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Kurzfassung

Beachtliche Fortschritte auf dem Gebiet der medizinischen 3D-Bildgebung (z.B. Computer-
Tomographie) und insbesondere der computengsti Visualisierung und Modellierung der gewonne-
nen Datenatze ernoglichen heutzutage in vieleralén die hochmzise Planung eines operativen Ein-
griffs bereits im Vorfeld der eigentlichen Operation. Im Falle der Or#tutipist eine solche Planung z.B.
beim Einsatz von Hft- und Kniegelenk-Implantaten oder auch bei einer gezielten Versteifung eines Teils
der Wirbelsiule sinnvoll. Diese unahinliche Operationen erfordern jeweils die exakte Durshfig

einer Vielzahl komplizierter Arbeitsschritte zur gezielten Manipulation einzelner Knochen, z.B. dem
Setzen von Bohdchern, der Entfernung von Knochamsén durch entsprechendad&schnitte @.”

Ehe sich die Ergebnisse depperativen Planungatirend der Operation optimal verwenden lassen,
ist es jedoch afig, die Lage des Patienten bzw. der betrachteten Knochenstruldzis@rZu erfassen.

Nur dann ist esuberhaupt roglich, die bzgl. des @perativen Datensatzes geplanten Arbeitsschritte
auch relativ zum realen Knochen durchzufén. Diese Lageerkennung wird im medizinischen Umfeld
gemeinhin als Registrierung bezeichnet.

Das zentrale Anliegen dieser Arbeit bestand daher in der Entwicklung und Implementierung zweier
neuartiger Verfahren zur intraoperativen Registrierung von Knochenstrukturen. Konzeptionelle Randbe-
dingungen ergaben sich durch die Verwendung eines kalibrierten medizinischen StaodtyerRild-
verstirkers ('C-Bogen’, Fluoroskop) als bildgebende Komponente im Operationssaal (OP) sowie durch
die Forderung, auf an den Patientenknochen angebrachgtlikhe Hilfsmarken, die eine Registrierung
erleichtern wirden, zu verzichten. Verfahren unter Einsatz solcher Marken sind bekannt; sie erfordern
jedoch einen — der eigentlichen Operation vorgeschaltetenatztighien Eingriff.

Das erste der beiden Verfahren simuliert intraoperatingtiiche Rnhtgenbilder auf Basis eines
Computer-Tomographie-Datensatzes des Patienten und vergleicht diese direkt mit realen Fluoroskopie-
aufnahmen, um so einengaisen Rickschlul3 auf die Lage des Patienten zuaglichen.

Das zweite Registrierungsverfahren verzichtet hingegen auf den Einsatz eaperativen 3D-
Bildgebung (Computer-Tomographie). Stattdessen dient ein formvariables 3D-Modell der patientenu-
nablangigen, anatomischen Modellierung zu erwartender Formagspgen eines bestimmten Kno-
chens. Ein solches ModelaRt sich intraoperativ an die — in den einzelnen Fluoroskopieaufnahmen
segmentierten — Konturen bzw. Silhouetten des betrachteten Knochens anpassen.

Bei der Realisierung beider Verfahren standen neben einer holaaisibn’ des Registrierungser-
gebnisses die Kernanforderungen Praktikaddilith OP-Umfeld, Robustheit und Geschwindigkeit im
Vordergrund. Umfangreiche Experimente an Oberschenkelknochen-Phantomen und verschiedenen Wir-
beln (Labor-Umgebung) sowie ein klinischer Test unter Verwendung eines pathologischeraliaiafs”
(reale OP-Umgebung) runden die Arbeit ab und demonstrieren die Leisahimgjsdit und Grenzen der
entwickelten Verfahren und Aat’e.
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Kapitel 1
EinfUhrung

1.1 Thematisches Umfeld der Arbeit

Seit einigen Jahren halten zunehmend computeruntetstSysteme Einzug in den Operationssaal und
ergiinzen konventionelle Operationstechniken auf alétfe Art und Weise. Das gemeinsame Hauptziel
solcher Systeme — sei es auf dem Gebiet der Chiru@@amputer-assisted Surger€AS) oder auch

der Therapie Computer-assisted Therap@AT) — besteht in der Regel darin, herkinliche medizini-

sche Eingriffe oder Behandlungsmethoden zu optimieren. Die Optimierung verteilt sich dabei auf die
folgenden vier Schwerpunkte [TPD98]:

1. Optimale Planung eines Eingriffs oder einer Behandlung unter Einsatz multimodaler Bildgebung
(z.B. Computer-Tomographie (kurz: CT), Magnetresonanz-Tomographie u.a.).

2. HochgenaudJbertragung der Planungsergebnisse in den Operationssaal bzw. auf den Patienten
sowie pezise Durchfihrung der geplanten Schritte.

3. Unterstitzung minimal invasiver EingriffeSchlisselloch-Chirurgiedurch eine verbesserte intra-
operative Bildgebung (Lokalisation der anatomischen Zielstruktur) sowie eine deutlich verringerte
Zerstrung umliegenden Gewebes beim Zugang zu der Zielstruktur (durch kleinste Schnitte bzw.
kodrpereigenéffnungen).

4. Erhshung der Sicherheit bei komplizierten Eingriffen, z.B. durch die algffé automatische
Uberwachung des Patienten und seiner Lebensfunktionen.

Eine besondere Stellung nimmt Punkt 2 ein, da dazise Planung operativer Schritte (Punktubgr-

haupt nur dann Sinn macht, wenn sich diese intraoperativ auch in entsprechender Genauigkeit auf den
Operationssaalibertragen lassen. Diesgbertragung erfordert eine intraoperative Lagerkennung des
Patienten, da dessen anatomische Strukturen relativ zu einem Referenzsensorsystem innerhalb des Ope-
rationssaals erfaldst werdenussen. Dienen intraoperativ bildgebende Systeme — z.B. auf Ultraschall-
oder Rontgenbasis — als Sensorsystem, so spricht man gemeinhin von hitdggsChirurgie [mage-

guided Surgery, IGS Dies gilt auch fif den intraoperativen Einsatz tomographischer 3D-Bildgebung
(Computer-Tomographie, offene Kernspin-Tomographie), wenngleich die atigeh Geate aufgrund

ihrer sperrigen Geometrie, des statioeri Aufbaus sowie des sehr hohen Preises i.a. aopprativ ge-

nutzt werden. Steht jedoch ein Tomographiesystem intraoperativ zugverj, so erbrigt sich dadurch

1
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eine Patientenlokalisatiorollig. Sowohl dreidimensionale Planungsdaten als auch reale Patientendaten
entstammen demselben Signalgeber [HB80, KHJH88].

Erste Wahl bei intraoperativer Bildgebung sind heutzutage sicherlich Fluoroskopieaufnahmen, die
mit Hilfe eines mobilen Rihtgenbildversirker-Systems gewonnen werden. Solcheat&esind fiichen-
deckend vorhanden, sie befinden sich inagtithem Gebrauch und ihr Einsatz ist klinische Routi-
ne. Allerdings bieten Britgenaufnahmen lediglich zweidimensionale Ansichten der dreidimensionalen
Realitit. Daher ist letztendlich die i.a. sehr gutainiliche Vorstellungskraft des Chirurgen, kombiniert
mit dessen Wissenber die Anatomie, essentiellirf den Operationsverlauf. &sperative Computer-
Tomographie kann die fehlende 3D-Information bereitstellen, wobei die CT-Daten intraoperativ mit den
Fluoroskopieaufnahmen registriert werden, was einer Lageerkennung des Patienten entspricht. Aufgrund
der enormen Strahlenbelastung ist der Einsatz einer CT aber nicht unumstritten.

1.2 Aufgabenstellung

1.2.1 Anforderungen und Zielsetzung

Das primdre Ziel dieser Arbeit besteht in der Untersuchung und Entwicklung geeignetetza&nair
intraoperativen Patientenlageerkennung. Diese Lageerkennumckbietitigt dabei nicht den gesamten
Patienten, sondern konzentriert sich je nach Operationsszenario auf eine bestimmte anatomische Region
des Korpers. Im vorliegenden Fall stehen konkret Knochenstrukturen der Withlelsowie des Hift-

und Kniegelenks im Mittelpunkt des Interesses (Anhang A).

Da die Rontgenaufnahmetechnik prinzipbedingt gut geeignet ist, um Knochenstrukturen abzubilden,
soll die Lageerkennung unter Verwendung von intraoperativen Fluoroskopieaufnahmen erfolgen. Eine
Kalibrierung des bildgebenden Sensorsystems wird dabei vorausgesetzt (Anhang B).

Das im rdachsten Abschnitt vorgestellteoklingskonzept der vorliegenden Arbeit wird wesentlich
durch die nachfolgend aufggiiten Anforderungen und Randbedingungen beeinflu3t (vgl. Abschnitt
2.3.3):

e Verwendung natirlicher Merkmale : Es sollen ausschlie3lich natiche Merkmale einer Kno-
chenstruktur dif deren Lokalisation herangezogen werden, die sich durch eine geeignete Bildaus-
wertung von Fluoroskopieaufnahmen detektieren lassen.

Im Gegensatz hierzu verwenden einige bekannte Verfahren — z.B. die kommerziellen Chirurgiero-
boter ROBODOC [®98] bzw. CASPAR [HRB 99] — mehrere sogenannte Referenzpins aus Me-
tall, um die intraoperative Lokalisation bzw. Registrierung auf diese Weise extrem zu vereinfachen.
Diese Pins werden ahirend eines za&Zlichen Eingriffs vor der eigentlichen Operation an dem
betrachteten Patientenknochen starr fixiert. Anschlieend erfolgt eine Computer-Tomographie-
Aufnahme des Patienten, wodurch sich die Pins sowohl in den 3D-Bilddaten als aehisp”
traoperativ wiederfinden lassen. Die Lokalisation reduziert sich damit auf die Berechnung einer
einfachen 3D-3D-Transformation [HS93a].

Ob ein solcher zwdzlicher Eingriff, der den Patienten stark belastet, gerechtfertig ist, erscheint
zumindest fragwridig, da die Einbringung der Metallpins ausschlief3lich der vereinfachten Regi-
strierung des Patienten dient. Ein therapeutischer oder operativer Nutzen ist nicht erkennbar.
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e Prazisiont Die Lokalisation der Knochenstrukturen mufd hocgise ausfallen, da die erzielbare
Genauigkeit anschlieRender Operationsschritte — z.B. die geeigregiar®tion eines Knochens
als Vorbereitung einer Implantateinbringung — davonaaigh.” Das @it einen bestimmten opera-
tiven Eingriff tatgichlich bewltigte Mindestmal? an Genauigkeit ist allerdings selbst von erfahre-
nen Chirurgen oftmals nur schwer zu quantifizieren [MV98ir &ftho@dische Anwendungen hat
sich in den letzten Jahren jedoch die folgende Faustregel durchgesetzt, die eine obeatz&bgch™
fur akzeptable translatorische bzw. rotatorische RestfeNer/Ar) einer Lokalisation definiert:

At < 1mm bzw. Ar <1°,

e Stabilitat: Ein Registrierungsverfahren muf3 hinsichtlich seines Konvergenzverhaltens stabil bzw.
robust sein. Darunter ist die Garantie zu verstehen, daR sich im Falle kiziarungen der
Ausgangsdaten auch das Ergebnis der Registrierung nur gegiggfiidern wird. Stabilat oder
Robustheit stellt in der Tat ein SatdSelkriterium @ir die praktische Einsatafiigkeit einer Regi-
strierung dar, da sich Restfehler in den Mel3daten der eingesetzten Sensodkigi@usschlie3en
lassen. bi die vorliegende Arbeit ist z.B. stets von minimalen Restfehlern der Kalibrierung des
Rontgenbildverstikers (vgl. Anhang B) auszugehen, was letztlich dagutfdal die angenom-
mene relative Ausrichtung mehrerer Aufnahmerichtungen nicht exakt decliditdien Situation
entspricht. Nichtzuletzt aufgrund des sehr geringen Signal/Rausclaessés von Fluorosko-
pieaufnahmen sind diese selbst oftmals Ausgangspunidiie fehlerbehaftete Bildinterpretation
(z.B. Ausreil3er einer Segmentation). Ein robuster Algorithmus wird auch angesichts fehlerbehafter
Eingabedaten weiterhin zuvassSig konvergieren und zumindest approximativ dasselbe Resultat
liefern wie im Idealfall.

e Geschwindigkeit Die Zeitkomplexitit einer Registrierung sollte im angemessenen alaris zur
Gesamtdauer der betrachteten medizinischen Anwendung stehen. Im klinischen Umfeld ergeben
sich hauptachlich zwei Arten von Zeitrestriktionen. Werden im Rahmen eines klinischen Proto-
kolls sukzessive mehrere Registrierungendbigm,'so sollten diese innerhalb eines warftigen
Zeitrahmens durchgefiit werden kihnen, ohne den klinischen Ablauf wesentlich zu egerh.

Die zweite Art von Zeitrestriktion ist noch kritischer zu sehen. Sie betrifft das Anwendungsszena-
rio der vorliegenden Arbeit, d.h. die betrachtete Registrierung erfolgt intraoperativ mit dem Ziel
einer Patientenlokalisation. Da sich je nach Anwendung der Patient zum Zeitpunkt der Registrie-
rung in Narkose befindet und auch das Operationsfeld beraiffngewurde, ist die di die ge-
samte Operation zur Var§iung stehende Zeit meist knapp bemessen. Deshalb darf es in diesem
Fall unter keinen Umatiden zu unotigen Verogerungen durch die Registrierung kommen.

e Anwendbarkeit im OP-Umfeld: Die spezielle Umgebung eines Operationssaals stellt besondere
Anforderungen an darin zum Einsatz kommende Systeme. Die prinzipielle Enge sowie die Ab-
grenzung eines sterilen Bereichs sotkén die Anzahl an Personen, die sich gleichzeitig in dem
Raum aufhalten &inen, drastisch ein. Um zigliches Bedienpersonalirfdie Kontrolle eines
OP-Computers zu vermeiden, sollte daher der Ablauf einer Registieragticmst einfach gestal-
tet sein und sowohl den manuellen Bedienaufwand als auchudatkef Durchtihrung benptigte
Know-How gering halten.

e Qualitatskontrolle: Die Qualitt der Transformation, die sich nach der Dutdhiing eines Re-
gistrierungsverfahrens ergibt, sollterfdlas OP-Team in gewissem Rahmdrerprifbar sein. Nur
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auf diese Weise kann ein Fehlverhalten erkannt werden, ehe die berechneten Transformationen als
Grundlagen weiterer Operationsschritte dienen. Je nach Anwendungsfadjt ggyi." bereits eine
qualitative Beurteilung der erzielten Genauigkeit (z.B. durch visudberlagerung von Bit-

genbild und projizierten Modelldaten). Ansonsten sind quantitative AngabenRestfehler sehr
sinnvoll.

Im folgenden Abschnitt wird das in dieser Arbeit entwickeltesuiigskonzeptuf eine fluoroskopieba-
sierte Patientenlokalisation vorgestellt.

1.2.2 Losungskonzept

Die vorliegende Arbeit fundiert auf der Grundannahme, daf} die hohezisRrisanforderungen nur
durch die Integration geeigneter 3D-Information in den Registrierungsprozal® eréiden lonnen.

Hier bietet sich in erster Linie die bereits efrite Computer-Tomographie an, da sich hiermit ins-
besondere Knochenstrukturen kontrastreich und in hohepguilj dreidimensional erfassen lassen.
Allerdings wird der Patient durch eine Computer-Tomographie einer starken Strahlenbelastung ausge-
setzt, die insbesondere bei Aufnahmen im Bereich der WihedsKritisch zu werten ist, da sich hier

in unmittelbarer Umgebung eine Vielzahl sensibler Organe befindet. Ein weiteres Problem stellt sich im
Zusammenhang mit Notfalloperationen: Hier ist es zeitlich oft nicht mebglicti, vor einem Eingriff
Computer-Tomographie-Aufnahmen des Patienten zu erstellen.

Aus dieserlUberlegungen heraus stellt sich dassuiigskonzept dieser Dissertation zweigeteilt dar.
Ein erstes Registrierungsverfahren nutzt die Vorteile der Computer-Tomographie. Seine Anwendung
empfiehlt sich dann, wenn zum einen ggeiid Zeit i die Akquisition der Bilddaten zur Vargung
steht und zum anderen die Strahlenbelastumgl€n Patienten im konkreten Anwendungsfall vertretbar
erscheint. Ein zweites Verfahren hingegen verzichtet aabperative Bildgebung. 3D-Informationen
Uber den betrachteten Knochen werden in diesem Fall durch die patibatgreifende Modellierung
von Formvariationen gewonnen:

1. Rigide Registrierung von Computer-Tomographie mit Fluoroskopieaufnahmen (Kapitel
5). Ausgangsbasisuf'den ersten Registrierungsansatz ist zum einen eoparativ erstellter
Computer-Tomographie-Datensatz des betrachteten Patientenknochens, zum anderen eine Reihe
intraoperativ gewonnener Fluoroskopieaufnahmen des Knochens aus jeweils unterschiedlichen
Richtungen. Die intraoperative Berechnungnktlicher Rintgenbilder auf Basis der Computer-
Tomographiedaten emglicht den pixelweisen Vergleich dieser Bilder mit den realen Fluorosko-
pieaufnahmen. Eine geeignete Optimierung dbereinstimmung zwischen korrespondierenden
Aufnahmen liefert schlie3lich einengmisen Rickschlul? auf die Lage des betrachteten Knochens.
Wesentliche Beitrge zu zentralen Problemstellungen in diesem Kontext bétigdri sich mit
einer adaptiven Kontrastanpassung und deu8esichtigung von Bildartefakten (Abschnitt 5.2),
der robusten Formulierung der Optimierungsproblematik (Abschnitt 5.3) sowie der beschleunigten
Simulation von Rnhtgenaufnahmen (Abschnitt 5.4.2).

2. Elastische Registrierung eines formvariablen 3D-Modells mit Fluoroskopieaufnahme(Ka-
pitel 6): Im zweiten Ansatz zur fluoroskopiebasierten Registrierung dient ein formvariables 3D-
Modell der patientenunaligigen, anatomischen Modellierung zu erwartender Formagisps”
gen eines bestimmten Knochens. Position, Orientierung, Skalierung und Form eines solches Mo-
dells lassen sich intraoperativ an die — in den einzelnen Fluoroskopieaufnahmen segmentierten
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— Konturen bzw. Silhouetten des betrachteten Knochens anpassen. Das Kapiteftigessibh
Zurdchst intensiv mit der geeigneten Modellierung von Formvariation (Abschnitt 6.2). Vorge-
schlagen wird letztendlich die Kombination aus physikalisch motivierter Modellier&irgte
ElementeMethode, Abschnitt 6.3) und statistischer Modellierung durch Training (Abschnitt 6.4).
Anschlie3end wird ein Ansatz entwickelt, der di@pise Lage- und Formsatzung des betrach-

teten Patientenknochens unter Zuhilfenahme eines zuvor erstellten elastischen, formvariablen Mo-
dells ernoglicht.

1.3 Ubersicht

Neben der zwr¢kliegenden Einflirung sowie einer abschlieRenden Zusammenfassung der Ergebnisse
(Kapitel 8) beinhaltet die vorliegende Arbeit sechs weitere zentrale Kapitel.

Zuréchst wird in Kapitel 2 ein breitedberblick tuber den aktuellen Stand der Forschung auf dem
Gebiet der Operationsunteustiing durch Computersysteme gegeben. Dabei stehen bisherigezé\ns”™
Zur przisen intraoperativen Lageerkennung patientenspezifischer Knochenstrukturen im Vordergrund.
Desweiteren werden die bekannten Nachteile eng verwandter Arbeiten diskutiert.

Kapitel 3 stellt anschlieRend drei medizinische Hardware-Komponenten vor, die im Kontext die-
ser Arbeit eine wesentliche Rolle spielen. Dabei handelt es sich in erster Linie um ein maliles R”
genkamerasystem (C-Bogen, Fluoroskop), das als zentraler intraoperativer Signalgeber dient. Ebenfalls
intraoperativ kommt ein Infrarot-basiertes, echtaditfies Trackingsystem zum Einsatz, um die Positi-
on und Aufnahmerichtung des Fluoroskops, die Navigation chirurgischer Instrumente sowie ggf. eine
Bewegung des Patienten aberwachen. Als goperative 3D-Bildgebungsmodalitivird die Computer-
Tomographie genutzt, um daraus entwedandtliche Rhtgenbilder zu generieren (Abschnitt 5.2) oder
durch geeignete Segmentation dreidimensionale Modelle von Knochen unterschiedlicher Patienten als
Ausgangsbasiaifein statistisches Formvariationstraining zu erhalten (Abschnitt 6.4). Ein Sylsézm”
blick Uber die Integration der vorgeschlagenen Verfahren zur Patientenlokalisation im-eimgrintra-
operatives Operationsszenario rundet das Kapitel ab.

Die mathematischen Grundlagen einer Lageerkennung von Knochen (Registrierung) sind Inhalt von
Kapitel 4. Desweiteren werden dort mehrere Techniken, die sicleifie initiale Groblageseitzung
eignen, pasentiert. Eine solche initiale Lagebestimmung @iy da beide neu entwickelten Registrie-
rungsverfahren ein eingesemktes Konvergenzverhalten besitzen. Nur im Falle einer hinreichend guten
Initialisierung gelingt eine @Zise Lagesditzung. Die Auswahl der verschiedenen Initialisierungsver-
fahren orientiert sich dabei an den gegebenen Besonderheiten der Aufnahmesituation im Zusammenhang
mit einem Fluoroskop.

Kapitel 5 und 6 stellen das HermsK der vorliegenden Dissertation dar. Gadndes im letzten Ab-
schnitt vorgestellten dSungsansatzes werden hier die beiden neuen Verfahrearggenbasierten La-
geerkennung kicherner Strukuren jeweils motiviert, aubflich vorgestellt und abschlieRend bewertet.

In Kapitel 7 werden schlieflich erste Erfahrungen und Ergebnisse vorgestellt, die demonstrieren, wie
sich die in dieser Arbeit entwickelten Verfahren zur Lokalisation von Knochenstrukturen in klinischer
Umgebung bewatirt haben. Ein erstes Experiment sollte zeigen, wagipe'sich bestimmte anatomische
Stellen eines Leichenknies nach erfolgter Lagerkennung des Oberschenkelknochens dilreiwdieh-
te Navigation eines chirurgischen Zeigeinstrumentes wiederfinden lassen. Die betrachteten Stellen des
Knochens waren dabei goperativ durch das Setzen von Balchérn speziell @pariert worden. Die
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Zielsetzung eines weiteren, zweiten Experiments bestand hingegen darin, das distale Ende eines Ober-
schenkelknochenphantoms durch mehrere komplexe, roboteruteggs&igeschnitte geeignet zu bear-
beiten, um anschlieBend ein Titan-Implantaighchst palRgenau am Knochen zu befestigen.



Kapitel 2

Relevante Arbeiten — Stand der Forschung

2.1 Orthopadische Anwendungsszenarien

Nachfolgend werden einige orthagische Eingriffe im Hft-, Knie und Wirbelsiulenbereich, bei denen
aufgrund der erforderlichen Genauigkeit ein@zise computergagizte Registrierung und Navigation
sinnvoll ist, beispielhaft ealitert [Stu96].

Kunstlicher Kniegelenksersatz (otal knee replacemenfTKR)

Degenerativen Variderungen des Kniegelenksriien vieléiltige Ursachen zugrundeliegen. Aauiig-

sten jedoch liefert eine Osteoarthritis den Grumd €inen operativen Eingriff mit dem Ziel eines
vollstandigen Kniegelenksersatzes. Bei Osteoarthritis handelt es sich um stark fortgeschrittenen Gelenk-
verschleil, der z.B. uaghlich durch eine u.U. bereits sehr langeudhiiegende Gelenksverletzung aus-
gelost worden sein kann. Inshesondere &lgérén Patienten tritt eine Osteoarthritisufig auch ohne
vorangegangene Verletzung auf. Die Gelenkknorpelschichten an Femur und Tibia sind dabei so stark
abgenutzt, dal3 beide Knochen an bestimmten Stellen direkten Kontakt bekommen, was wiederum bei
Bewegung und Belastung des Knies starke Schmerretefi Patienten nach sich zieht.

Ein kiinstliches Kniegelenk bestealiblicherweise aus vier Einzelteilen. Eine zweiteilige tibiale Kom-
ponente ersetzt das proximale Ende der Tibia. Eine femurale Kompouesteinmt die Funktion der
beiden Femurkondylen und stellt desweiteren einaskliche Gleitmuldefur die Kniescheibe bereit.

Eine patellare Komponente ersetzt schlie3lich die nach innen gerichtete Kraarpelfier Knieschei-

be (Abb. 2.1 (links)). Die beiden Komponenten, die direkt mit Femur bzw. Tibia in Kontakt gebracht
werden, bestehen i.a. aus einer Titan-Legierung, wobei die stabile Verbindung zum Knochen entweder
durch eine spezielle Art von Klebstoff oder durch die Untgmiihg natilicher Verwachsungen (posé
Implantatoberfiche) hergestellt wird. Das zweite Teil der tibialen Komponente, das innerhalb der Gelen-
kanordnung in etwa die Stelle der Minisken einnimmt, besteht wie auch die patellare Kappe aus extrem
widerstandsihigem Plastik. Auf diese Weise wird verhindert, dal3 Metallteile mit anderen Metallteilen

in Berihrung kommen.

Die operative Durchffirung des Eingriffs ist eine anspruchsvolle Aufgalyedén Chirurgen. Insbe-
sondere die Rparation des distalen Femurendes sowie der proximalen Tibia nehmenofargireil
der insgesamt oft zwei Stunden dauernden Operation ein. Dabei gilt es, eine Vielzahl an Randbedingun-
gen zu beachten: optimale PaRgenauigkeit der Prothesenteile am Knochen, korrekte Gesamtstellung des

7
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Kniegelenksersatz Hiiftgelenksersatz Einsatz von
Pedikelschrauben
Femur
. Schraub-
Schnittebenen richtung
Implantate =
S\chnittebene a)
Tibia Bohrung
\|  Implantat ‘ < 8
a) b) 'a) 'b) b)

Abbildung 2.1: Orthopdische Anwendungsszenarien an Knie (links)yftel”(Mitte) und Wir-
belsiule (rechts). Gegemvéergestellt wurden jeweils (a) Planungssituation und (b) Implantantanbringung
(links/Mitte) bzw. zwei unterschiedliche Planungsansichten (rechts).

Knies u.v.m.

Kunstlicher Huftgelenksersatz fotal hip replacementTHR)
Eine Indikation tir einen kompletten Hftgelenksersatz ist zumeist nach schweren Frakturen oder bei
stark fortgeschrittener Arthritis angezeigt. Der operative Eingriff siehzhist' das Aufbohren deruft-
pfanne und deren Ersatz durch einem&ilichen Einsatz vor. Zatlich wird der proximale Femurteil
inklusive Femurkopf und -hals entfernt und ebenfalls durch eine anatomatisdich geformte iistliche
Komponente ersetzt (Abb. 2.1 (Mitte)). Die einzelnen Teile der Prothese bestehen aus einer Metall-
Legierung, wobei in den meisteralién Titan verwendet wird. Beide Prothesenteile werden entweder
wiederumuber Klebstoff mit derubrigen Knochenstrukturen verbunden oder sie bieten durch eine auf-
gerauhte, parse Oberfiche den umgebenden Knochen diegiichkeit, langsam mit den Prothesen zu
verwachsen. Nach heutigen Erfahrungen kann eine soldftpridthese durchaus bis zu 15 Jahre halten.
Wie auch bei einer TKR-Operation ist diedpdration des Femurknochens eine anspruchsvatig-T~
keit. Entspricht die Ausblilung des proximalen Femurendes nicht der Form des Titanimplantats, so ent-
steht keine optimale Haftung. Die Folge ist einehizéitige Lockerung des Implantats. D.h., es ist mit
deutlich verkirzten Standzeiten zu rechnen.

Wirbelsaulen-Versteifung durch Pedikelschrauben

Haufigste Erkrankungen der Wirbaldé sind degenerative \dderungen sowie rheumatische und tu-
berkobbse Entmnhdungen. Versteifungenulifen zur sogenanntdBechterewschen Krankheianeben
treten mitunter krankhafte Fehlkmimungen der Wirbedgile nach vornel(ordosg, hinten Kyphosg
oder zur SeiteSkolios¢ auf. Schlie3lich verursacht auch das ZusammenfallenartegstWirbellorper

— z.B. aufgrund von Tuberkulose — eine Fehlmung. Eine madliche Behandlungsmethode der ge-
nannten degenerativen \@mderungen ist die partielle Versteifung der Wirbelg. Hierzu werden an
mehreren Wirbelruber und unter dem betroffenen Wirtamléénfragment sogenannte Pedikelschrauben
aus Metall fixiert, die anschlieBend durch ein parallel zur Widndks verlaufendes Metallgestje starr
miteinander verbunden werden. Dadurch wird der betrachtete Teil der Véidielgisgesamt versteift,
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was dem Chirurgen die dlichkeit gibt, zum einen krankhaft verkrimte Teilsticke wieder auszurich-
ten und zum anderen eine instabile Wirlaelle neu zu stabilisieren.

Die grofRe Schwierigkeit in Zusammenhang mit dieser Art von Eingriff liegt in der korrekten Plazie-
rung der Pedikelschrauben. Diese Schrauben werden von hinten in die Pedikel des jeweils betrachteten
Wirbels eingebracht. Die Pedikel sindmtie stielbrmige, den Markkanal seitlich begrenzende Knochen-
strukturen, die den Wirbetkpper mit seinen hinteren Quer- und Dornzen verbinden (Anhang A).
Erfolgt die Verschraubung nicht miblhster Genauigkeit, kann es passieren, dal3 eine Pedikelschraube
den Pedikel nach innen oder auf3en a@tlund dabei direkt benachbarte Nerveargge oder gar das
sensible Rckenmark selbst auf bedrohliche Art und Weise verletzt (Abb. 2.1 (rechts)). Dabei ist nicht
nur der geringe Pedikeldurchmesser ein Problem. Auch das Blickfeld des Chirurgeahigting der
Operation extrem eingeseamnkt; der bearbeitete Wirbel ist nur von hinten zu sehen.

Ein geeigneter computeruntarstter Ansatz ermglicht hier zum einen die poperative Planung der
optimalen einzelnen Schraub-Trajektorien. Zum anderen kann intraoperativ die aktuell duinctegef”
Verschraubung unteradiger Kontrolle und in Abgleich mit der Planung erfolgen.

2.2 Bekannte computerunterstitzte Chirurgiesysteme in der Orthopadie

Fur jede der drei im letzten Abschnitt vorgestellten Operationstechniken (TKR,THR und Vélukeis™
versteifung) gibt es bereits heute computeruntézst”Systeme, die sich in klinischer Anwendung oder
zumindest in vorklinischer Erprobung befinden. Die wichtigsten dieser Systeme werden im folgenden
kurz vorgestellt.

2.2.1 Kiinstlicher Hiftgelenksersatz

Das bekannteste System auf dem Gebiet des anlisgjen Hiftgelenksersatzes ist sicherlich der Chirur-
gieroboter ROBODOC [Mit97], da dieser sich bereits vereinzelt in klinischer Anwendung wiederfindet
[B098]. Das bereits seit 1987 in den USA entwickelte Konzept beinhaltet eimgactisigen Roboter,
der wahrend der Operation das Aus$en des Femurschafigseinimmt. Das Ausé&Sen erfolgt mit Hilfe
eines am Roboterarm angeflanschten, scharfen und rotierenden Messers [Tay96]. EbngesEHa-
nungssystem [Jer99] englicht es, paoperativ anhand von CT-Schichtaufnahmen des Patientenfemurs
exakt festzulegen wie der Markkanal des Femuetapgeweitet werden muf3, um eine optimale Pal3ge-
nauigkeit zwischen Knochen und Implantat zu erreichen. Die Erfassung der intraoperativen Patientenlage
erfolgt hierbei durch iistliche Metallpins, die bereits vor Aufnahme der CT in den Femur des Patienten
implantiert werden ms$sen. Die intraoperative Abtastung dieser Marken durch den Roboteglarht”
die Korrelation des Planungskoordinatensystems (CT) mit dem Roboterkoordinatensystem im Operati-
onssaal. Seit 1997 befindet sich ein weiteres, abhlich ausgelegtes Robotersystem namens CASPAR
im klinischen Einsatz [HRB99]. Auch bei diesem System werdeunristliche Metallpins implantiert,
um die intraoperative Registierung des Patienten bzgl. des Roboters zu vereinfachen.

Mit HipNavsteht ein weiteres Systerarféinen THR-Eingriff zur Verdigung [DiG97, Sim97]. Statt
eines Roboters kommt hier ein optisches Trackingsystem zum Einsatz, um dem Chirurgen die genaue
Navigation des verwendeten Instrumentariums zu erleichtern. Die Registrierung des Patienten bzgl. einer
praoperativ erstellten CT erfolgt durch die intraoperative ObelfEnabtastung des teilweise freigelegten
Beckenknochens mit Hilfe des optischen Trackingsystems.
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In [Bra97] wird ein roboterbasiertes System vorgestellt, welches erstmals intraoperativ Fluoroskopie-
aufnahmen in den Ablauf einer computerunteiatn THR integriert. Die gleichzeitige Projektion eines
virtuellen Implantats in mehrere zuvor aufgenommene Bilder erlaubt es dem Chirurgen, durch interakti-
ve Verdnderung der Position und Orientierung dieses Implantats die optimale Projektion zu bestimmen.
Da der Roboter in eine zuvor durchgbfte Sensorkalibrierung des Fluoroskops integriert war, ist an-
schlieRend das Ausisen ohne eine weitere explizite Registrierung des starr fixierten Patientenbeines
moglich.

Die Moglichkeit, patientenspezifische Individual-Prothesen anzufertigen [WH99], erweitert inzwi-
schen die potentiellen Einsatoglichkeiten der vorgestellten Systeme.

2.2.2 Kuinstlicher Kniegelenksersatz

Aufgrund der deutlich blieren Komplexdt eines TKR-Eingriffs im Vergleich zu THR sind erst img-

ster Zeit versdrkt Bestrebungen festzustellen, auch diese Operationstechnik per Computereinsatz ge-
eignet zu unterstzen. Erste Aretze hierzu werden in [Rot96, Gos97] und [Mar96] vorgestellt. Das
Konzept von Roth et al. [Rot96] beinhaltet dabei di@garation des distalen Femurendes durch ei-

ne spezielle &jevorrichtung, die von einem Roboter irappéerativ geplanten Schnittebenen positio-
niert wird, ehe der Chirurg den eigentlicheadggvorgang — besdmkt auf die vorgegebene Ebene —
selbst durchihrt. Die Registrierung des Patientenbeines erfolgt ohne die Verwendunsgikher Me-

tallpins nach einem in dieser Dissertation vorgestellten rigiden Verfahren unter Verwencdopgati-

ver Computer-Tomographie sowie mehrerer kalibrierter Fluoroskopieaufnahmen [Bra0OOa]. Das System
befindet sich zur Zeit jedoch noch in der experimentellen Erprobung. Im Gegensatz hierzu wurden die
Ansidtze von Kienzle et al. [Kie96] bereits an diversen Kadaverknochen getestet. Allerdingtggben”
dieses Konzept ebenso wie der in [Mar96] beschriebene aktive Robotereinsatz die bereits im Zusam-
menhang mit ROBODOC vorgestellten Metallping €ine Referenzierung.

2.2.3 Wirbelsaulenversteifung

Nolte et al. stellten erstmals in [Nol94, Nol95] ihr computergedes Navigationssystem zur optima-

len Ausrichtung von Pedikelschrauben vor. Dieses System befindet sich bereits seit einigen Jahren im
klinischen Einsatz. Unter optischer Kontrolle durch ein auf Infrarotbasis arbeitendes Trackingsystems
wird die freigelegte Rckseite eines Patientenwirbels durch eine Abtastung vieler @bleeftipunkte

im Bereich der Dorn-, Quer- und Gelenkfatzé initial mit einer CT-Aufnahme des Patienten regi-
striert. Da auch das zur Einbringung der Pedikelschraubeotigén Instrumentarium optisaibérwacht

wird, ertdlt der Chirurg veéhrend der Operationasidig eine visuelle BREkkopplunguber die aktuelle
Ausrichtung der Schraubenachse relativ zu den CT-Schichtaufnahmen des Patienten. Mehrere virtuell
berechnete Schnittbilder durch das CT-Volumen zeigen dabei zum einen die aktuelle Position der Pedi-
kelschraubenspitze und zum anderen zwei bis \df@s-vare-wennAufnahmen, d.h. Schnittbilder, die
veranschaulichen, wohin sich die Schraube bewegen wird, wenn der Chirurg sie in der aktuellen Aus-
richtung um z.B. weitere 2, 4 odérnm eindreht. Auf diese Weise kann rechtzeitig ein Ausbrechen der
Schraube aus dem engen Pedikelkanal verhindert werden. In [Mer97] wird eine Stodfienticht, die
aufzeigt, wie sinnvoll eine solche Navigationshilfe bei der Pedikelverschraubung ist. NunfiRrozent

der untersuchtendié wurde die Aul3enfile eines Pedikels verletzt. Bei konventioneller Vorgehenswei-

se ohne visuelle Kontrolle sind mehr oder weniger starke Verletzungen eines Pedikels hingegen eher die
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Regel.

2.3 Diskussion bekannter Anatze zur Registrierung

Sehr gute, aktuell&bersichtsartikel zum Thema Registrierung wurden sowohl von Maintz und Vierge-
ver [MV98] als auch von Lavad#ié [Lav96b] veoffentlicht. In [MV98] werden dabei zwachst sehr de-
tailliert geeignete Kriterien zur Klassifikation bekannter Registrierunggaegéglicher Art vorgestellt.
Anschlie3end werden die wichtigsten wHentlichungen aus den Jahren 1993 bis 1997 entsprechend der
festgelegten Kriterien eingeteilt. In [Lav96b] hingegen konzentriert sich der Autor auf dieopfecdé
Besprechung bekannter Verfahren auf dem Gebiet der computgmestOrthopdie.

Unter Registrierung ist allgemein die Integration mehrerer Bilddaters(i.a. eines Patienten) zu
verstehen, welche unterschiedlichen Bildmoadaditi' entstammerokinen. Die Integration entspricht da-
bei der Suche nach den optimalen Parametern einer geeigneten Transformation zwischen den mit den
betrachteten Modabtén assoziierten Koordinatensystemen. Steht bei einer Registrierung — wie in der
vorliegenden Dissertation — die intraoperative Erfassung des Patienten im Vordergrund, wobei Bildda-
ten einer der betrachteten Modatih lediglich als Zwischenergebnis Verwendung finden, so spricht
man ublicherweise gleichwertig von einer direkten Patientenregistrierung, -lageerkennung oder auch -
lokalisation.

2.3.1 Starre Registrierung

Eine starre bzw. rigide Registrierung erlaubt lediglich Drehungen und Verschiebungen zwischen den zu
registrierenden DateatZen.

In vielen Arbeiten wird die Verwendung vorukstlich am oder gar im Patienten angebrachten Mar-
ken vorgeschlagen, um dessen Registrierung zu vereinfachen. Die Position der Marken wird jeweils ent-
weder optisch, magnetisch oder mechanigbkrivacht. Buchholz et al. [BSHM94] befestigen auf der
Kopfhaut des Patienten mehrere Marken, ehe eine Computer-Tomographie erstellt wird. Anschlie3end
werden diese Marken wieder entfernt und die einzelnen Befestigungsstellen mit einem Filzschreiber
markiert. Intraoperativ wird der Patient mit einem optistfefiwachten Ring aus Infrarot-Leuchtdioden
versehen. AuRerdem erfolgt mit Hilfe eines ebenfalls optigodrwachten Zeigeinstrumentes die Refe-
renzierung der markierten Hautstellen durch Antasten. Ima@elbéreich halten sich dabei die resul-
tierenden Genauigkeitsverluste in Grenzen, da sich die Positionen der markierten Hautstellen aufgrund
ihrer unmittelbaren e zum Scidelknochen kaum vandern. k¥ Anwendungen im Knie-, bft- oder
Wirbelsulenbereich ist das Verfahren jedoch zu fehdetitig. Deswegen ist hier die invasive Einbrin-
gung von Metallpins in den jeweiligen Knochen i.a. erste Wahl. Diese Vorgehensweise wurde bereits in
Zusammenhang mit den vorgestellten Chirurgierobotern ROBODOC [Mit97] und CASPARTE®RB
erlautert. Bedenklich ist hierbei die Notwendigkeit einesatachen operativen Eingriffs, um die Pins
vor einer CT-Aufnahme einzubringen.

Die beiden Studien von Jenkinson und Smith [JS99] bzw. Tanacs, Palagyi und Kuba [TPK99] be-
legen die hohe Robustheit und Genauigkeit, die mit der punktbasierten 3D-3D-Registrierung erreicht
werden kann, solange man darauf achtet, daf die wenigen betrachteten Punkte aigendygnél3en
Raum aufspannen. Dies eakl, warum die Verwendung von Pinsauii der praktischen Anwendung
nachwievor sehr beliebt ist.
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Im Bereich der Forschung exisitiert allerdings durchaus bereits eine Reihe von Alternativen, die an-
statt Kinstlicher Marken anatomische Merkmale der Patientendatedid 'Registrierung heranziehen.
Reduziert man die verwendeten Modati@h auf die Dimensionadit'ihrer Datenatze, so lassen sich die
bekannten Verfahren entsprechend in Techniken zur 3D-3D- bzw. 2D-3D-Registrierung einteilen. 2D-
2D-Verfahren sowie Aratze zur Integration von Variderungen des Datensatoégl die Zeit - in Kom-
bination mit einer 3D-Bildgebung werden dadurch auch 4D-Datizesioglich — spielen im Rahmen der
vorliegenden Arbeit keine Rolle und werden daher im folgenden nicht weitack&chtigt. Neben der
Dimensionaliit macht die weitere Unterteilung von Axigén hinsichtlich der verwendeten Merkmale
Sinn. Pelizzari et al. [Pel89], Ryan et al. [Rya95] sowie Simon, Hebert und Kanade [SHK95] registrieren
3D-Flachen mit anderen 3D-&then. Ebenfalls unter die Kategorie einer 3D-3D-Registrierung fallen
Verfahren, die anstatt 3D-&then zwei 3D-Kurven betrachten. Beispiele hierzu finden sich in [JRH92]
oder [Lav96a].

Die 2D-3D-Registrierung von Umrif3konturen mit 3DaEhen ist dii die vorliegende Arbeit von be-
sonderem Interesse, wenngleich die nachfolgend besprochenen Arbeiten jeweils rigide Transformationen
betrachten. Betting und Feldmar [BF95, FAB95] verwenden in ihrer Arbeit die folgende, auf Silhouetten
basierende Techniluf’eine 2D-3D-Registrierung von Magnetresonanz- bzw. Computer-Tomographie
mit Rontgenbildern: Einer Extraktion dexulReren Konturen der betrachteten Struktur in allemtR”™
genbildern folgt eine rigide Transformation des zugrundeliegenden 3D-Datensatzes (MR/CT) bzw. des
daraus segmentierten 3D-Modells. Die Projektion dieses transformierten Modells in die Bildebenen al-
ler RGntgenaufnahmen liefert jeweils eine entsprechende Silhouette, deren Abstand zu den extrahierten
Konturen schlieRlich bzgl. der rigiden Transformationsparameter minimiert werden kann.

In Lavallée et al. [Lav95, Lav96a] registrieren die Autoren ebenfalls einen 3D-Datensatz (CT) mit
zwei Rontgenaufnahmen, wobei der Winkel zwischen den Aufnahmerichtungen als bekannt voraus-
gesetzt wird. Auch hier werden zactist in beiden Aufnahmen die externen Konturen der betrachte-
ten Knochenstruktur (menschlicher Wirbel) extrahiert, d.h. segmentiert. AnschlielRend werden die 2D-
Bildebenen der Aufnahmen entsprechend ihrer relativen geometrischen Anordnung im dreidimensio-
nalen Raum betrachtet. Die Menge aller Projektionsgeraden durch den Kameraursprung und je einen
nun @umlich interpretierten Konturpunkt ergibt ein kegeifiiges Geradenimdel {ir jedes der Bilder.

Beide Geradeniridel zusammen betrachtet definieren durch ihaemtichen Schnitt ein Volumenseg-
ment. Das aus den CT-Daten gewonnene 3D-Modell wird nun initial innerhalb dieses Volumens plaziert.
Anschliel3end wird der Abstand seiner Obaxfié zu den Gerademécheln bzgl. einer rigiden Transfor-
mation minimiert.

Sowohl Hamadeh et al. [HSLC95, HC97] als auch Gueziec et al. [Gue98] greifen diesen Ansatz
auf und erweitern ihn geeignet. Hamadeh et al. integrieren hierzu die dynamische Detektion der Kno-
chenkonturen in die Registrierung selbst, so dal3 ein kooperativer Ansatz entsteht [HSLC95]. Dieselben
Autoren verwenden ihr Verfahren aigi fir eine Studie der rigiden Kinematik der Lendenwirbelg”
[HCO7]. Gueziec et al. [Gue98] hingegen beschreiben in ihrer Arbeit die effizente Suche nach Korres-
pondenzen zwischen 3D-Modellpunkten und Projektionslinien sowie die Formulierung einer robusten
Minimierung.

Neben der expliziten Ableitung von Merkmalen existiert auch eine Reihe von Techniken, die ver-
suchen, den Inhalt der betrachteten Bilddade&akt gegenseitig zu registrieren. Die Forschungsgruppe
um Weese [Wee97b, Wee97a] beschreibt beispielsweise ein Verfahren, welahekch dem in die-
ser Dissertation entwickelten ersten Ansatz — einen vorsegmentierten CT-Datensatz mit einer einzelnen
Fluoroskopieaufnahme registriert. Hierzu werden sukzessive simuliertig&ibilder berechnet und an-
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schliel3end in der Bildebene pixelweise mit den realen Aufnahmen verglichen. Der vorgeschlagene Al-
gorithmus versucht dabei ein besonderes Fehlermatiefn intensity, welches dieStrukturiertheitdes
betrachteten Differenzbildes bewertet, zu minimieren. Die Idee dahinter ist, dal3 sich im Falle einer opti-
malen Transformation innerhalb des Differenzbildes alle Strukturen der betrachteten Knochenstrukturen
gegenseitig auskchen sollten.

Inharentes Problem dieses ualnlicher Angtze ist der hohe Zeitaufwandrfdie Generierung der
kunstlichen Rntgenbilder, da hieuf jedes Mal das zugrundeliegende CT-Volumen zumindest teilweise
unter Verwendung eindRay-Castingverfahrens durchlaufen werden muf3. Mit dem Ziel, dieses Handy-
cap zu beseitigen, wurdauiZlich in [Wee99] die Integration einer aus dem Bereich der 3D-Computer-
Grafik (Volume Renderingbekannten Vorverarbeitung des dreidimensionalen Datensatzes vorgeschla-
gen. Diese sogenannghear-warpTransformation bringt im vorliegenden Anwendungsfall allerdings
nur dann signifikante Zeitvorteile, wenn lediglich ein einzelnest8énbild betrachtet wird. Dies liegt
daran, daf? die genannte Transformation bei der Optimierung des Datensatzes hinsichtlichatnes sp”
Renderings die Blickrichtung bereits implizit leKksichtigen muf3 (vgl. Abschnitt 5.2.1).

Die Verwendung einer einzelnen Fluoroskopieaufnahme resultiert aufgrund der projektiven Bilddar-
stellung in einer herabgesetzten Genauigkeit in Blickrichtung. Da in der vorliegenden Arbeit deshalb im
Gegensatz zu [Wee99] eMulti-view bevorzugt wird — d.h. die gleichzeitige BeKsichtigung mehrerer
Fluoroskopieaufnahmen aus unterschiedlichen Blickrichtungen —, ist die beschriebene Zeitoptimierung
nicht tibertragbar. In Abschnitt 5.4 wird ein neu entwickeltes Verfahren zur beschleunigten Simulation
virtueller Rontgenbilder vorgestellt.

2.3.2 Elastische Modellierung und Registrierung

Verfahren zur elastischen Registrierung erweitern gegenfigiden Techniken die Art der Transforma-

tion zwischen den zu registrierenden Datgmsil. Mtig wird dies beispielsweise im Zusammenhang mit
anatomischen Atlanten [GBHE91, STA98]. Hier werden nicht unterschiedliche Bilddaten eines Patien-
ten zueinander registriert, sondern das Ziel besteht vielmehr in der Anpassung eines Referenzdatensatzes
(Atlas) an die Bilddaten unterschiedlicher Patienten. D.h., die Transformation muf3 in der Lage sein, For-
munterschiede geeignet zu modellieren. Was genau den BegriFoter dabei auszeichnetaft sich

gemdl eines Zitats von Bookstein anschaulich wie folgt beschreiben [Boo91]:

~Shape is, what remains, after translation, rotation and scaling has been rerhoved.

D.h. die Modelle zur Beschreibung von Formunterschieden sind i.a. translations-, rotations- und skalie-
rungsinvariant. Bekannte AatZe lassen sich in erster Linie durch die Art und Weise klassifizeren, wie
der elastische Anteil der Transformation modelliert und parametrisiert wird. Mclnerney und Terzopoulos
[MT96] geben in ihrer Arbeit einen detailliertddberblick tiber die Anwendung formvariabler Model-
le in der medizinischen Bildinterpretation, wobei der Schwerpunkt auf 2D- bzw. 3D-Bildsegmentation
liegt.

Die ersten wesentlichen Forschungsarbeiten zur Fomnderung dreidmensionaleraghien enstan-
den bereits im Laufe der Achtziger Jahre im Bereich der Computergrafik. Sowohl die Arbeiten von Barr
[Bar84], Pentland und Williams [PW89] und Pentland [Pen92] beschreiben vordefinierte Verformungs-
modi zur Anwendung globaler und lokaler Deformationen auf einfach geforratpdf Die Arbeit von
SZkely et al. [Sze95] geht einen deutlichen Schritt weiter. Die vorgestellte Technik kombiniert physika-
lisch motivierte Eigenschaften bekannter formvariabler SegmentationsverfahreisitatledKas87])
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mit einer Fourier-Parametrisierung der Formbeschreibung. Anwendung findet das Verfahren sowohl in
der 2D- als auch 3D-Segmentation menschlicher Gehirnstruktltieerhaupt sind physikalisch moti-
vierte Angtze zur dynamischen Modellierung von Fornaraérungen weitverbreitet [Met98]. Terzo-
poulos et al. [TWK87] schlagen ein dreidimensionales Modell zur Rekonstruktion von Strukturen vor,
welches sich durch eine ungefrilich hohe Anzahl an Freiheitsgraden beeinflusa&t IPentland und
Sclaroff [PS91] verwenderuf'ihren Ansatz deutlich weniger Parameter, indem sie diand@iliche

Form eines Objektes durch physikalische Deformationsmodasentieren, die sich durch eiModale
Analyse(Finite-ElementeMethode) aus der starren Objektbeschreibung selbst ableiten lAsseiche
physikalische Modellierungsprinzipien finden sich auch in den Arbeiten von Nastar und Ayache [NA94],
Sclaroff [Scl95] und Subsol et al. [STA98]. Letztgenannteageritiert in seiner Arbeit, wie sich ein
morphometrischer Atlas des menschlichendtds aufbaueral3t.

Einen anderen Weg verfolgt Bookstein [Boo91], indem er uaagly von der betrachteten Struktur
stets die physikalischen berechenbaren Deformationsmodi einer unendiicérdPlattetfin-plate spli-
neg als Ausgangsbasisahlt, um die auftretenden Formvariationen zweidimensionaler Punktmengen zu
modellieren. Auch die Arbeit von Cutting [Cut95] basiert auf der Verwendungthimplate-Splines
Im Gegensatz zu Bookstein wendet er das Verfahren jedoch auf &féfi"an und untersucht damit
degenerative Variderungen der menschlichen 8dalform.

Neben physikalisch motivierten AatZen existiert eine weitere sehr wichtige Klasse von Verfahren
zur Formmodellierung von Objekten. Diese Verfahren basieren auf der Approximation von Variations-
modi durch die statistische Varianzanalyse einerasgntativen Stichprobe. Die Stichprobe atitbine
Menge von Beispiel- bzw. Trainingsformen, deren Abweichung von der Durchschnittsform aller Bei-
spielformen unter Verwendung einer Hauptachsentransformation (Px@#jpal component analysis
[Jol86]) untersucht wird. Es resultiert schlie3lich eine handhabbare Menge an Deformationsmodi, die
es erlauben, in Linearkombination mit der Durchschnittsformasgniative, verformte Objektformen
Zu erzeugen. Bekanntester Vertreter dieses statistischen Ansatzes ist die Forschungsgruppe um Taylor
und Cootes [CCTG92]. Deren Trainingsdaten bestehen aus beliebigen 2D- oder 3D-Punktmengen. Ih-
re Modelle werden daher konsequenterweisePalat Distribution Modeldezeichnet. Wenngleich die
Autorengruppe bereits die Erweiterung ihres Ansatzes auf 3D-Modelle beschrieben hat [HTT93], be-
schidnken sich vasffentlichte Anwendungen der Modelle bisher vorrangig auf den Bereich der medi-
zinischen 2D-Bildanalyse [Co095b]. Fleute und Lasalhiaben diesen Modellierungsansatz 1998 auf-
gegriffen und €ir die 3D-3D Registrierung eines formvariablen Femurmodells mit einer 3D-Punktwolke
herangezogen [FL98]. &fer wurde dieser Ansatz auf die 2D-3D-Registrierung des Femurmodells mit
segmentierten Knochenkonturen erweitert [FL99]. Der Vorteil des statistischen Ansatzes liegt in erster
Linie in der statistischen Aussagekraft des resultierenden Verformungsspielraumes. Die Modellierung
erlaubt bei geeigneter Beselmkung der Deformationsmodi keine entarteten Verformungen. Aul3erdem
lalt sich exakt festlegen, wieviel prozentualen Anteil der in den Trainingsdaten enthaltenen Formvaria-
tion das Modell letztlich beinhalten soll. Der Nachteil ist ein relativ hoher Modellierungsaufwand, da
das Verfahren von bekannten 1:1-Korrespondenzen zwischen Punkten auf den einzelnen Trainingsob-
jekten ausgeht. Wie sich in der vorliegenden Arbeit zeigt, ist die Bereitstellung der Korrespondenzen
insbesondere bei komplex geformten 3D-Objekten wie z.B. Wirbeln keineswegs trivial.

