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Kurzfassung

Eine Stichkanalbohrung durch den Mastoid gewihrt einen minimalinvasiven Zugang zur Cochlea,
verlduft jedoch nahe wichtiger Nervenbahnen im menschlichen Schidel. Gegeniiber dem konventio-
nellen Auffrdsen von Hand geht dem Chirurgen dabei die unmittelbare Sicht auf Risikostrukturen
im Operationsgebiet verloren — der Verlauf der Bohrtrajektorie ist fiir ihn nicht zu erkennen. Die
wichtigen Geschmacks- und Gesichtsnerven werden daher einem erhohten Verletzungsrisiko aus-
gesetzt und das Vertrauen von Chirurgen und Patienten in den Eingriff kann beeintrichtigt werden.
Eine intraoperative Kontrolle der Bohrtrajektorie ist deshalb wichtig, um einen sicheren Eingriff zu
ermOglichen und Vertrauen zu bewahren.

Bekannte Methoden zur intraoperativen Lagepriifung, die auf teuren, gesundheitsschidlichen
oder im Operationssaal standardméBig nicht vorhandenen technischen Einrichtungen basieren,
werden in dieser Arbeit durch einen endoskopischen Ansatz ersetzt. Die schwammartige Mas-
toidknochenstruktur, die ein dreidimensionales Muster bietet, wird als Feld aus Merkmalen fiir
eine Registrierung verwendet. Dafiir werden in der minimalinvasiven Bohrung intraoperativ 2D-
Endoskopaufnahmen erstellt, die mit praoperativen 3D-CT-Daten verglichen werden. Konkret
handelt es sich um eine 2D-3D Bild-zu-Patient-Registrierung durch 2D-2D Bild-zu-Bild-Vergleiche.
Einzelne Endoskopaufnahmen werden dazu zu einem Panoramabild zusammengefiigt. Vergleich-
bare 2D-Bilder werden aus den 3D-CT-Daten in vielen verschiedenen Bohrkanallagen extrahiert.
Je nach Lage unterscheidet sich die Struktur in den CT-Bildern, sodass iiber den Vergleich des
Musters im Endoskopbild (realer Bohrkanal) zu den CT-Bildern (simulierter Bohrkanal) die grofte
Ubereinstimmung und damit die Lage des Bohrkanals bestimmt werden kann.

Fiir eine Vielfalt an sichtbaren Merkmalen ist ein GroBteil der Bohrkanaloberfliche aufzuzeichnen.
Verschiedene Endoskoptypen fiihren, in Kombination mit Stitching-Techniken, zu Panorama-
aufnahmen der Mastoidstruktur an der Bohrkanaloberfliche. Kommerzielle Optiken werden auf
ihre Eignung hin untersucht und eine miniaturisierte Rundblickoptik entwickelt. Die Stitching-
Methoden werden speziell an die endoskopischen Bilddaten der verschiedenen Optiken angepasst.
Das Vorgehen zur Registrierung wird sowohl simulativ als auch in aufeinander aufbauenden Mas-
toidphantomen untersucht. Erreichbare Genauigkeiten werden ausgewertet, wihrend die beteiligten
Parameter Suchraumdichte, Bohrkanaldurchmesser, Grof3e des endoskopierten Bereichs und die
Auflésung der CT-Daten variiert werden, um deren Einfliisse zu ermitteln. Endoskopische Auf-
nahmen in Humanpriparaten zeigen den Transfer in die Praxis und die Integration in den Verlauf
einer minimalinvasiven Cochleaimplantation. Eine Registrierung ermoglicht sowohl die Kontrolle
der Bohrkanallage als auch eine intraoperative Korrektur und kann so eine vom gewiinschten Pfad
abweichende Bohrung berichtigen.



Schlagworter: Mastoid, Felsenbein, Knochenbohrung, Endoskopie, Kegeloptik, Stitching, Bild-
zu-Bild-Registrierung, Bild-zu-Patient-Registrierung, Lagebestimmung, Cochleaimplantation.
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Abstract

A branch canal drilling through the mastoid provides a minimally invasive access to the cochlea,
but passes nearby important nerve tracts in the human skull. Compared to conventional milling
by hand, the surgeon loses the immediate view of high-risk structures in the operating area — the
course of the drilling trajectory is not visible to him. The important taste and facial nerves are
therefore exposed to an increased risk of injury and the confidence of surgeons and patients in the
surgical intervention may be impaired. Intraoperative control of the drilling trajectory is therefore
important to enable a safe intervention and to maintain confidence.

