposed system architecture was found suitable to combine an industrial robot controller with a clinical navigation 
system. For the intervention, the workspace inside the C-arm is sufficient to let the robot perform its tasks. The 
designed needle-holder did not disturb the CT image generation and secures the fixation of the needle. 
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The measured mean positioning error of the robot at targeting fixed points was of 0.5 mm (rms) with a standard 
deviation of ± 0.3 mm. The Polaris system and the robot were successfully coupled resulting in a mean error of 0.7 mm 
(rms) with a standard deviation of ± 0.3 mm.  
 
 

4 Discussion 
 
In these first experimental studies accuracy results of a robot-assisted needle placement system were presented. Some of 
the error chain parameters that could affect the accuracy of the robotic system were measured. The described robot 
setup seems feasible to work together with a robot driven FD-CT C-arm. Nevertheless it is still a researching issue that 
will be better clarified in the next investigations. 
 
The error could be minimized with a better registration of the tool and an optimization of the controller parameters. The 
influence of the navigation system accuracy and its sample time will be investigated in more detail. Safety features like 
contact force sensing will be added to the system in the future.  
 
First targeted surgical operations are biopsies in the liver, kidney and lungs. The scope of the applications could be 
expanded to other medical procedures like the placement of pedicle screws in the upper spine. 
 
 

5 References 
 
[1]  Nagel M, Schmidt G, Petzold R, Kalender WA: A Navigation System for Minimally Invasive CT-Guided 

Interventions. MICCAI (2) 2005: 33-40 

[2]   Kalender WA, Kyriakou Y (2007), Flat-detector computed tomography (FD-CT), Eur Radiol 17:2767-2779. 

[3] Cleary K, Melzer A, Watson V, Kronreif G, Stoianovici D (2006), Interventional robotic systems: Applications 
and technology state-of-the-art, Minimally Invasive Therapy 15:2;101-113 

[4]   Leinung M, Baron S, Eilers H, Heimann B, Bartling S, Heermann R, Lenarz T, Majdani O: Robotic-guided 
minimally-invasive cochleostomy: first results, CURAC 2007;2(1):Doc05 

[5]   Hirzinger G, Sporer N, Albu-�6�F�K�l�I�I�H�U�� �$���� �+�l�K�Q�O�H�� �0���� �.�U�H�Q�Q�� �5���� �3�D�V�F�X�F�F�L�� �$���� �6�F�K�H�G�O�� �0�� ���������������� �'�/�5�¶�V�� �W�R�U�T�X�H-
controlled light weight robot III �± are we reaching the technological limits now?, Proceedings of the 2002 
IEEE International Conference on Robotics & Automation. 

[6]   Ott C, Albu-Schäffer A, Kugiy A, Stramigioliz S, Hirzinger G (2004), A Passivity Based Cartesian Impedance 
Controller for Flexible Joint Robots - Part I: Torque Feedback and Gravity Compensation, Proceedings of the 
2004 IEEE International Conference on Robotics & Automation 

 

 



Die roboterassistierte endoskopische extraperitoneale radikale Prostatektomie (rEERPE)�3 onkologische 
und funktionelle Ergebnisse nach 40 Eingriffen 

R. Rabenalt et al. 

 

 139  

Die roboterassistierte endoskopische extraperitoneale radikale 
Prostatektomie (rEERPE)�± onkologische und funktionelle Ergebnisse 

nach 40 Eingriffen 
 

R. Rabenalt, M. Do, A. Dietel, J.-U. Stolzenburg 
 

Klinik und Poliklinik für Urologie 
Universitätsklinikum Leipzig, Germany 

 
e- Mail: robert.rabenalt@medizin.uni - leipzig.de  

 
Abstract : 

 
Seit der ersten mit dem DaVinci-System durchgeführten radikalen Prostatektomie hat diese Technik in den USA sowohl 
die retropubische (RRP) als auch die laparoskopische Prostatektomie (LRP) beim lokal begrenzten PCA verdrängt. Wir 
berichten über unsere Erfahrungen mit der DaVinci-Prostatektomie, die bei 40 Patienten mit einem lokal begrenzten 
Prostatakarzinom durchgeführt wurde. Die durchschnittliche OP-Zeit, einschließlich der An- und Abdockzeiten betrug 
188 min, die Transfusionsrate 0%. Bei der histologischen Untersuchung fanden sich bei 77,5% ein pT2-Tumor und bei 
22,5% ein pT3-Tumor. Die Rate der positiven Absetzungsränder betrug 6,5% und 33,3% bei den pT2- bzw. pT3-
Tumoren. Die Katheterverweildauer betrug 6,1 Tage. Nach 3 Monaten waren bereits 77,5%, nach 6 Monaten 90% der 
Patienten vollständig kontinent. Unsere Ergebnisse zeigen, dass die funktionellen und onkologischen Resultate der 
rEERPE  mit den Ergebnissen der klassischen EERPE und der laparoskopischen RPE (LRPE) vergleichbar sind,  und 
dass durch den extraperitonealen Zugangsweg die potentiell bestehenden intraperitonealen Komplikationen konsequent 
vermieden werden. 
 
Schlüsselworte: daVinci, Prostatektomie, EERPE, Laparoskopie 
 
 
1 Problem 

In der Therapie des lokal begrenzten Prostatakarzinoms (PCA) stehen neben Strahlentherapie, in Form der externen und 
der interstitiellen Bestrahlung (Brachytherapie), auch verschiedene operative Verfahren zur Verfügung. Seit der 
Etablierung der laparoskopischen radikalen Prostatektomie (LRP) 1999 durch Guillonneau [1] und der endoskopischen 
extraperitonealen radikalen Prostatektomie (EERPE) 2002 durch Stolzenburg [2] haben sich die sogenannten minimal-
invasiven Operationstechniken in vielen Studien als gleichwertig im Vergleich zur retropubischen radikalen Prostatek-
tomie (RRP) erwiesen. Hinsichtlich der perioperativen Morbidität ist der laparoskopische/endoskopische Zugangsweg 
in Bezug auf den Blutverlust, Analgetikabedarf und die Rekonvaleszenzdauer, überlegen, was in verschiedenen 
prospektiven Studien gezeigt werden konnte [3, 4]. Diese Vorteile konnten in prospektiven Untersuchungen ebenfalls 
für die roboterassistierte laparoskopische Prostatektomie (RALP) belegt werden [5, 6]. Seit der ersten mit dem DaVinci-
System durchgeführten RALP (DaVinci-Prostatektomie), hat diese Technik innerhalb von nur vier Jahren in den USA 
den offenen retropubischen Zugang als Standard der operativen Therapie des Prostatakarzinoms abgelöst: 2007 wurden 
mehr als. 55.000 Prostatektomien (somit etwa 70% dieser Eingriffe) unter Verwendung dieser neuen Technologie 
durchgeführt. Auch in einigen wenigen urologischen Zentren in Deutschland hat die daVinci-Technologie mittlerweile 
Einzug gehalten. Im Folgenden berichten wir über unsere ersten Ergebnisse bei 40 roboter-assistierten endoskopischen 
extraperitonealen radikalen Prostatektomien (rEERPE). 
 
 
2 Methoden 

Nach Einführung des DaVinci-Systems wurde bei insgesamt 40 Patienten mit einem histologisch gesichertem 
Prostatakarzinom in der Klinik und Poliklinik des Universitätsklinikums Leipzig eine roboterassistierte endoskopisch 
extraperitoneale radikale Prostatektomie durchgeführt. Das durchschnittliche Alter der Patienten bei der Operation lag 
bei 66 (50-74) Jahren. Der präoperative PSA-Wert betrug 11,6 (1,5- 42,5) ng/ml. Die Operationen wurden durch zwei 
Operateure mit langjähriger Erfahrung bei der laparoskopischen/endoskopischen radikalen Prostatektomie 
(LRP/EERPE) durchgeführt. Die Eingriffe erfolgten in Intubationsnarkose. 
 
Die Operation beginnt zunächst mit der Präparation des Präperitonealraums mit einer 1,5 cm langen Inzision links 
unterhalb des Nabels. Es erfolgt eine quere Inzision des vorderen Blattes der Rektusscheide, ein stumpfes 
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Auseinanderdrängen der Fasern des M. rectus abdominis (in Längsrichtung) und eine Darstellung der hinteren 
Rektusscheide. Auf dieser entlang wird nach distal der Präperitonealraum zunächst digital entwickelt. In diese Schicht 
wird ein Ballontrokar eingeführt und der Präperitonealraum unter Sicht durch Insufflation des Ballons weiter präpariert. 
Nach Entfernen des Ballontrokars wird ein Optiktrokar eingeführt und fixiert. Die CO2-Insufflation erfolgt bis zu einem 
Druck von 12 mmHg. Im Anschluß daran erfolgt die Platzierung von 2 (8-mm-) DaVinci-Trokaren (jeweils pararektal 
rechts und links), einem weiteren 5mm Trokar zwischen dem rechten DaVinci-Trokar und dem Kameratrokar sowie einem 
12-mm-Trokar ca. 2 cm oberhalb der rechten Spina iliaca anterior superior. Danach wurden die Patienten in eine Kopftieflage 
(10-15°) gebracht und das Robotersystem angedockt. Nach der weiteren Präparation des Extraperitonealraumes erfolgte, wenn 
indiziert, die pelvine Lymphadenektomie als Staginglymphadenektomie beidseits in den folgenden Grenzen: Bifurkation 
der A. iliaca (kranial), Ilikalgefäße (lateral), Arcus pubis (kaudal) und N. obturatorius (posterior). 
 
Nach vorrangig stumpfem Darstellen der Vorderfläche der Prostata und der endopelvinen Faszie wird diese inzidiert. 
Beide puboprostatischen Bänder werden anschließend durchtrennt. Es schließt sich die Umstechung des dorsalen 
Venenplexus (Plexus Santorini) an. Wir verwenden dazu Vicryl der Stärke 2/0 mit einer leicht aufgebogenen SH-Nadel. 
Die Harnblase überlappt die Prostata in Form eines Dreiecks. Die Blasenhalsdissektion beginnt an der Spitze dieses 
Dreiecks bei 11�±1 Uhr. Die Harnröhre wird entwickelt und inzidiert . Der Katheter wird entblockt, aus der Blase luxiert 
und durch den Assistenten unter Zug in Richtung Symphyse fixiert. Durch dieses Manöver wird die Schleimhautgrenze 
zwischen Prostata und Blasenhals deutlich sichtbar. Die Blasenhalsdissektion wird beidseits nach lateral erweitert. Erst 
danach erfolgt eine vollständige Durchtrennung des dorsalen Blasenhalses. Nach vollständiger Durchtrennung  des 
Bla�V�H�Q�K�D�O�V�H�V�� �]�H�L�J�W�� �V�L�F�K�� �D�O�V�� �W�\�S�L�V�F�K�H�V�� �Ä�D�Q�D�W�R�P�L�V�F�K�H�V�� �)�H�Q�V�W�H�U�³�� �G�H�U�� �%�O�L�F�N�� �D�X�I�� �G�L�H�� �$�P�S�X�O�O�H�Q�� �G�Hr Ductus deferentes. Der 
nächste Schritt ist die Durchtrennung der Ampullen der Ductus deferentes. Durch den Assistenten werden beide 
Ampullen nach kranial fixiert, wobei durch Zug in kranialer Richtung die Samenblasen exponiert werden. Die 
Samenblasen werden anschließend schrittweise entwickelt. Nach Dissektion der Samenblasen fixiert der Assistent die 
rechte Ampulle des Ductus deferens und die rechte Samenblase, der Operateur die linke Ampulle des Ductus deferens 
und die linke Samenblase jeweils in kraniolateraler Richtung. Hierbei zeigt sich wiederum �H�L�Q���Ä�D�Q�D�W�R�P�L�V�F�K�H�V���)�H�Q�V�W�H�U�³����
das kranial von der Unterfläche der Prostata und lateral von den Prostatapfeilern begrenzt wird. Zwischen diesen 
Strukturen spannt sich die kräftigere hintere Denonvillier-Faszie. Diese wird unmittelbar kaudal der Prostata inzidiert, 
wobei nun das typische prärektale Fett sichtbar wird. Das Rektum wird in der Mittellinie vorrangig stumpf abpräpariert. 
Nach vollständiger Durchtrennung der Denonvillier-Faszie zieht der Assistent die Prostata nach kraniolateral. Die 
Prostatapfeiler werden schrittweise durchtrennt. Nach dem Durchtrennen des Plexus Santorini wird die Harnröhre an 
der Grenze zur Prostata abgesetzt.  
 
Die abwinkelbaren Instrumente mit ihren 7 Freiheitsgraden gestatten eine sehr exakte apikale Dissektion. Die Urethra 
kann dabei vollständig unterfahren werden, wodurch sich die anatomische Grenze am Übergang der Harnröhre zur   
Prostata sehr gut darstellen läßt. Nach Durchtrennung der ventralen Zirkumferenz der Harnröhre wird der Katheter 
hervorluxiert und in Richtung Symphyse fixiert. Danach erfolgt die Dissektion der dorsalen Harnröhrenzirkumferenz.  
Nach vollständiger Dissektion wird die Prostata in einen Bergebeutel gelegt. Dieser wird partiell durch den Trokar im 
rechten Unterbauch nach außen gezogen. Der Trokar wird stumpf neben dem Bergebeutel wieder in den 
Präperitonealraum eingeführt. Zug am Bergebeutel vermeidet ein Entweichen des CO2 aus dem Präperitonealraum. Die 
komplette Bergung des Präparates erfolgt erst am Ende der Operation durch eine Erweiterung der Trokareinstichstelle 
auf 3�±5 cm (abhängig von der Größe der Prostata). 
 
Die urethrovesikale Anastomose erfolgte teilweise durch Einzelknopfnähte (2�±0 Vicryl, UR-6-Nadel) bzw. nach der 
Technik von van Velthoven (2/0 Monocryl). Alle Knoten werden intrakorporal geknüpft und liegen extraluminär. 
Abschließend wird die Anastomose auf Wasserdichtigkeit geprüft und eine 16-Ch-Robinson-Drainage über eine 
Trokareinstichstelle im rechten Unterbauch in den Situs gebracht und lateral der Anastomose platziert. 

3 Ergebnisse 

Bei keiner der 40 durchgeführten Operationen musste zu einer offenen Operation konvertiert werden. Die 
durchschnittliche Operationszeit betrug inklusive der An- und Abdockzeit des Robotersystems 188 (140-240) Minuten. 
Der intraoperative Blutverlust lag durchschnittlich bei 270 ml. Es war weder intra- noch postoperativ die Gabe von 
Bluttransfusionen notwendig.  Die perioperative Mortalität betrug 0%. Intraoperativ zeigten sich keine Komplikationen. 
Postoperativ kam es bei zwei Patienten zu einer Anastomoseninsuffizienz, die am 2. postoperativen Tag ebenfalls 
laparoskopisch reanastomosiert wurden. Bei einem Patienten bildete sich eine symptomatische Lymphozele, die mittels 
laparoskopischer Lymphozelenfensterung therapiert wurde. 
In der histologischen Untersuchung fanden sich bei 31 (77,5%) Patienten ein pT2-Tumor und bei 9 (22,5%) Patienten 
ein pT3-Tumor. Bei 6,5% (2/31) der Patienten mit einem pT2-Tumor und 33,3% (3/9) der Patienten mit einem pT3-
Tumor fanden sich positive Absetzungsränder (siehe Tabelle 1).  
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Staging  Anzahl positive Schnittränder 

pT2a n=3 (7,5%) - 

 
R1 in pT2 6,5 % (2/31 ) 
               

pT2b n=1 (2,5%) - 

pT2c n=27 (67,5%) 2 (7,4%) 

pT3a n=4 (10%) 1 (25%) 
R1 in pT3 33,3% (3/9) 
                

pT3b n=5 (12.5%) 2 (40%) 

pT4 n=0  

Tabelle 1: Pathohistologische Ergebnisse 
 
 
Die durchschnittliche Katheterverweildauer betrug 6,1 (6-10) Tage. Wir führen zur Überprüfung der Dichtheit der 
Anastomose routinemäßig am 5. postoperativen Tag eine Cystographie durch. Hierbei wird die Harnblase mit 100ml 
Kontrastmittel gefüllt. 
 
Bei der Untersuchung der funktionellen Ergebnisse waren 3 Monate postoperativ bereits 77,5% und nach 6 Monaten 
90% der Patienten vollständig kontinent (siehe Tabelle 2).   
 

Kontinenz    

 vollst. kontinent 1-2 Vorl./Tag Mehr als 2 Vorl./Tag 
3 Monate postoperativ 
(n= 40) 

77,5% (31 Pat.)  17,5% (7 Pat.) 5% (2 Pat.) 

6 Monate postoperativ 
(n =40) 

90% (36 Pat.) 10% (4 Pat.) - 

Tabelle 2: Funktionelle Ergebnisse 

4 Diskussion 

Die roboterassistierte Laparoskopie stellt heute die Weiterentwicklung der konventionellen Laparoskopie dar. Im 
Gegensatz zur konventionellen Laparoskopie hat der Operateur 3-dimensionale Sicht. Dies ermöglicht eine räumliche 
Wahrnehmung mit optimaler Tiefeneinschätzung und verbessert das operative Vorgehen. Die abwinkelbaren 
Instrumente mit 7 Freiheitsgraden, sind den Handgelenken eines Chirurgen nachgeahmt und ermöglichen eine 
vergleichbare Beweglichkeit zur offenen Operation. Dies ist ein wesentlicher Vorteil gegenüber der konventionellen 
Laparoskopie mit nur 3 Freiheitsgraden. Für den laparoskopisch nicht versierten Operateur bedeutet diese 
Beweglichkeit einen deutlichen Vorteil und wird die Lernkurve deutlich verkürzen. Mit Hilfe der modernen Technik der 
Telemanipulator Technologie kann die Handbewegung des Arztes skaliert, also gefiltert und verfeinert werden. Feine, 
bei jedem Menschen vorhandene ruckartige oder Zitterbewegungen werden ausgeglichen. Die ergonomische 
Sitzhaltung des Operateurs ermöglicht eine entspannte und konzentrierte Operation.  
Durch die Kombination der bereits etablierten Operationstechnik der endoskopischen extraperitonealen radikalen 
Prostatektomie mit dem Roboter-System DaVinci lassen sich die Vorteile der Minimalinvasivität mit den klassischen 
Vorteilen des retropubischen Zuganges auch in die Roboterchirurgie übersetzen. Bei Beurteilung eines neuen operativen 
Verfahrens zur Behandlung des klinisch lokalisierten Prostatakarzinoms sind die onkologischen (Tumorfreiheit) und die 
funktionellen (Kontinenz, Potenz) Ergebnisse sowie die Komplikationsrate und die Katheterverweildauer von 
entscheidender Bedeutung. In unserem Patientengut haben wir positive Schnittränder bei 2/31 pT2-Tumoren (6,5%) und 
bei 3/9 pT3-Tumoren (33,3%) gefunden. Diese frühen onkologischen Ergebnisse sind vergleichbar denen der offenen 
retropubischen Prostatektomien und der roboter-assistierten Prostatektomie in Zentren mit großer Erfahrung [7, 8]. 
In der vorliegenden Serie waren nach einem Follow-up von 3 Monaten 77,5% der Patienten und nach 6 Monaten 90%  
der Patienten vollständig kontinent. Joseph [9] berichtet über eine Kontinenzrate von 96% nach 6 Monaten. Hinsichtlich 
der funktionellen Ergebnisse der Potenz liegen in unserem Patientenkollektiv noch keine Daten vor. 
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�'�H�U���Ä�Q�D�W�•�U�O�L�F�K�H�³���H�[�W�U�D�S�H�U�L�W�R�Q�H�D�O�H��Zugang zu dem extraperitonealen Organ Prostata schafft für den Operateur ein 
übersichtliches Operationsfeld mit exakten anatomischen Grenzen (Cavum Retzii), welches identisch zu dem seit 
Jahrzehnten in der Urologie etablierten Operationsfeld bei der radikalen retropubischen Prostatektomie ist. Anders als 
bei 
der RALP kann bei der rEERPE zudem auf eine ausgeprägte Kopftieflage während der Operation (RALP: 20�±25°, 
rEERPE: 10�±15°) verzichtet werden, da Darmanteile das Operationsfeld nicht tangieren. Diese leichte Kopftieflage ist 
ausreichend für eine hervorragende Visualisierung der Anatomie im kleinen Becken ohne wesentlich kardiopulmonale 
Belastung während der Narkose.  
�'�L�H�� �Ä�G�H�P�� �8�U�R�O�R�J�H�Q�� �Y�H�U�W�U�D�X�W�H�� �$�Q�D�W�R�P�L�H�³�� �G�H�V�� �N�O�H�L�Q�H�Q�� �%�H�F�N�H�Q�V�� �X�Q�G�� �X�Q�V�H�U�H�Q���(�U�I�D�K�U�X�Q�J�H�Q�� �Y�R�Q�� �������� endoskopischen 
extraperitonealen radikalen Prostatektomien (EERPE) übersetzten sich letztlich auch in die durchschnittliche 
Operationszeit von 188 (140-240) Minuten in unserem Patientenkollektiv, die mit den Operationszeiten von sehr 
erfahrenen Operateuren absolut vergleichbar ist [7, 8]. 
 
Bei aller Euphorie wirft die roboterassistierte Chirurgie jedoch durch ihren hohen Preis entscheidende ökonomische 
Fragen auf. Der Anschaffungspreis des Robotersystems ist im Vergleich zu anderen medizinischen Großgeräten nicht 
exzessiv hoch. Jedoch dürfte sich wegen der hohen Betriebskosten (begrenzte Verwendbarkeit der Instrumente 
(10 Eingriffe)) der Einsatz von DaVinci-Robotern trotzdem nur bei einer sehr hohen Operationsfrequenz rechnen, da 
sich nur durch hohe Fallzahlen die verbrauchsunabhängigen Kosten auf eine akzeptable Summe/ Einzelfall drücken 
lassen. Zum Anderen gewährleistet nur eine hohe Fallzahl eine entsprechende Versiertheit des einzelnen Operateurs, 
wodurch letztendlich die theoretischen Vorteile dieser komplexen Technologie in der Praxis auch tatsächlich dem 
Patienten zu gute kommen. Inwieweit dann weitere Fallzahlsteigerungen zu veränderten Kostenkalkulationen beitragen, 
bleibt abzuwarten. Während sich in der westlichen Welt der Da Vinci-Roboter weiterhin großer Beliebtheit erfreut, wird 
sich zeigen, wie die verschiedenen europäischen Gesundheitssysteme auf die erhöhte Kostenbelastung reagieren 
werden. 
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Abstract: 
 

Surgery is a rapidly evolving field of applications for robotic systems. Different surgical applications, techniques and 
workflows as well as varying operating room setups and control methods can be realised by separate specialised 
robotic systems. In contrast, the DLR MiroSurge robotic system focuses on the aspects of versatility and modularity for 
a broad range of surgical applications. It combines three DLR MIRO robot arms with specialised endoscopic 
instruments, endoscopic stereo vision and a bi-manual control interface with force feedback for the surgeon. The 
integration into different operating room setups is simplified and the safety of the system is enhanced by its lightweight 
and compact design. Additionally, pre-operative planning software supports optimised setup of the robotic system in the 
operating room regarding singularity avoidance, maximum workspace and best dexterity. 
 
 
Key words: telerobotics, versatility, force feedback, 3D vision, lightweight 
 

1 Problem 

Surgical robotic systems can be divided into two major groups: specialised and versatile systems. Specialised systems 
focus either on a dedicated surgical technique, like endoscopic surgery [1], or on the treatment of a specific medical 
disease (e.g. cancer [2]). These systems fulfil the dedicated task very well. However, their amortisation and achieved 
bene�I�L�W�V�� �D�U�H�� �O�L�Q�N�H�G�� �W�R�� �V�L�Q�J�O�H�� �P�H�G�L�F�D�O�� �S�U�R�F�H�G�X�U�H�V���� �2�Q�� �W�K�H�� �R�W�K�H�U�� �K�D�Q�G���� �W�R�G�D�\�¶�V�� �Y�H�U�V�D�W�L�O�H�� �V�\�V�W�H�P�V�� �R�I�W�H�Q�� �E�D�V�H�� �R�Q�� �W�K�H��
adaptation of industrial robots [3]. The standard manipulator design of industrial robots is targeted on high absolute 
accuracy which is achieved by stiff structures and thus relatively high mass. Safety and adequacy in the crowded and 
difficult to predict environment of an operating room combined with close human robot interaction are questionable. 
In contrast, the research on surgical robotics at the DLR Institute of Robotics and Mechatronics focuses on versatility 
and lightweight aspects of robotic components to grant adaptability for a broad range of surgical applications and 
simplified integration into the operating room. One configuration of these components is the DLR MiroSurge 
telerobotic system targeted for applications in endoscopic surgery (Fig.1).  
 
 

 

Fig. 1: The DLR MiroSurge telerobotic system for endoscopic surgery 
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2 Methods 

The core component of the DLR surgical robotics research is the DLR MIRO robot [4], the second generation of DLR 
robot arms for medical applications. It has been designed to achieve the requirements of a broad range of surgical 
applications. By adding specialised instruments the MIRO robot can be adapted to specific applications in endoscopic 
and open surgery. Moreover, integrated multi-modal sensors and different control modes allow system configurations 
for telepresence as well as for autonomous (e.g. navigated laser osteotomy) and soft robotics [5] applications. To 
simplify the integration of the robotic system into the operating room, the design of the components aims at compact 
dimensions and low weight.  
One important factor beside the functionality of a surgical robotic system is the aspect of safety, especially during close 
interaction with patient and user. The reduction of accelerated masses (robot and instrument) through lightweight design 
and the application of enhanced control methods reduce significantly the severity of collisions between man and 
machine [6]. Application specific software is used to adapt the robots to different surgical interventions. Rapid 
prototyping enables quick implementation of software prototypes for control. Established software components are 
embedded in this rapid prototyping process. Therefore new medical applications can be developed in reasonable time. 
 

Fig. 2: Preoperative planning environment 
 
Planning Software as shown in Fig. 2 calculates optimized setups in the operation room and leads through the setup 
procedure: The surgeon coarsely provides areas for entry points and operating field (left), and an optimization algorithm 
determines according optimal positions for the robot bases and entry points into the patient (right). Markerless surface 
based registration and a new localization method [7] then allow the user to establish the optimized setup in the operating 
room.  

3 Results 

With the first prototype of the DLR medical robot KineMedic, successful experiments were carried out for tasks such as 
navigated pedicle screw placement [8] and biopsies [9]. The versatility of the components can be further shown by the 
DLR MiroSurge setup described in the following and summarised in table 1. DLR MiroSurge (Fig. 1) is a configuration 
with three MIRO robots for telerobotic endoscopic surgery providing bi-manual 6 DoF (degrees of freedom) 
manipulation of the surgical grippers inside t�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���E�R�G�\�����I�R�U�F�H���I�H�H�G�E�D�F�N�����D�Q�G���V�W�H�U�H�R���Y�L�V�L�R�Q�����7�K�H���'�/�5���0�,�5�2���U�R�E�R�W��
arm integrates 7 joints with dedicated torque sensors. With its space saving design (kinematic arm length 760mm; 
shoulder joint to flange) and its low weight of below 10kg the setup of three or more arms at the operation table is 
simplified. In the setup shown in Fig. 1 (left), one MIRO robot is equipped with a stereo endoscope, while the two other 
arms guide the DLR-MIS-instruments (Minimally Invasive Surgery instruments) [10]. These specialised endoscopic 
�W�R�R�O�V���F�R�Y�H�U���W�Z�R���P�D�L�Q���W�D�V�N�V�����I�X�O�O���G�H�[�W�H�U�L�W�\���L�Q�V�L�G�H���W�K�H���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���E�R�G�\���D�Q�G���V�H�Q�V�L�Q�J���P�D�Q�L�S�X�O�D�W�L�R�Q���I�R�U�F�H�V���W�R�U�T�X�H�V�����7�R���D�F�K�L�H�Y�H��
full dexter�L�W�\�� �L�Q�V�L�G�H�� �W�K�H�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V�� �E�R�G�\�� �G�H�V�S�L�W�H�� �W�K�H�� �O�L�P�L�W�D�W�L�R�Q�V�� �W�K�U�R�X�J�K�� �W�K�H�� �W�U�R�F�D�U�� �S�R�L�Q�W���� �W�K�H�� �L�Q�V�W�U�X�P�H�Q�W�V�� �F�D�Q�� �Ee angled 
distally in two DoF. An additional functional DoF allows tissue manipulation within the working space in any arbitrary 
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pose. To measure reliable manipulation forces/torques a miniaturised 6 DoF force/torque sensor is integrated in the 
distal end of the instruments. Gripping forces are additionally measured distally, largely independent of manipulation 
forces/torques. Two common tasks were considered to determine the required resolution and measurement range for the 
force/torque sensor. A force of up to 0.2 N along the needle tip was required to insert a commonly used suture needle 
(Ethicon Prolene 6-0 "C-1", 3/8th circle, 5.5 mm radius, round body) into muscle tissue. This manipulation force has to 
be displayed with sufficient resolution to convey the surface penetration and needle insertion to the user. As upper 
bound the tying of sutures and holding of needles were considered for manipulation and gripping forces respectively. 
Optimal suture tying forces can reach up to 4 N [11] and grasping forces for securely holding a needle can exceed 10 N. 
Therefore, the force/torque sensor is currently designed for a usable measurement range of ± 10 N and a resolution of 
approximately 0.02 N. 
The surgeon tele-operates the system by a remote workstation equipped with haptic hand controllers and stereo vision. 
With the haptic interfaces the surgeon guides the instrument tips in 6 DoF and with accurate hand-eye coordination. An 
additional DoF actuated by one finger is used to control the functional degree of the surgical instruments. The 
manipulation forces/torques measured at the tip of the instrument are returned to the surgeon as force feedback by the 
hand controllers. 
Since direct access to the operation site is lost for minimally invasive surgery, visual feedback to the surgeon has to be 
provided by an endoscopic camera system. To achieve 3D vision as in open surgery, a stereo endoscope is used. The 
stereo image stream is captured by a video server. The resulting stereo image stream can be distributed via Ethernet to a 
flexible number of clients. This client-server approach enables the easy integration of various 3D output devices, e.g. 
standard 3D displays with special glasses, ocular systems or autostereoscopic displays. The autostereoscopic display 
integrated in MiroSurge provides 3D vision without the need of special glasses and enables free movement of the 
viewer by tracking the position of the eyes of the viewer in realtime. Moreover, the stereoscopic image stream can also 
be used to implement vision-based control applications, e.g. instrument tracking for automated camera guidance [12] or 
tracking of organ movements for motion compensation [13]. In the application scenario of automated camera guidance 
the task of the assistant surgeon directing the endoscope to the field of surgery is transferred to the robot. This can be 
achieved by automatically detecting the instrument position from the camera images and adjusting the robot arm 
holding the endoscope such that the instrument remains in a central image position. Compensation of organ motion can 
help to facilitate surgical procedures or to enable the performance of complicated tasks using minimally invasive 
surgical techniques. To achieve the goal of motion compensation, motion is detected from endoscopic images, which 
can then be used as a feedback to the robot system to compensate for this motion. 
 

Table 1: Components of the DLR MiroSurge telerobotic system for endoscopic surgery 

4 Discussion 

The DLR MiroSurge system supports the key aspects of modularity and flexibility both in hardware and software 
design. Partitioning the robotic component of the system in versatile robot arms and specialised instruments simplifies 
the development of new setups, e.g. systems with more than three arms. The technologies developed in MiroSurge such 
as 6-DoF manipulation, force/torque measurement at the tip of the instruments, force feedback, versatile control modes 
and safety strategies can thereby benefit various surgical procedures. 
Acknowledgments: The research project MiroSurge is funded by the Bayerische Forschungsstiftung. 

 Component Parameters (per single component) 
Telemanipulators Three DLR MIROs 7 Degrees of Freedom 

Weight < 10kg 
Payload 30N 

Kinematic length 760mm 
(shoulder joint to flange) 

position, torque and 
impedance control modes 

Instruments Two DLR-MIS-instruments 
 

2 Articulated wrist joints 
1 Articulated functional degree of freedom 

6 DoF force-torque sensor 
in the instru�P�H�Q�W�¶�V���W�L�S 

WOLF Stereo Endoscope endoscopic stereo camera pair 
Control interface Two Force Dimension OMEGA.7 6+1 DoF (3+1 DoF with force feedback) 
Display SeeFront 3D Autostereoscopic 3D Display 



7. Jahrestagung der Deutschen Gesellschaft für Computer- und Roboterassistierte Chirurgie e.V. 

 146 

5 References 

 
[1]  �*�U�H�H�Q���� �3���6������ �+�L�O�O���� �-���:������ �-�H�Q�V�H�Q���� �-���)������ �6�K�D�K���� �$���� ���������������� �³�7�H�O�H�S�U�H�V�H�Q�F�H�� �V�X�U�J�H�U�\�´���� �(�Q�J�L�Q�H�H�U�L�Q�J�� �L�Q�� �0�H�G�L�F�L�Q�H�� �D�Q�G��

Biology Magazine, IEEE Volume 14, Issue 3, May/Jun 1995 

[2]  �3�K�H�H�����/�������;�L�D�R�����'�������<�X�H�Q�����-�������&�K�D�Q�����&�������)�����+�R�����+�����7�K�Q�J�����&�����+�����&�K�H�Q�J�����&�����1�J�����:�����6�������������������³�8�O�W�U�D�V�R�X�Q�G���*�X�L�G�H�G��
Ro�E�R�W�L�F�� �6�\�V�W�H�P�� �I�R�U�� �7�U�D�Q�V�S�H�U�L�Q�H�D�O�� �%�L�R�S�V�\�� �R�I�� �W�K�H�� �3�U�R�V�W�D�W�H�´���� �,�(�(�(�� �,�Q�W�H�U�Q�D�W�L�R�Q�D�O�� �&�R�Q�I�H�U�H�Q�F�H�� �Rn Robotics and 
Automation 2005, VOL 2, pages 1315-1320 Publisher IEEE, ISSN: 1050-4729, USA 

[3]  �$�O�E�H�U�V���� �-������ �6�F�K�P�L�G�W���� �7������ �+�D�V�V�I�H�O�G���� �6������ �+�H�L�G���� �)���� �D�Q�G�� �9�D�K�O���� �&���� �������������� �³�6�W�H�U�Q�R�W�R�P�\�� �D�Q�G�� �F�U�D�Q�L�R�W�R�P�\�� �E�\�� �D�Q��
autono�P�R�X�V�� �U�R�E�R�W�³���� �=�H�L�W�V�F�K�U�L�I�W�� �I�•�U�� �+�H�U�]-, Thorax- und Gefäßchirurgie, Volume 21, December 2007, ISSN: 
1435-1277 (Online), Publisher: Steinkopff, Germany 

[4]  Hagn, U.; Nickl, M.; Jörg, S.; Passig, G.; Bahls, T.; Nothhelfer, A.; Hacker, F.; Le-Tien, L.; Albu-Schäffer, A.; 
Konietschke, R.; Grebenstein, M.; Warpup, R.; Haslinger, R.; Frommberger, M.; and Hirzinger, G. (2008): The 
DLR MIRO - A versatile lightweight robot for surgical applications; Industrial Robot �± �6�S�H�F�L�D�O���,�V�V�X�H���³�0�H�G�L�F�D�O��
�5�R�E�R�W�V�´�����(�P�H�U�D�O�G���3�X�E�O�L�V�K�L�Q�J�����$�X�J�X�V�W���������� 

[5]  Albu-Schäffer, A., Ott, Ch. and Hi�U�]�L�Q�J�H�U�����*�������������������³�$���X�Q�L�I�L�H�G���S�D�V�V�L�Y�L�W�\���E�D�V�H�G���F�R�Q�W�U�R�O���I�U�D�P�H�Z�R�U�N���I�R�U���S�R�V�L�W�L�R�Q����
�W�R�U�T�X�H���D�Q�G���L�P�S�H�G�D�Q�F�H���F�R�Q�W�U�R�O���R�I���I�O�H�[�L�E�O�H���M�R�L�Q�W���U�R�E�R�W�V���´���,�Q�W�H�U�Q�D�W�L�R�Q�D�O���-�R�X�U�Q�D�O���R�I���5�R�E�R�W�L�F�V���5�H�V�H�D�U�F�K�����Y�R�O�������������Q�R����
1, pp. 23�±39, 2007. 

[6]  Haddadin, S., Albu-Schäffer, A., Hirzing�H�U���� �*���� ���������������� �³�6�D�I�H�W�\�� �(�Y�D�O�X�D�W�L�R�Q�� �R�I�� �3�K�\�V�L�F�D�O�� �+�X�P�D�Q-Robot 
Interaction via Crash-�7�H�V�W�L�Q�J�´���� �3�U�R�F�H�H�G�L�Q�J�V�� �R�I�� �W�K�H�� ���������� �5�R�E�R�W�L�F�V���� �6�F�L�H�Q�F�H�� �D�Q�G�� �6�\�V�W�H�P�V�� �&�R�Q�I�H�U�H�Q�F�H��
(RSS2007), Atlanta, USA, 2007 

[7]  R. Konietschke, A. Knoeferle, and G. Hirzinger. The Autopointer: A New Augmented-Reality Device for 
Transfer of Planning Data into the Operating Room. In Proceedings of the 21st International Congress and 
Exhibition of Computer Assisted Radiology and Surgery, (Berlin, GERMANY), June 2007. 

[8]  Ortmaier, T.; Weiß, H.; Hagn, U.; Nickl, M.; Albu-Schäffer, A.; Ott, C.; Jörg, S.; Konietschke, R.; LeTien, L.; 
Hirz�L�Q�J�H�U���� �*���� ���������������� �³�$�� �+�D�Q�G�V-on-�5�R�E�R�W�� �I�R�U�� �$�F�F�X�U�D�W�H�� �3�O�D�F�H�P�H�Q�W�� �R�I�� �3�H�G�L�F�O�H�� �6�F�U�H�Z�V���´���� �3�U�R�F�H�H�G�L�Q�J�V�� �R�I�� �W�K�H��
ICRA-2006 IEEE International Conference on Robotics and Automation, pp. 4179 - 4186, ICRA 2006, 
Orlando, FL (USA) 

[9]  R. Konietschke, T. Ortmaier, C. Ott, U. Hagn, L. Le-�7�L�H�Q�����D�Q�G���*�����+�L�U�]�L�Q�J�H�U�������������������³�&�R�Q�F�H�S�W�V���R�I���K�X�P�D�Q-robot 
co�R�S�H�U�D�W�L�R�Q���I�R�U���D���Q�H�Z���P�H�G�L�F�D�O���U�R�E�R�W�V�´�����6�H�F�R�Q�G���,�Q�W�H�U�Q�D�W�L�R�Q�D�O���:�R�U�N�V�K�R�S���R�Q���+�X�P�D�Q���&�H�Q�W�H�U�H�G���5�R�E�R�W�L�F���6�\stems - 
HCRS 2006, Munich, October 6th and 7th, 2006 

[10]  Kuebler, B.; Seibold, U.; Hirzinger, G.: Development of Actuated and Sensor Integrated Forceps for Minimally 
Invasive Robotic Surgery. International Journal of Medical Robotics and Computer Assisted Surgery 
2005;1(3):96-107. DOI: 10.1581/mrcas.2005.010305 and 10.1002/rcs.33 

[11]  Kitagawa, M.; Dokko, D.; Okamura, A. M.; Bethea, B. T. & Yuh, D. (2004), "Effect of Sensory Substitution on 
Suture Manipulation Forces for Surgical Teleoperation", Annual Medicine Meets Virtual Reality Conference 
(MMVR), 2004 

[11]  G.-Q. Wei, K. Arbter, and G. Hirzinger. Real-time visual servoing for laparoscopic surgery. IEEE Engineering 
in Medicine and Biology, 16(1):40-45, January/February 1997. 

[12]  M. Groeger, T. Ortmaier, W. Sepp, and G. Hirzinger. Tracking local motion on the beating heart. In Seong K. 
Mun, editor, Medical Imaging 2002: Visualization, Image-Guided Procedures, and Display, volume 4681 of 
Proceedings of SPIE, pages 233-241, San Diego, USA, February 2002. 

 
 



Establishment of an Experimental Setup for Robot Assisted Laser Osteotomy with Corresponding 
Simulation Environment for Optimization of all Relevant Parameters 

J. Burgner et al. 

 

 147  

Establishment of an Experimental Setup for Robot Assisted Laser 
Osteotomy with Corresponding Simulation Environment for 

Optimization of all Relevant Parameters 
 

J. Burgner, J. Raczkowsky, H. Wörn 
 

Institute for Process Control and Robotics, Universität Karlsruhe (TH), Karlsruhe, Germany 
 

e- Mail: burgner@ira.uka.de  
 

Abstract : 
 

Establishing CO2 laser ablation as a procedure for cutting tissue in the operation theatre requires the accurate planning 
and simulation of the intervention in advance. Keeping the position and focal distance of the laser stable in respect to 
the surgical field is one of the key issues, which necessitates means of robot assisted surgery. This paper describes the 
development of a planning and simulation environment for robot assisted laser osteotomy, for optimizing all relevant 
parameters for this complex setup (e.g. configuration, path planning, placement). Furthermore our first experimental 
setup is presented. 
 