In den beiden Arbeiten von Martin, Pentland und Kikinis [MPK94] und von Cootes und Taylor
[CT95] wird erstmals die geeignete Kombination von physikalisch motivierter und statistischer Form-
modellierung durch experimentelles Training vorgeschlagen. Die erstgenannten Autoren untersuchen das
dreidimensionale Formverhalten des ventrikularen Systems im menschlichen Gehirn. Ziel der Arbeit ist
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die automatische Klassifikation krankhafter &edérungen (z.B. Alzheimer) anhand der 3D-Form der
Ventrikel. Deren Form resultiert jedoch nicht nur aus krankhafteran@erungen, sondern wird auch
wesentlich von der Form des gesamten Patientengehirns bzadedshiestimmt. [MPK94] schijt da-

her die lineare Kombination aus physikalischen und statistischen Modi vor. Erstere approximieren die
elastischen Eigenschaften der Gehirnmasse, letztere hingegen pathologisch bedingte Formvariationen.
Durch diese Trennung lassen sictagp globale Effekte der Gesamtform des Gehirns herausrechnen,
wodurch sich die Trefferquote der Klassifikation krankhafteravieierungen deutlich verbessert. Die

von [CT95] angestrebte Kombination dient einem anderen Ziel. Hier steht nachwievor die statistische
Modellierung durch Training im Mittelpunkt. Da sich jedoch in praktischen Anwendungen oftmals kei-
ne gemigend groRe Anzahl an Beispielformen gewinrafit) erzeugen die Autoren atgliche kinstli-

che 2D-Trainingsformen, indem sie den bereits vorhandenen 2D-Beispielformen ohne jeglichen Bezug
zur Realitit ein physikalisches Feder-Masse-System unterstellenMDéale Analysesrlaubt dann die
Generierung neuer Formbeispiele. Alle Trainingsformen zusammen werden anschliel3end einer PCA un-
terzogen. Die wesentliche Leistung des Verfahrens von [CT95] besteht darin, daf3 die Generierung der
zusatzlichen, kinstlichen Formen bei Bedarf automatisch erfolgt. Je wenigexdalishe Formbeispiele
vorhanden sind, desto mehr ataiche Formen werden erzeugt und umgekehrt.

2.3.3 \Validierung — Verfahrensbewertung

Ehe ein Registrierungsverfahren Beizten breite Akzeptanz efirt und in realer klinischer Umgebung

an lebenden Patienten eingesetzt wird, ist die umfangreiche Validierung des Verfahrens unverzichtbar.
Eine leicht nachvollziehbare Anforderung; man denke etwa an digiohéen Folgen einer fehlerhaften

oder ungenauen Registrierung auf die Gesundheit oder gar das Leben des Patienten. In diesem Abschnitt
werden die wichtigsten Kriterien zur Beurteilung der Qudléines Registrierungsverfahrens vorgestellt

und diskutiert.

Das wohl bekannteste Bewertungskriterium ist die mit dem Verfahren erreichbare Genauigkeit hin-
sichtlich der berechneten Transformation. Eine Validierung sollte sich allerdings nicht ausschlieR3lich auf
die Untersuchung von Genauigkeit besoikén, sondern die Beantwortung einer ganzen Reihe weite-
rer wichtiger Fragestellungen beinhalten. Eine enpétride Verfahrensbewertung umfafit die folgenden
Bewertungskriterien [MV98]:

e Robustheit/Stabilét

e Zuverlasslichkeit

e Resourcenbedarf

e Algorithmische Komplexgt
e Prizision

e Genauigkeit

e Teststudien

Ein Verfahrer_l_ gilt als robust oder stabil, falls geringije Veehderungen an den Eingabedaten auch nur
geringfigige Anderungen nach sich ziehen. Zueadlichkeit hingegen bedeutet, dal sich ein Algorith-
mus wie erwartet verhalten soll — vorausgesetzt er wird mit sinnvollen Eingabedaten versorgt. Sowohl
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der Bedarf an Resourcen (Bildgebende Hardwarekomponenten etc.) als auch die Kargileadt Ver-

fahrens sollten in einem vaunftigen Verfaltnis zu dem zu erwartenden Nutzen des Verfahransifie
klinische Anwendung stehen. Die Verfahrenskompbexiiéinhaltet dabei insbesondere auch den Zeit-
bedarf einer Registrierung. Wie lange eine Registrierung dauert, ist gerade dann von entscheidender
Bedeutung, wenn diese intraoperativ, ahline durchgetihrt werden muf3.

Die Begriffe Pazision und Genauigkeit finden in der eingdifjen Literatur oftmals synonyme Ver-
wendung, wenngleich zwischen beiden ein feiner aber entscheidender Unterschied besteht. Maintz und
Viergever definieren RZision alsden typischen systematischen Restfehler, den madiit,ewenn das
Verfahren mit idealen Eingabedaten versorgt wikiv98]. Genauigkeit hingegen ist ein direktes Mafl3
fur den tatachlich zu beobachtenden Restfehleahnénd einer Registrierungssituation. D.ha#son
repasentiert eine Eigenschaft des betrachteten Systems oder Verfahrens, wohingegen sich Genauigkeit
stets auf einen einzelnen konkret durchdefén Registrierungsablauf bezieht.

Unter idealen Umsiriden sollte ein Verfahren jedes der genannten Kriteriedlenf 'Das zu erwar-
ten ist jedoch nicht realistisch. Welchen Kriterien in der Praxis mehr Brisanz beigemessenangtl, h”
letztlich von der betrachteten Anwendung ab und ist im Einzelfall jeweils neu zu entscheiden.

Ublicherweise findet die Validierung eines Registrierungsverfahrens hinsichtidtis®ri und Ge-
nauigkeit auf mehreren unterschiedlichen Ebenen statt:

1. Zurdchst erlaubefieststudien mit synthetischen Eingabedatedie vollséindige Kontrolleuber
sdmtliche EinfluRgoRen eines Systems. Bilddatesnkién simuliert und beliebig manipuliert wer-
den. AuRerdem sind im Falle synthetischer Testdaten die korrekten Transformationsparameter i.a.
exakt bekannt. Das Restfehlerverhalten der Registrierafdigsich daher ideal beurteilen.

2. Phantomstudienbasieren auf speziell angefertigten Modetigérn, die bei Anwendung bildge-
bender Verfahren zu weitgehend realistischem Bildmateuniadefii. Die gesuchten Transformati-
onsparameter sind dabei nicht mehr exakt bekannt. Sie lassen sich aber oftmals mit ausreichend
hoher Genauigkeit indirekt ermitteln — z.B. durch das Einbringen von Marken in das Phantom.

3. Im Rahmen einevorklinischen Anwendung wird das Verfahren entweder an Leichespara-
ten oder bereits an freiwilligen Testpersonen erprobt. Wie bei einer Phantomstudie ist auch hier
das An- bzw. Einbringen von zatlichen Marken roglich, um die gesuchte Transformation
absclaitzen zu khnen.

4. Das letztlich angestrebte Ziel ist dinische Anwendungdes Verfahrens. In einer ersten Erpro-
bungsphase kann dabei jedoch ein alternatives Registrierungsverfahren parallel verwendet werden,
um auch hier eine Validierung zu eoglichen.

2.3.4 Fazit

In den letzten Jahren ist ein deutlicher Trendwechsel auf dem Forschungsgebiet der bildbasierten Opera-
tionsuntersitzung festzustellen: weg von Registrierungsverfahren, die das Einbringetlifier Mar-

ken erfordern und hin zu Verfahren, die ausschlieR3lich auf patientenspezifischen Bildinformationen ba-
sieren. Interessanterweisat#én jedoch die meisten der bereits in klinischer Anwendung befindlichen
Systeme nachwievor zur ersten Kategorie. Dies mag u.a. daran liegen, dal3 sehr vieleffigthenten
Verfahren bisher nichtiber die Phase einer Phantomstudie hinaus gekommen sind. Betrachtet man spe-
ziell die Literatur zur fluoroskopiebasierten Registrierung eines Patienten — das zentrale Themengebiet
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dieser Dissertation —, s@lft auf, dafl3 die Anzahl der Vefféentlichungen hierzu zwar stetig zunimmt,
im Vergleich zu anderen Modaditén aber weit zuickfallt. Angesichts der weiten Verbreitung dieses
Standardgextes verwundert dies zaofist, kann aber damit egkt'werden, dal3 erstin den letzten Jahren
zunehmend Verfahren zur Sensorkalibrierung eines Fluoroskops bekannt wurden.

Vor diesem Hintergrund besteht das zentrale Anliegen dieser Dissertation darin, den Nachweis zu
fuhren, daf? eine hochgmise, intraoperative Patientenregistrierung mit Hilfe eines kalibrierten Fluoro-
skops auch ohne Verwendungristlicher Marken radlich ist — selbst dann, wenn zagtist keine pati-
entenspezifischen 3D-Informationen vorliegen.



2.3 Diskussion bekannter Anétze zur Registrierung
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Kapitel 3

Systemiberblick

In diesem Kapitel werden drei medizinische Hardware-Komponenten vorgestellt, die im Kontext der
vorliegenden Arbeit eine zentrale Rolle spielen (Abb. 3.1).

3.1 Das Rintgenbildverstarker-System (Fluoroskop)

Ein Fluoroskop ist ein mobiles ddhtgengeat, bestehend aus eineoRgenquelle sowie einer Detektor-
Einheit, dem Bildverstiker. Die relative Anordnung von Quelle und Detektor ist starr durch einen C-
formig gektimmten Metallrahmen vorgegeben. Bezogen auf den frei verfahrbaren Sockel des gesamten
Gerndtes besitzt dieser Rahmen jedoch mehrere Freiheitsgrade. Bheatveistellbar sowie bzgl. drei-
er Raumachsen drehbar (Abb. 3.2). Die Detektoreinheit hat den Zweck, einfallemigeRstrahlung
sofort in ein versirktes Videosignal umzuwandeln, welches anschliel3end auf einem Monitor betrachtet
oder durch einen Rechner weiterverarbeitet werden kann. In dieser Bilddarstellung liegt der wesentliche
Vorteil eines Fluoroskops im Vergleich zu herkinlicher Rintgenaufnahmetechnik durch Belichtung
von Photomaterialien: Das Bild ist jeweils sofort sichtbar. Eine manuelle Zwischenbearbeitung sowie
Filmverbrauchsmaterial ist nichbti§. Desweiteren eroglicht eine kontinuierlich aktivierte étitgen-
guelle sogar die Darstellung bewegter Bilder. Die direkte Bildumwandlung besitzt auf der anderen Seite
jedoch auch Nachteile. Die Aafsung der Videobilder ist deutlich geringer. Entsprechendesugitiéi
resultierenden Bildkontrast.

Angelehnt an das Gafimige Design, wird ein mobilesddtgenbildverstikersystem auch oft verein-
facht alsC-Bogenbezeichnét Durch die C-Form wird es oglich, das Geat an einen Operationstisch
heranzufahren, so dal3 sich dierRjenquelle z.B. unterhalb und der Detektor entsprechend oberhalb des
Tisches befindet. Liegt nun ein Patient auf dem Operationstisch, so kann dessen Anatomie entsprechend
durchleuchtetwerden. Die enahnten Freiheitsgrade des @&s erlauben dabei eine sehr frgjigie
Wahl der Aufnahmerichtungen. Ein Chirurg kann dadurch z.B. die relative Lage eines Instrumentes oder
Implantats absdatzen.

Insbesondere bei orthagischen Eingriffen ist ein mobiles Fluoroskop heutzutage intraoperativ als
Bildgebungsmodalitt’ zumeist erste Wahl. Allerdings dienen die damit aufgenommenoatgBribilder

1Im weiteren Verlauf der Arbeit werden die Bezeichnungen Fluoroskopid@hbildversttker-System und C-Bogen syn-
onym verwendet. Dasselbe giltrfdie Begriffe Rontgenbild, -aufnahme und Fluoroskopie-Aufnahme.
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Abbildung 3.1: Operationsszenario: Computer-Tomographiaofperativ), kalibriertes Fluoroskop und
Infrarot-Trackingsystem (intraoperativ)

Abbildung 3.2: Flexibles intraoperativeRtgen mit einem Britgenbildversiiker-System (Fluoroskop)
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in vielen Fllen lediglich einer qualitativen Beurteilung der Situation durch den Chirurgen. Eine quan-
titative Auswertung — z.B. die pZise Vermessung metrischer Adnstie — findet nur selten statt. Ein
Grund hiertir ist, daf3 Fluoroskopie-Aufnahmen signifikante geometrische Verzeichnungseffekte auf-
weisen, die eine direkte @rise quantitative Interpretation des Bildinhaltes ogiith machen. Diese
Verzeichnungseffekte haben vialfige Ursachen, z.B. bewirkt die leicht gelkninte Detektorobewithe
typischerweise eine kissanfhige Verzeichnung des Bildinhaltes. Desweiteren beeinflut das Magnet-
feld der Erde je nach Orientierung des C-Bogens die Flugbahn der Elektronen im Inneren des Bild-
verstirkers mehr oder weniger stark. AuRerdem variiert die zentrierte AusrichtungaeégeRstrah-
lenkegels — ebenfalls in Alaimgigkeit von der C-Bogen-Orientierung —, da sich aufgrund des enormen
Gewichtes der Bildveratker-Einheit der C-Bogen geringdig verwinden kann.

Bildverstarker/
Detektor

(cx: cy)

----—-mssige====l-——- Bildebene

Optisches

Zentrum
(cx: ©y)

I
Optische Achse

z
C X

C Kameraursprung

Ro6ntgenqguelle v

Abbildung 3.3: Idealisierte Kamera-Modellierung eines Fluoroskops

Diese Effekte lassen sich alle durch eine geeignete Sensor-Kalibrierung in den Griff bekommen. Die
Behandlung dieser Verzeichnungs- und Kalibrierproblematik ist jedoch nicht Bestandteil der vorliegen-
den Arbeit. Stattdessen wird in den nachfolgenden Kapiteln jeweils eine Kalibrierung des verwendeten
C-Bogen-Kamerasystems vorausgesetzt. Jadeli€' Patientenlokalisation herangezogene Fluorosko-
pieaufnahme liegt bereits entzerrt vor und wird mit einem Parameterdatensatz assoziiert, der ihr ein
eindeutiges perspektivisches Kameramodell zuordnet. Die Kamera-Modellierung unterteilt sich dabei in
externe und interne Parameter. Die externen Parameter legen die Position und Orientieruagt-der R”
genquelle (Kameraursprung) relativ zu einem fixen Bezugskoordinatensystem fest. Die internen Para-
meter hingegen modellieren die perspektivischen Eigenschaften des Kameramodells durch Festlegung
von Brennweite und optischem Nullpunkt (Abb. 3.3).

Neue Verfahren zur Kalibrierung einesoRgenbildverstiker-Systems sind zentraler Inhalt einer
verwandten, zeitgleich entstandenen Dissertation [BraOOa]. Alle im Rahmen der vorliegenden Arbeit
verarbeiteten Testdateatge, die reale Fluoroskopie-Aufnahmen umfadsentstanden unter Verwen-
dung von Fluoroskopie-Gatén, die mit den dort beschriebenen Verfahren kalibriert wurden. Aus die-
sem Grund bietet Anhang B einen knappéperblick iber Ansatz und Vorgehensweise der Fluoroskop-
Kalibrierung. Dabei stehen zwei Aspekte im Vordergrund, die wesentlichen EinfluR® auf die hier neu ent-
wickelten Verfahren zur Patientenlokalisation besitzen: die erreichbawmsi®ni der Kameramodellie-

%siehe z.B. Abschnitte 5.2.2, 5.5, 6.6 und 7
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Abbildung 3.4: Dreidimensionale Bildgewinnung vororgpérinneren Strukturen durch Computer-
Tomographie (CT)

rung sowie evtl. kalibrierungsbedingte Nebenwirkungen, z.B. verminderte Bildgudirischahkung
der noglichen Aufnahmerichtungenai.”

3.2 Computer-Tomographie

Computer-Tomographie, kurz CT, ist neben der vorgestellten Fluoroskopie ein weiteres Standard-
Verfahren der Radiologischen Diagnostik. Es handelt sich hierbei um eine bildgebende Technik zur Dar-
stellung dinner Querschnittsschichten eines dreidimensionalerpéts. Eine einzelne solche Schicht
wird durch ein zweidimensionales Pixel-Bild ragentiert, wobei ein Pixel eine konstante physikali-
sche Ausdehnung besitzt (z.B4mm x 0.4mm). Da jeder Schicht jedoch auch eine gewisse Dicke
zugeordnet wird (z.B2mm), ergibt sich durch Aneinanderreihung vieler Einzelschichten schlieflich ein
Volumen. Dieses besteht aus einem dreidimensionalen Array rechteckiger Volumenelemente (im Bei-
spiel der GoRe0.4mm x 0.4mm x 2mm). Dieses Volumen wird im folgenden auch als CT-Datensatz
bezeichnet.

In einem Computer-Tomographen wird einerljenquelle auf einer Kreisbahn um den betrachte-
ten Kérper herum bewegt. Auf der jeweils gegéer der aktuellen Position der Quelle liegenden Seite
der Kreishahn wird die abgescheafite Strahlungsintenattdurch entsprechende Detektoren gemessen
und gespeichert. Aus allen Detektormessungen zusanafiesi€h anschliel3end ein gewebespezifischer
Schwdchungswert i’ jeden einzelnen Pixel des Schichtbildes rekonstruieren. Wisrfid komplexe
mathematische Verfahren wie z.B. direkteidRprojektion, Algebraische Rekonstruktion oder diverse
Fourier-Techniken otig [Zon80].

Die berechneten Schaghungswerte werden standaaidig derart auf einen ganzzahligen Bereich
skaliert, so daf? Luft einen Wert von1000, Wasser einen Wert vohhund Knochen in etwa einen Wert
von 1000 erhélt. Diese Normierung bzgl. des linearen Abseloiiingskoeffizienten von Wass$arr s se
wird als HounsfieldSkala bezeichnet, einzelne Werte entsprechend als Hounsfield-Werte bzw. -Units
(HU). Die Umrechnung eines Absclasfiungskoeffizienten, geschieht durch folgende Formel [Goe88,
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Kamera-Anordnung
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Abbildung 3.5: Ein aktives optisches 6D-Trackingsystem erlaubt die Echtzeit-Bestimraungiatier
Positionen und Orientierungen von Objekten, die zuvor mit Infrarot-Leuchtdiodgraperit wurden. Die
linke Aufnahme zeigt das kommerziekd*5008System der Firmamage Guided Technologies (IGT)
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Computer-Tomographie spielt im Rahmen der vorliegenden Arbeit an zwei Stellen eine wesentliche Rol-
le. In Kapitel 5 wird ein neues Registrierungsverfahren vorgestellt, das aus einem vorsegmentierten pa-
tientenspezifischen CT-Datensatmktliche Rintgenbilder generiert, um diese mit realen Fluoroskopie-
Aufnahmen des Patienten zu vergleichen. Ohne den grundlegenden physikalischen Zusammenhang
zwischen Fluoroskopieftitgen und Computer-Tomographieang”dieses Verfahrenbérhaupt nicht
moglich. Das in Kapitel 6 vorgeschlagene Verfahren zur formvariablen Registrierung hingegeigtoen”
explizit kein patientenspezifisches CT. Die dah&idas Formvariationstraining genutzten 3D-Modelle
kdnnen jedoch z.B. durch Segmentation mehrerer bereits vorhandener CTebegangérschiedlicher
Patienten gewonnen werden.

3.3 Echtzeit-Tracking-System

Wenngleich Tracking-Systeme heutzutage noch nicht zur klinischen Standardaustatilerg 26 sind

sie zumindest dort, wo bereits operationsuntgest” Computersysteme innerhalb eines Operationssaals
eingesetzt werden, nicht mehr wegzudenken. Derartige Systeme bietenodieh¥éit, Objekte im
Operationsfeld bzgl. eines Referenz-Koordinatensysterasiga zu lokalisieren und ggf. diaufnli-

che Bewegung der Objekte in Echtzeit zu verfolgen. Die Echttggkeit wird in der Regel dadurch
erreicht, dal3 diese Objekte mit speziellen Marken versehen werden, deren Pdsitiogine entspre-
chende Sensor-Anordnung eindeutig erfal3t werden kann.

In den letzten Jahren wurde im Kklinischen Umfeld eine Vielzahl an Tracking-Systemen ent-
wickelt und getestet, die aufobhst unterschiedlicher Sensor-Technologie basieren: z.B. mecha-
nisch (ViewingWand® [RMo95]), magnetisch (Flock-of-Birds" [GF095]), akustisch (Pegasu¥
[WB97]) und optisch (Flashpoifht/, Optotrak ™ [Cha98]). Am weitesten verbreitet und von mehreren
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Anbietern kommerziell ertlich sind jedoch in erster Linie optische Systeme. Diese erreichen je nach
Qualitét Lokalisationsgenauigkeiten von €abmm [Cha98].

Abb. 3.5 zeigt ein solches optisches Trackingsystem (liikg,shpoint’ ™) und verdeutlicht das
Prinzip (rechts): Eine feste Kamera-Anordnung, bestehend aus drei Infrarot-CCD-Kabexhach-
tet Objekte in ihrem Sichtbereich, die jeweils mit mehreren Infrarotlicht emittierenden Leuchtdioden
(IR-LEDSs) versehen sind. Korrespondenzprobleme werden vermieden, indem ein Steuerrechner die ein-
zelnen IR-LEDs in sehr schneller Folge nacheinander aktiviert. Auf diese Weise ist dem System zu jedem
Zeitpunkt exakt bekannt, welche aktivierte IR-LED die drei Kameras gerade sehen. Wird eine der IR-
LEDs von jeder einzelnen Kamera erfal3t, so kann durch einfache projektionsgeometrische Berechnungen
die 3D-Position der LED relativ zu der Kamera-Anordnung berechnet werden. Wird ein Objekt mit meh-
reren IR-LEDs versehen, die gegenseitig starr angeordnet siral3ssith zuatzlich zu der 3D-Position
eine relative 3D-Orientierung berechnen. Daher spricht man i.a. auch von 6D-Tracking-Systemen.

Die Anwendungsraglichkeiten eines solchen Systems sind wkifj. Z.B. lalt sich die Position
und Ausrichtung chirurgischer Instrumente in Echtzeit verfolgen. Anatomische Landmarken eines Pati-
enten (z.B. Knochenvorspnge) lonnen abgetastet werden. Au3erdem ist egliofi, flir bildgebende
Sensoren, z.B. ein Ultraschallgeérderen relative Position und Orientierung zum Zeitpunkt einer Bild-
aufnahme zu ermitteln.

Im Anwendungskontext dieser Arbeit dient ein optisches Navigationssystem mehreren Zielen:

e \ereinbarung eines statischen Referenz-Koordinatensystamrduioroskopie-Aufnahmerichtung,
Patientenlage und Instrumentpositionen,

Erfassung der Fluoroskop-Orientierung (Sensor-Lage zum Zeitpunkt eorgg&iaufnahme),

Tracking nicht fixierter Knochen nach erfolgter Registrierung (Lageerkennung),

Navigation von Instrumenten,

Experimentelle Genauigkeitsuntersuchungen.



Kapitel 4

Grundlagen der Registrierung

4.1 Problemstellung

Die Kenntnis der Beziehung zwischen medizinischen Bilddaten einerseits unduteliatien Position
chirurgischer Instrumente andererseits ist die entscheidende GrundiadgnfEinsatz eines jeden IGS-
Systems. Die Vorgehensweise zur Bestimmung dieses mathematischen Zusammenhangs zwischen anato-
mischem Bildmaterial oder einem davon abgeleiteten Modell und z.B. einem Echtzeit-Tracking-System,
das die Kontrolle von Instrumenten erlaubt, stellt eine Art Objekt-Lokalisation (vgl. z.B. [Wun97]) dar.
Das Objekt ergibt sich dabei z.B. durch Segmentation aasparativen CT-Schichtaufnahmen. Die
Lokalisation hingegen erfolgt schlielich unter Einbeziehung intraoperativen Bildmaterials. Im medizi-
nischen Umfeld wird eine derartige Lokalisation stetsRagjistrierungoezeichnet.

In [Lav96b] wird ein allgemeingltiger dreistufiger Rahmeruf beliebige Registrierungsverfahren
vorgeschlagen:

1. Definition von Koordinatensystemen sowie von Relationen bzw. Transformationen dieser Systeme
untereinander

2. Ableitung von Referenzmerkmalen sowie die Festlegung dihetichkeits- bzw. eines Fehler-
mafies zwischen den extrahierten Merkmalen

3. Optimierung ded&hnlichkeits- (Maximierung) bzw. FehlermaRes (Minimierung)

Dabei spiegelt Punkt 1 die vorgegebene Situation wieder (welckeupd welche intraoperativen Mo-
dalitaten sind zu bercksichtigen?). Die Punkte 2 und 3 hingegen legen das algorithmische Verfahren zur
Bestimmung der gesuchten Transformation fest.

Die vorliegende Arbeit folgt bei der Beschreibung der diversen Registrierungstechniken konzeptio-
nell diesem Schema.

Definition von Koordinatensystemen und Transformationen

Ziel jeglicher Registrierung ist es, die Transformatibrzwischenk Sp,.o, (z.B. 3D-Modell, CT-Daten

0.8.) UNdK Ssensor zU sclatzen und diese letztendlich in eine Transformation zwisddét,..o, und

K Sgey umzurechnen. Dabei wird® gemeinhin als resultierende Lage des betrachteten Objektes, z.B.
des Femur-Knochens, bezeichnet.

25
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Abbildung 4.1: Definition von Koordinatensystemen und Transformationen

Im vorliegenden Kapitel repisentiert diese Transformatign stets eine Relation zwischelensel-
ben, unveiindertenKnochenstrukturen, die lediglich von unterschiedlichen Sensoren (CT einerseits,
Fluoroskopie/Ritgen andererseits) und i.a. zu unterschiedlichen Zeitpunkteoggrativ bzw. intra-
operativ) erfal3t wurderi” stellt in diesem Fall eine starre Transformation dar. Staruentiche Trans-
formationen lassen sich durch exakt sechs Parameter beschreiben, wobei die ersten drei Rarameter
undt, die Koordinaten eines Translationsvekters: (t,,t,,t.)T definieren. Zuatzlich ernwglicht eine
3 x 3-RotationsmatrixO beliebige aumliche Drehungen. Diese Matrixahgt dabei lediglich von drei
weiteren Parametern ab.

Unter Verwendung dieser Notatioaft sich eine rigide Transformati¢@®, t) zwischen zwei Koor-
dinatensysteme und B folgendermal3en interpretieren: Ein Pulikk , dessen Koordinaten bzgA
definiert sind, kann in einen Punktg, dessen Koordinaten bz@ definiert sind, transformiert werden,
indem folgende Rechenvorschrift angewandt wird:

Pg =0P, +t

Faktisch veandert der Punkt dabei seireuriliche Position — z.B. bzgl. eines beliebigen dritten Koordi-
natensystems — nicht. Durch den SystemwechselArarachB andert sich lediglich didlickrichtung
aus der dieser Punkt gesehen wird.

Die drei Parameter des Translationsvektorsind bereits eindeutig interpretierbar. Aufgrund der
redundanten Darstellung der drei rotatorischen Freiheitsgrade der rigiden Registrierung in Form einer
3 x 3-Matrix gilt dies aber nichtdf die umliche Orientierung. Hier gibt es eine Vielzahl an verschie-
denen Verfahren zur Ableitung von drei Parametern aus einer Rotationsmatrix bzw. deren Konstruktion,
ausgehend von drei gegebenen Parametern.

Eine nogliche und hufig genutzte Darstellung ist die sogenannte Euler-Winkel-Darstellung
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(o, B,7y). Zwischen dieser Darstellung und der Rotations- bzw. Orientierungsmatrix besteht folgender
Zusammenhang:

cos -y cos —sin~ycos 3 sin 8
0= cosysinfsina +sinycosa —sinysinfsina + cosycosa —cosfsina
—cosysinfScosa+sinysina  sin+ysin 3 cos a + cosysin a cos 3 cos «

Eulerwinkel lassen sich als Hintereinanderaihsting dreier Drehungen um die, diey- und schlie3lich
um diez-Achse interpretieren:
O = 0:(7)0y(8)Og(a)

Diese Darstellung ist minimal. lhre Verwendung bringt aber zwei schwerwiegende Probleme mit sich:
Zum einen sind die einzelnen Matrix-Koeffizienten hochgrad nicht-linear, zum anderen ergebem sich f~
B = —n/2 Singularititen, d.h. die Darstellung ist an diesen Stellen nicht differenzierbar [Lav96b]. Eine
Darstellung, die die beiden genannten Nachteile nicht besitzt, sind sogenannte Einheits-Quaternionen
[FH86, Hor87]. Dabei handelt es sich um vier-dimensionale Vekterea (¢o ¢ gy q.)", wobei die
folgenden Nebenbedingungenéif$ein missen:

g >0 4.1)

und
G+at+a+a=1 (4.2)

Unter diesen beiden Vorraussetzungen existiert zwischen einer Rotations@atnd einem Einheits-
Quaterniong ebenfalls ein eindeutiger Zusammenhang:

B+a—a -0 20wy —90) 2049+ qoqy)

O=1| 2(qqy+q4:) a5 —-daz+a—da 2(ayq — Gogz)
2(920: — 00y) (49> +G09x) 96 — 9z — 4y + 4
4z49> — 404y qyq> T 404z 9 — 49 — 4y T q;

Es féllt auf, dal? sich die einzelnen Elemente der Matrix auf einfache Art und Weise ableiten lassen.
Diese Darstellung verhindert zudem das Auftreten von Singaterit"Leider ist sie aber nicht minimal
(4 Parameterut drei Freiheitsgrade), wodurch sich in Zusammenhang mit den einzuhaltenden Neben-
bedingungen (Gl. 4.1 u. 4.2) Probleme beim Einséoicher Minimierungsverfahren ergeben. Derartige
Verfahren variieren intern i.a. allgbérgebenen, freien Parameter uralmi§ voneinander, ohne dabei
auf eventuelle Randbedingungen zu achten. Die Verwendung von Einheits-Quaternionen zur Rotations-
reprasentation macht es daher erforderlich, nach jedem Minimierungsschritt die resultierenden vier Pa-
rameterqy, ¢, g, Undgq, entsprechend der Nebenbedingungen zu normieren.

Diese Probleme im Zusammenhang mit Eulerwinkeln bzw. Einheits-Quaternionen lassen sich umge-
hen, falls stattdessen — [Lav96b] folgend — eine Repntation verwendet wird, die erstens minimal ist
und zweitens keine Singulaatieén aufweist. Die Orientierung wird hierzu durch Definition einer einzel-
nen, beliebig orientierteratimlichen Rotationsachse beschrieben, die durch den \Vektofr,,r,,r,)
reprasentiert wird, wobei die Norm dieses Vektors den stets positiven Drehwinkel diese Achse
festlegt [Lav96Db].

Diese Darstellungdidt sich aus einer Rotationsmat€ixdirekt bzw. aus ihrer Quaternion-Regen-
tation wie folgt ableitefx

Die Spur einer Matrix bezeichnet die Summe ihrer Diagonalelemente, d.h®purX_ oi;.
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1
cosn = i(Spur(O) -1) (4.3)
r ¢/ (2 + @ +a2)
=1 | = a/ (qﬁ + q; + qz) (4.4)
!
" ¢ / (2 + a2 +d2)
r/
r= nm (4.5)

In dieser Arbeit findet jede der drei Rggentationen Anwendung. Die konkrete Auswabhl erfolgt dabei
je nach Zielsetzung degérgeordneten Verfahrens bzw. den Einanktingen spezieller Optimierungs-
algorithmen. In den entsprechenden Abschnitten wird jeweils auf dialgeOrientierungs-Reasén-
tation explizit hingewiesen.

Ableitung von Referenzmerkmalen

Nachdem entsprechend der obigen Aumstingen Koordinatensysteme festgelegt wurden und insbeson-
dere zwischerK Sp,.op, UNd K Ssensor €in€ Transformation definiert wurde, ist estig; in beiden Sy-
stemen korrespondierende Referenzmerkmale zu extrahieren.

Die Art der ausgeafilten Referenzmerkmale unBihnlichkeits- bzw. Fehlerfunktionen (siehe
nachster Abschnitt) stellen i.a. delerzstick eines Registrierungsverfahrens dar [Lav96b]. Beide eignen
sich daher ideal als Sakdselkriterien zur Klassifizierung von Registrierungsverfahren. Entsprechend
lassen sich die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Registrierungstechniken einteilen. Sie verwenden
die nachfolgend aufgefirten Referenzmerkmale:

¢ In Kapitel 5 wird auf die explizite Ableitung einer Menge von Referenzmerkmalen in den beiden
Koordinatensystemen verzichtet. Stattdessen dienen die jeweiligen Bilddaten selbst implizit als
Merkmale: paoperativ CT-Abschachungswerte und intraoperativ die Inteatgty der Bildpunkte
der Fluoroskopieaufnahmen.

e Kapitel 6 definiert paoperativ die Oberdichenpunkte eines formvariablen, d.h. deformierbaren
Knochenmodells, das nicht notwendigerweise patientenspezifisch sein muf3, als Referenzmerkma-
le (K Spre0p). Intraoperativ dienen Konturpunkte von Knochensilhouetten, die in den Fluorosko-
pieaufnahmen segmentiert wurden, als Merkm&& €., sor).-

Auswahl und Optimierung des gevahlten MalRes

Stehen die in beiden Koordinatensystemen definierten Referenzmerkmale einmal fest, so besteht — unter
der Voraussetzung bekannter Korrespondenzen der Merkmale untereinandernetdte Schritt darin,
eine Funktion zu definieren, die ein Fehler- odénlichkeitsmal zwischen den jeweiligen Merkmalen
reprasentiert. Wie auch bei der Auswahl der verwendeten Referenzmerkmale gibtdéssE Funktion
eine Reihe mglicher Definitionen (vgl. z.B. [Lav96b]).

Die Begriffe Referenzmerkmal und Optimierungsmalf3 erlauben die nachfolgende allgemeine Defini-
tion derRegistrierung
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Definition 1 (Registrierung)

Zwei Koordinatensystem& Sp,.op, Und K Ssensor 9elten als gegenseitigegistriert falls eineAhnlich-
keitsfunktion (bzw. Fehlerfunktion), die auf einer Menge korrespondierender Merkmale in beiden Syste-
men basiert, maximal (bzw. minimal) wird. Der Vorgang der Optimierung (Maximierung bzw. Minimie-
rung) selbst wird aldRegistrierungbezeichnet.

In dieser Arbeit kommen ausschlieRlich Fehlerfunktionen — kdimalichkeitsmaRe — zum Einsatz. Die
jeweilige Auswahl der unterschiedlichen Funktionen sowie deren Optimierung wird in den entsprechen-
den Abschnitten (in erster Linie 5.3.2 und 6.5.2) aslich vorgestellt und motiviert.

4.2 Initialisierung

Viele der in Kapitel 2 diskutierten Registrierungsmethoden basieren auf der Optimierung nicht trivialer,
hochdimensionaler Fehler- od&hnlichkeitsfunktionen. Da derartige Funktionen neben dem in der Re-
gel gesuchten globalen Optimum meist eine Vielzahl an lokalen Optima besitzen, ergibt sich bei einigen
Optimierungsalgorithmen das Problem, daf? die berechretarlg' von Startbedingungen alolgiig ist.

In den weiteren Ausftirungen dieses Abschnitts wird Optimum ohne Bemckung der Allgemeinheit

stets mit Minimum gleichgesetzt.

Solche unerwiischten lokalen Minima, die eine Registrierung scheitern oder zumindestziggr”
werden lassen,dqinen auf der Basis experimenteller Erfahrung im klinischen Umfeld qualitativ in zwei
Klassen unterteilt werden [Lav96b]:

Die erste Art tritt in der Regel in hoheradifigkeit und jeweils sehr nahe am globalen Minimum auf.
Solche lokalen Minima zeichnen sich zudem dadurch aus, dal3 sie — global gesehen — oft nurgigringf”
hoherliegen als das gesuchte globale Minimum. Die Erkennung und Behandlung solcher Minima gestal-
tet sich i.a. sehr schwierig. Da die Ursacheifir Auftreten aber fast immer in einer schlecht géén
Diskretisierung der zugrundeliegenden Daten — z.B. eines @bbkeiimodells — zu suchen ist, lassen sie
sich mit entsprechender Sorgfalt oft vermeiden.

Die zweite Art umfal3t Minima, die in starker Abhgigkeit von der Form des zu registrierenden
Objekts vereinzelt, isoliert und meist in gro3er Entfernung zum globalen Minimum auftreten. Solche
Minima lassen sich leicht anhand eines signifikanbhtli Restfehlers erkennen. Auch ihre Vermeidung
ist im medizinischen Umfeld oftmals aglich, da in den meisten realistischen Anwenduallsifia-
priori-Wissenuber die gesuchte Transformation vorhanden oder doch zumindest leicht bestimmbar ist.
Solches Vorwissen kann in Form einer geeigneten Initialisierung der Start-Parameter Verwendung finden.

Registrierungsalgorithmen, bei deren zugrundeliegender Optimierungsfunktion mit isolierten lokalen
Minima zu rechnen ist, sind daher meist nach einem zweistufigen Ansatz aufgebaut:

1. Bestimme eine approximative Transformation (Initialisierung)

2. Verfeinere bzw. verbessere die gefundensurig aus 1 (Optimierung)

Ob ein konkretes Verfahren in einem Minimum der zweiten Kategsteeken bleihthdngt direkt von
dessen Konvergenzradius ab. In der Theorie gibt ein Konvergenzradius an, wie weit die initiale appro-
ximative LGsung (Schritt 1) von der globalerokling maximal entfernt sein darf, um den Algorithmus
(Schritt 2) vor einemAbgleitenin ein lokales Minimum zu bewahren. In der Praxis lassen sich solche
Parameter-Schranken analytisch aber nur schwer bestimmen, da die Lage urabAngpokaler Mi-

nima neben der Art der Fehlerfunktion eben auch sehr stark von der Form des ObjekiegtaBhien
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Ausweg bietet die experimentelle Absthling des Konvergenzradius’ anhand von Prototypen bestimm-
ter Objektklassen, wie z.B. proximaler/distaler Femur, Lendenwirbel u.s.w. largipKeit von diesen
Erkenntnissen kann damér die Eignung oder Nicht-Eignung eines Initialisierungsverfahrens entschie-
den werden, sofern dessen Fehlertoleranzen bekannt sind.

Wenngleich die meisten Registrierungsverfahren konzeptionell nach dem beschriebenen zweistufi-
gen Prinzip organisiert sind, so gibt es durchaus vielversprechendez&nslie eine der eigentlichen
Registrierung vorgeschaltete Suche nach einer approximativsmngiiberflissig machen. Ein Beispiel
hierflr findet sich in [GBSN97]. Das durch die Autoren vorgeschlagestricted surface matching
Verfahren kombiniert ein hediliches Oberfichen-Matching — abgetastete Olsfienpunkte werden
mit einer bekannten Obeaithe zur Deckung gebracht — mit einem Landmarken-basierten Ansatz. Als
Landmarken dienen hierbei anatomisch eindeutige, markante Punkte am Knochen, deren intraoperati-
ve Erfassung durch Abtastung zumindest approximativ steigliol’ist. Die Korrespondenzen dieser
abgetasteten 3D-Hilfspunkte mit entsprechenden 3D-Punkten am &zherfinodell sind dabei explizit
bekannt, woraus sich bereits eine Transformation bereclafiefiHiS93a, BM92]. Wie die Bezeichnung
Hilfspunktebereits andeutet, haben diese Punkte aber keinen direkten Einflu3 auf das Registrierungser-
gebnis. Sie (bzw. die damit definierte Transformation) dienen lediglich dazu, das verwendete Minimie-
rungsverfahren auf die Suche naabslihgen in der Blfie des globalen Minimums zu besahkén.

Die vorliegende Arbeit folgt jedoch dem weiter oben beschriebenen zweistufigen Ansatz, d.h. der
Trennung zwischen Initialisierung und Optimierung. Daher werden nachfolgend mehrere praktikable In-
itialisierungsanatze fir die im Rahmen dieser Arbeit im Vordergrund stehenden Algorithmen zur Regi-
strierung der beiden Modaditén Fluoroskopie (intraoperativ) und Computer-Tomographeofmiativ)
vorgestellt und diskutiert.

Im Gegensatz zu der eigentlichen Registrierung, d.h. den Optimierungsverfahren, muf3 dabei letzt-
endlich keine der vorgeschlagenen Initialisierungen die anvisiestadtoi aufweisen. Es gegt bereits
eine grobe Transformation zu sthén, die gewafirleistet, dal3 die Konvergenz der nachfolgenden Opti-
mierung sichergestellt ist.

In den folgenden Abschnitten werden drei unterschiedliche Initialisierungstechniken vorgestellt, die
im Rahmen dieser Arbeit erfolgreich eingesetzt wurden. Das erste Verfahngckbiehtigt die beson-
dere Aufnahmesituation innerhalb eines OP-Saals, indem dem OP-Team eine der Aufnahmerichtungen
relativ zu dem Patienten grob vorgegeben wird. Die zweite Technik basiert aufasgrepativen Fest-
legung anatomisch markanter 3D-Punkte, deren korrespondieremdgdRbildpunkte intraoperativ be-
stimmt und zugeordnet werden. Schlief3lich wird ein weiteres Verfaheseptiert, das eine interaktive
Plazierung eines virtuellen Objektmodells vorsieht.

4.2.1 \Vorgabe einzelner Aufnahmerichtungen

Die Grundidee dieses ersten Initialisierungsverfahrens ist einfach und wirkungsvoll zugleich. Sie besteht
darin, bei der Akquisition der einzelnen Fluoroskopieaufnahmen aus unterschiedlichen Richtungen min-
destens eine standardisierte Aufnahmesituation zuckeichtigen. Ausgehend von dieser Aufnahme
konnen alle @it die anschlieBende Registrierung begten Transformationsparameter gestzhiverden.
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Abbildung 4.2: Vier verschiedene ddlichkeiten tir die relative Positionierung von Patient und C-Bogen
(Vorgabe orthogonaler Aufnahmerichtungen)

Verfahren

Die entscheidende Voraussetzung flie vorgeschlagene Technik ist, dal’ die Aufnahmerichtibay-"

haupt beeinflul3t werden kanrudie meisten Situationen aus dem Gebiet@emputer-Visionspeziell

dem Forschungsbereich der Objekt-Erkennung und -Lokalisation, ist dies gerade nicht der Fall. Hier gilt
es u.a., Objekte zu erkennen, die beliebige Orientierungen und Positionen einneimmen k'und das
oftmals autonom, d.h. sie unterliegen nicht der direkten Kontrolle des Kamerasystems bzw. des Anwen-
ders.

Im krassen Gegensatz hierzu liegt im klinischen Umfelthvend einer Operation eine besondere
Situation vor. Zum einen liegt der Patient in jedem Fall in einer vordefinierten Art und Weise auf dem
OP-Tisch. Dasselbe giluf'die pdoperative Erstellung des patientenspezifischen CTs. Zum anderen
besitzt das OP-Team natich die Mdglichkeit, den verwendeten C-Bogen im Rahmen der Gegebenhei-
ten vor Ort weitestgehend frei zu positionieren und orientieren. Von sich aus bevorzugt ein Arzt dabei
je nach durchleuchtetemdfperbereich stets bestimmte orthogonale Aufnahmerichtungentareal,
medial, anterior-posteriori (APy.a., um seineatimliche Interpretation der Bilder nicht ustig zu er-
schweren. Im Hinblick auf eine konturbasierte Registrieruabler’ genau diese Aufnahmerichtungen
interessanterweise in den meisteall&i zu den wenigen gut zu verarbeitenden Ansichten einer Ziel-
struktur. Insbesonderenf Wirbel gilt, daf3 die meisten Ansichten aufgrund von Selbstlappung bzw.
Uberlagerung mit benachbarten Knochenstrukturen nur schwer interpretierbar sind.

Es bietet sich an, eine dieser intuitiven AufnahmerichtungerGalsdstellungzu wahlen, von der
ausgehend die initialen Transformationsparameter géxichierden &innen. Diesérundstellungdes
Rontgenbildverstikersystems definiert sich wie folgt: Der Bildvendtér wird erstens parallelbéer dem
OP-Tisch positioniert, so daf? die virtuelle Achse zwischen dertgEnquelle unter dem OP-Tisch und
dem Bildversérker/Detektor den Tisch in etwa senkrecht schneidet. Zweitens wird die Orientierung des
Bildverstirkers bzgl. dieser virtuellen Achse derart gét,"dald die resultierenden Bildachsen deatR "
genbildes mglichst parallel zu den Tischkanten verlaufen. Bzgl. des auf dem OP-Tisch befindlichen
Patienten ist die Grundstellung jedoch noch nicht eindeutig, da dieser erstens entweder auf dem Bauch
oder dem Rcken liegen kann (je nach Art der geplanten Operation) und sich zweiten®dgeRbild-
verstrker wahlweise rechts oder links des OP-Tisches befindet. Daher ist es komfortabel und sinnvoll,
anstatt einer einzelnen strikten Vorgabe, eine begrenzte Auswahbglichen initialen, zueinander or-
thogonalen Aufnahmerichtungen bzgl. des Patienten anzubieten. Es kommen insgesarmalievier F~
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Frage (Abb. 4.2).

Die beschriebene Grundstellung legt aahst lediglich die drei rotatorischen Parameter fest. Die
restlichen drei translatorischen Freiheitsgrade werden durch die folgenden beiden Forderungen be-
stimmt:

¢ Der Bildwandler wird parallel zum OP-Tisch so positioniert, daf3 der Schwerpunkt des Zielobjektes
in der Mitte des Bildes zu liegen kommt,(~ ¢, ~ 0).

e Die Hb6he des Bildwandlers wird auf eine Standaridé bzgl. des OP-Tisches eingestellt &
tfix)-

Eine Initialisierung mit der vorgestellten Technik ist einfach zu realisieren. Sie erfordert weniger Fach-
wissen als vergleichbare Aaitgée und es ist insbesondere keine Interaktion am OP-Compiigy sieht
man von der Auswahl der Grundstellung ab.

In den bisherigerUberlegungen wurden zwei Punkte auRer Acht gelassen, deseperstive Be-
achtung aber entscheidend flen praktikablen intraoperativen Einsatz der vorgestellten Initialisierungs-
strategie ist.

e Die Lagerung des Patienteratwend der Computer-Tomograhie muf3 standardisiert sein, d.h. er
sollte z.B. in derselben Position und Orientierung wiatep'auf dem Operationstisaescannt
werden. Ansonsten sct eine Initialisierung der beschriebenen Art intraoperativ fehl oder wird
zumindest sehr ungenau.

e Wahrend der Kalibrierung desoRtgenbildverstikers mufld darauf geachtet werden, daf? die Aus-
richtung der Bildachsen orthogonal auf die physikalische Geometrie des C-Bogens abgestimmt
wird. Die Achsen sollen genau dann parallel zu den beiden OP-Tischkanten verlaufen, wenn
der C-Bogen so positioniert wurde, daf3 die durch die C-Form aufgespannte virtuelle Ebene den
OP-Tisch senkrecht schneidet und zuraeren der beiden Tischkanten parallel &eft.” Durch
das Geat selbst und dessen Videoausgang ist dies nicht von vornherein garantibrendl der
Bild-Entzerrung im Rahmen der Kalibrierung kann dies aber in Form eines rotatorischen Offsets
benicksichtigt werden.

Prazision

Wie in den Voriberlegungen zu diesem Abschnitt bereitaetdit, ist es wichtig, i ein konkretes In-
itialisierungsverfahren zu wissen, wie nahe die damit gazth Transformation der wirklichen Lage der
Zielstruktur bereits kommt bzw. wie weit sie bei korrekter Anwendung maximal davon abweight. F~
das vorliegende Verfahren ergaben sich experimentell folgende Erkenntnisse (Abb. 4.3):

e Orientierung:
Die beiden Winkeh: und $ lassen sich unproblematisch auf die gmschten Werte von jeweil¥
einstellen. Hierit ist an handel#lichen C-Bogen-Systemen an der entsprechenden Achse eine
Skala vorhanden. Die Achsen lassen sich alszige in Nullstellung arretieren. Es ergeben sich
minimale Restfehler von maximaP bis 2°. Fir den dritten Winkel dllt die Unsicherheit gf3er
aus:dvy < 5°. Dies héngt damit zusammen, daflicherweise zwar auch hier eine Nullstellung
existiert, diese aber aufgrund der Geometrie desatésrbzgl. des C-Bogen-Sockels definiert ist.
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Abbildung 4.3: Definition von Unsicherheitsbereichen bei der Relativ-Positionierung des C-Bogens

Dieser Sockel ist im Raum frei verfahrbar, was daabrf,; dal3 eine perfekte Stellung oft nur
schwer erreichbar ist.

e Translation:
Die Initialisierung der Translation durch entsprechende Positionierung des C-Bogens ist proble-
matischer. Der Grund hiarf ist, daf3 die Translation bzgl. des Schwerpunktes der betrachteten
Teilstruktur im CT definiert ist. Insbesondere im Falle von Femur oder Tibia wird oftmals kein
komplettes CT erstellt. Zumindest wird in der Regel kein valstiges Oberfichenmodell des
Knochens rekonstruiert, da dieser mit Hilfe des C-Bogens sowieso nie komplett in einer Aufnahme
erfasst werden kann. In diesem Fall bezieht sich die Translation auf den Schwerpunkt des partiel-
len Modells, wodurch eine prise Einschatzung durch das OP-Personal deutlich erschwert wird.
Ein Wirbel hingegen kann bzgl. seiner Verschiebunty,irundt, -Richtung relativ genau gesatzrt
werden, sofern er nicht mit einem seiner Nachbarwirbel verwechself:witg ~ dt, ~ 10mm.
Die Richtungt, hingegen, d.h. der Abstand des Wirbels zonRjenquelle, unterliegt einerafse-
ren Unsicherheitdt, ~ 50mm.

Tabelle 4.1 fal3t die experimentell bestimmten maximalen Restfehler bei Verwendung der vorgestellten
Initialisierungsmethode nochmals in Adofgjigkeit repaSentativer Knochenstrukturen zusammen.

4.2.2 Verwendung anatomischer Details

Die Ausnutzung diskreter, anatomisch markanter Details eines Knochens zum Zwecke der \Vor-
Registrierung (Initialisierung) ist nicht neu (siehe z.B. [Str97]). Gherfgreifende Gemeinsamkeit anson-
sten unterschiedlicher Aaie besteht darin, zaolist markante Punkte des Patientenknocheasppr”

2Dieser Faupax einer Verwechslung ist nicht zu unteatszei. Durch den besamikten Blick des Riitgenbildes sind jeweils
nur wenige Wirbel auf einmal zu sehen. Benachbarte Wirbel weisen natafgeimé sehafinliche Anatomie auf und sind daher
selbst durch einen fachamhischen Blick in einer Fluoroskopieaufnahme oft nicht zweifelsfrei zu unterscheiden.
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Anatomische Struktur o« g 7 trity t,

Femur, proximal 20 6° 13° |41 mm 74 mm
Femur, distal 4° 5% 10° | 38 mm 59 mm
Tibia, proximal 3° 5% 122 | 27mm 62 mm
Wirbel (L2) 32 3% 15° | 12mm 61 mm

Tabelle 4.1: Experimentell bestimmte, maximale Restfehler bei einer Initialisierung durch Vorgabe einer
Aufnahmerichtung (vgl. Abb. 4.3 (Seite 33)

rativ zu definieren (z.B. innerhalb eines CT-Datensatzes) und dieselben Pualdeispaoperativ unter
Verwendung einer anderen Signalgeber-Modal{Fluoroskopie, IR-Trackingsystem) zu erfassen und
einander eindeutig zuzuordnen.

Die in dieser Arbeit angewandten Verfahrensvarianten, deren Probleme sowie die damit zu erreichen-
de Pazision einer Initialisierung werden im folgenden vorgestellt und diskutiert.

Verfahren

Abbildung 4.4: Definition anatomischer Landmarken

Nahezu jeder menschliche Knochen besitzt eine Reihe eindeutiger anatomischer Details, wobei an
dieser Stelle lediglich punktbasierte Obacdiienmerkmale betrachtet werden, d.h. Details auf der Aul3en-
seite eines Knochens, mit denen sich jeweils ein eindeutiger einzelnesespativer Punkt assoziieren
lakt. Beispiele hietfi” sind die Dorn- und QuerfortZe von Wirbeln, die Walzewaker eines distalen
sowie die beiden Rolligel eines proximalen Femurs (vgl. Anhang A). Im Sinne der Punkt-Assoziation
ungeeignete anatomische Merkmale hingegen sind z.B. der Hals und die patellarachaudiries Fe-
murs.