Known methods for intraoperative pose verification, which are based on expensive, harmful or by
default non-existent technical equipment in the operating room, are replaced by an endoscopic
approach in this thesis. The sponge-like mastoid bone structure, providing a three-dimensional
pattern, is used as a field of features for registration. For this purpose, 2D endoscopic images are
recorded intraoperatively in the minimally invasive drill hole and compared to preoperative 3D CT
data. In concrete terms, this is an 2D-3D image-to-patient registration using 2D-2D image-to-image
comparisons. Individual endoscopic images are combined to form a panoramic image. Comparable
2D images are extracted from the 3D CT data in many different drill hole poses. Depending on the
pose, the pattern in the CT images differs, so that by comparing the pattern in the endoscope image
(real drill hole) to the CT images (simulated drill hole), the best match and thus the position of the
drill hole can be determined.

For a variety of visible features, a large portion of the drill hole surface must be recorded. Different
types of endoscopes in combination with stitching techniques lead to panoramic images of the
mastoid structure at the drill hole surface. Commercial optics are investigated for their suitability
and a miniaturized panoramic optics is developed. The stitching methods are specially tailored to
the endoscopic image data of the different optics. The procedure for the registration is evaluated in
simulations as well as in mastoid phantoms that build on one another. Achievable accuracies are
evaluated while the parameters involved — search space density, drill hole diameter, size of the area
recorded via endoscope and the resolution of the CT data — are varied to determine their influences.
Endoscopic recordings in human specimens show the transfer into practice and the integration into
the procedure of a minimally invasive cochlear implantation. A registration allows for both, the
verification of the drill hole pose as well as an intraoperative correction, and can thus correct a drill
hole that deviates from the desired path

Keywords: mastoid, temporal bone, bone drilling, endoscopy, cone optics, stitching, registration,
image-to-image registration, image-to-patient registration, pose estimation, cochlear implantation.
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1 Einleitung

Menschen, die unter hochgradiger Schwerhorigkeit oder Taubheit leiden, konnen von einem
Cochleaimplantat profitieren. Es handelt sich um die erfolgreichste Neuroprothese [KL15], welche
Patienten routinemifig in Spezialkliniken eingesetzt wird, wenn ein herkdmmliches Horgerét keine
Besserung verspricht. Sie verschafft einen Horeindruck, durch den Erwachsene sich weiterhin
verbal verstidndigen konnen und Kindern eine normale Sprachentwicklung ermdéglicht wird. Im
gesunden Innenohr werden durch Schallweiterleitung feine Héarchen in der Cochlea bewegt und so
die Hornerven angeregt. Akustische Signale werden durch mechanische Bewegung der Hérchen in
elektrochemische Signale gewandelt. Funktioniert diese Umwandlung in den sensorischen inneren
Haarzellen nicht mehr, so kommt es durch die Bewegung der Hirchen nicht zur Reizung der
Hornerven [Nob+07]. Mit einer Elektrode konnen die Hornerven direkt in der Cochlea durch
elektrische Impulse gereizt werden. Dafiir werden Schallwellen von einem Mikrofon hinter dem
Ohr aufgefangen und in einem Sprachprozessor in elektrische Signale gewandelt. Bild 1.1 zeigt
den Aufbau eines solchen Systems sowie die Lage der Komponenten am und im Patientenschéidel.

Bild 1.1: Cochleaimplantat im menschlichen Schiddel © Cochlear Limited 2022. Alle Rechte vorbehalten
[Coc]. Der Sprachprozessor (1) nimmt Audiosignale auf und wandelt sie in elektrische Signale. Eine
Sendespule (2) iibertrdgt die Signale kontaktlos an einen Empfinger unter der Haut. Per Kabel (3) werden
diese Signale bis in die Cochlea (4) weitergeleitet. Dort stimulieren sie als elektrische Pulse die Hornerven
in der Cochlea und werden iiber Nervenbahnen (5) an das Gehirn iibertragen.