Key words: laser ablation, osteotomy, simulation, computer and robot-assisted surgery 
 
 
1 Problem 

CO2 laser interventions have become an integral part in dermatology, neurosurgery, ENT, aesthetic, plastic and general 
surgery. Nowadays laser as a surgical instrument [1] often implies hand-guidance. The beam delivery is mostly realized 
using passive articulated mirror arms. In the scope of laser ablation of bone and cartilage structures [2,3], the focal 
distance became a parameter which has to be kept precisely. To establish CO2 laser ablation as a procedure for cutting 
bony tissue in the operation theatre, methods for keeping the focal distance constant in respect to the surgical field are 
required. The precise positioning of a certain device can be achieved by using means of robot assisted surgery [4]. In 
the specific case of pulsed CO2 laser bone ablation narrow cuts down to 200µm are conceivable and therefore fitting 
one laser incision to the next after robot repositioning seems challenging. To integrate such a precise bone cutting 
device into the operating room (OR) it is essential to plan the procedure accurately and to simulate the intervention in 
advance. The demanding requirements and the innovative combination of devices cannot be dealt with in common 
(RobCAD, EASY-ROB, etc.) or research simulation tools. Developing an own planning and simulation environment for 
robot assisted laser osteotomy ensures the necessary freedom to meet the requirements. This paper presents the first 
planning and simulation results for our robot assisted laser osteotomy setup as well as the established experimental 
setup. 
 
 
2 Methods 

The system for robot assisted laser osteotomy comprises the CO2 laser itself, a passive articulated mirror arm for beam 
delivery, a 2D computer controlled beam deflector and a robot in a state of the art OR. The beam deflector is attached to 
the robots flange and connected to the laser via the articulated arm. This results in a complex dependency of kinematic 
chains. Obviously the articulated arm has to be specified in accordance to the used robot and application, considering 
the joined workspace and limitations of the construction by the manufacturer.  
The configuration module of our modular planning and simulation environment facilitates the specification of 
articulated mirror arms. The modular kinematic chain is defined by adjusting the number of joints and the length of the 
aluminum tubes. Methods for positioning the articulated arm in the virtual environment and for testing the combined 
workspace with a chosen robot provide an intuitive way for the specification and optimization.  
The planning module consists of an interface to our surgical planning software KasOp [5] providing the possibility to 
import geometrically defined cutting trajectories on a patient specific model. Based on this an initial path for beam 
deflector locations is generated and the execution simulated. Furthermore the beam deflector and its working area are 
included in order to simulate the execution of incision parts operated by the deflector itself. The setup module facilitates 
the positioning of all involved devices in the OR. 
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3 Results 

The developed planning and simulation environment, based on the open source libraries vtk and Qt, allows the multi-
body simulation for surgical interventions (see Fig. 1). Active and passive kinematic chains (robots, articulated arm) are 
supported, transferred into assemblies from accurate in every detail CAD models. By adjusting joint values or giving a 
Cartesian location the kinematic chains can be moved in the virtual scene according to the respective forward or inverse 
kinematics solution.  
Based on the simulation results we assembled the first robot-assisted laser osteotomy setup, consisting of the prototype 
OsteoLas x10 developed by caesar Bonn [6], containing a CO2 slab laser (wavelength 10.6µm, max. 100W) which is 
embedded into a mobile aluminum housing, including an OR compatible completely closed panel PC for controlling the 
laser and the beam deflector (Arges Colibri). First experiments are carried out using a Stäubli RX90 robot (see Fig. 2). 
 

  

Fig. 1: Simulation environment for robot assisted 
laser osteotomy. 

Fig. 2: Experimental setup for robot assisted laser 
osteotomy using a Stäubli RX90CR robot.  

4 Discussion 

We developed a planning and simulation environment for robot assisted laser osteotomy and established the first 
experimental setup. Further optimizations of the setup and first cutting experiments on animal bone preparations will 
follow. In the next step it is mandatory to define surgical procedures to be carried out with our system in strong 
discussion with interested medical partners, whose applications have a demand for highly precise and narrow cuts, 
which are not achievable with conventional cutting tools nowadays. Furthermore the development of suitable laser 
osteotomy planning and transfer methods is in the focus of our future research. 
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Abstract : 
 

Die Steuerung und Planung von medizinischen Eingriffen ist stark geprägt von speziellen Tools die für eine bestimmte 
Applikation entwickelt werden. Gegenstand der hier vorliegenden Arbeit ist es diesen Umstand zu verbessern. Ziel ist 
die Steuerung einer medizinischen Applikation mit einem Workflow. Die Einbettung eines Workflows in die Planung soll 
hierbei die Planung vereinfachen, einen besseren Überblick gewähren und zusätzliche Überprüfungsmethoden schaffen. 
Im vorliegenden Fall wurde ein Beispielszenario entworfen bei dem ein KUKA Leichtbau Roboter mit einem Laser 
Distanz Sensor kombiniert wurde um eine bestimmte Höhe zum Patienten einzuhalten. Dabei liegt die Abtastrate des 
Sensors mit 1kHz recht hoch. Da Modularität meist zu Lasten der Geschwindigkeit geht, wird diesem Aspekt besondere 
Aufmerksamkeit gewährt, indem eine Konvertierung des Workflows in ein State Chart statt findet. 
 
Schlüsselworte: Planung, Workflow, Execution Engine, Corba, Robotik 
 
 
1 Problem 

Das AccuRobAs Projekt verwirklicht zwei verschiedene chirurgische Eingriffe mit der Unterstützung durch Roboter. 
Das erste Szenarium ist die kraniofaziale Chirurgie, bei der ein Leichtbau Roboter mit einem CO2 Laser kombiniert 
wird um einen Schnitt am Schädel durchzuführen. Im zweiten Szenarium geht es um die Minimal Invasive Chirurgie 
unterstützt durch Roboter. Beide grundverschiedenen Einsatzszenarien sollen von dem gleichen Software Framework 
unterstützt werden. Dies beinhaltet neben der Ansteuerung auch die eigentliche Planung des Eingriffs. Um eine solche 
Planung überhaupt zu ermöglichen bedarf es, sowohl aus medizinischer wie auch aus technischer Sicht, eines 
generisches Planungstool. Der vorliegende Fall stellt einen ersten Ansatz dar um dieses Planungstool zu verwirklichen. 
Um einen Aufbau zu verwirklichen der aus einem Workflow eine Ansteuerung für Sensoren und Aktoren, in diesem 
Fall der Roboter, macht, bedarf noch eine ausführenden Schicht, eine Execution Engine. Um den Plan in eine 
ausführbare Form zu bringen bedarf es eines weiteren Schritts, der Transformation zwischen beiden Repräsentationen. 
Um diese Architektur zu testen wurde der folgende Aufbau gewählt: ein Kuka Leichtbau Roboter wurde mit einem 
Laser Abstands Sensor kombiniert. Diese Konfiguration wird benötigt um den Abstand zwischen Roboter und Patient 
möglichst genau und in hoher Auflösung (1 kHz) zu ermitteln, was mit Standard Tracking Systemen, wie z.B. dem 
Polaris System, nicht möglich ist, da sie meist nur mit 30 Hz arbeiten. Die schnelle Bestimmung des Abstandes ist für 
den endgültigen Aufbau sehr wichtig, da in diesem Fall der Laser nicht auf der Z Achse fokussierbar ist. Somit muss die 
Position des Roboters entweder angepasst werden oder die Laser Ablation muss unterbrochen werden um eventuelle 
Schäden zu vermeiden. Diese für die Sicherheit des Patienten sehr wichtige Funktion wurde mit diesem Aufbau auf ihre 
Funktionsfähigkeit hin überprüft. 
 
 
2 Methoden 

Um die Funktionsfähigkeit des gesamten Planungssystems zu zeigen wurde ein Prototyp entwickelt, bestehend aus dem 
Petri Netz basierten Workflow Editor YAWL[1], einer eigenen Transformation von dem Petri Netz in ein State Chart, 
mit XSLT[2] realisiert, und der State Chart Engine (Apache SCXML)[3][4], die den Plan ausführt. Diese Architektur 
übernimmt Teile des KasOP Systems[5], das bereits in einer OP eingesetzt wurde. Bereits KasOP nutzte einen 
Workflow Editor für die Planung der Arbeitsschritte der auf den Event driven process chains beruhte[6]. Im 
Unterschied zu KasOP wird bei diesem System aber der Akzent stärker auf einfache Benutzerführung für den Arzt und 
auf bessere Valideriungsmöglichkeiten gelegt. Um Workflows zu validieren eignen sich Petri Netze hervorragend, da 
Sie eine klare und definierte Semantik bieten und hier gegenüber den Event Driven Process Chains Vorteile haben[7]. 
Für die Ausführung werden State Charts verwendet. Dies ist vor allem durch die Echtzeitanforderung motiviert und 
durch den Umstand das State Charts für die Implementierung solcher Systeme bereits verwendet werden. Die 
Umsetzung von Petri Netzen in State Charts ist nicht trivial, wie von Eshuis gezeigt wurde[8]. Für die hier verwendeten 
Petri Netze ist die Umwandlung allerdings realisierbar.  
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Die State Charts liegen nach der Transformation in der SCXML Repräsentation vor, die vom Apache SCXML 
Interpreter verarbeitet werden kann und hier verwendet wird.  Die Schnittstelle zu beiden Geräte wurden als Corba 
Service implementiert. Verschiedene Geräteklassen teilen sich hierbei das gleiche Interface womit die Ausführung des 
Workflows unabhängig von der eigentlichen Hardware ist.  

3 Ergebnisse 

Der Aufbau demonstriert, dass der grundlegende Aufbau funktionstüchtig ist. Messungen mit der jetzigen 
Implementierung ergeben bereits ausreichende Reaktionszeiten des Gesamtsystems. Die Daten aus dem Laser System 
können mit 1 kHz abgerufen und verarbeitet werden. Der Roboter reagiert mit minimaler Verzögerung, was allerdings 
an der Ansteuerung des Roboters liegt. Die gesamte Konzeption ist somit funktionsfähig. 
Der prinzipielle Aufbau hat zwei wesentliche Vorteile: 1.) der Arzt kann den medizinischen Teil des Workflows 
einfacher verstehen und 2.) sowohl der medizinische wie auch der technische Teil kann sehr leicht modifiziert werden. 
In den nächsten Schritt wird die Validierung und Überprüfung der Pläne integriert, die dann automatisch Teile des 
Workflows hinsichtlich verschiedener überprüft, wie z.B. die Erreichbarkeit des Endzustandes oder der Überprüfung ob 
der Roboter immer wieder einen sicheren Zustand erreichen kann. Ebenso möchten wir die Daten des Abstands Sensor 
mit dem Tracking System fusionieren um so eine höhere Genauigkeit und eine höhere zeitliche Auflösung zu erreichen. 
Dies soll ebenfalls mit einem Workflow gesteuert und koordiniert werden.  

4 Diskussion 

Workflows erfreuen sich einer hohen Beliebtheit im Bereich der Ökonomie. Der Grund hierfür ist, dass sie einen 
Sachverhalt intuitiv verständlich machen können. Dies hat den Vorteil, dass solche visualisierten Pläne leichter 
verständlich sind und einfach adaptiert werden können. Im Bereich der medizinischen Robotik ist gerade dies 
wünschenswert, da es eine Vermittlung zwischen Medizinern und Robotikern/Informatikern ermöglicht. Sowohl der 
medizinische wie auch der technische Workflow müssen nahtlos ineinander übergehen. Momentan werden Workflows 
in der Medizin vor allem dazu genutzt um chirurgische Eingriffe nachvollziehbar bzw. analysierbar zu machen, oftmals 
noch im Bereich der Visualisierung um den Status eines Eingriffes darzustellen. Workflows können aber auch durchaus 
im Bereich der Planung und eigentlichen Steuerung eingesetzt werden, wie dieses Beispiel verdeutlicht. In diesem Fall 
war es kein Problem eine Echtzeitanwendung, die mit 1 kHz. Daten verarbeiten muss, mittels eines Workflows zu 
steuern. Es liegt daher nahe Workflows auch im Bereich der Planung und Steuerung von roboterassistierten 
chirurgischen Eingriffen anzuwenden. Im Rahmen des AccuRobAs Projektes wird dies Ziel weiter verfolgt werden. 
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Abstract : 
 
Virtual Reality basierte Chirurgie-Simulatoren in einem GRID-Netzwerk eröffnen neue Perspektiven für die Aus- und 
Weiterbildung von Chirurgen. Es werden orts- und zeitabhängige Faktoren für die Durchführung von Chirurgen-Kursen 
aufgehoben, Experten können mit Hilfe des vorgestellten Kommunikations- und Überwachungstool ViCoM innerhalb 
des KisGrid-Netzwerks mit jedem beliebigen Trainee über weite Strecken kommunizieren, dessen Trainingseinheiten 
betreuen, bewerten und dokumentieren. Die Chirurgenausbildung wird zunehmend in das GRID verlagert, wodurch 
Kosten und Zeit bei der Aus- und Weiterbildung von Chirurgen eingespart werden kann. 
 
Schlüsselworte: Grid, Chirurgie Simulator, Training, Überwachung, Kommunikation 
 

1 Problem 

Virtual Reality (VR) basierte, haptische Trainingssysteme sind ein fester Bestandteil der Chirurgenausbildung.  Diese 
sind als isolierte Einzelplatzsysteme konzipiert, an denen Auszubildende und Trainierende im Rahmen von 
Chirurgenkursen von einem Kursleiter betreut werden. Die Betreuung ist somit von örtlichen und zeitlichen Faktoren 
abhängig,  ein selbständiges Trainieren ist daher nur ohne Expertenbetreuung möglich. 
Die Vernetzung von VR basierten Trainingssystemen in einem GRID für chirurgische Simulatoren mit Möglichkeiten 
der audio-visuellen Kommunikation, Überwachung und Betreuung heben die räumlichen und zeitlichen Bindungen an 
Trainingskurse mit physisch anwesende, betreuende Experten auf. Durch die Verlagerung der Ausbildung in das GRID, 
können Kosten und Zeit für die Durchführung von Chirurgen-Kursen eingespart werden. Die Effizienz von 
Trainingseinheiten wird zudem durch die Möglichkeit der Aufzeichnung der Trainingseinheiten und des Trainierenden 
für eine Auswertung und Dokumentation gesteigert. 
 
 
2 Methoden 

Am Institut für Angewandte Informatik wurde ViCoM (Visual Communication and Monitoring) für die 
Kommunikation, Überwachung, Betreuung und Dokumentation für vernetzte VR-Chirurgie-Simulatoren in einer 
GRID-Umgebung entwickelt. Die Software bietet Komponenten für die Bilderfassung, -bearbeitung, -kodierung, -
kompression sowie eine Webcam-Schnittstelle mit einem integrierten AVI- und WAV-Dateigenerator. Es ermöglicht 
Ton- und Bildaufnahmen vom Bildschirm eines Simulators und vom Trainierenden zu erzeugen und über das Netzwerk 
an andere GRID-Teilnehmer zu versenden. 
ViCoM arbeitet in zwei unterschiedlichen Modi: Master/Slave und Offer/Receive. Im Master/Slave-Modus hat der 
Master die volle Kontrolle über die eigenen, lokalen Ressourcen sowie die Ressourcen der Slaves, wodurch auch das 
unbemerkte Beobachten der Trainierenden und deren Trainingseinheiten möglich ist. Da die integrierte, bidirektionale 
Socket-Verbindung zwischen Master und Slave für den Datenverkehr mit einem Ping-Pong-Protokoll arbeitet, ist nur 
eine blockierende Kommunikation zwischen den Rechnern möglich. Nachteile dieser Methode sind die Wartezeiten auf 
den Kommunikationspartner, während dieser die gewünschten Operationen durchführt, aber auch die Notwendigkeit 
mehrerer Master-Instanzen, da stets nur eine direkte 1:1 Kommunikation möglich ist. Auch bestehen Bedenken 
hinsichtlich der Privatsphäre, wenn Trainierende unbemerkt beobachtet werden. 
Diese Einschränkungen wurden im Offer/Receive-Modus aufgehoben. Hier dient die KisGrid-Umgebung als 
Transportschicht für die ViCoM-Daten. KisGrid [1] besteht aus dem zentralen KisGridBroker (Server) und dem 
KisGridCustomer, der via Shared-Memory Daten zwischen einer GRID-Anwendung und dem Broker übermittelt (siehe 
Abbildung 1).  
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Abb. 1: Kommunikation mit ViCoM im Offer-Receive Modus 
in KisGrid 

Abb. 2: Die Image Processing Pipeline in ViCoM 

Jeder GRID-Teilnehmer meldet sich mit dem 
KisGridCustomer am Broker an, und bietet im 
Offer-Modus je eine Instanz von ViCoM für 
Audio- oder Bildaufnahmen (Webcam, Desktop-
Capturing) an. Im Gegenzug kann er von 
beliebig vielen GRID-Teilnehmern Datenströme 
empfangen (Receive-Modus). Der Datentransfer 
erfolgt im KisGrid mit TCP entweder sequentiell 
ohne Paketverlust für Audiodaten  oder im Burst-
Modus für Bilddaten, wobei der Verlust von 
Bildpaketen in Kauf genommen wird, um die 
Bildübertragung synchron zu halten. Da alle 
GRID-Teilnehmer gleichwertig sind, entscheidet 
jeder Teilnehmer über die Qualität des von ihm 
angebotenen Audio- und Bildstroms. Über 
geeignete Benutzerschnittstellen werden für die 
Bildübertragung die Bildgröße, die Bildrate,  das 
Bildformat (RGB, GIF, JPEG, Grauwert) und der 
Kompressionsgrad (Zlib) festgelegt. Für 
Audiodaten können die Größe des 
Audiozwischenspeichers, das Audioformat 
(Frequenz, Anzahl der Kanäle, Auflösung) sowie 
eine Silence Control festgelegt werden. Diese 
Steuerdaten werden in jedem Datenpaket mit 
versandt, so dass der Empfänger die geeignete 
Dekodierung und Dekompression durchführen 
und die Daten wiedergeben kann. 
Für die Beurteilung der Bildbearbeitungs-
algorithmen in ViCoM definieren wir eine 
Kostenfunktion, als Summe der Einzelkosten für 
die Bilderfassung, Bildskalierung, Bildkodierung 
und Bildkompression. Diese Operationen 
können modular auf die erfassten Bilddaten 
angewendet werden. Die Image Processing 
Pipeline ist in der Abbildung 2 dargestellt. Die 
Kosten für eine Operation definieren wir als den 
Quotienten aus der hierfür benötigten Zeit und 
dem Datenreduktionsfaktor. Eine gute 
Kompression bzw. Kodierung sollte demnach in 
kurzer Zeit einen hohen Kompressionsfaktor 
aufweisen. Eine denkbare Erweiterung der 
Kostenfunktion untersucht auch die Güte der 
Bildkodierung. Die Auswahl der 
Kodierungsmethode und somit die Qualität der 
Bilder wird je nach Anwendung der Entscheidung des Benutzers überlassen. 
  

3 Ergebnisse 

Für eine Vollbildauflösung von 1280x1024 wählen wir anhand der Kostenfunktion standardmäßig die Jpeg-30-
Bildkodierung mit 173ms für die Bilderfassung und -kodierung und einem Kompressionsfaktor von 98,8% aus. Eine 
Kompression ausschließlich mit Zlib liefert zwar hochqualitative Bilder jedoch sind die Kosten hierfür mit 269ms und 
einem Kompressionsfaktor von 87,9% höher. Eine gute Alternative bieten RLE-kodierte Grauwertbilder, die mit einem 
Kompressionsfaktor von 65,6% zwar große Datenpakete liefern, aber mit 39ms Bildbearbeitungszeit für schnelle 
Netzwerke bei Verzicht auf Farbinformationen gut geeignet sind.  
Weiterhin wurde das Verhalten von ViCoM bei unterschiedlicher CPU-Last untersucht. Es wurde jeweils mit einer 
Office-Anwendung (Gesamt CPU-Last 35%), mit einer rein graphikintensiven Anwendung (Gesamt CPU-Last 83%) 
und einer komplexen Chirurgie-Simulation der Cholezystektomie (Gesamt CPU-Last 100%) getestet [2]. Es wurde 
dabei der gesamte Bildschirminhalt erfasst, mit Jpeg-30 kodiert und in das KisGrid verschickt. Die benötigte Zeit für 
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die JPEG-Kodierung sowie die Datenpaketgröße ist bei Office-Anwendungen aufgrund der Details höher als bei einer 
Chirurgie-Simulation, die eher großflächig homogene Farbbereiche aufweist. Aufgrund der unterschiedlich hohen CPU-
Auslastung bei verschiedenen Anwendungstypen ist die Anzahl der übertragenen Datenpakete mit ca. 6-7 für alle 
nahezu gleich. 
Weiterhin wurde ein Langstreckentest zwischen dem FZK-Karlsruhe und dem ICCAS-Leipzig durchgeführt. Beide sind 
an das X-WIN, das deutsche Hochleistungsnetz des DFN mit 50 Knoten mit bis zu 10 Gbps angeschlossen. An den 
Endknoten ist jedoch eine Einschränkung mit 100 MBit gegeben. Es wurden Bilder einer Ventrikulostomie-Simulation 
von einem Sender am FZK an je einen Empfänger am ICCAS und am FZK übertragen. Während bei der Übertragung 
innerhalb des FZK Sender und Empfänger mit einer fast gleich bleibenden Rate und nahezu ohne Datenpaketverlust 
liefen, kam es beim Empfänger am ICCAS zu einem deutlichen Datenpaketverlust. Es werden vorsätzlich mehrere 
Bildpakete in KisGrid nicht weitergeleitet, um die Synchronität des Bildflusses zu gewährleisten. Tabelle 1-4 gibt eine 
Übersicht über die Anzahl der gesendeten und empfangenen Datenpakete am ICCAS und FZK für unterschiedliche 
Bildkodierungen und Bildskalierungen während der Ventrikulostomie Simulation. Es ist keine exakte Aussage über die 
zeitliche Verzögerung bei der Datenübertragung möglich, da die Datenpakete in KisGrid im jetzigen 
Entwicklungszustand keinen Zeitstempel erhalten und keine Synchronisierung der Zeit für die GRID Teilnehmer 
erfolgt. 
 

Bildskalierung 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 0% 
Jpeg30 [Bytes] 2244 4793 8614 13360 19546 25781 32636 40811 47894 58876 
Send-FZK 33 27 22 17 15 13 13 10 9 8 
Recv-FZK 31 25 21 16 14 13 11 9 8 7 
Recv-ICCAS  17 17 15 10 8 8 6 6 5 4 

Tabelle 1: Übersicht über die Anzahl der gesendeten und empfangen Bilddatenpakete am FZK und ICCAS für 
unterschiedliche Bildskalierungen und einer Jpeg-30-Kodierung in ViCoM. 
 

Bildskalierung 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 0% 
GIF [Bytes] 6972 21501 43825 74748 111601 157105 208262 267863 334066 387512 
Send-FZK 29 17 15 9 7 7 4 5 4 3 
Recv-FZK 29 17 12 9 6 5 4 3 3 4 
Recv-ICCAS  18 11 6 5 4 3 3 3 2 2 

Tabelle 2: Übersicht über die Anzahl der gesendeten und empfangen Bilddatenpakete am FZK und ICCAS für 
unterschiedliche Bildskalierungen und einer GIF-Kodierung in ViCoM. 
 

Bildskalierung 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 0% 
GRAY [Bytes] 13312 52480 118144 209664 327936 471808 641076 838912 1060327 1310976 
Send-FZK 25 15 9 6 5 4 3 2 1 1 
Recv-FZK 23 11 7 5 4 3 2 2 1 1 
Recv-ICCAS  13 6 4 2 2 2 2 1 1 1 

Tabelle 3: Übersicht über die Anzahl der gesendeten und empfangen Bilddatenpakete am FZK und ICCAS für 
unterschiedliche Bildskalierungen und einer Grauwertbild-Kodierung in ViCoM. 
 

Bildskalierung 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 0% 
GRAY-RLE [Bytes] 16718 52620 101924 158818 219822 300746 379620 460380 548206 357450 
Send-FZK 30 16 13 8 6 4 4 2 1 1 
Recv-FZK 28 15 12 6 5 4 3 2 1 1 
Recv-ICCAS  16 7 4 4 3 2 2 2 1 1 

Tabelle 4: Übersicht über die Anzahl der gesendeten und empfangen Bilddatenpakete am FZK und ICCAS für 
unterschiedliche Bildskalierungen und einer Grauwertbild-Kodierung mit RLE-Kompression in ViCoM. 
 
In einem abschließenden Test wurde die Tauglichkeit des ViCoM als ein Multicast-Webkonferenz-Tool zusammen mit 
Desktop-Monitoring für  fünf Teilnehmer an unterschiedlichen Orten (FZK, ICCAS) durchgeführt. Dabei wurden 
insgesamt zwölf Datenströme von einem der GRID-Teilnehmer geöffnet, diese setzen sich aus drei Offer-Datenströmen 
(AudioRec, WinCap, CamCap), sieben Receive-Datenströmen (4xCamViewer, 1xWinCapViewer, 2xAudioPlayer) sowie 
einem KisChat-Client und dem KisGridCustomer zusammen. Hierbei wurden Webcam-Bilder mit einer QQVGA 
Auflösung (160x120 Pixel) mit bis zu 36 fps übertagen. 
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4 Diskussion 

Ein Trainierender an einem Chirurgie-Simulator wird durch eine zeit- und ortsunabhängige Betreuung durch einen 
Experten aufgrund der besseren Verfügbarkeit den größten Nutzen ziehen. Schnelle Datenleitungen für leistungsfähige 
Kommunikations- und Überwachungswerkzeuge in einem Chirurgie-Simulator-GRID ermöglichen die gleichzeitige 
Betreuung von mehreren Trainierenden über weite Strecken. Mit ViCoM und der KisGrid Umgebung wurde eine 
Implementierung vorgestellt. Ein ähnlicher Ansatz wurde in [3][4] verfolgt, jedoch wird in KisGrid neben Audio- und 
Bilddaten auch Haptik- und Instrumentendaten für Chirurgie-Simulationen übertragen, so dass ein echtzeitfähiges, 
kooperatives Chirurgie-Training  über weite Strecken möglich ist. Weitere Verbesserungen am vorgestellten System 
beinhalten eine Reduktion bzw. eine dynamische Anpassung der Datenrate durch den Einsatz von besseren 
Kompressions- und Kodierungsalgorithmen, sowie neue Softwaremodule z.B. für die Echoreduktion und die Portierung 
auf andere Betriebssysteme und Pocket-PCs. 
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Abstract 

 
In robotic radiosurgery, a robot-mounted LINAC follows the motion of the target region. Due to delays in signal 
acquisition and robot motion, there is the need for prediction of the measured motion. In this work, we present a slight 
modification of the Recursive Least Squares (RLS) algorithm for the prediction of human respiration. We have modified 
the RLS algorithm as to include an exponential memory term to cope with signal irregularities and system noise. The 
new algorithm is evaluated on synthetic and real breathing motion signals. The prediction results compare favourably 
to other methods like Least Mean Squares prediction, Wavelet-based Multiscale Autoregression and Multi-step Linear 
Methods. 
 
Key words: prediction, respiration, CyberKnife 
 
1 Problem 

In the last years, it has become feasible to accurately irradiate tumours in the chest and abdomen. This high precision 
delivery can be achieved using the CyberKnife® (Accuray Inc., Sunnyvale, CA, USA) system, a robotic device able to 
track and irradiate the tumour in real time [1]. One problem of the system, however, is the need for compensation of 
delay arising from acquiring the target position (IR LEDs correlated to gold fiducials imaged by stereoscopic X-raying) 
and moving the robot arm which carries the LINAC. 
 
2 Methods 

We have investigated the possibility to use the well-known algorithm of Recursive Least Squares (RLS) to predict 
human respiration to compensate for the aforementioned delay. Let us assume that we have an equidistantly sampled 
breathing motion signal, y, let n be the current position in time and let T = �N�Â�Wsampling be the prediction horizon. Then the 
RLS algorithm is as follows: 
 

(1) Select a signal history length M�����D���I�R�U�J�H�W�W�L�Q�J���I�D�F�W�R�U�������D�Q�G���D�Q���L�Q�L�W�L�D�O���J�X�H�V�V���Y�D�O�X�H���/���I�R�U���W�K�H���D�X�W�R�F�R�U�U�H�O�D�W�L�R�Q���P�D�W�U�L�[��P 

(2) Initialise the input vector �> �@ Mw R�•� T
1 0,...,0  and the autocorrelation matrix MM�u�� �•�G� RIP 1

1 , where I  is the 

identity matrix.  
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(4) The predicted value can then be computed as nnkn uwY T�Ö � ��  

 
Since the signals from human respiration measured with optical tracking systems are subject to system noise, we 
modify the RLS algorithm by including an exponential smoothing parameter, �P, to deal with this problem. 
 

(5) To deal with signal noise, the actual prediction value is computed as 1�Ö�Ö)1(�Ö �������� �˜���˜��� knknkn yYy �P�P   
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To evaluate the performance of the RLS-based algorithm, its prediction results were compared to other standard 
prediction algorithms as well as to algorithms previously developed at our institute. These are: 
 

�x normalised LMS prediction (nLMS), [2], 
�x multi-frequency based Extended Kalman Filtering, [3], 
�x wavelet-based multiscale autoregression (wLMS), [4], 
�x multi-step linear methods (MULIN), [5] 

 
This comparison was done on artificial and real-world signals (see ) 
 

�x Artificial signal with no noise: 4)25.0sin(2 ty �˜� �S , �> �@T100,,01.0,0 ��� t  

�x Artificial signal with noise: same signal as before, corrupted with Gaussian noise of zero mean �D�Q�G���1��� ������������ 
�x Real breathing signal recorded during a CyberKnife® treatment session at Georgetown University Hospital 

(tsampling = 27ms)  
 
For evaluation, we used a graphical prediction toolkit currently under development at our lab. Prediction was rated 
according to the normalized relative RMS error defined by 

),(

�Ö
nRMSrel kyDy

yy

��

��
� ,  

where ),( kyD  is the signal y delayed by k samples, i.e. for a prediction horizon of 150ms with a sampling rate of 

100Hz, k will be 15. This quantity is the quotient of the normalised RMS of the difference between the original signal 
and the predicted signal and the normalised RMS of the difference between the original signal and the delayed signal. 
 

 

Figure 1: Breathing motion signals used to test the prediction algorithms 

 
 
3 Results 

�(�Y�D�O�X�D�W�L�R�Q�� �R�I�� �W�K�H�� �P�R�G�L�I�L�H�G�� �5�/�6�� �D�O�J�R�U�L�W�K�P�� ����� ������ �/� ���������� �I�R�U�� �W�K�H�� �E�H�V�W�� �Y�D�O�X�H�V�� �R�I���� and M are shown in Table 1. The 
prediction horizon was 150ms, which corresponds to 15 steps for the simulated and 4 steps for the real signal. 
 

Signal best relative nRMS 
corresponding values of 

M �� 
simulated, no noise 23.30% 22 0 
simulated, added noise 36.07% 14 0.50 
real data 65.13% 2 0.21 

Table 1: Results of the proposed prediction method (small values for relative nRMS are better) 
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Figure 1 shows the evaluation of the algorithm on these signals for all different values of �� and M used in obtaining the 
best values shown in Table 1. One interesting feature is the fact that for noise-corrupted signals, there seems to be a 
noticeable decrease of prediction accuracy once the signal history length (the parameter M) becomes longer than the 
prediction horizon. 
 

 

Figure 2: relative nRMS error surfaces of the proposed prediction algorithm 

 
Clearly, the algorithm is able to perform very well on both simulated and real breathing data. Comparison to other 
algorithms, evaluated on the same data, confirm this (see Table ). 
 

Prediction algorithm 
best relative nRMS 
simulated, no noise simulated, added noise real data 

LMS 99% 51% 72% 
nLMS 32% 33% 64% 
wLMS 8% 56% 63% 
MULIN 2% 23% 65% 

Table 2: Results of other prediction methods (from [5]), results obtained using optimal parameters. Small 
values for relative nRMS are better. 

 
 
4 Discussion 

It has been shown that the modified RLS algorithm is capable of predicting real-world signals to the same accuracy as 
other algorithms previously evaluated. It has to be investigated if this accuracy can be kept up for a larger database of 
prediction signals and if it can be improved by incorporating the Fast Lane Approach presented for the LMS-based 
predictors in [6]. Furthermore, preliminary tests indicate that �± although not justifiable by theory �± values larger than 1 
fo�U�������F�D�Q���L�P�S�U�R�Y�H���W�K�H���S�U�H�G�L�F�W�L�R�Q���U�H�V�X�O�W�V�����V�H�H Table .  
 

signal best relative nRMS 
corresponding values of 
M �� �O�� �G��

simulated, no noise 16.01% 13 0.0006 0.9974 0.9565 
simulated, added noise 34.19% 15 0.2204 1.0032 0.2794 
real data 55.50% 2 0.2882 1.0283 0.0087 

Table 3: Results of the prediction method (optimisation performed). Small values for relative nRMS are 
better. 
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From the point of computational complexity, the RLS, LMS and nLMS algorithms behave approximately similar. The 
wLMS algorithm has higher complexity (it requires solving a system of linear equations in each step) whereas the 
MULIN algorithms are simpler. The same holds for computing time: the RLS, LMS and nLMS algorithms require 
approximately 0.02 to 0.03s for the prediction of a signal with 30,000 samples, the wLMS algorithm needs 1.6s and the 
MULIN algorithms approximately 0.001s. 
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1 Problem 

Humanpräparate sind der Goldstandard für das Training der Felsenbeinchirurgie. Die Nachteile dieser Präparate 
umfassen schlechte Verfügbarkeit, oft fehlende Pathologie, hohe Individualität, eingeschränkte Objektivierbarkeit von 
Fehlern bei der Präparation sowie fehlende Möglichkeiten einzelne Trainingsschritte wiederholt durchzuführen. Diese 
Arbeit evaluiert ein neuartiges Trainingssystem auf der Basis eines Rapid-Prototyping-Modells mit optoelektrischer 
Fehlerdetektion. 
 
 
2 Methoden 

Grundlage der Trainingsmodelle sind CT-Datensätze eines humanen Schädels, in denen die Risikostrukturen A. carotis 
interna, Ossikelkette, Labyrinthblock, Dura, Nervus facialis und Sinus sigmoideus manuell segmentiert werden, die 
knöchernen Strukturen werden zunächst über ein Schwellwertverfahren automatisch segmentiert, die pneumatisierten 
Bereiche werden zusätzlich manuell nachsegmentiert. Dieser Datensatz wir mit einem 3 D-Drucker (Z TM 510, 4D 
Concepts, Groß-Gerau, Deutschland) aus Gipspulver und einem Bindemittel dreidimensional ausgedruckt. Die 
Risikostrukturen werden über eine mit einer Signalschaltung verbundenen speziellen Metalllegierung und einem 
Lichtwellenleiter während des Trainings kontinuierlich auf Schäden überwacht. Die Art der Verletzung, Grad der 
Verletzung, Anzahl und Zeitpunkt der Verletzung und die Gesamtzeit werden während des Trainings am Modell 
protokolliert. Zur Evaluation wurde eine Studie unter Alltagsbedingungen durchgeführt. 8 unerfahrene und acht 
erfahrene Ohrchirurgen absolvierten Abschnitte der Felsenbeinchirurgie. Es wurden zwei Gruppen gebildet, in denen 
Gruppe A an den optoelektrischen Felsenbeinmodellen und Gruppe B an humanen Felsenbeinpräparaten arbeitete. Die 
Art der verletzten Struktur, der Grad der Verletzung (N. facialis), die Anzahl und der Zeitpunkt der Verletzungen sowie 
die Gesamtzeit wurden protokolliert. Die Probanden bewerteten nach dem Training die anatomische Detailtreue der 
Modelle, die objektive Fehlerdetektion in Übereinstimmung mit ihrer eigenen Wahrnehmung, das OP-Setting sowie die 
Möglichkeit des Ersatzes von humanen Felsenbeinen durch das dreidimensionale Modell im Training von 
Ohrchirurgen. 
 
 
3 Ergebnisse 

Die Auswertung der anatomischen Detailtreue der Modelle ergab Werte zwischen 49,5% und 90% Übereinstimmung. 
Die Fehlerdetektion wurde mit Werten zwischen 79% und 100% Übereinstimmung mit der Wahrnehmung des 
Chirurgen bewertet. Das OP-Setting wurde als besser gegenüber dem Fräsen am Felsenbeinpräparat eingeschätzt. Die 
Probanden bejahten die Möglichkeit, das bisherige Training am humanen Felsenbeinpräparat vollständig durch das 
Training am dreidimensionalen, optoelektrischen Modell zu ersetzen. 
 
 
4 Diskussion 

Die vorliegenden Daten bestätigen die Eignung des untersuchten Trainingssystems für die Felsenbeinchirurgie. Das 
System verbindet die Erkenntnisse aus den bekannten Vorarbeiten mit gedruckten und gesinterten Modellen mit den 
Möglichkeiten der Mikrosystemtechnik. Darüberhinaus erlaubt die digitale Datenbasis eine vollständige virtuelle 
Darstellung des Modells mit den entsprechenden weiterführenden Anwendungen (virtuelle Endoskopie). Die Kosten für 
das vorliegende Trainingssystem belaufen sich für das Schädelmodul auf 3000 Euro, die einzelnen, beliebig 
austauschbaren Felsenbeinmodule, die in den Schädel eingesetzt werden belaufen sich auf 100 Euro pro Stück. 
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1 Problem 

In der medizinischen Ausbildung werden zunehmend computergestützte Trainingsmethoden eingesetzt. Dabei werden 
in der Regel proprietäre Softwarepakete verwendet, die auf lokaler Hardware ausgeführt werden. 
Wir möchten eine von lokalen Ressourcen unabhängige Grid-Infrastruktur aufbauen, die allgemeine Netzwerk- und 
Datentransportmechanismen gemeinsam mit medizinischen Trainingsmethoden nutzt. Dadurch sollen neue 
Ausbildungsmöglichkeiten geschaffen werden. Das Chirurgie-Training im Grid-Netzwerk soll ein vielfältiges, neues 
Funktionalitätsspektrum aufweisen, das von einem einfachen Zugang zu Simulationsmodellen bis hin zu interaktiven, 
haptischen Echtzeitanwendungen reichen soll. 
Hier werden Konzept und Methoden des neuartigen Netzwerk-Zusammenwirkens unter Berücksichtigung des Antwort- 
und Leitungsverhaltens öffentlicher Netze vorgestellt. 
 
 
2 Methoden 

Ein zentraler Broker wird als Grid-�0�L�G�G�O�H�Z�D�U�H�� �I�•�U�� �H�L�Q�H�� �E�H�O�L�H�E�L�J�H�� �=�D�K�O�� �Y�R�Q�� �V�R�J���� �Ä�&�X�V�W�R�P�H�U�Q�³�� �H�L�Q�J�H�V�H�W�]�W���� �-�H�G�H�U��
Customer dient als Schnittstelle zwischen dem Grid und einem authentifizierten Benutzer oder einer Ressource. Die 
Customer-Software verwaltet den Datentransfer, die Verbindungen und die Hardwareanbindung. 
Wir teilen die Grid-Funktionalitäten in Abhängigkeit von deren Komplexität in drei Kategorien ein: 
 

- Unidirektionale Dienste wie Simulationsmodellserver, Trainingsdatenbanken, Webserver oder 
Benutzerinformationsanbieter 

- Bidirektionale Korrespondenz, die die textuelle, auditive und visuelle Konversation zwischen Benutzern 
umfasst 

- Interaktive Onlinepräsenz, die den Datentransfer zwischen Eingabegeräten, Transfer der Ausgabedaten einer 
Simulation und eine synchronisierte Softwareausführung beschreibt 

 
Für jede Kategorie sind spezifische Übertragungsmethoden entworfen worden. 
�8�P�� �H�L�Q�H�� �Y�H�U�V�W�l�Q�G�O�L�F�K�H�� �X�Q�G�� �Y�H�U�O�l�V�V�O�L�F�K�H�� �6�F�K�Q�L�W�W�V�W�H�O�O�H�� �D�Q�]�X�E�L�H�W�H�Q�� �Z�L�U�G�� �G�D�V�� �ÄOffer-Receive�³-Prinzip eingesetzt. 
Ressourcen können nach diesem Prinzip nur dann von anderen Teilnehmern im Netz verwendet werden, wenn sie 
vorher von dem lokal authentifizierten Benutzer freigegeben wurden. Zum Beispiel kann ein Trainierender die 
Positionsdaten seiner Instrumenteneingabe am Simulator anbieten (offer). Andere Teilnehmer, die über die 
entsprechenden Rechte verfügen, können daraufhin eine Kopie dieser Daten empfangen und auf ihrem System 
darstellen (receive). Durch diese 2-Schritt Prozedur ist jedem bewusst, welche Daten er erhält und welche er sendet. 
Die Chirurgiesimulation wird durch die Echtzeit-VR-Software KISMET und mit entsprechenden Modellen 
durchgeführt. Die Verteilung der Modelle über den Modellserver erfolgt mit Hilfe von Definitions- und 
Informationsdateien im .XML-Format. Alle Tests wurden mit HapticIO-Geräten sowie dem SensAble PHANToM und 
den selbst entwickelten USB-Schnittstellen FlexLinkIO inkl. Treibern durchgeführt. 
 