Die manuelle, interaktive Definition der anatomisch markanten Punkte erfolgt in dieser Arbeit stets
bzgl. eines zuvor aufgenommenen patientenspezifischen CT-Datensatzes (Abb. 4.4). Entsalvadéend ~
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Abbildung 4.5: Interaktive Definition von Bildpunkten, die jeweils einer der zuvor definierten 3D-
Landmarke entsprechen

Auswabhl von Details ist dabei, dalR sich entweder die Projektionen der markanten Punkte innerhalb der
spater aufzunehmendenoRtgenaufnahmen eindeutig wiederfinden lassen oder alternativ diese Punkte
intraoperativ freigelegt und z.B. mit Hilfe eines optisdbeiwachten Zeigers abgetastet werdenrien.

Fur die intraoperative Aquisition der goperativ definierten Merkmale kommen im Rahmen des
Szenarios dieser Arbeit drei unterschiedliche Varianten in Betracht:

e 2D-3D, Fluoroskopie (Einzelaufnahme)Die mit den definierten Landmarken korrespondieren-
den Bildpunkte innerhalb eines aufgenommenen Fluoroskopie-Bildes werden interaktiv markiert
und entsprechend zugeordnet. Auf der Basis von mindestens vier 2D-3D-Korrespondenzen (Bild-
punkt (2D), CT-Merkmal (3D)) d3t sich anschlieRend eine initiale Lagesehihg berechnen
[DeM92]. Dabei gilt es zu beachten, dal} die ausgjdten 3D-Merkmalspunkte nicht koplanar
sind, d.h. nicht in einer gemeinsamen Ebene liegen.

e 2D(3D)-3D, Fluoroskopie (mehrere Aufnahmen):
Die Verwendung mehrerer statt einer einzelnen Fluoroskopie-Aufnahme erlaubt eine stabile Ini-
tialisierung auf der Basis von 3D-3D-Korrespondenzen, vorausgesetzt, es finden sich mindestens
drei anatomische Merkmale, die sich jeweils in mindestens zwaidenbildern eindeutig (inter-
aktiv) identifizeren lassen.uf’je zwei Bildpunkte in unterschiedlichen Aufnahmen, die jedoch
demselben anatomischen Merkmal entsprectat,dich mittels Triangulierudgein zugebtiger
3D-Punkt bestimmen.

Liegen drei auf diese Weise berechnete 3D-Punkte vor, so kann nach eindeutiger Zuordnung zu
den entsprechenden anatomischen 3D-Punkten innerhalb des CT-Datensatzes eine initiale La-
gesclatzung geschlossen bestimmt werden. Der in [HS93a] beschriebene liresanegsansatz

liefert stabile brauchbare Ergebnisse, solange die interaktiv markierten Bildpositionen nur schwach
verrauscht sind, d.h. sehrgziSe bestimmt wurden, und solange ggerd Korrespondenzen ver-
wendet werden. Ist dies nicht der Fall, so sind aufwendigere Verfahren, auf Quaternionen oder
nichtlinearen Optimierungsaaizéen basierend, zu bevorzugen [HS93b].

SRaumlicher Schnitt der mit den beiden Bildpunkten korrespondierenden Sichtgeraden im jeweiligen Kamerakoordinaten-
system.
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e 3D-3D, IR-Trackingsystem:
Steht ein IR-Trackingsystem zur Vadgiing, so kihnen die anatomischen Merkmale intraopera-
tiv mit Hilfe eines getrackten Zeigeinstrumentes abgetastet werden. Voraussetzungisiedi
die anvisierten Stellen zuvor entsprechdrelgelegtwurden. D.h. es kommen von vornherein
nur Details in Frage, die durch dasaffméte Operationsfeld problemlos erreichbar sind. Im Falle
einer Wirbelsiulen-Operation sind z.B. bei gifrietem Ritken lediglich die Dorn- und Gelenks-
fortsdtze einzelner Wirbel frei zagiglich. Allgemein gilt, dal? bei vielen operativen Eingriffen nur
sehr wenige Details eines Knochens zum Vorschein kommen und sich direkt abtasten lassen. Der
Grund hiertir ist einleuchtend: Das Operationsfehllf'auf der einen Seite so gro3 aus wig f~
die Durchfihrung des Eingriffs otig, auf der anderen Seite aber gleichzeitig auch so klein wie
moglich — nicht zuletzt, um nachfolgende Komplikationen zu vermeiden bzw. gering zu halten.

Fur jedes erreichbare Obeaxflfiendetail des betrachteten Knochensugeein einzelner Abtast-
punkt, so dal3 die intraoperative Aquisition der 3D-Punkte sehr schnell vonstatten gehen kann. Die
Bestimmung der initialen Lagesatzung erfolgt anschlieBend auf dieselbe Art und Weise wie im
letzten Punkt beschrieben [HS93a].

Prazision

Mehrere experimentelle Untersuchungen zur Beurteilung der erzielbaagisiBn’ unter Verwendung
der zuvor beschriebenen Verfahrensalternativen ergaben die nachfolgend zusammengefaliten Resultate.

Tabelle 4.2 fal3t die erzielten Ergebnisse zusammenazhst &llt auf, dal3 die beiden ersten Varian-
ten (2D/3D und 2D(3D)/3D)ui einen proximalen Tibia-Knochen nicht eingesetzt wurden. Der Grund
hierflir ist, dal3 dieser Knochen zu wenige punktbasierte anatomische Merkmale besitzt (vgl. Anhang A),
die in einer Fluoroskopieaufnahme zweifelsfrei undzisé zu lokalisieren sind. Eirghiiliche Situati-
on ist flir ein distales Femurende gegeben. Hier bieten sich nur wenige Merkmale an (z.B. beide Wal-
zentocker (Epicondylus lateralis/medialis), vgl. Anhang A), die zumindest aus speziellen Richtungen
(lateral, AP) auch im Britgenbild eindeutig markierbar sind. Aus diesem Grund ist die erste Verfahrens-
variante prinzipiell anwendbar, die zweite hingegen nicht, da sich bei Betrachtung aus unterschiedlichen
Richtungen i.a. nicht dieselben 3D-Merkmale in den einzelnen Fluoroskopieaufnahmen markieren las-
sen.

Alle drei Verfahrensvarianten liefern durchwegs €tien L2-Wirbel bessere Ergebnisse alsdinen
der drei Stabknochen der unteren Extrext@ti. Diese Erkenntnis ist intuitiv veasitlich, da Wirbel
durch ihren Aufbau bereits eine Vielzahl an puoktfiigen anatomischen Landmarken besitzatie
sich eindeutig erkennen und zuordnen lassen (vgl. Anhang A).

Es gilt zu beachten, daR die in der Tabelle zusammengefaliten Angaben maximaler Restfehler ex-
perimentell ermittelt wurden und keinen Anspruch auf Festlegung einer maximalen Fehlerobergrenze
erheben kinen. Letzten Endes wird die in der Praxisdatsdich zu erreichende &zision im Einzelfall
stets von der Bildquattf, den Aufnahmerichtungen sowie in hohem Mal3e von den Anwendereinga-
ben zur Markierung der anatomischen Merkmale in den einzelnen FluoroskopiebildemgabhDie
Tabelle dient lediglich der Bereitstellung ragentativer Anhaltspunkte zur Orientierung.

“Insbesondere die jeweiligen Enden der diversen Dorn- und Gelenksfortsatz-Strukturen bieten sich hier an.
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Anatomische Struktuf Ar | At
2D/3D, einzelne Fluoroskopie
Femur, proximal 17° 14 mm
Femur, distal 12° 19 mm
Tibia, proximal — —
Wirbel (L2) 11° 9 mm
2D(3D)/3D, mehrere Fluoroskopien, Triangulierupg
Femur, proximal 10° 20 mm
Femur, distal — —
Tibia, proximal — —
Wirbel (L2) 20 15 mm
3D/3D, IR-Trackingsystem, Abtastung
Femur, proximal 11° 13 mm
Femur, distal 19° 18 mm
Tibia, proximal 12° 24 mm
Wirbel (L2) 7° 9 mm

Tabelle 4.2: Experimentell bestimmte, maximale Restfehler bei einer Initialisierung durch interaktive
Zuordnung anatomischer Merkmale

4.2.3 Manuelle Modell-Plazierung

Abschlie3end soll ein drittes Initialisierungsverfahren vorgestellt werden, welches zwar einerseits die
aufwendige Interaktion eines gigtén Benutzers am OP-Computer erfordert, andererseits aber auch gute
Ergebnisse zu liefern vermag.

Verfahren

Liegt von der zu registrierenden Knochenstruktur des Patienten ein dreidimensionales Modell vor, so
lalt sich dieseauf'gegebene Lageparameter durch Projektion jeder Fluoroskopieaufnddamageérn.
Erfolgt die Berechnung der Projektion dabei in Echtzeit, kann ein Benutzer die Auswirkungheier
rung der einzelnen Parameter auf die QaaligrUbereinstimmung in allen Aufnahmen sofort interaktiv
kontrollieren. Die sukzessive \@nderung der Parametethit letztlich zu einer initialen Transformation.
Prinzipiell eignet sich diese Vorgehensweige héide im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Regi-
strierungstechniken. Zwar verzichtet die in Kapitel 5 vorgestellte in@sbi#iSierte Registrierung expli-
zit auf eine Modellbildung. Der dort stattdessen genutzte CT-Datensatz mul3 jedoch vor seiner Verwen-
dung durch eine grobe Segmentierung geeignet masgiectigp) werden, so dafl3 er lediglich noch den
betrachteten Einzelknochen, aber kein umgebendes Gewebe bzw. benachbarte Knochen atehr enth”
Aus einem derartig vorverarbeiteten CT-Datensaft ISich durch einfache Schwellwertbildung eine
3D-Punktmenge bestimmen, die die Olefié des enthaltenen Knochens beschreibt. Diese Punktmen-
ge kann f{ir die interaktive Initialisierung ersatzweise als Modell herangezogen werden (Abb. 4.6). Im
Rahmen des Verfahrens zur elastischen Registrierung aus Kapitel 6 spielen hingegen 3D-Modelle selbst
bereits eine zentrale Rolle. Ein solches Modell kann daher ditgkdi€ Initialisierung herangezogen
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werden.

Projektion
anatomischer Landmarken

Abbildung 4.6: Manuelle Modellplazierung

Herausragender Nachteil einer manuellen Modell-Plazierung ist deren oftmalanaititdié und
zeitaufwendige Anwendung. Dies gilt insbesondere dann, falls durch das Benutzer-Interface keine sinn-
volle Auswahl der die Transformation beeinflussenden Parametgliah’ist. Sind z.B. lediglich Rota-
tionen und Translationen um die bzw. entlang der Achsen einer der virtuellen Karmmghshmso reicht
dies in vielen Rllen nicht fir eine komfortable und schnelle interaktive Einstellung der Transformati-
onsparameter aus.

Entsprechende Erweiterungen der Einflagiichkeiten sind jedoch in der Lage, den Bedienkomfort
deutlich zu erbhen. Beispiele hieuf” finden sich u.a. in [Bra00a] (Drehung um beliebig orientierte,
interaktiv definierte Achsen) und 9] (3D Navigation).

Anatomische Struktur Ar At

Femur, proximal 10° | 9 mm
Femur, distal 16° | 11 mm
Tibia, proximal 12° | 13 mm
Wirbel (L2) 7 | 6mm

Tabelle 4.3: Experimentell bestimmte, maximale Restfehler bei einer Initialisierung durch interaktive
Plazierung eines 3D-Modells

Eine interaktive Plazierung des Modells ist auch in Kombination mit der eingangs vorgestellten auto-
matischen Initialisierungsmethode (Vorgabe einer Aufnahmerichtung) denkbar: Sind aus irgendwelchen
Griinden einzelne Parameter bei der Relativpositionierung des C-Bogens nicht ausreicheattladasch”
(z.B. die Entfernung Knochen-Kameraursprungijenquelle), so geatiileistet eine abschlielRende in-
teraktive Nachkorrektur eine ausreichend gute Initialisierung. In diesem Fall reduziert sich der interak-
tive Aufwand imubrigen deutlich, da viele der Lageparameter durch die vorangegangene automatische
Initialisierung bereits ausreichend gut approximiert wurden.
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Prazision

Um die mit einer Initialisierung durch interaktive Modell-Plazierung erreichbaezi&ion abschtzen

zu kénnen, wurden wie zuvor mehrere Experimente (je drei Aufnahmen aus unterschiedlichen Richtun-
gen, Winkelabstand ca5®) mit verschiedenartigen Knochen durchget. Tabelle 4.3 falit die dabei
beobachteten maximalen Restfehler — getrennt nach rotatorischen und translatorischen Abweichungen —
zusammen. Esaflt insbesondere auf, dal’ sich Femur und Tibia im Vergleich zu dem L2-Lendenwirbel
signifikant schlechter positionieren lassen. Lediglich der proximale Anteil des Femurknochens schnitt
aufgrund seiner markanten Auggringen im Vergleich etwas besser ab. Die Ergebnisse insgesamt fallen
auf der einen Seite deutlich besser aus als bei den beiden zasanpierten Initialisierungsverfahren,
insbesondere die translatorischen Restfehler betreffend. Dabei darf alidichaticht in Vergessenheit
geraten, daf? sich auf der anderen Seite der interaktive Benutzeraufwand deutichuerdh daher je

nach Anwendungsszenario u.U. nicht praktikabel erscheinen mag.
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Kapitel 5

Intensitatsbasierte Registrierung von
Fluoroskopieaufnahmen mit CT

Inhalt
5.1 Zielsetzungund Ansatz . . . . . . . . . ... e 42
5.1.1 Motivation . . . . . . . 42
5.1.2 ANSAtZ . . . .. e 44
5.2 CT-basierte Simulation von Fluoroskopie-Aufnahmen . . . . . . . ... ... ... 45
5.2.1 Ray-CastingdurchCT-Volumen . . . . . .. ... ... ... ......... 45
5.2.2 Helligkeits- und Kontrast-Adaption . .... . . . ... ... .. ....... 48
5.2.3 Bildmaskierung — Becksichtigung von Artefakten . . .. . . . ... .. .. 49
5.2.3.1 Artefakt-Typen. . . . . . . .. . ... ... 49
5.2.3.2 Detektion von Artefakt-Bildregionen . . . . . ... ... ...... 50
5.2.3.3 Filterung/Interpolation detektierter Artefakte . . . . . .. .. .. 52
5.3 Lokalisation . . . . . . . . . ... 57
5.3.1 Initialisierung. . . . . . ... e 57
5.3.2 Optimierung . . . . . . . . 57
5.4 Beschleunigte Simulation von Bntgenaufnahmen . . . . . .. ... ... ... .. 60
541 Ansatz . .. ... e 61
5.4.2 Ansichtsmodelle . . . . .. . .. . . .. 61
5.4.2.1 Erzeugungvon Trainingsbildern . . . . ... ... ....... 62
5.4.2.2 Eigenraum-Reaséntation . . .. ... ... ... ... ...... 63
5.4.2.3 Interpolationim Eigenraum . . . . . . .. ... 69
5.4.2.4 Planare Approximation von 3D-Transformationen . . . . . . . . .. 70
5.4.2.5 Approximationsfehler-Analyse . . . . . ... .. ... ... .... 72
5.4.3 Optimierung . . . . . . . . 74
55 Ergebnisse . . . . . . 75
5.5.1 Simulationsergebnisse . . . . . . ... 75



5.1 Zielsetzung und Ansatz 42

5.5.2 Anwendung auf reale Fluoroskopieaufnahmen ... . . . . ... ... ... 79
5.5.3 Zeitaufwand der Optimierung . . . . . . . . . . . ... ... .. ... ... 85

5.1 Zielsetzung und Ansatz

5.1.1 Motivation

Konturbasierte Aratze (z.B. [Lav96a, FAB95]) stellen bereits seit einigen Jahren etablierte Techniken
zur rigiden 2D/3D-Registrierung dar. Nichtsdestotrotz ergeben sich im Zusammenhang mit diesen Ver-
fahren aber auch einige Probleme, die es in bestimmten Anwendliegsfatsam erscheinen lassen,
nach einer Alternative Ausschau zu halten:

M M
A A M

Abbildung 5.1: UmriRkonturen (schwarze Kurven) besitzen lmitBénbildern oftmals wesentlich we-

niger Aussagekraft als Grauwert-Strukturen. Erst die relative Lage des deutlich erkennbaren hinteren
Dornfortsatzes (PfeilmarkierungafBt eine Rotation des T11-Brustwirbels erkennen Z6&.zwischen

zwei benachbarten Ansichten).

e Solange keine vollautomatischen Verfahren zum Einsatz kommendx, ist die in jedem @tit-
genbild vorzunehmende Segmentierung der umschlieRenden Kontur i.a. sehr aufwendig, was den
Zeit- und Personalbedarf betrifft. Aul3erdem ist selbst bei automatischen Verfahren stets zumin-
dest eine Kontrolle der Kontur durch einen erfahrenen Mediziner und daran anschlief3end in vielen
Fallen eine manuelle Nachbesserurmig DieselberlUberlegungen gelten auchrfdie peope-
rative Erstellung des betigten Oberfichenmodells, wobei insbesondere der hiermit nachwievor
verbundene Zeitaufwand im klinischen Alltag oftmals nicht tragbar erscheint — mehrere Stunden
pro Patienten-Datensatz sind keine Seltenheit. Angesichts aus der Literatur bekannter, zumindest
teil-automatischer 3D-Segmentierverfahren mag dieacust verwundern. Doch eine solche Au-
tomatisierung, die z.B. bei durchschnittlichen CT-Dasgmnsii sehr gut funktioniert, ist im Falle
eines realen Patientendatensatzes leider nur selbgiain.” Im Hinblick auf die geplante Opera-
tion weichen solche CT-Aufnahmen oftmals deutlich von der Norm ab, da sie z.B. individuelle
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Frakturen oder Knochenstrukturen mit stark fortgeschrittener patientenspezifischer Osteoporose
enthalten.

Es ist im praktischen Einsatz oftmals uagiich, die vollstindige Kontur, insbesondere markante

Teile davon (z.B. Dornforetze bei Wirbeln), diedi die Registrierung wertvolle Hinweise lie-

fern, verbisslich zu erfassen. BekannteuBdeé hiertit sind z.B.Uberlagerungen mit anderen Kno-
chenstrukturen, der u.a. daraus resultierende geringe Kontrast sowie das niedrige Signal/Rausch-
Verhédltnis der intraoperativendtitgenbilder.

Der Ansatz konturbasierterer 2D-3D-Verfahren bedingt eine drastische Reduktion der vorhande-
nen Information, die damit der Registrierung £ine Optimierung der gesuchten Transformation

nur teilweise zugnglich ist. Diese Reduktion findetgoperativ — ein einzelnes Obealienmodell
reprasentiert das gesamte CT-Volumen — und intraoperativ — einzelne Konturen bzw. Silhouetten
reprasentieren je ein @titgenbild — statt. Problematisch hierbei ist, daR durch eine solche Reduk-
tion mitunter wesentliche Informationerbér innere Strukturen verworfen werden. Deren Fehlen
kann letztendlich das Konvergenzverhalten sowie die Genauigkeit eines Registrierungsverfahrens
negativ beeinflussen.

Kleine Anderungen der Kameraausrichtuagdéern oftmals die resultierenden Konturen (Silhou-
etten) in deutlich geringerem Umfang als die gesamte Grauwert-Region der betrachteten Kno-
chenstruktur. Dies gilt insbesondengr iKnochen, die Extrema mit signifikanter Ausdehnung in
Blickrichtung der Kamera aufweisen (z.B. Wirbetér mit langen Dornforegzen). In diesem

Fall stellen die sichtbaren Grauwert-Strukturen ein wesentlich sensitiveresuviaité veander-

te Blickrichtung dar als Konturen (vgl. Abb. 5.1).

Sowohl das aus dem CT-Volumen abgeleitete dreidimensionale @terfimodell als auch die

in den Rontgenbildern segmentierten Konturen stellen potentielle Quelletyfigenauigkeiten

dar, z.B. aufgrund von Fehlsegmentierungen. DesweiteBndich die Frage, ob die segmen-
tierten Konturen verfahrenstechnisch (Kantenfiltigberhaupt exakt mit den Begrenzungen des
3D-Modells korrespondieren, keineswegs trivial beantworten. Diese Korrespondenz ist aber es-
sentielle Grundlageuf'die geforderte Genauigkeit der Registrierung.

Eine Technik zur 2D/3D-Registrierung voroRtgenbildern mit CT-Daten, die den Grofteil der auf-
geflihrten Probleme beseitigt, basiert auf der Berechnung von simuliedatg&ibildern und deren
Abgleich mit den realen Fluoroskopieaufnahmen. Die simulierten Bilder lassen sictrhdadkt aus
den CT-Daten rekonstruieren, indem desrRjenprozel vereinfacht nachgebildet wird. Solche simu-
lierten Aufnahmen werden daher auch als digital rekonstruieaiedenbilder digitally reconstructed
radiographs kurz DRRs) bezeichnet [BB96, Wee97b].

Wenngleich diese Art von Verfahren in der Lage ist, die genannten Probleme zu vermeiden, so ergibt

sich doch andererseits im Vorfeld auch hier acinst eine Vielzahl neuer kritischer Fragestellungen:

e Wie schnell kbhnen die DRRs wafirend der Registrierung simuliert werden? Eine intraoperative

Simulation ist bei Verwendung eineRtgenbildverstikers/Fluoroskops unabdingbar, da dieses
Gemdt durch seine Bewegungsfreiheit eine Vielzahl an Aufnahmerichtungen undndester-
laubt. Dies verhindert, daf} bereitsapperativ eine Vielzahl an DRR-Aufnahmeur félle sgiter
intraoperativ zu erwartenden Blickrichtungen vorab rekonstruiert wird. Szenarien, wie z.B. in der
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Radiochirurgie, wo anstatt eines beweglichen C-Bogen-Systems statisciigeR¢Guellen und -
detektoren zur Lagekontrolle des Patienten Verwendung finden, erlauben dies [STAL94].

e Wie wirken sich intraoperativ u.U. im Bild sichtbare Elemente wie Fixationen, Kalibriermarken,
Instrumente etc. auf die Qualitder Registrierung aus?

e Welchen Einflul3 besitzt ein Kontrast- und Helligkeitsunterschied der realen Fluoroskopieaufnah-
men im Vergleich zu den simulierten DRRs?

e Welche Aufbisung der Ritgenbilder sowie der CT-Daten eoglicht eine einerseits prise, an-
dererseits aber auch schnelle Registrierung?

e Wie gut mul3 die Registrierung initialisiert werden (Konvergenzradius des Verfahrens)?

Im folgenden wird nun ein neues Verfahrerapentiert, das in einigen grundlegenden Punkten dem erst-
mals in [Wee97b, Wee97a] vorgeschlagenen Ansatz folgt, diesen aber an anderer Stelle wesentlich er-
weitert und verbessert [Fre98, Rot99a, Rot99b]. Die einzelnen Abschnitte widmen sich dabbrlamsf”

den zuletzt aufgeworfenen Fragestellungen urad@ntieren jeweils geeignetedlingsaretze.

5.1.2 Ansatz

Im Gegensatz zu [Wee97b] erlaubt die in Anhang B vorgestellte Kalibrierung eines Fluoroskops die Eta-
blierung eineMultiview-Ansatzes. D.h. die Registrierung setzt voraus, dal’ zuvor mehrere —i.a. zwei bis
vier — reale Fluroskopie-Aufnahmen au®gfichst unterschiedlichen Richtungen aufgenommen wur-
den. Die Aufnahmen werden entzerrt sowie deren virtuelle Lochkamera-Parameter bestimmt. Daraus er-
gibt sich schlieBlich ein&zenanit festen Transformationen zwischen den einzelnen virtuellen Kamera-
Lagen. Durch den sukzessiven Vergleich der realen Fluoroskopien mithrewd der Registrierung,

d.h. intraoperativ berechneten — korrespondierenden simulierten Aufnahmen, diergedteféinzelne
Kamera {ir bestimmte Transformationen zwischen CT-Volumen und Referenz-Koordinatensystem erge-
ben, ERt sich die Lage der zu registrierenden Knochenstruktur durch entsprechende Variation der rigiden
Transformationsparameter optimieren (Abb.5.2). Das Verfahren besitzt die folgenden beiden Vorausset-
zungen:

1. Eine kalibrierte Aufnahme-Szene (vgl. Abschnitt B), d.h. mehrere verzeichnungsfreie Fluorosko-
pieaufnahmen aus unterschiedlichen Richtungen, wobei alle internen und externen Kameramodell-
Parameter bekannt sind.

2. Einen paoperativ erstellten patientenspezifischen CT-Datensatz. Dieser Datensatz mul3 bereits
vorverarbeitet sein, d.h. durch eine Grobsegmentierung mit nachfolge@tipping enttdlt das
Volumen lediglich noch die betrachtete Knochenstruktur, aber kein Gewebe und keine benachbar-
ten Knochen mehr.

Ein Schlisselkriterium, das letztlichber die Akzeptanz der Technik von Seiten der Chirurgen entschei-
det, ist neben der Brision der Registrierung nicht zuletzt deren Geschwindigkeit. Aus diesem Grund
wird in Abschnitt 5.4 ein neues modellbasiertes Verfahren vorgestellt, das die ansonsten zeitintensive
Rekonstruktion simulierter &itgenaufnahmen deutlich beschleunigen kann. Die Idee basiert darauf, be-
reits pdoperativ bestimmte Aufnahmerichtungen, die intraoperatiffig 'genutzt werden, zu trainieren.
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C-Bogen
Stellung #2
C-Bogen
Stellung #1
C-Bogen
Stellung #3

CT Volumen Datensatz

Abbildung 5.2: Intensdtsbasierte Registrierung aus mehreren Ansichten (Prinzip)

Es wird gezeigt, wie sich unter Einsatz dieser Ansichtsmodelle die Registrierung deutlich beschleunigen
lait, ohne dabei auf die erforderliche Genauigkeit verzichtenuasem:

5.2 CT-basierte Simulation von Fluoroskopie-Aufnahmen

5.2.1 Ray-Casting durch CT-Volumen

In Abschnitt 3 wurden bereits awsfilich die physikalischen Grundlagen der Bildgewinnung bei den
beiden Modaliaten Fluoroskopie und Computer-Tomographie vorgestellt. Der entscheidende Zusam-
menhang im Hinblick auf das Ziel einer CT-basierten Berechnung simulierter Fluoroskopie-Aufnahmen
besteht darin, dal’ beiden bildgebenden Verfahren das Prinzip der Adxdulnwg von Riitgenstrahlung
zugrundeliegt.

Unter Ausnutzung der physikalischen Zusamnage bei der Generierung der CT-Aufnahmen ist
es noglich, den tatachlichen Fluoroskopie-BildgewinnungsprozelR durch eRay-CastingAnsatz zu
simulieren.Ray-CastingAlgorithmen stellen eine Unterklasse der bildgetriebexelumen-Renderirg
Technikert dar und dienen haugshlich Visualisierungszwecken [SML9Bildgetriebenbedeutet in
diesem Zusammenhang, dal3 das zu berechnende Bild pixelweise generiert wird — im Gegensatz zu den
hier nicht reéher betrachteten modellgetriebenen @mei. Die grundlegende Idee allRay-Casting
Verfahren besteht darin, den Wert eines Bildpunktes zu bestimmen, indem ein virtueller Strahl durch das
betrachtete Volumegeschickwird. Die Richtung des Strahls wird dabei durch vorgegebene Kamerapa-
rameter festgelegt. Entlang dieses Strahls wird anschlieRend eine Funktionangidie€it aller durch
den Strahl passierten Volumenelemente (Voxel) ausgewertet. Nachdem der Strahl das Volumen wieder
verlaRt, liefert der resultierende Funktionswert den Grauwert des betrachteten Bildpixels.

Die vereinfachte Modellierung der Fluoroskopie-Bildentstehung alleine auf Basis des bekannten
Abschwachungsgesetzes vernaasgigt mehrere physikalische Effekte, die bei dem Durchdringen von

IVerfahren zur Berechnung von 2D-Bildern aus 3D-Daiéresi (Volumen)
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Réntgenstrahlung durch Materie zu beobachten sind [Goe88]. Es zeigt sich, dal einige dieser Effekte
im Rahmen der Simulation ha&cksichtigt werden mSsen, andere hingegen ohne Konsequenzen ver-
nachbssigt werdendrinen [CAW96]:

e Quantenenergie-Niveau:
Zwar liegt sowohl der Fluoroskopie als auch der CT-Bildgewinnuogtgénstrahlung zugrunde;
die jeweils genutzten Energie-Niveaus sind jedoch unterschiedlighC&mputer-Tomographien
sind Scheitelspannungen von d¢d0kV blich, wohingegen dieseuf Fluoroskopie-Aufnahmen
im Bereich zwischert0...110kV liegen und damit deutlich geringer ausfallen. Da es sich
bei linearen CT-Schachungskoeffizienternu§ nicht um materialspezifische Konstanten handelt
[Goe88], sondern diese nichtlinear von der verwendeten Strahlungsenergiggabhist die di-
rekte Verwendung der Sclashungskoeffizienten atirend des Ray-Castings problematisch. Wird
dieser Zusammenhang bei der Generierung simulierter Bilder ignoriest|tsdefS Ergebnis unrea-
listisch kontrastarm aus [vZ097]. Insbesondere derdale Rhtgenbilder typische starke Kontrast
zwischen Weichgewebe und Knochen geht verloren. Dieses Proafidrsith durch Bercksichti-
gung energie- und gewebealnigiger Korrekturfaktoren beheben. In [CAW96] z.B. werden solche
Faktoren getrenntuf"vier Gewebetypen (Luft, Wasser, Muskelgewebe und Knochen) bestimmt
und in Abhangigkeit von mehreren diskreten Fluoroskop-Scheitelspannungen (im Bereich von
32...161kV) tabellarisiert. Werden Korrekturfaktorearfhicht in der Tabelle enthaltene Span-
nungen beatigt, so kommt eine einfache lineare Interpolation zum Einsatz.

Die Berechnung simulierter Fluoroskopieaufnahmen basiert in der vorliegenden Arbeit jeweils auf
geclippten d.h. vorsegmentierten CT-Daterizén, die lediglich noch Knochen enthalten. Deshalb
sind hier nur entsprechende Korrektur-Faktoneriiiochen-Strukturenatig. Im Hinblick auf die
praktische Anwendung energieaigiger Korrekturfaktoren ahrend der intraoperativen Regi-
strierung stellt sich allerdings die Frage, wie das Systemudieifie Berechnungatijen einzelnen
Scheitelspannungen der realen Aufnahmen erhalten soll. Habtlele' C-Bogen-Geaité bieten
hierflir i.a. keinen direkten Signalausgang. Deshalb wird in dieser Arbeit ein konstanter Korrektur-
faktor fir eineubliche Scheitelspannung verwendet. @uche Anpassungen bzgl. Bildhelligkeit

und Kontrast erfolgen dann entsprechend derdchsten Abschnitt beschriebenen Vorgehenswei-
se.

e Strahlen-Auflaiitung beam hardening
Fur niedrige Quantenenergien ergeben sich tendenziell groRaiuhdHé Energien entsprechend
kleine lineare Schachungskoeffizienten. Dieser Zusammenhang hat zur Folge, dal3 die niede-
renergetischen Anteile des Strahlenspektrums bei einer Gewebedurchdrireyleg wtd schnel-
ler absorbiert werden als hochenergetische Anteile. D.h. je weiter ein Strahl in das Innere eines
Korpers vordringt, desto atker nehmen die effektiven Schahiungskoeffizienten des Gewebes
ab. Auch dieser alStrahlen-Aufartung bezeichnete Effekt ist hochgradig nicht-linear.

Auf eine Beticksichtigung des physikalischendttoimens im Rahmen der Simulation kann aller-
dings verzichtet werden, da z.B. eine lineare Approximation des Effektes keine sichtbare Verbes-
serung der resultierenden Bilder bewirkte [CAW96]. Aufgrund des vorsegmentierten Volumens
ergeben sich jeweils nur sehr kurze Strecken zwischen Eintritts- bis Austrittspunkt des Strahls, so
daR der Effekt nicht zum Tragen kommt.
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e Photonen-Rauschen:
Fluoroskopie-Aufnahmen sind meist stark verrauscht. Verantwortlichuniistfdie relativ geringe
Anzahl an abgespaltenen Photonen, was eine starke statistische Fluktuation der Quantenanzabhl, die
von einer Einheitséiche des Bildveratkers absorbiert wird, nach sich zieht. Dieser EffaktiSich
leicht in die Simulation integrieren, indem eine berechnete Fluoroskopie-Aufnahme abschliel3end
mittels einer gauRschen Rauschverteilung nachbearbeitet wird. Im Hinblick auf die angestrebte
Optimierung erwies sich dasukstliche Verrauschen der simulierten Aufnahmen jedoch als eher
nachteilig. Daher wurde auch dieser physikalische Effekt vernasigt.

Abb. 5.3 stellt eine auf diese Weise simulierte Aufnahme (rechts) aimadichen realen Fluoroskopie-
Aufnahme (links) gegarber.

Abbildung 5.3: Reales (a) und simuliertesriRgenbild (b) eines Patienten-Knies

Geradlinig realisiert®ay-CastingVerfahren sind i.a. sehr langsam. Es gibt durchaus Anwendungen,
bei denen dies keine Rolle spielt. Im vorliegenden Anwendungsfall jedoch stellt der signifikante Zeitbe-
darf fir die Bildberechnung ein schwerwiegendes Problem dar,aleemd der angestrebten Registrie-
rung eine Vielzahl an simulierten Aufnahmen berechnet werden muf3. Die ZeiyrdieefGenerierung
eines einzelnen Bildes befijt wird, besitzt daher den gRten Einflul3 auf die Dauer der Registrierung.
Letztendlich ist es unabdingbar, den Ray-Casting-Prozel3 weitestgehend zu beschleunigen, um eine prak-
tikable Registrierungsdauer zu avgiichen.

Es gibt eine Reihe von Techniken, die allesamt auf die Performance-Verbesserung von Ray-Casting
abzielen [SML97]. In [CAW96] und [GWS99] werden zwei unalgige Verfahren zur beschleunig-
ten Bildberechnung vorgestellt. Die erstgenannte Arbeit setzt eine spezielle 3D-Grafik-Hardware ein,
um die Simulation der exponentiellen Absdmtung des Bitgenstrahls durch die elegante Verwen-
dung von hardware-untetd¥tem3D-Texture Mappingu beschleunigen. Die zweite Arbeit sapt die
Verwendung eineshear-warpTransformation vor. Dabei handelt es sich um eine in der eiagadgn
Computer-Grafik-Literatur seit einigen Jahren amglich bekannte hybride Methode zur Zeitoptimie-
rung von Ray-Casting-Verfahren, die gleichzeitig bild- und modellgetrieben arbeitet. Die Grundidee be-
steht darin, in einem ersten Schritt das Voxel-Volumen dahingehend zu manipulieren, daf3 alle verfolgten
Strahlen zueinander parallel und insbesondere senkrecht zu einer Begreazinegdés Volumens ver-
laufen Ehearing. Diese einmalige Transformation eogiicht es, anschlie3end auf die Verfolgung der
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einzelnen Strahlen zu verzichten. Die stark vereinfachte Geometrie erlaubt stattdessen die sehr schnelle
Generierung eines Zwischenbildes in einer zu der Begrenzangsflparallelen Ebene. Hierzu gemn”
es, das modifizierte Voxel-Volumen sukzessive zu durchlaufen und den Zwischenbildbeitrag jedes einzel-
nen Voxels zu berechnen. AbschlielBend muf3 das resultierende Zwischenbild durch eine einfache planare
Interpolation in das enddtige Ergebnisbild transformiert werden, um so die anfangs durahgefVo-
lumentransformation auszugleichemafping).

Die vorliegende Arbeit beschreitet einen anderen Weg, indem versucht wirBagaSastingntra-
operativ fir hdufig genutzte Ansichten weitestgehend zu vermeiden und stattdessen bamgpes gV
die Bildgenerierungdi’ diese Ansichten zu trainieren und kompakt zu speichern. Abschnitt 5.4.2 setzt
sich austihrlich mit dieser Thematik auseinander. Dizei hinaus wurde deRay-Castingdadurch be-
schleunigt, daf3 jeweils zu Beginn der Strahlverfolgung einehdenSchrittweite entlang des Strahls
genutzt wird, solange bis der Strahl auf ein Voxel des Objektes im ZentrugedépptenCT-Volumens
trifft. Anschlieend wird die Schrittweite verringert und solange beibehalten, bis der Strahl das Objekt-
volumen wieder vedRt. Dabei wird die Schrittweite auf den unspglichen hohen Wert zuckgesetzt.

In den nachfolgenden Abschnitten wirdrfdie klare Trennung zwischen realen und simulierten
Fluoroskopie-Aufnahmen eine unterschiedliche Namensgebung verwendet. Dabgj gteht) fur ein
reales Bild, bezogen auf einen Kameradatensa¥z(u,v) hingegen bezeichnet eine simulierte Auf-
nahme. Ggf. sorgen weitere Indizag €ine eindeutige Zuordnung, z.B. ein tiefgestellter Indexr
Auswabhl der korrespondierenden Kamera sowie ein hochgestellter tndewx die der simulierten Auf-
nahme zugrundeliegende rigide Transformation (Objektlage) festzulégén; v).

5.2.2 Helligkeits- und Kontrast-Adaption

Die im letzten Abschnitt beschriebene Technik liefertacimst fir eine vorgegebene Ansicht stets Auf-
nahmen gleicher Helligkeit sowie gleichen Kontrastumfangs. Dies stellt insofern ein Problem dar, als
daR dadurch ein umittelbarer intemggbasierter Vergleich mit realeroRtgenaufnahmen zanhst zum
Scheitern verurteilt ist. Aufgrund der i.a. automatischen Einregelung eines hald#isin Rontgenbild-
verstrkers ist die Helligkeit sowie der Kontrast eines Bildes von Aufnahme zu Aufnahme sehr starken
Schwankungen unterworfen und meistens nicht vorhersagbar. Es gibt eine Vielzahl an entscheidenden
EinfluBgolien wie z.B. Fixationen, Instrumente, Kalibriermarken oder mit einem Kontrastmittéltgef”
Arterien, die sich im Strahlengang befinden.
Um diesen Unterschied zwischen realer und simulierter Aufnahme abzaskbw und die beiden
Bilder damit einem direkten, d.h. pixelbasierten Vergleichangdich zu machen, werden anhand jedes
realen Rhtgenbildes zwei skalare Korrekturwerte bestimmt. Ein Werbeschreibt dabei den durch-
schnittlichenHintergrundGrauwert der realen Fluoroskopie-Aufnahme auf3erhalb des betrachteten Ob-
jektes, d.h. z.B. in einem Bereich, in welchem sich nur Gewebe und Weichteile befinden, aber keine
kndchernen Strukturen zu sehen sind. Dieser Wert wird innerhalb eines kleinen, alasentativen
— manuell oder durch geeignete Heuristiken festgelegten — Bildausschpyjt{segion-of-interest, ROI
(Abb. 5.4 (a), linkes unteres Rechteck)) ermittelt:
bg = ﬁ Z Zp(u,v)
by (u,v)€ Rpg

Der zweite Wert,fg, erfalRt den mittleren Grauwert-Unterschied zwischen realer und simulierter Auf-
nahme. Er wird ebenfalls innerhalb eines esaritativen BildbereichB;, bestimmt, der in diesem Fall
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Abbildung 5.4: Reale Fluoroskopie-Aufnahme (a), Simulierte Aufnahoreefrie dhnliche Kamera-
Position (b), Differenzbild (c). In jedem realeroRtgenbild wird an zwei Stellen (einmal innerhalb,
einmal au3erhalb des betrachteten Objektes) ein durchschnittlicher Grauwert bestimmt, um die Hellig-
keit der simulierten Aufnahme daran anzupassen (a).

in beidenBildern innerhalb des Objektes, z.B. des Wirbels liegt (Abb. 5.4 (a), rechtes oberes Recht-
eck). AbschlieRend wird der zuvor bereits ermittelte bg-Wert subtrahiert, um einen Differenzwert, der
die betrachtete Knochenstruktur separat beschreibt, zu erhalten:

1
fg=

> (Zalu,v) = Zy(u,v)) — by

|ng| (u,w)ERY,

Unter Verwendung dieser beiden Korrekturwefteund bg fur Vorder- bzw. Hintergrundpixell3t sich
das aktuelle simulierte &itgenbildZ,(u,v) entsprechend an die korrespondierende reale Aufnahme
Z.(u,v) anpassen. Es ergibt sich ein modifiziertes Bij¢u, v):

fg+bg : falls Zg(u,v) #0

bg : sonst .1

T (u,v) = Zs(u,v) + {

5.2.3 Bildmaskierung — Beticksichtigung von Artefakten

Aufgrund der zu erwartenden Sensitatitéines pixelweisen Vergleichs simulierteorRgenbilder mit

realen Fluoroskopie-Aufnahmen ist die Beksichtigung und Sonderbehandlungrstider Artefakte
unabdingbar. Unter Artefakten sind hierbei deutlich sichtbare Bildinhalte der realen Aufnahmen zu ver-
stehen, die intraoperativ durch azd®liche, im Strahlengang des C-Bogens befindliche, Objekte entstehen
konnen. Da hierfi’ keine Entsprechung innerhalb deagpérativ aufgenommenen CT-Datensatzes des
Patienten existiert, fehlen entsprechende Bildinhalte in den simulierten Aufnahmen. Insbesondere, falls
es sich um Objekte aus Metall handelt, zieht dies enorme Probleme beim Bildvergleich nach sich.

5.2.3.1 Artefakt-Typen

Im Kontext dieser Arbeit ergaben sich die folgenden konkreten Beispiel®bjekte im Strahlengang,
die jeweils sbrende Artefakte in den Fluoroskopie-Bildern verursachen:
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e Kalibrierphantome:
Je nachdem, welcher der in Anhang B (C-Bogen Kalibrierung) vorgestellten Miodigf Eichung
des verwendeten Fluoroskops zum Einsatz kam, finden sich intraoperativ mitunter die zahlreichen
Metallmarken eines oder mehrerer Kalibrierphantome im Bild wieder (Abb. 5.5 (b-e)) [Bra00a].

e Knochenfixationen:
Fur den Fall, daf3 die Knochenstruktur des Patienten zum Zeitpunkt der Registrierung durch ei-
ne entsprechende Vorrichtung starr fixiert wirdof@®], ergeben sich hierdurch im Bild wenige
grol3féichige Sofregionen (Abb. 5.5 (d)).

e Chirurgische Instrumente:
Befinden sich zum Zeitpunkt der Aufnahmen chirurgische Instrumente im Strahlengang (Klam-
mern, Zeigeinstrument etc.), so sind auch diese in den Fluoroskopien zu erkennen, sofern sie nicht
aus weitestgehenamntgendurctdssigem Material bestehen (Abb. 5.5 (a,b)).

Der zuletzt genannte Objekttyp istinsofern unproblematisch, da sich hier ein Aufenthalt im Strahlengang
i.a. vermeidendndt, zumindest zum Aufnahmezeitpunkt dardie Registrierung verwendeteroiRgen-
bilder. Dasselbe gilt z.B. auchiféine Kontrastmittel-Einspritzungan, was ebenfalls Artefakte zur Fol-
ge hatte. Kalibrierphantome und Fixationsvorrichtungen hingegen lassen sich oftmals nicht vermeiden,
so dal3 die hierdurch hervorgerufenen Artefakte vor der Optimierung unbedingikbietitigt werden
mussen.

In einem ersten Schritt sollen hierzu diejenigen Bildregionen ermittelt werden odende’ Artefak-
te der beschriebenen Art aufweisen. Die Pixel dieser Regionen definieren anschlieend eine Art Maske
fur jedes aufgenommeneoRigenbild. Jeder maskierte Pixel &nft anschliel3end eine Sonderbehand-
lung, sei es dadurch, dal3 die maskierten Bildbereichkrarid der Optimierung keine BRgKsichtigung
finden, oder dadurch, daf3 die Grauwerte dieser Bereiche aufgrund der umliegenden Bildinformationen
geghttetbzw. zumindest teilweise rekonstruiert weréen

5.2.3.2 Detektion von Artefakt-Bildregionen

Je nach Art der sténden Artefakte bieten sicturf'die Ermittlung der betroffenen Bildteile zwei
grundsitzlich verschiedene Vorgehensweisen an:

¢ Virtuelle Riickprojektion bekannter Objekte:

Handelt es sich bei dem Artefakte verursachenden Gegenstand um ein Kalibrierphantom, so
ist zum Zeitpunkt der Registrierung dessen Position und Orientierung innerhalb des Kamera-
Koordinatensystems aufgrund der bereits erfolgten Eichung (Anhang B) exakt bekannt. Dassel-
be gilt flir die geometrische Anordnung und Ausdehnung der Marken des Phantoms, wovon ein
3D-Modell existiert. Dieses Modell kann daher ohne Aufwand unter Verwendung des virtuellen
Lochkamera-Modells in jede einzelne Fluoroskopie-Aufnahme projiziert werden. Die davon be-
troffenen Bildpixel liefern dann in ihrer Gesamtheit direkt die gesuchte Bildmaske aller resultie-
renden Artefakt-Regionen.

2Rekonstruktion bedeutet dabei, daR versucht wirdahamnid diejenigen Grauwerte zu bestimmen, die sich an den betrof-
fenen Pixelpositionen ohne das Artefakte verursachende Objekt ergatten. ISelbstveratidlich macht eine solche Rekon-
struktion nur dann Sinn, falls die Artefakt-Regionen jeweils nur wenige Pixel gro3 ausfallen.
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Abbildung 5.5: kinf Beispiele zu bercksichtigender Artefakte aufgrund des intraoperativen Einsatzes
von metallischen Marken, chirurgischen Intrumenten und/oder Kalibrierphantomen: (a) distaler Femur
mit Intrument, (b) dito, mit Kalibrierphantom |, (c) proximaler Femur mit zwei Kalibrierphantomen (|
und 1), (d) Femurfixation, Randmarken und Kalibrierphantom II, (e) Kniephantom, Metallmarken und
Kalibrierphantom I
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In der Praxis hat es sich baWrt, die einzelnen Regionen zusammamgender Maskenpixel vor
der Weiterverwendung der Maske geringij zu vergossern. Auf diese Weise wird eventuel-
len Ungenauigkeiten Rechnung getragen und sichergestellt, daR die Maske aaafithtsille
Artefakt-Pixeluberdeckt.

¢ Bildanalyse zur Erkennung unbekannter Artefakt-Regionen:
Ruhren die Artefakte von Objekten her, deren Geometrie, Position und Orientierung dem System
i.a. nicht bekannt ist, so muf die Bestimmung der Artefaktregionen auf andere Weise erfolgen.
Bezogen auf die Beispiele aus Abb. 5.5 gilt dias dias chirurgische Zeigeinstrument sowie die
gezeigte Fixationsvorrichtungif Knochen.

Die hier betrachteten Artefakte lassen sich jeweils ausschlie3lich auf metallische Grundmaterialien
der Objekte zwrckfliihren. Da Metall Ritgenstrahlung stark abscéglit, fallen die betroffenen
Bildteile im Vergleich zu ihrer Umgebung auch stets deutlich dunkler aus. Vonl@bensteuerung

des C-Bogen-Gatés abgesehen, ergeben sich jeweils tief-schwarze Bildanteile.

Unter Ausnutzung dieser Erkenntnis lassen sich Artefakt-Regionen in Bildern guter Aufnahme-
qualitt (hoher Kontrast, geringes Rauschen) durch die Suche nach sehr dunklen Bildpixeln be-
stimmen. Da aber selbst Bilder neuer C-BogendBeprinzipbedingt ein niedriges Signal/Rausch-
Verhéltnis aufweisen, ist esotigy, wahrend der Suche auf atglichesa-priori-Wissenuber Golie

und Form der zu suchenden Regionerueirugreifen. Ansonsten kommt es vor, dafl3 auch andere
dunkle — jedoch keine Artefakte darstellenden — Bildinhadtisdfilicherweise maskiert werden,

was bei nachfolgender &fung der maskierten Regionen fatale Auswirkungen haben kann.

Soweit anwendbar, ist die erstgenannte Vorgehensweise \egretér zweiten Methode zu bevorzugen.

Die Vorteile liegen auf der Hand. Durch eine Projektion der Objekte werden alle Markeckisatitigt,

insbesondere auch solche, die z.B. aufgrund geringen Kontté#tséslagerungseffekten a. zuvor im

Bild nicht detektiert werden konnten. Au3erdem wird auf diese Weise jegliche Fehldetektion umgangen,

d.h. die resultierende Maske eathtatsichlich nur Bildregionen, die entsprechende Objektteile zeigen.
Unabteingig von der geafilten Methode, ergibt sich jedoch in beideall€fi schliel3lich ein biares

MaskenbildZ*** (u, v), welches dieselben AusmaRe besitzt wie das AusgangBild v). Maskierte

Pixel erhalten den Weitt, unmaskierte entsprechefd

5.2.3.3 Filterung/Interpolation detektierter Artefakte

Unter Verwendung dieses Maskenbildes erfolgt nun die lokakt@ig bzw. Interpolation, indem das
zentrale Element einer quadratischen Filtermatrix ungerader Kangml{Abb. 5.6) sukzessivgér

alle Pixel (u,v) des Ausgangsbildes bewegt wird. Ist der Pixel maskiert, so wird sein Grauwert nach
folgender Rechenvorschrift auf Basis der durch die Filtermatrix abgedeckten lokalen Pixelumgebung
neu berechnet:

Ty (u,v) : falls sk (u,v) = 1
Ta(u,v) = { Xy lwaTelwrived] o (5.2)
ij Wi

Dabei bezeichnef,(u + i,v + j) einen Bildpixel, der von einer — an der Positim v) zentrierten
— Filtermatrix abgedeckt wird. Die ganzzahligen IndiZzesnd ; beschreiben den horizontalen bzw.
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Abbildung 5.6: Links5 x 5-Filter-Maske zur gewichteten lokalen#&lling. Jedes Feld ermihAlternativ-

Werte {ir die Gewichtung. Grauwerte benachbarter Pixel werden uraskestjewichtet, je geringer ihr
Abstand zum Zentrum der Filtermaske ist. Maskierte Pixel hingegen bleibenugkbihitigt (Gewicht

0). Rechts: Beispiel-Situation, die dunkelgrauen Pixel seien maskiert. Der neue Grauwert des zentralen
Pixels ergibt sich durch gewichtete Interpolation aus den restlichen nicht-maskierten Pixeln.

vertikalen Offset bzgl(u,v). Sie besitzenui' eine Matrix der Dimensiomn x m den gemeinsamen
Wertebereich—2-L, ... 1], d.h.(i,5) = (0,0) entspricht dem zentralen Filterelement. Der Faktor
w;; legt fest, wie stark der Grauwert an Position-+ 4, v + j) zu der Grauwert-Interpolatioruf {u, v)
beitragt. Dabei gilt es folgendes zu beachten:

e Kommen Teile der Filtermatrix bei einer Plazierung derselben im Randbereich des Bildes aul3er-
halb der Bildgrenzen zu liegen, so kgt deren Gewichi.

¢ Pixel, die zu einem der Artefakte beitragen und deshalb maskiert sind, sollten keinen — die Rekon-
struktion veréilschenden — Interpolations-Beitrag liefern. Die zugalen Gewichte di solche
Pixel werden daher folgerichtig stets aufesetzt. Da die Interpolation nur erfolgt, falls die Fil-
termatrix auf einem maskierten Pixel plaziert wurde, hat dies zur Folge, dal} das Gewidas f~
Matrixzentrum selbst konstant gleiékist: wgy = 0.

e Matrixelemente, die auf zaksigen, d.h. unmaskierten und im Bildbereich befindlichen Pixel-
Koordinaten zu liegen kommen, werden in Apigigkeit von ihrem Abstand zum Matrixzentrum
gewichtet. Als Abstandsmal3 dient anstelle des euklidischen Abstands die einfacher zu berechnen-
deManhattanDistanzdy; an (i, 7):

daran (i, 5) = Ji| + 3]

Direkt benachbarte Pixel sollen eiroleres Gewicht und damit einenadtéren EinfluR auf

die Interpolation als weiter entfernte Pixel erhalten. Um dies zu ereichen, wird der ermittel-
te Distanzwert von der konstanten Spalten- bzw. Zeilenanzalder Filtermatrix subtrahiert:

w;j = m — dyran (4, 7). Damit erhalten die vom Zentrum am weitesten entfernten Filterelemente
unablaingig vonm jeweils das Gewicht. Im Gegensatz dazu werden dem Zentrum direkt benach-

barte Elemente mit einem maximalen Gewicht yen— 1) assoziiert (Abb. 5.6).
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Zusammenfassend ergibt sich die folgende Berechnung der Gewichtungsfakté?gﬁ 4,5 <

m—1\.
o)
0 : falls (u+4,v+7) ungiltig
wij = 0 . falls Z%k(u + 4,0 +j) =1 (5.3)
m —dyan(i,j) : sonst

Abbildung 5.7: Aufnahmen aus Abb. 5.5, nach erfolgter lokalaattalig von Artefakt-Regionen

Abb. 5.7 zeigt dieselben Fluoroskopie-Aufnahmen wie Abb. 5.5, nachdem diese durch das beschrie-
bene Verfahren der lokalen Filterung bzw. Interpolation von Artefakten bearbeitet wurden. Zur Bestim-
mung zu maskierender Pixelbereiche wurde dabedfé kugel- und kreuzfrmigen Metallmarken der
Kalibrierphantome in Abb. 5.5 (b-e) jeweils die bevorzugte Technik derlkdgrojektion angewandt. Die
Detektion des ebenfalls mit Marken versehenen Zeigeinstrumentes in Abb. 5.5 (Teilbilder a, b) sowie
der vereinzelt an dem Kniephantom in den Teilbildern (e) und (f) angebrachten Metallkugeln erfolgte
hingegen durch die zweite Technik der gezielten Bildanalyse.