3 Ergebnisse 

Das Netzwerk wurde durch die Ausführung der Brokersoftware auf einem Server, der sich außerhalb der Firewalls 
befindet und von allen Seiten frei zugänglich ist, initialisiert. Eine Verbindung wurde mittels der Customer-Software 
von einem Rechner aus dem internen Netz des Forschungszentrums Karlsruhe (Deutschland) zum Broker hergestellt. 
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Eine zweite Verbindung wurde aus dem internen Netz des ICCAS, Leipzig (Deutschland) zum Broker aufgebaut, 
ebenfalls mit der gleichen Customer-Software.  
Beide setzten jeweils ein haptisches Eingabegerät ein, boten die eigenen Positionsdaten im Netz an und empfingen 
gegenseitig die Bewegungsdaten des anderen Nutzers. Dieser interaktive Datentransport erfolgte bei einer Rate von bis 
zu 100Hz. Ein dritter Customer wurde für ein Monitoring dazugeschaltet, der die Bewegungsinformationen der beiden 
anderen Teilnehmer mit Eingabegeräten empfing und auf seinem Bildschirm darstellte. Auf allen drei Rechnern wurde 
unter Verwendung der Positionsdaten je eine KISMET-Simulation ausgeführt, in der mit einem elastodynamisch 
modellierten Ball interagiert werden konnte. Beide Akteure an den Eingabegeräten deformierten den Ball und spürten 
die Interaktionen des jeweils anderen, während der dritte den Vorgang beobachtete. 
Es zeigten sich dabei jedoch Schwierigkeiten in der Synchronisation der Aktionen. Daher wurde das Experiment 
variiert: ein Teilnehmer (A) bietet die Positionsdaten an, der andere (B) empfängt sie, führt die Simulation aus und 
bietet seine Bildschirmausgabe als Video im Grid an. Das Video wird vom Teilnehmer A und vom Beobachter C 
empfangen. In dieser Konfiguration erfährt jedoch nur Teilnehmer B Force-Feedback an seinem Instrument, Teilnehmer 
A jedoch nicht. 
Wir implementierten einen Server für KISMET-Modelle. Die Modelle werden mit einem Vorschaubild und einer 
kurzen Beschreibung in einer Baumstruktur dargestellt. Die dazu notwendigen Informationen werden auf dem Server 
automatisch aus der dort vorhandenen Modellverzeichnisstruktur zusammengestellt. 
Die Text- sowie Videochatfunktionen wurden erfolgreich im Mulituser-Betrieb getestet. 
 

4 Diskussion 

Die erste Stufe in Richtung eines Chirurgietrainings unter Verwendung allgemein verfügbarer Netzwerkstrukturen ist 
erreicht. Wir etablierten einen sicheren Datentransfer für haptische Eingabegeräte und andere 
Kommunikationsmethoden über das allgemeine Netzwerk zwischen mehreren Teilnehmern im Grid. Es wurden 
grundlegende Interaktionsmethoden entwickelt, die zu einem weit verbreiteten Simulations- und Ausbildungsnetzwerk 
erweitert werden können. 
Mit der Verwendung von Peer-To-Peer Netzwerken könnte die Zeit und Ressourcen raubende Kopierarbeit (Relaying) 
des Brokers umgangen werden. Allerdings wird diese Art der Netzwerkverbindung durch die meisten Firewalls generell 
geblockt. 
Bisher haben wir das interaktive Grid zwischen drei Teilnehmern auswerten können. In nächsten Schritten soll die Zahl 
der Teilnehmer deutlich erhöht werden. Die Übertragungsraten sollen mit entsprechenden Algorithmen verbessert und 
ausgeglichen werden. Der Verbindungsaufbau soll verbessert und intuitiver gestaltet werden. Das Ziel ist ein für jeden 
einfach zu bedienendes, sicheres Ausbildungsgrid. 
 

5 Referenzen 

[1]  Çakmak, H.K., Maass, H., Kuehnapfel, U.G., VSOne, a virtual reality simulator for laparoscopic surgery, 
Minimally Invasive Therapy, 2005 

[2]  Maass, H., Çakmak, H.K., Kuehnapfel, U.G., Tranta¬kis, C., Strauss, G., Providing More Possibilities for 
Haptic Devices in Surgery Simulation, International Congress Series, 2005 

[3]  I. Foster and C.Kesselman, The Grid: Blueprint for a New Computing Infrastructure, 2nd ed., Morgan-
Kaufmann, 2004 

 
 
 
 



Neue Analysemethoden zur Bewertung des Trainingserfolgs im 
VR- Chirurgietraining 

M.-T. Boll et al. 

 

 165  

Neue Analysemethoden zur Bewertung des Trainingserfolgs im 
VR- Chirurgietraining  

 
M.-T. Boll, H. Maaß, H. K. Çakmak, U. Kühnapfel 

 
Forschungszentrum Karlsruhe, Institut für Angewandte Informatik, Karlsruhe, Germany 

 
e- Mail: marie - theres.boll@iai.fzk.de  

 
Abstract : 

 
Es werden neue aufgabenabhängige Analysemethoden zur Bewertung des Trainingserfolgs an einem VR-Simulator für 
die minimal invasive Chirurgie (MIC) vorgestellt. Basierend auf diesen Methoden können durch Anwendung 
wissensbasierter Fuzzy-Methoden automatisiert Aussagen über aufgabenunabhängige Kriterien, die den GOALS-
Kriterien angelehnt sind, und zusätzlich über die gesamte Übung getroffen werden. Somit unterscheidet sich dieser 
Ansatz von existierenden Bewertungssystemen, da nicht nur die gewählten Analysemethoden weiter ins Detail gehen, 
sondern auch mehr als nur einzelne Merkmale bzw. die gesamte Übung bewertet wird. 
 
Schlüsselworte: Bewertung, Simulator, minimal invasive Chirurgie, virtuelle Realität, Analysemethoden 

1 Problem 

Die Anforderungen in der minimal invasiven Chirurgie (MIC) unterscheiden sich z.T. wesentlich von denen bei 
klassischen Eingriffen [1]. Daher ist es sinnvoll die notwendigen Fertigkeiten außerhalb des OPs an einem VR-
Simulator zu trainieren. Für ein effizientes Training muss der Trainingserfolg bewertet werden [2]. In bisherigen 
Bewertungssystemen werden dabei einfache Merkmale wie z.B. Zeit, Strecke bzw. Instrumentenrotation direkt bewertet 
[3], so dass es z.T. zu Schwierigkeiten bei der Unterscheidbarkeit von Leistungsunterschieden kommt [4]. Ein Ansatz 
diesen Schwierigkeiten zu begegnen ist die Definition geeigneter aufgabenunabhängiger Kriterien, die mittels relevanter 
aufgabenabhängiger und detaillierter Analysemethoden bewertet werden. An dieser Stelle wird eine Auswahl wichtiger 
Analysemethoden für eine Kamera-Übung vorgestellt, die auf dem VR-Simulator des Instituts für Angewandte 
Informatik, Forschungszentrum Karlsruhe, implementiert ist [5]. 

2 Methoden 

Beispielhaft wird eine abstrakte Übung zur Schulung der Kamerahandhabung und der Orientierung im Raum betrachtet. 
Die Aufgabe ist die Kamera möglichst gleichmäßig zu bewegen und dabei das Ziel im Blickfeld zu halten.  
Während der Simulation wird die Position der Kamera mit einer Abtastrate von 10 Hz gemessen. Es ergibt sich die 
Kurve cs(t). Weiter wird die Rotation der Kameraoptik bzw. des Horizonts der Kamera bestimmt, so dass die 
entsprechenden Signale c��(t) und c��(t) zur Verfügung stehen. Um durch die Sensoren verursachte Messungenauigkeiten 
zu eliminieren, werden diese Signale mit einem Tiefpass-Butterworthfilter vierter Ordnung bei einer Grenzfrequenz von 
3 Hz gefiltert. 
 
Durch die Wahl geeigneter aufgabenabhängiger Analysemethoden ist eine Aussage über verschiedene 
aufgabenunabhängige Kriterien möglich, indem die Ergebnisse verschiedener Analysemethoden eines einzelnen 
Kriteriums durch wissensbasierte Fuzzy-Methoden kombiniert werden. Diese Kriterien sind den GOALS-Kriterien 
angelehnt, die sich schon in klinischen Studien als geeignet erwiesen haben [6]. Es ist jedoch neu, unter diesen Kriterien 
den Lernerfolg auf einem Simulator automatisiert zu bewerten. Es werden folgende Kriterien gewählt: 
 

�x Tiefenwahrnehmung, 

�x Koordination beider Hände, 

�x Kurve der Kamerabewegung bzw. 

�x Kamerahandhabung und Fehler. 
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Analyse zur Bewertung der Tiefenwahrnehmung 
 
Die Tiefenwahrnehmung kann durch das Verhältnis von kürzester Strecke zu dem in einem relevanten Teilabschnitt von 
cs zurückgelegten Weg charakterisiert werden. 
 
Analyse zur Bewertung der Koordination beider Hände 
 
Die Koordination beider Hände wird entsprechend des Verhältnisses von mittlerer Bahngeschwindigkeit von cs bei 
erhöhter Optikrotation zu mittlerer Bahngeschwindigkeit der gesamten Kurve cs beurteilt. 
 
Analyse zur Bewertung der Kurve der Kamerabewegung cs 
 
Die Form von cs wird durch ihre Krümmung und Torsion beschrieben. Als Maß für die Glattheit bzgl. ihrer Form wird 
der Abstand zwischen cs und einer geglätteten Kurve betrachtet, die ein Cubic Smoothing Spline von cs ist. Es kann 
jedoch auch die Glattheit bzgl. des zeitlichen Verhaltens anhand einer Kostenfunktion analysiert werden [7]. 
 
Analyse zur Bewertung der Kamerahandhabung und Fehler 
 
Neben der Anzahl der Fehler wird innerhalb dieses Kriteriums die Rotation des Kamera-Horizonts und der Optik 
bewertet. Letzteres wird z.B. durch die Anzahl der Austritte von c�� aus dem Intervall zwischen minimalem 
Rotationswinkel zum Erkennen eines Ziels und dem entsprechenden maximalen Winkel charakterisiert. Ein weiterer 
Aspekt ist die Bewertung des Sichtfeldes der Kamera. Ein Analysemerkmal ist die Strecke der Spur der Schnittpunkte 
von der Sichtlinie mit der Ebene an der oberen Öffnung des Ziels bzw. Rohrs. Zusätzlich wird ein Maß für die 
Visualisierung des Ziels (Rohrs) eingeführt. Dieses berücksichtigt den Schnitt zwischen dem Sichtkegel und der Ebene 
an der oberen und unteren Öffnung des Rohrs. 
 
 
Die Relevanz dieser Analysemethoden wird gezeigt, indem eine Unterscheidbarkeit für folgende Personengruppen von 
Ingenieuren bzw. Studenten aus dem Bereich der Ingenieurwissenschaften demonstriert wird: Erfahrene am Simulator 
mit Ziel der gleichmäßigen Bewegung bzw. schnellen Bewegung (jeweils 2 Simulationen) und Anfänger (1 
Simulation). 

3 Ergebnisse 

Beispielhaft wird auf die Mittelwerte dreier Analysemerkmale eingegangen: Maß für Glattheit bzgl. des zeitlichen 
Verhaltens, Abstand zwischen geglätteter und originaler Kurve cs bzw. Tiefenwahrnehmung. Es ist zu erwarten, dass 
der erfahrene Proband mit dem Ziel der gleichmäßigen Bewegung (P1) eine zeitlich gleichförmigere Bewegung 
durchführt als der erfahrene Proband mit dem Ziel der schnellen Bewegung (P2) und als der Anfänger (P3). Dieses wird 
durch das Maß für die Glattheit bzgl. des zeitlichen Verhaltens bestätigt, das für P2 und P3 wesentlich größer ist als für 
P1 (Faktor 3,3 bzw. 6,2). Weiter wird belegt, dass die Tiefenwahrnehmung für P3 unterscheidbar schlechter ist als für 
P1 und P2 (Faktor 5). Die Glattheit der Kurve bzgl. ihrer Form ist für P1 höher als für P2 und P3 (Faktor 1,2 bzw. 1,3). 

4 Diskussion 

Erste Untersuchungen konnten zeigen, dass die ausgewählten Analysemethoden, die nicht nur das Ergebnis 
berücksichtigen, geeignet sind relevante Unterschiede bei verschiedenen Probanden aufzuzeigen. Dieses muss jedoch 
durch weitere Untersuchungen bestätigt werden. Außerdem müssen diese aufgabenabhängigen Analysemethoden in ein 
Bewertungssystem integriert werden, indem die Einzelbewertungen durch wissensbasierte Fuzzy-Methoden zu 
Aussagen über die vorgestellten aufgabenunabhängigen Kriterien zusammengefasst werden. Dabei unterscheiden sich 
die eingeführten Analysemethoden durch ihre Detailliertheit z.B. im Bereich der Analyse der Optikrotation von 
existierenden Bewertungssystemen [3]. Außerdem werden nicht nur einzelne Merkmale wie z.B. Zeit, Strecke oder 
Rotationen der Instrumente betrachtet. Die Bewertungen der Kriterien können zu einer Gesamtaussage über die Übung 
ebenfalls mittels wissensbasierter Fuzzy-Methoden kombiniert werden. Um solch ein Bewertungssystem zu realisieren, 
ist die Zusammenarbeit mit Medizinern notwendig. Auf Grund der Simulator-Struktur und den Anforderungen bei der 
Bewertung wird das Bewertungssystem in einer GRID-Umgebung implementiert [8].  
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Abstract : 

 
Es wird das Konzept eines Bewertungssystems für einen VR-Simulator in der minimal invasiven Chirurgie (MIC) 
vorgestellt, das zum einen auf der Einteilung der Übungen entsprechend der von Rasmussen definierten 
Verhaltensebenen basiert und zum anderen auf der automatisierten Bewertung der GOALS-Kriterien. So können 
basierend auf z.T. aufgabenabhängigen Analysemethoden Aussagen über allgemeingültige Kriterien gemacht werden, 
ebenso wie über die Fähigkeiten innerhalb einer der Verhaltensebenen von Rasmussen. 
 
Schlüsselworte: Bewertung, Simulator, minimal invasive Chirurgie, virtuelle Realität 
 

1 Problem 

Die minimal invasive Chirurgie (MIC) stellt auf Grund ihrer Komplexität besondere Anforderungen an den Chirurgen 
[1]. Deshalb ist es sinnvoll, und mittlerweile möglich, die notwendigen Fertigkeiten außerhalb des OPs an einem VR-
Simulator zu trainieren. Für ein zielgerichtetes Training muss ein geeignetes Bewertungssystem implementiert werden. 
Ein Problem gegenwärtiger Bewertungssysteme im Bereich der VR-Simulatoren für die MIC liegt in der geringen 
Integration in bestehende Lerntheorien und in der Verwendung einfacher Merkmale für die Bewertung. Die Konzeption 
eines Bewertungssystems, das diesen Schwierigkeiten begegnet, wird hier vorgestellt. Das Bewertungssystem wird für 
den VR-Simulator des Instituts für Angewandte Informatik, Forschungszentrum Karlsruhe, entwickelt [2]. 

2 Methoden 

Damit ein relevantes und praxisnahes Bewertungssystem realisiert werden kann, müssen die verschiedenen 
Anforderungen an das System definiert werden. Es ist grundlegend, dass die Bewertung zuverlässig, validiert und 
praktikabel ist [3]. Ein wichtiger Aspekt ist die Auswahl der Übungen, die relevant und deren Schwierigkeitsgrade 
angemessen sein sollten. Darüber hinaus muss es verschiedene Arten des Feedbacks an den Trainierenden geben [4]. 
Für eine differenzierte Rückmeldung über die eigenen Stärken und Schwächen soll ein formatives Feedback während 
der Lernphase und ein summatives Feedback im Anschluss implementiert werden.  
 
Neben den grundlegenden Anforderungen werden die von Rasmussen [5] definierten drei Verhaltensebenen betrachtet. 
Die fertigkeitsbasierte Verhaltensebene umfasst Aufgaben und Fertigkeiten, die nach einer Lernphase automatisiert 
werden können [6]. In der regelbasierten Verhaltensebene werden Aufgaben basierend auf gespeicherten Vorschriften 
umgesetzt [7]. In der dritten, entscheidungsbasierten Ebene werden unbekannte Situationen zusammengefasst, in denen 
eigene Strategien entwickelt werden müssen [6]. Diese Einteilung ermöglicht eine grundlegende Strukturierung des 
Bewertungssystems.  
Eine andere Erfahrung aus dem Bereich der Lerntheorien besagt, dass das Erlernen komplexer Aufgaben mehr als nur 
die Summe ihrer Teilaufgaben ist [8]. Deshalb ist es notwendig, Aufgaben in verschiedenen Schwierigkeitsgraden zu 
trainieren. Zusätzlich besteht das Erlernen neuer Fertigkeiten aus einer kognitiven, einer assoziativen und einer 
autonomen Phase [9], die jeweils bei der Bewertung innerhalb einer Lernkurve erkennbar sind. 
 
Mögliche Anwendungsgebiete eines Bewertungssystems können anhand der sechs Kompetenzbereiche aufgezeigt 
werden, die vom Accreditation Council for Graduate Medical Education (ACGME) [10] definiert wurden. Die drei 
möglichen Anwendungsgebiete für einen VR-Simulator in der MIC sind die Bewertung der Kompetenzen im Bereich 
operativer Eingriffe, die direkt am Simulator trainiert werden können, die Bewertung von Aspekten des analytischen 
Denkens und des Wissens bzw. der Lernfähigkeit und Verbesserung eines Trainierenden. 
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3 Ergebnisse 

Das hier vorgestellte Konzept für ein Bewertungssystem basiert auf der eindeutigen Einteilung der Übungen in die von 
Rasmussen [5] eingeführten Verhaltensebenen. So entsprechen Übungen, die kein medizinisches Wissen vorraussetzen 
und zur Schulung grundlegender Fertigkeiten wie z.B. der Instrumentenhandhabung dienen, der fertigkeitsbasierten 
Ebene. Übungen, die medizinisches Wissen erfordern, werden der regelbasierten Ebene zugeordnet. Dazu gehören 
operative Eingriffe, für die die Anatomie und die Schritte innerhalb des Eingriffes bekannt sein müssen. Eine dritte 
Gruppe von Übungen umfasst Eingriffe mit Komplikationen und anatomischen Besonderheiten, so dass analytisches 
Denken notwendig ist. Deshalb lassen sich diese Übungen der entscheidungsbasierten Ebene zuweisen. 
Zur Bewertung einer Übung werden verschiedene Analysemethoden definiert, anhand derer Aussagen über geeignete 
Kriterien gemacht werden können. Diese Kriterien werden allgemeingültig und aufgabenunabhängig gewählt, so dass 
ein formatives Feedback für sämtliche Übungen möglich ist. Sie sind angelehnt an den GOALS-Kriterien, deren 
Validität schon für Bewertungen durch Vorgesetzte im klinischen Betrieb gezeigt werden konnte [11]. Nun sollen diese 
Kriterien erstmals automatisiert auf einem VR-Simulator bewertet werden. Als Kriterien werden 
 

�x Tiefenwahrnehmung, 

�x Koordination beider Hände, 

�x Bahn der Instrumentenbewegung, 

�x Gewebehandhabung, 

�x Technik und Fehler bzw. 

�x Gesamteindruck 
 
gewählt. Die Wahl dieser aufgabenunabhängigen Kriterien ist deshalb sinnvoll, da so eine Vergleichbarkeit mit anderen 
Übungen am Simulator bzw. Bewertungen von erfahrenen Chirurgen im OP gegeben ist. Um ein summatives Feedback 
zu ermöglichen, werden die Einzelbewertungen in diesen Kriterien mittels wissensbasierter Fuzzy-Methoden zu einer 
Gesamtaussage zusammengefasst. Ebenfalls sollen die Verhaltensebenen einzeln und zusammen bewertet werden. Erst 
dann kann eine Aussage über die aktuelle Leistung gemacht werden und über die Lage innerhalb der Lernkurve. 

4 Diskussion 

Es wurde ein Ansatz für ein Bewertungssystem auf einem VR-Simulator vorgestellt. Dieser Ansatz beruht auf der 
Einteilung von Übungen entsprechend der Verhaltensebenen von Rasmussen [5]. Es ist eine strukturierte Auswertung 
der Leistungen hinsichtlich ihres Schwierigkeitsgrads möglich. Außerdem können im Gegensatz zu bestehenden 
Bewertungssystemen nicht nur einzelne Übungen bewertet werden, sondern auch Gesamtaussagen über die Fähigkeiten 
innerhalb dieser Verhaltensebenen getroffen werden. Somit sind evtl. sogar Aussagen über einzelne Anforderungen 
innerhalb einer Verhaltensebene wie z.B. das analytische Denken in der entscheidungsbasierten Ebene möglich. Ein 
weiterer Vorteil dieses Ansatzes ist, dass durch die Wahl der aufgabenunabhängigen Kriterien ein detailliertes und 
nachvollziehbares Feedback möglich wird. Ebenso ist eine Vergleichbarkeit verschiedener Übungen am Simulator evtl. 
sogar mit Bewertungen von erfahrenen Chirurgen im OP gegeben. Es werden nicht nur, wie bei anderen 
Bewertungssystemen üblich, direkt Merkmale der Simulation wie z.B. Zeit und Strecke der Instrumente bestimmt [12], 
sondern diese Merkmale zu allgmeingültigen Kriterien zusammengefasst. 
In einem nächsten Schritt soll dieses Bewertungssystem auf einem VR-Simulator für die MIC in einer GRID-
Umgebung [13] implementiert werden. Dazu ist es zunächst notwendig geeignete Analysemethoden für die 
Bewertungskriterien zu definieren und diese durch wissensbasierte Fuzzy-Methoden zu kombinieren, um so Aussagen 
über die zuvor definierten Kriterien und Verhaltensebenen machen zu können. 
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Abstract : 
Ziel dieser Arbeit ist es, ein Wachstumsmodell für den Schädelknochen von Kindern zu entwickeln, das in der Lage ist, 
sowohl gesundes, als auch krankhaftes Wachstum des Schädels abzubilden. Es wird untersucht, wie aus einer Serie von 
Bilddaten, die über einen gewissen Zeitraum von derselben Person aufgenommen wurden, eine Wachstumsfunktion 
abgeleitet werden kann. Zuerst werden die Schädeldaten klassifiziert und anschließend die Wachstumsfunktion in der 
entsprechenden Klasse gemittelt um ein optimales Ergebnis zu erzielen. Für die vorliegenden Versuche standen 
ausschließlich CT-Aufnahmen von Plastikschädeln verschiedener Altersstufen zur Verfügung. Da diese Plastikschädel 
jedoch nicht dieselbe Person darstellen, kommt es dadurch zu Ungenauigkeiten. Die erzielten Ergebnisse weisen darauf 
hin, dass bei realen Datensätzen, die von demselben Patienten stammen, die Ergebnisse eine weitaus höhere 
Genauigkeit aufweisen.  
 
Schlüsselworte: Schädelwachstum, Wachstumssimulation, Registrierung, Finite-Elemente-Methode (FEM) 
 
 
1 Problem 

Das Wachstum des kindlichen Schädels erfolgt an den Schädelnähten. Diese Nähte verknöchern im Laufe des Lebens 
und der Schädel behält so eine Form. Beginnt diese Verknöcherung zu früh, bilden sich, je nach Ausprägung der 
Verknöcherung, Verformungen des Schädels. Diese frühzeitige Verknöcherung nennt man Kraniosynostose. Durch die 
Verformungen kann es zu Schädigungen des Sehnervs oder des Gehirns kommen. Die Entscheidung ob und wann eine 
Operation durchgeführt wird, basiert aktuell auf der Erfahrung und der Einschätzung des behandelnden Arztes. Dem 
Arzt soll nun ein Werkzeug in die Hand gegeben werden, das die Beurteilung des Verlaufs der Krankheit quantitativ 
und nicht nur qualitativ wie bisher erlaubt und so bei der genauen Bestimmung des optimalen Operationszeitpunktes 
behilflich ist. Weiters besteht die Möglichkeit, bei einer bekannten Wachstumsfunktion das Wachstum in der 
Simulation umzukehren, verschiedene Parameter zu verändern und unter diesen veränderten Bedingungen das 
Wachstum erneut in der Zeit vorwärts zu simulieren. Dadurch kann der Chirurg in der Simulation erfahren, wie der 
Patient ohne eine krankhafte Veränderung höchst wahrscheinlich aussehen würde bzw. wie sich operative Eingriffe 
auswirken. 
 
2 Methoden 

Zu Beginn der Simulation müssen die Schädeldatensätze klassifiziert werden. Die Einteilung der Klassen erfolgt 
abhängig von Alter, Geschlecht und Krankheit des Patienten [1]. Diese Klassifizierung ist notwendig, da sich die 
Schädel sehr stark unterscheiden können, in Abhängigkeit der genannten Kriterien. Zur Abschätzung des Wachstums 
werden zwei Schädel unterschiedlichen Alters eines Patienten zueinander registriert. Die Registrierung erfolgt über eine 
elastische Transformation mit FEM-Deformationsalgorithmen [2, 3]. Die Aufnahmen sollen dabei mindestens ein 
halbes Jahr auseinander liegen, um einerseits noch genügend gute Ergebnisse zu erzielen und andererseits den Aufwand 
der Registrierungsdurchführung so gering wie möglich zu halten. Das FEM-Netz ist aus kubischen Elementen 
aufgebaut. Die Elemente besitzen lineare Elastizität. Die Schädelnähte weisen eine viel höhere Elastizität auf, um das 
Wachstum vor allem in diesen Bereichen zu ermöglichen. Vor der Erstellung des Netzes werden die beiden Schädel 
zueinander mittels einer Landmarkentransformation registriert. Als natürliche anatomische Landmarken wurden die 
Gehörgangseingänge sowie die Nasenwurzel gewählt und bei der Segmentierung dem Modell als Punkte hinzugefügt. 
Nach der Registrierung werden die Schädel an der Ebene, die durch diese drei Punkte aufgespannt wird, abgeschnitten, 
da die Schädelbasis vor allem in Hinblick auf MRT-Bilddaten sehr schwierig zu segmentieren ist und die Genauigkeit 
stark abnimmt. Ist die rigide Registrierung abgeschlossen, beginnt die iterative Lösung des FEM-Systems, um ein 
Wachstumsfeld zu erhalten. Das Wachstumsfeld besteht aus Vektoren, die für jeden Knoten in dem generierten Netz die 
Richtung und Kraft angeben, mit der dieser Knoten bewegt werden muss, um die gewünschte Zielform des Schädels zu 
erhalten. Dieses so gewonnene Wachstumsfeld kann später in der entsprechenden Klasse der Schädel mit den anderen 
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gemittelt werden und ergibt so ein mittleres Wachstumsfeld für eine bestimmte Klasse von Schädeln. Diese Mittelungen 
bilden die Grundlage für das Wachstum von Schädeln, für die kein zukünftiger Datensatz vorliegt.  

3 Ergebnisse 

Zur Evaluation der Methodik stehen uns zum momentanen Zeitpunkt nur Plastikschädel zur Verfügung. Da diese 
Abgüsse nicht von dem gleichen Schädel in einem späteren Wachstumsstadion gemacht sind, kommt es zu 
Ungenauigkeiten. Trotz dieser Ungenauigkeiten erhalten wir ein verwendbares Ergebnis für die Registrierung der 
beiden Volumendatensätzen. In Abbildung 1 sind die Ausgangsschädel, das Ergebnis und das Wachstumsfeld, sowie 
das Ergebnis einer Simulation zu sehen. Die großen Abweichungen kommen zu Stande, da für die Generierung des 
Wachstumsfeldes der Schädel eines 2,5 Jahre alten Kindes auf den eines 10 Jahre alten registriert wurde und diese 
zusätzlich nicht vom selben Patienten stammen. 

4 Diskussion 

Die Wahl der FEM-Methode zur elastischen Registrierung der Schädel basiert darauf, dass ein annähernd physikalisch 
korrektes Wachstumsmodell erstellt werden soll. Durch die Wahl der Materialeigenschaften können einzelne Bereiche 
des Schädels durch Veränderung der Parameter differenziert behandelt werden. Da zum momentanen Zeitpunkt nur 
Plastikmodelle des Schädels vorliegen, lassen sich bis jetzt noch keine Aussagen über die Güte des hier vorgestellten 
Verfahrens treffen. Eine Verbesserung bringt sicherlich die Umstellung auf Tetraeder. Von Patienten stehen uns 
hauptsächlich MRT-Daten zur Verfügung. Die für die Segmentierung des Knochens weitaus besser geeigneten CT-
Bilder werden für Kinder nur sehr selten angefertigt und weisen in den meisten Fällen Veränderungen des Knochens 
auf, oder liegen nicht über die Zeit verlaufend vor. Trotz der schlechten Knochendarstellung im MRT glauben wir, dass 
durch eine manuelle Segmentierung die Güte der Daten zumindestens für eine qualitative Aussage ausreichend ist.  
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Abbildung 1: (a) und (b) zeigen die beiden Originalschädel, die registriert werden sollen. 
In (d) ist das Ergebnis dieser Registrierung abgebildet und (e) zeigt das daraus resultierende 
Wachstumsfeld. (c) und (f) stellen jeweils eine Simulation dar, von einem ähnlichen 
Schädel wie dem in (a) auf das Alter des in (b) gezeigten Schädels. 
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Abstract: 

 
In this paper the construction of a phantom that combines plaster, silicon and poly vinyl alcohol (PVA) is described. The 
phantom will be used to evaluate a new universal robot integrated in a system intended to demonstrate the applicability 
of semi-automatic control in cardiovascular sur�J�H�U�\���� �7�K�H�� �S�K�D�Q�W�R�P�� �U�H�S�O�L�F�D�W�H�V�� �W�K�H�� �S�D�W�L�H�Q�W�¶�V�� �W�K�R�U�D�[�� �V�W�D�W�H�� �G�X�U�L�Q�J�� �W�K�H�� �O�H�I�W��
internal thoracic artery (LITA) grafting phase of the coronary artery bypass grafting (CABG) intervention. Face 
validity evaluations and ultrasound measurements indicate the feasibility of the phantom design. This to our best 
knowledge is the first time plaster, silicon and PVA are mixed together to create a phantom for the evaluation of robotic 
assisted CABG.  
 
Key words: phantom, CABG, robotic assisted surgery 
 

1 Problem 

In fields such as interventional radiotherapy or spine surgery intra-operative imaging is used on a regular basis for direct 
control of instruments [1-3]. Physicians perform the preparation steps and the semiautomatic machine (robot) calculates 
the right angle and position the needle or catheter should be placed at. To demonstrate their usefulness in a 
cardiovascular surgical setting, we selected the left internal thoracic artery (LITA) harvesting step of the traditional 
coronary artery bypass grafting (CABG) intervention. A system consisting of a new universal robot with a mono-polar 
blade electrode and an ultrasound probe mounted on it was designed (ASTMA). The robot shall be under the surgeon 
supervision and should be able of following the LITA and take it down using ultrasound Doppler images.  
  
To exhaustively evaluate the ASTMA system an anterior chest wall phantom is required. It should replicate the 
morphology of a patient open chest during the LITA grafting phase.  
 
2 Method 

2.1 Phantom elements 
 
For the thorax framework  two 3D models (left, right) are printed out applying the 3D Rapid Prototyping Technology 
[4]. The model was obtained segmenting the thorax bone tissue from a computed tomography human dataset.  The 
vascular system includes the LITA itself and the blood flow. The LITA is imitated with a silicon tube carefully glued 
through the ribs. Distilled water is mixed with a silicon antifoaming emulsion to increase Doppler signal in this blood-
like solution. The pumping system that generates the flow patterns is described in [5]. The surrounding tissue of the 
LITA is made of poly-vinyl alcohol (PVA) cryogel prepared with the technique proposed in [6].  
 
2.1 Phantom building process 
 
1. The silicon tube is glued through the left side thorax framework mimicking the LITA path. 
2. This left side is introduced into the mould impression. 
3. PVA creogel is made and poured into the mould impression. 
4. The PVA creogel is transformed into soft tissue mimic. 
5. The left side thorax framework is removed from the mould and both sides are fixed to the base (figure 1). 
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Figure 1: Scale model of the chest phantom 

 

Figure 2: Flow patterns of the phantom LITA 

3 Results 

A first model of the phantom was designed and built, figure 1. The haptic and echogenicity properties expected were 
�D�F�K�L�H�Y�H�G���� �)�L�J�X�U�H�� ���� �V�K�R�Z�V�� �W�K�H�� �I�O�R�Z�� �S�D�W�W�H�U�Q�V���R�E�W�D�L�Q�H�G���I�U�R�P�� �W�K�H�� �S�K�D�Q�W�R�P�¶�V��vascular system. A preliminary face validity 
�V�W�X�G�\�� �Z�L�W�K�� �W�Z�R�� �H�[�S�H�U�W�V�� �Z�D�V�� �F�R�Q�G�X�F�W�H�G���� �7�K�H�� �S�K�D�Q�W�R�P�� �Z�D�V�� �D�V�V�H�V�V�H�G�� �D�V�� �³�J�R�R�G�´���I�R�U�� �W�K�H�� �H�[�S�H�U�W�V�� �F�R�Q�V�L�G�H�U�L�Q�J�� �L�W�V�� �S�X�U�S�R�V�H����
The experts suggested mimicking the branching of the LITA as a priority for the second release of the phantom.  

4 Discussion 

The vascular system of the phantom did not include the surrounding veins of the LITA as well as its branching. We 
considered such elements irrelevant at this stage of the project. The first task was to test the feasibility of putting all of 
these different materials together. In a second version of the phantom these characteristics will be included as is 
suggested by the experts. A complete face validity study of the phantom should be conducted with more subjects. This 
approach is feasible for the most of the labs and relatively cheap considering the low costs of the materials employed. 
Removing the air bubbles from the PVA creogel constitutes the main challenge at this moment. The next steps of the 
research include the phantom building in real scale and the first experiments with the robotic system (ASTMA).  
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Abstract : 
Bei transapikalem Aortenklappenersatz ist die exakte Positionierung in der Aortenwurzelebene zwischen den 
Risikostrukturn (Koronarostien, vorderes Mitralsegel) anhand des angiographischen Bild äußerst schwierig. Eine 
Repositionierung ist nach der Dilatation nicht mehr möglich. Für eine Risikoreduktion, zur Validierung des 
syngo®DynaCT und zu Trainingszwecken ist die Entwicklung eines röntgentauglichen Aortenwurzelphantoms äußerst 
sinnvoll. Das Phantom besteht aus einem Berlin Heart und einer Aortenwurzel Bioprothese. Als Aorta ascendens wurde 
initial eine Hemashieldprothese verwendet, die aber unter experimentellen Bedingungen keine ausreichende Dichte 
erreichte, weshalb Butylkautschukschläuche verwendet wurden. Nachdem Materialien gefunden wurden, die  den 
gestellten Anforderungen an den Röntgenkontrast genügten, sind die Grundlagen für eine Weiterentwicklung des 
Modells zur Steigerung der anatomischen Details gegeben. 
 
Schlüsselworte: Phantom, DynaCT , transapikal 
 
 
1 Problem 

Bei transapikalem Aortenklappenersatz ist die Aortenklappenprothese auf einem Stent fixiert und wird in die 
ursprüngliche Aortenklappenebene mittels Seldingertechnik [1] eingebracht. Dabei wird die verkalkte Aortenklappe 
zunächst durch eine Ballonvalvuloplastie in die Aortenwand gedrückt, anschließend wird die Klappe durch eine 
Ballondilatation in der Aortenwand fixiert [2]. Die Herausforderung liegt in der exakten Positionierung, die aufgrund 
der Herzbewegung und der eingeschränkten räumlichen Information aus dem angiographischen Bild erschwert ist. Eine 
Repositionierung nach der Verankerung der Klappe ist nicht ohne Öffnung des Brustkorbes und der Aorta möglich. Bei 
einer Fehlpositionierung können zum einen die Koronarostien verlegt werden (Abbildung1) zum anderen kann es durch 
die zu tiefe Positionierung zu einer Verletzung des vorderen Mitralsegels kommen und paravalvuläre Lecks können 
auftreten [3]. 

 

Abbildung 1: Links: präoperatives CT mit freien Koronarien. Rechts: Verschlossenen Koronarostien (1) 
nach Aortenklappenimplantation (2) 

 
Zwar ist die Inzidenz für solche Ereignisse sehr gering, jedoch sind sie für den Patienten lebensbedrohlich. Daher muss 
das Risiko einer Fehlpositionierung auf ein Minimum reduziert werden. Durch Erbprobung neuer Techniken und 
Ausbildung der Chirurgen mit Hilfe eines Aortenwurzelphantoms (AP), das verschiedene Szenarien der Implantation 
testen und simulieren kann, können diese lebensbedrohlichen Ereignisse reduziert werden. Voraussetzung hierfür ist die 
Entwicklung eines röntgentauglichen Phantoms, das den physiologischen und anatomischen Gegebenheiten entspricht. 

2 Methoden 

Bei der Entwicklung des AP wurde eine AorticFreestyle Bioprothese (Edwards Lifesciences, Irvine, USA) wegen der 
anatomischen Ähnlichkeit mit der menschlichen Aortenwurzel gewählt. Der künstliche Kreislauf wird durch ein 
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univentrikuläres Berlin Heart Assist Device (BH) erzeugt. Mit dem BH ist es möglich einen annähernden 
physiologischen Kreislauf zu erzeugen. Am Kontrollpult können unterschiedliche Herzminutenvolumen und Blutdrücke 
eingestellt werden, was eine Simulation unter wechselnden Bedingungen erlaubt. Als Volumenreservoir wurde ein 
Drainagetopf einer Herz-Lungen-Maschine (HLM) genutzt. Die zu- und abführenden Schläuche an das BH sind 
Standard HLM Schläuche mit einem Durchmesser zwischen 8-12 mm. Aufgrund der Beschaffenheit der Bioprothese 
und der HLM Schläuche ist ein direkter Übergang nicht möglich. In Anlehnung an die herzchirurgische Praxis sollte als 
Aorta ascendens eine Hemashieldprothese (HS) dienen. In den ersten Flussversuchen zeigte sich, dass die HS unter den 
Bedingungen des Experiments nicht die notwendige Dichtigkeit aufwies. Die Abdichtung mit Fibrinkleber brachte 
keine wesentliche Verbesserung dieses Umstandes. In einer zweiten Modellreihe wurden daher die HS durch Schläuche 
aus Butylkautschuk ersetzt. Hier war die gewünschte Dichte aufgrund des Materials gegeben. Lediglich an den 
Übergängen zur Bioprothese traten noch kleinere undichte Stellen durch Stichkanäle auf. 

3 Ergebnisse 

Hemashieldprothesen sind für die Verwendung beim Bau dieses speziellen AP nicht geeignet, da sie unter den durch 
den Versuchsaufba vorgegebenen Einsatzparametern nicht die notwendige Dichtigkeit bieten. Durch Verwendung von 
Butylkautschukschläuchen kann die notwendige Dichte erreicht werden. In der Angiographie und im syngo®DynaCT 
(Siemens Healthcare, Erlangen, Germany) wurde gezeigt, dass das AP aus BH, Butylkautschukschläuchen und einer 
AorticFreestyle Bioprothese gute Kontrastverhältnisse der Aortenwurzelstrukturen einschließlich der angedeuteten 
Koronarostien ermöglicht. Ebenso wurde gezeigt, dass der Einsatz von Butylkautschukschläuchen keinen Nachteil 
hinsichtlich des Röntgenkontrastes bietet. (Abbildung 2) 

 

Abbildung 2: Links: Freestyle mit Butylkautschukschlauch  Rechts: syngo®DynaCT ohne Kontrastmittel 

4 Diskussion 

In der ersten Modellgeneration wurde aufgrund der Zielsetzung und der Komplexität auf implantierte Koronarien, auf 
�H�L�Q�H�Q�� �=�X�J�D�Q�J�� �I�•�U�� �H�L�Q�H�Q�� �N�D�W�K�H�W�H�U�J�H�V�W�•�W�]�W�H�Q�� �.�O�D�S�S�H�Q�H�U�V�D�W�]�� �X�Q�G�� �D�X�I�� �H�L�Q�� �X�P�J�H�E�H�Q�G�H�V���Ä�7�K�R�U�D�[�³- Modell bewusst 
verzichtet. Das primäre Ziel war es, geeignete Materialien zu finden und deren Durchleuchtungsqualitäten in der 
Angiographie und im syngo®DynaCT zu beurteilen. Nachdem eine Kombination aus Materialien gefunden wurde, 
welche den gestellten Anforderungen an den Röntgenkontrast genügten, sind die Grundlagen für eine 
Weiterentwicklung der anatomischen Details des Modells gegeben. In den nächsten Modellgenerationen ist es 
unerlässlich die anatomische Details, wie die Koronarien inklusive Ihrer Abgänge aus der Aorta, so genau wie nur 
möglich darzustellen. Denn nur so kann ein realistisches Szenario geschaffen werden. Die folgenden Modelle können 
anschließend zur Entwicklung eines Trainingssimulators genutzt werden und neu zu entwickelnde kathetergestützte 
Herzklappen könnten getestet werden. 
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Figure 1: Manipulation of individual parameters 
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Abstract 
In robotic radiosurgery, there currently is no tool available which can be used for testing and comparing different 
prediction algorithms. In this work, we present a new graphical tool which has the capability of automatically creating 
a graphical front end for parameter manipulation from XML-based prediction algorithm definition files, computing 
prediction errors and determining optimal prediction parameters. The tool is based on the wxWidgets toolkit and can be 
used on both Windows and Linux operating systems. 
 
Key words: respiration, prediction, algorithms, tools 
 
1 Problem 

The application of the robotic CyberKnife® system (Accuray Inc., Sunnyvale, CA, USA, [1]) as a radiosurgical device 
for the treatment of thoracic and abdominal tumours requires accurate compensation of time lag between the patient's 
and the robot's motion. Currently, a multitude of algorithms applicable to the prediction of human respiratory motion is 
available. When developing new methods, they have to be evaluated for many different parameters on a large number 
of sample data sets and they have to be compared to several competing algorithms. 
To cope with this requirement, we developed a graphical toolkit to allow for easy and dynamic manipulation of the 
algorithms' parameters. The toolkit includes methods to run one algorithm or many algorithms simultaneously on 
different data sets as well as visualisation, evaluation and optimisation functions. Especially important is the tool's 
capability to automatically adapt its user interface to the different algorithms without the need for recompilation of the 
GUI. 
 
2 Methods 

The algorithms were divided into their implementation (in C++) and an XML-based description of the relevant 
parameters. This description supports all data types usually required as well as limits and default values for each 
individual parameter. The prediction toolkit then automatically generates a graphical user interface based on the XML 
files to allow for parameter manipulation (see Figure ). This interface then passes the parameters on to the actual C++ 
implementation of the algorithms, controls their execution and receives and processes the prediction results. 
The prediction toolkit itself has been implemented using C++ and the wxWidgets toolkit. This allows for platform 
independent usage by means of the CMake cross platform tools. Additionally, the graphical interface can be deactivated 
and the prediction algorithms can be controlled using a command line interpreter. 
 
Among the already implemented algorithms are: 

�x Least Mean Squares and normalised Least Mean 
Squares algorithms (LMS and nLMS),  

�x Fast Lane Approach to LMS prediction (FLA-
nLMS), [2] 

�x Wavelet-based multiscale autoregression 
(wLMS), [3] 

�x Multi-step linear prediction methods (MULIN), 
[4] 

�x Multi-frequency based Extended Kalman Filter 
(EKF), [5] 

�x modified Recursive Least Squares prediction 
(RLS) [6] 

We will shortly release the prediction toolkit with an SDK 
for the implementation of new algorithms on our website 
to make it available to the general public. 
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Figure 2: Graphical evaluation 

 
3 Results 

Our new toolkit allows for the easy manipulation of complex 
algorithms. The individual parameters can be modified intuitively 
and the quality of the prediction results can be directly visualised. 
New algorithms can be easily included and exchanged without the 
need for recompilation of the graphical toolkit or any modification 
of the toolkit's source code. Additionally, tools for pre-processing 
the input signals, like smoothing [3], automated optimisation 
(simple grid search functionality) as well as direct visualisation 
(see Figure 2), are included. Since the parameters for each 
algorithm, as well as the prediction results, can be directly saved, 
this new toolkit allows for easy exchange of not only the 
algorithms themselves but also of preconfigured sets of parameters 
between different users of the toolkit. It has already been 
successfully used in the generation of evaluation data for two 
prediction algorithms, being the MULIN family [4] and a modified 
RLS algorithm [6]. 

4 Discussion 

The presented toolkit is new, similar functionality is currently not available in any other free or commercial system. It 
has been successfully used to develop and test new prediction algorithms. By means of a large database of respiratory 
motion signals, which were recorded at Georgetown University Hospital (New York, USA) during CyberKnife® 
treatments, there is the possibility to easily and automatically perform test runs on more than 300 breathing motion 
signals. Since up to today all prediction algorithms have been implemented proprietarily using different programming 
languages and have mostly been evaluated on small data sets using different testing philosophies, this new toolkit 
allows for better and more comparative evaluation of a multitude of different algorithms. Further work will be the direct 
incorporation of tracking devices using our tracking framework [8] to directly process measured positions. Additionally, 
other methods for parameter optimisation as well as tools for statistical analysis of prediction results on large data sets 
will be included in the near future.  
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1 Einleitung und Problem 

 
Eine Chirurgische Abteilung verdient ihr Geld überwiegend im Operationssaal - eigentlich bei den zu operierenden 
Patienten nur dort. Bisherige Ansätze, diese Prozesse zu optimieren, führten dazu, dass die Wechselzeiten zwischen 15-
45% auf 57min (Kiel, 16%) [0], 52min (Zürich, 20%) [0], 38min (Boston, 43%) [0], bzw. 28min (Gainesville, 37%) [0] 
reduziert werden konnten. Diese Wechselzeitreduktionen, welche zu höherer Produktivität und Profit im OP geführt 
haben, wurden teilweise durch einen höheren Personalaufwand erreicht. Die zusätzlich notwendigen räumlichen 
Veränderungen bezogen sich auf die Einrichtung von Ein- und Ausleitungszonen, dort wo diese bisher nicht vorhanden 
waren. Durch diese Korrekturmaßnahmen war es möglich, Teilprozesse verschiedener Patienten parallel durchzuführen. 
Aus Sicht der Betreiber ist jedoch eine weitergehende Optimierung der Prozesskette sinnvoll, um die Auslastung der 
OPs nachhaltig zu erhöhen. Doch leider kann in Deutschland dieses Ziel in vielen Kliniken nicht erreicht werden, weil 
[0]: 

�x ein Einleitungsbereich/-raum nicht vorhanden ist, 

�x der Einleitungs- u.o. Ausleitungsbereich/-raum zu klein ist, 

�x die notwendigen Geräte fehlen, 

�x die Gas-Anschlüsse in der Ausleitung fehlen, 

�x Personal (Anästhesisten, Anästhesie-Pflegekräfte) fehlt. 
 
Die baulichen, gebäude- und medizintechnischen sowie personellen Ressourcen sind also nicht vorhanden, um effizient 
und ergonomisch zu wirtschaften. Um dies zu erreichen müssen Prozesse im OP parallelisiert werden; d.h. die 
Narkoseeinleitung des nächsten Patienten während der laufenden OP, die Ausleitung außerhalb des Operationssaals. 
Gleiches gilt für das Auf- und Abrüsten der Instrumententische.  
 
 
2 Methoden 

Die Zeiten der einzelnen Arbeitschritte einer OP wurden Patientenbezogen erhoben. In der personal- und 
grundrissbezogenen Simulationsumgebung (MEDMODEL) wurden die Daten analysiert und verschiedene 
Grundrissvarianten simuliert und bewertet  
 
 
3 Ergebnisse 

Das Beispiel dieser operativen Einheit, die sehr exakt ihre Prozessdaten dokumentiert verdeutlicht das Potenzial zu 
Verbesserung des Workflows. Diese Einheit operiert in ihren zwei Sälen innerhalb einer Woche 25 Patienten. Die 
Wechselzeiten sind mit 30-35 Minuten bereits sehr gut. Trotzdem wird in diesem OP zwischen 7:00 Uhr morgens und 
22:00 Uhr abends gearbeitet.  
Die Simulation mit geändertem Grundriss und Ablauforganisation zeigt, dass sich die gleichen 25 Patienten zwischen 
7:00 Uhr morgens und 19:00Uhr abends operieren lassen. Allerdings ist das Programm nicht Freitagabend um 22:00 
Uhr beendet, sondern donnerstags um 18:00 Uhr!   
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Zusammengefasst bedeutet dies:  

�x die produktive Zeit der Operateure wird erhöht 

�x die Auslastung des OP-Saals wird erhöht 

�x durch die höhere Produktivität sind weniger Operationssäle notwendig, d.h. vorhandene Räume können 
anderweitig produktiv genutzt werden 

�x diese Erhöhung der Produktivität führt nicht zwangsläufig zu anderen Arbeitszeitmodellen (Überstunden / 
Mehrschichtbetrieb) 

�x die Konzentration in den spezialisierten OP-Prozessen erhöht Qualität und Routine und führt dadurch zu mehr 
Sicherheit 

 
Dieser Lösungsansatz bedeutet eine andere Architektur (mehr Kosten) und mehr Personal (mehr Aufwand) in den 
vorbereitenden OP-Prozessen. Diese/r Kosten/Aufwand werden durch zusätzlich erbrachte und verrechenbare 
Leistungen (höherer Umsatz) kompensiert.  
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Abstract : 
 
This paper presents an image processing tool to semi automatically extract cerebral arteries in 3D intraoperative 
ultrasound angiography (3D-iUSA). Ultrasound data are known to be noisy and the use of contrast agent is responsible 
of artefacts. Our method consists first in reducing the image noise, second in computing a 3D vesselness map in which 
the tubular structures are enhanced and third in extracting the blood vessels based on a region growing algorithm. A 
user provides manually few seed points within the arteries to initialize this last step. Our tool was tested on 3D-iUSA 
data of three different patients who underwent brain aneurysm surgery. First results are promising and proved the 
feasibility of the task. 
 
Keywords: 3D-iUS angiography, cerebral arteries, segmentation 
 
 
1 Problem 

Intraoperative imaging is becoming crucial for navigation (planning and guidance), surgical decision support and 
control during neurosurgeries ([1]). Intraoperative 3D ultrasound imaging presents several advantages compared to 
other intraoperative modalities (MR or CT). Acquisition of 2D US images is done in real time and computing time for 
providing 3D volumes is only about one minute. Devices are also cheaper and easy to use. Additionally, the possibility 
of 3D intraoperative ultrasound angiography (3D-iUSA) with intravascular contrast agent is highly interesting for brain 
tumour and vascular surgeries. 
 
However, ultrasound data are known to be noisy (speckle) and the use of contrast agent is responsible for artefacts, e.g. 
blooming and bubble noise. The quality of the 3D volumes depends on the 3D reconstruction algorithm as well. Image 
processing is therefore needed. In this work we focus on the development of tools dedicated to the extraction, also 
called segmentation, of cerebral arteries in 3D-iUSA data. The feasibility is tested. 
 
 
2 Methods 

The different processing steps for segmenting cerebral blood vessels in 3D-iUSA data are depicted in figure 1. Input 
data are first pre-processed. A median filter is used to smooth image noise ([2]). Elongated structures, such as blood 
vessels, are then enhanced providing a 3D vesselness map which represents the probability for a voxel of the original 
3D-iUSA data to belong to a vascular structure. The 3D vesselness map is computed based on the Hessian matrix and 
its Eigen values ([3]). A multi-scale implementation allows extracting blood vessels of different diameters. 
 
Secondly, a region growing process aggregates to a given seed point all the connected voxels whose vesselness value is 
within a vesselness range. Seed points are specified manually while the vesselness range is automatically computed 
from the 3D vesselness map values. This technique allows extracting only the objects of interest pointed out by the user 
through the seed points. 
 
An output volume is finally provided which includes the segmented objects represented in white intensity.  
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Fig. 1: Description of our image processing tool. The input volume is a 3D-iUSA data of cerebral arteries 
and the output volume includes the segmented vascular structures. 

 
 
 
3 Results 

Our image processing package was tested on 3D-iUSA data of three patients who underwent aneurysm clipping 
surgery. The data acquisition system consists of an Elegra ultrasound device (Siemens) with a free-hand 2D 2.5 MHz 
phased array probe including a contrast mode, an optical tracking system (NDI Polaris) and a navigation system 
(Localite BrainNavigator) used for the 3D reconstruction. The different steps for obtaining the 3D-iUSA data are (1) 
injecting the intravascular contrast agent, (2) acquiring a set of 2D tracked B-mode images, and (3) reconstructing the 
3D volume. 3D-iUSA datasets were obtained after craniotomy, before aneurysm clipping, 50 to 180 seconds after bolus 
injection, once blooming and bubble noise reduced. 
 
One example is described in Figure 2. Figures 2a, b and c represent the same slice of the original and processed 
volumes. The original 3D-iUSA data includes the anterior part of the Willis circle (Figure 2a). The computed 3D 
vesselness map (Figure 2b) shows in high intensity the enhanced elongated structures: they include blood vessels and 
noise as well. A user indicates therefore the blood vessels of interest in the original 3D data by a couple of seed points 
using orthogonal views. Only one seed point was needed in this example. In figure 2c, the output volume which 
includes the extracted brain arteries (white intensity), overlays the original 3D-iUSA data. Finally, a volumetric view 
superimposed to an isosurface of the 3D vesselness map is represented in figure 2d. 
 
We obtained correct results as well in the two other patient cases requiring a few seed points (less than 5). Moreover, 
the computing time of the entire process was less than one minute. Thus our tool is suitable for use in the operating 
room. 



Image Processing Tools for Extracting Cerebral Arteries in 3D Intraoperative Ultrasound Angiography 
(3D-iUSA) 

C. Chalopin et al. 

 

 187  

 

 

Fig. 2: Segmentation results obtained on the first patient data set. a) chosen slice of the original 3D-iUSA data where a 
part of the Willis circle is visible. b) same slice of the corresponding 3D vesselness map. c) same slice of the 3D 
segmented vascular structures (in white) and overlapped to the original data. d) volumetric view of the segmented 
vascular structures overlapped to an isosurface of the 3D vesselness map. 
 
 
4 Discussion 

In this work we showed the feasibility of extracting vascular structures from 3D-iUSA data, known to be noisy, using 
simple image processing tools. Our package requires little interaction and the computing time is appropriate in the 
context of surgery. Now we need to investigate the use of segmentation results for quantitative measurements. 
Moreover, data acquisition using a 3D probe should provide 3D-iUSA data with less noise and artefacts. 
The extraction of cerebral arteries has different applications in neurosurgery. Our tool may be included within a 
navigation system to guide brain surgeries to avoid damaging blood vessels. The microscope view may also be 
augmented by a blood vessel model obtained from our segmentation process. Finally, the problem of brain shift during 
surgeries can be assessed based on the extracted blood vessels using pre- and intraoperative data ([4]). 
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Abstract : 

 
Die Segmentierung und dreidimensionale Analyse der Lebergefäße ist ein wichtiger Schritt für die bildbasierte Planung 
von Leberresektionen. Vorgestellt wird ein Algorithmus zur voll-automatischen Segmentierung der intrahepatischen 
Gefäße sowie wichtiger extrahepatischer Strukturen in klinischen MDCT Daten. Nach Detektion von Herz, Aorta sowie 
charakteristischer extrahepatischer Gefäßverzweigungen kann eine initiale Vorsegmentierung des abdominellen 
Gefäßsystems auf die Leber begrenzt werden. Zur Segmentierung wird ein Bereichs-Wachstumsverfahren verwendet, 
wobei Saatpunkte, Richtung und Schwellenwert des Wachstums automatisch angepasst werden. Der Algorithmus wurde 
auf 67 zufällig ausgewählten Datensätzen potenzieller Leberlebend-Spendern getestet. Die Detektion der anatomischer 
Landmarken ist robust gegenüber Kontrastmittelschwankungen und anatomischen Variationen und führte bei 62 von 67 
Fällen (92,5%) zum Erfolg. Die intrahepatischen Gefäße konnten in 55 von 67 Fallen (82,1%) segmentiert werden. 
 
Schlüsselworte: Segmentierung, Gefäße, Leber, CT 
 
 
1 Problem 

Die bildbasierte Planung von schwierigen und risikoreichen Leberoperationen, wie komplexen Tumorresektionen oder 
die Durchführung von Leberlebendspenden, stützt sich  heutzutage auf die computergestützte Analyse präoperativer 
radiologischer Daten. Zur Bildbearbeitung gehören die Segmentierung und dreidimensionale Analyse der hepatischen 
Gefäße Pfortader, Lebervenen, Leberarterien, sowie die patienten-individuelle Berechnung der zugehörigen Ver- und 
Entsorgungsgebiete der Leber [1]. In der Regel wird die abdominelle Anatomie durch CT-Angiographie-Daten 
abgebildet, die je nach Art und Menge der Kontrastmittelgabe und nach Wahl der Akquisitionszeitpunkte stark in 
Helligkeit und Kontrast variieren können. Die Abgrenzung der Gefäße von Knochen und angereichertem Gewebe sowie 
die Trennung der Gefäße untereinander sind nach unserem Kenntnisstand bislang nur mit semi-automatischen 
Methoden und unter relativ hohem Zeitaufwand möglich. Ziel dieser Arbeit ist die Automatisierung dieses 
Verarbeitungsschrittes unter Zuhilfenahme anatomischer Landmarken sowie durch Ermittlung adaptiver 
Schwellenwerte. 
 
 
2 Methoden 

Unser Algorithmus arbeitet auf zwei Kontrastmittelphasen klinisch üblicher MDCT (Multidetektor-
Computertomographien) Daten. In Abhängigkeit von der Phase werden verschiedene Gefäßsysteme erkannt und 
segmentiert. Die einzelnen Bildverarbeitungsschritte wurden in MeVisLab [2] und unter Einbindung der ITK-
Bibliothek [4] realisiert. Die automatischen Verarbeitung�V�V�F�K�U�L�W�W�H�� �O�D�V�V�H�Q�� �V�L�F�K�� �L�Q�� �$���� �Ã�'�H�W�H�N�W�L�R�Q�� �D�Q�D�W�R�P�L�V�F�K�H�U��
�/�D�Q�G�P�D�U�N�H�Q�µ���� �X�Q�G�� �6���� �Ã�6�F�K�Z�H�O�O�H�Q�Z�H�U�W�� �E�D�V�L�H�U�W�H�� �*�H�I�l�‰�V�H�J�P�H�Q�W�L�H�U�X�Q�J�µ���� �H�L�Q�W�H�L�O�H�Q�����X�Q�G�� �X�P�I�D�V�V�H�Q�� �G�L�H�� �L�P�� �)�R�O�J�H�Q�G�H�Q��
beschriebenen Einzelschritte. 
 
A: Detektion anatomischer Landmarken 
 
A -1: Reduktion auf  eine Abdomen-ROI (axial) 
 
Als grobe anatomische Landmarken werden die Lage des Herzens und des oberen Hüftknochens als obere bzw. untere 
axiale Grenzen des Abdomen in Echtzeit detektiert [3]. Zur Reduktion der Bildgröße werden die Bildränder in den 
verbleibenden Richtungen bis zur Körperoberfläche Schwellenwert basiert abgeschnitten. 
 
A -2: 2D Segmentierung von Herz und Aorta in einer axialen Herz-Schicht  
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Ausgehend von jeweils einem Saatpunkt im rechten und linken Lungenflügel wird in der im ersten Schritt detektierten 
axialen Herzschicht ein zusammenhängender Bereich mit einem globalen, festen Schwellenwert von 80HU segmentiert 
(Abb. 1a). Der rechte und linke Saatpunkt sind vom rechten bzw. linken Bildrand aus gerechnet jeweils die ersten 
Bildpunkte mit einem Grauwert < -500 HU (approximative Lungenparenchym-Dichte), wobei die Werte auf der 
Bildmittellinie ausgewertet werden und ein Sicherheitsrand von jeweils 5cm zur Bildmitte angenommen wird. Die 
invertierte Maske enthält als zentrale Komponenten nach morphologis�F�K�H�P�� �Ã�&�O�R�V�L�Q�J�µ�� �G�L�H�� �:�L�U�E�H�O�V�l�X�O�H�� �X�Q�G�� �H�L�Q�� �R�G�H�U��
mehrere Herzkomponenten. Die diese Komponenten umschließende rechteckige ROI enthält auch die Aorta (Abb. 1b). 
Die in der ROI gelegenen zentralen Bildkomponenten werden von posterior nach anterior bezüglich Lage und Größe 
sortiert und anschließend getrennt (Abb. 1b-d). 
 
A-3: 3D Segmentierung der Aorta mit propagierenden 2D Level-Set Konturen 
 
Die 2D-Aorta-Maske wird in axialer Richtung über die gesamte Bildausdehnung Schicht für Schicht propagiert. Basis 
für die initiale Null-Level-Set-�)�X�Q�N�W�L�R�Q�� �L�Q�� �M�H�G�H�U�� �6�F�K�L�F�K�W�� �L�V�W�� �G�L�H�� �H�U�R�G�L�H�U�W�H�� �0�D�V�N�H�� �G�H�U�� �9�R�U�J�l�Q�J�H�U�V�F�K�L�F�K�W���� �'�D�V�� �Ã�6�S�H�H�G-
�,�P�D�J�H�µ�� �Z�L�U�G�� �G�X�U�F�K�� �G�L�H�� �N�O�D�V�V�L�V�F�K�H�� �3�L�S�H�O�L�Q�H�� �Y�R�Q�� �N�D�Q�W�H�Q�H�U�K�D�O�W�H�Q�G�H�U�� �*�O�l�W�W�X�Q�J���� �� �V�N�D�O�H�Q�D�E�K�l�Q�J�L�J�H�U�� �.�D�Q�W�H�Q�G�H�W�H�N�W�L�R�Q�� �X�Q�G�� 
Sigmoid-Filterung auf dem Originalbild erzeugt.   

Abb. 1: Gefäßsegmentierung durch ein Bereichs-Wachstumsverfahren. a-d) Detektion initialer Masken in einer axialen 
Herzschicht. e) Analyse der Volumenwachstumskurve zur automatischen Schwellenwertbestimmung. f) Initiale 
Gefäßmaske. g) Ergebnis der intrahepatischen Gefäßsegmentierung nach Beschränkung des Wachstums durch die 
Gefäß-Eintrittspunkte. 
 
S: Schwellenwert-basierte Gefäßsegmentierung 
 
S-1: Hintergrund-Filterung 
 
Zur Grauwert-Reduktion großflächiger, homogener Bildbereiche (angereichertes Leberparenchym) wird für jeden 
Voxel der mittlere Grauwert in einer 1,5 cm3 großen Umgebung abgezogen. Die Gefäße als lokal helle Gebiete werden 
so relativ zum Parenchym hervorgehoben. Gefäßgebiete mit einer Ausdehnung von mehr als 1,5 cm werden als hellste 
Bildbereiche Schwellenwert-basiert global maskiert und nicht gefiltert, um Artefakte durch Einfaltung zu vermeiden 
[1]. 



Automatische Segmentierung Intra- und Extrahepatischer Gefäße mit Hilfe von Anatomischen 
Landmarken in CT-Daten 

M. Hindennach et al. 

 

 191  

 S-2: Initiale Abdomen Gefäß-Segmentierung 
 
Das Abdomen-Gefäßsystem bestehend aus Arterien, Pfortader und Venen, einschließlich der mit diesen verbundenen 
kontrastierten Organe Nieren, Milz, und Pankreas, werden durch zwei konkurrierende Bereichs-Wachstumsverfahren 
ausgehend von Saatpunkten in der Herzmaske (A-2) bzw. von Saatpunkten in der Aorta (A-3) mit jeweils globalem 
Schwellenwert segmentiert. Das Wachstum wird im ersten Fall durch die Lunge und im zweiten durch Maskierung der 
Grenzschicht Aorta/Wirbelsäule begrenzt. Je nach Kontrastphase und Gefäßanreicherung ist das Wachstum über die 
Herzmaske und das Wachstum über die Aorta unterschiedlich gewichtet. Beide Segmentierungsmasken werden durch 
�H�L�Q�H�� �O�R�J�L�V�F�K�H�� �Ã�2�G�H�U�µ-Verknüpfung zu dem Zwischenergebnis der initialen Gefäß-Segmentierung kombiniert  
(Abb. 1f). 
Zur automatischen Adaption der Schwellenwerte wird der Volumenzuwachs des Bereichs-Wachstums für ein 
einheitliches Schwellenwert-Intervall von Imax (maximaler Bildwert) bis -24 HU analysiert. Das Wachstum ausgehend 
�Y�R�Q�� �G�H�U�� �+�H�U�]�P�D�V�N�H�� �Ã�I�•�O�O�W�µ�� �P�L�W�� �D�E�Q�H�K�P�H�Q�G�H�P�� �6�F�K�Z�H�O�O�H�Q�Z�H�U�W�� �]�X�Q�l�F�K�V�W�� �G�D�V�� �+�H�U�]�� �X�Q�G�� �G�D�V�� �/�H�E�H�U�S�D�U�H�Q�F�K�\�P���� �$�X�V�� �G�H�U��
Volumenzuwachs-�.�X�U�Y�H�� �O�l�V�V�W�� �V�L�F�K�� �H�L�Q�� �F�K�D�U�D�N�W�H�U�L�V�W�L�V�F�K�H�V�� �O�R�N�D�O�H�V�� �0�D�[�L�P�X�P�� �D�E�O�H�V�H�Q���� �G�D�V�� �H�L�Q�H�Q�� �Ã�6�l�W�W�L�J�X�Q�J�V-�(�I�I�H�N�W�µ�� �I�•�U��
das Wachstum im Leberparenchym beschreibt (Abb. 1e). Der automatische Schwellenwert wird so gesetzt, dass 5% des 
Volumens bei Sättigung segmentiert sind. Die Kurve in Abb. 1e ist von links nach rechts für abnehmende Bildwerte zu 
lesen, da auf dem invertierten Bild segmentiert wird. Der so gefundene Schwellenwert stellt zunächst sicher, dass die 
Hauptgefäßäste der in das Herz mündenden Lebervenen segmentiert sind. Dies ist Voraussetzung für die topologische 
Analyse des Venensterns und damit die Abgrenzung der intrahepatischen Gefäße vom Herzen, siehe S-3. 
Für das Wachstum ausgehend von der Aorta wird als Schwellenwert der größte Bildwert gesetzt, bei dem signifikant 
mehr als das Volumen der Aorta segmentiert wird (aus A-3). Da die Aorta und die hiervon ausgehenden Leberarterien 
anatomisch nicht mit dem venösen Gefäßsystem verbunden sind, ist hier das Volumenwachstum nicht kontinuierlich, 
sondern es kommt zu sp�U�X�Q�J�K�D�I�W�H�Q�� �$�Q�V�W�L�H�J�H�Q�� �L�Q�� �)�R�O�J�H�� �Y�R�Q�� �Ã�.�R�Q�Q�H�N�W�L�Y�L�W�l�W�V-�6�F�K�U�D�Q�N�H�Q�µ���� �)�•�U�� �G�H�Q�� �J�H�Z�l�K�O�W�H�Q��
Schwellenwert werden bei kontrastierter Pfortader in der Regel auch Milz, Nieren und Pankreas mitsegmentiert. 
 

Abb. 2: Detektion extrahepatischer Gefäßlandmarken. a) Regionen für die Detektion des Venensterns (oben) und des 
Pfortader-Eintrittspunktes in die Leber (Mitte).  b) Algorithmus zur  Lagebestimmung des Venensterns. 
 
 
S-3: Topologische Analyse und Segmentierung intrahepatischer Gefäße 
 
Die Eintrittsstellen der in S-2 segmentierten Gefäßmaske in die Leber lassen sich durch topologische Analyse ihrer 
Ver�]�Z�H�L�J�X�Q�J�V�V�W�U�X�N�W�X�U�� �E�H�V�W�L�P�P�H�Q���� �)�•�U�� �G�L�H�� �3�I�R�U�W�D�G�H�U�� �Z�L�U�G�� �H�L�Q�H�� �]�H�Q�W�U�D�O�H�� �5�2�,�� �L�Q�� �H�L�Q�H�P�� �Ã�6�F�K�O�D�X�F�K�µ�� �H�Q�W�O�D�Q�J�� �G�H�U�� �$�R�U�W�D��
untersucht. Ab dem Verzweigungspunkt zur Milz verläuft sie nach rechts am Leber-Hilus bevor sie in die Leber eintritt. 
Durch Skelettierung der lokalen Gefäßmaske und Baumanalyse kann dieser charakteristische Verzweigungspunkt und 
damit der Eintrittspunkt der Pfortader in die Leber bestimmt werden (Abb. 2a).  
Der Eintrittspunkt der Lebervenen hingegen befindet sich am Venenstern und verbindet Herz- und Gefäßmaske. 
Schneidet man die Gefäßmaske in einer axialen Schicht unterhalb der Herzmaske ab (definiere als Nullpunkt Z=0), so 
sind sämtliche Schnittflächen K1�«�. N  bei Z=0 jeweils miteinander über den Venenstern in Schicht Z=n verbunden 
(Abb. 2b). Kodiert man innerhalb der Gefäßmaske die Distanz in axialer Richtung, so ist für ein Bereichswachstum auf 
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dem Distanzbild, das von einer beliebigen Komponente Ki in Z=0 startet, die Schicht Z=n gerade der Schwellenwert, 
für den sämtliche Komponenten Ki mit allen Kj verbunden sind. Die schmalste Stelle der Gefäßmaske im Intervall 
[Z=n, Z=Zmax], Z=m, wird schließlich als Eintrittspunkt der Lebervenen in das Herz detektiert. 
Mittels der gefundenen topologischen Landmarken kann das Wachstum auf die Lebergefäße beschränkt werden. Das 
Ergebnis einer finalen intrahepatischen Seg�P�H�Q�W�L�H�U�X�Q�J�� �G�H�U�� �*�H�I�l�‰�H�� �X�Q�G�� �G�L�H�� �/�D�J�H�� �G�H�U�� �D�X�W�R�P�D�W�L�V�F�K�� �J�H�V�H�W�]�W�H�Q�� �Ã�&�O�L�S-
�3�O�D�Q�H�V�¶���I�•�U���G�L�H���%�H�J�U�H�Q�]�X�Q�J���G�H�V���%�H�U�H�L�F�K�V�Z�D�F�K�V�W�Xm sind in Abb. 1g dargestellt. 

3 Ergebnisse 

Der Algorithmus wurde auf  insgesamt 82 Datensätzen (41 arteriellen und 41 portal-venösen Phasen) von zufällig 
ausgewählten potenziellen Leberlebendspendern aus 12 verschiedenen Kliniken entwickelt und getestet. Die Detektion 
anatomischer Landmarken (A1-3) ist robust gegenüber Kontrastmittelschwankungen und anatomischen Variationen und 
führte bei 78 von 82 Fällen (95,1%) zum Erfolg. In den Datensätzen mit gleichzeitiger Kontrastierung von Pfortader 
und Lebervenen innerhalb derselben Phase konnten die intrahepatischen Gefäße in 35 von 41 (85,4%) Fällen korrekt 
segmentiert werden. Dabei scheiterte in 5 der 41 Fälle die Detektion des Eintrittspunktes der Pfortader in die Leber 
aufgrund ihrer schwachen Anreicherung in einer späten Kontrastphase. Zum Test der Abhängigkeit des Algorithmus 
von der speziellen Wahl der Trainingsdaten wurde in den portal-venösen Phasen weiterer 67 zufällig ausgewählter 
Datensätze  segmentiert. Das Ergebnis für die einzelnen Automatisierungsschritte ist in Tabelle 1 dargestellt. Mit 55 
von 67 Fällen (82,1%) konnten insgesamt geringfügig weniger Datensätze vollständig automatisch analysiert werden. 
Die Detektion der anatomischen Landmarken ist auch hier robust (62/67 [92,5 %]). Der Zeitbedarf für eine vollständige 
Analyse lag auf einem handelsüblichen Desktop PC im Mittel bei 73 Sekunden pro Datensatz. 
 

 Arteriell Venös A1-A3 Venenstern Pfortaderverzweigung Alle 
Schritte 

Trainingsdaten 41 41 78  (95,1%) 39 (95,1%) 36 (87,8%) 35 (85,4%) 

Testdaten - 67  62  (92,5%) 60 (89,6%) 59 (88,1%) 55 (82,1%) 

Tabelle 1: Anzahl der erfolgreich analysierten Fälle aufgeführt für einzelne Automatisierungsschritte. 

4 Diskussion 

Die vollautomatische Segmentierung der Lebergefäße ist von der Qualität der Daten und insbesondere vom Kontrast 
zwischen Gefäßen und umgebenden Strukturen abhängig. Unser Verfahren zeigte in ersten Tests in der Mehrheit 
zufällig ausgewählter Datensätze aus verschiedenen Kliniken gute Ergebnisse und eignet sich damit für die 
vorbereitenden Schritte zur Risikoanalyse bei komplexen Leberresektionen. Die Kenntnis der intrahepatischen 
Gefäßmaske sowie die Kenntnis über die extrahepatische Gefäßtopologie (Abtrennung der Lebergefäße zum Herzen, 
Eintrittsstelle der Portalvene am Leber-Hilus) können außerdem als Landmarken für weitere Automatisierungsschritte, 
wie zum Beispiel die automatische Segmentierung des Leberparenchyms, verwendet werden.  
 
Diese Arbeit wurde unterstützt aus Mitteln der Deutschen Forschungsgemeinschaft, KFO 117. 
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Abstract : 
 

This work is concerned with the three-dimensional (3-d) shape and pose reconstruction of the human rib cage from few 
two-dimensional (2-d) radiographs. The reconstruction method is based on a statistical shape model of the rib cage that 
is adapted to the 2-d image data of a patient. An underlying optimization process minimizes a distance measure which 
quantifies the dissimilarities between 2-d projections of the 3-d shape model and the X-ray images and thereby 
esti�P�D�W�H�V�� �W�K�H�� �V�K�D�S�H�� �P�R�G�H�O�¶�V�� �S�D�U�D�P�H�W�H�U�V. We propose a distance measure especially suited for the topology of the rib 
cage. A validation was performed on 29 sets of simulated, biplanar X-ray images. 
 
Keywords: rib cage, geometry reconstruction, statistical shape model, biplanar X-ray images 
 

1 Problem 

In clinical routine, radiography is an inexpensive and frequently used imaging technique for screening and diagnosis of 
the chest region. Nevertheless, there is a demand for obtaining information on the 3-d chest anatomy of a patient, e.g. 
for the purpose of simulation and analysis. Interval studies using chest radiographs are widely used to observe the 
course of a disease. Varying postures of a patient during the image acquisitions, however, pose difficulties to automated 
diagnosis methods, due to considerable difference in the X-ray images. Since bones are rigid structures, they can be 
used as a reference system to compensate for these differences. This in turn requires the correct reconstruction of a 
patient's individual thorax geometry.  
In case 3-d information on patient specific anatomy is needed, a 3-d reconstruction from few 2-d radiographs would be 
a valuable alternative to an expensive tomographic acquisition of 3-d image data with high radiation exposure. 
 
In recent years, several methods were introduced for the 3-d reconstruction of shape [1, 2, 7] and pose [3, 4] 
information from 2-d images. In [2] a method is proposed to detect and classify shape deformities of the spinal column 
from X-ray images using a probabilistic prior model. Methods presented in [1] and [7] were used to recover the shape of 
the femur. The work of [3] deals with determining position and orientation of arbitrary shapes for intra patient 
registration of X-ray images. In [4] an extended iterative closest point algorithm (ICP) for pose estimations is presented.  
 
The present work addresses the problem of reconstructing the 3-d position, orientation, size (spatial pose) and shape of 
the rib cage from few 2-d projection images. It is based on a method that uses a 3-d statistical shape model (SSM) for 
the reconstruction of complex 3-d geometries from synthetic X-ray images [6]. Here, only the shape of the geometry is 
reconstructed. In addition to the mere reconstruction of the shape, the determination of a patient specific anatomy 
requires a fair estimation of its pose with respect to a known image acquisition setup. To this end, we extend the 
aforementioned shape reconstruction method to allow for a 3-d pose estimation of a patient specific rib cage from 
biplanar, synthetic X-ray images besides the shape reconstruction. Moreover, enhancements are to be proposed that 
consider the distinct and complex topology of the rib cage. 

2 Methods 

The reconstruction process is based on a SSM of the ribs that was created from 29 rib cage models, automatically 
segmented from CT-data [5]. The SSM captures the average shape of the training set as well as its variability in the 
form of 28 shape modes. The degrees of freedom of this model are its shape weights b  and its pose parameters T .  
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Fig. 1: Three frequently emerging mis-adaptations using the silhouette-based distance measure of the original method: 
(a) incorrect scaling, (b) contour mismatches (see lowest rib), and (c) mis-assignments of ribs. 
 
More precisely, ),,,,,( , stttT zyxzyx �T�T�T�  defines a linear transformation, with parameters of translation, rotation 

and uniform scaling, between the local coordinate system of the SSM and a reference coordinate system. The resulting 

model is given by )(),(
1�¦ � 

��� 
n

i ii pbvTTbS , where v  is the average shape and ip  are the shape modes. 

�7�K�H���U�H�F�R�Q�V�W�U�X�F�W�L�R�Q���R�I���D�Q���L�Q�G�L�Y�L�G�X�D�O���S�D�W�L�H�Q�W�¶�V���U�L�E���F�D�J�H���L�V���D�F�K�L�H�Y�H�G���E�\���I�L�W�W�L�Q�J���W�K�H���S�U�R�M�H�F�W�L�R�Q���R�I���W�K�H���6�6�0 to image features 
within the radiographs���� �7�K�H�� �P�R�G�H�O�¶�V�� �V�K�D�S�H�� �D�Q�G�� �S�R�V�H�� �S�D�U�D�P�H�W�H�U�V�� �D�U�H�� �G�H�W�H�U�P�L�Q�H�G�� �E�\�� �D�Q�� �R�S�W�L�P�L�]�D�W�L�R�Q�� �S�U�R�F�H�V�V�� �W�K�D�W��
minimizes a distance measure, which is defined on discriminative image features, e.g. silhouettes of the projections of 
the shape model and rib boundaries in the image data. 
 
A silhouette based distance measure as proposed in [6] was found to be unsuitable for the reconstruction of the pose and 
the shape of a rib cage. Due to the self-similar topology of the rib cage with its periodically reoccurring ribs, possible 
mismatches of projected silhouettes to rib boundaries are induced. In particular, three distinct problems were identified: 
Scale factors are determined incorrectly (see Fig. 1(a)), mismatches of non-corresponding rib contours emerge (see Fig. 
1(b)) and mis-assignments of ribs occur (see Fig. 1(c)). 
 
�7�R���D�Y�R�L�G���F�R�Q�W�R�X�U���P�L�V�P�D�W�F�K�H�V�����Z�H���H�[�W�H�Q�G�H�G���W�K�H���G�L�V�W�D�Q�F�H���P�H�D�V�X�U�H���W�R���W�D�N�H���L�Q�W�R���D�F�F�R�X�Q�W���W�K�H���R�U�L�H�Q�W�D�W�L�R�Q���R�I���W�K�H���V�L�O�K�R�X�H�W�W�H�¶�V��
contour normals. As illustrated in Fig. 2���D������ �W�K�H�� �R�U�L�H�Q�W�D�W�L�R�Q�� �G�L�I�I�H�U�H�Q�F�H�V�� �R�I�� �Q�R�U�P�D�O�V�¶�� �D�O�R�Q�J�� �W�Z�R��rib contours indicate a 
mismatch. In addition, a measure of the relative area difference of the silhouettes has been incorporated into the 
objective function to control the adaptation of the scaling.  
For a silhouette mS  in the projection of the SSM and a given silhouette rS  in the X-ray image of the rib cage to be 

reconstructed, the extended distance measure is defined as follows. The distance d  of a point mm Sx �•  to the 

silhouette rS  is defined by  

),)2)(2)(1((min),( 2aneSxd
rr Sxrm ������� 

�•
 

where mr xxe ���  is the Euclidean distance between two points rr Sx �•  and mm Sx �• . mr nnn �˜�  denotes the 

inner product of two silhouette contour normals at points rx  and mx . It serves as a measure of the orientation 

difference of both normals. The relative difference a  of the areas enclosed by the silhouettes rS  and mS  is defined by 

the quotient of both areas. The objective function to be minimized is then given by the integrated asymmetric distance 

m
Sx

rm dxSxdD
mm

2
),(�³

�•

�  

For the optimization of D  a gradient-based optimization procedure, that uses improved search directions, was applied 
(see [6]). 
 
The extension of the distance measure supports a correct assessment of the scaling and prevents mismatches of 
silhouette contours to rib boundaries. However, mis-assignments of ribs occasionally still occur (cf. lower ribs in 
Fig.1(c)). In order to overcome the problem of these mis-assignments, we fitted only a subset of ribs to the image data 
for the initialization of the pose. The ribs corresponding to this subset were labeled in the image data. Since mutual 
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occlusions of ribs in the projections promote mis-assignments, the rib silhouettes within the projection images of such a 
subset are required to be free from occlusion. For this reason, they should be spatially located as far apart from each 
other as possible in both projections (see Fig. 2(b)). A subsequent pose and shape reconstruction was performed using 
the entire set of ribs. 
 