Die beiden groR3fichigen Artefakte, die sich durch die Femur-Fixation in Teilbild (d) ergeben, wur-
den nicht behandelt. Mit entsprechend vesgeérter Filtermatrix (im Bs@B1 x 31) ist eine Filterung
der groR¥ftichigen Artefakte zwar prinzipiell agjlich (Abb. 5.8, rechts), aber nicht sinnvoll. Der Grund
hierflir ist die grol3e Ausdehnung der betroffenen Bildteile, die ein@Réclie Rekonstruktion von Pixel-
Grauwerten verhindert. Im Gegensatz zu der Situation im Falle kleiner Kalibriermadariga’ hier
z.B. wesentliche Knochendetails verdeckt sein. Eine Pixel-Rekonstruktion auf der Basis umliegender
Grauwerte Rine einenBtochern im Nebajleich. Dies ist nicht vertretbar.uf derartig fichendeckende
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Artefakte ist es otig, die berechnete Maskierung aucltwénd der im achsten Abschnitt beschrie-
benen Optimierung zu verwenden, indem maskierte Pixel nicht in die Bewertung eines Bildvergleichs
einflielen.

Abbildung 5.8: Die Gdittung/Interpolation grofthiger Bildteile (hier der Knochen-Fixationen, links)
ist prinzipiell maglich, aber im Hinblick auf eine praktische Anwendung sehr fraglg. Evtl. verdeckte
Knochenteile lassen sich nicht rekonstruieren, so daf3 daattgglIBild (rechts) die Gegebenheiten der
realen Situation u.U. stark vaiBcht. Die negativen Auswirkungen auf nachfolgende Segmentierungs-
und Registrierungsalgorithmen sind nicht kalkulierban Artefakte aufgrund von Kalibriermarken gilt
dies nicht, da diese meist nur wenige Pixel grol3e Regionen abdecken (Mitte)aHida$ Ergebnis der
Interpolation plausibel aus.

Abb. 5.9 zeigt einige Ausschnittsveggserungen der behandelten Testbilder, wobei jeweils ein inter-
essanter Teil des Originalbildes dem entsprechenden Ausschnitt nach der Artefakt-Filterundpgegen”
gestellt wird. Dabei ist deutlich zu erkennen, dal3 das Verfahren die Artefakt-Bildanteile nalogzu r”
standslos zu entfernen vermag. Im Falle einer bildbasierten Maskenbildung bleiben allerdings auch nach
der Filterung oft noch schwache Detailstrukturen sichtbar, sofern das Objekt, welches die Artefakte ver-
ursacht, nicht vollstiidig aus Metall besteht. Ein Beispiel higrist das Instrument in Abb. 5.9 (oben).

Die metallenen Anteile (Stabachse, Kugelmarken) werden sauber gefiltert, ein Teil des Instrumentes
bleibt jedoch sichtbar. Durch eine modellbasierte Generierung des Maskenbildes lieRe sich dies nur dann
verhindern, falls Geometrie und Position des Instrumentes exakt bekaneh.w’™

Ob der Filter letztlich unerwrischteSpurenim resultierenden Bild hinteal3t, lahgt von der Art des
Bildinhaltes an den jeweiligen Anwendungsstellen ab. In unstrukturierter Umgebung gibt es keinerlei
Probleme. Hier ist selbst in der Veai$érung nicht mehr zu erkennen, an welchen Stellen der Filter
zum Einsatz kam. Verdecken die einzelnen Artefakte jedoch Bildteile in Regionen mit aarsgepr”
Struktur, z.B. Kantenvealiifen, so bleibt die Filterung nicht ohne sichtbare Folgen. Es entstehen i.a.
unerwinschte synthetische Strukturen, die auf der anderen Seite aber die Weiterverarbeitung der Fluoro-
skopieaufnahmen im Rahmen der Registrierung wesentlich weniger erschweren als die Metall-Artefakte
ohne Filterung. In Abb. 5.7 (e) bzw. 5.9 (unten) wird dies besonders deutlich. Die dichte Reihung der
Metallkugeln des Kalibrierphantomsbérlagert sowohl die Grenze zwischen distalem Femurknochen
und Oberschenkelgewebe als auch tiésergang von Gewebe zu hellem Hintergrund. An beiden Kan-
tenverlufen kommt es durch die Filterung zu den ahmten Fehlstrukturierungen.
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Abbildung 5.9: Gegeuberstellung von ausschnittsves@erten Bildteilen vor (links) und nach der
Glattungsoperation (rechts). Die dunklen Artefakt-Regionen wurden erfolgreich gefiltert. Vereinzelt ent-
stehen durch die @ttung lokal neue unemmischte Grauwert-Strukturen. Diesankien im Hinblick auf

nachfolgende Schritte (Segmentierung, Registrierung) jedoch veasaatliverden, da sie stets deutlich
kontraséirmer als die si‘enden Metall-Artefakte ausfallen.
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5.3 Lokalisation

Ausgangsbasisuf” die Lokalisation eines Patientenknochens stellt eine statisch gege&iwame

[(Zy,, Camy),...,(Z,,,Cam,)] dar — bestehend ausverzerrungsfreien Fluoroskopieaufnahnign

sowie den zugedrigen Aufnahme- bzw. Kameraparameté&ram;, die sich aus der Kalibrierung des
Rontgenbildverstikers ergeben. Diese Aufnahmen werden intraoperativ nacheinander aus verschiede-
nen Richtungen gewonnen und zeigen jeweils die betrachtete Knochenstrultwe'und zwischen

den einzelnen Aufnahmen darf sich der Patient nicht bewegen. Daher istigsdas entsprechende
Korperteil ruhig zu stellen, ggf. auch geeignet starr zu fixieren.

5.3.1 Initialisierung

Die in diesem Abschnitt vorgestellte Registrierung basiert auf dem pixelweisen Vergleich von je zwei
Aufnahmen. Wenngleich der eigentliche Algorithmus zur Optimierung der Objektlage und das damit
verbundene planare Fehlermal? erst mshsten Abschnitt vorgestellt werden, so ist es doch bereits an
dieser Stelle offensichtlich, dal’ der Konvergenzradius der Registriertechnik deutlich begrenzt sein muf3.
Der pixelbezogene Vergleich zweier Aufnahmen, die aus signifikant unterschiedlichen Blickrichtungen
auf das Objekt entstanden sindf3t"keinen sinnvollen ikschluld zu, welche Parameter wiearsiert
werden sollten, um die aktuell angenommene Lage des Objektes besser an die Bilddaten anzugleichen.
Nichtsdestotrotz sind alle drei in Abschnitt 4.2 vorgestellten Verfahren zur Initialisierung geeignet. Es
ist lediglich darauf zu achten, dafl3 entsprechera3gré Sorgfalt gilt. D.h. je nach gaWter Technik

sollte entweder die Relativ-Positionierung des Bild\eetigts, die manuelle Modell-Plazierung oder die
Markierung anatomischer Punkte innerhalb dentgénbilder entsprechend genauer ausfallen.

5.3.2 Optimierung

Das Ziel der Optimierung besteht darin, diejenige rigide Transformai{d® ¢) zu bestimmen, Ut die
eine maximaldJbereinstimmung zwischen allen gegebenen Fluoroskopie-Aufnafijesowie den je-
weils korrespondierenden, in ABhgigkeit vonp und Cam; simulierten Aufnahmed?’ erreicht wird.
Dies kann in Form eines robustégast-squaresnsatzes formuliert werden. Die Maximierung digiver-
einstimmung ist dabei gleichbedeutend mit einer Minimierung des folgenden Fehlermal3es:

n w—1h—1
= %Z [ Z Z (Zs, (u,v) —Ifi(u,v))Q] (5.4)
=1

=0 v=0

Die in den Abschnitten 5.2.2 (Kontrast-Adaption) bzw. 5.2.3 (Bksichtigung von Artefakten) be-
schriebenen Problematiken erfordern es allerdings, das obige Maf nicht auf der Bésjs uod Zy;,
zu berechnen. Stattdessenssén artefaktbereinigte Realaufnahriigneinerseits mit kontrastadaptier-
ten Simulationsaufnahmef, andererseits verglichen werden. Das zu minimierende Fehlermal lautet
daher:
1 w—1h—1
Do) =LY £ ) - 2w 5
a1 LY =0 v=0
Gl. 5.5 @Rt sich aufgrund der einflieRenden diskreten@rlg, deren Wertdii jede neue Auswertung
der Fehlerfunktion algorithmisch berechnet werden muf3, nicht geschlossen differenzieren und daher
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Aktueller Standpunkt = Grobein-
stellung der Transformationsparameter

v

> Berechne Ubereinstimmung S A—
fur aktuellen Standpunkt

v

Fur alle Parameter P

Temporarer Standpunkt = aktueller Standpunkt
Temporérer Standpunkt.Parameter P += Schrittweite
Berechne Ubereinstimmung fir temporaren Standpunkt

Temporarer Standpunkt = aktueller Standpunkt
Temporarer Standpunkt.Parameter P -= Schrittweite
Berechne Ubereinstimmung fir temporaren Standpunkt

v

Wurde bei einem temporéren Standpunkt eine
bessere Ubereinstimmung gefunden?

ja l nein l
Aktueller Standpunkt = _ _ .
temporarer Standpunkt mit Halbiere Schrittweite

bester Ubereinstimmung v

Schrittweite
zu klein? nein

ja

Abbildung 5.10: Alternativer Minimierungsalgorithmusrfdie intensi@tsbasierte Registrierung
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auch nicht geschlossen minimieren. Desweiteren kommen einige bekannte Verfahren zur mehrdimensio-
nalen Minimierung wie z.BGenetische Algorithmefsch93],Simulated AnnealingPTo94] oder auch
Diskrete Levenberg Marquardt-Minimierurjlylor80] von vornherein dit die Minimierung von Gl. 5.5

nicht in Frage. Der Grund hiarf’ist, daf3 der Rechenaufwanar fdie Minimierung offensichtlich ent-
scheidend durch die Anzahbtiger Fehlerfunktionsaufrufe dominiert wird. Es gilt daher, die Anzahl

an Funktionsaufrufen so niedrig wieaglich zu halten. Die zuletzt aufgalalten Verfahren sind jedoch
implizit allesamt auf eine Vielzahl an Auswertungen der Fehlerfunktion angewiesen.

Eine mehrdimensionale Optimierungstechnik, die sowohl ohne Differenzierung auskommt als auch
mit der Anzahl an Fehlerfunktionsaufrufen zueedig haushaltet, ist d&@owelkVerfahren [PT 94a].

Diese Methode ist daher in der vorliegenden Arbeit erste WahtiEe Minimierung von Gl. 5.5. Das
PowellVerfahren ist der bekannteste Vertreter der Klasse sogenadindetion-setVerfahren. Diese
Verfahren besitzen die Gemeinsamkeit, dal3 sie sickli€ Minimierung einen-dimensionalen Funkti-

on intern stets auf eine Sequeneinfacher eindimensionaler Minimierungen altsén. Die wesentliche
Leistung besteht jeweils darin, eine Menge an geeigneten Richtungen zu finden, entlang derer anschlie-
Rend die gegebenene mehrdimensionale Funktion sukzessive eindimensional minimiert wird. Die Aus-
wahl der Richtungen gilt dabei genau dann als geeignet, falls diese sich bei den aufeinanderfolgenden
Minimierungen entlang der einzelnen Richtungen nicht gegendmtiindern d.h. die Minimierung in

einer Richtung darf durch keine Minimierung der anderen Richtungen zunichte gemacht werden. Rich-
tungen, die dies euflen, werden gemeinhin atgegenseitig konjugietbezeichnet. Gelingt eine solche
Auswabhl, so gendt es, die gegebene Funktion entlang jedemd@ichtungen ein einziges Mal zu mini-
mieren, um das Erreichen des gesuchtatimensionalen Minimums zu garantieren, sofern die betrach-
tete Funktion in der Bhe des Minimums eine aahérnd quadratische Form besitzt. Ansonsten ist bei
wiederholter Minimierung entlang der Richtungen zumindest eine quadratische Konvergenalgew"
leistet [PT"94a). Die genaue voRowellvorgeschlagene Vorgehensweise zur Bestimmung einer Menge
gegenseitig konjugierter Richtungen wird awtsfich in [PTT94a] beschrieben. Die eindimensionale Mi-
nimierung, auf die sich das Verfahren intern aitet, tibernimmt das Minimierungsverfahren von Brent,
welches auf inverser parabolischer Interpolation basiert [Bre739R0].

Neben denPowellVerfahren wurde in der vorliegenden Arbeit eine weitere iterative Vorgehensweise
zur Minimierung von Gl. 5.5 realisiert und getestet [Fre98]. Ausgehend von einer initialen Latasuin”
po Werden hierbei zuvor festgelegte freie Parameter jeweils in positiver wie negativer Richtung um
eine feste Schrittweite vandert. kit jeden der sich daraus ergebenden terwgor ParameteatZe wird
das beschriebene Differenzbild-Fehlerm@alip) berechnet. Ergibt sich dabei ein geringerer Fehler als
bisher, so werden die zugatfijen Parameterwerteifdie folgende Iteratiombiernommen. Ansonsten
bleiben sie unveridert; stattdessen wird die Schrittweite halbiert. Die Iteration setzt sich solange fort,
bis die Schrittweite eine vorgegebene Schranke unterschreitet.

Die zu beeinfluBenden Parameter ergeben sich einerseits durch die EulerwinkedeRegaion der
gesuchten Transformation (drei rotatorische Parameter, vgl. Abschnitt 4.1), andererseits durch den trans-
latorischen Anteil dieser Transformation (weitere drei Parameter). Desweiteren hat es sich als vorteil-
haft fur die Optimierung erwiesen, zumindest einen weiteren redundanten Parameteaunte@zutien
Abstand zwischen einer der gegebenen Kameras und dem CT-DatensatzalZveich eine solche Ab-
standsihderung prinzipiell auch durch entsprechende simultananderung der drei translatorischen
Parameter erzielen. Dem Algorithmus ist dies jedoch ansonsten durch die Auswahl jeweils eines Para-
meters verwehrt. Trotz der scheinbar wiltkchen Vorgabe freier Parameter hat sich dieses Verfahren
im vorliegenden Anwendungsfall albérraschend leistungdfig erwiesen. Mehrere experimentelle Ver-
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gleichstests ergaben, dal die beiden resultierenden Transformationen bei Anwendung des oben beschrie-
benen Verfahrens sowie Powells Algorithmus in den meistdler Sehr gutibereinstimmen. Vereinzelt
konvergiert das Verfahren sogar schneller (siehe Abschnitt 5.5).

Bei iterativen Optimierungsverfahren, die wesentlich auf der Auswertung von Bildinformationen
— z.B. Pixelintensiten wie im vorliegenden Fall — beruhen, hat es sich bereits vielfachHrevdie
Bildauflosung durch Skalierung zaafist stark zu reduzieren und im weiteren Verlauf der Optimierung
sukzessive bis auf urgmmgliche Originalgol3e zu steigern [Lav96b]. Solche Verfahren werden gemein-
hin als Multi-LevelVerfahren bezeichnet. Die kleine Bildansling zu Beginn der Optimierung unter-
driickt insbesondere im Bild enthaltene Rauscheffekte. Desweitereategithin seiner Aufhsung stark
reduziertes Bild auch keine feinen Detailstrukturen mehr, sondern vermittelt vielmehr einen globalen
Eindruck der markantesten Bildinhalte. Da sowohl Rauschen als auch feine Bilddetails insbesondere zu
Beginn der Optimierung dazwlfiten lohnen, dal3 sich das Verfahren in einem lokalen Minimum der
Fehlerfunktion verdihgt, sorgt die adaptive Aalsungsreduzierung in der Reget £in robustes Konver-
genzverhalten des entsprechenden Verfahrens.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit ergibt sich durch diiti-LevelAnsatz ein zuatzlicher po-
sitiver Nebeneffekt. Da die ®Re der vahrend der Optimierung simulierteroRtgenbilder fest an die
Auflésung der realen Fluoroskopieaufnahmen gekoppelt ist, reduziert sich auch defene@tsSpre-
chend. Dies wiederum hat eine enorme Geschwindigkeitssteigerung zur Folge.

Die adaptive AufbsungsreduzierungaBt sich in beide vorgestellten Optimierungsverfahren glei-
chermal3en gut integrieren. Powells Verfahren wird sukzessive auf dasandiSreduzierten Bilddaten
angewandt, wobei mit steigender Aagling der Toleranzschwellwert der integrierten eindimensionalen
Minimierung (Brents Algorithmus) reduziert wird. Dieser Schwellwert legt fest, bis zu welcher Genauig-
keit der Algorithmus das gesuchte Minimum isoliert. D.h. im Verlauf der Iterationen wird mit ansteigen-
der Bildaufbsung sukzessive auch mehr Wert auf digesdes Minimums gelegt. Im Falle des zweiten
Optimierungsverfahrens erfolgt die Integration der Multi-Level-Strategie, indem diBeziér simulier-
ten und realen Fluoroskopieaufnahmen sukzessive der aktuellen Schrittweite angepalf3t wird. Dabei gilt:
Je goRer die Schrittweite, um so kleiner fallen die aktuellen Bilder aus (Abb. 5.10).

In Abschnitt 5.5 am Ende dieses Kapitels werden mehrere experimentelle Ergebnisse vorgestellt und
ausftihrlich diskutiert.

5.4 Beschleunigte Simulation von Bntgenaufnahmen

Ein offensichtlicher Nachteil der bisher vorgestellten Methode ist der deutlichtriZeitbedarfdi die
gesamte Registrierufdgm Vergleich zu alternativen AmsZen. Wesentliche Ursache hiarist die auf-
wendige intraoperative Berechnung der Vielzahl an simuliertentg®&naufnahmen durch Ray-Casting.
Die beschriebene Vorverarbeitung des CT-Volumens (Segmentierung, Clipping) reduziert den Zeitbe-
darf flir das Ray-Casting zwar bereits signifikant, jedochotighdie Auswertung der zu minimierenden
Fehlerfunktion nachwievor deutlich mehr Zeit als bei den Vergleichsalgorithmen (siehe Abschnitt 5.5).
Insbesondere die gaklte Multiview-Strategie versanft das Problem der langsamen Simulation,
wohingegen bei einem Ansatz wie in [Wee97a, Wee97h] diefigte Zeit fir die Registrierung u.U. im
Einzelfall tolerierbar sein kann, da hier jeweils nur eine einzeloptgEnaufnahme registriert wird.

®Bsp.: Die Registrierung eines L3-Lendenwirbels dtigt unter Verwendung dreier Ansichten auf einem Pentium Il ca. 45
Sekunden. Dabei wurde bereits qualitativ gut initialisiert.
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Im folgenden wird deshalb eine Technik vorgestellt, die es erlauttdgenbilder @ bestimmte,
haufig gevahlte Ansichten um ein Vielfaches schneller zu berechnen als durch Ray-Casting.

5.4.1 Ansatz

Der vorgestellte Ansatz basiert darauf, die CT-Daten bereitsparativ geeignet vorzuverarbeiten, um
intraoperativ zeitintensiveRay-Castingveitestgehend zu vermeiden. Die Rageitation der vorverar-
beiteten Daten soll dazu erstensglichst kompakt sein und zweitens insbesondere die schnelle Be-
rechnung eines &itgenbildesdr eine konkret vorgegebene Kamera-Position erlauben. iHietfd das
nachfolgend beschriebene Konzept Ansichtsmodelle vorgeschlagen.

Die grundlegende Idee eines Ansichtsmodells besteht darin, einen Teil der insgesamt sechs freien Pa-
rameter, die die Transformation zwischen Kamera- und Objekt-Koordinatensystem fegtiégaera-
tiv fur bestimmteintraoperativhaufig genutzte Aufnahmerichtungen zu trainieren. Das Training umfal3t
dabei zuachst nur Rotationen um eine der beiden, zur Bildebene parallelen Aétsbaw. R, und
fuhrt zu einer kompakten Eigenraum-Rageintation der geatilten Ansicht. Die restlichen vier nicht
trainierten Parameter;, T;;, T, undT’,) werden intraoperativ planar approximiert. D.h. ausgehend von
einem Basisbild, das sich in ABhgigkeit vonRZ, und R, aus der Eigenraum-Regséntation ergibt, wer-
den die eumlichen Transformationen durch entsprechende Transformationen in der Kamera-Bildebene
angemhert.

Die beiden folgenden Abschitte beschreibenahst ausihirlich die Konstruktion solcher Ansichts-
modelle sowie anschlieRend deren Einsatz und die damit verbundenen Konsequahzamivder Opti-
mierung.

5.4.2 Ansichtsmodelle

Ein AnsichtsmodellA laf3t sich formal durch einen 6-Tupel beschreiben:
A= (VCTa Cinta Cexta Exa L‘ya Reig)
Die einzelnen Parameter besitzen dabei folgende Bedeutung:

e Vor entspricht dem vorverarbeitetefl{pping) CT-Volumendatensatz, der das Objekt von In-
teresse beinhaltet und aus welchem danfgénbilder d@if das Ansichtstraining generiert werden
sollen.

o Cint = (f, (%))
Y
Hiermit werden die internen Kamera-Parameter (Brennwgitaptischer NuIIpunkt(C”)) fur die
Erzeugung der Trainingsmenge festgelegt. Diese Parameter bleiben konstant und gelteardaher f~
jedes der generierten Trainingshilder.

o Cogt = (Ocama Tcam)
Die Matrix Ocam legt die Default-Orientierung und der Vekt@r.,,,, den konstanten Abstand
deam der Kamera zum Objekt-Schwerpunkt (im CT-Volumgpr) fest. Die Kamera ist dabei
stets exakt auf den Objekt-Schwerpunkt ausgerichtet, d.h. eEgilt = [0 0 dewm]” (Abb.
5.12).
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o L, = (A(piaA(PJra(ﬁ)
L, legt fest, in welchem Bereich die Rotation um dig-Achse wahrend des Trainings variiert
wird. Die AngabenAy~ und Ap™ beziehen sich dabei jeweils auf die Default-Orientierung der
Kamera. Es werden insgesamtiquidistant auf diesen Bereich verteilte Winket tlas Training
herangezogen (Abb. 5.12).

o L,=(AY,A9T,0)
Analog zuZ, legt £, die Diskretisierung der Rotation um, fest (Abb. 5.12).

° Reig = (i, {eg, €,... ,ek_l},S)
Reig beinhaltet eine kompakte Eigenraum-Ras@fitation der geavilten Ansicht, d.h.R.;,
ermoglicht es, &ir konkrete Parametér-,, r,) innerhalb der vahrend des Trainings hesKsich-
tigten Grenzen ein zugehiges Rohtgenbild zu rekonstruieren.

In den folgenden vier Unterabschnitt&rzeugung von Trainingsbildern, Eigenraum-Rig@ntation,
Interpolation im EigenraunsowiePlanare Approximation von 3D-Transformationeird detailliert auf

die Konstruktion eines Ansichtsmodells und damit die Verwendung bzw. Generierung der genannten
Parameter eingegangen.

5.4.2.1 Erzeugung von Trainingshildern

Die Erzeugung von Trainingsntgenbildern erfolgt unter Anwendung des bereits in Abschnitt 5.2.1
vorgestellterRay-Castingverfahrens auf das vorverarbeitetge€lippte CT-VolumenVer.

- W™ g

QH‘CWQ-O

Abbildung 5.11: Unterschiedliche Auswirkungen von 3D-Transformationen auf das resultierende Pro-
jektionsbild: (a) Ausgangsbild, (b) Verschiebung parallel, (c) senkrecht zur Bildebene, (d) Rotation um
optische Achse, (e,f) Rotation um X-Achse, (g,h) Rotation um Y-Achse. Die Ansichten (b),(c) und (d)
lassen sich — ausgehend von (a) — planar approximieren.

Eine einfacheUberlegung zeigt, daR es nichotig ist, wihrend des Trainings alle sechs Freiheits-
grade der Transformation zwischen Kamera- und Objekt-Koordinatensystem unkdiehtigen. Die
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Uberlegung basiert auf der realistischen Annahme, daR die maximale Ausdehnung des betrachteten Ob-
jektes in Richtung der Kamera\(Z,;;) deutlich geringer ausflt als der Abstand zwischen Kamera

und Objekt: AZyy; > deam- Unter dieser Voraussetzung aedert eine kleineatimliche Verschiebung

des Objektes (ohne Rotation) dessen Erscheinungsform in der Bildebene der Kamera nur unwesent-
lich. Dasselbe giltdii eine Rotation um die optische Ach&g. Rotationen um die AchseR, bzw. R,
hingegen haben signifikante Auswirkungen auf das Bild (Abb. 5.11). Aus diesem Gusskemdiese

beiden rotatorischen Parametar flie Modellbildung bzw. bei der Generierung der hierberotig-

ten Trainingsbilder speziell becksichtigt werden. Die virtuelle Kamera wird daberr fdlas gesamte
Training mit konstanten internen Parametefr;[c(zcy]T) assoziiert. lhre Blickrichtung ist zentriert auf

den Objekt-Schwerpunkt innerhalb des CT-Volumens ausgerichtet. Ferner bleibt der Abstand zwischen
Kamera-Ursprung und Objekt-Schwerpunkt konstapt,. Die Kamera besitzt daher zactist lediglich

die Freiheit, sich auf einer Kugelobexdfie mit Radiugi..,, um den Objekt-Schwerpunkt herum zu
bewegen.

Die weitere Einsclafikung dieser Freiheit legt den Blickbereich des zu bildenden Ansichtsmodells
fest. Zurdachst wird hierfit mittels der MatrixO.,,, die Default-Blickrichtung der Kamera festgelegt.
Ausgehend von dieser Grundstellung werden anschlieRend zwei Rotationspargnueter-, variiert:

(Abb. 5.12):
Ap~ <1y < ApT

A9 <ry <AYT

Innerhalb dieser Intervalle werden insgesan(ibzw. #) gleichnaRig verteilte diskrete Wertg; (bzw. ;)
ausgewhlt. Rir jede nogliche Parameter-Kombinatidip;, 9;) =t wird anschlie3end das zugwige
Rontgenbild generiert (Abb.5.13). ]

Um die weiteren Herleitungen zu vereinfachen, wird im folgenderefii zweidimensionales Bild
(Breitew, Hoheh) anstatt der zeilen- und spaltenorientierten Notafig(y, j) stets ein Vektok verwen-
det. Dieser Vektor besitzt die Dimensianx h und ergibt sich durch einfache, zeilenweise Linearisierung
der BildmatrixZs(, j), d.h. es giltx[i x w + j] = Zs(3, ).

Bezeichnet man das Trainingsbildrfdie Parameter-Kombinatiofy;, ;) mit x; ;, so ergibt sich
insgesamt die folgende Menge an Trainimgggenbildern:

{ X1,1, X1,2, -+ -, X1,0,
X2,1,X2,2,...,X240,
Xp, 1) Xp,25 -+ - X0 } (56)

5.4.2.2 Eigenraum-Repésentation

Drei Anforderungen an die Regséntation des zu bildenden Ansichtsmodells bestimmen im wesentli-
chen die weitere Vorgehensweise:

“Alle in der vorliegenden Arbeit verwendeten Knochen-Objekte (Femur, Tibia, Fibula sowie diverse Lenden- und Brust-
Wirbelkdrper) besitzenui eine sinnvolle Durchleuchtungsrichtung einen maximalen Durchmesser von wenigen Zentimetern.
Demgegenber liegt deubliche Abstand des Objektes von desrijenquelle (Kameraursprung) bei uradaf60 cm.
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Objektzentriertes KS
(geclipptes’ CT Volumen) 4

Abbildung 5.12: Xray-View-Modell: Einsclarikung der Ansicht

1. Die Darstellung muf3 kompakt sein, d.h. esisti.a. nicht sinnvabperativ eine sehr grol3e Anzahl
an Trainingsbildern zu generieren und diese intraoperadirend der Optimierung in Alaimgig-
keit von einer beatigten Parameter-Kombinatidip;, ¥;) stindig nachzuladen.

2. Die Repasentation sollte die intraoperative Simulation vamRjénbildern di¥ innerhalb der trai-
nierten Ansicht liegende Konfigurationen stark beschleunigen. Dies ist die eigentliche Intention
fur die Bildung von Ansichtsmodellen, so daf3 sich ein erheblicher Geschwindigkeitsvorteil im
Vergleich zumRay-Castingergeben sollte.

3. Die Generierung soll dabei aualr{{, ¢)-Konfigurationen, die nicht explizit in der Trainingsmen-
ge enthalten waren, funktionieren. Hiarfst eine geeignete Interpolationsmethode erforderlich.

Die im folgenden beschriebene Eigenraum-Repritation folgt im wesentlichen dem Ansatz aus
[Mur95], da dieser jede einzelne der drei Anforderungeanlierf”

Ausgehend von der Trainingsmenge (5.6) wirdathst einDurchschnittsbild-Vektok berechnet,
der sich dadurch ergibt, dal3 auf jeder einzelnen Pixelposition der Durchadberitalle Trainingsbilder
gebildet wird:

1
X=— X (5.7)
¢9 gp:zl:qﬁ Lp,ﬁ
9=1...60

Dieses Durchschnittsbilg wird anschliel3end von jedem einzelnen Trainingskild; subtrahiert. Da-
durch ergibt sich eine neue Menge von Bildern:

{Xl,l —X,X12 —X,... » Xp0 — i} (58)
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Abbildung 5.13: TrainingsmengeifAnsichtstraining (Winkelbereiclp = —% ... 2,9 =-7%... %)
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== .+W1*=+W2* +W3*.+".

Abbildung 5.14: Bildapproximation durch Linear-Kombination

Jedes dieser Differenzbilder sagt aus, inwieweit das zurigehOriginal-Trainingsbild vom Durchschnitt
aller Trainingsbilder abweicht. Genau diese Eigenschaft kann unueiié Hauptachsentransformation
im Sinne einer starken Variation genutzt werdenr(cipal component analysis, PCfIol86]). Durch
Zusammenfassung der einzelnen Differenzbild-Vektoren in der Marixjedesx,, » bildet eine Zeile
— ergibt sich zuachst die Kovarianzmatri<:

Cc=XXxT (5.9)

Die Eigenwerte); sowie die zugetrigen Eigenvektorer; ergeben sich durchdsung des bekannten
linearen Eigenwert-Gleichungssystems:

Ce; = \ie;, bzw. A =E’CE (5.10)

Dabei entlalt die DiagonalmatriA = diag()o, . .., Ay —1) auf Ihrer Diagonalenasitliche Eigenwerte.
Die Matrix E ist entsprechend zeilenweise aus den EigenvekioranfgebautE = [egpe; . .. eN_l]T

Diese orthonormale Matrix definiert eine Koordinatentransformation, die lineare Korrelationen, die
in den Trainingsdaten enthalten sind, beseitigt. Dabei werden die invariantendumeryonC explizit
dargestellt.

Durch Verwendung der linear unadatgigen Eigenvektoren als Basifl sich ein Bild-Vektok nun
auch wie folgt darstellen:

X=X+ (wi€;) (5.11)

Im Sinne einekompakterModellrepisentation \ai‘e dadurch aber noch nichts gewonnen, da nachwie-
vor N Eigenvektoren bestigt wiirden, von denen jeder die @3¢ eines Trainingsbildes hat.

Abbildung 5.15: Durchschnittsbild und Eigenvektoren/bilder
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k| Eigenwerty, | PN [ STA/XN N || k| Eigenwerty, | SFA [ STA/ S0 A
1 1.44e+08 | 1.44e+08 33.74% 21 2.15e+06 | 4.07e+08 95.25%
2 6.75e+07 | 2.12e+08 49.55% 22 2.14e+06 | 4.09e+08 95.75%
3 6.36e+07 | 2.75e+08 64.43% 23 1.91e+06 | 4.11e+08 96.20%
4 2.30e+07 | 2.98e+08 69.80% 24 1.86e+06 | 4.13e+08 96.63%
5 1.88e+07 | 3.17e+08 74.20% 25 1.71e+06 | 4.15e+08 97.04%
6 1.61e+07 | 3.33e+08 77.97% 26 1.56e+06 | 4.16e+08 97.40%
7 1.36e+07 | 3.47e+08 81.15% 27 1.51e+06 | 4.18e+08 97.75%
8 8.12e+06 | 3.55e+08 83.05% 28 1.42e+06 | 4.19e+08 98.08%
9 5.99e+06 | 3.61e+08 84.45% 29 1.40e+06 | 4.21e+08 98.41%
10 5.80e+06 | 3.67e+08 85.81% 30 1.31e+06 | 4.22e+08 98.72%
11 5.59e+06 | 3.72e+08 87.12% 31 1.27e+06 | 4.23e+08 99.02%
12 5.39e+06 | 3.78e+08 88.38% 32 1.16e+06 | 4.24e+08 99.29%
13 4.83e+06 | 3.83e+08 89.51% 33 1.09e+06 | 4.25e+08 99.54%
14 4.47e+06 | 3.87e+08 90.56% 34 1.05e+06 | 4.26e+08 99.79%
15 3.51e+06 | 3.91e+08 91.38% 35 9.06e+05 | 4.27e+08 100.00%
16 3.38e+06 | 3.94e+08 92.17% 36 5.68e+02 | 4.27e+08 100.00%
17 3.31e+06 | 3.97e+08 92.94% 37 2.27e+02 | 4.27e+08 100.00%
18 2.67e+06 | 4.00e+08 93.57% 38 9.13e+01 | 4.27e+08 100.00%
19 2.60e+06 | 4.02e+08 94.17% 39 5.13e+01 | 4.27e+08 100.00%
20 2.45e+06 | 4.05e+08 94.75% 40 4.03e+01 | 4.27e+08 100.00%

Tabelle 5.1: Zugetrige Eigenwerte di’ die Eigenvektoren aus Abb. 5.15 (Ergebnis B&A fur die
Trainingsdaten aus Abb. 5.13)
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Abbildung 5.16: Eigenwert-Verteilung mit akkumuliertem Variationsanteil
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Es zeigt sich in der Praxis jedoch, daR die einzelnen Eigenvektoren zu der Summe in GI. 5.11 un-
terschiedlich stark beitragen. Insbesondereugeni.a. bereits wenige Eigenvektoren, um nahezu den
gesamten in den urgpmglichen Trainingsdaten enthaltenen Variationsspielraum zaseptieren (vgl.

z.B. die Anwendungen in [MPK94, Co095c, Nas94]). Wieviel der gesamten Variation auf einen konkre-
ten einzelnen Eigenvektay; entféllt, korreliert direkt mit der Gol3e des zugeliigen Eigenwertes,;.

Unter Vorgabe derui’ das zu bildende Modell gew$chten Variation € [0.0... 1.0] (entsprechend
0...100% Variation) &Rt nach folgender Formel die hierfrhindestens atige Anzahlk der signifikan-
testen Eigenvektoren — die Vektoren mit denf§fen zugebrigen Eigenwerten — ermitteln:

E—1y
mkin (M > T> (5.12)

Es gibt eine Vielzahl numerischer Methoden zur BerechnungA/ond E, ausgehend von GI. 5.10. Aus
mehreren Quiden verbietet sich im vorliegenden Fall jedoch der Einsatz von Standardmethoden zur
Berechnungaller Eigenwerte und -vektoren (z.B. Jacobi-Rotationen, [PTo94]). Erstens besitzt die Kova-
rianzmatrixC eine nicht zu untersettzende GoRe€, was einen unotigen Aufwand i die vollséindige
Berechnung vorA und E zur Folge latte, da lediglichk < N Eigenvektoren bestigt werde. Zwei-

tens ist die Anzahl an Trainingsbildern in der Praxis stets deutlich geringer als die Dimension der Bild-
vektoren (V > ¢6). Dies hat zur Folge, da@® singufr ist und sich deshalb sowieso nur die ersien

(k < n < ¢0) Eigenwerte berechnen lassen. Methodandié sukzessive Berechnung einzelner signifi-
kanter Eigenwerte und -vektoren (z8ngular value decomposition (SVD¥erden in [PTo94, Mur95]
beschrieben.

Abbildung 5.15 zeigt das Durchschnittsbild sowie die 10 signifikanten Eigenvektoren (Signifikanz
von links oben nach rechts unten abnehmend)dié Trainingsdaten aus Abbildung 5.13. Tabelle 5.1
und Abb. 5.16 enthalten eine Aufstellung der Eigenwerte sowie deren Anteil an der gesamten Variation
derselben Daten.

Bei Vorgabe der gewischten Variatiom kann das resultierende Ansichtsmodell umso kompakter
gehalten werden, je weniger Variation in der utsmlichen Trainingsmenge vorhanden ist. D.h. es ergibt
sich ein geringereB bzw. es sind vergleichsweise weniger Eigenwerte bzw. Eigenvektoren zu speichern.

Die reduzierte BasiE, erlaubt die approximative Darstellung eines Bild-Vektersiehe auch Abb.

5.14):
k
X~X+ (wie€j) (5.13)

|
-

@
I
=)

Diese lineare Approximation eines Bild-Vektors erlaubt bei beliebiger Wahl der Gewightaréichst
noch die Erzeugung einer Vielzahl unemschter Bild-Vektoren. Das Ziel einer geeigneten Repn-
tation ist es nun, die Wahl der; derart einzusclariken, dafd sich nur Bildvektoren, die den gé&tén
Trainingsbildernahnlich sind, approximieren lassen.

®Bsp.: Bereits it eine Trainingsbildanzahl von lediglich 125 eafthdie KovarianzmatrixC insgesamiti25> = 15.625
Elemente.

®Die Zeit-Komplexitit fiir die Berechnung von Eigenwerten und -vektoren mit Jacobi-Rotationen liegt in dBe@d-
nungO(n?).
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5.4.2.3 Interpolation im Eigenraum

Die Gewichtew; in Gl. 5.13 lonnen als die Koordinaten eines Punktasinnerhalb des Eigenraums
E; = [ege; ... e;_1]T interpretiert werden. Dieser Puniti = (wq,ws, . .., wk_1) entspricht damit di-
rekt dem zugetrigen approximierten Bild-Vektox und ki3t sich durch Projektion voxnin den Eigen-
raumE; bestimmen. Diese Projektion wirdifjeden Trainingsbild-Vektox,, y durchgetihrt, wodurch
sich eine Punktmeng@nw,ﬁ}gi...g ergibt:

myy = E;. (chﬂg — f) (5.14)

Es IRt sich zeigen, dal3 der Abstand zweier solcher Punkte im Eigenraum ein direktesinid -
Korrelation der beiden zugehigen Trainingsbilder ist [Mur95]. D.h. umshilicher zwei Bilder sind,

desto @her liegen auch ihre Projektionen im Eigenraum beieinander. Unter der Annahme, daf3 sich zwei
Bilder innerhalb der Trainingsmenge, die benachbarte Ansichten des betrachteten Objektes zeigen, nur
geringfigig voneinander unterscheiden, liegen damit insbesondere die Eigenraum-Projektionen von Trai-
ningsbildern fir &hnliche Parametdrp, ©) sehr eng beisammen. Die Annahme ist im vorliegenden An-
wendungsfall gerechtfertigt, da die Ansichten mit einer sehr kleinen Schrittweite §2.Bbgetastet
werden. AulRerdem sind kritische Probletid, die sich z.B. im Zusammenhang mit einer hochfrequen-

ten Oberfichentextur des Objektes ergebamraen [Mur95], bei Rintgenbildern nicht zu erwarten.

B-Sphme- Figcha
im Elgsniaum

o s |
= const

—_—
! a1 &2 a3 drai sgrfkara Eigersskbansn
- ' Tk Korircdl par grverlar ded B-Siste- Flachs
; : *_ﬂd_{-

Abbildung 5.17: Parameter-Interpolation: B-Splin@¢té im Eigenraum

Diese wichtige Korrelations-Eigenschatft der Eigenraum-Darstelluhg fiazu, daf? die Punktmenge
m,, y einenstetigen, zusammeahgendemTeilraum innerhalb des Eigenraums beschreibt. Da zur Gene-
rierung der Trainingsbilder exakt zwei Parameter) variiert wurden, wird fir die Modell-Repasen-
tation die Dimension dieses Teilraums ebenfalls auf zwei gesetzt. Der Teilraum entspricht damit ei-
ner FEche unddnt sich aus der Punktmenge durch Interpolation direkt bestimmen (Abb. 5.17). In der
vorliegenden Arbeit wurde hiarf eine bikubische Splinefunktioﬁ‘(u”,u,uy),,m,,rye[omu verwendet
[Bro89, PTo94].

Die Trainingsparametet, undr, lassen sich durch lineare Abbildung der Intervalleo— ... Ap™]
bzw.[AY~ ... A9T] auf das Interval[0 . .. 1] direkt in Spline-Parameter umrechnen:

Ty — Ay~
- Apt — Ap~

ry — A9
bzw. I/ry (’)”y) = m (515)

Vr, (Tz)
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Auf diese Weise kann aus einem Parameterpaar, unter Verwendung der Spline-Funktid() auf
den korrespondierenden Punkt., ., innerhalb des Eigenrauni; geschlossen werden. Die Koordi-
naten dieses Punktes liefern schlielBlich die Gewichtedie, in Gl. 5.13 eingesetzt, die gamschte
Approximation eines Bild-Vektors eroglichen.

5.4.2.4 Planare Approximation von 3D-Transformationen

Das in den vorangegangenen Abschnitten vorgestellte Ansichtstraining sowie die sich daraus ergebende
Eigenraum-Re@Sentation des Modells beinhaltet bisher lediglich zwei der insgesamt sechs Freiheits-
grade der relativen Objekt-Lage: Rotationen um eine der beiden Addsemd R,. Das Training des
Ansichtsmodells erfolgt dabei zeitlich getrennt von dessen eigentlichem Einsatz, der Registrierung, d.h.
praoperativ. Intraoperativ liefert das Modell ein simuliertesnRjenbild fir eine vorgegebene Objekt-
lage, wobei die beiden gelernten Rotationsparameter im Rahmenatgeepativ trainierten Spielraums
variieren lonnen. Die zuletzt beschriebene Interpolation im Eigenraum erlaubt stets die Rekonstruktion
der entsprechendenoRtgenaufnahme. Die restlichen vier Freiheitsgrade, d.h. eine Rotatid®,s0-
wie eine beliebigeatimliche Verschiebung des Objekt@s (T}, T%.), bleiben dabei zumchst unberck-
sichtigt. Sie nmssen exakt den zum Zeitpunkt des Trainings vereinbarten Konstanten entsprechen.

Das Modell muf3 nun dahingehend erweitert werden, dal3 es mit einer begrenzten Variation dieser
vier 3D-Transformationen ebenfalls umgehen kann. Wie bereits auf S. Gherwiurde, lassen sich
diese Transformationen, ausgehend von dem rekonstruierten Bild, unter gewissen Voraussetzungen durch
geeignete Transformationen des rekonstruierten Bildes planar approximieren.

Objektzentriertes KS
(Cgeclipptes’ CT Volumen)

Bildebene

Tz~
Rz

Kamera KS Tx
Ty
Abbildung 5.18: Planare Approximation vagy, T;,, T,, und T,

Das aus der Eigenraum-Darstellung rekonstruierte Bild korrespondiert direkt mit der Objektlage
(Ryo + Arg, Ry, + Ary, R, X0, Yo, Zo), Wobei die letzten vier Parameter noch nicht der gieschten
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Ziellage entsprechen. Im folgenden wingr ieden dieser Parameter eine entsprechende Approximati-
onsvorschrift hergeleitet, die festlegt, wie sich die Bildpunkte des Ausgangsbildes andigkéit von
einer Veanderung des betrachteten Parameters verschieben. Diese Approximationsforroglicieem

es schlieldlich, ein neues Bild zu generieren, das eateeNing der Ansichuf 'die vorgegebene Ziellage
reprasentiert.

Grundlage der Approximation ist das sogenarsti@wvach-perspektivischéameramodell [XZ096].
Ausgehend von dem in Abschnitt 3.1 eingleften perspektivischen Lochkameramodell werden dabei
vor der Projektion alle individueller¥-Koordinaten der Objektpunkte durch die Tigfg des Objekt-
schwerpunktes ersetzt: = Z. = const. Das Kameramodell wird dadurch lineardundY’:

U Cr 1 /(X
= - 5.16
(”) <0y> ! ch <Y> (619

Aus Sicht des Objektesufiit diese Vereinfachung geometrisch zu einer zweistufigen Projektion.
Zundchst werden alle Objektpunkte parallel in die zur Bildebene parallel verlaufende EbeneZdurch
projiziert. Im Anschlul® daran erfolgt eine perspektivische Projektion dieser Ebene in die Bildebene. Auf-
grund der nun fehlenden Tiefe reduziert sich diese Projektion dabei auf eine giiigentkalierung des
Bildinhaltes.

Die einzelnen Approximationsformeln ergeben sich wie folgt, wobei jeweils)” eine Pixelpo-
sition im Ausgangsbild(w/,»")” entsprechend die angamerte Pixelposition im Zielbildc,, ¢,)” den
optischen Nullpunkt sowi¢ die Brennweite darstellen:

1. Eine beliebige Translation parallel zur BildebedeX, AY’) laf3t sich durch eine mg: skalierte
planare Verschiebung innerhalb der Bildebeneaduenii:

u u [ [AX
(v)- () £(5) o

2. Eine Translation senkrecht zur BildebereZ) wirkt sich in der Bildebene im wesentlichen als
planare Skalierung mit optischem Nullpunkt als Zentrum aus:

9-CrelO-G) e

3. Rotationen um die optische AchsA«,) lassen sich durch planare Rotationen in der Bildebene
um den optischen Nullpunkt ersetZen

(7) = i) omeme 2)- ()] o

Unter Beachtung der vorgeschriebenen Transformations-Reihenfolge (Rotation vor Translation entspre-
chendP’ = OP + T lassen sich die einzelnen Approximationsterme (Gl. 5.17, 5.18 und 5.19) kompakt
zu einer einzelnen Formel zusammenfassen:

(o) = () g |()- ()] 2(5) e
Ze ¢

"Rap (o) reprsentiert dabei dig x 2-Rotationsmatrix it einea-Grad-Drehung um den Nullpunkt.
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Ausgehend von einem aus der Eigenraum-Darstellung rekonstruiertefi.Bild, v) ergibt sich dadurch
das endgltige Bild Z,.s(u', v") fur die vorgegebenen Lageparameiy,, + Ar,, Ry, + Ary, R, +
Ar,, Xo+AX, Yo+ AY, Zy + AZ)

Im Hinblick auf ihre algorithmische Umsetzung besitzt Gleichung 5.20 jedoch zwei entscheidende
Nachteile. Indemdi jeden Bildpunki(«, v) des Ausgangsbildes der korrespondierende PixXel') im
resultierenden Bild berechnet wird, bleiben einige Pixel{m’,v") unbesetzt, da kein Pixel im Aus-
gangsbild direkt auf sie abgebildet wird. Andere Bildpunkte wiederum werdestigniverechnet, da sie
letztendlich an Positionen auf3erhalb der Bildgrenzen des Zielbildes transformiert werden. Diese beiden
Probleme lassen sich umgehen, indem anstatt Gl. 5.20 die entsprechende Umkehrfunktion verwendet

wird:
N i W\ (e (AX
(v) - (Cy> + (1 + Z ) Rop(—Ar;) KU,> - (Cy> A (AY)] (5.21)

Diese Formel ermglicht es, fir jeden Zielbildpunkt{«', v") die Position(u,v) des korrespondierenden
Ursprungspixels zu bestimmen und diesen Grauwert — gegebenenfalls durch Interpolation der Inten-
sitaten direkt benachbarter Bildpunkte — anschlielendmimiehmen.

5.4.2.5 Approximationsfehler-Analyse

Die vorgestellten planaren Approximationsternuiren jeweils zu mehr oder weniger starken Unter-
schieden zwischen den approximiertean®jenbildern im Vergleich zu den korrekten Ansichten, die
sich flir die betrachteten Lageparameter ergeberderi. Die Ursache hiarf’ist insbesondere in der den
einzelnen Miherungen zugrundeliegenden Reduktion der Tiefe des Objektes auf die Z-Koo#lidate
Schwerpunkts zu suchen. Es ergeben sich die nachfolgend watufgef Approximationsfehlér Diese
werden dabei jeweils in Form des euklidischen Abstahds zwischen korrektem Projektionspunkt
Ipkor und approximiertem Projektionspunkt,,, angegeben. Um die Aussagbfgkeit der resultieren-
den Abscltzungen nicht zu gafirden, erfolgt die Fehlerangabe analog zur Herleitung der Approxima-
tionsterme getrennt nach einer Verschiebung parallel zur Bildebene, einer Verschiebung senkrecht zur
Bildebene sowie einer Rotation um die optische Actigekennzeichnet die z-Koordinate des Objekt-
schwerpunktes) Z,,;; die aktuelle maximale Ausdehnung des Objektes in z-Richtung:

1. Translation parallel zur BildebenAX ,AY):

fVAX? + AY?
<=
2 2 c Zc

AZobj

Hlplcor - Ipapp H (5-22)

Der durch die parallele Verschiebung bewirkte planare Approximationsfehler ist in erster Linie
direkt proportional zu der Tranlationsstrecke (Teyfd X2 + AY2). Die restlichen EinfluRgi3en
wirken sich folgendermal3en aus:

e Besondere Beachtung verdient der Nenner des Terms; er wird dann gleich oder K&leiner
falls Objektpunkte auf Hhie des Kamerazentrumg & 0) bzw. dahinter zu liegen kommen.
Dieser Fall kann in der Praxis jedoch ausgeschlossen werden, da er physikalismlicinm”
ist — die Rontgenquelle befiide sich dann im Patienteninneren. Vielmehr gilt ia..:>>
AZp;.

8Die austihrliche Herleitung dieser Absatzungen findet sich im Anhang C.
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e f: Der Fehlerwert ist direkt proportional zur Brennweite.

e Z.. Je goler der Abstand des Objektes zurriRjenquelle, desto geringeaalif'der Fehler
aus.

o AZy;: Eine geringere aktuelle Objekttiefe (in z-Richtung) verkleinert den Fehler ebenfalls.

2. Translation in Richtung der optischen AchaeA):

JAZuiAZ\ [ X2+ Y7 (5.23)

Hlp’“”" B IP“””HQ = 27 min(Zmin + AZ)(Ze + AZ)

Neben der Feststellung, dal sich einefygre Translatiomd\Z in einem goReren Fehler nieder-
schEgt, wirkt sich eine Vaiderung der restlichen EinfluRgén bei voneinander unadigiger
Betrachtung wie folgt aus:

e /X2 + Y2 Der Approximationsfehlerui einen Objektpunkt wird umso oRer, je weiter
der betreffende Punkt von der optischen Achse entfernt ist. Punkte direkt auf der Achse
werden fehlerfrei berechnet.

e f:Eine kleinere Brennweite hat eine direkt proportionale Veringerung des Fehlers zur Folge.

o Z..Zmin. Je golRer der Abstand zwischen Objektzentrum und Kamerazentrurallhudésto
kleiner wird der Fehler. Dasselbe giltrfden der Kamera anachsten gelegenen Purikt,;,, .

o AZy. Der Zusammenhang zwischen aktueller Objekttiefe und Approximationsfehler ist
direkt proportional.

3. Rotation um die optische AchsAt,):

Hlpk:or - IpappH2 =0 (524)
D.h. die @umliche Rotation um die optische Achse kann fehlerfrei durch eine planare Rotation um
das optische Zentrum approximiert werden. Aufgrund der Pixel-Diskretisierung des Digitalbildes
kann es jedoch vereinzelt auch hier zu Abweichungen in deR&mdrdnung eines Pixels kommen.

Die Auswirkungen dieser Fehlerquellenritien durch geschickte Wahl der realen Aufnahmerichtungen
und -entfernungen eingesemkt werden. Hierzu ist der C-Bogen jeweils derart zu plazieren, dafd das Ob-
jekt im Zentrum des Bildes zu liegen kommt. AuRerdem sollte der Detektor des Fluoroskaismat’
nahe an den Patienten gebracht werden, um dadurch den Abstand des Knochemstgendriélle zu
maximieren.

Die in der Realitit quantitativ tatschlich zu erwartenden Fehler beim Einsatz der planaren Approxi-
mation sollen abschlieBend anhand eines konkreten Zahlenbeispiels verdeutlicht werden. Die folgenden
Annahmen re@Sentieren eine reale Aufnahmesituatiandinen Brustwirbel (T6):

e Brennweitef = 80.0 cm.
e Z-Koordinate des Wirbel-Schwerpunkt&s = 50.0 cm.
e Maximale Ausdehnung des Wirbels in Z-RichtuAd’,;,; = 6.0 cm.
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e Minimale z-Koordinate des Wirbel&,,,;, = 46.0 cm.
e GroRter Abstand eines Punktes von der optischen Agﬁi@ + Yp2 =4.0cm.