Fig. 2: Two extensions to the method and results. Extensions: (a) The different orientations of silhouette normals 
indicate contour mismatches, and (b) a subset of ribs is used for the initialization of the pose. Results: In (c) and (d) 
results of a pose estimation and a shape reconstruction are illustrated. 

3 Results 

In a first analysis we evaluated the accuracy of the pose and the shape reconstruction separately. In order to appraise the 
reconstruction quality, we generated pairs of synthetic, biplanar X-ray images to which the shape model was fitted. We 
measured the reconstruction quality in both cases in 3-d via the mean surface distance between the adapted SSM and a 
reference surface, which was extracted from the CT data and describes the correct pose as well as the shape in the 
synthetic X-ray images. The surface distance is computed between corresponding points of both surfaces. The following 
reconstruction results are given by the averaged and maximum mean surface distance across the individual 
reconstructions. 
 
Pose Reconstruction. To determine the quality of the pose estimation, we adapted a patient specific rib model with 
different, random pose initializations to the image pair of the corresponding patient geometry. Ideally the surface 
distance and the error T�G  of all pose parameters for such pose estimation would reduce to zero.  
We obtain an average of 0.55mm (max 1.15mm) mean surface distance. The corresponding average error of the pose 

parameters is )0023.0.86.0,37.0,13.0,24.0,80.0,38.0( �q�q�q� mmmmmmT�G . Each component of T�G  specifies 

the deviation of a pose parameter from the correct pose of the reference surface extracted from the CT data. The error is 
averaged across the individual pose estimations. Fig. 2(c) depicts an example result of one individual pose estimation. 
 
Shape Reconstruction. All shape reconstructions were performed with a shape model which excludes the shape to be 
reconstructed from the set of trainings shapes (leave-one-out test). To assess the optimal value obtainable with this SSM 
as a reference value, we performed direct surface optimizations in 3-d by minimizing the distance between the SSM and 
the reference surfaces. This leave-one-out-test results in a mean surface distance of 1.60mm (max. 2.85mm). 
For the evaluation of the 3-d shape reconstruction from 2-d image data, the SSM was adapted to 29 pairs of synthetic X-
ray images with a given, correct pose of the CT data. The shape reconstructions of the specific rib cages yield an 
average mean surface distance of 2.53mm (max 4,26mm). Fig. 2(d) exemplifies one shape reconstruction with its 
deviation from the correct shape.  
 
With the proposed extensions of our method it is possible to avoid incorrect reconstructions that occur using the original 
method [6]. The 3-d to 3-d leave-one-out test shows that a considerable part of the error is due to the limitation of the 
�6�6�0�¶�V���P�R�G�H�O���V�S�D�F�H�����7�K�H���U�H�V�L�G�X�D�O���H�U�U�R�U���L�V���S�U�H�V�X�P�D�E�O�\���G�X�H���W�R���W�K�H���P�X�W�X�D�O���R�F�F�O�X�V�L�R�Q���R�I���W�K�H���U�L�E�V���L�Q���W�K�H���S�U�R�M�Hction data. The 
results are comparable to those achieved in the previous work, despite of the topologically more demanding geometry 
of the rib cage.  
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Realistic Case. For reconstructing an a-priori unknown geometry from clinical data the simultaneous reconstruction of 
the shape and pose is mandatory. In a preliminary study on such a combined method the SSM was fitted to one pair of 
synthetic X-ray images of an unknown rib cage using different random pose initializations. The executed leave-one-out 
tests resulted in an average mean surface distance of 4.38mm (max 5.47mm). 
 
In some of the individual reconstructions mis-adaptations emerge. We assume that the reason for this lies in the pose 
estimation approach. It is suitable for recovering a pose if the shape is known in advance. In combination with the shape 
reconstruction we initially fit the average shape v  to the image data. Consequently, the final pose of the shape yet to be 
reconstructed can only be approximated. However, small deviations from the correct pose can cause mis-assignments of 
ribs driven by the adaptation of the shape weights. With our proposed solution to use a subset of non-occluding ribs it is 
not always guaranteed to estimate the correct pose in combination with the shape reconstruction. 

4 Discussion  

We adapted a method for the reconstruction of 3-d shapes to be applicable to the 3-d pose and shape reconstruction of 
the complex geometry of the rib cage from 2-d image data. The separate reconstruction of both shape and pose yield 
promising results. Moreover, the combined method already shows good results. For the separate reconstruction of pose 
and shape the problems of mis-adaptations could be solved by extending the distance measure. In a combined approach 
mis-adaptations occasionally still emerge due to the limitations of the pose estimation using the average shape of the 
SSM. 
 
As future work, the optimization strategy shall be improved in order to prevent mis-adaptation for the combined pose 
and shape reconstruction. The goal is to increase the robustness and accuracy of the method. To this end, we will 
analyze the relation of the distance measure D  with respect to the values of b  and T .  
 
So far we focused on analyzing which image features are suitable for a successful 3-d reconstruction. The choice of the 
features was made bearing in mind that for an automated reconstruction framework these features need to be extractable 
from the image data. A follow-up question is how much information can finally be extracted from clinical X-ray 
images. The present method depends on extracted contours of the rib boundaries. Consequently, a segmentation method 
for the extraction of the ribs from the X-ray images needs to be devised. Depending on the outcome of the automatic 
segmentation, the current area based distance measure requires further modifications to cope with noisy or incomplete 
contours of the ribs. 
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Abstract : 
 

Die präoperative Planung von Tumoroperationen des Kopf- und Halsbereiches kann durch die dreidimensionale 
Visualisierung und Quantifizierung der patienten-individuellen Anatomie und Pathologie an Anschaulichkeit und 
Zuverlässigkeit gewinnen. Dies erfordert jedoch die effiziente Segmentierung von anatomischen Strukturen des Halses, 
die aufgrund des hohen Weichgewebeanteils und der damit verbundenen starken Inhomogenitäten derzeit oft manuell 
ausgeführt werden muss. 
Wir präsentieren drei modellbasierte Techniken zur Segmentierung der Lymphknoten und Blutgefäße des Halses, sowie 
des Schildknorpels, unter Verwendung von dreidimensionalen Stabilen Feder-Masse-Modellen. Die Segmentierungsgüte 
wurde an CT-Datensätzen aus der klinischen Routine evaluiert und führte in diesen Fällen zu weitgehender 
Automatisierung des Segmentierungsprozesses und zu signifikant reduzierten Interaktionszeiten. 
 
Schlüsselworte: Modellbasierte Segmentierung, Hals, Segmentierung von Weichgewebe, CT, präoperative Planung 
 

1 Problem 

Die präoperative Planung von Tumoroperationen des Kopf- und Halsbereiches kann durch die dreidimensionale 
Visualisierung und Quantifizierung der patienten-individuellen Anatomie und Pathologie an Anschaulichkeit und 
Zuverlässigkeit gewinnen [1]. Ein Hindernis für den routinemäßigen Einsatz derartiger Planungswerkzeuge ist jedoch 
die erforderliche Segmentierung einer Reihe von Halsstrukturen, die derzeit noch in einem zeitaufwändigen manuellen 
Prozess erfolgen muss. Insbesondere die Segmentierung länglicher, bzw. komplex geformter anatomischer Strukturen 
mit uncharakteristischem Grauwertbereich nimmt den größten Zeitaufwand bei der Segmentierung in Anspruch [2]. 
Dazu zählen im Halsbereich vor allem Knorpel- und Weichgewebestrukturen wie Muskeln (M. 
sternocleidomastoideus), Kehlkopf (Schild- und Ringknorpel), Blutgefäße (A. carotis, V. jugularis) und pathologisch 
vergrößerte Lymphknoten. 
Wir stellen modellbasierte Techniken zur Segmentierung der Lymphknoten und Blutgefäße des Halses, sowie des 
Schildknorpels vor, welche für diese Strukturen eine weitgehende Automatisierung des Segmentierungsprozesses  und 
damit signifikant reduzierte Interaktionszeiten ermöglichen. 
 
2 Methoden 

Wir verwenden Stabile Feder-Masse-Modelle (SMSM) nach Dornheim [3], die ähnlich einer Aktiven Kontur durch eine 
Balance interner und externer Modellkräfte Formwissen über die Zielstruktur mit der vorhandenen Bildinfomation in 
Übereinstimmung bringen.  
Als interne Kräfte dienen Federkräfte, welche die Skalierung der Zielstruktur über Abstände zwischen benachbarten 
Massepunkten modellieren, sowie Torsionskräfte, welche die Objektform repräsentieren. Die externen Modellkräfte 
werden von Sensoren an den Massepunkten generiert, welche das Modell zu spezifischen Bildmerkmalen wie 
Gradienten oder erwarteten Grauwerten ziehen.  
Der Adaptionsprozess der Modelle an die Daten konvergiert, unterstützt durch einen Dämpfungsfaktor, nach einer 
gewissen Schrittanzahl und wird automatisch gestoppt, sobald die Bewegung aller Massen innerhalb einer Epsilon-
Umgebung bleibt. Voraussetzung für eine gute Anpassung der Modelle an die Zielstruktur ist aufgrund des lokalen 
Suchprozesses eine gute Initialplatzierung der Modelle im Datensatz, auf die hier im Zusammenhang mit der 
Modellgenerierung eingegangen wird. 
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2.1 Modellbasierte Segmentierung des Schildknorpels 

Der Schildknorpel kann aufgrund starker Grauwertinhomogenitäten nur unter Nutzung von Formwissen segmentiert 
werden. Mit dem in [5] beschriebenen Verfahren wird ein Stabiles Feder-Masse-Modell des Schildknorpels aus einer 
durchschnittlich geformten, manuell erstellten Beispielsegmentierung erzeugt. Hierzu wird aus der manuellen 
Segmentierungsmaske mittels Marching Cubes eine Iso-Oberfläche generiert, welche anschließend stark reduziert und 
geglättet wird, um patientenspezifische Detailvariationen weitgehend zu reduzieren und ein möglichst generisches 
Formmodell des Schildknorpels zu erhalten, welches für beliebige Datensätze zur Segmentierung genutzt werden kann. 
Für die Initialplatzierung des Modells im Datensatz ist eine affine Transformation aufgrund der komplexen Objektform 
nicht hinreichend. Es wird daher eine landmarkenbasierte elastische Initialplatzierung anhand von 6 manuell platzierten 
Landmarken (cornu superius und inferius links und rechts, sowie vordere Kommissur und Übergang zum Ringknorpel) 
durchgeführt. Der Benutzer lokalisiert hierzu die Positionen dieser Landmarken im Datensatz mit 6 Klicks, woraufhin 
die entsprechenden 6 Schlüsselmassen des Modells an diese Orte verschoben und fixiert werden [4]. Mit Hilfe der 
internen Modellkräfte wird anschließend die gelernte Form wiederhergestellt, wobei sich das Modell an die 
spezifizierten Landmarken anpasst (Abb. 1). 
Die so erreichte Initialplatzierung dient als Ausgangspunkt für die erfolgreiche Modelladaption an die Zielstruktur. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Abb. 1: Modellbasierte Schildknorpelsegmentierung: (a) Anordnung der Landmarken, (b) �± (d) elastische 
Initialplatzierung, (e) erfolgreiche Segmentierung 

 
2.2 Modellbasierte Segmentierung homogener Lymphknoten 

Das Modell zur Segmentierung der Lymphknoten ist ein automatisch generiertes Modell in Form einer Kugeloberfläche 
[6]. An den Massepunkten auf dieser Oberfläche sind Gradientensensoren angebracht, welche im Datensatz nach 
Konturen in Richtung der lokalen Modellnormalen suchen. Auf einer parallelen inneren Kugeloberfläche sind 
Intensitätssensoren angebracht, die das Modell an Orten mit dem typischen homogenen Grauwertbereich der 
Lymphknoten halten. Lymphknoten mit zentraler Nekrose werden durch das Modell nicht berücksichtigt. Die 
Torsionskräfte aller Federn sind im Vergleich zu den Federkräften sehr hoch gewichtet, um Formstabilität bei 
gleichzeitiger flexibler Größenanpassung des Modells zu gewährleisten. 
Zur Initialplatzierung des Modells genügt im Falle kleiner Lymphknoten ein zentraler Klick des Benutzers ins Innere 
des Lymphknotens. Das Modell wird mit einer Minimalgröße von 3mm an dieser Position platziert und gestartet. Für 
größere Lymphknoten bietet sich oftmals eine 2-Punkt-Initialisierung an, bei welcher der Benutzer zwei 
gegenüberliegende Punkte auf der Kontur des Lymphknotens spezifiziert, zwischen denen das Modell so platziert wird, 
dass der Modellradius dem halben Abstand der beiden Punkte entspricht. Diese Initialisierung ist im Falle größerer 
Lymphknoten näher an der gesuchten Kontur und führt daher zu schnellerer Konvergenz. 
 
 
2.3 Modellbasierte Segmentierung von Blutgefäßen des Halses 

Für die modellbasierte Segmentierung der A. carotis und V. jugularis wird das verwendete Modell zur Laufzeit 
generiert und platziert, anstatt ein vorab generisch erzeugtes Modell zu verwenden. Auf diese Art kann der hohen 
Variabilität im individuellen Gefäßverlauf Rechnung getragen werden. Um das Segmentierungsmodell zu generieren, 
platziert der Benutzer zunächst eine Reihe von Markern im Inneren des Blutgefäßes, um dessen Mittellinie und die 
gewünschte Länge der Extraktion sowie etwaige Nebenäste zu spezifizieren. Die Mittellinie des Gefäßes wird aus 
diesen Markern durch Interpolation mit kubischen B-Splines generiert. 
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Entlang der Mittellinie wird ein vierschichtiges zylindrisches Feder-Masse-Modell zur Segmentierung der lokalen 
Gefäßkontur verwendet. Dabei wird das Gefäß in jeder Schicht des Datensatzes durch ein solches zylindrisches SMSM 
segmentiert, wobei durch das zylindrische Modell die Nachbarschichten als Kontext einbezogen werden (Abb. 2). Die 
Ergebnisse aller zylindrischen SMSMs werden in einem abschließenden Schritt zu einem Gesamtmodell des 
Blutgefäßes verbunden [7]. 
 
 
 
 

 

 

 

 

Abb. 2: Segmentierung eines Blutgefäßes: (a) Segmentierung in einer Schicht, (b) stückweise angepasste Modelle aus 
mehreren Schichten, (c) resultierendes Gesamtmodell, (d) erfolgreiche Segmentierungsergebnisse 

3 Ergebnisse 

Die Interaktionszeiten für die Segmentierung der genannten Strukturen konnten durch die vorgestellten Verfahren 
signifikant reduziert werden (Vgl. [1]). Alle Strukturen können nun mit einem maximalen Interaktionsaufwand von 10-
12 Klicks (im Falle eines sehr kurvigen Blutgefäßes) segmentiert werden, der Rest der Segmentierung kann automatisch 
im Hintergrund durchgeführt werden, bzw. erfordert nur geringe Nachkorrektur. 
Alle präsentierten Verfahren wurden an CT-Datensätzen von Tumorpatienten aus der klinischen Routine erprobt, und 
stellten sich als robust heraus. Die Segmentierungsgüte war im Falle der Lymphknoten und Blutgefäße vergleichbar mit 
der Qualität manueller Segmentierungen und lag innerhalb der interpersonellen Varianz (Vgl. Tabelle 1). Die 
Segmentierungsergebnisse des Schildknorpels erforderten gelegentlich Nachkorrekturen in 2 bis 3 Schichten des 
Datensatzes. Tabelle 1 gibt einen Überblick über die wichtigsten Evaluierungsergebnisse, die im Detail in [5], [6] und 
[7] dokumentiert sind. 
 
 
 Datenbasis Segmentierungsgüte Effizienz 
 

 
Mittlere 

Oberflächendistanz 
(mm) 

Hausdorff- 
Distanz 
(mm) 

Interaktion 
durchschnittliche 

automatische 
Rechenzeit 

  Modell manuell Modell manuell   

Schildknorpel 11 CT-Datensätze 1,06 0,16 9,84 5,23 6 Klicks 
4 Min. pro 
Datensatz 

Lymphknoten 
40 Lymphknoten in 5 
CT-Datensätzen 

0,465 0.367 2,74 2.48 1 - 2 Klicks 
2 - 30 Sek. pro 
Lymphknoten 

Blutgefäße 
30 Gefäße in 14 CT-
Datensätzen 0.78 0.62 7.00 8.57 7-12 Klicks 4 Min. pro Gefäß 

Tabelle 1: Überblick über die Evaluationsergebnisse zur Segmentierungsgüte, gemäß [5], [6] und [7] 
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4 Diskussion 

Der wesentliche Beitrag der vorgestellten Segmentierungstechniken besteht in einer starken Reduktion der 
erforderlichen Interaktionszeit, was eine Voraussetzung für ihren routinemäßigen Einsatz im klinischen Umfeld ist. Die 
vorgestellten Techniken wurden in den Softwareassistenten NeckSegmenter [8] integriert und sollen in Zukunft im 
klinischen Einsatz erprobt werden. Zukünftige Arbeiten zielen auf die Übertragung der vorgestellten Methoden auf 
weitere Weichgewebestrukturen wie Muskeln und Speicheldrüsen, sowie auf eine umfassende Evaluierung im 
klinischen Umfeld. 
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Abstract : 
 

Die Segmentierung des Gesichtsnervs in der Schädelbasischirurgie kann als Grundlage für die Leistungsregelung einer 
navigierten Knochenfräse bei einer Mastoidektomie dienen. Die navigierte Mastoidektomie basiert dabei auf manuell 
segmentierten, hochauflösenden CT-Bildern (Schichtabstand von 0,3 mm) des Mittelohrs. In der vorliegenden Studie 
wurden 10 Patientendatensätze jeweils manuell und semiautomatisch segmentiert. Für die  semiautomatische 
Segmentierung mussten 10 Stützstellen über den gesamten Nervverlauf verteilt werden. Die manuelle Segmentierung 
erfolgte in jeder Schicht und  wurde hinsichtlich benötigter Zeit und Schichtwechsel automatisch von einer Workflow-
Software dokumentiert. Die inter-individuellen Abweichungen der rekonstruierten Nerven lagen im Durchschnitt bei 0,5 
mm. Es konnte kein signifikanter Unterschied hinsichtlich der Genauigkeit der beiden Verfahren festgestellt werden. 
Dabei benötigte das semi-automatische Verfahren 50 Prozent weniger Zeit als die manuelle Segmentierung.         
 
Schlüsselworte: Segmentierung, Gesichtsnerv, Genauigkeit 
 

1 Problem 

Die Anatomie des Felsenbeins enthält auf kleinstem Raum viele schützenswerte Strukturen. Beim Eröffnen des 
Felsenbeins (Mastoidektomie) mit einer Fräse dürfen diese Strukturen nicht verletzt werden. Der Gesichtsnerv gehört zu 
den Risikostrukturen des Mittelohres und ist intraoperativ, aufgrund häufig variabler Lage, schwer zu identifizieren.  
Mastoid-Control [1], ein computer-assistiertes System für die Ohrchirurgie, soll die Verletzungsrate des Gesichtsnervs 
reduzieren, indem es die navigierte Fräse bei Annäherung an den Gesichtsnerv abschaltet. Das Modell des 
Gesichtsnervs wird präoperativ aus hochauflösenden CT-Datensätzen des Felsenbeins gewonnen. Die folgende Studie 
untersucht die Genauigkeit und inter-individuelle Abweichungen bei manueller Segmentierung des Nervs und 
vergleicht diese Ergebnisse mit einem semi-automatischen Ansatz.  
 
 
2 Methoden 

Insgesamt wurden 10 hochauflösende CT-Datensätze mit einer Voxelgröße von 0,16 x 0,16 x 0,3mm des linken Ohrs 
segmentiert. Die Probanden (n=5) sind erfahren in der Interpretation von CT-Daten des Mittelohres. Jeder Proband 
segmentierte jeden Datensatz zweimal in einem Abstand von einer Woche um etwaige Lernkurven zu identifizieren und 
um die Reproduzierbarkeit der Segmentierung zu gewährleisten.  
Die manuelle Segmentierung erfolgte Schicht-für-Schicht in einem vorher definierten Bereich durch Markieren des 
gesamten Nervenkanals in den axialen CT-Schichten. Für die semi-automatische Segmentierung wurde der 
Durchmesser des Nervs festgelegt (1,5 bis 2mm) und die Lage über 10 Stützstellen definiert. Aus diesen Punkten wurde 
der Verlauf mit einem nicht näher spezifizierten Algorithmus interpoliert. 
Eine integrierte Schnittstelle in der Segmentierungssoftware (Voxim, IVS Solutions) ermöglichte die Kommunikation 
mit einem Workflow-Recorder (ICCAS, Leipzig). So konnte der gesamte Segmentiervorgang, inklusive Schichtwechsel 
und Segmentierzeit, automatisch erfasst werden. 
Die Oberflächenmodelle des Gesichtsnervs wurden mit Hilfe der reverse-engineering Software Polyworks 
(Innovmetric, Kanada) miteinander verglichen. Als Referenz der interindividuellen Abweichungen wurde die 
Mastersegmentierung eines erfahrenen HNO-Arztes aus dem Pool der 5 Probanden genommen.  
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3 Ergebnisse 

Bis auf einen Datensatz wurde der Nervverlauf immer korrekt erkannt. Es zeigte sich nach dem zweiten Durchlauf 
keine signifikante Lernkurve im Bezug auf die Segmentierzeit. Die mittlere quadratische Abweichung der 
Oberflächenmodelle über die 10 Datensätze liegt im Durchschnitt bei 0,5 mm. Eine maximale interindividuelle 
Abweichung von 6,5 mm lag an der fehlerhaften Erkennung des mastoidalen Nervanteils in einem Datensatz. Die Höhe 
der Abweichung korreliert nicht mit der Segmentierzeit. 
Die semi-automatische Segmentierung führt zu Abweichungen in derselben Größenordnung wie der manuelle Ansatz 
(Abbildung 1a). Aufgrund des reduzierten Zeichenaufwandes durch das Setzen von 10 Stützstellen, konnte die 
Segmentierzeit reduziert werden (Abbildung 1b).   
        

   a.    
Abb. 1:  Die Abweichung zur Mastersegmentierung für manuelle und semi-automatische Segmentierung. (a.) 
  Zeitbedarf im Vergleich der zwei Segmentierverfahren über alle Datensätze. (b.) 
  Beispielhaft dargestellt für 2. Durchlauf. Gleicher qualitativer Verlauf für den 2.Durchlauf. 

4 Diskussion 

Wenn der Nervenkanal im Mastoid richtig erkannt wurde, liegen die Abweichungen im Submillimeterbereich. 
Weiterhin ist zu bemerken dass die hohen Abweichungen innerhalb der Datensätze im tympanalen Verlauf des Nervs 
liegen, da dort häufig eine klare Knochenabgrenzung fehlt und der Verlauf innerhalb der axialen CT-Schichten 
schwieriger abgrenzbar ist.  
Die semi-automatische Segmentierung eignet sich für den gesamten Verlauf des Gesichtsnervs. Bei dem untersuchten 
Verfahren wurde die Dichte von Stützstellen im tympanalen Anteil erhöht, da der Verlauf dort eine Biegung aufweist 
(äußeres Facialisknie). Der konstante Durchmesser bei der semi-automatischen Segmentierung stellt für den hier 
segmentierten Teil des gesamten Nervs kein Problem dar.  
Dieses Verfahren soll innerhalb der Entwicklung des Mastoid-Control Systems an weiteren Datensätzen getestet 
werden. 
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Abstract : 
Während für die Visualisierung von Organmodellen ein Oberflächenmodell verwendet werden kann, ist für die 
physikalische Simulation eine zusätzliche Innenvernetzung notwendig. Hierfür wird als Organmodell eine 
Volumenapproximation verwendet. Tetraeder entsprechen dem einfachsten Volumensimplex zur Approximation von 
Volumina und können bei der physikalischen Simulation mit der finiten Elemente Methode und dem Feder-Masse 
Modell ohne weitere Anpassungen verwendet werden. Bei der Generierung solcher Tetraedernetze zur 
Volumenapproximation wird ein Ausgangsnetz kontinuierlich zerlegt. Durch die Verwendung von raumbasierten 
Hashing-Verfahren wird diese Zerlegung signifikant beschleunigt werden, wodurch die partielle Zerlegung von 
Tetraedernetzen in Echtzeit erfolgt.  
 
Schlüsselworte: Tetraedernetze, Organmodellierung, Innenvernetzung 
 
 
1 Problem 

Wird das Volumen von Organen durch Tetraedernetze approximiert, entsteht eine Innenvernetzung des Modells, das 
sowohl für die physikalische Simulation mit der finiten Elemente Methode (FEM), als auch für das Feder-Masse Modell 
verwendet werden kann. Die Anzahl und die Güte der Tetraeder bestimmen dabei wesentlich die Laufzeit und die 
Stabilität der Simulationen. Ein Schnitt in ein Organ führt zur Trennung des Organgewebes. In der Simulation 
entspricht dieser Schnitt einer Zerlegung des Tetraedernetzes, das das Organvolumen approximiert. Um einen Schnitt 
interaktiv zu ermöglichen muss die Zerlegung der betroffenen Tetraeder möglichst performant erfolgen. 
 
2 Methoden 

Um aus einem vorliegenden Voxel- oder Oberflächenmodell ein Tetraedernetz zu erzeugen wird ein Basisnetz 
generiert, das das Hüllvolumen ausfüllt. Das Voxel- oder Oberflächenmodell wird als Isofläche für den weiteren 
Zerlegungsprozess verwendet. Tetraeder die innerhalb oder außerhalb der Isofläche liegen können eindeutig dem 
Volumen zugeordnet werden, während Tetraeder die von der Isofläche geschnitten werden weiter zu zerlegen sind um 
eine eindeutige Zuordnung zu ermöglichen. In [1] werden hierfür vier Zerlegungsregeln verwendet, die jedoch zu einer 
sehr hohen Anzahl generierter 
Tetraeder führen. In [2] wird durch die Verschiebung von Eckpunkten, die sehr nahe an der zu approximierenden 
Oberfläche liegen, die Anzahl der generierten Tetraeder deutlich reduziert. 
 
Während bei der Generierung eines Tetraedernetzes die Oberflächengeometrie als Isofläche verwendet wird, entsteht 
sie bei einem Schnitt aus der Bewegung des Schnittinstrumentes als eine Schnittebene oder -polygon. Bei der 
Simulation eines Schnittes kann somit nach demselben Prinzip wie bei der Tetraedernetzgenerierung vorgegangen 
werden. Die Zerlegung der Tetraeder, die von der Isofläche geschnitten werden, führt zur Approximation des 
Schnittpolygons.  
 
Sowohl während des Zerlegungsprozesses, als auch bei dem anschließenden Aktualisieren der 
Nachbarschaftsbeziehungen ist zu gewährleisten, dass benachbarte Tetraeder identische Knotenpunkte verwenden. Bei 

der Zerlegung eines Tetraeders, werden seine Kanten ie
�&

durch einen neuen Knotenpunkt iev
�&

unterteilt. Benachbarte 

Tetraeder die dieselbe Kante verwenden, sind somit ebenfalls entsprechend zu zerlegen. Bei der Verarbeitung eines 
Tetraeders muss somit ermittelt werden, ob eine seiner Kanten durch einen vorhergehenden Schritt bereits unterteilt 
wurde.  
 
Um diese Knotenpunkte effizient zu ermitteln wird eine Hash-Tabelle nach [3] verwendet. Der Raum wird in kubische 
Zellen der Kantenlänge c unterteilt. Jede Raumzelle erhält einen eindeutigen Index (Hash), so dass in einer Hash-
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Tabelle mit n Einträgen zu jeder Raumzelle Werte registriert werden können. Der Hashindex i, durch den eine konkrete 
Raumzelle in der Hash-Tabelle indiziert wird, wird aus einer Raumkoordinate mit Formel 1 berechnet. 

i = | ( �¬x / c�¼ * 73.856.093) xor ( �¬y / c�¼* 19.349.663) xor ( �¬z / c�¼ * 83.492.791) | mod n  (1) 

Die xor-Operation ist die binäre exklusiv-oder Operation, während der mod-Operator den ganzzahligen Rest der 
Division beschreibt. Es ist möglich, dass bei einer geringen Tabellengröße n mehrere Punkte den selben Hashindex 
erhalten, jedoch sind diese Punkte räumlich weit von einander entfernt und somit durch ihre euklidische Distanz leicht 
zu unterscheiden.  

Wird bei der Zerlegung eines Tetraeders eine seiner Kanten ie
�&

 zerlegt, so wird der neu entstandene Knotenpunkt i
ev

�&
in 

der Raumzelle gespeichert, die durch den Hashindex der Kantenmitte identifiziert wird. Bei der Zerlegung eines 

benachbarten Tetraeders, wird über die Mitten der Tetraederkanten bestimmt, ob bereits zusätzliche Knotenpunkte iev
�&

 

aus vorhergehenden Schritten vorliegen (Abbildung 1).  

 

Abbildung 1: Benachbarte Tetraeder mit gemeinsamer Fläche aus den Knotenpunkten vi = {1,2,3}. Bei 
der Zerlegung von Tetraeder T0 wird der Schnittpunkt in der Hashtabelle gespeichert und bei der 
Zerlegung von Tetraeder T1 über den Hashindex der Kantenmitte wieder verwendet. 

3 Ergebnisse 

Bei der Umsetzung entspricht die Kantenlänge einer Raumzelle c der Länge der kürzesten Tetraederkante, während für 
ihre Tabellengröße n  das Dreifache der Tetraederanzahl verwendet wird. In der Vergleichsumsetzung wird jeder 
Knotenpunkt durch einen eindeutigen Index identifiziert. Eine Kante, die zwei Knotenpunkte verbindet, wird somit 
durch ein Index-Tupel beschrieben. Neue Knotenpunkte werden in einer Tabelle gespeichert, die mit dem minimalen 
Index einer Kante indiziert wird. Dieses Verfahren benötigt im Durchschnitt 77,3ms  um für eine Tetraederkante den 
entsprechenden Schnittpunkt zu bestimmen. Das hashbasierte Verfahren ist mit 14,3ms hingegen 540% schneller. Bei 
der Generierung eines Tetraedernetzes aus 5.392 Tetraedern, erfolgt die beschriebene Schnittpunktbestimmung 
165.177-mal. Die Laufzeit konnte unter Verwendung einer Hash-Tabelle auf 2,362 Sekunden reduziert werden.  

4 Diskussion 

Im Gegensatz zur Generierung eines Tetraedernetzes werden bei einem Schnitt nur die Tetraeder zerlegt, die in der 
Nähe der Schnittgeometrie liegen. Bei einem interaktiven Schnitt können ca. 50 Tetraeder in 100ms angepasst werden, 
was ausreichend für das Zerschneiden von kleineren Bereichen ist. Beim Schneiden in Organe erfolgt ein Schnitt 
kontinuierlich an der Organoberfläche, wodurch in einem Zeitschritt deutlich weniger Tetraeder zu zerlegen sind.  
Die Zerlegungsregeln aus [1] und [2] sind zur Approximation von Tetraedernetzen geeignet, jedoch nicht für deren 
Interpolation. Geringe Flächenwinkel in der Oberflächengeometrie werden nur bei einer sehr hohen Tetraederanzahl 
korrekt repräsentiert. Für eine bessere Verwendbarkeit in solchen Fällen, wird daher in weiteren Arbeiten die 
Einführung von gewichteten Kanten untersucht, die bei der Zerlegung besonders berücksichtigt werden. 
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1 Problem 

Die Früherkennung von Darmpolypen zur Vorbeugung von Darmkarzinomen ist gegenwärtig Ziel von 
Vorsorgeuntersuchungen. Die Mehrheit der Darmkarzinome und Darmkrebsfälle entwickelt sich aus Polypen. Aktuell 
ist die primäre Methode zur Untersuchung des Darms die Koloskopie (Darmspiegelung). Mit dieser bildgebenden 
Prozedur untersuchen Gastroenterologen die innere Oberfläche des Dickdarms auf der Suche nach abnormalen 
Läsionen. Eine vollständige Koloskopie ist daher eine zentrale und unverzichtbare diagnostische Maßnahme und aktuell 
die aussagefähigste Methode im Hinblick auf die Diagnose kolorektaler Polypen. Die endoskopische Biopsie bzw. 
Ektomie von Polypen besitzt eine zunächst rein diagnostische Bedeutung. Erst nach Vorliegen der histologischen 
Ergebnisse kann entschieden werden, ob die primär diagnostische Maßnahme auch die endgültige Therapie darstellt 
oder ob weitere Maßnahmen wie Restpolypektomie oder eine Operation erforderlich sind. Da mittels der Endoskopie 
Polypen bereits in sehr frühem Stadium erkannt und auch entfernt werden können, kann dadurch eine Reduktion der 
Karzinominzidenz erzielen werden [7]. 
 
2 Methoden 

Gegenwärtig existieren eine Reihe von Methoden für die Detektion von Darmpolypen in Echtzeit. Generell können 
diese in zwei große Kategorien unterteilt werden, und zwar in die Koloskopie bzw. optische Endoskopie [7], sowie die 
Computer-Tomographie (CT) bzw. virtuelle Endoskopie [6].  
Die meisten bekannten Methoden zur automatischen Detektion von Polypen beruhen auf der virtuellen Endoskopie. 
Allerdings besitzt dieser diagnostische Ansatz einige Nachteile wie z.B. eine sehr hohe falsch-positiv Rate sowie eine 
schwache Leistungsfähigkeit bei der Detektion von flachen Polypen. Zudem ist er mit  hohen Kosten und auch einer 
Belastung durch die Röntgenstrahlung des CT verbunden. Polypen, die bei der virtuellen Koloskopie gefunden werden, 
müssen ab einer gewissen Größe mittels einer echten Koloskopie entfernt werden, so dass ein zweiter Eingriff 
erforderlich ist. Eine weitere Schwierigkeit der virtuellen Koloskopie ist die Detektion flacher hyperplastischer Polypen, 
die derzeit nur hat durch eine optische Koloskopie auffindbar sind. 
 
Entsprechend ist das Problem der automatischen und sicheren Detektion der Polypen in Bildsequenzen von optischen 
Koloskopien mit Methoden der Bildverarbeitung sehr aktuell. Allerdings basieren die in der Literatur beschriebene 
Verfahren zur automatischen Erkennung von Polypen meist auf kleinen Stichproben. Zudem fehlt  eine einheitliche und 
standardisierte Beschreibung der Polypen. Folglich lässt sich die Effektivität dieser Verfahren nur schwerlich evaluieren 
und vergleichen.  
In Rahmen einer Untersuchung zur Erkennung von Polypen mittels Methoden der Texturanalyse wurden folgenden 
Texturanalyseverfahren aus der Literatur evaluiert: 

1. Farbhistogramme [2],  
2. Kombination von �&�K�H�Q�¶�V���V�W�D�W�L�V�W�L�V�F�K�H�Q���J�H�R�P�H�W�U�L�V�F�K�H�Q���0�H�U�N�P�D�O�H�Q���>���@���P�L�W���&�R�R�F�X�U�U�H�Q�F�H-Merkmalen [3], 
3. Local Binary Patterns [4], 
4. Farberweiterungen der Coocurrence-Matrizen [3,10],  
5. Farberweiterte statistische geometrische Merkmale [1,9], sowie  
6. �)�D�U�E�H�U�Z�H�L�W�H�U�X�Q�J�H�Q���Y�R�Q���8�Q�V�H�U�¶�V���6�Xmmen- und Differenz-Histogrammen [5, 8]. 

Die meisten dieser Verfahren wurden zudem unter Verwendung verschiedener Eingangsparameter untersucht.  
 
Für die Untersuchungen und den Vergleich der oben genannten Texturverfahren für die Unterscheidung von Polypen 
und unauffälligem Gewebe wurden exakt eingezeichnete Masken der Regionen verwendet, die in der verwendeten 
Stichprobe von 153 endoskopischen Bildern manuell annotiert wurden. Diese Bilder wurden aus digitalisierten 
Videosequenzen, der mit einem Distalchip-Endoskopiesystem der Fa. Olympus (CF-H180) durchgeführten 
Untersuchungen, extrahiert. Für die Experimente wurden fünf verschiedene Klassen unterschieden: Hintergrund (d. h. 
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normale Schleimhaut) (95 Masken), große Polypen mit Textur (30), kleine Polypen ohne Textur (66), schwarzer 
Hintergrund (3), sowie flache Polypen (3). Zudem wurden für weitere Experimente alle Masken in 32x32 Pixel große 
nicht-überlappende Quadrate unterteilt. Dadurch entstanden pro Klasse einheitlich große Bildregionen, und zwar 4132 
für den Hintergrund, 524 für große Polypen mit Textur, 47 für kleine Polypen ohne Textur, 64 Masken für den 
schwarzen Hintergrund, und 67 Quadrate für flache Polypen.    
Zur Klassifikation und Evaluierung wurde ein kNN-Klassifikator mit einer n-fachen Kreuzvalidierung (leaving-One-
Out) verwendet. Für jedes Experiment wurden die Gesamtsklassifikationsraten, die Vertauschungsmatrizen sowie die 
Einzelklassifikationsraten pro Klasse ermittelt und tabellarisch erfasst. 

3 Ergebnisse 

Die erzielten Klassifikationsraten schwanken zwischen 46% und 89%. Für den Fall der masken-basierten Analyse, bei 
denen Umrisse der Läsionen und Polypen exakt annotiert waren,  wurden die besten Klassifikationsraten mit 81% durch 
�&�K�H�Q�¶�V���V�W�D�W�L�V�W�L�V�F�K�H���J�H�R�P�H�W�U�L�V�F�K�H���0�H�U�N�P�D�O�H���L�Q���G�H�U���)�D�U�E�H�E�H�Qenübergreifenden Erweiterung [9] erzielt. Große, texturierte 
Polypen konnten dabei mit 67% richtig erkannt werden. Bei der Verwendung der einheitlich 32x32 Pixel großen 
Bildbereiche um die Läsionen wurden die besten Gesamtklassifikationsergebnisse mit 89% durch die farberweiterten  
Summen- und Differenz-Histogramme [8] erzielt.  

4 Diskussion 

Die vergleichenden Ergebnisse auf der Basis unseres Koloskopie-Referenzdatensatzes zeigen, dass speziell die großen 
Darmpolypen, die eine charakteristische Textur besitzen, sich unter Nutzung von Texturverfahren sehr gut vom 
umliegenden Gewebe unterscheiden lassen. Zudem zeigt sich die Tendenz, dass die Farberweiterungen der untersuchten 
Texturverfahren bessere Ergebnisse aufweisen als die korrespondierenden monochromen Varianten. Allerdings haben 
diese ersten Experimente auch gezeigt, dass sich die flachen und auch die kleinen Polypen nicht besonders gut durch 
Texturverfahren beschreiben lassen, und sich noch nicht korrekt klassifizieren lassen. Speziell zur Beschreibung dieser 
Polypen müssen alternative Verfahren wie z.B. eine Kombination von Textur- und Formbasierten Verfahren untersucht 
werden.  
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Abstract : 
 

Mit einem modellbasierten Ansatz ist es möglich, den zeitlichen Verlauf der Perfusion zu rekonstruieren, selbst wenn 
das bildgebende System langsam im Vergleich zur Ausbreitung des Kontrastmittels rotiert, wie es z.B. bei einem 
Röntgen-C-Arm der Fall ist. In das Modell geht das Vorwissen über den zeitlichen Verlauf der Kontrastmittel- 
ausbreitung  in Form von einer bestimmten Anzahl von zeitlichen Basisfunktionen ein. Aufgabe der Rekonstruktion ist 
dann die Bestimmung der Gewichtung der zeitlichen Basisfunktionen für jeden Voxel bzw. Pixel im 
Rekonstruktionsgebiet. Wir präsentieren hier eine Lösungsmethode zur Bestimmung dieser Gewichte für 
unterschiedliche Strahlgeometrien und Rotationsmodi.    
 
Schlüsselworte: Neurointervention, Perfusion, C-Arm 
 
 
1 Problem 

Bei der Perfusionsbildgebung mittels Computertomographie (CT) wird nach der Injektion von Kontrastmittel seine 
Ausbreitungsdynamik über einen gewissen Zeitraum in kurzen Zeitabständen jeweils eine Volumenschicht gemessen 
und rekonstruiert. Dies ist auf Grund der hohen Rotationsgeschwindigkeit moderner CT-Geräte möglich. Aus dieser 
Serie von Volumenschichten wird dann für jeden Voxel der zeitliche Verlauf der Absorptionkoeffizienten bestimmt. 
Aus diesen zeitlichen Verläufen für alle Voxel können dann die Gebiete mit anomaler Perfusion identifiziert werden 
[1].  
Heutzutage im neuroradiologischen Interventionsraum verfügbare Röntgen-C-Arm Systeme erlauben zwar eine 
tomographische Bildgebung, sind aber auf Grund ihrer langsamen Detektoren und Rotationsgeschwindigkeit �± 
�Ä�O�D�Q�J�V�D�P�³���E�H�G�Hutet hier langsam gegenüber der Kontrastmittelausbreitung �± nicht in der Lage, eine nach obigen Prinzip 
ablaufende Perfusionsbildgebung zu leisten. Diesem Problem kann mittels eines modellbasierten Ansatzes Abhilfe 
geschaffen werden [2]. Eine Perfusionsbildgebung am Röntgen-C-Arm würde dem Neuroradiologen ermöglichen, z.B. 
den Erfolg einer endovaskulär vorgenommen Intervention nach dem Eingriff noch im Operationsraum zu kontrollieren. 
Ein Transport des Patienten zu anderen radiologischen Modalitäten, weswegen heutzutage auf diese 
Kontrolluntersuchung weitgehend verzichtet wird -  würde entfallen.   
 