Unter diesen Annahmen ergeben sighdin approximiertes Bild, dem eine Objektbewegung (relativ zur
Objektlage des verwendeten Ansichtsmodells) von Z8X = 2.0 cm, AY = 2.0 cm,AZ = 5.0 cm)
zugrunde liegt, die folgenden Fehlerabsizuingen i eine Translation parallel (vgl. Gl. 5.22):

|"Pror = "papp||, < 029 cm
bzw. senkrecht (vgl. Gl. 5.23) zur Bildebene:
|"Pror = Tpap |, < 0.036 cm

Bei einerublichen Pixelausung von z.B0.4 mm pro Pixel ergeben sich damit im ersten Fall Maximal-
fehler von ca. sieben Pixeln, im zweiten Fall lediglich Fehler von ca. einem Pixel. Diese Wertersind f*
die vorliegende Anwendung sehr wohl akzeptabel, zumal es sich um étasdgen des maximalen Feh-

lers handelt. Der durchschnittliche Fehlelifi.a. deutlich geringer aus, da zum einen die meisten Punkte
einesublichen Objektes in der &lie des Schwerpunkts liegen und zum anderen nur wenige Punkte einen
groRen Abstand zur optischen Achse besitzen. Abb. 5.19 veranschaulicht denugggieigfUnterschied
zwischen einer korrekt simulierten und einer planar approximierten Aufnahme.

rem Y

Abbildung 5.19: Vergleich zwischen einer durch Ray-Casting simuliertamtde&haufnahme (links) und

einer unter Verwendung eines Ansichtsmodells rekonstruierten (15 Eigenvektoren) und planar appro-
ximierten Aufnahme (Mitte). Die Aufnahmeparameter entsprechen dem im Text angegegebenen Zah-
lenbeispiel €ii eine reale Aufnahmesituation (AufnahmerichtungsaGrad von den achstgelegenen
Trainingsbildansichten entfernt). Das rechte Bild zeigt das invertierte Differenzbild aus den beiden be-
rechneten Aufnahmen.

5.4.3 Optimierung

Die Verwendung von Ansichtsmodellen im Rahmen der Registrierungolbg iansparent raglich.

D.h. fuir die in Abschnitt 5.3.2 vorgestellten Algorithmen ist es letztlich unerheblich, ob der aktuelle Wert
der Fehlerfunktion durch zeitaufwendiges Ray-Casting oder durch die schnelle Auswertung von einem
oder mehreren Ansichtsmodellen erfolgt. Voraussetzungumiéstallerdings, dald sich die im letzten
Abschnitt abgesditzten Approximationsfehler im konkreten Fall nur gerimgjfj’ auswirken und so das
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Konvergenzverhalten des Verfahrens nicht signifikant verschlechtern. GarangiBtsich diese Voraus-
setzung, indem man die Entscheidungutter, ob ein vorhandenes Ansichtsmodell zur Bildberechnung
herangezogen wird, jedesmal ataich an eine Abscktzung des voraussichtlichen Approximationsfeh-
lers koppelt.

Wird wahrend der Optimierung diedRtgenbild-Simulationui' eine Transformatiop..m bzgl. ei-
ner der gegebenen Kameradefinitionertigy 'so erfolgt zuachst dieUberprifung der folgenden beiden
Kriterien:

1. Existiert ein Ansichtsmodell, dessen besatktér Ansichtsbereich die aktuelle Kamera-
Blickrichtung beinhaltet?

2. Falls ja, unterschreiten die Absthiingen aus Gl. 5.22 und Gl. 5.23 in Alotgjigkeit von den ak-
tuellen Wertentir AT, AT, und AT, einen vorgegebenen Grenzwaert tien maximal zw@Ssigen
Approximationsfehler?

Sind beide Kriterien etfilt, so wird das angefordertedRtgenbild durch Auswertung des Ansichtsmo-
dells einschlie3lich planarer Approximation bestimmt. Ansonsten erfolgt die direkte Berechnung eines
simulierten Bildes durch Ray-Casting. Abgesehen von der Erweiterung durch Integration von Ansichts-
modellen in den Ablauf der Optimierung vauft diese analog zu einer der bereits in Abschnitt 5.3.2
vorgestellten Algorithmen-Varianten.

Aufgrund der durch die planaren Approximationen induzierten Fehler ist die resultierende Transfor-
mation nach Konvergenz des iterativen Verfahrens i.a. jedoch nicht optimal. Eine abschlieRende iterative
Minimierung, bei der vollsihdig auf evtl. vorhandene Ansichtsmodelle verzichtet wird, beseitigt dieses
Problem. Da dabei zum einen die Parameter-Schrittweiten der Minimierung sehr kledhltevei-
den lkonnen und zum anderen keine adaptive Anpassung der BBdgr verbunden mit einer Vielzahl
an Iterationen — mehr zu erfolgen braucht, konvergiert diese abschlieBemigtimierungmeist sehr
schnell.

5.5 Ergebnisse

Um die Leistungsdhigkeit des im zurckliegenden Teil des Kapitels vorgestellten Registrierungsver-
fahrens isoliert, d.h. unahhgig von der Bildqualit des verwendeten Fluoroskops sowie dexzBRidn

der Kalibrierung, beurteilen zuokinen, werden zwathst einige aussageiftige Simulationsergebnisse
vorgestellt. Es folgen mehrere Untersuchungen mit realen Fluoroskopieaufnahmen von Femur-Knochen
und Wirbeln. AbschlieBend wird der Rechenaufwand des Verfahrens — insbesondere der vorgestellten
Beschleunigung durch Ansichtsmodelle — analysiert.

5.5.1 Simulationsergebnisse

Um einen ersten qualitativen Eindruakér Beschaffenheit und Verlauf der sechsdimensionalen Fehler-
funktion 5.5 zu gewinnen, wurden ausgehend von exakt bekannten Lageparamgtesn,, t,, t,,t.)

fur einen Lendenwirbel-Datensatz je zwei Parameter ausgiewind systematisch innerhalb vorgege-
bener Grenzen (Rotatiod:60.0°, Translation:=20.0mm) in beide Richtungen varidert. Der @it jede

sich ergebende Kombination resultierende Fehlerfunktionswert wurde schlie3lich gegen die beiden be-
trachteten Parameter in einem 3D-Diagramm angetragen. Abb. 5.20 fal3t die ermittelten Diaggamme f~
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alle 15 noglichen Parameterkombinationen zusammen. Dabei wurde im Sinne einer besseren Darstel-
lung das Fehlermaf? durch NegationAlmlichkeitsmaR angetragen. Der gavite Datensatz beinhaltete
insgesamt drei simulierte Aufnahmen eines isolierten L3-Lendenwirbels, wobei die Aufnahmerichtun-
gen untereinander einen Zwischenwinkel von mindestéfisund maximal80° aufwiesen. In jedem

der Diagramme hebt sich die optimale Parameterkombination deutlich von ihrer Umgebung ab. Des-
weiteren treten in der jeweiligen Umgebung der globalen Extrabearaschenderweise keine lokalen
Extrema auf. Im Gegenteil, die Funktions\arfe steigen mehr oder weniger steil in Richtung Optimum

an. Wenngleich diese Erkenntnis aah’st noch wenig Aussagekraft bzgl. realer Fluoroskopieaufnah-
men besitzt, so zeigt sich doch bereits deutlich die prinzipielle Eignung deshfew pixelbasierten
Fehlermalies.

Fur die Beurteilung des Konvergenzverhaltens der Optimierung iraAdigkeit von der betrachte-
ten Knochenstruktur wurden drei Experimente mit verschiedenen Phantomknochen (L3-Lendenwirbel,
distaler und priximaler Femur) durchageiit. Grundlage der Experimente war jeweils eine Szene, beste-
hend aus drei simuliertendRtgenaufnahmen, wobei die Zwischenwinkel der Aufnahmerichtungen wie-
derum im Bereicht5?...80° lagen. ki jede dieser Szenen wurden insgesamt 100 Optimieraungs!|™
durchgefihrt, wobei die initialen Lageparameter mit unterschiedlichen rotatorischen und translatorischen
Abweichungen bamjlich der — durch die Simulation bekannten — korrekten Lageparameter besetzt wa-
ren. Die initiale translatorische Abweichung betrug maxiiahm, die maximale initiale rotatorische
Abweichung60°. Die Beschahkung auf einen einzelnen Winkel zur Beschreibung der drei rotatori-
schen Freiheitsgrade deutet bereits auf die Verwendung der in Abschnitt 4lrgen Orientierungsre-
prasentation (Einzelrotation um eine beliebig orientierte Achse) hin. Die Orientierung der Rotationsachse
wurde jeweils zudillig ausgevahlt. Entsprechendes gilt in diesem Abschnitt aughdié Beschreibung
translatorischer Abweichungen und Fehler. Von Interesse war lediglich der Betrag der Verschiebung,
jedoch nicht deren RichtunguFdie Initialisierung erfolgte die Auswahl ebenfalls allifj. Abb. 5.21
prasentiert die Ergebnisse der Optimieruagét; d.h. die resultierenden rotatorischen bzw. translato-
rischen Restfehler in Alarigigkeit von initialen Abweichungen. Dabei fassen je zwei nebeneinander
angeordnete Diagramme die Ergebnissecines der drei untersuchten Knochenphantome zusammen.

Fur den L3-Lendenwirbel besitzt der Optimierungsalgorithmus ein ausgezeichnetes Konvergenzver-
halten. Erst ab einer initialen rotatorischen Abweichung vois@abeginnt das Verfahren schlagartig zu
divergieren, was sich durch Restfehler \&bn . 10mm bzw.10° ... 60° bemerkbar macht. Bei kleineren
rotatorischen Abweichungen ergeben sich ausnahmslos vessaigidare Restfehler von unte2mm
bzw. 0.5°. Das Konvergenzverhalten ist hier insbesondere umadply'von der initialen translatorischen
Abweichung (bisl5mm).

Fir ein proximales Femurende ergibt sich ein etwas anderes Bild. Hier treten bereits bgd®&twa
initialer rotatorischer und ab etwamm translatorischer Abweichung vereinzelte Divergatief auf
(Restfehlerrmm bzw. 3°). Ab etwab0° ist der Optimierungsalgorithmus nicht mehr in der Lage, die
gesuchten Parameter zu bestimmen, wobei sich dies interessanterarkise iatiranslatorischen Rest-
fehlern vons . . . 30mm niederschdt. Orientierungsfehler vambérs° ergeben sich jedoch erst ab einer
initialen translatorischen Abweichung vamm.

Fielen die bisherigen Ergebnisse insgesamt sehr ermutigend argjest Sich dies bei Betrachtung
der Restfehler-Diagrammaeurf'ein distales Femurende. Hier gelingt es der Optimierung lediglich bis
zu einer initialen rotatorischen Abweichung von &abis 72, die korrekten LageparameteragiSe zu
bestimmen. Bllt die Abweichung nur wenige Gradhér aus, so zieht dies unmittelbar translatorische
Restfehler vor2. .. 6mm und bis zu20° nach sich. Dieses schlechte Abschneidehrtrvermutlich
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Abbildung 5.20: Grafische Veranschaulichung des lokakahlergebirgesfur einen simulierten
Lendenwirbel-Datensatz (L3), bestehend aus drei Aufnahmen mit einem Winkelabstand der Blickrich-
tungen zwisched5° und 80°). Der besseren Darstellung wegen wurde das Fehlermal? aus GI. 5.5 ne-
giert und dadurch aléhnlichkeitsmaR verwendet. Jeweils zwei der sechs Transformationsparameter
(rz,ry,72) (Orientierung),(t,, t,,t,) (Translation) sind gegeneinander angetragen.
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Translatorischer
Restfehler (mm)

m10-12

Ny I

Wi
| m2-4
AL L

40

J'.:i

.
.. es

60

Initiale rotatorische
Abweichung (Grad)

Initiale translatorische 5 0
Abweichung (mm)

Konvergenzverhalten Intensitdtsbasierte Registrierung (Femur, proximal)
Translatorischer
Restfehler (mm)

W 30-35
@25-30
W 20-25
015-20
010-15
m5-10
mo-5

40
Initiale rotatorische
Abweichung (Grad)

Initiale translatorische 0
Abweichung (mm)

Konvergenzverhalten Intensitétsbasierte Registrierung (Femur, distal)

Translatorischer
Restfehler (mm)

014-16
m12-14
@10-12
m8-10
o6-8
04-6
m2-4
mo-2

20 Initiale rotatorische
Abweichung (Grad)

Initiale translatorische 5 0
Abweichung (mm)

Konvergenzverhalten Intensititsbasierte Registrierung (Lendenwirbel L3)

Rotatorischer
Restfehler (Grad)

m60-70
[@50-60

T

.h‘..' a W 40-50
‘ =7 030-40
. ' ' 020-30
.‘ l'. l'. H10-20
..' l'. l'. m0-10

i

i

60

20 Initiale rotatorische
Abweichung (Grad)

Initiale translatorische 2 0

Abweichung (mm)

Konvergenzverhalten Intensitdtsbasierte Registrierung (Femur, proximal)

Rotatorischer
Restfehler (Grad)

[@50-60
W 40-50
030-40
020-30
| 10-20
mo-10

40
Initiale rotatorische
20 Apweichu ng (Grad)

Initiale translatorische 0
Abweichung (mm)

Konvergenzverhalten Intensitdtsbasierte Registrierung (Femur, distal)

Rotatorischer
Restfehler (Grad) [

W 40-50
030-40

Ill 020-30
" Mmy’

2

20 Initiale rotatorische
Abweichung (Grad)

Initiale translatorische
Abweichung (mm)

Abbildung 5.21: KonvergenzverhaltearfS§imulierte Testdaten (jeweils drei Aufnahmen, Winkelabstand
der Blickrichtungen zwische#5° und80°) fur einen Lendenwirbel (L3) sowie einen distalen und einen
proximalen Femur. Angetragen wurde jeweils der translatorische bzw. rotatorische Restfehler nach er-
folgter Konvergenz der Optimierung, ausgehend von unterschiedlichen initialen translatorischen und ro-

tatorischen Abweichungen.
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daher, dal} ein distales Femurende ioniénbild nur wenige markante innere Strukturen offenbart.
Wie zu Beginn des Kapitels bereits angesprochen, sind es aber gerade diese inneren Strukturen (z.B. der
Dornfortsatz eines Wirbels), die die interggbasierte Optimierung qmise konvergieren lassen.

Reale Fluoroskopieaufnahmen sind i.a. stark verrauscht. Wenngleich sich starkes Rauschen durch
Mittelung mehrerer unmittelbar hintereinander aufgenommener Bilder untkehn"BR3t, soll im fol-
genden die Rauschempfindlichkeit der Optimierung anhand des bereits beschriebenen L3-Datensatzes
untersucht werden. Zaghst wurdedi diesen Datensatz derselbe Konvergenzversuch wie zuvor dreimal
wiederholt, wobei die Eingabebilder sukzessivarlati synthetisch verrauscht wurden (Gaul3-verteiltes
Rauschen, Standardabweichung = 20,30,40). Abb. 5.22 (unten) veranschaulicht die Wirkung von Rau-
schen auf die Bildquabt: Abb. 5.23 beinhaltet die resultierenden Restfehlerdiagramme dieses Experi-
ments. Es zeigt sich, dafl? das Rauschen den Konvergenzradius der Optimigreimgi"Lendenwirbel
auf etwa20? Grad reduziert, allerdings nahezu unabbig von der $trke des Rauschens.

Wie der Vergleich der Restfehler-Streuung in Abb. 5.24 aufzeidtrtfRauschen zum vermehrten
Auftreten von Ausreif3ern, d.h. wenigen einzelnen isolierten Divergdanf 'Der Mehrzahl aller Opti-
mierungséiufe gelingt es jedoch, die korrekten Lageparameter in ausreicheradsi®mn zu bestimmen.

Die initialen Abweichungen blieben bei diesem Versuch auf den eingangs ermittelten Konvergenzbereich
fur unverrauschte Bilder eines L3-Lendenwirbels bemakir (15mm/45°). Abb. 5.25 schliellich zeigt,

wie sich das Rauschen auf die resultierenden Restfehler der Optimierung, ausgehend von einer einzelnen
konkreten Initialisierung (Abweichungynm/10°), auswirkt. Ab einer Standardabweichung von 40 (50)
steigt der rotatorische (translatorische) Restfehler stark an, wobei es der Optimierung immerhin gelingt,
die initiale rotatorische Abweichung var)’ auf2? zu reduzieren. Da die translatorische Abweichung

im vorliegenden Beispiel mi2mm bereits initial sehr gering audft, verbessert die Optimierung bei

stark verrauschtem Bildmaterial daran nichts mehr.

Aufgrund der Tatsache, dal die intraoperativen Aufnahmerichtungen von vornherein nicht festge-
legt sind, sondern innerhalb eines grol3en Bereichs durch entsprechende Manipulation der C-Bogen-
Orientierung nahezu beliebig gait werden kihnen, stellt sich folgende Frage: Wie stark wirken sich
unterschiedliche Aufnahmerichtungen auf die berechneten Lageparameter aus? Folgender Versuch soll
hierauf eine Antwort liefern. Ausgehend von 15 unterschiedlichen Aufnahmen des L3-Wirbelphantoms
wurden insgesamtufifmal zufllig drei Aufnahmen ausgeahlt, deren Aufnahmerichtungen jedoch
einen Zwischenwinkel von mindeste#s’ aufweisen muften.Uf jede dieser Szenen wurden anschlie-

Rend neun Optimierungslfe mit unterschiedlichen initalen Abweichungen bis maxithainm/10°

Grad durchgefhirt. Abb. 5.26 entlilt die Restfehler-Streuung dieses Versuchs. Deutlich zu erkennen ist,
dal} die gemessenen translatorischen Restfehler glaf@igmind in engen Grenzen var).1mm um

0.4mm streuen. Auch die rotatorischen Restfehler der unterschiedlichen Aufnahmegruppierungen un-
terscheiden sich nicht signifikant. Von einzelnen Ausreil3ern abgesehen, verteilen sie sichafle@ichm”
von 0.0° bis 0.8°, wobei die Variation weniger von der gaiiten Gruppierung als vielmehr von den im
Einzelfall gevahlten initialen Lageparametern aiiut.

5.5.2 Anwendung auf reale Fluoroskopieaufnahmen

Das im letzten Abschnitt untersuchte Konvergenzverhalten der vorgestellten Lageschliefert be-

reits wichtige Anhaltspunkteuf'die Beurteilung der Leistungsfigkeit und Grenzen des Ansatzes. Ent-
scheidend im Hinblick auf einen praktischen, intraoperativen Einsatz der entwickelten Methoden ist letzt-
lich jedoch deren Verhalten unter realen OP-Bedingungen. Dies gilt im vorliegenden Fall umso mehr, da
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Abbildung 5.22: Synthetisch verrauschte Testbilder eines L3-Wirbels sowie eines proximalen Fe-
murs (Gaul3-Verteilung), Standardabweichungen (jeweils von links oben nach rechts unten):
0, 10, 20, 30, 40, 50
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Abbildung 5.23: Konvergenzverhalten beiristlich verrauschten Testdatem €inen Lendenwirbel (L3).
Die urspringlichen unverrauschten L3-Aufnahmen (vgl. Abb. 5.21) wurden mit einem Gaul3-verteilten
Rauscheruberlagert, wobei die Standardabweichung der Verteilung sukzessiviat evhide. Die Dar-

stellung der Ergebnisse entspricht Abb. 5.21.
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Abbildung 5.24: Restfehler-Streuung bei simulierten Testdaten eines L3-Wirbels. Initialisierungen er-
folgten mit maximall5mm translatorischer und maximab® Grad rotatorischer Abweichung. Links:
unverrauschte Bilddaten, rechts: verrauschte Bilddaten (Standardabweichung der Gaul3-Verteilung 40).
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Abbildung 5.25: Sensitivitt' der Optimierung gegebér Rauschen. Die der Abb. 5.23 zugrunde lie-
genden DatersdZe (Lendenwirbel L3, sukzessive verrauscht) wurden nacheinamnddiefOptimierung
herangezogen. Die initiale Abweichung betrug jeweils konstant, und 10°.
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Abbildung 5.26: Restfehler-Streuung bei Verwendung unterschiedlicher Aufnahmerichtungen und meh-
rerer Initialisierungen bis maximals5mm bzw. 10°
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fur die intraoperativ erstellten Fluoroskopieaufnahmen bewuf3t keine explizite Merkmalsextraktion (z.B.
Konturen, Punkte etc.) erfolgt, sondern vielmehr die Pixeldaten selbst in die Optimierung einflieRen.
Daher kommt dem zu erwartenden signifikanten Qatslithterschied zwischen synthetischen, simulier-
ten Rontgenaufnahmen und realen Fluoroskopieaufnahmen iadgigKeit des verwendeten C-Bogens
eine besondere Bedeutung zu.

Um die Streinfllisse einer realen Umgebung — wesentlich bestimmt durch die Bildajusditiie
die Kalibrierung des Fluoroskops — auf das Konvergenzverhalten der Lageparameter-Optimierung zu
analysieren, wurden die nachfolgend dokumentierten Experimente duwibhige®rundlage der Versu-
che war erstens ein Brustwirbelphantom (T10-T12), wobeidié Registrierung der mittlere Wirbel
(T11) ausgewhlt wurde, zweitens ein Femurphantom, dessen distales Ende lokalisiert werden sollte,
sowie drittens das proximale Ende eines realen Femur-Knochens. Als Aufnalaingigetén zwei un-
terschiedliche Fluoroskopie-Gd€e: ein SIEMENS Siremobil 2 (T11-Brustwirbel, proximaler Femur)
sowie ein ZIEHM Exposcop (distaler Femur). Beide Sensorsysteme wurden durch das in Anhang B
beschriebene Verfahrengmperativ kalibriert [BraO0a].

Ein inhdrentes Problem bei Experimenten mit realen Datzesi stellt die Nicht-Kenntnis der opti-
malen Lageparameter dar, was die Definition von Restfehlern erschwert. Im Falle der simulierten Ein-
gabedaten waren die Parameter hingegen exakt bekannt. Die drei realerazateng'len aus diesem
Grund zumichst unter Verwendung eines alternativen Registrierungsverfahrens lokalisiert. Hierzu dienten
mehrere Metall- bzw. Teflonkugeln, die bereits vor Erstellung der Computer-Tomographie-ddz¢ens”
an den drei Phantomen angebracht wurden. Die 3D-Positionen der Kugeln in den CT-Daten wurden ent-
sprechend dem Verfahren von [EII96] ermittelt. Intraoperativ erfolgte eine manuelle Abtastung derselben
Kugeln mit Hilfe eines Zeigeinstrumentes, dessen 3D-Paosition das Infrarot-basierte Trackingsystem ver-
folgte. Aus den beiden 3D-Punktmengef?t'sich schlie3lich die jeweils gesuchte rigide Transformation
absclatzen [HS93a, BM92]. Diesen Lageparametern wurde unterstellt, daf3 sie optimal sind. Sie dienten
anschliel3end als Zielparameter flie einzelnen Konvergenztests, deren experimentelle Duhralnfigy
ansonsten auf die bereits bei simulierten Dadéresi beschriebene Art und Weise erfolgte. Lediglich
die maximale initiale rotatorische Abweichung wurde 20f verringert, da bei realen Daten eine
Verbesserung der Konvergenz im Vergleich zu simulierten Daten nicht zu erwarten ist. AuRerdem be-
tragt der maximale Zwischenwinkel zwischen zwei Aufnahmerichtungen eines Datensatzes nur noch
70° aufgrund einer zw#zlich eingesclarikten Bewegungsfreiheit der beiden verwendetentgenbild-
verstirker-Systeme. Abb. 5.28 dokumentiert die erzielten Ergebnisse.

Fur den T11-Brustwirbel ergeben sich translatorische Restfehler von Lmnter, sofern die initiale
rotatorische Abweichung nicht gRér als10° ausgllt. Der rotatorische Restfehler liegt in diesem Fall
aber bereits bei etwd’. Bei einer maximalen rotatorischen Abweichung Vignreduziert er sich auf
unter1°.

Die translatorischen Lageparameter des proximalen Femur-Datensatrenidurch die Optimie-
rung robust bestimmt werden. Bei initialen Abweichungen uber10mm und etwa20? ergeben sich
Restfehler von mehr als einem Millimeter. Jedoch auch bei diesem Datensatz wird der Konvergenzbe-
reich wie bereits zuvor durch rotatorische Restfehler weiter eingaskhrBei maximal7.5mm/10°
initialer Abweichung liegen die resultierenden Orientierungsfehler unter einem Grad.

Die Ergebnisse, den realen distalen Femur-Datensatz betrefferatjdpstias bereits in der Simula-
tion festgestellte schlechtere Restfehlerverhalten. Insbesondere der translatorische Fehler steigt ab einer
initialen rotatorischen Abweichung von etw@’ deutlich séirker an als im Fall des T11-Wirbels bzw.
des proximalen Femurenddshnliches gilt fir die rotatorischen Restfehler, digfiber10° initialer Ab-
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Abbildung 5.27: Drei reale Fluoroskopieaufnahmen (SIEMENS Siremobil 2) eines T11-
Brustwirbelphantoms

weichung bei etwd? liegen. Bleiben die initialen rotatorischen Abweichungen jedoch auf &twa0°
beschankt, so lassen sich die Restfehler in Ablgigkeit von der initialen translatorischen Abweichung
durchaus auf.5 — 1.0 mm und 0.5 — 1.5° reduzieren. Dieses Ergebnis igt€rraschenderweise sogar
besser als in der Simulation. Einaglicher Grund hieddi mag ein zudillig ginstigergewdhltes Arran-
gement der Aufnahmerichtungen sein.

Zusammenfassena@l}t sich feststellen, dald der Konvergenzradius der inédsiséSierten Lokali-
sation bei realen Fluoroskopieaufnahmen deutlich geringealituafs in der Simulation. Angesichts
der sehr schlechten Bildqualitdes €ii die ersten beiden Versuche zur \egting stehende8iremobil
2-Fluoroskops erscheint das eingesatkie Konvergenzverhalten allerdings sehr wohl akzeptabel. Abb.
5.27 zeigt beispielhaft den Bilddatensatz flie Lokalisation des T11-Brustwirbels. Dieggeéntierten ex-
perimentellen Resultate sollten daher einerseitbadd-caseszenario (im Simulationsfall) bzwvorst-
caseSzenario (Tests mit realen Aufnahmen) aufgefal3t werden. Insbesondere der Einsatz hochwertiger
moderner C-Bogen-Systenmad3f eine deutliche Verbesserung des Konvergenzverhaltens erwarten.

5.5.3 Zeitaufwand der Optimierung

Bei den bisherigen Untersuchungen blieb die Verwendung von Ansichtsmodellen zur beschleunigten
Berechnung synthetischeroRtgenbilder (Abschnitt 5.4.2) unh@Ksichtigt. Ein abschlieRender Ver-
such soll daher nun das Zeitverhalten der Optimierung bei Verwendung von Ray-Casting im Vergleich
zum Einsatz der Ansichtsmodellierung untersuchen. Hierzu wurden zwei der simulierten Teatdatens™
(Lendenwirbel L3, proximaler Femur, jeweils drei Aufnahmen) aus Abschnitt 5.5.1 herangezogen. Aus-
gehend von initialen Lageparametern innerhalb des jeweiligen Konvergenzradius’ erfiolgigeii Da-
tensatz je eine Optimierung ohne sowie eine mit Ansichtsmodellen. Die verwendeten Ansichtsmodelle
wurden zuvor derart trainiert, daf3 sie den bekannten Ansichtsbereich der Testdatandigliabdecken.
Auf diese Weise wurde verhindert, da@kvend der Optimierung vereinzelt Ray-Casting-Berechnungen
notig werden.

Abb. 5.29 faRt die Ergebnisse dieses Vergleichs zusafirbém Sprungstellen der einzelnen Kurven
deuten auf die adaptive Anpassung der Bititg hin. Diese betgt zu Beginn der Optimierungen jeweils
32 x 32 Pixel und steigert sich dann in drei Schritten bis abf x 256. Es zeigt sich deutlich, dal3
die Ansichtsmodelle bei den kleinen Bildaaglingen noch keinen Vorteil bringen. Hiealh3Sich der

°Die Zeitangaben beziehen sich auf CPU-Sekunden eines Intel Pentium Ill, 450 Mhz.
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Abbildung 5.28: Konvergenzverhaltearfieale Testdaten (jeweils drei Aufnahmen, Winkelabstand der
Blickrichtungen zwischent5? und 70°) fur einen Brustwirbel (T11) sowie einen distalen und einen
proximalen Femur. Die Fluoroskopie-Aufnahmen erfolgten einerseits mit eBIEHWMENS Siremobil

2 (T11, proximaler Femur), anderseits mit ein@cHM Exposcop(distaler Femur). Abgesehen von
verkleinerten initialen Abweichungen (Rotation) entspricht die Darstellung der Ergebnisse der in Abb.

5.21.
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Abbildung 5.29: Vergleich des Zeitbedarts flie Registrierung mit und ohne Verwendung von Ansichts-
modellen zur beschleunigten Berechnung von synthetisclatgRribildern

Aufwand flir Ray-Casting und Eigenraum-Rekonstruktion mit anschlieBender planarer Approximation
die Waage. Erst ab einer Bildgfé von128 x 128 wird der Unterschied insbesondeng tien Femur-
Datensatz deutlich — bei der Lokalisierung des L3-Wirbels sogar erst bei volleystath vor256 x 256
Pixeln.

Die Optimierung ohne Beschleunigung lbégt fur den Femur-Datensatz insgesamt 126 Sekunden,
fur den L3-Datensatz mit gut 60 Sekunden knapp didftel'der Zeit. Die Verwendung der Ansichts-
modelle spart im ersten Fall 43 Prozent (54 Sekunden), im zweiten Fall 32 Prozent (22 Sekunden) der
Rechenzeit ein. Dabealit auf, daf3 die Einsparung noch deutlicarger ausdllt (86 bzw. 70 Prozent Ein-
sparung),df3t man den letzten Iterationslauf der Optimierung mit Ansichtsmodelleschehiinbarck-
sichtigt. Wie in Abschnitt 5.4.3 beschrieben, mul dieser abschlieRende Lauf ohne Ansichtsmodelle nach
Konvergenz der Optimierung erfolgen, um evtl. zuvor aufgetretene Approximationsfehler auszugleichen.
Da das Ray-Casting dabei mit voller Bildaagling erfolgt, beotigt dieser Schritt mit 54 (Femur) bzw.
44 Sekunden (L3-Wirbel) ein Vielfaches der gesamten vorangegangenen Optimierungszeit von etwa 18
Sekunden. Ein Grof3teil der Beschleunigung geht hierdurch also wieder verloren.

Sowohl fir die Erstellung der Ansichtsmodelle, als aushdas Ray-Casting wurden CT-Datatee
mit einem Schichtabstand vdlmm herangezogen. Es gilt zu beachten, dal3 eine Verbesserung der
Auflésung des verwendeten CT-Datensatzes durch die Verringerung des Schichtabstandes die Perfor-
mance der Ray-Casting-Variante deutlich seleni wirde. Der Zeitbedarfuf’ die intraoperative Aus-
wertung eines entsprechenden Ansichtsmodells jedoch bliebe exakt derselbeuidiersich lediglich
die Dauer des @operativen Trainings vextigern. In dieser Zeitkonstanthait tdie Rekonstruktion eines
Rontgenbildes liegt eine der wesentlichear®€n von Ansichtsmodellen. Die Verringerung des Schicht-
abstandes setzt natich voraus, dal3 ein entsprechend aufgenommenes CT des betrachteten Patienten
Uberhaupt vorliegt. Alternativ lassen sich auch fehlende Zwischenschichten interpolieren. Die Interpola-
tion bringt allerdings im Gegensatz zu einem echten CT-Datensatz keinachlatkéen Informationsge-
winn. Daraus rekonstruiertedrtgenbilder enthalten jedoch weniger Artefakte, die im Fall signifikanter
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Anderungen beinUbergang von einer CT-Schicht zuactisten auftretendkinen, und wirken somit
deutlich realistischer.

Fur die Rekonstruktion und planare Approximation eines einzelnen Bildes deysiafi256 x 256
wurden im vorangegangenen Experiment jeweils0d8 Sekunden betigt. Diese Zeit Aihgt u.a. von
der Anzahl der in GI. 5.11 eingerechneten Eigenvektoren ab. Im vorliegenden Fall waren es insgesamt 15.
Laut Tabelle 5.1 werden hiermit gut 91 Prozent der in den urgglichen Trainingsdaten enthaltenen Va-
riation modelliert. Abb. 5.30 veranschaulicht, wie sich die Anzahl der eingerechneten Eigenvektoren auf
die Qualiit des resultierenden Bildes auswirkt. Wieviele Eigenvektoren ein trainiertes Ansichtsmodell
letztlich nutzt, ist im Einzelfall zu prfen, kann aber z.B. an die zugelye Variationsanalyse gekoppelt
werden.

-\ Y

L

-y -y

-

Abbildung 5.30: Rekonstruktion eineoRtgenbildes bei Verwendung von 1, 2,.3,,11, 12, 14, 16, 18
bzw. 20 Eigenvektoren (von links oben nach rechts unten)
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6.1 Zielsetzung und Ansatz

6.1.1 Motivation

Grundlegende Voraussetzungr fdas im letzten Kapitel vorgestellte intemg#iiasierte Registrierungs-
verfahren ist das Vorhandensein eines patientenspezifischen, dreidimensionalen Computer-Tomographie-
Datensatzes. Die Volumendaten dienen dort direkt als Basiid intraoperative Generierung simulier-

ter Rontgenaufnahmen (Abschnitt 5). Auch bei einer Vielzahl anderer Verfahren spielt CT eine zentrale
Rolle. Oftmals wird paoperativ aus dem CT-Datensatz des Patienten eine Zwischaseatation in

Form eines 3D-Obedhenmodells erzeugt (vgl. Anhang D). Dieses Modellagiicht anschlieBend

sowohl eine pazise Operationsplanung und -dundifling. Der Einsatz einer CT ist allerdings aus meh-
reren Grinden keineswegs unproblematisch:

e Der Patient wird einer zasZlichen Strahlenbelastung ausgesetzt, die z.B. im Vergleich zur in-
traoperativen Verwendung eine®mgenbildverstikers signifikant bfier ausdllt. Dies gilt im
vorliegenden Fall umso mehr, da im Hinblick auf eing flie Registrierung ausreichend gute
Auflosung des 3D-Modells bzw. der simulierteariRjenaufnahmen der Abstand zwischen aufein-
anderfolgenden Tomographieschichten sehr geringagwierden muf3, i.a. im Bereich weniger
Millimeter (1 — 2mm).

Die Strahlenbelastung mul3 insbesondere dann kritisch gesehen werden, wenn die Aufnahmen
nicht die Extremiéiten (Arme, Beine), sondern z.B. Teile der Wirlaelle betreffen, da sich hier in
direkter Nehe eine Vielzahl sensibler Organe befindet.

e Die Aufnahme der tomographischen Bilddaten ardért den statiaréen Aufenthalt des Patienten
und damit die Gesamtdauer der Behandlung deutlich.

e Nichtzuletzt aufgrund des zuvor genannten Punktes fallemtzlictie Personal-, Raum- und
Genratekosten an, die die patientenbezogenen Gesamtkosten der Operation ansteigen lassen. Im
Hinblick auf die aktuelle politische Diskussiabhér Gesundheitsreform und drastische Kostenein-
sparungen der Krankenkassen, stellt sich in vielalleR die Frage nach der tatsilichen Not-
wendigkeit einer Tomographie.

e Bei Notfall-Patienten ist es zeitlich oft nicht mehroglich, vor dem Eingriff eine Computer-
Tomographie durchzufiren, obwohl die dadurch gewonnene 3D-Information mitunter von es-
sentiellem Nutzen are.
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Abgesehen von der Strahlenbelastung gelten die auffigiefii Kritikpunkte gleichermal3en aualr ie
Magnetresonanz-Tomographie (MRT).

Es dengt sich letztendlich die Frage auf, ob mitunter der Einsatz einer 3D-Tomographie vermieden
werden kann, ohne dabei auf die mit MRT oder CT verbundenen Vorigileifie pazise aumliche
Navigation zu Lasten des Patienten verzichten mssei.

Andererseits stellen z.B. die Fluoroskopie-Aufnahmen eirm#dgenbildverstikers zuachst ledig-
lich 2D-Information zur Verfigung. Dararaidern auch eine Kalibrierung des &ts (vgl. Anhang B),
dessen Einbindung in ein Navigationskonzept und mehrere Aufnahmen aus unterschiedlichen Richtun-
gen nichts (vgl. z.B. [Hof97]). Eine sehr gu@urnliche Vorstellungskraft des Chirurgen, kombiniert mit
dessen Wissenber die Anatomie, ist hier nachwievor unabdingbar.

Es ist einleuchtend, daf’ die vorgestellte intetshiasierte Registrierung (Kapitel 5) verfahrensbe-
dingt nicht ohne CT-Daten funktionieren kann. Konturbasierteafgeswie z.B. in [Lav95] erfordern
jedoch zumthst nur das Vorhandensein eines patientenspezifischen 3Ddoberfifiodells. Sofern es
gelingt, ein solches Modell unabhgig von CT- oder MRT-Aufnahmen zu erstellen, wird auch eine
prazise gumliche Planung und Navigation ohne Tomographoglch.

Aus dieser Motivation heraus wird im vorliegenden Kapitel eine neue Registrierungsmethode ent-
wickelt, die auf der Generierung eines formvariablen anatomischen Modells basiert, welchaisrsich ~
lich wie im Falle bekannter rigider Verfahren an in den Fluoroskopieaufnahmen segmentierte Konturen
anpasseraldt, dabei aber ohne patientenspezifische Tomographiedaten auskommt.

6.1.2 Ansatz

Die Grundidee hinter dem im folgenden vorzustellenden Verfahren besteht darin, allein auf Basis mehre-
rer segmentierter Konturen eines Knochens am@énaufnahmen unterschiedlicher Aufnahmerichtun-
gen ein detailreiches, patientenspezifisches Modell dieses Knochens zu generieren.

Eine anatomisch vollatidig korrekte 3D-Rekonstruktion aus wenigeonRjenaufnahmen — bzw.
den darin segmentierten Silhouetten —ist in der Regel aufgrund ddickgh 2D-Information nur unter
expliziter Verwendung vom-priori-Wissen noglich. Ohne solches Vorwissen ergibt sich ggf. lediglich
eine grobe Volumenabsatrung, indem die — sicluf jede Fluoroskopieaufnahme ergebendétrojek-
tionslinientischelraumlich geschnitten werden (Abb. 6.1) [BraOOa]). Das jeweils resultierende Volumen
stellt eine grobeailRere Schrankeaufdie tatgichliche Lage des betrachteten Knochens dar. Ein solches
Schnittvolumetfiallt dabei umso @Ziser aus, je gfder die Anzahl der verwendetemm®genaufnahmen
bzw. deren Abstand untereinander ist. Allerdings erreichen auf diese Weise erzeugtadbbenflie den
Detaillierungsgrad vollwertiger Modelle. Insbesondere rundum konkave Vertiefungen deraCherfl”
bleiben bei der Methodik zwangslfig unentdeckt, da die zugaigen Vertices aus keiner Blickrichtung
einen Beitrag zur sichtbaren Auf3enkontur leisten.

Ein solches Schnittvolumenmodell ist daher aufgrund der beschriebenen Bmaamngén dif eine
prazise Navigation meist ungeeignet.

Wesentlich vielversprechender hingegen ist die Integration von vorhandenem \Miesettie’ Ana-
tomie eines speziellen Knochentyps in Form eines elastischen Modells. Dieses Modell speichert dabei
einerseits die durchschnittliche Obadtienform des betrachteten Knochens, erlaubt aber andererseits
auch die globale und lokale Verformung dieser Olaeti€, um eine bestgliche Anpassung an die
individuelle Situation @it einen neuen Patienten zu erreichen.
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Abbildung 6.1: Der aumliche Schnitt mehrerer Projektionsliniersichel (links) ergibt ein grobes Be-
grenzungsvolumen, das den zu registrierenden Knochenamdligt entlalt, aber keinen weiterenuRk-

schluB3 auf dessen taidtiliche Oberfiche erlaubt. Selbst bei Verwendung vielemRjenaufnahmen aus

sehr unterschiedlichen Richtungen (z.B. orthogonal) ist nicht sicher, ob der Knochen unentdeckte, kon-
kave Oberflichensicke enthlt. Bsp. fir Schnittvolumina: proximaler Femur (Mitte), L1-Lendenwirbel
(rechts).

In der vorliegenden Arbeit werden zwei gruiatidich kontére Vorgehensweisen zur Modellierung
der gewinschten Verformung betrachtet:

e Physikalisch motivierte Modellierung: Dabei wird einem einzelnen Obea@ilienobjekt eines re-
prasentativen starren Knochens ein gewisser GrakiiastlicherElastiziéit unterstellt, indem die
diskrete Menge der Objektvertices als physikalischeder-Masse-Systeaufgefalit wird. Durch
Anwendung der Modalen Analyse — einer Technik aus dem Bereich numeriSolterElemente
Methoden (FEM) — ergeben sich dabei sogenannte physikalische Vibrationsmodi. Diese erlauben
eine parametrisierte Verformung des einzelnen Ausgangsmodells. Diese Vorgehensweise wird in
Abschnitt 6.3 mher beschrieben.

e Statistische Modellierung Anstatt einem betrachteten Knochen wiitkcéh elastisches Material
zu unterstellen, ist es auchoglich, keinerlei Grundannahmen zu treffen und stattdessen mehrere
beispielhafte Oberdichenmodelle zu sammeln. Die statistische Analyse der Variation jeweils kor-
respondierender Obeafthenpunkte liefert mit Hilfe einer Hauptachsentransformation anschlie-
Rend, wie im Fall der physikalischen Modellierung, ein parametrisiertes Verformungsmodell — ein
sogenanntes Punktverteilungsmodelbifit distribution modelPDM), dessen Freiheitsgrade als
experimentelle Variations-Modi bezeichnet werden. Mit diesem Verfahren setzt sich Abschnitt 6.4
intensiv auseinander.

Der Vorteil des physikalischen Ansatzes ist, daf3 er relativ einfach zu realisieren ist, da lediglich ein ein-
zelnes Modell bzw. Knochenobjekt betigt wird, um eine Vielzahl raglicher Variationen zu erzeugen.
Nachteilig wirkt sich jedoch aus, daf} ein Knochenargrit rigide ist, d.h. seine Verformbarkeit ohne
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starkeduf3ere Krafteinwirkung vernaasgsigt werden kann. Die modellierende Verformung erfolgt hier
also rein kihstlich und damit in gewisser Weise willkich.

Dies ist bei dem statistischen Ansatz gerade nicht der Fall. Das Punktverteilungsmodelerdiert
exakt die tatachlich bzgl. unterschiedlicher Patienten zu beobachtenden Variationen eines Knochens,
solange die Menge an beispielhaften Trainingsmodellen groR genugllausti insbesondereauf alle
signifikanten Formunterschiede auch entsprechende Modellalenth”

Im Gegensatz zu der FEM-Methodik ist dieser statistische Ansatz jedoch nicht ohne weiteres umzu-
setzen. Dies hat zwei @nde. Zum einen ist die Beschaffung regentativen, klinischen Datenmaterials
zur Generierung von Beispielmodellen mitunter keine leichte Aufgabe (Abschnitt 6.4.3). Zum anderen
ist die Bestimmung korrespondierender OlamffiEnpunkte auf den Trainingsmodellen ein kritischer und
aufwendiger Vorverarbeitungsschritt. Die Beschreibung uosling der damit verbundenen Teilproble-
me ist zentraler Inhalt der Abschnitte 6.4.4 bis 6.4.6.

Die vorliegende Arbeit empfiehlt die Kombination beider Methoden (FEM und PDM), indem
grundsitzlich der statistische PDM-Ansatz Verwendung findet, jedochnacitdendie Menge an vor-
handenen Trainingsobjekten durch Anwendung der FEM-Technik auf einzelne Objekial3estgvir-
de, falls die Menge nicht ausreichenéahtig ist (vgl. [CT95] (2D-Fall)).
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Abbildung 6.2: Beispieldi anatomisch plausible Formen menschlicher Wirbel, die durch Parameterva-
riation eines elastischen Modells erzeugt wurden

Im Vergleich zu rigider Registrierung (Abschnitt 5) ist das hierbei entstehende verformba-
re Modell nicht mehr patientenspezifisch, sondern asgntiert je nach Variation der verwendeten
Trainingsbeispiel-Modelle eine mehr oder weniger breite Paletteagstichén Knochenformen, die ana-
tomisch plausibel sind (Abb. 6.2).

Eine Spezialisierung auf ein konkretes rigides Modell ergibt sich erst wieder durch Anwendung des
verformbaren Modells im Rahmen der Registrierung. Dabei werden neben den rigiden Paraometern f~
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Translation und Orientierung zaiglich die Skalierung sowie die vorhandenen Verformungsparameter
des Modells bestimmt. Dies erfolgt konturbasiert, d.h. durch Anpassung des Modells an mehrere seg-
mentierte Konturen in Britgenaufnahmen unterschiedlicher Blickrichtung (Abschnitt 6.5). Da die Re-
gistrierung ambulant, also insbesondere oBfaung des Patienten, erfolgen kann, ist deren Einsatz
sowohl peioperativ als auch intraoperativ vorstellbar:

e Préaoperativ: Das elastische Modell wird zachst an die segmentierteroRgenaufnahmen ei-
nes Patienten angepalf3t. Die dabei resultierende Form des Modells wird anschlieend als rigides
patientenspezifisches Modell weiterverwendet — zuB pfdoperative Planungszwecke oder auch
intraoperativ fir einerigide Registrierung.

e Intraoperativ. Die gleiche Vorgehensweise ¢Rtgenaufnahmen, Segmentierung und elastische
Registrierung) intraoperativ angewandt, liefert sehr schnell ginmliche Navigationshilfe, z.B.
bei Notfalloperationen, bei denen keine zeitaufwendige Vorbereitung medjliain ist.

Grundsitzlich problematisch ist die Anwendung der elastischen Registrierung auf einen pathologischen,
d.h. krankhaft vaaiiderten Knochen. Da sich solche &edérungen hinsichtlich ihrer Art und Ausbrei-
tung individuell sehr stark unterscheiden, lassen sie sich statistisch nicht erfassen. In einem solchen Fall
ist nach erfolgter Registrierung die lokale Nachbearbeitung des verformten Modells unabdingbar.

Die nachfolgenden vier Abschnitte beaffigjen sich zuachst mit der geeigneten Raggntation ei-
nes formvariablen 3D-Modells (Abschnitt 6.2), anschlieRend mit der physikalisch (Abschnitt 6.3) und
statistisch (Abschnitt 6.4) motivierten Modellgewinnung und schlie3lich mit der Anwendung formvaria-
bler Modelle zur konturbasierten Registrierung (Abschnitt 6.5).

6.2 Modell-Reprasentation

Die mathematische Modellierung von Formvariation wird im Rahmen dieser Arbeit auf eine Topologie-
erhaltende Formvariation zaafist rigider, dreidimensionaler Obadlienmodelle bescimkt. Derartige
3D-Modelle werderublicherweise durch eine netzartige Struktur, die sich hierarchisch in 3D-Punkte
(Vertices), Kanten und BEthen unterteilt, beschrieben, wobei die beiden letztgenannten Komponenten
(Kanten, Féchen) €ir die Topologie des Modells verantwortlich sind (Anhang D). Eine parametrisier-
te, topologie-erhaltende Deformation kann daher nur durch Manipulation der Vertex-Positionen selbst
erfolgen:

f(x,b1,b2, ... bp,) = X (6.1)

Dabei fat der Vektok = [z1,y1, 21, ..., Tn, Yn, z2]" die Koordinaten der insgesamtModellvertices
v; = (%4, i, 2;) Zusammen. Entsprechend ergeben sich nach erfolgter Verformung durch die Fyfnktion
neue Vertex-Koordinater' = [z}, v}, 2}, ...., 0, 4, 1], wobei die Deformationsparametegrdie Art
der Vertex-Beeinflussung festlegen.

Die Realisierung der Deformationsabbildufigvird in dieser Arbeit stets als Linearkombination von
n;, Deformationsvektored; verstanden:

f(X, bl,bg,...,bnb) :X+b1d1 +---+bnbdnb (62)

Jeder Vektord; besitzt die Dimensiosn und beschreibt dieatimliche Bewegungsrichtung aller Ver-
tices bei Veahderung des korrespondierenden Deformationsparanigtaiderden die Deformations-
vektoren als Spalten einer MatrR interpretiert und die Deformationsparametgrin einem Vektor
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b = [b1, b, ..., bnb]T zusammengefalit, saflt sich Gl. 6.2 kompakt in Matrixschreibweise darstellen:
f(x,b1,b2,...,b,,) =x +Pb (6.3)

Neben der Einsclrikung einer Topologie-erhaltenden Verformung ergibt sich durch die Wahl einer Li-
nearkombination eine weitere Restriktion. Die &fedéerung eines Parametéysesultiert aus Sicht eines
einzelnen Vertex; stets in seiner Verschiebung entlang einer Gerades 1.g;;. Selbstverstidlich

konnen sich dabei unterschiedliche Vertices auch entlang unterschiedlicher Geraden bewegen. Die drei
Komponenten des 3D-Richtungsvekt@ys ergeben sich direkt aus den Komponensgrs; + 1 und

37 + 2 desi-ten Deformationsvektord;.

In der vorliegenden Arbeit steht die Modellierung patientenspezifischer Formunterschiede eines be-
stimmten Knochens im Vordergrund. Dabeirien extreme topologische Unterschiede im Normalfall
ausgeschlossen werden. Desweiteren erlaubt der Variationsspielraum der zu modellierenden Deformati-
on deren Darstellung in Form einer Linearkombination. Beide Eirsttuiigen stellen folglichuf"die
Zielsetzung des Kapitels kein Problem dar. Wie sich jedoch in den folgenden Abschnitten zeigen wird,
vereinfacht diese Darstellung der Deformation auf der anderen Seite deren Handhabung enorm.

Hinsichtlich der Deformationsgleichungen 6.2 bzw. 6.3 besteht das gemeinsame Ziel der nachfolgen-
den beiden Abschnitte in der Bestimmung geeigneter Deformationsveldgierw. der MatrixP. Die
beiden vorgestellten AasZe unterscheiden sich lediglich in ihrer spezifischen Vorgehensweise: physi-
kalisch motiviert bzw. statistisches Training.

6.3 Physikalisch motivierte Modellierung FEM)

Mit Hilfe der in Anhang E vorgestellten Finite-Elemente-Methode ist egliah, ein einzelnes starres
Knochenmodell so zu modellieren, als hegté es aus einem beliebigen flexiblen Material. Durch die
Modale Analyse df3t sich anschlieBend eine Menge an Schwingungsimolderechnen, wobei diese
Modi direkt als Deformationsvektoren entsprechend der im letzten Abschnitt definiertemsBefation
eines formvariablen Modells dieneotien.

Die genannten Schwingungsmodi ergeben sictdEn Fall einer freien und ungaaipften Schwin-
gung eines elastischenolers. Mathematisch entsprechen sie den Eigenvektoren des nachfolgenden
verallgemeinerten Eigenwertproblems (Gl. E.3):

Ko = w?Mg; (6.4)

Dabei repasentierfM die Massematrix un& die Steifheitsmatrix des betrachteteonndérs.

Ausgehend von einem einzelnen starren Obheniénmodell eines beliebigen Knochealdtlsich ein
sehr einfaches Feder-Masse-System definierenachst wird mit jedem Modellvertex ein Knoten des
Systems mit dem Gewicht einer Einheitsmasse assoziiert. Weiter wird angenommen, dal3 jeder Vertex
mit jedem anderen Vertex des Modellber eine Feder konstanter Steifheit verbunden sei. Rigge”
der einzelnen Federn soll dabei exakt dem Abstand zwischen den dadurch verbundenen Vertices entspre-
chen. Unter diesen Annahmen vereinfacht sich die obige Eigenwertgleichung, da die Masskinatrix
zu einer Einheitsmatrix degeneriert. Die Konstruktion 8ar x 3N-SteifheitsmatrixK erfolgt durch
geradlinige Erweiterung des in [Co095a] vorgestellten 2D-Ansatzes auf 3D, wobei das Ausgangsmodell
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Abbildung 6.3: Jeweils atkste FEM-Vibrationsmodi zweier als Feder-Masse-System modellierter pro-
ximaler Femur-Modelle
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ausN Verticesv;(x;, y;, z;) besteht:

Kz Kyz K.:
K=-| K,, K,, K, (6.5)
K. Kyz K..

Die insgesamt neutv x N Untermatrizenk, , .1(..4..} berechnen sich wie folgt:

Ky = Kg’y s K,=KL, ; K, = K;”z

2 2 2
i i i
k _ dxij dyij . _ dévijdzij _ dyijdzij
wobei
Aoy =i — x5 5 dy; =Yi —Yj ;5 dayy = 2 — 2
2 __ 52 2 2
dij - dxij + d?jij + dzij

Fur die Diagonalkomponenten & 7, dfj = 0) der Untermatrizen mssen die folgenden Sondalté
benicksichtigt werden:
Koaii = Fyyii = Koz = 1

Koy = Koz = kyz; =0

Die gesuchten Vibrationsmodgi; ergeben sich anschliel3end direkt als Eigenvektoren der nach obigem
Schema konstruierten Steifheitsmatkx

Anhand zweier proximaler Femurmodelle veranschaulicht Abb. 6.3 deglichén Variationsspiel-
raum zweier re@Sentativer Schwingungsmodi.

Der wesentliche Vorteil dieser physikalisch motivierten Modellierung von Formvariation besteht dar-
in, dai bereits ein einziges Objektmodell ggthy'um daraus durch unterschiedliche Gewichtungen der
einzelnen Vibrationsmodi eine beliebige Anzahl an neuen verformten Modellen zu erzeugen. Allerdings
sind die resultierenden Modelle oftmals anatomisch zu stark entartet oder unrealistisch proportioniert.
Dies liegt daran, dal3 die berechneten Vibrationsmodi keinen Bezug zu den realen Gegebenheiten besit-
zen. Sie sind daher meist nicht rap€entativ dif die bei Betrachtung einer Vielzahl an Patienten statistisch
tatsichlich beobachtbaren Variationen.

Der folgende statistische Ansatz beseitigt diesen Nachteil. Allerdingshedich damit zum einen
der Aufwand tir die Modellierung und zum anderen die hierberotigte Anzahl an Knochenmodellen
signifikant.

6.4 Statistische Modellierung durch Training

6.4.1 Ansatz

Die FEM-Vibrationsmodi, die sich ausgehend von einem einzelnen Knochenmodell bestimmen lassen,
sind leider in gewisser Weise willklich und repasentieren oftmals nicht die ganwschten nairlichen
Variationen, wie sie sich bei Betrachtung einer Vielzahl unterschiedlicher Patienten ergatolemw”
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Dieses Problem kann umgangen werden, indem anstatt eines einzelnes Modells eine Vielzahl von
reprasentativen Beispiel-Objekten gesammelt wird und man anschlieRend die Formabweichungen der
einzelnen Modelle vom Durchschnitt aller Beispielmodelle mit Hilfe statistischer Methoden analysiert.

Der Vorteil dieser Vorgehensweise liegt darin hegtét, dafld hiermit eine kompakte Ragpehtation
der — im Hinblick auf unterschiedliche Patienten —aatsdich beobachtbaren Variation modelliert wird.

Dies gilt zumindest dann, falls sichergestellt ist, daf3 die Anzahl der Trainingsobjekte (Stichprobe) zum
einen grol3 genug ist und zum anderen die in der statistischen Grundgesamtheit einer betrachteten Pati-
entengruppe beobachtbaren Unterschiede ausreichend gut durch die Stichprobe approximiert werden.

6.4.2 Berechnung der statistischen Kenngif3en

Die statistische 3D-Formmodellierung dieses Kapitels basiert auf der geradlinigen und einfachen Dimen-
sionserweiterung dePoint-Distribution-ModelTechnik [Coo95b] von 2D auf 3D. Ein einzelner Trai-
ningsdatensatz wird dabei folgerichtig durch eine Menge eindeutig indentifizierter 3D-Punkteerepr”
tiert. Diese Punkte entsprechen jeweils den Vertices des zugrundeliegenden triangulierten Trainings-
Objektes, wobei durch die Objekt-Ragentation zwzlich dessen Topologie (Kanten- un@éthendefi-
nitionen) festgelegt ist. Die Topologie der Trainingsmodelle spiahreind der statistischen Analyse kei-
ne Rolle. Die Analyse konzentriert sich ausschlief3lich aufaligniiche Variation der Vertex-Positionen
bzgl. aller Trainingsbeispiele.

Wenngleich sich der 2D-Ansatz zactist sehr leicht auf den 3D-Falbértragendidt, so ergeben
sich im Dreidimensionalen doch nichttriviale Problemstellungen sowohl bei der Bereitstellung der Trai-
ningsdaten als auch bei der Galwleistung bestimmter Voraussetzungen wie z.B. der vertexbezogenen
1:1-Korrespondenz von Trainingsbeispielen. Die Diskussion dieser Problemstellungen sowie der in vor-
liegender Arbeit gewafilten Losungsaretze ist eigentlicher Schwerpunktinhalt dieses Kapitels, wird aber
im folgenden zuachst hinten angestellt.

Jedes der insgesamt gegenseitig ausgerichteten Trainingsobjekte besitzt exakideutig benann-
te Punkte bzw. Vertices. Die einzelnen Punktkoordinaten werden zur Vereinfachung der mathematischen
Darstellung €ir jedes Trainingsobjekt wie folgt in Form eines Vektors zusammengefal3t:

_ T . _
X; = (Ti1, Yi1, Zits - -+ Tins Yin, Zin) 1 =1,2,...m

Daraus &3t sich in einem ersten Schritt die Durchschnittsferr@durchschnittliche Position aller Trai-
ningspunkte) berechnen:

m
X = Z X; (6.6)
i=1
Die relativen Positionen der Vertices jeder Trainingsform bezogen auf deren Positionen in der Durch-
schnittsformx sind i.a. sehr stark miteinander korreliert. D.h. viele Vertices tendieren dazu, sich bei
einer gleichmaRigen lokalen oder globalen Obadtien-Deformation — wie z.B. der Verformung des
Durchschnittsobjekts in Richtung eines der Trainingsobjekte — in gegenseitigaméigkéit zu be-
wegen. Beispielsweise werden sich bei vielen Verformungen benachbarte Vertices in etwa in dieselbe
Richtung bewegen. Andere Vertices wiederum bewegen sich exakt entgegengesetzt (Bsp.: Vertices auf
gegenmiberliegenden Seiten eines Wirbel-Dornfortsatzes bei dessen lokaleofergng).
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Diese Korrelation zwischen einzelnen VerticaBi'sich nun wiederum quantitativ messen, indem die
KovarianzmatrixCx bzgl. der Abweichungen aller Trainingsbeispiele von der Durchschnittsfowie
folgt berechnet wird:

Cx = %Z [(Xi — %) (x; — i)T] (6.7)
i=1
bzw.
1 & __
Cxz = (E lz;xlx%r) —xx! (6.8)

Die beiden Berechnungsarten sind gleichwertig, wobei Gleichung 6.8 zu bevorzugen ist, falls die Menge
der Trainingsobjekte spér z.B. sukzessive durch neue Objekte erweitert wird. Durch die Trennung
der x;- und x-Terme HR3t sich in solchen d&len eine komplette Neuberechnung V&% vermeiden.
Stattdessen kann die bereits berechnete Kovarianzmatrix jeweils entsprechend leicht aktualisiert werden.
Die bereits in Abschnitt 5.4.2.2 angewandte PCA-TechnikinCipal component analysis
Hauptachsen- bzw. Karhunen-Loeve-Trasformation, [Jol86]) erlaubt auch im vorliegenden Fall durch
die Anpassung eine:-dimensionalen Ellipsoids an die Trainingsdaten/rtices je Trainingsmodell)
linear korrelierte Vertex-Bewegungen zu erfassen. Jede Achse dieses Ellipscedentiprt dabei einen
linear unabhnhgigenVariationsmodusder wiederum eine bevorzugte Art und Weise beschreibt, wie sich
die Modellvertices im Falle einer Formwrderung des Modells gemeinsam bewegen.
Diese Variationsmodi ergeben sich durch Diagonalisierung der Kovarianzragtrs deren Eigen-
vektorene;. Die n, Eigenvektorere;, (i = 1,...mny), die zu dem,;, groRten Eigenwerten; geloren,
bilden zusammen eine Menge orthogonaler Basisvektoren. Unter Verwendung dieseaBiasish ein
lineares Modell @ir ein verformbares Objekt definieren:

x =%+ Pb (6.9)

Dabei enthlt dien x n,-Matrix P spaltenweise dig;, Eigenvektorere;: P = (ejez ... ey, ). Der Vektor
b = (bibs...by,, )T vereinigt die freien Form-Parameter. Deren Variation eglicht durch Gl. 6.9 die
Berechnung neuer, regséntativer Modellformes’.

Die Beschahkung auf dien, am stirksten ausgepgten Eigenvektoren stellt sicher, dal3 aus den
Trainingsdaten lediglich die wirklich signifikanten Variationen in das Modékrnommen werden —
Rauscheffekte bleiben dabei auRen voar&itifllisse wie Rauschenlfifen i.a. sowieso dazu, dafd sich
Eigenvektoren bfierer Ordnung nicht mehr numerisch stabilatzbi lassen. Eine Faustregel [MPK94]
besagt: Nur die erste25% der Eigenvektoren dinen verisslich berechnet werden. Besatkt man
dahern; entsprechend, so ergibt sich eine sehr kompakte Darstellung der signifikanten Variation des
betrachteten Objekts. Die Bestimmung des kleimgglichenn, erfolgt analog zu Gleichung 5.12 aus

Abschnitt 5.4.2: )
Ly
min % >T (6.10)
b Ei:o >\i

Fir den Schwellwert gilt wiederum:7 € [0.0...1.0], entsprechend des zu modellierenden Variati-
onsanteils vord% bis 100%. Die Berechnung der 3D-Verfomungsmodi selbst gestaltet sich damit nicht
weiter kompliziert. Die eigentliche Schwierigkeit liegt vielmehr in den zu leistenden Vorarbeitetief
Bereitstellung der vertexweise korrespondierenden Trainingsddreds; }:

1. Akgquisition von Trainingsmodellen
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2. Gegenseitige Ausrichtung der Modelkining)
3. Etablieren von Korrespondenzdrapelling

Diese drei Themenbereiche nehmen jeweils eineuSsklstellung ein und entscheiden letztlidier die
Qualitit des resultierenden formvariablen Modells.

Der beschriebene Ansatz kompakt modellierter Formvariation findet bereits im letzten Kapitel im
Zusammenhang mit dem Training von Ansichtsmodellen Anwendung (5.4.2). Dort stellen sich jedoch
die drei TeilproblemeAkquisition, Gegenseitige Ausrichtungnd Korrespondenzsuchals nicht exi-
stent oder zumindest als weitaus weniger schwierig dar. Dadurch, daf3 die Trainingsbilder des Knochens
hier von vornherein mit konstanten internen Kameraparametern und insbesondere einem festem Abstand
zwischen Kamera und Knochen generiert wurden, entsteht weder ein Alignment- noch ein Korrespon-
denzproblem. Die pixelweise Korrespondenz der Trainingsbilder ist bereits implizit durch die Pixel-
Positionen vorgegeben. Die Akquisition von ggeid Trainingsdaten ist ebenfalls problemlasgiich,
da prinzipiell beliebig viele Rfitgenbilder simuliert werderokihen.

In den folgenden vier Abschnitten werdeondiingsaratze fir die genannten Problemstellungen im
Zusammenhang mit 3D-Objekten vorgestellt.

6.4.3 Erzeugung von Trainings-Datengtzen

Die statistische Analyse basiert auf der Annahme, dal3 die Stichprobe der verwendeten Beispielobjekte
reprasentativ ist, d.h. deren Verteilung der zugedpen Grundgesamtheit entspricht. Nur dann istajaw”
leistet, dal’ das resultierende formvariable Modell die bei verschiedenen Patiergehligidieobacht-
baren Variationen darzustellen vermag.
Leider ist es oftmals aber gerade nichogtich, eine gengend groRe Anzahl an 3D-Trainingsdaten
ein- und desselben Knochens verschiedener Patienten zu besthafisrdiesem Grund wird in der
vorliegenden Arbeit die Integration der vorgestellten FEM-Methodik (Abschnitt 6.3) in den PDM-Ansatz
in folgendem Sinne vorgeschlagen:

1. Ausgangsbasis ist eine kleine Grundmengeasgntativer 3D-FlchenmodelleV/;, die allesamt
aus realen 3D-Patientendatetzen generiert wurded? = {M;, M, ...}.

2. Durch Anwendung der Modalen Analyse (FEMIRt sich diese Menge erweitern, indeun jfgdes
BeispielmodellM; mehrere neue Modeller/ PV = {aprFEM prFEM2 1 durch Variation der
FEM-Vibrationsmodi erzeugt werden. Dabei ist unbedingt darauf zu achten, dal3 nur anatomisch
plausible Modelle hinzugetjt werden. Dies@ualitatskontrollekann entweder manuell oder auch
automatisch durch sinnvolle Besahkung der Formparameter erfolgen.

3. Durch Vereinigung der Grundmengd mit den jeweils zuatzlich erzeugten FEM-Mengen
M}FEM ergibt sich eine neue groRe Gesamtmenge an unterschiedlichen Modellen:

FEM, FEM> FEMq FEM> FEMq FEM»>
{My, MFEM ppFEM: gy MEEM g FEMe 6 MEEML g FEM2

1Zumindest galt diese Besemnkung auf sehr wenige Modelleatwend der Entstehung dieser Dissertation. Es ist jedoch
durchaus denkbar, daf3 im klinischen Alltag gezielt eine umfangreiche Menge an 3D-®a&mesiner Patientengruppe gesam-
melt wird. Ist dies der Fall, so kann auf den Einsatz der FEM-Verformuwoiligwierzichtet werden. Die Modellierung erfolgt
dann ausschlieBlich auf Basis der vorhandenen 3D-Modelle.
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Ehe jedoch auf diese erweiterte Menge an Trainingsmodellen die im letzten Abschnitt beschriebene
statistische Variationsanalyse angewandt werden kann, istigs atif der Oberfiche jedes Modells eine

feste Anzahl an Modell-Punkten (Vertices) zu bestimmen, zu denen auf jedem der restlichen Modelle
entsprechende korrespondierende Punkte existieren.

6.4.4 Initiale Bestimmung weniger Basis-Korrespondenzen

Bei planaren formvariablen Modellen [Co095¢, Co095b] u.U. noch vertretbar, ist eine manuelle, interak-
tive Definition von markanten Punkten an einer Vielzahl von 3D-Objekten sowie deren Korrespondenz
ungleich umsdhdlicher und insbesondere zeitraubender. Eine weitestgehende Automatisierung dieser
Arbeitsschritte ist daher sehrunSchenswert. Im folgenden werden hiergwei Verfahren vorgestellt:
zurdichst eine automatische Detektion von anatomisch markanten Punkten (Landmarken) auf der Ober-
flache eines Modellobjektes, anschliel3end eine automatische Korrespondenzbestimmung zwischen die-
sen Landmarken auf unterschiedlichen Modellen.

6.4.4.1 Auswahl markanter und stabiler Merkmale

Punktbasierte Objektmerkmale, die sich €ine Charakterisierung der Formvariation des Objektes eig-
nen, lassen sich u.a. in folgende Typ-Kategorien einteilen [Boo91, Coo95b]:

1. Punkte, die Teile eines Objektes markieren, wobei die Kennzeichnung modell- und anwendungs-
abhangig erfolgt. Ein Beispieldf einen solchen Punkt ist der Schwerpunkt dedtkdpfes eines
proximalen Femurknochens.

2. Punkte, die anwendungsunablyig markante Objektdetails meist geometrischer Natur beschrei-
ben, z.B. Oberéichenpunkte mit starker lokaler itrimung oder Extremalpunkte, die sich bei
einer bestimmten definierten Objektausrichtung ergeben.

3. Sonstige Punkte, die sich durch bereits bekannte Punkte vom Typ 1 und 2 z.B. durch geeignete
Interpolation bestimmen lassen.

In dieser Arbeit werden ausschlie3lich Modelle menschlicher Knochen betrachtet. Daher ergeben sich
durch international standardisierte, anatomische Bezeichnungen markanter Knochendetails in den mei-
sten Hllen bereits einige Merkmalspunkte vom Typ 1, z.B. die Walpehkhbi' eines distalen Femurs
oder auch die Gelenkithen, Dorn- und QuerfodZe eines Wirbels (vgl. Anhang A). Interessanterwei-
se lassen sich diesen anerkannten anatomischen Punkten oftmals auch geometrische Kriterien (Typ 2)
zuordnen.

Im weiteren Verlauf dieses Kapitels werden solche hervorstechenden, anatomisch markanten Punkt-
merkmale vom Typ 1 oder 2 als anatomische Landmarken bezeichnet. Die folgende Defiaitigiepr”
diese Bezeichung:

Definition 2 (3D-Landmarke)

Eine Landmarke ist ein markantes, stabiles OBetfenmerkmal eines Knochens, das sich stets ein-
deutig identifizierendl3t. Die eindeutige Kennzeichnung ist inshesondere auch an demselben Knochen
einer Vielzahl unterschiedlicher Patienteibgtich. Die Repasentation einer Landmarldeg‘ eines Ober-
flachenmodellst des Knochens erfolgt durch eine Menge — nicht notwendigerweise benachbarter — Ver-
tices{v;} bzw. durch derengumlichen Schwerpunlt;! = 1 5°7 v;.
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Das im weiteren Verlauf des Abschnittsagentierte Verfahren stellt eine einfache automatische Alterna-
tive zur aufwendigen manuellen Bestimmung anatomischer Landmarken bzgl. eines gegebenen Objekt-
modells dar [[@99]. Die Grundidee des Algorithmus basiert auf folgender BeobachtungsRataung
des betrachteten Objektes durch eine lokale arithmetische Mittelwertbildung der Objektvertices wird die
Position solcher Vertices, die einem der gesuchten, markanten &itenfidetails entsprechen, wesent-
lich starker veendern als die aller restlichen Vertices. Dieser Effekt wirkt sich dabei uragkestius, je
ofter die GHhttung wiederholt wird.

Daher liefern alle Vertices des Objektes, deren Position sich durch iteratite @]} stirker veandert
als die Positionen lokal benachbarter Vertices, einen ersten Hinweis auf das Vorhandensein einer Land-
marke. Ausgehend von diesen Vertices lassen sich anschlieRend durch Gruppierung mit benachbarten
Vertices Landmarken im Sinne der zuvor getroffenen Definition 2 ermitteln.

Abbildung 6.4: Re-Sampling der Objekt-Obadtie: Dreiecke, deren Kantankje einen gegebenen
Schwellwertuberschreitet, werden gleictafdig in kleinere Dreiecke unterteilt.

Das folgende Ablaufschema stellt die einzelnen Schritte des Algorithmus’ zur Detektion von Land-
marken ausfhirlich dar. Die Ergebnisse wichtiger Teilschritte werden dabei beispielhaft anhand eines
menschlichen T6-Wirbels (Abb. 6.5) veranschaulicht.

1. Oberflachen-Resampling
Die stabile Detektion von markanten Landmarken durchti@hg setzt voraus, dal3 die Vertices
des Objektes auf dessen Obacfié weitestgehend gleichverteilt sind. Ansonsten sind die durch
die Glttung resultierenden Positionsarderungen einzelner Vertices nicht direkt vergleichbar, da
deren Nachbarvertices, die in die Mittelung mit einbezogen werden, unterschiedlich weit entfernt
liegen kohnen.

Gerade diese Voraussetzung der Gleichverteilung ist aber z.B. aufgrund zuvor angewandter Dezi-
mierungsalgorithmen, die die Anzahl an Modell-Vertices, -Kanten und -Dreiecken adaptiv verrin-
gern, taufig nicht ertillt [Gue96, Cia97, Coh96]. Deshalb mul die Olsfiié eines Modellobjek-

tes M vor der eigentlichen Glitung zurachst gleichralRig durch neue Vertices, Kanten und Drei-
ecke erweitert werden. Dieses dicliResamplinggeschieht durch eine wiederholte Unterteilung
bereits vorhandener Dreieclkathien in kleinere Teildreiecke (Abb. 6.4) und resultiert schlief3lich

in einemdichtenModellobjekt M’ (Abb. 6.6).

2. lterative Glattung:
AnschlieRend erfolgt die @ttung des dichten Objektes. Hierfivird ein neues Objekt/” gebil-
det, wobei zuachst sowohl die Anzahl der Vertices als auch die Topologie (Kantaoh&tidefini-
tionen) unveandert von)M’ lbernommen wird. Die Koordinaten jedes Veriekingegen werden
in M" durch das arithmetische Mittel aus sich selbst sowie den entsprechenden Koordinaten der
Nachbar-Vertices;, — d.h. zwischemw undw; verlauft eine Modellkante — ersetzt. Dieser Vorgang
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wird iterativ wiederholt, wobei sich experimentelirfdie Anzahl der Durchaiife 2 /[M"] (| M :
Vertexanzahl von\/) als Anhaltswert bewafirt hat [099].

3. Abstandsberechnung
Nach AbschluB der iterativen @&tung lassen sich die beiden Objekté (Ausgangsmodell) und
M" (geghttetes Modell) miteinander vergleichen, indamjgden Vertex aug/’ dessen Abstand
zu seinem korrespondierenden Vertex &% bestimmt wird. Grol3e Abatide entsprechen dabei
einer starken, kleine Abatide einer schwachen &iling des Objektmodells an der Position des
betrachteten Vertex. Die Abstandswerte werden daher im folgenden auch als Signifikanzwerte
bezeichnet (Abb. 6.7).

4. Suche nach lokalen Maxima
Die Grundidee des Algorithmus basiert, wie zuvor bereits angesprochen, auf der Erkenntnis, daf}
Vertices in anatomisch markanten Regionen der Modellahshdl “strker auf die Glftung an-
sprechen als andere Vertices. Daher liefert eine Suche nach allen lokalen Maxima innerhalb der
berechneten Signifikanzwerte eine Menge von Landmarken-Kandidaten in Form deoraygeh”
Vertices.

5. Lokale Gruppierung:
Die Auszeichnung eines einzelnen Vertex als Landmarke f:a. zu instabilen Merkmalen. Klein-
steAnderungen der Modellobegithe lohnen die Position der Landmarke bereits starlangein.
Es ist daher wischenswert, statt einzelner Vertices jeweils zusamarggdride Obedhen-
Regionen von Vertices zu bestimmen, die gemeinsam hohe Signifikanzwerte aufweisen und daher
zu einer stabilen Landmarke gruppiert werdemién.

Diese Gruppierung erfolgt durch ein iteratives, olzmtfi€énbasiertes Bereichswachstum, aus-
gehend von den Landmarken-Kandidaten aus dem vorangegangenen Sdwided Region-
Growing). In jeder lteration werden gleichzeitigifalle Landmarken-Kandidaten die jeweils be-
nachbarten Vertices betrachtet und ggf. zu dieser Landmarke hinmigebtfern die folgenden
Kriterien bzgl. des betrachteten Verteerfllt sind [D699]:

v gelort noch keiner anderen Landmarke an,

v besitzt einen hohen Signifikanzwek (1),

der Abstand zwischenund dem Ausgangsvertex (Kandidat)erschreitet einen maximalen
Abstandd,,,,, nicht und

die Anzahl aller Vertices der Landmarke tsgt maximaln, .

Die drei Parametes,,in, dmaz UNdn,,q., die das Verhalten der Gruppierung steuern, sind dabei
unkritisch, d.h. hier gaijen Standardeinstellungen, die einmalig festgelegt werden.

Der vorgestellte Algorithmus eraglicht die vollautomatische Detektion punktbezogener anatomischer
Landmarken eines Obesfthenmodells. Allerdings liefert das Verfahren nur dann wirklich brauchbare
Ergebnisse, wenn das betrachtete Objekt auch signifikante, lokal begrenzte Extremalpunkte besitzt. F~
das zuvor verwendete Beispielobjekt — den menschlichen Brustwirbel mit seinen GatbekfFovea
costalig, Dorn- (Processus spinosuand Querfortatzen Processus articularis/transversus ist diese
Voraussetzung eufit. Auch Hals- und Lendenwirbel besitzen eine Vielzahl an markanten Merkmalen,
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Abbildung 6.5: Beispielobjekt (T6-Wirbeluf 'die Demonstration der automatischen Bestimmung ana-
tomischer Landmarken (verschiedene Ansichten)

Abbildung 6.6: Beispielobjekt (Vertex-Darstellung) aus Abb. 6.5 nach erfolg@esamplingVerdich-
tung der Vertices) mit anschlieRendera@ling

Abbildung 6.7: Ergebnis der @ttung des Objektes aus Abb. 6.5: Die Vertices in den rot edmiii
Regionen wurden durch die &tung stirker als der Durchschnitt aller Vertices andert und werden
daher als potentielle anatomische Landmarken identifiziert.
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die sich automatisch detektieren lassen (Abb. 6.8 (links)). Bei einem proximalen Femur-Modell hingegen
liefert das automatische Verfahren aahst lediglich sehr wenige Landmarken. Es werden nur die beiden
Rollhtigel (Trochanter minor/majorerkannt (Abb. 6.8 (Mitte)), was i.a. nichtf das anschlieende Aus-
richten genigt. Bei einem distalen Femurende sieht es noch schlechter aus. Diese Knochenregion besitzt
zwar sehr wohl anatomisch markante Teilgebiete (zwei Kniegelenkswalpedy]us lateralis/medial)s

zwei Walzenlocker gpicondylus lateralis/medialisden zwischen den Kondylen verlaufenden Gelenk-
graben fossa intercondylarissowie die patellare Lauiche, vgl. Anhang A), aber diese sind streng
genommen nicht punktbasiert und werden daher auch nicht stabil erkannt (Abb. 6.8 (rechts)).

Abbildung 6.8: Die Leistungstiigkeit des vorgestellten automatischen Verfahrens zur Detektion anato-

mischer Landmarkenamgt sehr stark davon ab, inwieweit die Landmarken selbst lokal begrenzte Extre-

malpunkte darstellen; jenachdem werden ausreichend viele (Halswirbel C2, links), nur wenige (proxi-
maler Femur, Mitte) oder fast gar keine (distaler Femur, rechts) Marken detektiert.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dal3 das vorgestellte Verfahren in der Lageviste f~
Objektmodelle automatisch eine Landmarken-Menge handhabbase@ti'generieren. Je nach Aus-
pragung der Oberichenstrukturen einzelner Objekte (vgl. Bsp. distaler Femur) ist es dabei jedoch mit-
unter rotig, das Ergebnis der automatischen Detektion anschlielend manuell nachzubearbeiten. Drei
mogliche Situationen und jeweils zugaige Nachbearbeitungsschritte sind denkbar:

e An einigen Objekten wurden sporadisch Landmarken detektiert, die kein stabiles Merkmal re-
prasentieren und daher letztlich auch keine Entsprechung auf den&aberiflder restlichen Ob-
jekte besitzen. Diese Landmarken werden entfernt.

e Ein wichtiges anatomisches Merkmal wurde an nahezu keinem der Objekte detektiert. In diesem
Fall ist es wtig, an jedem der Objekte eine Landmarke dieses Merkmal zu definieren. Anson-
sten geht dieses Detail im Rahmen der weiteren Modellierung verloren.

e Ein wichtiges anatomisches Merkmal wurde an vereinzelten Trainingsobjekten nicht detektiert.
Diese fehlenden Landmarkerussen an den betroffenen Objekten ebenfallareztyiverden.
6.4.4.2 Automatische Korrespondenzfindung (Labelling)

Nach der Bestimmung der Landmarken ist @simster Schritt die Etablierung von Korrespondenzen zwi-
schen Landmarken unterschiedlicher TrainingsobjektegnDa die Landmarken auf der Obexhie der
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einzelnen Objekte i.a. sehr weit auseinanderliegenygfefii die Korrespondenzbestimmung zwischen
Landmarken oftmals eine einfachearest-neighbodZuordnung. Voraussetzung hierfist allerdings,

daR die einzelnen Objekte zuvor bereits mittels rigider Transformationen gut zur Deckung gebracht wur-
den.

Landmarken-basierte Koregistrierung

Ziel der Koregistrierung ist es, die zactistungeordneterandmarken-Mengen von Trainingsobjekten
durch Rotation und Translation der Objekteglichst gut gegeneinander auszurichten, d.h. zur Deckung
Zu bringen.

Bzgl. zweier Objekted und B mit zugeloiigen Mengen an Landmarken = {L{!, L4, ...} bzw.
LB = {LP LB, ...} —laRktsich das gesetzte Ziel in Form des folgenden, zu minimierenden, FehlermaRes
E 4 zum Ausdruck bringen:

Eap(0,t) = min [(OLF +¢) - EAHQ (6.11)

Dabei entsprechen:! bzw L? — der Definition 2 (Seite 101) folgend — den jeweiligen Schwerpunkten
der zugebriigen Landmarken. Die beiden Parameter der Fehlerfunkiart) mit je drei Freiheitsgra-
den stellen die gesuchte Transformation des ObjeRaslativ zu A dar. Das Fehlermalf3 in Gl. 6.11
lait sich z.B. durch Verwendung des Levenberg-Marquardt-Gradientenabstiegsverfahrens [Mor80] mi-
nimieren. Die damit i.a. verbundene Problematik lokaler Minima der Fehlerfunktion erweist sich in der
vorliegenden Situation erfreulicherweise als unkritisch. Das liegt daran, daf3 die einzelnen Trainingsmo-
delle simtlich aus dreidimensionalen Tomographiedaten gewonnen wurden. Dabei wird der Patient in
der Regel einheitlich auf dem Tomographietisch positioniert, so dafl3 auch einzelne Knochen jeweils in
etwa gleich ausgerichtet sind. Zu beachten sind dabei lediglich vier unterschiedliche Konfigurationen, je
nachdem ob der Patient auf derndRén oder dem Bauch liegend sowie kopf- oder fafts/durch den
Tomographen bewegt wurde (vgl. Abschnitt 4.2.1). Sollten daher einige der Trainingsobjeatdigtun”
in unterschiedlicher Konfiguration vorliegen, so lassen sie sich leicht durch einfa6hdrehungen
gegeneinander ausrichten, ehe die Minimierung gestartet wird.

Gl. 6.11 muB tatschlich nur fir den Fall, dal3 initial keine Korrespondenzen bekannt sind, durch
grobe Ausrichtung der Objekte mit anschliefendem Gradientenabstiegsverfalnstmgetien. Bereits
bei der Kenntnis von Korrespondenzem fiiindestens drei der auf allen Trainingsobjekten vorhandenen
Landmarkendf3t sich die Gleichung eindeutig und geschlosssen. In diesem Fall reduziert sich die
Problemstellung auf die bekannte Fragestellung nach einer relativen 3D-3D-Orientierung [HS93a]. Da-
bei gilt es allerdings zu beachten, dal’ hiermit lediglich die Landmarkerdi¢”"die Korrespondenzen
gegeben sind, gut miteinander ausgerichtet werden. Da es sich bei den Trainingsobjekten gezielt um
Modelle unterschiedlicher Form handelt, resultiert die geschlosseseng'von GI. 6.11 i.a. in gfie-
ren Abweichungenui’Landmarken ohne Korrespondenzen. Das Gradientenabstriegsverfahren hingegen
verhindert dies.

Konsistentes Landmarken-Labelling
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Nachdem alle Trainingsobjekte bzgl. ihrer Landmarken koregistriert wurden, lassen sich alle Korrespon-
denzen zwischen Landmarken auf unterschiedlichen Objekten bestimmen. Wie bereits angesprochen,
lait sich dieser Vorgang nunafstenteils durch eine bijektiveearest-neighbouZuordnung automati-

sieren. i je zwei LandmarkerZ? und LJB auf den Objekterd bzw. B sind hierfir die folgenden
Kriterien zuuberprtifen:

° L{‘ ist die zuLJB nachstgelegene Landmarke auf Objdkt
° LJB ist die zuL;! nachstgelegene Landmarke auf Objékt
e FurL# undLJB' gibt es noch keine Korrespondenzen zu anderen Landmarken.

Sind alle drei Kriterien edllt, so wird die entsprechende Korrespondénz, LJB') gebildet. Eine wich-

tige Eigenschaft von Korrespondenzen ist deren TransitiMBéstehen bei Betrachtung dreier Objekte

A, B und C die beiden Korrespondenzdit;', L?) und (L}, L{), so folgt daraus direkt die Korre-
spondenz(L]B,L,f). Unter Ausnitzung dieser Eigenschaft gegt“es daher,ui’ die Landmarken eines
ausgezeichneten Objektes Korrespondenzen zu allen restlichen Trainingsobjekten zu definieren. Daraus
ergeben sich anschliel3end direkt alle restlichen noch fehlenden Korrespondenzen zwischen Landmarken
auf allen Objektenttansitive Ubertragung von Korrespondenzen).

6.4.5 Ausrichtung der Modelle

Strenggenommen sind die Trainingsobjekte bereits nach der Anwendung des im letzten Abschnitt be-
schriebenen Verfahrens gegenseitig ausgerichtet. Dabei wurde allerdings jedes Objekt auf seine wenigen
anatomischen Landmarken reduziert. Zwaarevprinzipiell bereits auf Basis dieser Landmarken eine
statistische Formanalyse nach den Gleichungen 6.7 - 6dich; aber die Erfassung der Variation die-

ser wenigen Punkte (oftmals 10) reicht noch in keinster Weise aus, um die Variation der gesamten
Objektoberfliche (oftmals mehrere 1000 Vertices) zu beschreiben.

Daher ist es afig, eine Vielzahl an zwzlichen vertexbasierten Korrespondenzen zwischen den
Trainingsobjekten zu bestimmen. Dieser Vorgang muf3 automatisch erfolgem,dia betroffenen Ver-
tices zum einen deren grof3e Anzahl und zum anderen die fehlenden anatomischen Anhaltspunkte einen
manuellen, interaktiven Eingriff von vornherein ausschliel3en.

Die Bestimmung der neuen Korrespondenzen erfordert dabeichsh'eine erneute gegenseitige
Ausrichtung aller Trainingsobjekte — dieses Mal unter Einbeziehung aller Vertices. Dabei wird sich ins-
besondere zeigen, dafl3 erst durch die bereits etablierten Korrespondenzen zwischen markanten Landmar-
ken, eine korrekte vertexbasierte Korrespondenzfinduaglioti’ wird. Dies gilt umso mehr, je atker
sich zwei Trainingsobjekte in ihrer Form voneinander unterscheiden. Die vertexbasierte Ausrichtung
beinhaltet die nachfolgend aufgéirten Teilschritte:

1. Auswabhl eines Referenzobjektes:
Um sicherzustellen, daf3 sich trotz der i.a. unterschiedlichen Vertexanzahl der Trainingsobjekte je-
weils die gleiche Anzahl an korrespondierenden Punkten ergibt, wiralchsih éines der Modelle
als Referenzobjekt ausgait. Vertexanzahl und Topologie (Kanten- undéiénvedufe) dieses
Referenzobjekted/, ., sind damit fir alle restlichen Trainingsobjekte im Hinblick auf die nach-
folgenden Verarbeitungsschritte maf3gebend. Das bedeutet insbesondere, daf’ im folggaden f~
den Vertex vonM,..; auf allen anderen Objekten der jeweils korrespondierende @bleeftipunkt
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Korrespondenz-
punktsuche

Trainingsobjekt 2

Referenzobjekt

Korrespondenz-
punktsuche

Abbildung 6.9: Das ausgezeichnete Referenzobjekt ist hinsichtlich Vertexanzahl und Topologie (Kanten
und FEichen) mafl3gebend. D.lrfille Referenzobjektvertices wird ein korrespondierender Clodeki-
punkt auf jedem der Trainingsobjekte gesucht.

gesucht wird. Dabei mul3 es sich nicht um bereits existierende Vertices handeln. Prinzipiell wer-
den den Referenzvertices beliebige Punkte auf der Qlobeldes betrachteten Trainingsobjektes
zugeordneét

2. Rigide Ausrichtung:
Jedes der Trainingsobjekte wird derart bzgl. Orientierung, Translation und Skalierung auf das aus-
gewdhlte Referenzobjekt ausgerichtet, dal’ dabei ein vertexbasiertes Abstandsmald minimal wird.
Fur eine Korrespondenzbildung durch einfaclearest-neighbouZuordnung ist diese rigide Aus-
richtung aber in den wenigsterallén ausreichend. Insbesondere markante — in ihrer Form stark
variierende — Merkmale (vgl. Landmarken, z.B. die Dorn- und Quedtatsvon Wirbeln) kinnen
oftmals durch rigide Ausrichtung nicht gegend zur Deckung gebracht werden.

3. Elastische Ausrichtung:
Eine zusitzliche elastische Ausrichtung eoglicht, da auch stark variierende Merkmale zur
Deckung gebracht werden. Dabei ist es entscheidend, daf} bereits einige Korrespondenzen zwi-
schen Landmarken vorhanden sind (vgl. vorangegangenen Abschnitt). Diese Korrespondenzen
kénnen genutzt werden, urarfjedes Paar korrespondierender Landmarken die Atbaah{ ei-
ner lokalen Verformung zu berechnen. Diese bringt die Cderéiin von Referenz- und Trainings-
objekt dicht zueinander, so daf? anschlieRend eine einfadmest-neighbouZuordnung noglich
wird. Die lokale Verformung dient dabei ausschlie3lich der @lefMéistung optimaler Korrespon-
denzen, hat ansonsten aber keinen Einflul} auf die anschlieRende statistische Variationsanalyse.
Diese basiert einzig auf den unverformten Vertex-Koordinaten nach Abschlufd der rigiden Aus-
richtung.

20Ohne diese Eigenschafaiie nur das Trainingsobjekt mit den wenigsten Vertices als Referenzobjekt in Frage, da sich
ansonstenuf mindestens ein Trainingsobjekt nicht ggeihd Korrespondenzen bilden lassen.
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Die beiden nachfolgenden Abschnitte setzen sichuuBEnh mit den Teilschritten rigider und elastischer
Ausrichtung auseinander.

6.4.5.1 Rigide Ausrichtung

Die starre Ausrichtung der Trainingsmodelle bzgl. eines auabter Referenzobjektes dient zwei Zie-
len. Zum einen wird die Korrespondenzfindung zwischen Vertices auf beiden Objekten erleichtert, zum
anderen stellt die Ausrichtung sicher, daBhsénd der statistischen Analyse #atislich nur Formvaria-
tionen und keine globalen Translationen oder Rotationen modelliert werden. Neben globaler Verschie-
bung und Drehung ist auch die Modellierung gleiciiiger globaler Gif3enunterschiede unemnscht.
Deshalb wird vor der eigentlichen Ausrichtung dieoGe aller Trainingsobjekte normiert. Dies geschieht
durch entsprechende Skalierungsfaktoren, so daf3 der durchschnittliche Abstand aller Vertices eines Ob-
jektes von dessen Schwerpunkt jewdil8 bet&gt.

Es bieten sich prinzipiell zwei ogliche Vorgehensweisemif'das Ausrichten der Objekte an, basie-
rend auf wenigen Landmarken mit bekannten Korrespondenzen oder unter Verwendung aller Vertices
ohne explizite Korrespondenzbeziehungen:

e Wie bereits in Abschnitt 6.4.4.2 angedeutet wurde, ist die Ausrichtung geschlasssar, |5o-
fern dabei ausschlief3lich die bereits bekannten Korrespondenzen zwischen Landmarken herange-
zogen werden. Dieaufirt allerdings im Hinblick auf die restlichen Obextkienbereiche oftmals
zu massiven Problemen, indem sich an diesen Stellen starke umsshté Abweichungen der
Objekte untereinander ergeben. Ursache bieidt, dal? das verwandte Fehlermal3 auf alleiniger
Berticksichtigung der Landmarken basiert. Dies gilt insbesondere dann, wenn die Formen der ein-
zelnen Beispielobjekte starkekale Variationen aufweisen, wie z.B. die beiden Trainingsobjekte
aus Abb. 6.10: ein T6- (links) und ein T11-Brustwirbel (rechts). Bei Vergleich der beiden Wirbel
fallt neben der schaléren Korperform des T6-Wirbels besonders die stark unterschiedliche Nei-
gung des Dornfortsatzes auf. Wird nun die rigide Ausrichtung auf il .4is sechs Landmarken,
die u.a. auch den Dornfortsatz mit beinhalten, bemaki;"so werden die nicht hesKsichtigten
Oberflichensitcke, in erster Linie die massiven Wirbelipéer, aufgrund der groRen Neigung des
Fortsatzes extrem schlecht zur Deckung gebracht (Abb. 6.11).

Abbildung 6.10: Brustwirbel-Modelle T11 (links), T6 (rechts)

Abgesehen von der damit verbundenen Korrespondenz-Problematik ist eine solche Ausrichtung
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auch im Hinblick auf die statistische Auswertung der Verformung unasgfit. Intuitiv wirde

man eher exakt das Gegenteil erwarten: dal3 die beiden massiven \Wipeelkls stabiles Merk-

mal zur Deckung gebracht werden undudadiie Neigung und Form des Dornfortsatzes als Va-
riation modelliert wird. Daher ist es in jedem Fall besser, den Grof3teil der Vertices zur Deckung
zu bringen und dabei zachst vereinzelte lokale Abweichungen in Kauf zu nehmen. Diese lo-
kalen Abweichungen lassen sich zum Zwecke der Korrespondenzfindung durch dielistem’
Abschnitt beschriebene elastische Ausrichtung in den Griff bekommen. Im Sinne der Formmodel-
lierung sind sie erwrischt und bleiben daher erhalten.

¢ Die Betticksichtigung aller Verticesuf 'die Ausrichtung dhirt zu einer gafiderten Problemformu-
lierung, da in diesem Fall keine Korrespondenzen bekannt sind. Diese werden im Rahmen eines
iterativen Verfahrens afirend jeder Iteration neu ermittelt (vgl. ICP-Algorithmlisrative Closest
Point, [BM92]). Da hierbei wiederholtui jeden Vertex eines Objektmodells, dessen Abstand zu
allen Dreieckstichen des Referenzobjektes berechnet werden mul3, ist anddarder Effizienz
eine zeitliche Optimierung der Abstandsberechnung urunglich. Hierzu wird die Vertexstruk-
tur des Referenzobjektes vor den einzelnen rigiden Ausrichtungen einmalig gdhdicht mit
neuen Vertices aufgelit. AnschlieRend wirddif dieses Objekt, [Lav96a] folgend, eine sogenannte
OctreeDatenstruktur gebildet. Diese eoglicht die effiziente Berechnung des euklidischen Ab-
stands @it beliebige Punkte zu der Obextlie des dichten Referenzobjektes. Die zeitaufwendige
Berechnung der Datenstruktur muf3 dabei nur einmalig erfolgen. Abb. 6.12 zeigt das Ergebnis einer
vertexbasierten Ausrichtung dreier unterschiedlich geformter Trainingsobjekte.

Abbildung 6.11: Eine Ausrichtung unter alleiniger Beksichtigung weniger Landmarkeuntfit oftmals

zu unerwinschten Ergebnissen (links; als Landmarken dienten der Dornfortsatz sowie die beiden Quer-
und artikularen Foregze). Eine brauchbare Ausrichtung hingegen ergibt sich durch die ungewichtete
Benticksichtigung aller Objektvertices (rechts). Hier wird insbesondere der durch sehr viele Vertices re-
prasentierte Wirbeldrper gut zur Deckung gebracht —im Gegensatz zu den Dorafoets.”

6.4.5.2 Elastisches Alignment (Absciitzung einer Deformation)

Durch das im vorigen Abschnitt beschriebene Verfahren wird bereits ein rigides Alignment auf der Basis
weniger gemeinsamer Landmarken bzw. alternativ unter Einbeziehung aller Vertices je zweier Objekte
erreicht. Die nach dieser Ausrichtung aakbleibenden lokalen Unterschiede der Trainingsobjekte (vgl.
Abb. 6.12 u. 6.11) sind dabei Ursache des folgenden Dilemmas:
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Abbildung 6.12: Dreuberlagerte Trainingsobjekte nach erfolgter rigider Ausrichtung (Alignment) bzgl.
aller Vertices. Dabei ist deutlich zu erkennen, dal? die Position der Dorn- und Quatfertsich stark va-
riiert, so dal3 ein@earest-neighbouZuordnung von Vertices an diesen Stellen ohne vorherige elastische
Ausrichtung zum Scheitern verurteilt ist.

Auf der einen Seite ist eine starke lokale Variation innerhalb der Trainingsobjekte durchaus
erwinscht, da das Ziel der statistischen Formanalyse gerade darin besteht, signifikante Formvariationen
zu modellieren. Umso mehr reggéntative — d.h. in ihrer Form variierende — Objekte die Trainings-
menge enthlt, desto bessealit letztlich die Qualiit der Modellierung aus. Auf der anderen Seite aber
verhindern gerade diese starken Variationen — insbesondere bei signifikant konkaveacDéer eine
einfache Berechnung deurfdie statistische Analyse betigten bijektiven '1:1’-Abbildung zwischen
den Oberflichen zweier Trainingsobjekte.

Die sicherlich bekannteste anwendungsumalgfitje Technik zur Bestimmung von Korrespondenzen
ist eine einfachenearest-neighbouZuordnung. Dieses Verfahren hat bei komplex geformten Ober-
flachen aber nur dann Aussicht auf Erfolg, wenn alle einander entsprechenderacbieedicke auf
zwei Modellen bereits vor der Zuordnung sehr nahe beieinander liegen. Eine rigide Ausrichtung allei-
ne reicht hierdir im vorliegenden Anwendungsfall nicht aus. Zwar werden grof3e Teile der @tjesfi”
meist bereits sehr gut zur Deckung gebracht (im Beispiel insbesondere die massivenafidrelkbb.

6.12), jedoch auf Kosten der eawiten lokalen Detailunterschiede, die im Gegensatz hierzu eher her-
vorgehoben werden (z.B. die Dornfatzé).

Um auch fir diese Detailunterschiede eine einfache Korrespondenzbestimmung agliehan,
werden ausgehend von der rigiden Ausrichtung sukzessive alle @iberfidetails des Referenzobjekts,
die noch nicht ausreichend mit dem betrachteten Trainingsobjekt zur Deckung kommen, durch die Be-
rechnung einer temparén, lokal begrenzten Verformung des Referenzobjektes ahgenDiese tem-
pordare Deformation kann als eine Art elastische Ausrichtung aufgefal3t werden. Dabeiuwijedtié”
der bereits bekannten Landmarken-Korrespondenzen (vgl. Abschnitt 6.4.4.1) eine lokale Deformation
des Referenzobjektes in der Umgebung dieser Landmarke alattsdébei gilt es zu beachten, dal3
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die tempoaie Deformation des Referenzobjektes ausschlie3lich der Korrespondenzfindung dient. In die
spatere Berechnung der statistischen KeofRgri (Abschnitt 6.4.2) entsprechend Gl. 6.7 flie3en hinge-
gen die unvainderten Vertex-Koordinaten nach Abschluf3 der rigiden Ausrichtung ein.

Um die herausragende Leistungjsitikeit dieses Ansatzes zu demonstrieren, wird im folgenden ein
Trainingsdatensatz verwendet, dessen Objekte bewul3t sehr starke lokale Unterschiede aufweisen. Der
Datensatz beinhaltet u.a. einen Lendeserigbra lumbarisL2) und einen BrustwirbeMertebra thora-
cica, T11). Dabei gilt es zu beachten, dal3 es hinsichtlich eines Praxiseinsatzes der vorgestellten elasti-
schen Modellierung im Gegensatz hierzu i.a. sinnvoll ist, das Variationstraining auf einen bestimmten
vorgegebenen Knochentypus zu konzentrieren, wobei die Trainingsobjekte aus den Biatdaters™
ner Vielzahl unterschiedlicher Patienten stammen. Das resultierende Modell erfal3t in diesem Fall die
signifikantesten der zu erwartenden Formunterschiede bei Betrachtung mehrerer Patienten und nicht die
anatomischen Formunterschiealenlicher Knochentypen (z.B. benachbarter Wirbel).

— Oberfldche des Ausgangsmodells
————— Oberflache des Zielobjekts
Deformierte Oberfldche des Ausgangsmodells
— > Vektor zum jeweils ndchstgelegenen
Punkt auf der Oberfldche des Zielobjekts
—> Bekannter Deformationsvektor (Landmarken)
> Interpolierter Deformationsvektor

. Punkt auf dem Ausgangsmodell
Derselbe Punkt nach lokaler Deformation
] Korrespondierender Zielpunkt

Abbildung 6.13: Naive Bestimmung korrespondierender Punkte auf der @tiesftles Zielobjekts (al),
fehlerhaftes Resultat (a2); Lokale, interpolierte Verformung des Ausgangsmodells auf der Basis weni-
ger bekannter Landmarken-Korrespondenzen (b1), Ergebnis der lokalen Verformung: die beiden Objek-
te stimmen nun deutlich besseberein (b2), korrektes Resultat nach Bestimmung korrespondierender
Punkte (b3).

Die elastische Ausrichtung beinhaltet, ausgehend von der bereits erfolgten rigiden Ausrichtung, die
folgenden beiden Teilschritte:

1. Berechnung der Deformationsvektorem hekannte Landmarken-Korrespondenzen:
Flr jedes Paar korrespondierender Landmarﬂ@f{"ef,L]B') laikt sich auf einfache Weise ein

Verschiebungsvektor berechnen, der den Schwerpﬁfﬁ(ff der Referenzobjekt-Landmarke in
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den zugehiigen Schwerpunki]B' der Landmarke des gerade betrachteten Trainingsobjektes ver-

schiebt:

_‘. _ 7B _Mref

di=Lj —L; (6.12)
Die Anwendung dieses Vektors auf alle Landmarken-Vertices verschiebt die gesamte Landmar-
ke in die Nehe ihrer zugetrigen Landmarke des Trainingsobjektes. Direkt benachbarte und auch
alle restlichen Vertices, die selbst keiner Landmarke amgeh) bleiben dabei aber zagtist un-
benicksichtigt. ki diese Vertices wird im nachfolgenden Schritt eine gleiaRigé Verformung

abgeschtzt.

2. Absclatzung der restlichen Verschiebungsvektoren:

Durch den vorherigen Schritt sind die Teile des Deformationsvektors bekannt, welche die Land-
marken betreffen. & alle restlichen Verticesddnen die Deformationsvektoren nun aus den be-
kannten Vektoren interpoliert werden ¢B9].

Abb. 6.14 veranschaulicht die lokale Wirkung einer elastischen Ausrichtung anhand des Dornfortsatzes
zweier Wirbelmodelle.

6.4.6 \Vollstindige Bestimmung von Korrespondenzen

Fur die statistische Formanalyse ist es entscheidend, dal} jeder Trainingsdatensatz gleichviele Verti-
ces, die jeweils miteinander korrespondieren, altttum dies zu gewafirleisten, dient das ausgakte
Referenzobjekt als Bezugsobjekt, indem dessen Vertex-Anzahl und Topologie (Kantenacimehieié-
finitionen auf Basis der Vertices) die Anzahl modellierter Vertices einerseits sowie die Topologie des
formvariablen Modells andererseits einmalig konstant festlegan.alf€ restlichen Trainingsobjekte

sind daraufhin korrespondierende Obaefienpunkte zu bestimmen, die i.a. nicht mit bereits vorhande-
nen Vertices zusammenfallen. Die tathliche Vertexanzahl der einzelnen Trainingsobjekte spielt dabei
ebensowenig eine Rolle wie deren Topologie.

Die vorgestellten Aratze zur rigiden und elastischen Ausrichtung eglithen es, das ausgahite
Referenzobjekt sukzessive mit jedem der restlichen Trainingsobjekte zur Deckung zu bringen, ungeach-
tet der urspuihglich vorhandenen lokalen Formunterschiede.

Fir jeden Vertex des verformten Referenzmod@lf§, ; wird anschlieRend ein korrespondierender
Oberfichenpunkt auf dem gerade betrachteten Trainingsobjektesucht (vgl. Abb. 6.9), der den mi-
nimalsten Abstand zu diesem Vertex aufweist. Die Auswahl des Punktes deisicsich dabei insbeson-
dere nicht auf die Menge der Vertices vfy. Prinzipiell kommt jeder Punkt auf der Obextlie vonM/;
in Frage. Durch Bercksichtigung der Richtungen der jeweils zugegén Vertexnormalen kann verhin-
dert werden, daf falsche Zuordnungen zwischen Punkten generiert werden, die auf stark unterschiedlich
ausgerichteten Obeaithensicken liegen. Ein sinnvolles Kriterium hierbei ist die Forderung nach einem
Zwischenwinkel von weniger aB{°.

Sobald fir jedes Trainingsobjekt alle gesuchten Vertex-Korrespondenzen bestimmt und alle zu-
gelorigen Vertex-Koordinanten jeweils in Form eines Vektarszusammengefaldt wurderafdt sich
daraus eine Durchschnittsform berechnen. Dieses Modell ergibt sich durch arithmetische Mittelung al-
ler Vertex-Koordinaten mit gleichem Inderbér allem rigide ausgerichteten Trainingsformen inklusive
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Abbildung 6.14: Elastische Ausrichtung des Dornfortsatzes: keine Korrespondenz (oben), eine Korre-
spondenz (Mitte) und zwei Korrespondenzen (unten). Das elastisch verformte Modell ist blau gezeich-
net.
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Referenzobjekt:

X=—) X (6.13)

i=1

Die Auswahl des Referenzobjektes aus dem Kreis aller vorhandenen Trainingsobjekte erscheint ein we-
nig willkurlich. Daher ist es sinnvoll, die gesamte beschriebene Prozedur zur Bestimmung der Trainings-
formenx;, bestehend aus rigidem Ausrichten (Abschnitt 6.4.5.1), elastischem Ausrichten (Abschnitt
6.4.5.2) und vollsindiger Korrespondenzbestimmung (Abschnitt 6.4.6) erneut dundivauf.” Als neu-

es Referenzobjekt dient dann das soeben berechnete Durchschnittsmodell. Diese Neuausrichtung aller
Objekte an einem Mittelwertobjekt kann solange wiederholt werden bis sich schlieZlich ein stabiles
Durchschnittsmodell (Konvergenz) ergibt (vgl. [Co095b], 2D-Situation).

6.5 Konturbasierte, elastische Lokalisation

Die Ausgangsbasis einer elastischen Registrierung isichst dieselbe wie bereits in Abschnitt 5.3
(Intensititsbasierte Registrierung): eine statisch gegebene $¢&neCam,),...,(Z;,,Cam,)], be-

stehend aus verzerrungsfreien Fluoroskopieaufnahnign sowie jeweils korrespondierenden Kame-
raparameterd’am;, die sich aus der Kalibrierung und Lokalisation demRjénbildverstikers ergeben.

Diese Aufnahmen werden intraoperativ nacheinander aus verschiedenen Richtungen gewonnen — wobei
sich der Patient zwischenzeitlich nicht bewegen darf — und zeigen jeweils die betrachtete Knochenstruk-
tur.

Im Gegensatz zu der interaisbasierten Registrierung finden im vorliegenden Fall jedoch nicht die
akquirierten Bilddaten selbst Verwendunghvend der Registrierung. Stattdessen erfolgt initial eine
Kontursegmentierung in jeder der Fluoroskopieaufnahmen, um auf diese Weise die jeweils sichtbare
Silhouette des betrachteten Knochens zu gewinnen (Abschnitt 6.5.1).