2 Methoden 

Der vorerst unbekannte zeitliche Verlauf des Absorptionkoeffizienten wird für  jeden Pixel bzw. Voxel des 
Rekonstruktionsgebiets durch eine gewichtete Summe von Basisfunktionen modelliert. Die Gewichte für die 
Basisfunktionen für alle Pixel bzw. Voxel sind die Parameter die in dieses lineare Modell eingehen [2]. 
   Der Röntgen-C-Arm erzeugt zu unterschiedlichen Zeitpunkten und unter verschiedenen Winkeln Projektionen des 
Objektes, welches sich aufgrund der Kontrastmittelausbreitung jeweils in einem anderen Zustand befindet (Abb. 1).                               
Bei der Rekonstruktion wird zu jeder gemessenen Projektion eine numerische Projektion des linearen Modells unter 
dem gleichen Winkel und zur Gleichen Zeit berechnet. Im nächsten Schritt wird die zum Zeitpunkt t unter dem Winkel 
�) (t) aufgenommene Projektion von der mathematischen Projektion zum gleichen Zeitpunkt und somit auch zum 
gleichen Winkel subtrahiert. Die Gesamtheit dieser Differenzen zu allen Zeitpunkten und somit allen Winkeln liefert 
�H�L�Q�H���9�R�U�V�F�K�U�L�I�W���]�X���(�U�P�L�W�W�O�X�Q�J���G�H�U���0�R�G�H�O�O�S�D�U�D�P�H�W�H�U���� �Ä�)�L�Q�G�H���G�H�Q���3�D�U�D�P�H�W�H�U�V�D�W�]���G�H�U���*�H�Z�L�F�K�W�H���G�H�U���%�D�V�L�V�I�X�Q�N�W�L�R�Q�H�Q���D�O�O�H�U��
Voxel, welcher den Abstand zwischen Modellprojektionen und gemessenen Projekti�R�Q�H�Q�� �P�L�Q�L�P�L�H�U�W���³�� �'�L�H�V�H�V��
Minimierungsproblem ist adäquat zu einem großen aber schwach besetzten linearen Gleichungssystem, dessen 
Inhomogenitäten die gemessenen Projektionen  und dessen Unbekannte die Modellparameter sind [2]. Dieses lineare 
Gleichungssystem wird iterativ mit einer Methode [3] gelöst, die an die algebraische Rekonstruktionstechnik (ART) der 
Computertomographie angelehnt ist [4].  
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                                        Abb. 1: Projektionen eines zeitlich veränderlichen Objekts   
 
 In unseren Untersuchungen werden die Projektionen des Röntgen-C-Arms auf der Basis eines Software-Phantoms 
sowohl in Parallel- als auch in Fächerstrahlgeometrie simuliert. Aus den iterativ bestimmten Parametern des Modells ist 
es dann möglich, für jeden Pixel bzw. Voxel den zeitlichen Verlauf des Absorptionkoeffizienten anzugeben. 
 

3 Ergebnisse 

Die iterative Lösungsmethode konvergiert gegen den erwarteten Parametersatz. Es konnte gezeigt werden, dass die 
Konvergenzgeschwindigkeit der iterativen Parameterbestimmung von der Kondition der Systemmatrix des linearen 
Gleichungssystems abhängig ist. Die Kondition der Systemmatrix ist letztendlich von der Wahl der dem Modell zu 
Grunde liegenden Basisfunktionen als auch von der Konfiguration und Trajektorie des Röntgen-C-Arms (Anzahl 
gleichzeitiger Projektionen, Anzahl der Rotationen, etc.) bestimmt. 
  Durch die Orthogonalisierung der Basisfunktionen mit Hilfe einer Singulärwert Zerlegung war es möglich, die 
Kondition der Systemmatrix entscheidend zu verbessern.  
 

4 Diskussion 

Die prinzipielle Anwendbarkeit der Methode konnte gezeigt werden. Durch die Größe der zu Grunde liegenden  
Systemmatrix und der benötigten Iterationszyklen ist sie mit einem enormen rechentechnischen Aufwand verbunden.  
   Weitere Arbeiten werden sich auf die Optimierung der implementierten Algorithmen in Bezug auf die Rechenzeit und 
den Speicherbedarf fokussieren. Nach der Validierung an Software-Phantomen sowie an klinischen CT-Perfusions-
Daten, soll die beschriebene Methode prototypisch auf einen Röntgen-C-Arm übertragen werden.  
  Die modellbasierte Methode der Perfusionsbildgebung erlaubt es auch, bei der Perfusionsmessung mit einem 
Computer Tomographen die Dosis der ionisierenden Strahlung stark zu reduzieren, da bei der modellbasierten 
Perfusionsbildgebung im Vergleich zur Standard-CT-Perfusionsbildgebung eine deutlich geringere Anzahl an 
Projektionen nötig ist, um den zeitlichen Verlauf der Kontrastmittelausbreitung zu rekonstruieren.  
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Abstract: 
 
Olfaktoriusneuroblastome (Esthesioneuroblastome) stellen seltene Tumoren der vorderen Schädelbasis und 
Nasennebenhöhlen dar. Von Mai 1993 bis Februar 2005 wurde die endoskopische nasale und paranasale 
Sinuschirurgie in Allgemeinnarkose durch einen erfahrenen HNO-Chirurgen bei 16 Patienten (9 männliche, 7 
weibliche; Alter 27-75 Jahre, median 38 Jahre) angewendet. Anschließend erfolgte die stereotaktische Gamma Knife 
Radiochirurgie nach MR-Planung. Die Beobachtungszeiträume umfassen 30-140 Monate (median 76). Die 
Radiochirurgie erfolgte mit Dosen von 15-34 Gy und bis zu 7 Isozentren. Das Zielvolumen erfasste 0,89-20,70 ccm. 
Vier Patienten wurden zweimal radiochirurgisch behandelt wurde die Tumorkontrolle in allen Fällen erreicht Ein 
Patient  musste aufgrund tiefer Infiltration zusätzlich kraniotomiert werden und entwickelte eine Liquorrhoe. Alle 
Patienten klagten einige Wochen über nasalen Ausfluss und Krustenbildung. 
 
 
Schlüsselworte: endoskopische Sinuschirurgie, stereotaktische Radiochirurgie, Olfaktoriusneuroblastom 
 

 
1 Problem 

Olfaktoriusneuroblastome (Esthesioneuroblastome) stellen seltene Tumoren der vorderen Schädelbasis und 
Nasennebenhöhlen dar. Sie sind häufig verwechselt worden mit Lymphomen, Melanomen und undifferenzierten 
Karzinomen. Sie sind lokal aggressiv und extrem rezidivfreudig. Ihr Ursprung aus dem olfaktorischen Epithel ist nicht 
unumstritten. Das Auftreten zeigt einen biomodalen Gipfel sowohl im jüngeren wie auch im höheren Lebensalter. Die 
Geschlechterverteilung ist gleich. Erstsymptome sind unspezifisch wie behinderte Nasenatmung und Epistaxis. 
Da es sich um sehr seltene und schwierig zu therapierende Tumoren handelt, besteht kein Konsens über die optimale 
Behandlung. Die Mikrochirurgie hat die Ergebnisse bei der operativen Behandlung verbessert. Dennoch sind die 
diagnostischen und therapeuthischen Probleme groß, die Mortalität ist erheblich und Rezidive sind häufig. Ein neues 
minimal invasives Therapiekonzept bezieht HNO-Chirurgen mit reicher Erfahrung in Entwicklung und Anwendung 
endoskopischer Sinuschirurgie und Neurochirurgen sowohl operativ wie auch mittels stereotaktischer Radiochirurgie 
mit dem Gamma Knife in die Behandlung ein. 
 
 
2 Methoden 

Von Mai 1993 bis Februar 2005 wurde die endoskopische nasale und paranasale Sinuschirurgie in Allgemeinnarkose 
durch einen erfahrenen HNO-Chirurgen bei 16 Patienten (9 männliche, 7 weibliche; Alter 27-75 Jahre, median 38 
Jahre) angewendet. Das Ausmaß der Resektion richtete sich nach der Tumorausdehnung. Die Bezeichnungen werden 
gemäß WHO verwendet. Das Staging erfolgte weiter nach Tumorausdehnung gemäß Kadish [1] sowie gemäß 
Histologie nach Hyams [2]. Eine neuere Klassifikation hat Dulguerov vorgeschlagen, die zusätzlich verwendet wurde 
[3]. Anschließend wurde binnen drei Monaten die stereotaktische Gamma Knife Radiochirurgie nach MR-
Planungsaufnahmen in 2-mm  Schichten und Strahlenplan in Zusammenarbeit mit der Strahlentherapie appliziert. 
Kontrolliert wurde alle drei Monate für zwei Jahre endoskopisch und mittels MR des Zerebrums sowie Ultraschall der 
Zervikalregion und Röntgen-Thorax, später alle sechs Monate. Die Beobachtungszeiträume umfassen 30-140 Monate 
(median 76). Die Radiochirurgie erfolgte mit Dosen von 15-34 Gy und bis zu 7 Isozentren. Das Zielvolumen erfasste 
0,89-20,70 ccm. Vier Patienten wurden zweimal radiochirurgisch behandelt (6-79 Monate nach der initialen 
Radiochirurgie, median 34 Monate) (Abb. 1). 
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Abb. 1: Axiale und koronale T1-gewichtete MR-Planungsbilder mit Gadolinium (50% Isodose, 15 Gy) eines 
38jährigen Patienten mit neuem Tumorwachstum auf der Gegenseite 7 Monate nach der Gamma Knife 
Behandlung. 
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3 Ergebnisse 

Ohne Mortalität wurde die Tumorkontrolle in allen Fällen erreicht. Mentale oder ophthalmologische 
Verschlechterungen wurden nicht festgestellt. 
Einen Karnovsky-Index von 80 behielten 14 Patienten, 2 Patienten besserten sich von 80 auf 100. Ein Patient  musste 
aufgrund tiefer Infiltration zusätzlich kraniotomiert werden und entwickelte eine Liquorrhoe. Alle Patienten klagten 
einige Wochen über nasalen Ausfluss und Krustenbildung. Eine Patientin litt weiter unter chronischer frontaler Sinusitis 
und musste endoskopisch nachbehandelt werden. Bei den vier Patienten, die zweimal radiochirurgisch behandelt 
wurden, handelte es sich in 3 Fällen um Tumorwachstum außerhalb des behandelten Areals, einmal ragte der Tumor in 
das ursprüngliche Behandlungsvolumen hinein.  
 

4 Diskussion 

Unterschiedliche Therapieansätze wurden für diese rezidivfreudigen Tumoren vorgeschlagen: Mikrochirurgie und 
Strahlentherapie, Mikrochirurgie, präoperative Strahlentherapie und Mikrochirurgie und jeweils adjuvante 
Chemotherapie bei Bedarf. Eine 5-Jahres-Überlebensrate zwischen 50-70% konnte hiermit erreicht werden. Die 
Ganzhirndurchflutung hatte erhebliche Langzeitnebenwirkungen wie etwa die strahleninduzierte Demenz und Blindheit 
[4, 5]. Der hier vorgestellte minimal invasive kombinierte Therapieansatz stellt sowohl mit der endoskopischen 
Sinuschirurgie als Alternative zur Mikrochirurgie wie auch mit der stereotaktischen Gamma Knife Radiochirurgie als 
Alternative zur konventionellen Bestrahlung eine effektive und kostengünstige Behandlung dar [6]. Eine rasche 
Rückkehr der Patienten zu den normalen Aktivitäten des täglichen Lebens erfolgte bei niedriger Morbidität. Allerdings 
müssen Langzeitergebnisse von über 10 Jahren diese Annahme noch bestätigen. 
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Abstract : 
 

Virtuelle Endoskopie wird bereits erfolgreich zur Planung minimalinvasiver Eingriffe in der Neurochirurgie eingesetzt. 
Diese Arbeit beschreibt die Anbindung eines bestehenden Planungssystems für die endonasale transsphenoidale 
Hypophysenchirurgie an ein Navigationssystem, sowie die für den intraoperativen Einsatz nötigen Anpassungen der 
Visualisierung und Interaktion. Ziel der Arbeit ist es virtuelles Bild und, im realen Endoskopiebild teilweise verdeckte, 
präopertiv  markierte Strukturen in Relation zu dem realen intraopertiven Endoskopiebild zu setzen und größtmögliche 
Übereinstimmung der synchronisierten Bilder zu erreichen. Das vorgestellte System löst die hierbei auftretenden 
Probleme wie Registrierung, Kalibrierung und Abweichungen zwischen virtueller und realer Anatomie und stellt somit 
ein vollständiges, intraoperativ einsetzbares System dar. Die Funktionalität wurde bereits an Hand mehrerer 
intraoperativer Einsätze belegt. 
 
Schlüsselworte: Neuronavigation, Virtuelle Endoskopie, Hypophysenchirurgie 
 
1 Problem 

Bei navigierten minimalinvasiven Eingriffen in der Neurochirurgie werden zur Darstellung der Position des Endoskops, 
bzw. eines Instruments oder Pointers vom Navigationssystem häufig nur konservative Visualisierungsmethoden wie 
multiplanare Reformatierung (MPR) und einfache Isoflächendarstellungen bereitgestellt.  
 
Diese Darstellungen ermöglichen zwar eine gute globale Orientierung, eine Übertragung der in der MPR gegebenen 
Navigationsinformation auf das aktuelle Bild des Endoskops erfordert allerdings ein hohes Erfahrungslevel des 
Chirurgen. Kritische Strukturen können leicht übersehen werden, da eine MPR nur einen Ausschnitt der Bilddaten 
darstellt.  
 
Virtuelle Endoskopie wurde für die endonasale Hypophysenchirurgie bereits erfolgreich für Planungs- und 
Trainingszwecke entwickelt und eingesetzt. In Verbindung mit einem Navigationssystem kann der intraoperative 
Einsatz virtueller Endoskopie die oben beschrieben Visualisierungslücke schließen, die Umsetzung ist aber  mit 
verschiedenen Problemen verbunden. Zum einen muss die intrinsische Kalibrierung verschiedener Endoskope 
möglichst einfach gelöst werden. Zum anderen muss die Abweichung von realer und virtueller Anatomie, die durch 
Schwellung oder Deformation, aber auch durch Eingriff des Chirurgen (intraoperative  Entfernung von Gewebe) 
zustande kommt, sicher behandelt werden.  
 
Diese Arbeit stellt ein System vor, das die genannten Probleme löst, die direkte Übertragung eines präoperativen Plans 
auf die intraoperative Situation und die Visualisierung verdeckter kritischer Strukturen in Relation zum realen 
endoskopischen Bild ermöglicht, und so zur Patientensicherheit beiträgt. 
 
2 Methoden 

Der grundsätzliche Aufbau eines Systems das den intraoperativen Einsatz virtueller Endoskopie ermöglicht, wurde 
bereits in [3] beschrieben. Spezielle Eigenheiten der Eingriffe und der damit verbundenen Visualisierungsprobleme 
werden allerdings nicht behandelt. 
 
Die hier vorgestellte Arbeit basiert auf dem Planungssystem STEPS (Simulation of Transsphenoidal Endonasal Pituiary 
Surgery), ein virtuelles Endoskopiesystem, das speziell für die Hypophysenchirurgie entwickelt wurde [1,2]. STEPS 
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generiert ein patientenindividuelles virtuelles Endoskopiebild direkt, d.h. ohne vorherige Segmentierung und ohne 
extraktion von Geometrie, auf Basis von CT Daten. Segmentierte Strukturen aus registrierten MR, MRA, und/oder CTA 
Daten (Tumor, Karotiden, Sehnerven, Hypophyse) werden als Hintergrundobjekte angezeigt und erlauben so die 
Planung eines optimalen Zugangs.  
 
Für den intraoperativen Einsatz wurde STEPS systematisch erweitert: Anbindung an ein Navigationssystem, 
Implementierung einer schnellen Kalibrierung und Anpassung der Visualisierung an die speziellen intraoperativen 
Gegebenheiten. 
 
Zielsetzung. Das vorgestellte System soll während des Eingriffs ein, auf präoperativen CT Daten basierendes, virtuelles 
Bild der Anatomie bereitstellen, dass einerseits dem vom Endoskop erzeugten Videobild so gut wie möglich entspricht, 
andererseits ermöglicht, Strukturen zu visualisieren, die sonst nicht sichtbar sind. Die Darstellung der Daten durch ein 
virtuelles Endoskop, welches mit dem realem synchronisiert ist, soll dem Chirurgen die räumliche Einordnung der 
Zusatzinformation erleichtern. Ausdrücklich nicht angestrebt wird eine perfekte Übereinstimmung des virtuellen und 
realen Bildes, da dies aufgrund des mechanisch/kinematischen Aufbaus des Endoskops, Ungenauigkeiten des 
Navagtionssystems, sowie Diskrepanzen zwischen virtueller und realer Anatomie nahezu unmöglich ist. Vielmehr nutzt 
der Chirurg die endoskop-ähnlich aufbereiteten Bilddaten, um sich entweder anhand von Landmarken oder aber mit 
Hilfe eines ebenfalls getrackten weiteren Werkzeugs und dessen virtueller/realer Positionskorrespondenz zu orientieren. 
 
Navigationssystem. Basis des implementierten Systems bildet ein kommerzielles Navigationssystem (Medtronic Stealth 
Station), das die Funktionalität zur externen Kalibrierung der Instrumente und des Endoskops in Bezug auf den 
Patientendatensatz, sowie Positions- und Rotationsdaten der getrackten Instrumente  bereitstellt. Die Kommunikation 
zwischen Navigationssystem und virtuellem Endoskopiesystem wurde mit Hilfe der Programmbibliothek StealthLink 
realisiert. 
 
Aufbau. Das verwendete Medtronic StealthStation Navigationssystem verwendet optisches Tracking zur Lokalisierung 
der Instrumente. Hierzu wird ein mit reflektierenden Kugeln bestückter Referenz-Stern an dem Werkzeug befestigt. Das 
verwendete Endoskop besteht aus einer langen zylinderförmigen Optik und einer Videokamera, die über einen 
Schnellverschluss mit der Optik verbunden wird.  
 
Intrinsische Kalibrierung. Für die intrinsische Kalibrierung der Kameraparameter wurde eine schnelle, einfache 
Methode entwickelt, die auf die Verwendung von Kalibrierungsmustern verzichtet, da deren Einsatz in einer sterilen 
Umgebung problematisch ist. Als Kalibrierhilfe wird lediglich der zum Navigationssystem gehörende Referenzzeiger 
verwendet, der auch zum Kalibrieren aller anderen Werkzeuge dient. Das Kalibrierwerkzeug wird hierzu in den 
Sichtbereich des Endoskops gehalten und so bewegt, dass die Spitze nacheinander an den Rändern des Bildes zu liegen 
kommt. Hieraus können Öffnungswinkel und Ausrichtung des Endoskops berechnet werden. 
 
Erweiterung und Anpassung der Visualisierung. Die ursprüngliche Visualisierung von STEPS basiert ausschließlich auf 
der Position des Endoskops. Für den intraoperativen Einsatz ist aber auch die Position diverser Instrumente  von 
Interesse. Während die virtuelle Endoskopie nach wie vor von der Lage des Endoskops gesteuert wird, wird das 
Zentrum der MPR je nach Sichtbarkeit wahlweise in die Spitze des Endoskops, oder eines Instruments bzw. Pointers 
gelegt, um den direkten räumlichen Bezug zu den Bilddaten herzustellen. Ist ein Instrument sichtbar, wird die Spitze 
des Instruments zusätzlich in der 3D Darstellung eingezeichnet, um eine bessere Orientierung zu gewährleisten.  
 
Die Berechnung des virtuellen Endoskopiebildes basiert auf präoperativen Daten, die stark vom intraoperativen Zustand 
abweichen können. Hierfür verantwortlich sind:  

1. Die Schwellung der Schleimhäute. Zu Begin des Eingriffs werden gewöhnlich Medikamente angewandt, 
welche die Schleimhäute stark abschwellen lassen um Platz für das Endoskop zu schaffen.  

2. Deformation. Viele Strukturen sind sehr flexibel, wie z.B. die mittlere Nasenmuschel. Sie werden beim 
Vordringen des Endoskops zur Seite gebogen. 

3. Das Entfernen von Gewebe. Bevor das Endoskop die Keilbeinhöhle erreicht und zum Tumor vordringen kann, 
wird die Öffnung der Nebenhöhle (das Ostium sphenoidal) erweitert und blockierende Septen entfernt. 

Während des Eingriffs ist es daher sehr leicht möglich, dass das virtuelle Endoskop im virtuellen Gewebe platziert wird. 
Hier reichen oft Abweichungen von wenigen Millimetern aus. Außerdem kann die Sicht auf den virtuellen Sella-Boden 
von Septen verdeckt werden, die beim Patienten bereits entfernt wurden. Um diesem Problemen zu begegnen wurden 
eine Reihe von Strategien entwickelt: 
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Von Beginn an wird versucht die Differenzen zwischen intraoperativer Anatomie und präoperativem Datensatz so 
gering wie möglich zu halten. Ein großer Teil der Abweichungen ist durch die, beim Eingriff durch Medikamente stark 
abeschwollenen Schleimhäute bedingt. Dies kann verhindert werden, indem dieser Zustand schon zum Zeitpunkt der 
CT Aufnahme durch präoperative Anwendung von Medikamenten herbei geführt wird. 
 
Auch wenn der Datensatz unter optimalen Bedingungen aufgenommen wurde, wird es aus oben genannten Gründen zu 
Abweichungen kommen. Der ursprünglich in STEPS verwendete Renderingalgorithmus (First-Hit-Raycasting) reagiert 
mit einem kompletten Ausfall des Bildes, wenn sich das Endoskop in virtuellem Gewebe befindet, d.h. wenn die 
Kamera hinter der Iso-Fläche platziert wird. Diese Zustände lassen sich jedoch nicht vermeiden, da das virtuelle 
Endoskop immer so exakt wie möglich dem realen Instrument folgen soll. Um die hierdurch bedingten Bildausfälle zu 
vermeiden, wurde der Renderingalgorithmus entsprechend erweitert: Der First-Hit-Raycasting Algorithmus verfolgt 
jeden Sehstrahl bis zu jener Position, an der die zugrunde liegenden Volumen Daten einen gewissen Schwellwert 
überschreiten. Befindet sich das optische Zentrum der virtuellen Kamera an einer Position, an der der Wert des 
Volumens den Schwellwert bereits überschreitet, wird das Verfolgen des Strahls sofort abgebrochen. Ausgehend von 
der Annahme, dass sich das optische Zentrum meist nur wenige Millimeter innerhalb des virtuellen Gewebes befindet, 
wird beim erweiterten Algorithmus der Strahl innerhalb des Gewebes weiter verfolgt (Abb. 1 links, Abschnitt a.) bis der 
Schwellwert unterschritten wurde (Abb. 1 links, Position 1.). Darauf folgt der gewöhnliche First-Hit-Raycasting 
Algorithmus (Abb. 1 links, Abschnitt b.) bis der Schwellwert wieder überschritten und die Iso-Fläche somit gefunden 
wurde (Abb. 1 links, Position 2.). Dieser Algorithmus übergeht somit die Iso-Fläche, wenn diese von hinten betrachtet 
wird (Übergang von größer nach kleiner). Grundsätzlich sollte der Strahl nur eine geringe Distanz innerhalb des 
Gewebes verfolgt werden, da er sonst eventuell auf der anderen Seite der Struktur wieder heraus tritt und Anatomien 
dargestellt werden, die keinesfalls sichtbar sein können. Aus diesem Grund wird die Suche nach wenigen Millimetern 
gestoppt. Außerdem wird das Bild abhängig von der Suchdistanz, die innerhalb des Gewebes zurück gelegt wurde, 
ausgeblendet, um einen weichen Übergang zu generieren (Abb. 1 rechts). Auf diese Weise ist einerseits ersichtlich, dass 
das Endoskop in das Gewebe bewegt wurde, andererseits bleiben charakteristische Strukturen im Bild weiterhin 
sichtbar. 
 
In der zweiten Phase des Eingriffs wird das Endoskop in der Keilbeinhöhle platziert. Um freie Sicht auf den Sella-
Boden zu ermöglichen, wird das Ostium erweitert und werden Septen entfernt. Hierfür stellt STEPS eine 
Stanzenfunktion zur Verfügung. Die dafür notwendige Interaktion ist für Planungs- und Übungsaufgaben 
unproblematisch, während der Operation aber praktisch nicht durchführbar. Wichtig für den Chirurgen ist es, in dieser 
Phase freie Sicht auf den Sellar-Boden zu haben, da dieser nun an der richtigen Stelle geöffnet werden muss, um das 
Adenom komplikationsfrei entfernen zu können. Um dies zu gewährleisten, kann präoperativ eine Ebene definiert 
werden, die diese Region nach Bedarf freistellt und so freie Sicht auf den Sella-Boden und die dahinterliegenden 
kritischen Strukturen gewährleistet. 
 
Navigationshilfen. Intraoperative Virtuelle Endoskopie wurde entwickelt, um den Chirurgen während des Eingriffs 
Hilfestellungen zu bieten. Der hier beschriebene Eingriff zur Entfernung eines Adenoms an der Hypophyse gliedert sich 
in zwei Phasen: 
1. Der Zugang. Der Chirurg muss mit dem Endoskop bis in die Keilbeinhöhle vordringen. Präoperativ lässt sich der 
Zugang anhand eines CTs sehr gut planen. In dem vorgestellten System kann der Zugang mit Hilfe von Wegpunkten 
definiert werden. Diese Wegpunkte werden in dem virtuellen Endoskopiebild mit Bezeichnung und Entfernungsangabe 
eingeblendet. 

Abbildung 1: Erweiterter First-Hit-Raycasting Algorithmus. Von links. 1. Schematische Darstellung. 2. Virtuelles 
Endoskop außerhalb des Gewebes. 3. Virtuelles Endoskop innerhalb des Gewebes. Position ein Millimeter rechts der 
vorherigen Position, normales First-Hit-Raycasting. 4. Erweitertes First-Hit-Raycasting. 
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2. Öffnung des Sella-Bodens. Der Sella-Boden besteht aus einer dünnen Knochenwand. Hinter ihm befinden sich das 
Adenom aber auch Hypophyse, Sehnerven und Karotiden. Aufgabe des Chirurgen ist es, die Knochenwand möglichst 
über dem Adenom zu öffnen, Hypophyse, Sehnerven und Karotiden dürfen nicht beschädigt werden. Unser System 
bietet hier Hilfestellung, in dem es diese verdeckten Strukturen in das virtuelle Bild einblendet. Hierzu müssen diese 
vorher aus geeigneten Bilddaten segmentiert werden. Abbildung 2e-f zeigt ein Beispiel aus dem intraoperativen Einsatz. 
Die Korrespondenz lässt sich einfach auf Grund von Landmarken, den sichtbaren Septen, erkennen. Die Position der 
Spitze des zylindrischen Instruments (Sauger) wird im virtuellen Bild als gelbes Fadenkreuz gekennzeichnet.  Es 
befindet sich genau über der grauen Struktur, dem Adenom. Die Öffnung kann nun so durchgeführt werden, dass 
Hypophyse (gelb) und Karotiden (rot) nicht beeinträchtigt werden. 

3 Ergebnisse und Diskussion 

Bis Juni 2008 wurden ein Test an einem Präparat und drei intraoperative Tests durchgeführt. In allen vier Fällen wurde 
eine große Übereinstimmung zwischen dem realen Endoskopiebild und dem intraoperativen Bild festgestellt (siehe 
Abb. 2 e-h).   
Die von STEPS bereitgestellte Visualisierung kritischer Hintergrundstrukturen konnte durch die Anbindung an das 
Navigationssystem direkt in Relation zum realen Endoskopiebild gesetzt werden und stellte in allen Fällen eine klare 
Verbesserung zu den traditionell intraoperativ verfügbaren Visualisierungen dar.  
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Abbildung 2. a: Endoskope vor Ostium, Sicht auf den Sellar-Boden durch Septen verdeckt; b. Keilbeinhöhle frei 
gestellte; c. Freistellung in sagittaler MPR; d. Übersicht, Freistellung der Volumens; e+f. Intraoperativer Vergleich, 
Nasale Phase, mittlere Nasenmuschel; g+h. Blick auf den Sellar-Boden nach dem entfernen der Septen. 
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Abstract : 
 

Minimally invasive surgery (MIS) is a complex medical discipline where the surgeon has to face difficulties like the 
challenging hand-eye coordination or the loss of 3D vision. To facilitate the work one can use Augmented Reality (AR) 
techniques to show additional information in the surgical site. We present a method to calculate the 3D reconstruction 
of the surgical site using images of a stereo endoscope. It is based on the Hybrid Recursive Matching (HRM) algorithm 
and is adapted to the special conditions of endoscopic images. The method was evaluated  using image  sequences of 
deformable anatomic structures. As ground truth we used data acquired by a laser scanner with submillimeter 
precision. The method is able to produce a robust dense disparity map with subpixel precision in real-time.    
 
Keywords: Minimally Invasive Surgery, Intraoperative Assistance, Endoscopic Image Processing, 3D Reconstruction 
 

1 Problem 
Minimally invasive surgery (MIS) is a complex medical discipline with numerous benefits on patient-side. In contrast to 
open surgery, the surgeon uses small incisions or natural orifices to insert an endoscope and surgical instruments. This 
reduces the operational trauma of the patient and leads to a faster recovery. However, the surgeon has to face difficulties 
like the challenging hand-eye-coordination, the restricted mobility and the loss of 3D vision and tactile sensation. 

To facilitate the work of the surgeon, one can use Augmented Reality (AR) techniques to show additional information in 
the surgical site. One information resource is the use of a soft tissue model created from preoperatively obtained image 
data. One way to get this information is to obtain and integrate it preoperatively into a soft tissue model. The problem is 
that such a model changes its form and appearance before and during surgery. To remain reliable, one has to update it 
during the surgical procedure. In this case, intraoperatively gained sensor data and a robust registration between this 
data and the preoperatively gained information are needed. A rich source of information is the analysis of the 
endoscopic images. Here, we concentrate on 3D reconstruction of the surgical site by using a stereo endoscope. 

3D reconstruction in the area of MIS is a non-trivial problem as one has to consider particular problems of endoscopic 
images such as specular highlights, homogeneous and periodic textures, non-rigid moving surfaces and the small 
distance between the two cameras of the stereo endoscope. Recently, 3D reconstruction with endoscopic images has 
received increased attention. In [1, 2] a dense 3D depth recovery method which uses a set of sparse salient features on 
soft-tissue surfaces is presented. These features are matched and tracked over time to generate a sparse temporal 
consistent disparity map. Subsequently, a dense disparity map is created using piece-wise bilinear maps. In [3] several 
applications for computer-assisted MIS are presented. The 3D reconstruction algorithm consists of an iterative global 
optimization method to create a disparity image. In [4] a markerless registration of endoscopic with CT and MRT 
images is presented where image features are detected and tracked over time. The authors from [5] use a stereo 
endoscope and a pixel-based algorithm to reconstruct the surface of the human heart and registrate it with a 
preoperatively created volume model. In [6] �³�6�W�U�X�F�W�X�U�H���I�U�R�P���0�R�W�L�R�Q�´��is used to detect and track features over several 
images from a single camera. Not only the current surface in view but also the surrounding area is reconstructed. The 
same idea is used in [7].  

Here, we present a method to calculate the 3D reconstruction of the surgical site. It is based on the Hybrid Recursive 
Matching (HRM) algorithm [8,9] and is adapted and extended so that it can be used with images from a stereo 
endoscope. The method is able to provide a spatially and temporally consistent dense disparity image in real-time. The 
3D coordinates of the observed scene are reconstructed with millimeter accuracy. Furthermore, it deals with specular 
highlights and homogenous texture. 
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Figure 1:  Overview of the Hybrid Recursive Matching algorithm 

2 Methods 
The task of calculating the 3D coordinates of a world point from the 2D image points of the two cameras can be 
separated into three parts: Camera calibration, correspondence analysis and 3D reconstruction. We determine the 
calibration of the stereo endoscope using a standard calibration procedure [10]. The objective of the correspondence 
analysis is to find corresponding points in both images meaning points that are the projection of the same world point 
into the image planes. The 3D reconstruction uses the correspondences and the geometry of the cameras to calculate the 
3D structure of the observed scene. Our paper focuses on these two problems in the context of endoscopic images. 

The core of the correspondence analysis method is the Hybrid Recursive Matching (HRM). This algorithm was 
originally developed for video-conferencing systems and is adapted to be used with endoscopic images. HRM is a 
pixel-based method meaning for each pixel in one image a corresponding pixel in the other image is found and the 
disparity, the relative distance between these two pixels, is calculated. The HRM algorithm uses information from the 
spatial and temporal neighborhood to recursively generate a dense disparity map in real-time. The input data of the 
algorithm are the two images of the stereo endoscope, the disparity image of the last period of time and the current 
disparity image. Figure 1 gives an overview of the algorithm.  

We extended the basic HRM algorithm to achieve subpixel accuracy. The problem is that the distance between the two 
cameras of the endoscope is very small. Although this simplifies the correspondence analysis, it leads to a more 
imprecise 3D reconstruction when calculating the 3D coordinates from the disparity image. 

In the preprocessing step, the images are rectified and undistorted. Additionally, we integrated a simple specular 
highlight detection where the saturation and intensity of a pixel are examined to deal with the common problem of 
specularities in endoscopic images. If the saturation and intensity reach certain thresholds, the pixel is identified as 
highlight pixel. The disparity of this pixel is later interpolated using the disparity of the last time step and the difference 
between temporally and spatially neighboring disparities. 

The actual HRM algorithm uses a two-stage process to calculate the disparity of every image pixel. In the first step, the 
Block Recursion, the algorithm analyzes the neighborhood of three already calculated disparity candidates, one 
horizontal, one vertical and one temporal neighbor disparity. The value with the best similarity is chosen as the block 
recursion candidate. As similarity measure we use a simplified census as opposed to the original paper where a shape-
adaptive version of the sum of absolute differences (SAD) is used.  

We extended the block recursion step to produce floating point instead of integer disparities to achieve subpixel 
accuracy. The upper and lower boundary of a candidate disparity and the similarities of these two values are 
determined. Subsequently, a new disparity is calculated using these similarities. For this disparity, a new weighted 
similarity is calculated to compare it with the similarities of the other candidate.  

While the block recursion step provides the spatial and temporal consistency of the disparity image, the Pixel Recursion 
step delivers a fourth disparity candidate in the area of discontinuities and at the image borders. The idea is to use a 
simplified optical flow and recursively calculate several update disparities. The update disparity with the smallest 
intensity difference between the two pixels of the left and right image is chosen and, eventually, compared with the 
block recursion candidate to provide the final disparity.  
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necessary to detect and correct these mismatches (see fig. 2). The detection is done via a consistency check where 
disparities of the left and right disparity map are compared. The comparison starts either from the left image (left-right-
check) or from the right image (right-left-check) and can also be coupled to perform a double post processing. In our 
case, this step corrects a mismatch by either using median filtering or a simple interpolation when it is an isolated 
outlier.  

Additionally, we took several measures to speed up the whole processing by using different levels of interpolation in the 
HRM step and optimizations like calling the complex pixel recursion step only if the similarity of the block recursion 
candidate is small. 

Finally, the algorithm calculates the 3D coordinates of the image points by using the detected correspondences and a 
triangulation method presented in [11]. 

Figure 2:  Hybrid Recursive Matching: Top left original image, top right disparity image, 
below with single (left) and double post processing 

3 Results 
We evaluated the method in terms of robustness, speed and accuracy by using sequences of anatomic structures. During 
image acquisition a Wolf stereo endoscope with a diameter of 10 mm and a viewing angle of 25 degrees was used. 
While the endoscope was fixed, the anatomic structures were moved and deformed.  

When evaluating robustness we analyzed its behavior on different problems of endoscopic images like specular 
highlights, homogenous or periodic textures and the difficult lighting conditions. These influences can be considerably 
reduced especially when considering the temporal progress of disparities. Moreover, the method deals well with 
homogeneous textures and specular highlights. Most problems with mismatches arise when affected image areas are 
coupled with a sizable depth change.  

An important criterion for the usability of our method is its real-time capability because it has to be used 
intraoperatively and, therefore, has to handle live video streams. When using a resolution of 320x240 and our standard 
parameter settings, we achieve 15-20 fps on our test system depending on the image quality and the complexity of the 
observed scene. Without the 3D reconstruction step, the HRM algorithm achieves up to 33 fps which suggests that there 
is still room to optimize this step.  

The evaluation of the accuracy represents the biggest challenge because of different sources of error e. g. the internal 
and external parameters of the calibration or difficult illumination during image capturing. Due to the fact that the HRM 
algorithm uses temporal information to calculate the disparity image, it only works well with image sequences. In our 
experimental setting, we used the MINOLTA Vi-900 laser scanner together with the endoscope. In regular time steps a 
scan was processed. The resulting polygon model was then registrated with the point cloud resulting from the 3D 
reconstruction. We measured the average distance between the point cloud and the laser scan surface and its standard 
deviation. Additionally, the percentage of points with a distance smaller than a maximum distance threshold is given. 
We registrated and compared eight laser scans from three different image sequences with their related point clouds. 
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Results are given in table 1. When analyzing these values, some points have to be considered. First of all, it is not 
guaranteed that the registration is optimal. Next, while the accuracy is very high in the center of the endoscopic images, 
it decreases in the border area. The reason for this effect is the strong distortion of endoscopic images. Furthermore, the 
scanner �G�R�H�V�Q�¶�W�� �D�O�Z�D�\�V�� �G�H�O�L�Y�H�U�� �D�� �F�R�P�S�O�H�W�H�� �D�Q�G�� �D�F�F�X�U�D�W�H�� �V�F�D�Q�� �G�X�H��to the properties of the anatomic structures. 
Sometimes there are holes in the scan which lead to an incorrect distance calculation.  

We also compared the effect of calculating subpixel disparities with the standard version without subpixel precision. 
The 3D points resulting from integer disparities are located in several discrete layers. In contrast, the 3D points resulting 
from floating point disparities are more scattered. Unfortunately, another problem arises when using these disparities: 
points tend to agglomerate around specific depth values, in our case exactly between the layers of the integer disparity 
points. This is the so-called pixel-locking effect [12] that leads to a more imprecise 3D reconstruction.  
 

Maximum distance    
threshold dmax [mm] 

% of points with            
distance < dmax 

Average distance [mm] Standard deviation [mm] 

2.5 60 1.09 0.69 
5 80 1.71 1.25 
10 91 2.41 2.12 

Table 1: Results of the evaluation of the accuracy 

4 Discussion 
Results show that the adapted and extended version of the HRM algorithm is able to provide a spatially and temporally 
consistent dense disparity image in real-time. It deals with specular highlights and homogenous texture and the 3D 
coordinates of the observed scene are reconstructed with millimeter accuracy. Problems are the pixel-locking effect that 
degrades the accuracy and the strong distortion of the images that complicates a precise calibration. Furthermore, 
additional optimization and evaluation within a surgical environment is necessary to ensure the practicability of this 
method. 

Further research activities focus on 3D registration with a geometrical model of the surgical site that is built 
preoperatively. The idea is to use the 3D reconstruction to create a surface model of the observed scene. In the next 
step, we plan to registrate this surface model with the geometrical model so that this model is updated and adjusted. 
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Abstract: 
 
Zur präoperativen Planung von Nasennebenhöhlen-Operationen ist zusätzlich zur Beurteilung des Lokalbefundes ein 
koronares CT-NNH erforderlich. Hieran lassen sich neben der Beteiligung der betroffenen Nasennebenhöhlen auch 
Risikostrukturen wie z. B die vordere Schädelbasis beurteilen. Tiefer liegende Strukturen, wie der mittlere Nasengang, 
können nicht direkt eingesehen werden. Hierfür bedient sich der HNO-Arzt in der Regel starrer Hopkins-Optiken. Mit 
Hilfe der Software Sinus Endoscopy [1] können CT-Daten verarbeitet und somit eine virtuelle Endoskopie der Nase 
durchgeführt werden. In der zugrunde liegenden Untersuchung konnte gezeigt werden, dass die virtuelle Endoskopie 
der Nase geeignet ist, die individuelle präoperative Planung zu ergänzen. Zusätzlich stellt sie eine verbesserte 
Möglichkeit zur Darstellung und Verständlichkeit der patientenindividuellen Beschwerdeursache dar. 
 