Die elastische Lokalisation zielt anschlieRend darauf ab, ein formvariables Knochenmodell — mo-
delliert nach den zuletzt beschriebenen Verfahren — bzgl. seiner rigiden Lage (Position, Orientierung),
seiner GolRenskalierung sowie seiner variablen Form an die segmentierten Konturen anzupassen (Ab-
schnitt 6.5.2).

6.5.1 Segmentation von Fluoroskopieaufnahmen

Die Detektion der dif die elastische Registrierung lmigten Knochensilhouetten in jeder einzelnen
Fluoroskopieaufnahme erfolgt in der vorliegenden Arbeit jeweils entsprechend eines der beiden folgen-
den alternativen 2D-Segmentationsverfahren. Enthalten die betrachteten Fluoroskopieaufnahmen Me-
tallartefakte aufgrund von Kalibriermarkerag.$o ist vor der Segmentierung eine Bildvorverarbeitung
entsprechend des bereits in Abschnitt 5.2.3 besprochenen loka#nr@sverfahrens erforderlich.

e Das Livewire/Intelligent Scissorserfahren von Barrett und Mortensen [BM97] stellt ein fle-
xibles interaktives Verfahren zur Kontursegmentierung dar. Es erlaubt insbesondere eine schnelle
und prazise Segmentation der Bildkantenaerfié beliebiger Strukturen. Die Interaktion beinhaltet
zurdchst die Definition eines Startpunktes innerhalb des betrachteten Bildes. Anschlie3end wird
bei jeder Mausbewegung ein optimaler Kurvenverlauf zwischen Startpunkt und aktueller Maus-
position berechnet und angezeigt, wobptimal bedeutet, dal? die Kurve in ihrem Verlauf starke
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Bildkanten bevorzugt. @irt der Benutzer die Maus daher in dighefe Umgebung einer Objekt-
kante, so paldt sich der Kurvenverlauf unmittelbar an. Die Optimierung basiert darauf, das gesamte
Bild als groRe Graphstruktur zu interpretieren, wobei jeder Bildpixel einen Knoteasemiért

und tiber Kanten mit jedem seiner acht Nachbarpixel verbunden ist. Die Suche nach einem op-
timalen Kurvenverlauf entspricht dabei der Suche nach einem optimalen Pfad durch den Graph,
wobei sich die mit den Graphkanten assoziierte Kostenfunktion auf die lokallkeSies Gradi-

enten abstfzt. Ein hinEinglich bekanntes Verfahren zur Behandlung dieser Graphensuche ist der
Dijkstra-Algorithmus [Dij59]. Die Folge von interaktiven @¥punktfestlegungen und Mausbewe-
gungen liefert schlief3lich einen geschlossenen Kurvenzug als Ergebnis der Segmentierung.

e Das zweite Verfahren basiert auf einem modellbasierten Ansatz [Tag97]. Das Modeldmpia-
te besteht dabei aus insgesamt drei diskretisierten, sich nigrsc¢hneidenden Kurven. Zwei der
Kurven stellen eine innere bzwuRere Begrenzungslinie dar, wohingegen die dritte Kurve zwi-
schen den beiden anderen eerft. Jede der drei Kurven emtlhdie gleiche Anzaht an diskreten
Kontrollpunkten. Senkrecht zu den drei bisherigen Kurven werden weiterthogonaleKurven
definiert, die jeweils zwischen korrespondierenden Kontrollpunkten auf der inneren, mittleren und
auBeren Begrenzungskurve verlaufen und ebenfalls eine diskrete Anzahl von Punkten enthalten.
Ein solchesTemplatdst in der Lage, alle Polygonmge zu repaisentieren, die sich durch Auswabhl je
eines Punktes auf jeder der orthogonalen Kurven — d.h. zwischen den beiden Begrenzungskurven
— ergeben &ihnen. Das Verfahren verhindert damit von vornherein Satlesschneidungen der
resultierenden Kurven. Die Segmentierung erfolgt, indem ein solbdreplatezuréichst geeignet
orientiert und skaliert an einer bestimmten Stelle eines Bildes plaziert wird. Diese manuelle Ini-
tialisierung muf sicherstellen, daRR die gesuchte Kontur des betrachteten Knocheasdigllist
nerhalb der beiden Begrenzungslinien zu liegen kommt. Anschlie3end wird eiDy@armischer
Programmierungoasierende Optimierung gestartet, die das Auffinden des besten Kurvenverlaufs
innerhalb der Begrenzungen garantiert. Das Verhalten der Optimierung ist durch insgesamt drei
Steuerparameter kontrollierbar. Diese gewichten wie stark das Verfahren auf den Grauwertgradi-
enten des Bildes (Kanten), auf einen glatten Kurvenverlauf sowie auf eine Abweichung von der
mittleren Kurve reagiert.

Abb. 6.15 zeigt die Ergebnisse deemplateSegmentierung eines Femurs (oben) sowie einer Tibia
(unten). In beiden Bildern ist links jeweils das Template nach der Initialisierung zu sehen. Die
rechten Aufnahmen hingegen zeigen das Ergebnis (weil3e Punkte) im Vergleich zu einer interaktiv
vorgenommeneintelligent-ScissorsSegmentierung (durchgezogene schwarze Linien).

Unablangig von den eingesetzten Verfahren resultiert jede Segmentierung einer Fluoroskopieaufnahme
1 letztlich in einer ListeS; von s; Konturpunkten:

Diese Punkte repisentieren die Silhouette des betrachteten Knochens in der jeweiligen Aufnahme und
finden in der nachfolgend beschriebenen Optimierung Anwendung.
6.5.2 Optimierungskriterium

Die Anpassung eines gegebenen formvariablen Modells an segmentierte Knochenkonturen innerhalb
mehrerer Fluoroskopieaufnahmen basiert in der vorliegenden Arbeit auf einer geeigneten Erweiterung
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Abbildung 6.15:Templatebasierte Segmentierung nach [Tag97]
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des bekannten ICP-Verfahrente(ative Closest PoinfBM92]). Das Ziel dieses Verfahren besteht in der
iterativen,rigiden Registrierung zweier 3D-Punktmengen, wobei jede Iteration in zwei Phasetitzerf”
Zundachst werden Punkt-zu-Punkt-Korrespondenzen zwischen den beiden Punktmengen gesucht, an-
schlielBend wird die Summe der quadrierten AhsgE zwischen korrespondierenden Punkten hinsichtlich

der gesuchten rigiden Parameter minimiert. Damit besteheachshzwei grundlegende Unterschiede

im Vergleich zu der vorliegenden Situation:

1. Anstatt einer 3D-3D-Registrierung handelt es sich hier um eine 3D-2D-Problemstellung. Gesucht
ist die gleichzeitige Anpassung einer 3D-Punktmenge — entsprechend der Vertices des formvaria-
blen 3D-Modells — an mehrere 2D-Punktmengen,asentiert durch die segmentierten Konturen.

2. Die Verwendung eines formvariablen Modells erfordert @lastische Registrierungl.h. neben
sechs rigiden Freiheitsgraden (RotationsmaBixTranslationsvektot) sind weiteren; + 1 mo-
dellbezogene Parameter zu optimieren: ein globaler Skalierungsfaktawien;, Deformations-
parameteby, , ..., by,.

Der in Punkt 1 beschriebene Unterschieti’sich abschachen, indem wafirend einer Iteration statt

der 2D-Konturpunkte selbst deren 3D-Projektionsgeraden herangezogen werden. Wie weiter unten ge-
zeigt wird, erlaubt dies anschlieRend ebenfalls die Definition einaquadén 3D-3D-Abstandsmalles
zwischen den Projektionsgeraden und ausdei®in Modellvertices. Punkt 2 hat zur Folge, dal3 andere
Optimierungsverfahren zur Minimierung dieser Adudé als in [BM92] eingesetzt werderugsén.

Fur die nachfolgendefberlegungen sei zawhst angenommen, daR in jeder Ansicht (Fluorosko-
pieaufnahme) bereits eine Menge an Modellvertices zusammen mit korrespondierenden Projektionsge-
raden bekannt ist. Dann gilt es, einen optimalen Parametei®atz s, by, . .. , b,,) zu bestimmen, der
das formvariable 3D-Modell hinsichtlich seiner PositigrOrientierungO, Skalierungs und Form b;)
derart transformiert, dal dadurch jeder ausgjdte” 3D-Vertex des Modells aglichst nahe an seine
korrespondierende Projektionslinie herangebracht wird. Aus dieser Zielsetzung le3tsEh i je-
de Aufnahme ein entsprechender FehlerbeitrBgableiten, der den durchschnittlichen Abstand eines
Vertex von seiner zugeordneten Projektionsgeraden iraAgigkeit von den gesuchten Parametern mif3t;

1 &
Ei(oata S, bla b?a s abnb) = % Z d(p]a (x;ay]s)) (615)
Z]:1

Dabei repasentiertd(pj, (z,y;)) den Abstand zwischen einem der insgesamtausgezeichneten
Modellverticesp; und seiner korrespondierenden Projektionslinie, die durch den Konturpujjlgj)
eindeutig bestimmt ist. WerdenFluoroskopieaufnahmen aus unterschiedlichen Richtungetid Re-
gistrierung herangezogen, so lassen sich die einzelnen Fehlagedilr zu einemubergeordneten Ge-
samtfehlermal} zusammenfassen:
n
E(0,t,8,b1,b2,...;bn,) = > Ei(O,t,5,b1,ba, ..., bp,) (6.16)
i=1

Die Berechnung der Abstandsfunktid() zwischen einem Modellvertgx; und der zugebrigen Projek-

tionsgeraden ist denkbar einfach (Abb. 6.16). Die Projektionsgeradauftezlim einen durch das Zen-
trum C' der zugebrigen virtuellen Kameradefinition und zum anderen durch den Konturr(u@kyj-)

in der Bildebene. Unter Verwendung der internen Kameraparameter (optischer Nul(pyrﬂzq})T,
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Brennweite f) la3t sich dieser Konturpunkt ebenfalls als 3D-Punkt in Kamerakoordinaten interpretie-
ren: (zj — ¢, Y; — oy, f)T. Hieraus ergibt sich direkt folgende Gleichung tiie Projektionsgerade im
Kamerakoordinatensystem:

a=X| yi-¢, | =2 (6.17)

Die Lange des Differenzvektors zwischen dem 3D-Pynjkiind seiner senkrechten Projektiqauf die
Projektionsgerade liefert schlie3lich den gesuchten Abstand:

(6.18)

s .8 P;g
d(pj,(fl;j,yj)) ::d(pj’g): pj—| ;

p;ll Ilgll

2

Projektionslinien
(Sichtgeraden)

Kamera-
ursprung

C

Bildebene

Abbildung 6.16: Abstandsdefinition zwischen Vertex und der Projektionslinie eines Konturpunktes

Auf welche Weise die betrachteten Verticps ausgewvahlt und insbesondere korrespondierenden
Projektionslinien zugeordnet werden, blieb bisher unbksichtigt. Im Hinblick auf eine effiziente Be-
rechnung der Fehlerfunktion 6.16 kommt diesen Fragestellungen jedoch eine zentrale Bedeutung zu. Es
wird vorgeschlagen,uii' eine Fluoroskopieaufnahme ausschlief3lich diejenigen Vertices des 3D-Modells
zu bericksichtigen, die im Falle einer perspektivischen Projektion des Modells in die arigelBild-
ebene einen Beitrag zu dauRerenKontur der resultierenden Silhouette liefern. Dabei ist zu beachten,
dal sich i.a.df jede Aufnahme eine unterschiedliche Auswahl an Vertices ergibt. AnschlieBend werden
2D-Korrespondenzen zwischen den Projektionen dieser aaddgan Vertices einerseits und segmentier-
ten Konturpunkten andererseits in der Bildebene definiert. Die beiden nachfolgenden Abschnitte stellen
fur beide Schritte jeweils geeignete Verfahren vor.

6.5.2.1 Effiziente Konturbestimmung

Bei der perspektivischen Projektion eines 3D-Modells in die Bildebene einer virtuellen Lochkamera lei-
sten nur sehr wenige Modellvertices und -kanten einen effektiven Beitrag zu inneraufeckii Kon-
turen in der Bildebeneafpparent contours, contour generatdsib98, Gue98]). Diese Modellanteile
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lassen sich identifizieren, indem man die relative Lage und Orientierung des Modells bzgl. der Kame-
ra beticksichtigt. Eine Dreiecksithe des Modells (vgl. Anhang D) gilt aus Sicht der Kamera genau
dann alssichtbar, falls die FEchennormale mit dem Richtungsvektor der Projektionslinie zwischen Ka-
meraursprung und Dreieckszentrum einen stumpfen Winkel einschlief3t. Ansonsten istoflienkdht
sichtbar Mit dieser Definition tragen genau diejenigen Modellkanten zu innererauldrén Konturen

bei, die zwischen einer sichtbaren und einer nicht sichtbaren Dreiachsflerlaufen. Die Projektion

aller Modellkanten mit dieser Eigenschatft liefert achst eine Menge von 2D-Linien, deren Endpunk-

te jeweils mit Vertices des Modells korrespondieren. Die geeignete Nachbearbeitung dieser Linienliste
erlaubt es anschlieend, alle Linien zu entfernen, dier-die vorliegende Arbeit nicht relevante — in-
nere Konturen darstellen [i99]. Betrachtet man abschlieBend nur die Start- und Endpunktebder -
gebliebenen Linien, so ergibt sichrfjede Fluoroskopieaufnahmeeine zugebrige Konturpunktliste
Vi={(2%,9%),---, (z},,,ym,) } Die Information dauber, welche Modellverticesuf die Projektion der
einzelnen Punkte verantwortlich sind, bleibt erhalten. Sie ist entscheiderdief S@itere Berechnung

des Fehlermaflies aus Gleichung 6.16.

6.5.2.2 Korrespondenzsuche

Nachdem @ir jede Fluoroskopieaufnahme eine Konturpunktligidberechnet wurde, ist etig, Kor-
respondenzen zwischen den Punkten dieser Liste und Punkten der segmentierten Krautgitden.

Hierzu wird ausgehend von jedem Punkt einer Liste der jeweithstgelegene Punkt der anderen Li-

ste gesucht. Die Verwendung einer k-d-Baum-Datenstruktur (hiet: 2) fur die Speicherung der zu
durchsuchenden Liste erlaubt einen effizienten Zugriff und beschleunigt die Suche [FBF77]. In welcher
Richtung die Korrespondenzsuche erfolt (— S; bzw. S; — K;), héngt von folgendetuberlegungen

ab:

e Stehen aus irgendeinem Grund durch die Segmentierung nur Teilfragmente der gesamten Kno-
chensilhouette zur Vaufjung, so ist einek; — S;’-Zuordnung problematisch zu sehen, deon f~
einige der projizierten Modellvertices existieren in diesem Fall keine korrekten Korrespondenzen.
D.h. diese Vertices werden zwangsfig falschen Projektionslinien zugeordnet, was sich bei einer
Haufung negativ auf die Optimierung auswirkt.

e Der umgekehrte Fall ergibt sich, wenn die Vertex-Verteilung des 3D-Modells nur seHichp”
austllt. Eine ’S; — K;’-Korrespondenzsuche ordnet dann sehr viele Konturpunkte falsch zu.

¢ In der Regel ergeben sich aus der Kontursegmentierung deutlich mehr Konturpunkte als durch
die Modellprojektion. Als Folge davon liefert einé;" — K;-Zuordnung i.a. wesentlich mehr
Korrespondenzen als umgekehrt. Trotz der im letzten Punkt angesprochenen Problematik wirkte
sich dies in mehreren Versuchen sehr positiv auf die Optimierung angli®& Experimente am
Ende dieses Kapitels kam daher ausschliel3lich &fhes K;'-Zuordnung zum Einsatz.

Stehen die Korrespondenzen in der Bildebene fest, so ergeben sich daraus unmittelbadidie f*
Optimierung beatigten 3D-Korrespondenzen zwischen Modellvertices und Projektionslinien.
6.5.3 Initialisierung

Die drei bereits in Abschnitt 4.2 vorgestellten Verfahren zur Bestimmung einer hinreichend guten initia-
len Belegung der gesuchten Transformationsparameter wurdewtmiriédiglich im Hinblick auf eine
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CT-basierte, rigide Registrierung wie in Kapitel 5 entworfen. Sie eignen sich jedoch gleichernuaRen f*
eine elastische Registrierung, solange die folgendeatzlitien Vereinbarungen getroffen werden:

1. Die Skalierungs des formvariablen Modells aus Gl. 6.16 wircatarend der Initialisierung auf
einen konstanten West gesetzt, so dal3 die Gli8é des Knochenmodells in etwa die zu erwartenden
GrolRenverhltnisse des Patienten widerspiegelt.

2. Die Verformungsraglichkeiten des Modells bleibenalitend der Initialisierung unhbgeksich-
tigt, d.h. fir alle Verformungsparameter in Gl. 6.16 gib{: = 0. In Zusammenhang mit Punkt
1 bedeutet dies, dal3 sich die Initialisierungsverfahren jeweils auf die rigide Lokalisation des auf
StandardgriRe skalierten Durchschnittsmodells konzentrieren.

3. Die ersten beiden Techniken aus Abschnitt 4.2 gehen von einer vorhandenen Computer-
Tomographie-Aufnahme aus. Die daran gestellten Anforderungen lassen sich jedoch jeweils ge-
radlinig auf das vorliegende formvariable Obactienmodelubertragen:

e Die Vorgabe einer Aufnahmerichtung (Abschnitt 4.2.1) setzt implizit die Kenntnis der Patien-
tenlage zum Zeitpunkt der goperativen CT-Aufnahme voraus, um dadurch auf eine relative
intraoperative Lage des Patienten auf dem OP-Tisch schlieReprmeR:” Eine definierte
Ausrichtung des formvariablen Modells bzgl. der Achsen des arigdri Objektkoordina-
tensystems euflt im vorliegenden Fall denselben Zweck.

e Anstatt punktéirmige anatomische Merkmale innerhalb des CT-Volumens festzulegen (Ab-
schnitt 4.2.2), lassen sich hier direkt di@akvénd der Modellbildung gewonnenen Landmar-
ken aus Abschnitt 6.4.4.1 heranziehen.

6.5.4 Optimierungsvarianten

Erste experimentelle Erkenntnisse hinsichtlich der Minimierung der Fehlerfunktion 6.16 zeigten, daf}
es sinnvoll ist, mehrere unterschiedliche Optimierungsverfahren in geeigneter Kombination zu verwen-
den. Nichtzuletzt aufgrund der erhtén Dimension der Fehlerfunktion brachte keines der angewandten
Verfahren alleine bei Betrachtung unterschiedlicher Testdatemstets optimale Resultate. Erst die suk-
zessive Anwendung mehrerer Minimierungsschritte, wobei in jedem Schritt ein anderes Verfahren einen
zuvor festgelegten Teil der gesuchten Parameter optimiert, brachte sehr gute Resultate.

Im folgenden werden daher vier unabigige Optimierungsverfahren vorgestellt. Zahst zeigt
sich, dal3 unter bestimmten Voraussetzungereirien Teil der Parameter eine geschlossergihg exi-
stiert (Abschnitt 6.5.4.1). Bei den restlichen Verfahren handelt es sich im einzelnen um das Levenberg-
Marquardt-Verfahren (Abschnitt 6.5.4.2), eine Randomisierte Suche (Abschnitt 6.5.4.3) sowie eine dis-
krete Rastersuche (Abschnitt 6.5.4.4). Daran anschlieRend wird eine Optimierungsstrategie vorgeschla-
gen, die im Rahmen dieser Arbeit stets erfolgreich angewandt werden konnte. Diese Strategie legt dabei
fest, welches der Verfahren in welcher Reihenfolge zur Optimierung welcher Parameter herangezogen
wird.

6.5.4.1 Geschlossenedsung der Deformation

Unter der Annahme, dal3 die meisten aktuellen Korrespondenzen zwischen Modellvertices und Kon-
turpunkten bzw. Punkten auf den zugelén Projektionslinien bereits aamérnd korrekt sind,al3t
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sich die Fehlerfunktion 6.16 bzgl. aller Parameter aul3er der Orientigduggschlossen minimieren.
D.h. die Deformationsparametéy, die Skalierungs sowie die Komponenten des Translationsvektors

t = (ts,t,,t.)T konnen direkt durch Audisen eines entsprechenden linearen Gleichungssystems be-
rechnet werden. Dieses Gleichungssystem wird im folgenden hergeleitet.

Zunéchst soll lediglich die Situatioruf 'einen einzelnen Vertex = (v, vy, v,) untersucht werden.
Dieser sei durch die vorangegangene Korrespondenzsuche bereits dem Kontprpufkg, y,) zuge-
ordnet. Gesucht sind in diesem Fall diejenigen Parantete, t,, ¢.,b1, ..., by, ), die den betrachteten
Vertexv auf einen Zielpunkg abbilden. Diesen Zielpunki erhélt man durch die senkrechte Projektion
von v auf die zup gelorige Projektionslinie. In Form einer Gleichung zusammengefal3t ergibt sich:

Os(v+bidi + ...+ bydy,) +t=q (6.19)

Die OrientierungsmatrixO sowie die Deformationsvektored werden dabei als konstant betrachtet.
Durch Multiplikation mit der inversen Orientierungsmati®x ! ergibt sich:

s(v+bidi + ... +bydy,) +0 't =0""q (6.20)

Durch die beiden Substitutiongn = sb; undq’ = (g}, q;,¢,)" = O~'q vereinfacht sich die Gleichung
entsprechend:

sv+pidy + ...+ pp,dn, +O Mt =d (6.21)
Betrachtet man alle Einzelkomponenten der beiden dreidimensionalen Runkid q' sowie dern-

dimensionalen Deformationsvektoren fur sich, so resultiert daraus bereits ein lineares Gleichungssy-
stem, bestehend aus drei Einzelgleichungen:

231
. '
Vg dg1 ... dgp 011 021 031 : Iy
_ /
Uy dyl dyn 012 022 039 Un = qy (622)
/
Uy dy1 ... dyp 013 023 033 ty q;
ty
12
mit
011 012 013 011 021 031
O= 021 092 093 und O_IZOT: 012 092 032 (623)
031 032 033 013 023 033

D.h. ein einzelner Vertex liefert zusammen mit einem korrespondierenden Zielpunkintspre-
chend deren Dimension letztlich drei voneinander uaalgige Gleichungen. Da insgesamt- 4 un-
bekannte Parameter gesucht sind, reicht dieses unterbestimmte Gleichungssystemujedimehdin-
deutige lLosung nicht aus. Die Hinzunahme von insgesanweiteren Vertices mit jeweils zugehgen
Zielpunkten auf den korrespondierenden Projektionslinien liefert insgeS$an#ustzliche Gleichun-
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gen, wodurch sich das folgende groRe Gleichungsystem &rgibt

Vg1 dg11 ... dypip 011 021 031 s i
vyl dy11 ... dyip 012 022 032 H1 1y
vy1 dyir .. dyip 013 023 033 : q1.
| = : (6.24)
Vgm dem1 .. dpmn 011 021 031 ty Q;nx
Vym dyml dymn 012 022 032 ty Q;ny
Vem domt - dymn 013 023 033 ty Q;nz
In kompakter Matrixdarstellung ergibt sich:
s
231
A lin =Ax =1z (6.25)
129
ty
12

Dieses System ist in der Regebérbestimmt, da meist nur wenige Formparameétefozw. ;) ei-

ner groRen Zahl an vorhandenen Korrespondenzen zwischen Modellvertices und Projektionslinien ge-
geruber stehenrt > n). Aufgrund unvermeidlicher kleinster Rundungsfehler in den einflieBenden
Werten besitzt das lineare System in der Regebehst keine bsung. Das numerische Verfahren der
linearen Ausgleichsrechnung [Sto89] emglicht es dennoch, eine eindeutige approximatiesurigx’

des Systems zu bestimmen. Dabei wird garantiert, da3 die Summe der quadratischen Abweichungen
zwischen den Komponenten varund Ax’ fur diese losung minimal ist. Die Ausgleichsrechnung ent-
spricht dabei der AufiSung des folgenden Gleichungssystems:

AT Ax' = ATy (6.26)

Die einzelnen Komponenten des resultierenden Parametervektdisfern anschlieRend direkt die
optimale Skalierungs, den optimalen Translationsvektérsowie durch entsprechende Umrechnung
(b; = p;s~ 1) die optimalen Gewichtungskoeffizienténder Verformungsmodi.

Die Qualitt dieser berechneten Parametangt’letztlich davon ab, wie gut die einflieRenden Kor-
respondenzen zwischen Vertices und Projektionslinien bzw. Konturpunkten ausfallen. Da diatQualit”
dieser Korrespondenzen jedoch selbst von einer hinreichend guten initialen Belegung der gesuchten Pa-
rameter abdrigt, erscheint eine Anwendung des vorgestellten geschlosseseandsverfahrens nur zu
einem Zeitpunkt sinnvoll, an dem bereits gute Parametatzahgen bestimmt wurden.

6.5.4.2 Gradientenabstieg (Levenberg-Marquardt)

Das bekannte Levenberg-Marquardt-Verfahren eignet sich bekanntermalRam dig [East-squares
Minimierung nicht linearer, mehrdimensionaler Funktionsmeft. Dahinter verbirgt sich eine elegante

®Die ausgewhlten Zielpunkte &iinen dabei ohne Eins@mkung von Projektionslinien verschiedener Ansichten bzw. Kon-
turen stammen.



6.5 Konturbasierte, elastische Lokalisation 124

Technik, um vahrend der iterativen Minimierung flieBend zwischen zwei anderen bekannten Minimie-
rungsverfahren zu wechseln: der inversen Hesse-Methode auf der einen Seite sowie der Methode des
steilsten Abstiegs auf der anderen Seite [PTo94]. Die zuletzt genannte Methode findet Anwendung, so-
lange sich die Minimierung noch weit entfernt von der gesuchtesubhg befindet. Bei Arafierung an

die gesuchte asung erfolgt der Wechsel auf die zuerst genannte Methode. Im Rahmen dieser Arbeit
kommt eine in [Mor80] beschriebene Implementierung des Levenberg-Marquardt-Verfahrens zum Ein-
satz. Der zugrundeliegende Gradientenabstieg macht das Verfahren prinzipbedatigy finflokale

Minima der Fehlerfunktion.

6.5.4.3 Randomisierte Suche

Einen prinzipiellen Ausweg aus lokalen Minima bieten diverse zufallsbasierte Optimierungsverfahren
wie z.B. Simulated AnnealingPTo94] oder auchGenetische Algorithmeftch93]. In dieser Arbeit
kommt hingegen das sehr einfache Konzept einer randomisierten Suche zum Einsatz. Ausgehend von
einer initial gegebenen Parameterbelegung wird iterativ eine Vielzahl weiterer Parameterbelegungen ge-
testet, die sich jeweils durch alfige Ver@nderung einzelner Parameterwerte ergeben. Entstehen dabei
bessere Parametatzé als bisher, so werden diese als Ausgangshasike folgende Iteration herange-
zogen. Die Vorgabe einer maximalen Anzahl an Iterationen sowie eines zu unterschreitenden Fehler-
schwellwertes beschnkt die Laufzeit der randomisierten Suche.

Dieses Verfahren funktioniert in der Regel dann recht gut, wenn es darum geht, ausgehend von einer
gegebenen Parameterbelegung nach evtl. noch bessesenden zu suchen, die dann als Ausgangsbasis
fur ein anderes Optimierungsverfahren dienenrien.

6.5.4.4 Rastersuche

Die Idee einer Rastersuche besteht darin, auagkg/Parameter innerhalb eines vorgegebenen Bereiches

zu diskretisieren. Anschlieend wird die Fehlerfunktion 6.16 im Rahmen eineoefscdén kombina-
torischen Sucheufalle noglichen Parameterkombinationen ausgewertet. Zwei gatplitsie Problem-
stellungen sind bei dieser Art von Optimierung zu beachten. Die kombinatorische Korapdebdtibt le-

diglich grobe Diskretisierungsschritte und die gleichzeitige Betrachtung einiger weniger Parameter, z.B.
ausschlieRlich der drei rotatorischen Freiheitsgtadée iibrigen Parameter sollten zu diesem Zeitpunkt
bereits anahernd gut bestimmt worden sein. Auerdem mul3 sichergestellt sein, daf3 dieahisgew"
Diskretisierungsbereiche die jeweils optimale Belegung eines Pararubentsaupt enthalten. Auf der
anderen Seite garantiert dieses Verfahren das Auffinden des globalen Optimums bzgl. der vorgegebenen
Diskretisierung.

6.5.5 Optimierungsstrategie

Es wurde bereits angesprochen, dal3 keines der im letzten Abschnitt vorgestellten Optimierungsverfahren,
fur sich alleine betrachtet, durchwegs akzeptable Registrierungsergebnisse liefert. Daher erscheint es
sinnvoll, die einzelnen Verfahren im Rahmen einer Strategie geeignet zu kombinieren. Die Aufgaben der
Optimierungsstrategie liegen dabei in

“Die Komplexitit einer Rastersuche bagtO (s™) (s Diskretisierungschritte; freie Parameter).W den Fall, daR beispiels-
weise lediglich die Rotation (3 Freiheitsgrade) mit jewgilsUnterteilungergerastertwird, ergeben sich bereit€)® = 1000
Aufrufe der Fehlerfunktion.
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1. einer Auswahl der Optimierungsverfahren,

2. der Festlegung einer Anwendungsreihenfolge, wobei das Ergebnis eines Optimierungsschrittes als
initiale Parameterbelegung deaatsten Schrittes herangezogen wird und

3. der Entscheidung, zu welchem Zeitpunkt welche Parametergruppen getrennt voneinander opti-
miert werden.

Die nachfolgende Tabelle veranschaulicht das Prinzip einer Optimierungsstrategie. Dielauégebi-
gehensweise besitzt dabei nicht nur beispielhaften Charakter, sondtetnnfi'praktischen Einsatz be-
reits zu sehr guten Registrierungsergebnissen. Dieaomsten Abschnitt @sentierten experimentellen
Ergebnisse basieren weitestgehend auf der Verwendung exakt dieser Strategie.

Verfahren Rotation@) Translation ¢) Skalierung §) Deformation §;)
1 Randomisiert Vv Vv - -
2 Levenberg-M. Vv Vv - -
3 Levenberg-M. - - Vv Vv
4 Levenberg-M./LGS Vv V (LGS) V/ (LGS) V (LGS)

Diese Optimierungsstrategie basiert auf den folgeridieerlegungen. Zuachst soll eine randomisierte
Suche (Schritt 1) die initiale Belegung der rigiden Parameter (Rotation, Translation) verbessern. Aus-
gehend von der besten gefundenaslirig wird anschlieRend in einem zweiten Schritt das Levenberg-
Marquardt-Verfahren angewandt, wobei sich die Optimierung wiederum auf Rotation und Translation
beschahkt. Skalierung und Deformation bleiben in beiden Schritterachst’ deaktiviert, d.h. die zu-
gelorigen Parameter werden bzgl. ihrer initialen Belegaimgefroren Ansonsten kann es vorkommen,
daf3 die Optimierung z.B. versucht, einenaatdichen Rotationsfehleafchlicherweise durch eine ska-
lierte Deformation auszugleichen. Nach Beendigung der ersten beiden Optimierungsschritte sollte die
rigide Ausrichtung des formvariablen Modells bereits @mernd korrekt sein. Nun wird versucht, die
Deformation und Skalierung des Modells durch Levenberg-Marquardt-Optimierung anzupassen (Schritt
3), wobei dieses Mal die Parametar Rotation und Translation deaktiviert bleiben. Durch diesen Schritt
sollten sich insgesamt sehr gute Korrespondenzen zwischen Modellvertices und Konturpunkten bzw. Pro-
jektionslinien ergeben, so dal3 in einem vierten und zugleich finalen Optimierungsschritt die geschlos-
sene Berechnung von Skalierung, Translation und Deformation durch ein lineares Gleichungssystem
eingesetzt werden kann. Die rotatorischen Parameter werden gleichzeitig durch Levenberg-Marquardt
minimiert (Schritt 4).

Das vorgestellte vierstufige Optimierungsverfahren realisiert einetaiischeStrategie, d.h. bereits
vor der Registrierung steht exakt fest, welche Verfahren in welcher Reihenfolge welche Parameter opti-
mieren. Denkbar sind aber auch adaptive, dynamische Strategiegtr&iegie-Controllekkonnte dabei
selbststihdiguber Auswahl und Reihenfolge der angewandten Optimierungsverfahren entscheiden, wo-
bei als Entscheidungskriterium u.a. der durch die Fehlerfunktion berechnete durchschnittliche Abstand
zwischen allen Vertices und korrespondierenden Projektionslinien herangezogen wird. Beispielsweise
erscheint es sinnvoll, durch eine randomisierte Suche eine bessere Parameterbelegung als Ausgangs-
punkt zu suchen, falls das Levenberg-Marquardt-Verfahren mit einem sehr hohen Restfehler konvergiert.
Resultiert ein kleiner Restfehler, sorkite eine abschlieRende Rastersuche nach einer besseren Parame-
terbelegung in unmittelbarer Umgebung Abhilfe schaffen. Im Rahmen dieser Arbeit wurde dieser Ansatz



6.6 Ergebnisse 126

jedoch nicht weiterverfolgt.

Der konkrete Aufbau einer Strategiarnyt entscheidend davon ab, welches Vorwisdeer die Re-
gistrierungssituation bereits bekannt ist: Wie gut sind die initialen Belegungen der rigiden Parameter?
Ist der zu registrierende Knochen im Vergleich zu der Durchschnittsform des verwendeten formvaria-
blen Modells stark verformt? Insbesondere hat auch der jeweilige Anwendungszweck bzw. die damit
u.U. verbundenen zeitlichen Restriktionen Einflu auf die Auswahl der Algorithmen. Bop@ritive
Generierung eines rigiden patientenspezifischen Planungsmodells erlaubt z.B. die Mehrfachanwendung
der randomisierten Suche. Hier kommt es i.a. nicht darauf an, ob die Modellbildung eanfepdér 15
Minuten bemtigt. Im intraoperativen Umfeld, z.B. im Falle eingpontanen Notfallregistrierunmit an-
schlieRender Navigation, ist jedoch eine Optimierungszeit von deutlich mehr als zwei bis drei Minuten
meist nicht tragbar.

6.6 Ergebnisse

Um die Leistungsdhigkeit der vorgestellten elastischen Registrierung isoliert, d.h. angixnvon der
Qualitat der segmentierten Konturen sowie dea##sion der Fluoroskop-Kalibrierung, beurteilen zu
konnen, werden wie in Abschnitt 5.5 zagfist einige aussageiftige Simulationsergebnisse vorgestellt.

Es folgen mehrere Untersuchungen mit realen Fluoroskopieaufnahmen von Femur-Knochen und Wir-
beln.

6.6.1 Simulationsergebnisse

Gemeinsame Grundlage der nachfolgend beschriebenen Experimente ist ein formvariables Wirbel-
Modell, das aus insgesamt vier Trainingsmodellen generiert wurde. Um trotz der geringen Model-
lanzahl aussagekitige Verformungen zu erhalten, wurden hierbei gezielt je zwei T11l- und T6-
Brustwirbelmodelle dif das Training herangezogen, bei denen sich die Aggmden einzelner Form-
details (Wirbellkoirperform, Dorn- und Querford$Ze) stark voneinander unterscheiden. Die Abbildungen
6.17 und 6.18 zeigen die beiden wichtigsten Verformungsmodi dieses Modells. RHtbaif,"dald der

erste Modus bereits in der Lage ist, die wichtigsten Formunterschiede zwischen einem T11- und ei-
nem T6-Wirbel gleichzeitig zu modellieren. Demgegbker’ beinhaltet der zweite Modus lediglich noch
marginale Forrainderungen, die in der Abbildung bereits kaum mehr wahrzunehmen sind. Belegt wird
diese Feststellung durch das Ergebnis der Eigenwertanalyse in Tabelle 6.1. Es zeigt sich, dal3 der er-
ste Verformungsmodus nahez0% der gesamten in den Trainingsdaten enthaltenen Formvariationen
auf sich vereint. Auf den zweiten Modus entfallen lediglich noch etifé. Um insgesamt knap§9%

der Deformation modellieren zwhkhen, geagen bereits 5 Deformationsvektoren. Den folgenden Ex-
perimenten liegen daher stets = 5 Deformationsparametéy, . . . , bs zugrunde. Angesichts der sehr
wenigen Trainingsmodelle war dieses Ergebnis der Eigenwertverteilung zu erwarten. Dennoch wurde
bewul3t auf die physikalisch motivierte FEM-Modellierung atzéicher Trainingsbeispiele (Abschnitt

6.3) verzichtet, um das statistische Deformationsverhalten isoliert beurteilemnerk”

Ein erstes Experiment sollte qualitative und quantitative Aussalgendas Konvergenzverhalten der
elastischen Optimierung liefern. Grundlage des Versuchs war eine Szene, bestehend aus zwei simulier-
ten Fluoroskopieaufnahmen, die entsprechend projizierte Wirbelsilhouetten (Konturen) enthielten. Der
Zwischenwinkel der beiden Aufnahmerichtungen betrug krfS{Abb. 6.19).
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Abbildung 6.17: Formvariables Wirbelmodell (Verformungsmodus 1)

A4 A

Abbildung 6.18: Formvariables Wirbelmodell (Verformungsmodus 2)
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Abbildung 6.19: Virtuelle Darstellung der simulierten 3D-Aufnahmeszene zur Beurteilung des Konver-
genzverhaltens der elastischen Optimierung
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k | Eigenwert\, | YFX; | Anteil an Gesamtverformung (s A;/ SN \)
1 18.642690 | 18.642690 67.07%

2 4.434546 | 23.077235 83.02%
3 2.962815 | 26.040050 93.68%
4 1.163193 | 27.203243 97.86%
5 0.261785 | 27.465028 98.80%
6 0.154571 | 27.619600 99.36%
7 0.076208 | 27.695807 99.63%
8 0.034039 | 27.729846 99.76%
9 0.031813 | 27.761660 99.87%
10 0.029734 | 27.791394 99.98%
11 0.005995 | 27.797389 100.00%
12 0.000000 | 27.797389 100.00%

Tabelle 6.1: Eigenwertanalysarfdas formvariable Modell aus Abb. 6.17 und 6.18

Insgesamt wurden 35 Optimierungafé durchgetfhirt, wobei die initialen Lageparameter mit unter-
schiedlichen rotatorischen und translatorischen Abweichungemgbelz der korrekten Lageparameter
besetzt waren. Durch die Simulation der Konturen auf Basis des unverformten, einheitlich skalierten
Modells waren diese optimalen Parameter exakt bekannt. Die initiale translatorische Abweichung be-
trug maximal50mm, die giof3te initiale rotatorische Abweichung®. Wie bereits in Abschnitt 5.5.1
spielte dabei weder die Wahl der zugeigén Rotationsachse noch die Richtung der Translation eine
Rolle. Beide wurden jeweils zafiig ausgewvahlt. Die Registrierung erfolgte durch die in Abschnitt 6.5.5
vorgeschlagene vierstufige Optimierungsstrategie. Da die Konturen durch Projektion des unverformten
Modells generiert wurden, sollte sich in diesem Versuch nach abgeschlossener Optimierung insbesondere
keine Verformung gegeber der Durchschnittsmodellform zeigen.

Abb. 6.20 pasentiert die Ergebnisse der Optimieruagét, d.h. die resultierenden Restfehler in
Abhéangigkeit von den initialen Abweichungen. Neben den bereits aus Abschnitt 5.5 vertrauten rotato-
rischen bzw. translatorischen Restfehlern lassen sichliE elastische Registrierung weitere intuitive
Restfehlerwerte definieren, die insbesondere die Qualgs Deformationsverhaltens charakterisieren.
Ein durch fehlerhafte Skalierung und Deformation hervorgeruf€nanfehlersoll unablkangig von Ro-
tation und Translation betrachtet werden. Hierzu wirdaahst die GolRe und Form des Durchschnitts-
modells entsprechend der berechneten Paramat&iflierung und Verformung vandert. Anschlie-

Bend wird dieses verformte Modell VertaxrVertex mit dem dit die Kontursimulation verantwortlichen

— gof. ebenfalls verformten — Modell verglichen. Dies liefert sowohl einen durchschnittlichen als auch
einen maximalemnm-Abstand, die zusammen ein intuitives Maf3 zur Beurteilung von Formfehlern dar-
stellen.

Es zeigt sich, daluf'maximale initiale Abweichungen von et@8mm bzw. 20° die Optimierung
sehr gute Ergebnisse liefert: rotatorische Restfehler von matifastehen maximalen translatorischen
Restfehlern vori.1mm gegenmiber. Der resultierende Formfehler lies sich dabei auf einen durchschnittli-
chen Vertex-Abstand vo.6:mm begrenzen, maximal ergaben sitlimm. Das minimierte Fehlermal3,

d.h. der durchschnittliche Abstand von Modellvertices zu korrespondierenden Projektionslinien wies
nach Beendigung der Registrierung jeweils WerteQubsm.m auf.
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Abbildung 6.20: Konvergenzverhalten bei simulierten Testdaten (zwei Aufnahmen eines ugigngf”
deformierten Wirbels, Winkelabstand der Blickrichtung@of (lateral, AP)) fir ein formvariables
Brustwirbelmodell. Angetragen sind jeweils translatorische und rotatorische Restfehler, maximaler und
durchschnittlicher Deformationsfehler (Vertex-Abstand) sowie das minimierte Fehlermald (mittlerer 3D-
Abstand Objekt/Projektionslinien) nach erfolgter Konvergenz der Optimierung, ausgehend von unter-
schiedlichen initialen translatorischen und rotatorischen Abweichungen.
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Abb. 6.21 zeigt verschiedene Momentaufnahmen einer der obigen Optimieaufeggh”der Bild-
ebene. Dargestellt wird jeweils die Zielkontur inoRgenbild, projizierte Modellvertices sowie aktuell
gebildete Korrespondenzbeziehungen. Dabei ist gut zu erkennen, wie sich die Modellprojektion sukzes-
sive ohne sichtbare Verformung an die gegebenen Konturen anpal3t.

Ein weiteres Experiment sollte das Konvergenzverhalten im Falle signifikanter Deformationen un-
tersuchen. Abgesehen davon, daf} Konturen eines stark deformierten Formmodells vorgegeben wurden,
entsprachen die Versuchsbedingungen exakt denen des letzten Experimentes, wobei geringere initiale
Abweichungen untersucht wurden. Abb. 6.22 fal3t die Ergebnisse zusammen. Sollen die rigiden Rest-
fehler maximal0.5mm bzw. 1.1° betragen, so resultiert ein eingesmhkter Konvergenzradius von et-
wa 10mm bzw. 15 initialer Abweichung. Die vorgegebene starke Deformation wurde durch die Opti-
mierung einwandfrei erkannt. Der resultierende Formfehler bdtwgm bzw. 1 bis 2.5mm (Durch-
schnitt/Maximum). Auch Abb. 6.23 veranschaulicht die Qaaldér Verformung. Die Momentaufnah-
men der Minimierung entstammen dabei dem dritten Optimierungsschritt der angewandten Strategie
(Levenberg-Marquardt-Optimierung der Deformationsparameter inklusive Skalierung). Deutlich ist die
Anpassung der Knhmung und Form des Dornfortsatzes zu erkennen.

Zur Beurteilung der vorgeschlagenen mehrstufigen Optimierungsstrategie empfiehlt sich ein
Blick auf einen typischen Restfehlerverlauf des verwendeten Fehlermalies (mittlerer Abstand Mo-
dell/Projektionslinien). Abb. 6.24 zeigt einen solchen Verlaufdihe der vorangegangenen Optimierun-
gen. Abgesehen vom ersten Optimierungslauf (randomisierte Suche) wurde jeweils der bisher kleinste
Fehler angetragen. Die randomisierte Suche reduziert den durchschnittlichen Abstand zwischen Modell-
vertices und zugedrigen Projektionslinien von initig.4mm auf 6.6mm. Anschlieend gelingt es der,
auf die rigiden Parameter besahkten, Levenberg-Marquardt-Optimierung, den Fehler bigl &uifm
zu dricken. Die Optimierung der Deformationsparameter inklusive Skalierung bringt eine weitere Re-
duktion um2.8mm, ehe die abschlieende Optimierung aller Parameter einen Restfehler von unter
0.5mm ergibt.

Ein abschlieBender Versuch soll zeigen, welchen EinfluR unterschiedliche Zwischenwinkel bei der
Auswahl von Aufnahmerichtungen auf die Qualitier Registrierung haben. Hierzu wurden Konturen
fur funf Paare von Aufnahmerichtungen mit Zwischenwinkeln im Bereich 3@h .. 90° generiert.

Fur jedes Paar wurden mehrere Optimierungen durciinggfivobei initiale Abweichungen bis maximal

5mm bzw. 15° fest ausgewatilt wurden. Abb. 6.25 zeigt das Streudiagramm der rigiden Restfehler, Abb.
6.26 entsprechend die Deformationsfehlerstreuung. Ein Vergleich der beiden Diagramme zeigt deutlich,
daf? mit veringertem Zwischenwinkel die @€ der Restfehler tendenziell zunimmt. Zwar ergab die
Aufnahmesituation di' 30° Uiberraschenderweise nur sehr geringe rigide Restfehler, ein Blick auf die
hohen zugetrigen Deformationsfehler relativiert dieses vermeintlich gute Verhalten jedoch wieder.

6.6.2 Anwendung auf reale Fluoroskopieaufnahmen

Die elastische Lagerkennung basiert im Gegensatz zu der igtshsisierten Registrierung aus Kapi-

tel 5 nicht auf den Fluoroskopieaufnahmen selbst. Stattdessen wird durch die vorgeschaltete Kontur-
segmentierung eine geeignete Zwischeraspntation gebildet. Als Konsequenz daraus lassen sich die
Erkenntnisse des letzten Abschnitts nahezu direkt auf reale Fluoroskopieaufnabhertragen, solan-

ge ausschlieBlich fehlerfrei segmentierte Konturen vorliegen. Negative AuswirkungeiomtgeRbild-
verstirkerkalibrierung (Anhang B) auf die Registrierung konnten in ersten Versuchen nicht beobachtet
werden. In der Tat stellt die Kontursegmentierung selbst oftmals ein Problem dar, wie folgendes Bei-
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Abbildung 6.21: Anpassung des formvariabeln 3D-Brustwirbelmodells an zwei vorgegebene Konturen
(lateral, AP) eines nugeringfigig verformtenNirbels: Initialisierung (oben), Zwischenergebnisse (Mit-

te), Konvergenz (unten). Graue Linien veranschaulichen Korrespondenzen zwischen Konturpunkten und
Projektionen der Modellvertices (Kreuzsymbole).
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Abbildung 6.22: Konvergenzverhalten bei simulierten Testdaten (zwei Aufnahmen eines stark deformier-
ten Wirbels, Winkelabstand der Blickrichtung®6® (lateral, AP)) fir ein formvariables Brustwirbel-
modell. Angetragen sind jeweils translatorische und rotatorische Restfehler, maximaler und durchschnitt-
licher Deformationsfehler (Vertex-Abstand) sowie das minimierte Fehlermald (mittlerer 3D-Abstand Ob-
jekt/Projektionslinien) nach erfolgter Konvergenz der Optimierung, ausgehend von unterschiedlichen

initialen translatorischen und rotatorischen Abweichungen.
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Abbildung 6.23: Anpassung der Deformationsparameter des formvariablen 3D-Brustwirbelmodells an
zwei vorgegebene Konturen (lateral, AP) eirstark verformterWirbels: Initialisierung (oben), Zwi-

schenergebnis (Mitte), Konvergenz (unten). Graue Linien veranschaulichen Korrespondenzen zwischen
Konturpunkten und Projektionen der Modellvertices (Kreuzsymbole).
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Abbildung 6.24: Beispielhafter Fehlerverlaubtwend der mehrstufigen Optimierung: (1) randomisiert
(Iteration 0-67), (2) Levenberg-Marquardt (rigide, Iteration 68-140), (3) Levenberg-Marquardt (Defor-
mation, Iteration 141-237), (4) Levenberg-Marquardt (rigide und Deformation, Iteration 238-380). An-
getragen ist jeweils der minimalste (2-4) bzw. aktuelle Fehlerwert (1).
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Abbildung 6.25: Restfehler-Streuung (Rotatorischer vs. translatorischer Restfehler) bei Verwendung un-
terschiedlicher Aufnahmerichtungen sowie mehrere Initialisierungen bis makimalbzw. 15°.
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Formvariables Wirbelmodell
Variation der Blickrichtungen
(Init max. 5 mm / 15 Grad)

0.9

0.7

0.6 +

oX ¥ 1 o

xg
0.5

D‘%

0.4

XK

0.3

Durchschnittlicher Vertex-Abstand (mm)

0.2

Aufnahmegruppierung 1 (90 Grad
Aufnahmegruppierung 2 (80 Grad)
i Aufnahmegruppierung 3 (70 Grad)
Aufnahmegruppierung 4 (60 Grad)
IAufnahmeqruppierungl5 (30 Grad)

0.1

B O X X +
i

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 35 4 4.5
Maximaler Vertex-Abstand (mm)

Abbildung 6.26: Restfehler-Streuung (Mittlerer vs. maximaler Deformationsfehler (Vertex-Abstand)) bei
Verwendung unterschiedlicher Aufnahmerichtungen sowie mehrere Initialisierungen bis maximal
bzw. 15°.

spiel demonstriert. Abb. 6.27 fal3t das Ergebnis eines Experimentes mit realen Fluoroskopieaufnahmen
eines kalibrierten C-Bogens des TYYd=MENS Siremobil 2usammen. Die Aufnahmen zeigen ein Wir-
belsiulenphantom, wobei das bereits zuvor verwendete formvariable Wirbelmodell an den oberhalb der
Bildmitte gelegenen T11-Wirbel angepaldt werden soll. Die AuRenkonturen dieses Wirbels (rot) wurden
in beiden Bildern bereits interaktiv segmentiert. Wie sich bei einem Vergleich mit den direkt benach-
barten Wirbeln zeigt, ist die Segmentierung des rechten Bildes jedoch fehlerhaft. Insbesondere einer der
kaum erkennbaren unteren Gelenkfattg’ (blauer Rahmen) wurdbdérsehen. Nichtsdestotrotz gelingt

es der Optimierung, das formvariable Wirbelmodell gut an die korrekten Anteile der segmentierten Kon-
turen anzupassen. Das Ergebnis deckprojektion des registrierten Modells liefert itbrigen Anhalts-

punkte fir weitere Segmentationsfehler bzgl. des zweiten unteren sowie beider oberen Gelszkforts”
Nichtzuletzt aufgrund der falschen Konturfragmente bleibt ein durchschnittlicher Restfehler pro Modell-
vertex und Projektionslinie von knagmmm bestehen [D99].

Abb. 6.28 zeigt Fluoroskopieaufnahmen eines proximalen Femurendes, die mit demselben C-Bogen-
Gert gewonnen wurden. In diesem Fall wurden die Konturen fehlerfrei segmentiert, so daf3 ein form-
variables Femurmodell erfolgreich angepaldt werden konnte. Der durchschnittliche Restfehler pro zuge-
ordnetem Vertex betrug nach der Optimierun@mm.
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Abbildung 6.27: Elastische Registrierung mit realen Fluoroskopieaufnahmen eines ‘alitbe[sian-
toms: Initialisierung (oben), Endergebnis (unten). Die blau markierte Stelle deutet auf einen Fehler aus
der Kontursegmentierung hin.
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Abbildung 6.28: Elastische Registrierung mit realen Fluoroskopieaufnahmen eines proximalen Femur-
knochens: Initialisierung (oben), Endergebnis (unten)



Kapitel 7

Experimente in klinischer Umgebung

In den Abschnitten 5.5 und 6.6 wurden bereits experimentelle Ergebnasengiert, die eine prinzipielle
Eignung der beiden in dieser Arbeit neu entwickelten Registrierungstechniken demonstrieren. Nichtsde-
stotrotz ergeben sich in einer realen OP-Umgebung oftmakstdicdie Fragestellungen und Randbe-
dingungen. Beispielsweise stellt sich die Frage, welchen Einflu3 die rotatorischen und translatorischen
Restfehler der Registrierung auf dieaRision nachfolgender Operationsschritte besitzen. Um hiervon
einen ersten Eindruck zu bekommen, kamen die vorgestellten Verfahren zusammen mit den Arbeiten aus
[BraOOa] im Frihjahr 1998 am Klinikum Rechts der Isaruichen, sowie im Herbst 1999 am Institut f*
Werkzeugmaschinen und Betriebswissenschaften) der Technischen Universit Mlnchen in jeweils
unterschiedlich realistischen Test-Szenarien zum Einsatz.

Im ersten Fall bestand das Ziel darinappéerativ an einem anatomischen Knegaiat angebrachte
Bohrlécher intraoperativ piZise zu lokalisieren. Im zweiten Fall wurde das distale Ende eines Femur-
Phantoms durch mehrere robotergégte’ Sigeschnitte @pariert, um anschliel3end ein entsprechendes
Implantat anzubringen [@0]. Die Ergebnisse der beiden vorklinischen Versuche werden nachfolgend
knapp zusammengefal3t.

7.1 Vorklinischer Versuch (Klinikum Rechts der Isar)

Im Frihjahr 1998 fand im Miichener Klinikum Rechts der Isar eine erste vorklinische Validierung der in
[BraOOa] und der vorliegenden Dissertation erarbeiteten Konzepte und Verfahren statt. Unter engagierter
Mitwirkung von Herrn Dr. Rainer Burgkartgelang es, ein anatomischesapaiat (menschliches Lei-
chenknie) fluoroskopiebasiert und ohne Verwenduagsklicher Marken zu registrieren. Im Vergleich

zu den experimentellen Untersuchungen in Abschnitt 5.5.2 ergab sich bei diesem vorklinischen Versuch
die zusitzliche Randbedingung einer realistischen Bildgaglitirch das die Knochen umgebende Ge-
webe.

Abb. 7.1 zeigt die wesentlichen Stationeahwénd des Versuchs. dperativ wurde ein Computer-
Tomographie-Datensataif'das Paparat erstellt sowie eine Kalibrierung des verwendeten Fluoroskops
vorgenommen (Anhang B). Intraoperativ erfolgte die Akquisition mehrerer Fluoroskopieaufnahmen.
Nach Durchtihrung der intensdifsbasierten Registrierung aus Kapitel 6 lieRen sich dieparativ ge-
setzten Bohd¢her mit Hilfe eines optischberwachten Zeigerinstrumentes (siehe Abschnitt 3.3) bis auf

IKlinik f'ur Orthogidie und Sportorthamlie, Klinikum Rechts der Isar.
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Abbildung 7.1: Momentaufnahmen einer Videodokumentation des am Klinikum Rechts der Isar durch-
geflihrten vorklinischen Versuchs (von links oben nach rechts unten): (a) Computer-Tomographie-
Aufnahme, (b) Akquisition mehrerer Fluoroskopieaufnahmen, (c) Freilegung dpar@iten Femur-
schafts, (d) Navigation mit Hilfe eines optiscibérwachten Zeigers, (e,f) Echtzeit-Visualisierung der
aktuellen Zeigerposition innerhalb des CT-Datensatzes.
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etwa einen Millimeter genau wiederfinden. Im Vergleich zu der Transformation, die mittels einer rigiden,
konturbasierten Registrierung aus [BraOOa] bestimmt wurde, ergaben sich translatorische und rotatori-
sche Abweichungen voh4mm und0.6°. Da in diesem Versuchsszenario die optimale Transformation
nicht bekannt war, uffen diese Angaben nicht als Restfehler interpretiert werden. Die optische Kontrolle
der navigierten Zeigerspitze innerhalb der visualisierten CT-Schichtaufnahmen vermittelt jedoch insge-
samt einuberzeugendes Ergebnis. Das elastische Registrierungsverfahren aus Kapitel 6 wurde erst nach
1998 entwickelt und konnte deshalb zum damaligen Zeitpunkt leider noch nicht zum Einsatz kommen.

7.2 Robotergestitizter Kniegelenksersatz (Phantomstudie)

Im Herbst 1999 wurde am Institutif Werkzeugmaschinen und Betriebswissenschaften) der Tech-
nischen Universét Miinchen in Garching eine Phantomstudie durchigef Das Ziel bestand in der Va-
lidierung eines kompletten ProzeR3durchlaufs der im Rahmen des interdiaeypliGGemeinschaftspro-
jektes CARS (Computer-Aided Robotic Surggrgntwickelten Verfahrenui” einen robotergestzten
Kniegelenksersatz (TKR, vgl. Abschnitt 2.1). Das Konzapt die Patientenregistrierung sieht dabei
praoperativ eine Computer-Tomographie des Patienten vor, auf deren Grundlage 3D-Modelle der in-
volvierten Knochen generiert werden. Intraoperativ erfolgt eine konturbasierte Registrierung mit Hilfe
eines kalibrierten Fluoroskops. Nichtsdestotrotz konnten beidataasler vorliegenden Dissertation in
diesem Umfeld ebenfalls erfolgreich getestet werden.

Grundlage der Phantomstudie war ein Femurphantom aus speziellem Kunststoff. Um quantitative
Aussageruber die Genauigkeit der durchgéften Arbeitsschritte treffen zwknen, wurde das Kno-
chenphantom distal, proximal und in der Mitte des Femurschaftes mit je einer transversal ausgerichteten
Plexiglasscheibe ppariert. Auf diesen Scheiben befanden sich jeweils mehrere Referenzkugeln aus
Teflon, die sich sowohl in den CT-Daten detektieren als auch mit Hilfe einer heibpn’ Koordinaten-
meflmaschine taktil vermessen liel3en (vgl. hierzu Abschnitt 2.3.3). Das Femurphantom watzéehus”
fur die Dauer der Registrierung auf einer Holzplatte starr verklebt.

Die Festlegung eines globalen Referenzkoordinatensystems erfolgte in diesem Experiment durch
einen robotergeftirten Kalibrierlorper, der it jede Fluoroskopieaufnahme durch manuelle Bewegung
des Roboters neu im Strahlengang des C-Bogens — zwischen Femurphantom und Detektor des Bild-
verstirkers — positioniert wurde (Abb. 7.2). Die dabei ausbeen Relativbewegungen des Roboters
beaiglich einer definierten Nullstellung des Kalibrierpérs wurden protokolliert, um diese im Rah-
men der intraoperativen Kalibrierung und Lokalisation des Fluoroskops entsprechendizksiudti-
gen [Bra0Oa] (Anhang B). Nach Aufnahme von insgesamf Fluoroskopieaufnahmen positionierte der
Roboter den Kalibriertarper wieder in Nullstellung, woraufhin dieser ebenfalls starr mit der Holzplatte
verklebt und von der Roboterhand abgekoppelt wurde. Die beschriebene Vorgehensweise erlaubte es, ei-
ne optimale rigide Transformation unalitgig von den zu validierenden fluoroskopiebasierterefaesi
zu bestimmen [HS93a]. Hierzu war es lediglicbtig, die Marken des festgeklebten Kalibrierkérs
zusammen mit den eatihten Teflonkugeln taktil zu vermessen.

Ein erster Versuch im Rahmen des beschriebenen Szenarios sollte die Genauigkeit des in Kapitel
5 vorgestellten intensitsbasierten Registrierungsvefahrens ermitteln. Zwengdefte Randbedingun-
gen im Vergleich zu den experimentellen Tests aus Abschnitt 5.5.2 ergaben sich: Zum einen enthiel-

2projektpartner: Bayerisches Forschungszentumaf$sensbasierte Systeme (FORWISS), Institovferkzeugmaschinen
und Betriebswissenschaften (iwb) der TWiMhen, Medizinische Hochschule Hannover (MHH)
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Abbildung 7.2: Versuchsaufbau der PhantomstudieJ@

ten die Fluoroskopieaufnahmen grai®fhige Artefaktregionen aufgrund der verwendeten Femurfixation
[G600], zum anderen beeinfluRte die begrenzte Genauigkeit des Roboters die Ergebnisse der Kalibrie-
rung. Im Vergleich zu der auf Basis der Metall- und Teflonkugeln vermessenen Transformation ergaben
sich letztlich akzeptable Restfehler vbi3mm bzw. 0.95°.

In einem zweiten Versuch fand die konturbasierte, elastische Registrierung aus Kapitel 6 Anwen-
dung. Hierzu wurden zwathst interaktiv die Femurkonturen in den einzelnen Aufnahmen segmentiert
(Abschnitt 6.5.1). AnschlieRend erfolgte eine einmalige rigide Anpassung des aus den vorhandenen CT-
Daten segmentierten 3D-Modell an die Konturen, d.h. unter Deaktivierung der Skalierungs- und Verfor-
mungsparameter. AnschlieRend wurde zum Vergleich ein formvariables Femurmodell an die Konturen
angepalit. Im ersten Fall ergaben sich rigide Restfehled vi@mnm bzw. 1.27° bei einem durchschnitt-
lichen Abstand vord).73mm zwischen Projektionslinien und Objektvertices. Im zweiten Fall hingegen
ergaben sich translatorische und rotatorische Restfehlett 3@mm bzw. 0.9°. Der durchschnittliche
Abstand betrud).98mm. Die in Abschnitt 6.6.1 eingefirten Deformations- bzw. Formfehler ergaben
0.8mm. durchschnittlichen bzwh.6mm maximalen Vertexabstand. Der relativ hohe maximale Formfeh-
ler laRt sich dadurch begnden, dal3 das formvariable Femurmodell aus nur vier Trainingsdétens”
die den Phantomfemur selbst nicht beinhalteten, aufgebaut worden war.

Neben der Validierung der Registrierung stand im Rahmen des Experimentes insbesondere die Ge-
nauigkeit der robotergagizten Femurbearbeitungrfden Implantateinsatz im Mittelpunkt des Interesses
[G600]. Abb. 7.3 zeigt links die im Vergleich zur Registrierunggdérte Kniestellung als Vorbereitung
der durchzufihrenden &geschnitte. Die Position des Femurs wird dabei durch ein optisches Trackings-
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Abbildung 7.3: Links: Optiscluberwachte Kniestellung, rechts: Roboterges€’ Peperation des fixier-
ten distalen Femurs [6D0]
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ystemuberwacht. Das rechte Bild zeigt das in Beugestellung fixierte Knie sowie das durch den Roboter
vorpositionierte &gewerkzeug.

Die Anpassung des Implantats ergab nach Dwichfiig aller paoperativ auf Basis der CT-Daten
geplanten 8geschnitte rigide Abweichungen im Vergleich zu einer definierten Sollpositiod.¥6mm.
bzw.1.9° [G600]. Unter Beutksichtigung der gesamten ProzeRRkette und insbesondere des verwendeten

Roboters, der eine inakzeptable Absolutpositioniergenauigkeit aufwies, erscheint dieses Ergebnis durch-
aus akzeptabel.



Kapitel 8

Zusammenfassung

Mobile Rontgenbildverstiker stellen bereits seit langem den Standard intraoperativer Bildgewinnung
dar. Jedoch erst seit einigen Jahren bestehtar&tstias Interesse, diese FluoroskopiedBeruch in
computerunterstzte Operationssysteme zu integrieren, nachdem die bekanntagperZifischen Pro-
bleme hinsichtlich einer Sensorkalibrierung weitestgehenasgeli sein scheinen.

Im Mittelpunkt der vorliegenden Arbeit stand die Entwicklung und Realisierung geeigneter Konzepte
zur prazisen fluoroskopiebasierten Registrierung eines Patienten. Da siohtigeRbildern insbesondere
Knochenstrukturen gut abbilden lassen, wurde die Arbeit speziell auf adisghie Anwendungen im
Bereich der Wirbelaiille sowie des Hff- und Kniegelenks ausgerichtet.

Der erste Ansatzufi” eine fluoroskopiebasierte Registrierung setzt voraus, daf ein patientenspezi-
fischer Computer-Tomographie-Datensatz der betrachteten Knochenstruktur vorliegt. Auf Basis dieser
Volumendaten werden intraoperativ simulierterRjenbilder generiert und mit mehreren zuvor aufge-
nommenen Fluoroskopieaufnahmen aus unterschiedlicher Richtung verglichen. Eine geeignete Optimie-
rung derUbereinstimmung zwischen korrespondierenden Aufnahmen liefert schlieRlich eamsepr
RuckschluB3 auf die Lage des betrachteten Knochens. Wesentlichadgeitn zentralen Problemstellun-
gen in diesem Kontext besahigten sich mit einer adaptiven Kontrastanpassung, dexdsichtigung
von Bildartefakten, der robusten Formulierung der Optimierungsproblematik sowie der beschleunigten
Simulation von Rhtgenaufnahmen.

Der zweite Registrierungsansatz bégt keine peoperativen Patientendaten, ohne dabei jedoch auf
die Vorteile dreidimensionaler Patienteninformationen verzichten assar. Er eignet sich daher be-
sonders gutdi Situationen, in denen keine Zeitrféine aufwendige Tomographie zur Magting steht.

Ein Beispiel hiertir ist die spontante Notwendigkeit einerapisen Patientenregistrierung bei komple-
xen Notfall-Operationen. Das vorgeschlagene Verfahren bedient sich eines formvariablen 3D-Modells,
um die bei Betrachtung einer Vielzahl von Patienten zu erwartenden anatomischen Foagnaugen”

eines bestimmten Knochepatientenunabiingig zu modellieren. Eineui’ diesen Zweck geeignete Mo-
dellierung von Formvariationen bildete hierbei die zentrale Problemstellung. Vorgeschlagen wird die
Kombination von statistischer Modellierung auf Basis einer Stichprobaseptativer Knochenformen

und physikalisch motivierter Modellierung. Die Registrierung erfolgt durch intraoperative Anpassung
von Position, Orientierung, Skalierung und Form eines solches Modells an die — in den einzelnen Fluo-
roskopieaufnahmen segmentierten — Konturen bzw. Silhouetten des betrachteten Knochens.

Die Leistungséhigkeit der beiden neu entwickelten Registrierungstechniken konnte sowohl in der
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Simulation, in realiditsnahen Phantomstudien sowie im Rahmen eines ersten vorklinischen Experimentes
am Miinchener Klinikum Rechts der Isar nachgewiesen werden.



Anhang A

Anatomische Grundlagen

In der vorliegenden Arbeit spielen verschiedene menschliche Knochenstrukturen eine zentrale Rolle.
Dabei stehen einerseits Wirbel der Brust- und Lendenwidoddsiind andererseits die am Aufbau des
Kniegelenkes beteiligten Knochen (Oberschenkelknochen, Waden- und Schienbein) im Mittelpunkt des
Interesses. Dieser Anhang vermittelt in knapper Form die wichtigsten anatomischen Bezeichnungen
hinsichtlich der genannten KnocherurF€in intensiveres Studium der menschlichen Anatomie sei auf
[Le09l, Lip99] verwiesen.

Das Kniegelenk

Das Kniegelenk ist das gRte, komplizierteste und vermutlich auch das verletzungfimysie Gelenk

des menschlichen dtpers. Es ist ein komplexes Drehgelenk und erlaubt neben der Beugung (Flexi-
on) und Streckung (Extension) auch eine eingesmtkte’ Gleit- und Drehbewegung. Der obere Teil des
Gelenks wird durch das untere Ende des Oberschenkelknochens (distaler Femur), der untere Teil ent-
sprechend durch das obere Ende des Schienbeines (proximale Tibia) gebildet. Das distale Femurende
besteht aus zwei abgerundetemdfién, den Kondylen. Dazwischen befindet sich eine grobmigé
Vertiefung, die intrakondgie Fossa. In dieser Grube sind die beiden Krandei verankert. Deren
Hauptaufgabe liegt in einer rotatorischen Stabilisierung des Kniegelenksau&arén Rand der Kon-

dylen liegen die sogenannten Epikondylen, die als Muskel- und Bandansatz dienen. Das gesamte Knie
wird durch einen komplexen Bandapparat zusammengehalten und dient zugleich als Aneatigé’

der kréftigsten Muskeln des menschlichergérs.

Femur

Der Oberschenkelknochen (Femur) ist derdste Knochen des menschlicheorpérs (Abb. A.1). Das
untere, distale Ende bildet zusammen mit dem oberen, proximalen Ende der Tibia das Kniegelenk. Das
obere, proximale Femurende — der sogenannte Femurkopf — ist dugigfausge@{t. Dieser Femur-

kopf paldt sich direkt in eine Aushlung im Becken ein und bildet zusammen mit dieser dafsgdlenk.

Direkt unterhalb des Hftkopfes verdinnt sich der Knochen rasch. Diese Stelle wird Femurhals genannt.

In unmittelbarer Mhe des Femurhalses befinden sich desweiteren zwei markantaetZartier grolie

und kleine Trochanter (Rolilgel, Trochanter major/mingr Diese beiden ForédZe dienen anatomisch

unter anderem als Ansatzpunkig Oberschenkel- und Gainuskeln. Der Femurhals selbst sorgt ei-
nerseits @i eine grol3e Beweglichkeit desufigelenks, ist andererseits aber zugleich ein Schwachpunkt

147



148

AuBere Kniegelenkwalze !

(condylus lateralis) Femurschaft
Gelenkgraben | (corpus femuris)
(fossa intercondylaris) i
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., Groer Rollhigel
(frochanter major)
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(collum femoris)
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(conaylus medialls) Femur | Femur Kieiner Rolihtgel Femurkopf

distalis | proximalis (frochanter MiNOr e, (coput femoris)
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Femurhals
(collum femoris)
GroRer Rollhtgel
(frochanter major)

AuBerer Walzenhdcker Interfrochantdre
(epicondylus lateralis) 3 Linie

Patellare
Laufflache

Abbildung A.1: Anatomie des Oberschenkels (Femur)

und damit sehr &lifig von Frakturen betroffen (Oberschenkelhalsbruch).

Tibia

Die Tibia (Schienbein) ist der innen verlaufende, dickere Knochen der beiden langen Knochen des un-
teren Beines. Das obere Ende der Tibia unterteilt sich in zwei Kondylen (lateral und medial). Die Ober-
flache dieser Kondylen ist konkav gelvt und bildet dadurch das Gegemnskt zu den beiden konvexen
Femurkondylen. Getrennt werden die Kondylen durch die sogenannte intrakmndiiinenz, einen
kammartigen Vorsprung. Die Tibiaagt die goRRte Last des unteren Beines und aaft parallel zum
Wadenbein (Fibula), dem zweiten, kleineren Knochen. Beide Knochenusied Binder miteinander
verbunden. Der vordere Teil der Tibiaft sich leicht durch die Haut ertasten. Das obere Ende bildet
zusammen mit dem distalen Femur das Kniegelenk.

Fibula

Die Fibula (Wadenbein) ist der auf3en verlaufende, kleinere Knochen der beiden langen Knochen des
unteren Beines. Er ist dabei wesentlialmdér als die parallel verlaufende Tibia (Schienbein) und mit
dieser an beiden Endarbér Bander verbunden. Das obere Ende (Fibulakopf) erstreckt sich nicht bis

in den Bereich des Kniegelenks, sondern endet unterhalb der lateralen Tibiakondyle. Das untere Ende
hingegen liegt im Vergleich zur Tibia tiefer und ist in das Sprunggelenk integriert. Die Hauptaufgabe
der Fibula liegt in der Bereitstellung von Muskelansatzpunkten. Im Gegensatz zur Tibia dient die Fibula
weniger der Belastung und Stabilisierung des unteren Beines. Diestarld., warum das Wadenbein
haufig als Material if Knochentransplantationen herangezogen wird.
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Die Wirbelsaule

Die Wirbelsiule (Columna vertebralis) stellt die Grundlage des menschlichen Stammes dar. Sie besteht
aus 33 bis 34 einzelnen Knochamstén, den Wirbeln (vertebrae) sowie jeweils dazwischenliegenden
Bandscheiben (Disci intervertebralis). Die gesamte Wiendés erstreckt sich von der Saielbasis

bis hinunter zum Becken. Die einzelnen Wirbel umschlieRen jeweils den spinalen Nervenstrang und
schitzen auf diese Weise dieses empfindliche System, dessen Nervenbahnen jede erdenigmine-K"~

gion mit dem Gehirn im Scdel verbinden. Je zwei benachbarte Wirbel sibdrein Gelenk miteinan-

der verbunden, was einerseits die Stabilisierung des gesamteno@QimekSicherstellt, andererseits aber
dessen freie Beweglichkeit erlaubt. Zwischen je zwei Wirbeln befindet sich eine denrgem Band-
scheiben, bestehend aus fasrigem Knorpelmaterial mit einem geleeartigen Kern. Diese Scheiben dienen
bei einer Bewegung und Belastung der Wirbelg"als druckelastische Polster. Die einzelnen Wirbel
sind tiber zwei dicke Binder, die sichuber die gesamtedrige der Wirbeklile erstrecken, sowie eine
Vielzahl kleinerer Binder zwischen je zwei benachbarten Wirbeln miteinander verbunden. Desweiteren
setzt direkt an den Wirbeln eine Vielzahl an Muskeln an, die zum einen die Bewegung der s\ikbels”
kontrollieren, zum anderen diese aber auch stabilisieren.

Processus
articularis sup.

Processus
costalis

Processus
costalis

Corpus
vertebralis

Processus
articularis inf.

Abbildung A.2: Lendenwirbel (Ansicht von vorne)

Wirbel

Ein typischer Wirbel besitzt einen trommeitfiiigen Korper, der den @fdten Teil des gesamten Kno-
chens ausmacht. Die Bandscheiben, die je zwei aufeinanderfolgende Wirbel voneinander trennen, sind
direkt mit der rauhen und posén Ober- bzw. Unteethe der Wirbel&iper verwachsen. Diese Scheiben
dampfen und polsterauRere Krafteinwirkungen, die sich durch Bewegungs#blivie z.B. Heben, Lau-

fen oder Springen ergeben. Ohne diese Kraftabachwig wirde eine Vielzahl einfachster Bewegungen

und Belastungen bereits zu Knochenfrakturen bzw. lebeakgiefien Verletzungen des spinalen Ner-
venstrangsuhiren. Die beiden Abbildungen A.2 und A.3 zeigen unterschiedliche Ansichten von Lenden-
und Brustwirbeln. Aus dem hinteren Teil des Wirtmigé€rs entwachsen in den meistall&i zwei kur-
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ze stielbrmige Strukturen, die sogenannten Pedikel. Diese bilden die beiden seitlichen Begrenzungen
des vollstindig umschlosseneWirbellochs(Foramen vertebrale). Im weiteren Verlauf der Pedikel er-

gibt sich auf jeder Seite eine plattenfiiige Struktur (Lamina arcus vertebrae). Diese beiden Laminae
vereinigen sich schlief3lich mittig zu dem nach hinten gerichteten Dornfortsatz (Processus spinosus). Da-
mit bilden Pedikel, Laminae und Dornfortsatz gemeinsam das Wirbelloch, durch welches der spinale
Nervenstrang vealift. Bei einem durchschnittlichen Wirbel erstreckt sich zumeist zwischen den Pedi-
keln und den Laminae jeweils ein seitlich und nach hinten verlaufender Fortsatz (Processus transversus).
Die Dornfortsitze der ersten neun Brustwirbel liegen — Dachziegeln gleich — geschitigetiriander.
Dadurch kommen die Enden der Dornfatze jeweils ein- bis eineinhalb Wirbeliertohen tiefer zu

liegen als der zugednige eigene Wirbelarper (Abb. A.3 (rechts oben)).
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Processus
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'Processus
ACccessorius
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Fovea
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Abbildung A.3:Ubergang der unteren Brustwirbaigé T10-T12 in die Lendenwirbelsle L1 und L2
(links), Brustwirbel T6 (rechts oben), Brustwirbel T12 (rechts unten)



Anhang B

Rontgenbildverstarker-Kalibrierung

Die zentrale Hardware-Komponente der vorliegenden Arbeit ist das in Abschnitt 3 dingefont-
genbildversitker-System (Fluoroskop). Die hiermit aufgenommenentgénbilder dienen sowohl im
Rahmen der intensitsbasierten (Kapitel 5) als auch der elastischen Registrierung (Kapitel 6) als intra-
operative Bildgebungsmodadit“Fluoroskopieaufnahmen sind jedoch aufgrund verschiedensreirst”
flusse zuachst lediglich einequalitativeninterpretation zugriglich. Eine fir diese Arbeit wesentliche
guantitativeVerwendung, wie z.B. die Bestimmungurhlicher Information aus den Kamerabildern, wird
erst nach einer geeigneten Sensorkalibrierung vor der eigentlichen Lagesahioglich. Die Sensor-
kalibrierung umfasst dabei einerseits die Bestimmung der Abbildungsparameter des Fluoroskops sowie
andererseits zum jeweiligen Aufnahmezeitpunkt die Ermittlung der Lage und Orientierung des gesamten
Aufnahmesystems bzgl. eines gemeinsamen Referenzkoordinatensystems.

Im Umfeld dieser Arbeit wird eine solche Sensorkalibrierung bereits als gegeben vorausgesetzt. Da
die jeweilige Kalibrierungstechnik jedoch mitunter entscheidende Randbedingungen undagikenhr”
gen {ir spEter zum Einsatz kommende Registrierungsalgorithmen nach sich zieht, wird in diesem Anhang
ein knappetUberblick tber das angewandte Kalibrierungsverfahren gegeben, welches in einer eng ver-
wandten und zeitgleich entstandenen Arbeit [BraO0a] entwickelt wurde. Konsequenterweise stehen dabei
die Auswirkungen dieses Verfahreng fiie in den Kapiteln 5 und 6 entwickelten Registrierungstechni-
ken im Vordergrund. &f'eine erscbpfende Beschreibung und Diskussion des Kalibrierungsvorgangs sei
auf [Bra0OOa] verwiesen.

Problemstellung

Die in [BraOOa] vorgestellte Fluoroskop-Kalibrierung basiert auf einer idealen perspektivischen
Lochkamera-Modellierung mit spezieller Beksichtigung der nachfolgenden Eigenheiten eines C-
Bogen-Systems:

e Verzeichnungseffekte:
Die mit Hilfe eines Fluoroskops erzeugten Videobilder weisen i.a. eine signifikante Verzeichnung
auf. Diese Effekte besitzen zwei grundlegende Ursachen: erstens resultierudienkng der in
der Bildverstirkereinheit enthaltenen Photokathode in einer typischen Kissenverzerrung und zwei-
tens entstehen ebenfalls innerhalb des Bildeekst'sS-tbrmige Verzeichnungen durch Wechsel-
wirkungen mit externen Magnetfeldern, z.B. dem Erdmagnetfeld. Insbesondere die Auswirkungen

151



152

des letztgenannten Effekts sind nicht konstant, sonderaraf von der jeweiligen Orientierung
des C-Bogens.

e Mechanische Instabibi’
Bei einem Fluoroskop sind dhtgenquelle und Bildveratker uber ein halbkreisfrmiges Teager-
gestell aus Metall fest miteinander verbunden. Das relativ hohe Gewicht des Biddierstibt
dabei jedoch eine enorme Kraft auf das Ende degdigestells aus und bewirkt so dessen mecha-
nische Verwindung. Je nach Orientierung des C-Bogemein sich dabei Art und Richtung der
Verwindung. Als Folge entsteht eine variabBuniliche Beziehung zwischen Bildveastér und
Rontgenquelle. D.h. interne Kameraparameter, wie die Brennyeitavie der optische Nullpunkt
(¢z, ¢y) sind nicht konstant, sondern variieren in Aigigkeit von der C-Bogen-Orientierung.

Bildverstarker/
Detektor

Bildebene
Optisches !

Zentrum
(cx, Cy)

[ f

Optische Achse

z
C X

®C Kameraursprung

RO&Ntgenquelle y

Abbildung B.1: Definition eines virtuellen Lochkameramodells

Die C-Bogen-Kalibrierung beinhaltet insgesamt drei Teilaufgaben:
e Korrektur der Verzeichungseffekte (Entzerrung),

e Bestimmung der internen Modellparameter des Lochkameramodells (Brennfyeitetischer
Nullpunkt (¢, ¢,)) unter Beticksichtigung der mechanischen Verwindung (Abb. B.1),

e Externe Kamera-Lokalisation, d.h. Bestimmung von Lage und Orientierung des mibdayeR-
quelle assoziierten Kameraursprungs.

Die einzelnen Teilaufgaben werden unter Einsatz spezieller Kalibrier- bzw. Referpaekjebst. Diese
Kalibrierkérper bestehen dabei jeweils aus einer exakt vermessenen Anordnung kugel- bzwrikreuzf”
ger Metallmarken. Die Plazierung eines solcharp€is im Strahlengang des C-Bogens sowie die nach-
folgende Detektion der in der Fluoroskopieaufnahme sichtbaren Markeogtcitt anschlieRend die
Bestimmung der gesuchten Parameter.
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In [BraOOa] werden im wesentlichen zwei unterschiedliche Vorgehensweisen zur Kalibrierung ent-
wickelt, die sich in erster Linie darin unterscheiden, zu welchem Zeitpunkt — intra- odep@ritiv —
Kalibrierkérper zum Einsatz kommen. Beide At®sé werden zusammen mit den Auswirkungen auf die
in der vorliegenden Arbeit vorgestellten Registrierungsverfahren im folgenden beschrieben.

Intraoperative Kalibrierung

Aufgrund der angesprochenen Orientierungsalgiigkeit von Verzerrungscharakteristik und Projekti-
onsparametern bietet es sich an, intraoperativ das Fluoroskogiidi@gjiede einzelne Aufnahme separat
zu kalibrieren [Rot96, Bra96, Gos97].

Abb. B.2 veranschaulicht ein entsprechendes Szenario. Ein erster Kalipperkiechts oben) wird
direkt vor dem Eingangsfenster des Bildvarkerdetektors fixiert. Seine kreuz- und rechtecksigen
Marken dienen ausschlief3lich der Bildentzerrung. Ein zweiter Kalitwiped” (rechts unten) wird starr
mit dem OP-Tisch verbunden und dient zugleich der Bestimmung von Projektionsparametern sowie als
Referenzkoordinatensystem, bzgl. welchem sich die externe Kameraposition und -orientierung definiert.
Beide Kalibrierlorper verbleiben bei einer Patientenaufnahme im Strahlengang, so dal3 sichr giBef”
AP-Aufnahme des Knies Fluoroskopien wie in Abb. B.3 (links) gezeigt ergeben.

Kalibrierkorper 1
(Bildentzerrung)

Bildverstarker
(Detektor)

Kalibrierkérper 2

(Projektionsgeometrie,
externe Lokalisation) g P # e g g,
L |
-'1'.
I LN #
sa gl
sty

Réntgenquelle

Abbildung B.2: Szenario der intraoperativen Kalibrierung

Praoperative Kalibrierung

Bei diesem Ansatz handelt es sich um ein zweistufiges Verfahren, das iradeepativen Phase das in-
terne Abbildungsverhalten des Fluoroskops unter Verwendung zweier Kalimperkéinmalig bestimmt
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Abbildung B.3: Repasentative Fluoroskopieaufnahmen (Kniegelenk, AP) im Falle einer intraoperativen
(links) bzw. p@operativen Kalibrierung (rechts)

und in der intraoperativen Phase auf diagpérativ ermittelten Ergebnisse aakgreift, ohne dal die
dann erzeugten Aufnahmen durch Kalibriermarken besdhtigt werden [Bra98, BraOOb, Bra99].

Diese Kalibrierungsvariante setzt das Vorhandensein eines Infrarot-Trackingsystems voraus (vgl. Ab-
schnitt 3.3). Letzteres dient in Verbindung mit einem am &ete’des Bildveratkers angebrachten IR-
LED-Phantom der Bestimmung der C-Bogen-Orientierung. Die beiden Kalilorieek ‘unterscheiden
sich genal’ ihrer Aufgabe. Die Modellierung der Bildverzerrumgeinimmt wiederum die aus dem letz-
ten Abschnitt bekannte Kohlefaserscheibe mit kreunigen Marken (Abb. B.4). Die Bestimmung der
Projektionsgeometrie hingegen erfolgt mit Hilfe eines neuen Kaliboigrés mit einer pyramideafini-
gen Anordnung von Metallkugeln (Abb. B.5). Dieseotpér wird zu einem sgtéren Zeitpunkt ebenfalls
direkt vor dem Detektor befestigt. Ein innerhalb des Arbeitsraumes starr angeordneter Kalipeerk”
bzgl. dem sich die externe Kameraposition definiert, ist in diesem Szenario aiarliotig. Diese
Aufgabeubernimmt das Infrarot-Trackingsystem.

Die prdoperative Phase beinhaltet das zweimalige Abtasten des Arbeitsraumes des C-Bogens, einmal
unter Zuhilfenahme von Kalibriedtper 1 (Abb. B.4) und einmal mitétper 3 (Abb. B.5), der ebenfalls
direkt vor dem Eingangsfenster des Bildvarkgr-Detektors befestigt wird. Abtastung bedeutet dabei
ein gleichnalRBiges Verschwenken des Bildvars&rs in Orientierungen, die a{@r intraoperativ poten-
tielle Aufnahmerichtungen darstellen. Der C-Bogen wird hiedtlikzessive in eine Vielzahl adsiger
Orientierungen innerhalb seines Arbeitsraumes gebracht, wabjeidé der Stellungen eindRtgenbild
aufgenommen wird. Die Aufnahmen der ersten Serie werden individuell entzerrt und liefern so eine ori-
entierungsakdrigige Modellierung der Bildverzeichnung. Die Aufnahmen der zweiten Serie hingegen
erlauben die orientierungsadogige Bestimmung der Projektionsparameter. Die jeweilige Orientierung
des C-Bogens ergibt sich durch die mit Hilfe des Infrarot-Trackingsystaeswachte Position und
Orientierung des IR-LED-Phantoms.

In der intraoperativen Anwendung dieseappérativ gespeicherten Kalibrierungsdaten kann nicht
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gewdhrleistet werden, dalR die ausgdwié Orientierung exakt einer der Orientierungen aus o~
rativen Vorkalibrierung entspricht. Aus diesem Grund werden die Paramgtdief Verzeichnung sowie
die Projektionsgeometrie aus den einzelnen Kalibrierungsergebnissen dachstem gelegenen Orien-
tierungen linear interpoliert. Die Berechnung der externen Kameraposition erfolgt indivektie Lage
des am Detektor befindlichen IR-LED-Phantoms zum Zeitpunkt einer Aufnahme.

Abbildung B.4: Kalibrierlorper 1: Bestimmung der Verzeichnungscharakteristik

Bildver-
starker

____—Phantom

Kalibrireif-
korper 3 —

Abbildung B.5: Kalibrierlorper 3: Bestimmung der Projektionsgeometrie

Vor- und Nachteile

Der intraoperative Kalibrieransatz besitzt gegieer’ der paoperativen Kalibrierung zwei wesentliche
Vorteile. Zurdchst ist kein modperativer Installationsaufwanabtig, sondern die Anwendung der Me-
thode kann intraoperativ ggf. sofort zum Einsatz kommen. Desweiteren wird, abgesehen von den bei-
den Kalibrierlorpern, keine zw#zliche Hardware betigt. Dies gilt insbesondereuf"das Infrarot-
Trackingsystem. Im Gegensatz zu einem C-Bogerogdbtzteres noch nicht zu der Standardausstat-
tung eines OP-Saals. Demgegbei stehen jedoch auch mehrere gewichtige Nachteile des Verfahrens.
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Der statische Referenakpger (Kalibrierlorper 2) schainkt die freie Wahl der Aufnahmerichtungen stark

ein, da er sich in jeder Aufnahme gut sichtbar zusammen mit dem betrachteten Patientenknochen im
Strahlengang befinden muf3. At&lich verschlechtert sich die resultierende Bildqaaldurch die bei-

den permanent sichtbaren Kalibrierkér signifikant (Abb. B.3). Anatomische Detailstrukturen gehen
mitunter vollstindig oder zumindest teilweise verloren.

Die Vorteile einer paoperativen Kalibrierung ergeben sich direkt aus den genannten Nachteilen des
intraoperativen Ansatzes und umgekehrt. D.h. den Vorteilen einer grol3en Freiheit bzgl. danlea-w”
den Aufnahmerichtung sowie der unaederten Bildqualit stehen die Nachteile desspiperativen Auf-
wands sowie die Notwendigkeit eines Trackingsystems gdggsm”

Aus der Sicht der in der vorliegenden Arbeit vorgestellten Algorithmen ist caepeiative Kali-
brierung in jedem Fall zu bevorzugen. Da sowohl die intetsiitdsierte Registrierung in Kapitel 5 als
auch die in Abschnitt 6.5.1 diskutierten Segmentierungsverfahren direkt auf den Bilddaten arbeiten, ist
eine hohe Bildqualit wesentlich dif die resultierende Brision der Algorithmen. Kommt dennoch die
intraoperative Kalibrierung zum Einsatz, so ist darauf zu achten, dal? die Fluoroskopieaufnahmen vor ei-
ner Segmentierung oder Registrierung geeignet vorverarbeitet werden, z.B. durch die in Abschnitt 5.2.3
entwickelte Technik der Bildmaskierung.



Anhang C

Fehlerabschatzung bei planarer
Approximation

In Abschnitt 5.4.2.4 wird die Approximation verschiedener 3D-Transformationen in der Bildebene des
zugrundeliegenden Kameramodells vorgeschlagen. Die drei Ungleichungen 5.22, 5.23 und 5.24 liefern
entsprechendeorst-caseAbschatzungen it die durch die Approximation entstehenden Fehler. Im Hin-
blick auf eine anschauliche Interpretation der Alsdzhingsterme werden dabei Translationen parallel
und senkrecht sowie Rotationen um die optische Achse jeweils getrennt betrachtet. Diese Terme werden
nachfolgend motiviert und hergeleitet.

Das betrachtete Fehlermd@®beurteilt jeweils den euklidischen Abstaiid|, zwischen korrektem
Projektionspunk p,, und approximiertem Projektionspunkt,,,, nachdem ein gegebener 3D-Punkt
raumlich verschoben und ggf. um die optische Achse gedreht wurde:

E= Hlpkor - IpappH2 (C.1)

Entsprechend des in dieser Arbeit verwendeten projektiven Lochkameramodells erfolgt die Projektion
eines Objektpunkte® (X, Y,, Z,) innerhalb des Kamerakoordinatensystems @ém"

I _(u)_ (¢ [ Xp
an-(3)-() ()

Dabei repasentiertf die Brennweite undc,, ¢,)” das optische Zentrum innerhalb der Bildebene.

Zundchst soll nun die Auswirkung der Approximation bei einaumilichen Translatiornt =
(AX, AY,AZ)T untersucht werden. Die korrekte Projektion einesturarschobenen Punkté (X, +
AX,Y, + AY, Z, + AZ) ergibt sich entsprechend zu

! X, +AX
I PI = v et Ca 7f p )
Pror(P") (v’ Cy + Zy+AZ\Y,+AY (€3)
Wird die rdumliche Verschiebung hingegen entsprechend Gl. 5.20 (Seite 71) in der Bildebene approxi-
miert, so resultiert ein BildpunKtp,,,(P’):
/ (AX> c.4)

!
7 ) U app Cr 1 u Cr
anp(P) 1= = ———Rop(0 — —
b Pp( ) (U,app> (Cy) + 1+ AZ—CZ 2D( ) [(U) (Cy> + Zc AY
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Abbildung C.1: Grundleende Definitionen: Objektausdehnung in Z-Richtuxg,4;), kleinste und
groRte Z-Koordinate eines Objektpunkt€s, ., Zmaz), SChwerpunkt des Objekte& )

Dabei bleibt eine Rotation um die optische Achseaahst unbarcksichtigt, d.hAr, = 0. Diese Trans-
formation wird sgiter getrennt betrachtet. Durch Einsetzen von Gl. C.2 ergibt sich schlieflich:

I n_ [ Cz Li X i AX
Pappl) = <y> " Z.+Azz, <Y:> 2 <AY> o

Durch Subtraktion der beiden letzten Gleichungabt Sich nun der resultierende Fehteentsprechend
Gl. C.1 berechnen bzw. absatkén:

E=Ff ‘ (C.6)

Zy(Ze + AZ) — Zo(Zy + AZ) (X,\  Zo— (2, + AZ) [AX
Zy(Ze+ NZ)(Zy + AZ)  \Y, Z(Zy + AZ) \AY )|,

Dieser Term wird im folgenden getrennirfdie beiden Blle einer parallelenf Z = 0) bzw. senkrechten
(AX = AY = 0) Bewegung bzgl. der Bildebene analysiert:

1. AZ=0:
Gleichung C.6 vereinfacht sich in diesem Fall wie folgt:

Hlpk:or - IpaPPH2 =f H ZCZC_pr (ii)

7o — 7,
Z.7,

= f ‘ VAXZ+AY?Z  (C.7)
2

Der Zahler des Bruches entspricht dabei dem Abstand der Z-Koordinaten des betrachteten Punk-

tes vom Objektzentrum. Dieser Teral3f sich geeignet absatzén. Entsprechend der Definitio-
nen in Abb. C.1 ergibt sichuf"ein durchschnittliches Objekt maximal der Absta&‘rdzobj, d.h.
\Z. — Z,| < $AZ,,;. Dies fihrt schlieBlich zu der Fehlerabsthiing aus Gl. 5.22:

LA Z

VAX?Z 4+ AY?
< 287 ¢ /axry Ayr = IVAXTE (C.8)
2~ Zo— 1A Zy,;

zZE
AZobj c

I I
H Pkor — pappH
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2. AX =AY =0:
Auch in diesem Fall vereinfacht sich Gleichung C.6:

(Ze+ A7) — Z(Zy + AZ) (X,
Y

Zp(Ze+ AZ)(Z, + AZ) (C.9)

I I
H Pkor — pappH f‘
2

Dabei stellt der gesamte Bruch lediglich einen multiplikativen Faktor dar und die euklidische Norm
von (X,,Y,)T ergibt sich zu, /X2 + Y2 Wird nun Z, wahlweise durch die kleinsteagliche z-

KoordinateZ,,,;, (= Z. — %AZobj) bzw. durch die goiRte z-KoordinateZ,,,.; (= Z. + %AZobj)
ersetzt, sodRt sich der FehlerweR wie folgt abschizen:

(Ze + AZ) = Zo(Zmin + AZ)
I I 9 9 mam c\4min
["prer e, < §/3G +7 [Fr S 2R B DD (o)
f Zmin+AZ ‘
=... X2+ —(1-Z
p mm AZ( CZmin(Zc + AZ))

Dieser Term entspricht der Fehlerabatzhing aus Gl. 5.23.

Bisher blieben die Auswirkungen der planaren Approximation eiaemtichen Rotation des betrach-
teten Objektes um die optische Achse der Kamera wmsichtigt. In Abschnitt 5.4.2.4 wurde be-

reits darauf hingewiesen, daf die vorgeschlagene Approximation hierbei fehlerfrei bleibt; abgesehen
von Rundungsabweichungen aufgrund der unvermeidlichen Pixel-Diskretisierung der zugrunde liegen-
den Digitalbild-Repasentation. Diese Behaupturafit'sich verifizieren, inderuf die Projektion eines
beliebigen Objektpunkte§X,,Y,, Z,) nach einerAr,-Rotation um die optische Achse aus den Glei-
chungen C.2 bzw. 5.2Qf den korrekten wieui’ den approximierten Projektionspunkt derselbe Term

abgeleitet wird:
7 I Ce [ (XpcosAr, —Y,sinAr,
= = 2 C.11
Phor =" Papp (cy> + Zy (Xp sin Ar, + Y, cos Ar, ( )

Auf eine explizite Darstellung der trivialen Herleitung wird an dieser Stelle verzichtet.
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Anhang D

Reprasentation von dreidimensionalen
Oberflachenmodellen

Viele Verfahren der vorliegenden Arbeit (z.B. in den Kapiteln 5 und 6) basieren auf der Verwendung
dreidimensionaler Daten bzw. Modelle. Dabei beaokt sich die Re@Sentation jeweils auf diskrete,
flachenbasierte 3D-Modelle. Dieser Anhang beschreibt im folgenden den Aufbau sowie diatiinds™
chen Eigenschaften derartiger Modelle.

ST

Abbildung D.1: Vertices, Kanten und&dhen: Einzeldarstellung der Datenstruktur-Komponenten eines
3D-Objekts

Ein diskretes 3D-Fchenmodelldl3t sich durch die folgenden drei Strukturen hierarchisch beschrei-
ben:

e \ertex-Liste:
Ein Vertex ist im Zusammenhang mit 3D-Objekten eine andere BezeichnuB®f{Knotenpunkt
oder auch 3D-$#zpunkt. Die Liste an Vertices beinhaltet daher alle 3D-Punkte des Objektes.
Diese Punkte stellen die geometrische Grundinformation des Objektes (Position einzelner Objekt-
punkte) dar. Sie liefern aber noch keine Informatidoer’ die Topologie (d.h. den&dhenverlauf)
des Objektes. Dies leisten erst die nachfolgend beschriebenen Listen von KanteaahahFI”

e Kanten-Liste:
Der Verlauf einer Kante auf der Obexflie des Objektes wird durch die Angabe zweier Vertices
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(Start- und End-Vertex) eindeutig beschrieben. Die Kanten-Liste baut daher direkt auf der Vertex-
Liste auf, indem jedes Elemeit;, v;) durch die Indizes von Start- und End-Vertex innerhalb
der Vertex-Liste angegeben wird. Dabei spielt die Richtung der Kante prinzipiell keine Rolle, d.h.
(vi,vj) und(vj,v;) beschreiben dieselbe Kante.

Die Kanten-Liste ist im Hinblick auf die nachfolgend beschrieberaefdn-Liste redundant. D.h.
Informationenuber die Existenz sowie den Verlauf von Kantemnkén vollstihdig aus der zu-
letzt genannten Liste bestimmt werden. Eine redundante Verwaltung ist aus PerformanderGr”
jedoch meist ratsam.

Um haufig bemtigte Operatoren auf 3D-Objekten zeitlich zu optimieren, ist esitwr hinaus
sinnvoll, zusitzliche redundante Verweisstrukturen zu speichern. Ein solcher Operator realisiert
z.B. das Auffinden aller Kanten, die einen bestimmten Vertals Start- oder End-Punkt enthalten:
(v, *) oder (x,v). Damit kann z.B. auf effiziente Weise bestimmt werden, welche Kanten von
einem Vertex ausgehen und zu welchen Nachbar-Vertices dibsent”

e Flachen-Liste:
Auch diese Liste setzt — wie die Kanten-Liste — hierarchisch auf der Liste der Vertices auf. Ein
Eintrag enthlt jeweils mindestens drei Verweise (Indizes) auf die Vertex-Liste. Die Vertices de-
finieren die Eckpunkte des beschriebeneachEnsicks. Dabei ist die Reihenfolge der Verweise
dieses Mal aber wesentlich, denn sie entscheitlet die Orientierung der &the.

Diese Orientierung spielt u.auféine Vielzahl an Visualisierungsverfahren eine bedeutende Rolle,
z.B. innerhalb vorHidden-SurfacéAlgorithmen zur Entfernung nicht sichtbarerahienanteile
oder auch bei der Berechnung einer optisch realistischen Schattierung [Fol90].

Die Beurteilung der Orientierung erfolgbér die Berechnung des Normalenvektors daché:.

Dazu wird das Kreuzprodukt des Differenzvektors zwischen erstem und zweitem Vertex sowie des
Differenzvektors zwischen erstem und drittem Vertex gebildet. Einendmafung der Reihenfolge

der Verticesahdert dabei das Vorzeichen des Normalenvektors und damit die Orientierung.

Abb. D.1 demonstriert den Unterschied zwischen Vertices, Kanten whé&h’anhand des Modells
eines menschlichen T6-Brustwirbels.

Die beschriebene Struktur erlaubt zwhst lediglich die Modellierung starrer Objekte (vgl. Kapitel
5). Das in Kapitel 6 vorgestellte Verfahren zur elastischen Registrierung erweitert daher diese Modelle so,
dal sie geeignet verformt werdearkien. Die Verformung ist dabei derart definiert, dafl3 durch ein ent-
sprechendes Verschiebungsvektorfeld stets lediglich die Geometrie des Objektes, d.h. seine Vertex-Liste,
verandert wird. Die Topologie hingegen (Kanten- unddfén-Struktur) bleibt unvandert erhalten, was
die moglichen Verformungsarten gewollt stark einsaikt.

Um einen Eindruck von der @Re der in dieser Arbeit verwendeten 3D-Modelle zu vermitteln, gibt
Tabelle D.1 die wichtigsten Kennzahleur flas Wirbel-Modell aus Abb. D.1 an.

Vertices | Kanten | Flachen| Dateigiolie
2582 6844 4489 | 149268 Byte

Tabelle D.1: Statistische Informationen zu dem Modell aus Abb. D.1



Anhang E

Finite-Elemente-Methoden (FEM) —
Grundlagen

Die Methode defrFiniten Elementg FEM) ist ein universell einsetzbares, numerisches Verfahren zur
Losung komplizierter Differentialgleichungen aus Technik und Naturwissenschaft. Sie kann u.a. dazu
genutzt werden, die kontinuierliche Bewegung und das materiategafpé Verhalten eines elastischen
Korpers durch geeignete Diskretisierung desselben zu modellieren.

Fir die Vielzahl bekannter Anwendungen auch im medizinischen Umfeld sei stellvertretend die
praoperative Planung eines gesichtschirurgischen Eingriffalem\{KGo096]. Hierbei wird das Zusam-
menspiel zwischen Haut, Muskeln und Knochen durch ein FEM-Modell simuliert, so dal3 der Patient
bereits vor Beginn des Eingriffs einen reatéiiahen Eindruck ealt; wie sich seine Gesichisgé durch
die geplante Umstellung der Kiefer- und Wangenknocheanaein werden.

Volumenelemente

S

Knoten-
punkte

Abbildung E.1: Diskrete Repsentation eines Objektes durinite Elemente

Das zentrale Prinzip der FEM-Methodik besteht darin, einen beliebig kompleagreKdurch das
Zusammenspiel einer Vielzahl kleiner ein- oder mehrdimensionaler Grundbausteine (z.B. Fadésh, W~
etc.), deren Geometrie und physikalisches Verhalten hinreichend exakt modellierbar istazemépr”
ren. Hierfir wird der jeweils betrachtetedfper zumchst z.B. in eine Vielzahl kleiner Basis-Volumen-
Elemente unterteilt. Diese Elemente sind miteinander an diskreten Knotenpunkten verbunden, wodurch
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sich ein aumliches Gitternetz ergibt (Abb. E.1). Nach Beksichtigung und Festlegung physikalischer
Materialeigenschaften wie Dichte oder Elasiizilr jedes der Volumen-Elementafdt sich eine Reihe

von Gleichungen ableiten, die das Verhalten des Gesamtsystems als Reaktion awifl¥3sireKraftein-
wirkung beschreiben. Die einzelnen Gleichungen lassen sich zu einem Gleichungssystem zusammenfas-
sen, welches die Verschieburi), die Geschwindigkeit{y') und die BeschleunigundX) aller Knoten-

punkte innerhalb des Systems modelli&@yhamische Equilibriumsgleichujg

MU +DU+KU=F (E.1)

Dabei istM die Masse; D die Dampfungs- und K die sogenannt&teifheitsmatrix K und M re-
prasentieren die bereits eahiiten Materialeigenschaften des modellierterpers, entsprechend der
verwendeten Anzahl und Position von Knotenpunkten diskretisiert. Der V@ktmrschreibt dieallRe-
re Krafteinwirkung auf das System, ebenfalls zerlegt in Teilie;, die lokal auf einzelne Knoten des
Systems wirken. Die MatrizeM und K ergeben sich durch geeignete Integratidser' das gesamte
Modell-Volumen [MPK94].

Sind dynamische Prozesse bei der Betrachtung eines elastisoheer&iicht relevant, so kann Gl.
E.1 stark vereinfacht werden:

KU=F (E.2)

Dieser Zusammenhang wird aBatische Equilibriumsgleichunigezeichnet, da er den letztendlichen
Ruhezustand beschreibt, den das gesamte System einnimmtaw@ere Kafte entsprechenB ange-
legt werden.

Gl. E.1 besitzt in der Praxis einige Nachteile. Zum einafdtISie sich nicht geschlossen aséi,
zum anderen ist eine iterative Approximation d@slig durch diskrete Zeitschritterféin System mit
sehr vielen Knoten extrem zeitaufwendig [PS91, NA94].

Modale Analyse

Die Technik deMModalen Analyserlaubt die Vereinfachung von Gleichung E.1 durch die Betrachtung
einer freien ¥ = 0) und ungedimpften D = 0) Schwingung des modelliertenafders. Diese Annah-
men fihren mit Gleichung E.1 auf das folgende verallgemeinerte Eigenwertproblem [GA94].

K¢; = w;M¢ (E.3)

Dieses Gleichungssystem besitzt €inen dreidimensionalendfper, der durcl Knotenpunkte diskre-
tisiert wurde, insgesanstn. Losungen(w?, ¢;).

Jeder Eigenwerv? definiert dabei eine der natichen Schwingungsfrequenzendes Korpers. Die
jeweils zugebiigen Eigenvektorem; werden gemeinhin alBeie Schwingungsbzw. Vibrationsmodi
des Korpers bezeichnet. Sie beschreiben diemliche Verschiebungsrichtung jedes einzelnen Knoten-
punktes des Gitternetzes in Adnfigigkeit von der betrachteten Schwingungsfrequen2ie natirlichen
Schwingungsfrequenzen einesigérs zusammen mit ihren Vibrationsmodi erlauben u.a. direkte Aus-
sagen darber, welche Frequenzen an welchen Stellen zu wneseliten Resonanzeuahifen [GA94].

Im Rahmen dieser Dissertation werden die Vibrationsmodi jedachifien anderen Zweck verwen-
det. Die Eigenvektorew; bilden zusammen eine orthogonale Basis. Daf#t Kich ausnutzen, um das
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Gleichungssystem E.2 durch eine entsprechende Basistransformation in insgesgetrtennte Glei-
chungssysteme zu zerlegen [MPK94]. 5
U=9oU (E.4)

Dabei repasentiert® die Matrix mit den einzelnen Eigenvektorgnals Spalten. Entsprechend ergeben
sich durch einfache Trarlsformation eine modale Massenisfrieine modale SteifheitsmatriK sowie
ein modaler Kraft-VektoiF':

M = "M (E.5)
K =3"K® (E.6)
F=3"Fo (E.7)
Im statischen Falldhirt dies zu o
KU=F (E.8)

Diese Diagonalisierung erlaubt es, beliebige Verschiebungen der Knotenpunkte des modellierten Sy-
stems als Linearkombination der Vibrations-Modi zu formulieren:

3n
U=%¢a=> ¢ (E.9)

i=1
Aus dem Bereich der Schwingungsanalyse istariglich bekannt, daf3 hochfrequente Anteile einer Vi-
bration (entsprechend groRen Eigenwettghstets sehr stark gadipft sind, nur kleine, lokale Verfor-
mungen bewirken und deshalb keinen wesentlichen Beitrag zur Gesamtverformungaipes Kéfern.
Interessant im Hinblick auf globale Verformungen sind daher lediglich die niederfrequenten Anteile der
Schwingung. Deshalb kann die Linearkombination aus Gl. E.9 entsprechemayekiden, indem nur
ein kleiner Teil der Eigenvektoren und -werte mit einflielt.

Feder-
elemente

Abbildung E.2: Einfache Feder-Masse-Raggitation eines Objektes
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