 
Schlüsselworte: funktionelle endoskopische Nasennebenhöhlenchirurgie, Endoskopie, Virtuelle Endoskopie, 
präoperative Planung 
 
 
 
1 Problem 

Die anteriore Rhinoskopie der Nasenhaupthöhle ist die geeignete Untersuchung bei subjektiver Behinderung der 
Nasenatmung. Dadurch lassen sich Zustände, wie z. B. Schwellung der Schleimhaut, eine verkrümmte 
Nasenscheidewand oder aber Raumforderungen im Bereich der Nasenhaupthöhle, beurteilen. In vielen Fällen ist jedoch 
die zusätzliche Beurteilung von tiefer liegenden Strukturen erforderlich. Dazu zählen z. B. der mittlere Nasengang oder 
der Nasopharynx. Hierfür ist die Endoskopie mittels starrer Hopkins-Optiken eine sehr gute ergänzende Untersuchung 
[2]. Zusätzlich zur klinischen Untersuchung wird bei Verdacht auf Raumforderungen in der Regel ein koronares CT der 
Nasennebenhöhlen angefertigt. Dieses wird zur Beurteilung der Ausdehnung einer chronischen oder polypösen Sinusitis 
benötigt und dient routinemäßig der präoperativen Planung. Jedoch erfordert die Betrachtung der Schichtbilder, neben 
einem sehr guten räumlichen Vorstellungsvermögen, ebenso exakte anatomische Kenntnisse. Die Demonstration der 
Bilder an den Patienten stellt somit in der Regel keine ausreichende Erläuterung über die Beschwerdeursache dar. Mit 
Hilfe einer Software soll eine Virtuelle Endoskopie der Nasenhaupthöhle und der Nasennebenhöhlen simuliert werden, 
und sowohl der Nutzen für die präoperative Planung als auch die Möglichkeit zur Krankheitserläuterung beim Patienten 
untersucht werden. 
 
 
 
2 Methoden 

�)�•�U�� �G�L�H�� �'�X�U�F�K�I�•�K�U�X�Q�J�� �G�H�U���9�L�U�W�X�H�O�O�H�Q���(�Q�G�R�V�N�R�S�L�H�� �Z�X�U�G�H�� �G�D�V�� �6�\�V�W�H�P�� �Ä�6�L�Q�X�V�� �(�Q�G�R�V�F�R�S�\�³�� �H�L�Q�J�H�V�H�W�]�W���� �(�V�� �Z�X�U�G�H�� �V�S�H�]�L�H�O�O��
für die Operationsplanung von FESS-Eingriffen (funktionelle endoskopische Nasennebenhöhlenchirurgie) konzipiert 
und entwickelt. Um einen schnellen Workflow zu garantieren, lassen sich DICOM-Daten direkt in das System einladen 
und werden ohne zusätzliche vorbereitende Schritte mittels direktem Volumenrendering dargestellt. Das dafür 
verwendete Raycasting-Verfahren wurde vollständig auf der Graphikkarte (GPU) implementiert und stellt so stets eine 
hinreichend hohe Bildwiederholfrequenz bei der Bewegung des virtuellen Endoskops sicher. Eine integrierte 
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Kollisionsabfrage zu den Oberflächen sorgt dabei für eine kontrollierte Navigation. Aktuelle Standard-GPU's bieten 
genug Speicher an, um CT Daten von 512x512x256 Auflösung bei 16-Bit Präzision darzustellen. Die 
Leistungsfähigkeit ist sogar so hoch, dass zusätzliche Materialeffekte für ein natürliches Aussehen hinzugefügt werden 
konnten. Oberflächendetails, wie der Glanz von Nässe sowie eine hautähnliche Textur und Farbgebung, sind dabei die 
wesentlichen Faktoren, die zu einer hohen Akzeptanz des Renderings führen.  
Für eine erste Voruntersuchung der Anwendbarkeit wurden die präoperativ verfügbaren axialen CTs der 
Nasennebenhöhlen (2mm Schichtdicke) von 25 Patienten mit chronischer Polyposis nasi et sinuum verwendet. Die 
präoperative Planung erfolgte anhand der von den Patienten zur Operation mitgelieferten NNH-CTs, so dass ein 
virtueller Endoskopie-Datensatz für jeden Patienten, basierend auf den DICOM-Daten, angefertigt wurde. Es wurde ein 
Fragebogen entwickelt, bei dem Angaben zum klinischen Szenario, Detailtreue der abgebildeten Strukturen und Nutzen 
zur präoperativen Planung erfasst wurden. 
 
 
3 Ergebnisse 

In 23 von 25 Fällen ließen sich die Daten problemlos in die Software einlesen. Als Fehler der zwei nicht eingelesenen 
CT-Datensätze konnte eine rein koronare Schichtung im Datensatz eruiert werden. Die Visualisierung (bildliche 
Gesamtsituation und anatomische Genauigkeit) wurde im Mittelwert als gut beurteilt (1,8). Die Virtuelle Endoskopie 
wurde von den Betrachtern als nützliches Tool in der präoperativen Planung angegeben, jedoch kein zusätzlicher 
Informationsgewinn im Vergleich zur realen Endoskopie. Die Patienten haben in 20 von 23 Fällen ein verbessertes 
Verständnis für die Ursache ihrer Beschwerden nach Betrachtung der Virtuellen Endoskopie angegeben. 

 
    
 
4 Diskussion 

Die präoperative Planung von FESS-Eingriffen basiert auf der klinischen Untersuchung, der Rhinomanometrie und 
koronaren NNH-CTs als Bildgebung. Mit Hilfe der Endoskopie lässt sich ein Überblick über wichtige anatomische 
Landmarken, wie mittlerer Nasengang oder hinteres Ende der unteren Muschel, gewinnen. Anatomische Variationen, 
wie z. B. eine ausgeprägte Verkrümmung der Nasenscheidewand oder insgesamt enge Nasenhaupthöhle, bilden ein 
Hindernis für die Endoskopie der Nase. Des Weiteren ist die endoskopische Untersuchung bei einem Teil der Patienten 
aufgrund von Missempfindungen erschwert. Mit der von uns genutzten Software ist es gelungen, präoperativ verfügbare 
NNH-CTs ohne zusätzliche Bearbeitungsschritte zu verwenden. Das Einlesen der DICOM-Daten, die Erstellung eines 
virtuellen 3D-Modells und somit die Darstellung einer detailgetreuen und individuellen Oberflächentextur bedurfte in 
der Regel eines Zeitaufwandes unter 30 Sekunden. Von einem deutlichen zeitlichen Mehraufwand zur präoperativen 
Planung ist somit nicht auszugehen. Han et al. nutzen ebenfalls ein System zur Virtuellen Endoskopie, jedoch ist bei 
diesem System ein Zeitaufwand von 5 Minuten zur Erstellung einer virtuellen Endoskopie und kein real anmutendes 
Szenario beschrieben [3]. Zusätzlich lassen sich mit Hilfe der Virtuellen Endoskopie in der realen Endoskopie nur 
schwer erreichbare Landmarken identifizieren. Die von den Nutzern angegeben Beurteilungen lassen den Schluss zu, 
dass die Virtuelle Endoskopie eine gute und leicht nutzbare Visualisierung der Pat ientenanatomie darstellt und somit 
ein geeignetes zusätzliches Tool für die präoperative Planung von FESS-Eingriffen ist. Ein visueller Mehrwert im 
Vergleich zur realen Endoskopie lässt sich jedoch nicht bestätigen. Aufgrund der lediglich einzuladenden und nicht zu 
bearbeitenden, verfügbaren DICOM-Daten lässt sich die Virtuelle Endoskopie der Nase leicht in den klinischen Ablauf 
integrieren. Positiv ist zu bewerten, dass das System zur individuellen Veranschaulichung gegenüber dem Patienten 
genutzt und die Verständlichkeit der eigenen Beschwerdeursache positiv beeinflusst werden kann. 
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Abb. 1: Virtuelle Endoskopie der Nasenhaupthöhle rechts 
 
 

 

Abb. 2: Reale Endoskopie der Nasenhaupthöhle rechts 
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Abstract : 
 

Mikrochirurgische, knochenbearbeitende Eingriffe benötigen in der Computerunterstützten Chirurgie adäquate 
Planungs- und Simulationswerkzeuge. In diesem Beitrag wird die Planung und Simulation einer Laserknochenablation 
am Beispiel einer Cochleostomie behandelt. Um den Abtrag zu planen, ist es erforderlich die Größe des entfernten 
Ablationsvolumens pro Puls sowie dessen Form exakt zu ermitteln, um darauf aufbauend die Einzelpulspositionen 
präoperativ exakter planen zu können. Mittels konfokaler Mikroskopie wurden 15 Messungen der Knochenoberfläche 
von Laserablationen aufgeteilt in mehreren Messreihen (Variation verschiedener Parameter) durchgeführt. Die 
Simulation der gesamten mikrochirurgischen Knochenablation kann durch die Definition des Ablationsvolumens (hier: 
dem Cochleostomiekanal) erfolgen. Daraus entsteht ein Packproblem, bei dem die einzelnen Ablationsvolumina der 
Laserpulse so angeordnet werden müssen, dass das gesamte geplante Knochenvolumen entfernt wird. Hierfür wird eine 
beispielhafte Anordnung der Einzellaserpulse präsentiert. 
 
Schlüsselworte: Hartgewebeablation, Cochleostomie, kurzgepulster CO2-Laser, konfokale Mikroskopie, Packproblem 
 
 
1 Problem 

Für die Planung mikrochirurgischer Eingriffe wie der Cochleostomie stehen bisher keine adäquaten Werkzeuge zur 
Verfügung. Werden konventionelle OP-Planungssysteme für diese Intervention verwendet, scheitern diese häufig an der 
Auflösung der Bilddaten, welche kritische Bereiche, wie z.B. die membranöse Auskleidung der Cochlea, mit nur 
maximal ein bis drei Voxel darstellen können. Schlußfolgerichtig sind konventionelle Werkzeuge wie Bohrer und 
Fräser bei sehr feinem Knochenabtrag im navigierten Betrieb ungenügend. Robotische Lösungen werden erprobt 
[1,2,3]; eine Etablierung läßt aber noch auf sich warten. Die mikrochirugische Laserknochenablation hat zwar ebenfalls 
noch nicht den Einzug in den OP erlangt, eignet sich aber prinzipiell sehr gut für einen präzisen Knochenabtrag [4]. Ein 
kleines Ablati�R�Q�V�Y�R�O�X�P�H�Q���S�U�R���/�D�V�H�U�S�X�O�V�����” 0,001 mm³) ermöglicht eine gewebesensitive Entfernung von Knochen. Um 
das gesamte Ablationsvolumen (~ 1 mm³ bei einer Cochleostomie) automatisch zu entfernen, bedarf es einer 
grundlegenden Planung und Simulation der zu applizierenden Lasereinzelpulse. 

2 Methoden 

Für die Hartgewebeablation wird ein kurzgepulster CO2-Laser verwendet. Das Gesamtsystem sowie die schädi-
gungsarme Laserablation basieren auf Entwicklungen des Forschungszentrums caesar, Bonn sowie dem Institut für 
Lasermedizin der Universität Düsseldorf [5,6]. Das Laserknochenschneiden findet nach dem Prinzip des thermo-
mechanischen Ablationsmodells statt [7]. Das System besitzt einen Scankopf mit zwei beweglichen Spiegeln, welcher 
den Laserstrahl in x-y-Richtung ablenken und somit die Position der nächsten Einzelpulsablation auf dem Knochen 
eingestellt werden kann. Eine realistische Planung und Simulation des Knochenabtrages benötigt einer Vermessung des 
Ablationsvolumen und der -form einzelner Laserpulse. Hierfür wurde pro Ablation eine dreidimensionale 
Oberflächenvermessung durchgeführt, welche auf der Verwendung eines konfokalen Mikroskops der Firma NanoFocus 
AG basiert [8,9]. In verschiedenen Serien wurden Laserparameter variiert und die Form und das Volumen der 
Knochenablation vermessen. 
 
Die eigentliche Planung und Simulation ist ein Packproblem und ist prinzipiell anschaulich mit der Problematik des 
Packens von Schokoladenlinsen (M&Ms) in einem Glas verwandt [10]. Das Ablationsvolumen (der gesamten 
Cochleostomie) wird mit den kleinen Volumina der Einzellaserpulse ausgefüllt. Aus der Sicht des Chirurgen durch das 
Mikroskop auf die Knochenoberfläche ist das Problem ein Circle-in-Circle-Packing [11], wodurch eine 
zweidimensionale Zerlegung des Gesamtproblems stattfindet. Damit der Chirurg den Situs und die Ablationspositionen 
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zu jedem Zeitpunkt überblicken kann, um eine optische Differenzierung zwischen Gewebeschichten vornehmen zu 
können, wird eine optimale Verteilung der Lasereinzelpulse sequentiell (schichtweise in den x-y-Ebenen) realisiert. 
Nach jeder Ablations- ebene kann der Chirurg den Laser stoppen bzw. Ausschlussbereiche definieren. Sich stark 
überlappende Laserpulspositionen hätten eine höhere Abtragsrate zur Folge und stellen damit beispielsweise eine 
Gefahr für den Erhalt der membranösen Auskleidung dar. Der Planungsalgorithmus setzt den nächsten Laserpuls nach 
dem Kriterium der bisherigen Ablationstiefe an die Position des geringsten Gesamtabtrags. 

3 Ergebnisse 

Zur Analyse der Form und des Volumens der Lasereinzelpulse wurden 15 Knochenablationen mit der konfokalen 
Mikroskopie vermessen. Beispielhaft sind die Messergebnisse für die Variation über die Pulslänge (20 µs, 30 µs, 50 µs 
und 100 µs) in Abbildung 1 dargestellt. Die Krater der Pulse haben ungefähr einen Durchmesser von 200 µm und die 
Form läßt sich mit Hilfe einer zweidimensionalen Gaußfunktion z = G(x,y) approximieren, welche mit der Form des 
TEM00-Laserstrahlprofils korrespondiert. Die maximalen Tiefen der gaußförmigen Ablationsbereiche variieren bei den 
verwendeten Parametern zwischen 22 µm und 120 µm. Eine zweite Messreihe beschreibt dieselbe Abhängigkeit nur bei 
geänderter Brennweite der Fokuslinse für den Laser und es ergibt sich ein kleiner Ablationsdurchmesser. Mit diesen 
beiden Datenreihen wird auf die brennweitenabhängige Variation des Knochenabtrages geschlossen (zweite 
Abhängigkeit). Zwei weitere Messwerte beschreiben zwei an derselben Position einwirkende Pulse um einen z-Einfluss 
zu modellieren (dritte Abhängigkeit der Laserparameter auf die Ablationsform und -volumen). 

 

Abb. 1: Darstellung von vier Einzellaserpulsablationen durch Oberflächenvermessung mittels 
konfokaler Mikroskopie. Abgebildet ist die Meßreihe der Variation des Ablationsvolumens bzw. der -
tiefe über die Pulslänge. Die einzelnen Grafiken zeigen die Pulslängen mit 20 µs, 30 µs, 50 µs sowie 
100 µs und Variation der Ablationstiefe zwischen 22 µm und 120 µm. 
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Die Planung der Einzelpulspositionen und daraus folgend die Simulation der mikrochirurgischen Knochenablation kann 
nach der Definition des Ablationsvolumens (der gesamten Cochleostomie) erfolgen. Dieses muß durch die Form 
(zumeist zylindrisch: resultierender Parameter Radius; andere Formen wie pyramidal, leicht konisch, etc. möglich) und 
die ungefähre Tiefe beschrieben werden. Danach wird die Einzelpulsverteilung berechnet. Aus Gründen der 
Übersichtlichkeit sind in Abbildung 2 nur die ersten drei Ebenen einer Lasereinzelpulsverteilung für eine 
Cochleostomie dargestellt. Eine Variation der Laserablationsparameter ist möglich um sich beispielsweise in besonders 
kleinen Schritten an eine Risikostruktur anzunähern. Für die Begrenzung der Ablation in der Tiefe werden die oben 
erwähnten Ausschlussbereiche definiert. 

 

Abb. 2: Planung der Anordnung der ersten drei Ebenen von Einzellaserpulsablationen für eine 
Cochleostomie (bzw. eines beliebigen Bohrkanals). Die seitliche Darstellung auf der linken Seite läßt 
erkennen, dass pro Ebene keine Überlappung der Laserpulsvolumina stattfindet. Die Aufsicht stellt die 
Positionen der drei Ebenen der Einzelpulse wie aus der Sicht in einem OP-Mikroskop dar. Außerdem ist 
ersichtlich, dass zu diesem Zeitpunkt noch keine Mittelpunkte der Einzelablationen sich überdecken, welches 
für eine gute Verteilung der Pulse und somit gleichmäßigen Abtrag spricht. 

4 Diskussion 

Die vorgestellte Arbeit ermöglicht erstmalig die Planung und Simulation einer mikrochirurgischen 
Laserknochenablation durch die Vermessung der diskreten Ablationsvolumina von Einzellaserpulsen. Eine 
automatische Detektion der Ausschlussbereiche (z.B. durch Mustererkennung [12]) führt zu einem autonomen, 
grenzflächenerhaltenden Mikromanipulationssystem, um den Erhalt der membranösen Auskleidung der Cochlea zu 
garantieren [13]. Bei einer Repetitionsrate des CO2-Lasers von 50 Hz dauert eine solche Cochleostomie rein rechnerisch 
ungefähr 20 s, welches ein guter Zielwert für eine OP-reife Applikation wäre. Andere Anwendungen aus dem Bereich 
der MKG- oder Neurochirurgie wie beispielsweise der Trepanation des Schädels unter Erhalt der Dura mater oder im 
Bereich der Mikrochirurgie (vergleichbar zur Cochleostomie mit Erhalt von vital wichtigen Strukturen) sind somit 
möglich. 
 
Auch werden Laser in OP-Mikroskope integriert, sodass für eine klinische Anwendung kein großer technischer 
Overhead entsteht. Wichtig ist allerdings ein programmierbarer, mechatronischer Strahlscanner, der die 
Einzellaserpulsablationen so genau wie geplant positionieren kann. Ein Onlinemonitoring-System, welches die 
Restknochendicke analysieren kann und somit die nachfolgenden Pulse optimiert bis zur Risikostruktur appliziert 
werden können, ist die logische Weiterentwicklung innerhalb dieses Forschungsgebiets. 
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Abstract : 
 

Percutaneous image guided radiofrequency (RF) ablation has gained increasing importance in the clinical routine as a 
minimally invasive method for the treatment of focal malignancies, especially in the liver. In case of larger tumors, 
repositioning or multiple placement of RF applicators is required to achieve complete ablations.  
Image guided procedures can be assisted by appropriate software packages to improve the treatment efficacy [1]. In 
this report, we describe a software-assisted approach for an easy-to-use treatment planning system, adapted to the 
requirements and time constraints of daily clinical routine. 
 
Keywords: RF Ablation, Image guidance, interventional oncology, Therapy planning 
 
 
1 Problem 

In recent years, percutaneous image-guided ablative therapies using thermal energy have been developed as minimally 
invasive strategies for the treatment of focal malignancies. Among them, radiofrequency (RF) ablation has taken a 
significant part in the clinical routine because of its efficacy combined with easy application and a low complication 
rate. In particular, RF-ablation has become one of the most important alternatives to surgical resection for the therapy of 
liver metastases as well as a complementary method to the treatment of liver malignancies. 
The success of RF ablation therapy strongly depends on an adequate planning of the intervention, particularly for large 
tumors which require repositioning of the electrode or usage of multiple RF applicators. The planning includes the 
choice of suitable RF applicators as well as the determination of the access path and the estimation of the achievable 
affected area. 
In this paper, we describe a software-assisted approach for an easy-to-use treatment planning system that is adapted to 
the requirements of daily clinical routine, e.g. time constraints. 
 
 
2 Methods 

The treatment depends on the size, shape and position of the target tumor. For a quick verification of these measures we 
use a morphology based region growing tumor segmentation as described by Bornemann et. al. in [2]. With a median 
time effort of 30 seconds per lesion and success rates from 88% (liver metastases) to 91,4% (lung metastases) in CT 
scans it seems highly suitable for our purposes. The segmentation task can be performed by the user with a single 
mouse interaction; the resulting area is represented in the original image as a colored overlay. A corresponding security 
margin can be defined by the physician; the resulting area will be calculated and visualized automatically afterwards 
(Figure 1). 
Based on the detected tumor size and shape a suitable RF applicator can be chosen from a list of available types. The 
virtual model of the chosen applicator type can be placed and moved within the planning image by mouse interactions. 
After the positioning has been finished, the corresponding expected coagulation area can be visualized using its 
surrounding contour. Instead of using a time-consuming numerical simulation procedure (e.g. [3]), we use simple 
geometric shapes such as ellipsoids for a rapid estimation of the affected area, based on specifications given by the RF 
applicator vendors. The shape parameters can be adapted by the physician according to personal experience. After a 
position has been determined, additional coagulations can be set by repeating the previous step until the tumor area is 
completely enclosed (Figure 2). Each applicator position can be recalled and visualized for orientation purposes during 
the interventional probe placement task. 
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3 Results 

The segmentation of the target tumor provides information about the size, shape and position of the tumor area, which is 
useful for the physician, concerning the choice of the RF applicator type and the trajectory planning. A simple 
geometric estimation of the achievable ablation area gives an initial feedback to the treatment strategy. The software 
assistant is adapted to clinical requirements such as easy applicability and minimum time effort. The software has been 
installed at several radiological departments for evaluation purposes. 
The usage of virtual RF applicators and the visualization of corresponding coagulation geometries has been discussed 
with radiologists from collaborating hospitals within a software evaluation workshop in November 2007. In summary, 
the interactive applicator placement was rated as intuitive, while the variety and visualization of applicator models were 
rated as suitable and useful. The usage of simple geometric shapes for the visualization of the affected area seems to be 
useful for an initial estimation, although t�K�H�� �P�D�Q�X�I�D�F�W�X�U�H�U�¶�V�� �V�S�H�F�L�I�L�F�D�W�L�R�Q�� �R�I�� �W�K�H�� �U�H�D�F�K�D�E�O�H�� �V�L�]�H�� �Z�H�U�H�� �T�X�H�V�W�L�R�Q�H�G�� �D�Q�G��
should be replaced by measurements of corresponding clinical studies, if available. 

4 Discussion 

Although the visualization of simple geometric shapes is not highly precise compared to the real coagulation shape, it 
provides a quick initial guess of the achievable affected area, which can be useful in most cases. Future work will 
concentrate on the evaluation of coagulation shapes that are more precise and on the influence of cooling effects caused 
by vascular structures. 
 

Figure 1: Segmented tumor with corresponding 
security margin 

Figure 2: Treatment planning with a virtual RF 
applicator and corresponding estimated affected areas. 
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Abstract : 
 

In der Minimal Traumatischen Chirurgie sollen endoskopische Operationstechniken an der lateralen Schädelbasis 
eingeführt werden. Das Ziel dabei ist, den bei konventionell-ablativen Eingriffen auftretenden großvolumigen 
Knochenabtrag zu reduzieren, indem der Abtrag auf wenige dünne lineare Kanäle beschränkt wird. Dabei müssen 
funktional bedeutende Organe wie z.B. Hör- und Gleichgewichtssinn in ihrer Integrität erhalten bleiben. Bedingt durch 
die anatomische Anordnung dieser im Knochen besteht eine Notwendigkeit zur Minimierung des Durchmessers der 
Bohrkanäle. Dies schränk den Arbeitsraum der endoskopischen Werkzeuge stark ein, außerdem sind die Zugangswege 
zum Situs limitiert. In dieser Arbeit wird untersucht welche Bereiche des Inneren Gehörgangs durch lineare Bohrkanäle 
erreicht werden können und welche Anforderungen jeweils an den Durchmesser der Bohrkanäle gestellt werden 
müssen. Bei den Untersuchungen kommt eine Datenbank mit dünnschichtigen Felsenbein-CTs zum Einsatz, die eine 
interindividuelle Betrachtung ermöglicht um Aussagen über die Anwendbarkeit des Verfahrens auf einer größeren 
Population treffen zu können. 
 
Schlüsselworte: CAS, Modellierung, HNO, Kopfchirurgie, Endoskopie, Schädelbasis 
 
 
1 Problem 

Die Einführung endoskopischer Operationstechniken bei Eingriffen an der lateralen Schädelbasis (Minimal 
Traumatische Chirurgie0) verspricht eine geringere Traumatisierung des Gewebes. Der Situs muss nicht mehr durch 
großzügiges Abtragen von Knochengewebe mit Hilfe einer Fräse freigelegt werden. Statt dessen erfolgt der Zugang 
durch wenige Millimeter durchmessende lineare Bohrkanäle, die im Vorfeld roboterassistiert unter Schonung der 
physiologisch-funktionell kritischen Strukturen angelegt werden. Mögliche Einsatzgebiete für diese Technik sind die 
Dekompression des Saccus endolymphaticus und die transmastoidale Tumorexstirpation am inneren Gehörgang. 
 
Der zur Verfügung stehende Raum für Zugangskanäle wird durch eine Vielzahl vorhandener vital und funktional 
bedeutender anatomischer Strukturen 00 stark eingeschränkt. Unsere Forschungsarbeiten haben bestätigt, dass die 
Anwendbarkeit des Verfahrens stark von den patientenindividuellen anatomischen Gegebenheiten abhängig ist. Um 
allgemeine Aussagen über die Anwendbarkeit des Verfahrens treffen zu können, dürfen Machbarkeitsstudien im 
Vorfeld nicht ausschließlich auf exemplarischen Patientenmodellen basieren. Stattdessen muss eine Evaluation der 
Erreichbarkeit der anvisierten Zielstrukturen (Saccus endolymphaticus und innerer Gehörgang) für eine größere 
Population erfolgen0. Erste Untersuchungen zur grundsätzlichen Erreichbarkeit der Zielstrukturen fanden durch 
manuelle Exploration und exemplarisches Legen von Zugangskanälen mit Hilfe eigens für dieses Experiment 
entwickelter computerunterstützter Planungswerkzeuge bereits mit positivem Ergebnis an dreidimensionalen Modellen, 
die auf der Grundlage medizinischer Computertomografiedaten erzeugt worden waren0, statt. Diese Untersuchungen 
konnten belegen, dass der Saccus endolymphaticus aufgrund seiner Lage bei allen untersuchten Individuen gut erreicht 
werden kann, und der innere Gehörgang über zwei verschiedene Wege prinzipiell erreichbar ist: Ein Zugangskorridor 
liegt zwischen Sinus sigmoideus und Nervus facialis, ein weiterer verläuft durch die Torusöffnung des oberen 
Bogenganges. Ungeklärt blieb welche Abschnitte des inneren Gehörgangs bei den einzelnen Felsenbeinen erreichbar 
sind. Dies wird im Weiteren als ortsaufgelöste Erreichbarkeit der Zielstrukturen bezeichnet. Diese wurde an einer 
erweiterten Auswahl der in 0 untersuchten Datensätze in Abhängigkeit vom Durchmesser der Bohrkanäle evaluiert. 
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2 Methoden 

Die Datenbasis der Untersuchung bilden 12 zufällig ausgewählte anonymisierte normalbefundete Felsenbein-
Dünnschicht-CTs, welche im Rahmen medizinischer Indikation aufgenommen worden waren. Die axiale Auflösung 
liegt zwischen 0,2 und 0,6 mm, der Schichtabstand, zwischen 0,4 und 2 mm. In den Datensätzen wurden mit Hilfe des 
DICOM-Viewers OsiriX und eines Grafiktabletts die folgenden Strukturen manuell segmentiert: 
 

�x Sinus sigmoideus 
�x Arteria carotis 
�x Cochlea und Bogengänge 
�x Nervus facialis 
�x innerer Gehörgang 
�x Mittelohr und äußerer Gehörgang 

 
Zusätzlich wurde der Übergang von Knochen zur Dura markiert, um auch diese Grenze zu erfassen und den 
Arbeitsraum zur Platzierung der Bohrkanäle nach medial und dorsal zu beschränken. 
 
Aus den so attributierten Volumendatensätzen wurden anschießend mit Hilfe einer auf Algorithmen aus dem Insight 
Toolkit (ITK) und dem Visualisation Toolkit (VTK) basierenden Bildverarbeitungsfilterkette (Weichzeichner, 
Marching Cubes0, Dezimierung0, größengetreuer Polygonweichzeichner0) dreidimensionale Polygondatensätze 
berechnet. Ein wichtiger Aspekt dieser Verarbeitungskette ist neben einer möglichst guten Übereinstimmung mit den 
segmentierten Volumina die Reduzierung der Komplexität der Oberflächenmodelle, da diese einen großen Einfluss auf 
die Laufzeit der Kollisionserkennung (s. u.) hat. Die Anatomierepräsentationen können in einer innerhalb 
Rahmenprojekts entwickelten Planungssoftware dargestellt und in einer triplanaren Ansicht auf ihre Übereinstimmung 
mit den originalen medizinischen Bilddatensätzen verglichen werden. 
 
Das Hauptwerkzeug im Rahmen dieser Untersuchung ist ein Algorithmus zur Analyse der kollisionsfreien 
ortsaufgelösten Erreichbarkeit von Punkten auf einer Polygonoberfläche. Diese Punkte liegen auf bzw. nahe der 
Oberfläche des inneren Gehörgangs. Dessen Form wird mit einem Zylinder approximiert um eine gleichmäßige 
zweidimensionale Verteilung der Punkte gewährleisten zu können.Über jedem dieser Punkte wird im Abstand des 
Bohrkanalradius von der Normalen ausgehend ein Kugelkoordinatensystem aufgespannt, so dass durch Rasterung der 
Winkelräume phi und theta eine räumlich gleichmäßig verteilte Menge an Zugangsvektoren zum untersuchten Punkt 
gegeben ist (Abb. 1 links). Entlang dieser Vektoren werden anschließend Zylinder angeordnet, die in ihren Ausmaßen 
den geplanten Bohrkanälen entsprechen. Für jeden der Zylinder wird mit Hilfe der in der 
Kollisionserkennungsbibliothek PQP (Proximity Query Package) implementierten OBB-Bäume0 eine 
Kollisionsüberprüfung gegen die benachbarten kritischen Strukturen durchgeführt. Wird auf diese Weise mindestens ein 
gültiger Zugangsweg gefunden, kann die kollisionsfreie Erreichbarkeit des untersuchten Punktes angenommen werden. 
 

 Abb. 1 links: Koordinatensystem der Zugangsvektoren zu einem Punkt auf dem inneren Gehörgang; 
rechts: Lage der zweidimensionalen Erreichbarkeitskarte zum inneren Gehörgang 

Bei der Untersuchung der Felsenbeine wurden verschiedene Durchmesser der Bohrkanäle betrachtet (1 mm bis 5 mm in 
Schritten zu 0,5 mm). Das Ergebnis sind zweidimensionale Erreichbarkeitskarten der approximierten Oberfläche des 
inneren Gehörgangs, die der Zylinderhülle entnommen werden., Auf diesen ist die Erreichbarkeit jedes Punktes des 
Oberfläche des inneren Gehörgangs farblich für verschiedene Durchmesser codiert. Die Lage der Erreichbarkeitskarten 
relativ zum inneren Gehörgang ist in Abb. 1 rechts zu sehen. 
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3 Ergebnisse 

Nach dem Nachweis der prinzipiellen Erreichbarkeit der anvisierten Zielstrukturen, der innere Gehörgang und der 
Saccus Endolymphaticus, konnte in dieser Arbeit die ortsaufgelöste Erreichbarkeit des inneren Gehörgangs visualisiert 
und individuell verglichen werden (Abb. 2). Die Ergebnisse konnten bisherige Studien0 bestätigen. 
 
Erwartungsgemäß wurde über den Zugang durch den oberen Bogengang ein superiorer Bereich des inneren Gehörgangs 
erreicht (Abb. 2 a bis e). Dieser Bereich erstreckt sich unmittelbar von der Cochlea ausgehend Richtung Porus. Bei 
einem Bohrkanal mit einem Durchmesser von 3 mm kann im Durchschnitt die Hälfte des inneren Gehörgangs 
abgedeckt werden (Abb. 2 a und d), bei einigen Probanden war der craniale Bereich in seiner gesamten Länge 
explorierbar (Abb. 2 d), ein Zustand der bei allen Felsenbeinen durch Verringerung des Durchmessers auf einen 
Millimeter herbeiführbar war. Ab einem Durchmesser von 3,5 �± 4,0 mm erweist sich der obere Bogengang als nicht 
mehr passierbar. 
 
Die dem Sinus zugewandten und inferioren Anteile des inneren Gehörgangs waren, sofern nicht ein wie in 0 
beobachteter hochstehender Bulbus jugularis vorlag (Abb. 2 a und b), großflächig erreichbar (Abb. 2 c bis e). Bei einem 
Bohrkanaldurchmesser von 3 mm erstreckt sich dieser Bereich über mindestens die halbe Länge des inneren 
Gehörgangs von seiner Mitte ausgehend (Abb. 2 c bis e). Dieser Bereich lässt sich durch Verringerung des 
Durchmessers auf 1 mm auf fast die gesamte Länge ausdehnen (Abb. 2 c und e). Auf der anderen Seite kann der 
Durchmesser bei einigen Patienten auf 5 mm ausgedehnt werden und es bleibt ein zentraler Teil des inneren 
Gehörgangs erreichbar (Abb. 2 c bis e). Der Zugang zum nahe zur Cochlea befindlichen Abschnitt des inneren 
Gehörgangs wird teilweise durch den hinteren Bogengang blockiert (Abb. 2 a, b, d, e). 
 
 

Abb. 2 oben: 5 Exemplarische Erreichbarkeitskarten des inneren Gehörgangs (a bis e). Die Grafik 
links oben erläutert die Lage der zweidimensionalen Erreichbarkeitskarte im Felsenbein. Der mittlere 
Bereich deckt die craniale Hälfte des inneren Gehörgangs ab, der jeweils rechte und linke die caudale 
Hälfte. Der untere Bildrand weist in eine laterale Richtung, der obere Bildrand medial. Der 
Durchmesser der verwendeten Bohrkanäle ist farblich codiert, die Legende befindet sich auf der 
rechten Seite. 

 
Die Rechenzeit zur Erstellung des Modells betrug ca. 190 Minuten auf einem Zweiprozessorsystem mit zwei 2,66 GHz 
Dual-Core Intel Xeon Prozessoren. 
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4 Diskussion 

Diese Arbeit stellt eine elementare Grundlage für die weitere Entwicklung der minimal traumatischen Chirurgie im 
Innenohrbereich dar. Die Erreichbarkeit großer Areale des inneren Gehörgangs konnte nachgewiesen werden und die 
dafür entwickelten Werkzeuge sind mächtig genug, um anhand einer patientenindividuellen Tumorausdehnung deren 
Erreichbarkeit beurteilen zu können. Zudem lassen sich für die Erreichbarkeit bestimmter Areale des inneren 
Gehörgangs Anforderungen an den Durchmesser der Bohrkanäle ableiten. Nicht betrachtet wurden die Umstände, unter 
denen sich die Zugangskanäle an die Zielstruktur annähern. So ist beispielsweise der Annäherungswinkel beim Einsatz 
von Endoskopen relevant, da miniaturisierte chirurgische Werkzeuge nur eingeschränkt innerhalb der Kanäle operieren 
können. Des Weiteren sind bei endoskopischen Operationen im Regelfall zwei bis drei Zugangswege parallel 
notwendig. All dies sind Aufgabenstellungen, die in künftigen Arbeiten angegangen werden müssen. Die hier 
erarbeiteten Algorithmen bilden dafür die essentielle Grundlage.  
 
Des weiteren hat sich bei genauerer Betrachtung der Annäherung der Hülle des inneren Gehörgangs gezeigt, dass 
möglicherweise eine höhere Genauigkeit durch die Verwendung eines Kegelstumpfes anstelle der eingesetzten 
Zylinderform erreicht werden kann, da dies eher der natürlichen Form des inneren Gehörgangs entspricht. Der innere 
Gehörgang verjüngt sich ausgehend vom Porus in Richtung der Cochlea. 
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Abstract : 
 

Wir haben die Bedürfnisse und Anforderung von Chirurgen an das Design von chirurgischer und interventioneller 
Planungs- und Trainingssoftware untersucht. Diese Analyse wurde durch die Entwicklung verschiedener Softwareproto-
typen auf den Bereichen der HNO- und Leberchirurgie sowie der Orthopädie unterstützt. Aufbauend auf unseren Erfah-
rungen in der Entwicklung solcher Software sowie der Evaluierung von Prototypen stellen wir Richtlinien für die 
Gestaltung chirurgischer Applikationen vor. 
 
Schlüsselworte: Applikationsentwicklung, Therapieplanung 
 

1 Problem 

Dezidierte Software zur Planung chirurgischer Eingriffe kommt immer mehr im klinischen Alltag zum Einsatz. Damit 
einher gehen neue Anforderungen an die Benutzeroberflächen der Applikationen unter Berücksichtigung der neuen 
Nutzergruppe der Chirurgen. Während bei der Lösung der großen Probleme im Bereich der Technik und Algorithmen 
(z.B. Segmentierung, Registrierung, Navigation) in den letzten Jahren große Fortschritte erreicht wurden, sind die 
Erfordernisse der grafischen Benutzeroberflächen in der Forschung weitestgehend vernachlässigt worden. Wir definie-
ren daher, Anforderungen an Benutzerschnittstellen chirurgischer Applikationen und Beispiele für erste Umsetzungen 
zu geben. Wir stützen uns dabei auf langjährige Erfahrung im Bereich der Entwicklung chirurgischer Planungs- und 
Trainingssoftware, wie dem LiverSurgeryTrainer [2] und dem SpineSurgeryTrainer [3] sowie dem NeckSurgeryPlanner 
[5], einem Planungstools für HNO-Chirurgen. Der LiverSurgeryTrainer wurde dabei bereits einer ausführlichen 
Evaluierung unterzogen [4]. 
Vorbild für Richtlinien zum Entwurf von  Benutzerschnittstellen sind dabei einschlägige Richtlinien für bestimmte 
Berei�F�K�H�� �X�Q�G�� �$�Q�Z�H�Q�G�X�Q�J�H�Q�� �Z�L�H�� �E�H�L�V�S�L�H�O�V�Z�H�L�V�H�� �$�S�S�O�H�V�� �Ä�+�X�P�D�Q�� �,�Q�W�H�U�I�D�F�H�� �*�X�L�G�H�O�L�Q�H�V�³�� �>���@���� �)�•�U�� �G�D�V�� �*�H�E�L�H�W�� �G�H�U��
computergestützten Chirurgie sind solche Richtlinien in keiner Form bekannt. 

2 Methoden 

Ungeachtet der Unterschiede zwischen den verschiedenen chirurgischen Disziplinen lassen sich einige gemeinsame 
Charakteristika für chirurgische Nutzer von Planungssoftware ausmachen: 

�x Chirurgen sind medizinische Experten mit meist nur sehr geringer PC-Erfahrung. 
�x Im Unterschied zu anderen Medizinern, wie beispielsweise Radiologen, nutzen Chirurgen einen PC nur wenige 

Male in der Woche. Chirurgen profitieren sehr von der dreidimensionalen Rekonstruktion der 
patientenindividuellen Anatomie. 

�x Chirurgen haben wenig Erfahrung im Umgang mit 3D-Darstellungen von Bilddaten. 
 
Das Hauptziel chirurgischer Planungssoftware liegt in der Unterstützung des Chirurgen bei der Entscheidungsfindung 
���Ä�,�V�W�� �G�H�U�� �3�D�W�L�H�Q�W�� �U�H�V�H�N�W�D�E�H�O�"�³, �Ä�:�H�O�F�K�H�� �,�Q�W�H�U�Y�H�Q�W�L�R�Q�V�V�W�U�D�W�H�J�L�H�� �L�V�W�� �G�L�H�� �H�U�I�R�O�J�Y�H�U�V�S�U�H�F�K�H�Q�G�V�W�H�"�³). Dabei lassen sich 
einige wiederkehrende Aufgaben identifizieren: 

1. Die Exploration von 2D-Schichtbilddaten. Beim Betrachten der Schichtbilder muss meist deren Fensterung 
angepasst werden, gezoomt oder ein Bildausschnitt gewählt werden. 

2. Die Exploration von 3D-Darstellungen. Um eine räumliche Vorstellung der Daten zu bekommen, werden drei-
dimensionale Darstellungen exploriert. Die Hauptaufgaben sind dabei: Rotation, Verschieben der Szene, 
Zoomen auf interessante Stellen und das Ein- und Ausblenden von Strukturen. 
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3. Die Exploration einzelner Strukturen im Kontext der umliegenden Strukturen. 
4. Die Annotation von Strukturen mit eigenen Bemerkungen oder Maßen. 
5. Die Dokumentation der Ergebnisse durch Screenshots und Videos 

3 Ergebnisse 

Als Ergebnis unserer Analysen der Nutzergruppencharakteristika und der häufigsten Aufgaben sowie zahlreichen Inter-
views mit unseren medizinischen Partnern können wir zwei wesentliche Regeln für die Gestaltung chirurgischer Soft-
ware definieren: 

1. �Ä�:�H�Q�L�J�H�U���L�V�W���P�H�K�U�³�����,�P���8�Q�W�H�U�V�F�K�L�H�G���]�X�� �5�D�G�L�R�O�R�J�H�Q�����G�L�H���H�U�I�R�O�J�U�H�L�F�K Applikation mit vielen Toolbars, Buttons 
und Kontextmenus einsetzen, bevorzugen Chirurgen einfache Oberflächen mit einer geringen Anzahl an 
Schaltflächen. 

2.  �Ä�:�H�Q�L�J�H�U�� �)�O�H�[�L�E�L�O�L�W�l�W���� �P�H�K�U�� �)�•�K�U�X�Q�J�³���� �,�P�� �8�Q�W�H�U�V�F�K�L�H�G�� �]�X�� �$�S�S�O�L�N�D�W�L�R�Q�H�Q���� �G�L�H�� �G�H�P�� �1�X�W�]�H�U�� �]�X�� �I�D�V�W�� �M�H�G�Hr Zeit 
erlauben, alle Funktionen direkt aufzurufen und zu nutzen, bevorzugen Chirurgen einen klaren geführten und 
schrittbasierten Ansatz der Applikationen. Dies führt wahrscheinlich zu einer größeren Effektivität. 

Im Folgenden werden wir anhand einiger Beispiele die Auswirkungen dieser Grundregeln auf die Gestaltung chirurgi-
scher Applikationen erläutern: 
Der Prozess der chirurgischen Planung sowie des Trainings dieser Planung verläuft entlang wichtiger Schritte (z.B. 
Anamnese, Diagnose). Diese vertrauten Workflows sollten sich in chirurgischen Applikationen wiederfinden. Dabei 
sollte der Nutzer die Möglichkeit haben, einzelne Schritte gezielt anzuspringen. Es muss allerdings garantiert werden, 
dass kein wesentlicher Schritt übersprungen wird. Noch nicht oder nur teilweise abgearbeitete Schritte sollten ent-
sprechend hervorgehoben werden. Selbst wenn die Anforderungsanalyse keinen klaren Workflow ergibt, sollte die Soft-
ware einen sinnvollen Pfad durch den Planungsprozess vorschlagen. 
In vielen Applikationen werden dem Nutzer viele Interaktionsmöglichkeiten auf einmal, meist in einem Hauptfenster, 
angeboten. Dies geht oft  mit langen Menus und kleinen Buttons einher. Eine solche Überladung von Oberflächen ist 
für chirurgische Applikationen nicht wünschenswert. Wir schlagen daher ein sorgfältiges Design von Oberflächen für 
kleine Teilaufgaben vor, bei denen nur die Interaktionselemente sichtbar sind, die aktuell benötigt werden. Plant der 
Nutzer eine Resektionsebene, sollten beispielsweise keine Elemente zum Verändern der Visualisierungsparameter 
einzelner Strukturen präsentiert werden. 
Ein Effekt, der mit der Reduktion der Schaltflächen einher geht, ist die Möglichkeit, die verbleibenden Schaltflächen 
größer zu gestalten. In Anlehnung an Wünsche unserer medizinischen Partner haben wir viele Schaltflächen vergrößert 
und mit zusätzlichen Textinformationen versehen, die dem Nutzer einen Hinweise geben, was ihn bei der Betätigung 
der jeweiligen Schaltfläche erwartet. 
Chirurgen müssen gerade bei der Interaktion mit 3D Modellen besonders unterstützt werden. Dies kann durch 
Animationen geschehen, die den Nutzer automatisch zu interessanten und wichtigen Sichtpunkten und Strukturen 
führen. Außerdem kann die Möglichkeit der kompletten Navigation (Zoom, Rotation, Translation) mit der Maus auf 
Wunsch des Nutzers eingeschränkt werden, so dass er je nach Auswahl nur noch rotieren oder zoomen kann. Dies 
vermeidet unerwünschte Veränderungen der Sichtrichtung. 

4 Diskussion 

Die vorgestellten Richtlinien sollen einen ersten Einstieg in das noch neue Feld der Gestaltung grafischer Oberflächen 
für chirurgische Applikationen bieten. Wir sind uns bewusst, dass weitere Analysen und Evaluierungen in diesem Be-
reich nötig sind.  
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Abstract : 
 
Diese Studie befasst sich mit der computer-basierten Planung von individuellen Templates für Ventrikelrekonstruktionen 
nach Dor. Ziel ist es aus Cardio-CT-Daten, präoperativ, patientenindividuelle 3D-Modelle für Ventrikeltemplates zu 
erstellen. Hierfür wird aus CT-Daten der Herzmuskel sowie der linksventrikuläre Blutpool segmentiert und daraus das 
Ventrikeltemplate modelliert. Dies geschieht anhand von drei Kriterien: dem physiologischen Ventrikelfüllungsvolumen, 
der hämodynamisch günstigen ellipsoiden Form und der Lage und Größe der Papillarmuskeln. Es konnte ein 3D-
Templatemodell erstellt werden, das die geforderten Kriterien erfüllt. Der Nachweis verbesserter Operationsergebnisse 
muss in nachfolgenden klinischen Studien erbracht werden. Weitere Konzentration liegt auf Behebung der 
Ungenauigkeiten der manuellen Segmentierung. 
  
Schlüsselworte: Ventrikelrekonstrukion, Ventrikelsegmentierung, Ventrikeltemplate 
 

1 Problem 

Im Falle eines Myokardinfarktes verändert sich die Form und Geometrie des linken Ventrikels und es kann zu 
aneurysmatischen Erweiterungen des Herzmuskels kommen [1]. Die Ventrikelrekonstruktion nach Dor ist eine 
chirurgische Option, mit deren Hilfe Patienten mit Ventrikelaneurysma eine verbesserte Ventrikelgeometrie und somit 
eine verbesserte Ejektionsfraktion gewährleistet wird [2]. Zur Abschätzung der entstehenden Ventrikelgeometrie 
werden intraoperativ standardisierte, elliptische Ballons im Ventrikel positioniert. Diese dienen als Schablone für die 
gewünschte geometrische Form und das optimierte Volumen des linken Ventrikels [3]. Zur Verbesserung der operativ 
erstellten Ventrikelgeometrie könnten patientenindividuell modellierte Ventrikelschablonen, sogenannte Templates, 
beitragen. Ziel dieser Arbeit ist es, anhand von Cardio-CT-Daten präoperativ individuelle 3D-Modelle für 
Ventrikeltemplates zu erstellen. 
 
2 Methoden 

Aus den enddiastolischen, kontrastmittelgestützten, hochauflösenden Cardio-CT-Datensätzen von Patienten mit 
Ventrikelaneurysma nach Myokardinfarkt wird, mit Hilfe der Segmentierungssoftware Segmeda [4], zunächst der 
Herzmuskel inklusive der Papillarmuskeln segmentiert. Dies geschieht anhand von auf Grauwerten basierendem 3D-
Regiongrowing. Aufgrund der komplexen Struktur des Herzmuskels und der nur gering abweichenden 
Grauwertunterschiede zwischen Myokard und umliegendem Gewebe muss hier manuell nachsegmentiert werden, um 
das Ventrikelaneurysma sowie die Papillarmuskeln darzustellen. Um Lage und Größe des Aneurysmas besser 
ab�V�F�K�l�W�]�H�Q�� �]�X�� �N�|�Q�Q�H�Q���� �Z�H�U�G�H�Q�� �V�R�J�H�Q�D�Q�Q�W�H�� �Ä�O�D�W�H-�H�Q�K�D�Q�F�H�P�H�Q�W�³-MRT-Daten [5], die der Visualisierung von 
Narbengewebe dienen, der jeweiligen Patienten beurteilt. Die daraus gewonnenen Erkenntnisse über akinetisches 
Narbengewebe werden zurzeit noch unfusioniert auf die CT-Daten projiziert und fließen so in den Segmentiervorgang 
ein. Des Weiteren wird der linksventrikuläre, enddiastolische Blutpool, ebenfalls per 3D-Regiongrowing, segmentiert. 
Dieser hebt sich aufgrund der Kon�W�U�D�V�W�P�L�W�W�H�O�I�•�O�O�X�Q�J���J�X�W���Y�R�Q���V�H�L�Q�H�U���8�P�J�H�E�X�Q�J���D�E�����6�R���H�U�K�l�O�W���P�D�Q���H�L�Q�H�Q���Ä�$�X�V�J�X�V�V�³���G�H�V��
linken Ventrikels und kann daraus ein individuell angepasstes Ventrikeltemplate herstellen. Das Template wird aus dem 
segmentierten Blutpool manuell und Schicht für Schicht modelliert. Um eine möglichst gleichmäßige Form zu erhalten, 
wird während der Modellierung der bearbeitete Teil jedes Schnittbildes per Maske auf die darauffolgende Schicht 
projiziert und dient so als Vorlage. Die Form der Templates wird anhand von drei Kriterien modelliert. Erstes Kriterium 
ist das angestrebte physiologische enddiastolische Ventrikelfüllungsvolumen von 152±33 ml [6]. Zweites Kriterium ist 
die hämodynamisch günstige ellipsoide Form [7]. Als drittes Kriterium dient die Lage und Größe der Papillarmuskeln, 
um entsprechende Inzisuren am Template aussparen zu können. 
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3 Ergebnisse 

Es wurde im Rahmen einer Pilotstudie zu einer Hauptstudie ein Cardio-CT-Datensatz segmentiert und daraus ein 3D-
Templatemodell für Endoventrikuloplastien nach Dor erstellt. Das erstellte Modell hat ein Volumen von 142 ml. Die 
ellipsoide Form konnte aufgrund der manuellen Modellierung hinreichend erreicht werden (Abb. 1). Aussparungen für 
Papillarmuskeln und Chordae Tendineae sind durch Inzisuren am Template erfolgt. Diese virtuellen 3D-Modelle sollen 
in den nächsten Projektabschnitten in Zusammenarbeit mit dem Templatehersteller als Bauplan für das endgültige 
Template verwendet werden.  

 
 

Abb. 1: Das individuell angepasste Template (T) ist in zwei Ebenen innerhalb des linken Ventrikels zu 
sehen. Die durchgezogenen Linien kennzeichnen die Schnittebene in der jeweils anderen Projektion. 

4 Diskussion  

Die Erstellung patientenindividueller Templates aus CT-Daten ist möglich und im Modell geglückt. Denkbare Vorteile 
der Templates sind eine verbesserte präoperative Geometrie- und Volumenplanung, die individuell auf den Patienten 
angepasst werden kann. Dadurch kann eine höhere Passgenauigkeit des Templates erreicht werden. Die Inzisuren am 
Modell helfen die Ventrikelgeometrie während des operativen Eingriffs unverzerrt zu erhalten, da die Papillarmuskeln 
hierdurch in einer physiologischen Position im Ventrikel positioniert werden können. Durch diese Vorteile gegenüber 
den herkömmlichen Templates sollen verbesserte Operationsergebnisse erreicht werden. Dies muss allerdings in 
weiterführenden klinischen Studien untersucht werden. Kritisch zu bewerten ist die manuelle Modellierung der 
Templatemodelle, da diese tendenziell ungenau ist und der persönlichen Einschätzung des Modellierers unterliegt. 
Hierbei könnte künftig eine variable ellipsoide Schablone, anhand derer das Template aus dem segmentierten Blutpool 
modelliert wird, hilfreich sein. Des Weiteren birgt die rein gedankliche Fusion der CT- und Late-Enhancement-MRT-
Daten Ungenauigkeiten. Dies könnte durch eine tatsächliche softwaregestützte Fusion der Daten verbessert werden. 
Somit wäre eine präzisere Übertragung der aneurysmatischen Myokardabschnitte von MRT- auf die CT-Daten möglich. 
Als nächste Schritte sind die Erstellung und der Einsatz eines realen Templates auf Basis der Planung mittels 3D-Rapid-
Prototyping [8] geplant. 
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Open heart bypass grafting is the standard treatment for advanced coronary artery diseases. For an effective 
revascularisation, fast identification of the diseased vessel �± possibly covered by epicardial fat �± and optimal placement 
of the distal anastomosis are of utmost importance. To assist the surgeon in this matter, a novel surgical assistance 
system for open heart coronary artery bypass grafting (CABG) has been developed. It merges preoperative MSCT data 
with intraoperatively recorded data to provide additional information about vessel paths and plaque formations during 
surgery. Most importantly, it allows for the navigation to a preoperatively planned optimal anastomosis site. The 
underlying registration method has been validated in retrospective using several patient datasets from CABG 
procedures. Recently, the computer assisted navigation has been applied in vivo during open heart bypass grafting for 
the first time. 
 
Key words: CABG, computer assisted surgery, navigation at the heart 

1 Problem 

Coronary artery bypass grafting (CABG) is the most commonly performed type of open heart surgery. Optimal 
placement of the bypass graft is of utmost importance. Due to possible coverage with epicardial fat, optimal positioning 
of the distal anastomosis can be difficult. Therefore, a computer assistance system for navigation on the heart surface 
has been designed within the Cardio-Pointer project. Its purpose is to assist the surgeon in the identification of the 
diseased vessel and to enable intraoperative navigation to the planned anastomosis site. To facilitate intraoperative 
navigation, registration of pre- and intraoperative modalities is required. With the proposed surgical assistance system, 
intraoperative navigation is viable at both beating [1] and arrested heart. As the situation at the arrested heart is very 
different from the beating heart, the navigation concepts differ as well as the intraoperatively used measurement 
systems and the methods for registration of pre- and intraoperative data. This work focusses on facilitating navigation at 
the arrested heart.  

2  Methods 

Concerning computer assisted cardiac interventions, valuable research has been done in the field of minimally invasive 
surgery [2].  Regarding open heart surgery, the development of surgical assistance systems is still at the beginning, the 
Cardio-Pointer project being the first approach to develop a surgical assistance system for open heart bypass grafting. In 
other surgical disciplines such as neurosurgery and orthopaedic surgery, the usage of computer assistance systems is 
common practice nowadays [3, 4]. In those disciplines, shape and position of the surgical target do not change between 
data acquisition prior to and during surgery. For open heart CABG, the situation is completely different: bypass grafting 
predominantly takes place at the arrested heart which is significantly deformed compared to its preoperative shape. To 
obtain a registration of pre- and intraoperative data in this case, anatomical landmarks and visible parts of vessel paths 
on the heart surface are used. Due to coverage with epicardial fat, many potential landmarks though visible in 
preoperative MSCT scans cannot be seen on the heart surface during surgery. Thus, a registration mechanism for 
matching preoperative cardiac CT data and intraoperative data from the arrested heart faces two major challenges: 
significant deformation of the registration object and shortage of corresponding landmarks. The registration mechanism 
presented in this work is capable to deal with both challenges and thus is able to facilitate navigation at the surface of 
the arrested heart. 

On the medical side, a live application of the computer assistance system during open heart CABG comprises two 
steps: 

Preoperative surgical planning: a MSCT scan is performed prior to the procedure. In curved planar reformation images 
being longitudinal cross-sections of the diseased target vessel, wall plaque formations are displayed. Based on that, the 
optimal positions for the distal anastomosis sites are planned by the cardiac surgeon and radiologist.  
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�x Intraoperative navigation: during surgery, navigation is possible after successful data recording and registration of 
the pre- and intraoperative datasets. Then, the surgeon uses the pointer to navigate to the planned anastomosis site. 

On the technical side, additional steps have to be performed pre- and intraoperatively: 

�x Preoperative data recording: a patient-specific coronary map is generated and the centrelines of coronary arteries 
and veins as well as plaque positions are segmented from middiastolic cardiac MSCT data. Prominent features on 
the heart surface which are likely to be visible during surgery are marked as potential landmarks. Positions of the 
optimal anastomosis sites for the diseased vessels as planned by surgeon and radiologist are extracted. All in all, the 
preoperative process yields a 3D model of coronaries, plaques, potential landmarks and planned anastomosis sites. 

�x Intraoperative data recording: at the arrested heart, data is recorded right before grafting using an optical tracking 
system. While the surgeon uses a pointing device which has optical markers attached (Cardio-Pointer) to identify 
landmarks on the heart surface and to retrace visible parts of the diseased and neighbouring vessel paths, the 
posi�W�L�R�Q�� �R�I�� �W�K�H�� �S�R�L�Q�W�H�U�¶�V�� �W�L�S�� �L�V�� �U�H�F�R�U�G�H�G���� �7�K�L�V�� ���'�� �S�R�V�L�W�L�R�Q�� �G�D�W�D�� �R�I�� �Y�H�V�V�H�O�V���D�Q�G�� �O�D�Q�G�P�D�U�N�V�� �L�V�� �W�K�H�Q�� �X�V�H�G�� �I�R�U��
registration.  

�x Registration prior to bypass grafting: for registration, only landmarks and parts of vessel paths visible in both the 
pre- and intraoperative datasets can be utilised. Naturally, the situation at the arrested heart is very different for 
each patient and for each vessel. Thus, a fixed registration process will not suffice here. Therefore, a more flexible 
registration toolbox has been developed, which elements can be chosen adjusted to the type and amount of 
available landmarks and according to the present  deformation of the heart.  

�x Visualisation and navigation: for navigation, the patient-specific coronary map covering the diseased vessel is 
visualised on a video screen. In this map, the plaques and the preoperatively planned anastomosis site are 
displayed. After successful registration, the current pointer position appears in the map and the surgeon can use the 
pointer to navigate to the planned optimal distal anastomosis site.  

Successful registration is crucial for navigation on the surface of the arrested heart. Mostly, the registration mechanism 
includes three parts (for a schematic view see figure 1). First, a rigid registration is applied using the anatomical point 
landmarks. This is followed by an enhanced weighted ICP using the vessel paths to refine the matching. As the arrested, 
positioned heart is considerably deformed compared to its preoperative shape, a correction of major deformations and 
distortions is performed to further improve the matching. If necessary, additional landmarks can be generated on the 
basis of vessel length calculations. As the data available for registration are limited in size and afflicted with outliers, 
establishing correspondences between the datasets is not easy. Even more challenging is the deformation occurring 
between the recordings of the two datasets. This situation can be problematic for an ICP [5] algorithm. Therefore, it is 
important to achieve good alignment of the datasets in a rigid registration step preceding the ICP. The enhanced 
weighted ICP allows for an individual weighting of the data points, which is used to influence the outcome of the ICP in 
a way that is most appropriate for the subsequent torsion correction. When the heart is manually brought into its 
position for bypass grafting, some parts of the heart surface are more deformed than others. The same applies for the 
vessel paths. Taking that into account, smaller weighting factors are assigned to strongly deformed parts of the vessel 
paths. The transformed intraoperative data resulting from the enhanced weighted ICP is used as a basis for the torsion 
and deformation correction. For a description of the torsion correction and more details on the registration process see 
[6].  
 

 

Fig. 1: Registration process facilitating navigation on the heart surface 

Using this registration mechanism, registration is possible for patients which exhibit a minimum of three corresponding 
point landmarks and one part of the target vessel path. To incorporate even more patients and lower the minimally 
required amount of landmarks yet further, the generation of additional landmarks is possible. To establish the 
generation method, the length of known parts of vessel paths has been analysed at the beating and the arrested, 
manually positioned heart. As no change in the length was found, the retained length of the vessel path is used as a basis 
for the generation of additional landmarks. This is viable as soon as one part of the target vessel adjacent to one 
landmark but not necessarily including the preoperatively planned anastomosis site is visible. The unaltered length of 
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the vessel path has another benefit: for patients with severe fatty degeneration of the heart and thus not sufficient 
corresponding landmarks, an alternative registration and navigation method can be considered. This alternative method 
is based on the retained length of corresponding parts of the vessel path. If the relevant part of the vessel path is visible 
during surgery, it has to exhibit only one corresponding point landmark to facilitate navigation along the visible vessel 
path. 

3 Results 

The described registration process has been validated retrospectively on patient datasets comprising preoperative MSCT 
data and optical tracking data recorded during CABG procedures. The validation confirmed the feasibility of the 
registration mechanism and navigation concept. It showed that the registration process is capable of matching the pre- 
and intraoperative datasets with accuracies sufficient for intraoperative application. On that basis, the system was 
applied for in vivo navigation during a CABG procedure. With this first live navigation at the arrested heart during open 
heart bypass grafting, the efficiency of the surgical assistance concept was tested on registration of the relevant area 
around the left anterior descending artery (LAD). The LAD is the most important target vessel on the front side of the 
heart, a bypass is grafted to it in the majority of bypass grafting procedures. As the target vessel for the in vivo 
navigation was the LAD, only results concerning this vessel are shown for both the retrospective and the live data. 

Retrospective validation of the registration process: 
For retrospective validation, datasets were recorded for nine patients undergoing CABG surgery. Each dataset consisted 
of corresponding preoperative MSCT data and intraoperative optical tracking data. Intraoperative data was acquired 
right before bypass grafting on the target vessel. After being manually brought into an appropriate position for bypass 
grafting, considerable deformations and distortions of the heart were observed in all patients. Nevertheless, the 
described registration process was able to cope with the deformations and match all datasets with sufficient accuracy. 
�$�V�� �W�R�� �W�K�H�� �K�H�D�U�W�¶�V�� �F�R�Y�H�U�D�J�H�� �Z�L�W�K�� �I�D�W�� �D�Q�G�� �R�W�K�H�U�� �O�L�P�L�W�L�Q�J�� �I�D�F�W�R�U�V�� �I�R�U�� �W�K�H���D�P�R�X�Q�W�� �R�I�� �D�Y�D�L�O�D�E�O�H�� �O�D�Q�G�P�D�U�N�V���� �W�K�H�� �V�K�R�U�W�D�J�H�� �R�I��
reliable landmarks was apparent during most CABG surgeries. Four of the hearts exhibited an insufficient number of 
landmarks while five provided at least the minimum amount of three landmarks required by the registration mechanism. 
The datasets with sufficient corresponding landmarks were registered directly, for the other ones additional landmarks 
were generated by vessel length calculations before registration. To evaluate the quality of the registration mechanism, 
two values were calculated: the RMS (root mean square) fiducial registration error of all corresponding landmark (LM) 
points and  the average distance of corresponding vessel paths. The RMS error for the individual datasets is shown in 
table 1. 

Tab. 1:  RMS registration errors calculated for the individual patient datasets 

An average RMS of 2.6 ± 0.8  mm was obtained for the corresponding landmark points of all patients. The average 
distance of the MSCT centreline and the transformed vessel path recorded with the pointer amounted to 1.5 ± 0.5 mm. 
Both errors are well within measurement accuracy which is about 2�±3 mm. For the average RMS calculation of point 
landmarks only recorded landmarks were taken into account. In the case of the vessel paths, their length was included in 
the calculation of the average RMS distance. It might be striking that the RMS of the vessel distances is smaller than the 
RMS of the landmark points, but this behaviour is expected: the RMS of the landmarks considers displacements along 
and perpendicular to the vessel, while the RMS distance of the vessel paths includes only perpendicular displacements. 
The encouraging results from the registration of pre- and intraoperative datasets justified testing of the surgical 
assistance system for in vivo navigation. Recently, the system has been applied intraoperatively during open heart 
CABG. 

Intraoperative in vivo navigation: 
A first intraoperative application of the assistance system was successful: the heart surgeon efficiently performed 
navigation on the surface of the arrested heart with the Cardio-Pointer. Guided by the surgical assistance system, he 
navigated along the LAD vessel path to the position of the preoperatively planned optimal anastomosis site. During the 
same procedure, navigation has also been performed at the beating heart, yielding the same position for the distal 
anastomosis. Detailed  results for the beating heart will be published soon. To facilitate navigation at the arrested heart, 
the pa�W�L�H�Q�W�¶�V���F�R�U�R�Q�D�U�\�� �P�D�S�� �Z�D�V���Y�L�V�X�D�O�L�V�H�G���R�Q���D���Y�L�G�H�R���V�F�U�H�H�Q�����7�K�H���R�S�W�L�P�D�O���S�R�Vition for the anastomosis was marked in 
the map as planned prior to surgery by the heart surgeon and the cardiac radiologist. Before registration, intraoperative 
data was recorded. The heart surgeon used the Cardio-Pointer to indicate the positions of available point landmarks and 

 No. 1 No. 2 No. 3 No. 4 No. 5 No. 6 No. 7 No. 8 No. 9 
Amount of point LMs 4 4 3 1 2 2 5 1 3 
Amount of additional LMs 0 0 0 2 1 1 0 2 0 
RMS of point LMs (in mm) 3.5 2.8 1.1 3.7 3.0 2.0 2.7 4.0 2.1 
RMS of vessel paths (in mm) 2.3 1.6 1.4 1.4 0.6 1.8 0.7 2.1 1.4 
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to retrace visible vessel paths while the position of the pointer was recorded for usage in the registration process. After 
registration was accomplished, the current position of the pointer was displayed in the coronary map. Now, the surgeon 
navigated along the vessel path to the planned optimal anastomosis site by moving the pointer on the surface of the 
arrested heart until the current pointer position coincided with the planned position of the anastomosis site. This is 
shown in figure 2a.  

 

Fig. 2: (a) Intraoperative navigation: planned anastomosis site (dark +) and current pointer position (bright x) are 
displayed in the coronary map; (b) Evaluation of navigation result: preoperative and postoperative MSCTs with the 
distances from a bifurcation to the planned (left) and grafted (right) anastomosis respectively along the vessel 
centreline  

The left of the two images shows one arbitrary moment during navigation. In the right one the situation at the end of the 
navigation has been frozen. As soon as the position of the planned optimal anastomosis site and the current pointer 
position matched, a clip was placed right beside the vessel to mark the position which by navigation had been identified 
as the planned optimal anastomosis site. The bypass was grafted at the indicated position. To evaluate the performance 
of the intraoperative navigation, a postoperative MSCT was recorded and compared to the preoperative MSCT (see 
figure 2b). In both the postoperative and the preoperative MSCT, the same LAD bifurcation was chosen as reference 
point. In the preoperative MSCT, the length of the vessel centreline between that bifurcation and the planned optimal 
anastomosis site was calculated. In the postoperative MSCT, the length of the vessel centreline between the bifurcation 
and the midpoint of the grafted anastomosis site was calculated. When compared, both distances were equal up to a 
measurement inaccuracy of ± 2 mm. As a bypass graft anastomosis is several mm long, the actual anastomosis 
comprised its preoperatively planned position. Hence, the bypass was successfully grafted to the optimal position 
planned prior to surgery.  

4 Discussion 

A surgical assistance system for navigation on the surface of the arrested heart during open heart CABG has been 
designed and its feasibility has been evaluated retrospectively. The promising results of the underlying registration have 
led to a first in vivo testing of the system. It successfully enabled navigation on the arrested heart during open heart 
bypass grafting. Postoperative evaluation of the procedure shows that the bypass has been grafted directly to the optimal 
position as planned prior to surgery. To the knowledge of the authors, this was the first in vivo navigation on the surface 
of the arrested heart during open heart bypass grafting. The system developed within the Cardio-Pointer project is 
capable of providing precise navigation assistance during open heart CABG. Altogether, intraoperative navigation at 
both arrested and beating heart have been performed successfully yielding good results. For further evaluation of the 
system accuracy, more procedures with in vivo navigation are currently performed. These navigations include not only 
the LAD but all other target vessels for bypass grafting. 
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Abstract : 
 

Problem: Das Ziel dieser Studie ist es ein Modul einer computer-assistierten Workflow-Erhebung zu entwickeln und 
diese auf die Operationstechnik der laparoskopischen Nissen Fundoplikatio (LNF) auszurichten. Methoden: An 12 
Schweinen wurde die LNF durchgeführt und anhand Videodokumentationen systematisch in detaillierte Phasen 
gegliedert. Im Verlauf der gesamten Studie wurden die Zeiten der vorab definierten Aktionen der LNF erhoben und 
untereinander verglichen. Ergebnisse: Die totale Operationszeit verkürzte sich von 149,3 beim ersten auf 67,9 Minuten 
beim letzten Schwein. Eine Zweitverbesserung im Bilden einer intrakorporalen Naht konnte nicht verzeichnet werden. 
Diskussion: Dieses workflow-analytisches Modell ermöglicht die quantitative Evaluation dynamischer Aktionen der 
LNF, wodurch der Chirurg den Ablauf dieser Operation bewusst analytisch, anstatt intuitiv reflektieren und dadurch 
ein Feedback auf seine technischen Fähigkeiten erhalten kann.  
 
Schlüsselworte: workflow analyse, laparoskopische fundoplikatio, schweine model, chirurgisches training 

 

1 Problem 

In vielen medizinischen und außermedizinischen Bereichen, wie im Sport, der Industrie und dem klinischen 
Qualitätsmanagement, haben sich Workflow-Analysen etabliert, um komplexe Arbeitsabläufe zu deren Optimierung 
sowohl quantitativ als auch qualitativ einzuschätzen. Besonders fortschrittliche minimal-invasive Kinderchirurgie 
erfordert einen hohen Grad an effizienter strategischer Planung sowohl im Allgemeinen, als auch gezielt bei der 
Durchführung motorischer Fertigkeiten.  
Standardisierte chirurgische Workflows können sowohl für methodische als auch wissenschaftliche Analysen 
chirurgischer Interventionen genutzt werden. Des weiteren helfen Workflow-Erhebungen und konsekutive Workflow-
Analysen den Ablauf einer Operation zu verbessern. Durch Gliederung in spezifische Phasen und Evaluation 
ausgewählter individueller Schritte, kann dem Chirurgen ein Feedback seiner Arbeit ermöglicht werden.  
Das Ziel dieser Studie ist es ein Modul einer computer-assistierten, praktikablen Workflow-Erhebung zu entwickeln 
und diese speziell auf die Operationstechnik der laparoskopischen Nissen Fundoplikatio (LNF) auszurichten. Im 
weiteren Verlauf werden die erhobenen Daten unter vordefinierter Fragestellung analysiert und die Applizierbarkeit der 
Workflow-Erhebung am experimentellen Tiermodel an infantilen Schweinen evaluiert. 
Unser besonderes Interesse gilt der LNF an Kindern, weil sie als Goldstandard der operativen Therapie der 
Gastroösophagealen Refluxkrankheit (GERD) zu den am häufigsten durchgeführten kinderchirurgischen Eingriffen 
weltweit zählt und dennoch durch ein Leck an konsistenter Technik eine vergleichende Evaluierung beinahe unmöglich 
macht. Mit Hilfe eines standardisierten Tiermodels und eines einheitlichen Aufnahme- und Bewertungsmodus wird 
versucht dieser Problematik entgegenzuwirken. 
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2 Methoden  

 
Die LNF wurde an 12 weiblichen infantilen 
Hausschweinen (Rasse: sus scrofa domestica; 
Alter: 6-8 Wochen Gewicht: 7-9.8 kg) von einem 
einzelnen Chirurgen, mit einer Vorerfahrung von 
ca. 70 LNF an Kindern, und jeweils demselben 
Operationsteam durchgeführt.  
Die von Frykman et al. im Detail beschriebene 
Technik der LNF wurde speziell auf die Anatomie 
der Schweine ausgerichtet und entsprechend 
modifiziert [1]. Die Operation wurde mithilfe einer 
endoskopischen Optik und einer Außenkamera 
aufgenommen und der Operationsablauf anhand 
dieser intra- und extrakorporalen 
Videodokumentation systematisch in detaillierte 
Phasen gegliedert: Präparation (Anästhesie, 
Lagerung und Trokaranlage), Dissektion 
(Präparation der Zwerchfellschenkel und 
Erschaffung eines retroösophagealen Fensters), 
Rekonstruktion (Hiatusrekonstruktion (Abbildung 
1a) und Fundoplikatio (Abbildung 1b) und 
Verschluss (Entfernen der Instrumente und 
Wundverschluss).  

Jede dieser Phasen beinhaltet spezielle chirurgische 
Interventionen, welche in eine standardisierte 
Terminologie der LNF übersetzt und in drei 
Kategorien (Aktivität, Objekt und Instrument) 
aufgeteilt wurde. Anhand dieser vordefinierten 
Terminologie wurden alle Aktionen innerhalb der 
Phasen mit Hilfe eines eigens angefertigten 
Workflow-Editors (ICCAS �± Innovation Center 
Computer Assisted Surgery, Leipzig, Deutschland) 
auf virtueller Zeitleiste (Abbildung 2) manuell 
�H�U�I�D�V�V�W�� �X�Q�G�� �G�D�G�X�U�F�K�� �L�Q�� �(�F�K�W�]�H�L�W�� �G�L�H�� �Ä�F�K�L�U�X�U�J�L�V�F�K�H��
�5�H�D�O�L�W�l�W�³���G�H�U���2�S�H�U�D�W�L�R�Q�H�Q���E�H�V�F�K�U�L�H�E�H�Q���>���@���� 

Spezielle Arbeitsschritte, wie beispielsweise die 
Durchführung einer intrakorporalen Naht und darin 
beinhaltet speziell das Bilden von Knoten, wurden 
abermals unterteilt und im Detail analysiert.  Im 
Verlauf der gesamten Studie wurden für alle der Versuchsgruppe zugehörigen 12 Schweine die Zeiten der vorab 
definierten Aktionen der LNF erhoben und untereinander verglichen. Sowohl die gesamte Operations-Zeit, die Zeit für 
die jeweiligen Phasen als auch die benötigte Zeit für die 7 Schritte einer Naht und speziell das Knüpfen der Knoten 
wurden für jedes Schwein gemessen und die Mittelwerte mit Standardabweichung (SD) berechnet. Jegliche 
Komplikation und unplanmäßige Intervention während den Operationen wurde dokumentiert und die dadurch 
veränderten Zeiten respektive interpretiert. Die unterschiedlichen Geschwindigkeiten zum Vollenden der einzelnen 
Operations-Phasen und speziellen Arbeitsschritte wurden im Verlauf der Studie beschrieben und hinsichtlich einer 
Lernkurve interpretiert.  

3 Ergebnisse 

 
An allen 12 Schweinen konnte die LNF technisch komplett verifiziert werden, obgleich in 8 von 12 Tieren eine 
Blutung, in 4 von 12 ein Spannungspneumothorax verzeichnet wurde. Durch Elektrokauterisation oder Abklemmen des 
blutenden Gefäßes und Anlage einer ipsilateralen Thoraxdrainage, konnten sowohl die Blutungen als auch die 
Pneumothoraces erfolgreich behoben werden. Die für das Management der Komplikationen erforderlichen Zeiten sind 
in den jeweiligen Phasen enthalten und spiegeln entsprechend zeitlich den Verlauf einer Operation wieder.                    
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Die totale Operationszeit von Beginn der 
Präparation bis einschließlich Ende des 
Wundverschlusses verkürzte sich von 
149,3 beim ersten auf 67,9 Minuten beim 
letzten Schwein. Die durchschnittliche 
Dauer der gesamten Operation betrug 
101,2 �r SD 22,0 Minuten. Während die 
substantiellste Zeitverbesserung für die 
Präparation, welche um mehr als 70% von 
76,3 auf 23,0 Minuten und für die 
Dissektion, die ebenfalls von 39,3 auf 6,7 
Minuten (jeweils Vergleich von Schwein 
1 und 12) abnahm, verzeichnet werden 
konnte, blieben die zwei weiteren Phasen 
(Rekonstruktion und Verschluss) relativ 
konstant.  
Während der Rekonstruktionsphase 
konnte keine Verbesserung in den 
Nahtzeiten beobachtet werden. Die 
durchschnittlichen Zeiten für die 
Hiatusnaht (1 Naht) betrugen 9,4 �r SD 7,3 
Minuten, für die Kranznähte (2 Nähte) 7,8 
�r SD 1,9 Minuten und für die 
Fundoplikatio (3 Nähte) 9,7 �r SD 7,3 
Minuten. In einigen Fällen mussten 
aufgrund der speziellen Anatomie der 
Schweine zusätzliche Nähte abweichend 
vom standardisierten Workflow-Protokoll 
angebracht werden, worauf die 
vorliegenden Schwankungen in den 
Nahtzeiten hauptsächlich zurückzuführen 
sind.  
Die Segmentierung einer intrakorporalen 
Naht in sieben vordefinierte Schritte und 
die dafür jeweils benötigten Zeiten, 
untermauern das Bilden eines Knotens als 
zeit-intensivsten Part einer Naht. Die 
Geschwindigkeit in der Durchführung 
einer gesamten Naht sowie eines einzelnen 5-Wurf Knotens erwies sich als relativ konstant. Der Mittelwert für die 
Fertigstellung eines Knotens, erhoben aus allen verglichenen Zeiten im Verlauf dieser Studie, rechnete 2,0 �r SD 0,7 
Minuten. Der direkte Vergleich der Knotenzeiten zwischen den ersten und den letzten vier Tieren ergab keinen 
signifikanten Unterschied.  

 

4 Diskussion 

Durch Erstellen standardisierter Workflows wird dem Chirurgen angeboten den Ablauf einer Operation bewusst 
analytisch, anstatt intuitiv zu reflektieren und dadurch ein Feedback auf seine technischen Fähigkeiten und 
verbesserungsfähigen Prozesse durch Training zu geben. Unser workflow-analytisches Modell ermöglicht die 
quantitative Evaluation dynamischer Aktionen bezogen auf die LNF. Ein eigens angefertigter rechner-unterstützter 
Workflow-Editor mit XML �± Metasprache erlaubt es uns die intraoperativen Interventionen virtuell zu beschreiben und 
nachzuvollziehen, sowie rechner-unterstützt auszuwerten. Diese Daten können prinzipielle Orientierungswerte zur 
Evaluierung operativer Handlungen liefern. Diesbezüglich wird die Voraussetzung geschaffen, eine aufgabenorientierte 
Optimierung von Operationstechniken als auch eine Kontrolle von Trainingseffizienz zu realisieren. Aufgrund einer 
noch ausstehenden Automatisierung des Aufnahmemodus, erweist sich die manuelle Eingabe der Aktionen in den 
Workflow-Editor als relativ zeitintensiv. Eine automatische computer-assistierte Aufnahmeoption würde den Prozess 
der Workflow-Analysen signifikant erleichtern und könnte Gegenstand zukünftiger Studien werden. 
Das von uns gewählte Tiermodel simuliert die Konstitution eines 6-12 Monate alten Kindes. Da Schweine der Rasse 
Sus scrofa domestica in vorherigen Studien als ein geeignetes und bevorzugtes Tiermodel für die LNF an Erwachsenen 
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beschrieben wurde, war es unser Ziel zu testen, ob sich diese Spezies auch für die Kinderchirurgie als geeignet erweist 
[3-5]. 
Unterschiedliche anatomische Verhältnisse und daraus resultierende Komplikationen behinderten den standardisierten 
Ablauf der Operation zu Beginn. Nach Erlangen einiger artspezifischer anatomischer Kenntnisse, wie der extremen 
Weite des ösophagealen Hiatus und dessen Nähe zur Vena Cava, war es problemlos möglich die Fundoplikationen an 
allen Schweinen technisch zu vollenden. 
Obgleich die Zeiten der präoperativen Vorbereitung und der Dissektion signifikant abnahmen, zeigte sich keine 
Verbesserung der Rekonstruktions - und der Verschlussphase. Als eine mögliche Erklärung dafür könnte das initiale 
Defizit der anatomischen Kenntnisse an Schweinen dienen. Folglich strebte der Chirurg zu Beginn eine vorsichtigere 
und langsamere Dissektion der hiatalen Region an, um Blutungen zu vermeiden, die mit zunehmender Sicherheit und 
Erfahrung konsequent schneller und komplikationsloser wurde.  
Allerdings konnte im Verlauf der Studie trotz Training keine Beschleunigung im Bilden eines intrakorporalen Knotens, 
welches unabhängig von der Anatomie der Tiere ist, verzeichnet werden. Möglicherweise kann dies als Erreichen eines 
Plateaus bezüglich der beschriebenen Fertigkeit bei einem Chirurgen mit moderater Erfahrung in dieser 
Operationstechnik und speziell im Bilden intrakorporaler Knoten interpretiert werden. 
Der komplexe Ablauf eines intrakorporalen Knotens wurde bereits von anderen Autoren systematisch beschrieben. 
Chang et al. [6] entwickelte ein objektivierendes Bewertungssystem für das endoskopische Knotenbilden, indem er 
analog unserer Einteilung die essentiellen Schritte eines Knoten definierte und die erfolgreiche Fertigstellung mit Hilfe 
einer Wertung der Rohdaten und der Fehler analysierte. Wir streben in einer weiteren Studie an diese qualitative 
Evaluation der laparoskopischen Verfahren in unsere quantitativen Analysen zu integrieren. 
Da die Antirefluxchirurgie weltweit die am häufigsten durchgeführte Operation an Kindern und speziell die LNF den 
Goldstandard für die operative Therapie der Gastroösophagealen Refluxkrankheit (GERD) im Kindesalter darstellt [7], 
war es uns ein besonderes Anliegen eine Methode zu entwickeln, die sowohl die analytische Beschreibung dieses 
komplexen Operationsverfahren als auch dessen Evaluation und Vergleichbarkeit anstrebt. 
Besonders für Operationen wie der laparoskopischen Antirefluxchirurgie, die sich schon längst als Standardbehandlung 
in der klinischen Praxis etabliert hat, können Workflow-Analysen eine kontinuierliche Kontrolle der operativen Qualität 
bieten, indem auch routinierte Handlungsabläufe immer neu evaluiert und gegebenenfalls modifiziert werden können. 
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