2 1 Einleitung

1.1 Cochleaimplantat-Chirurgie: Vorgehen und minimalinvasives Konzept

Bei der Cochleaimplantation (CI) wird im Felsenbein des Patienten ein Freiraum geschaffen,
durch den ein Zugang zur Horschnecke — der Cochlea — ermdglicht wird. Gleichzeitig kann eine
Aussparung zur Unterbringung der Empfangsspule ausgefrist werden. Dieser als Mastoidektomie
bezeichnete Eingriff erfordert langjdhrige Erfahrung und viel Training, da ein solcher Zugang zur
Cochlea ein Gebiet sensibler Strukturen im menschlichen Felsenbein durchliuft. Es gilt dabei
wichtige Nerven wie den Gesichts- (Nervus Facialis, NF) sowie den Geschmacks- und Speichelnerv
(Chorda Tympani, Ch. T) und auch die Cochlea selbst zu schiitzen. Gesichts- und Geschmacksnerv
stellen zentrale Funktionen fiir den Patienten bereit, sodass es bei Verletzung von Ersterem zu einer
totalen oder teilweisen Fazialisparese kommt. Dadurch werden die motorischen Fihigkeiten im
Gesicht — die Gestik — stark eingeschrinkt. Das Verletzen der Chorda Tympani wirkt sich hingegen
auf den Geschmackssinn aus. In einigen Féllen wird deren Verletzung in Kauf genommen, um
mehr Platz fiir den Cochleazugang zu schaffen. Die beiden Nerven bilden kurz vor der Cochlea die
Engstelle Recessus Facialis (RF). Bild 1.2 vergleicht verschiedene Zugangmethoden zur Cochlea.
Bei der in Bild 1.2 a) gezeigten posterioren Tympanotomie wird durch die Engstelle Recessus
Facialis ein Zugang zum Mittelohr geschaffen, iiber den auch die Elektrode inseriert wird. Ein
vorsichtiges Vorgehen eines gut ausgebildeten Mediziners beim Zugang zum Mittelohr ist daher
wichtig. Dieser arbeitet sich langsam mit einem Friser voran und orientiert sich an anatomischen
Landmarken, bis die durch den Knochen scheinenden Nerven zu erkennen sind. Eine genaue
Kenntnis der Anatomie ist hierfiir unabdingbar, weshalb dieser Eingriff nur von Spezialisten
durchgefiihrt werden kann.

Zusitzlich zur langen Operationsdauer wird bei diesem konventionellen Eingriff Mastoidknochen
groBBvolumig abgetragen, der nur sehr langsam oder nicht nachwéchst. Eine Reduktion von Trauma,
Aufwand und Spezialisierung hat somit grofes Potential, die Methode schonender und sicherer
zu gestalten sowie sie an mehr Kliniken anbieten zu konnen. Seit einiger Zeit beschiftigen sich
daher zahlreiche Forschergruppen in den USA [Lab+05], in Deutschland [Maj+09], der Schweiz
[Web+17] und China [Ke+16] mit der kognitiven und motorischen Vereinfachung des Cochlea-
zugangs fiir den Chirurgen durch technische Hilfsmittel. Ziel ist es, die Mastoidektomie unter
Einhaltung aller erforderlichen Sicherheitsstandards durch eine praoperativ geplante Stichkanalboh-
rung zu ersetzen. Der Knochenabtrag wird durch diesen minimalinvasiven Zugang reduziert. Aus
dem reduzierten Trauma und der damit verbundenen schnelleren Wundheilung resultiert potenziell
ein verkiirzter Krankenhausaufenthalt. Eine kiirzere Operationszeit sowie eine kiirzere Ausbil-
dung der Chirurgen reduzieren die Gesamtkosten je Eingriff. Durch die Vereinfachung nimmt die
Verbreitung auch auBlerhalb von Spezialkliniken zu [Cav+19; Maj+09; Nob+07].

Die minimalinvasive Bohrung verlduft von der Schideloberflache durch das Mastoid zur basalen
Windung der Cochlea und passiert dabei ebenfalls den Recessus Facialis. Bild 1.2 b) zeigt eine
geplante Bohrung in Griin die zur Cochlea in Orange verlduft. Der Gesichtsnerv in Violett und die
Chorda Tympani in Gelb, sowie Steigbiigel in Blau Amboss in Hellblau begrenzen den Zugang
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zur Cochlea. Wie in Bild 1.2 b) ersichtlich, muss die Trajektorie durch diesen Engpass verlaufen,
um im geeigneten Winkel auf die basale Windung der Cochlea zu treffen. Die Genauigkeit der
Bohrung ist entscheidend fiir das Verletzungsrisiko der Nerven sowie die Machbarkeit einer
erfolgreichen Insertion der Cochlea-Elektrode. Da auch diese durch den Bohrkanal gefiihrt wird,
sind die Insertionsposition und -orientierung durch die Bohrung unmittelbar vorgegeben.

Diese Anforderungen kénnen durch mechanische oder mechatronische Assistenzsysteme reali-
siert werden, welche die Belastung und Anforderungen fiir Mediziner und Patienten reduzieren.
Eine Ubersicht derartiger Systeme ist in [Kob15] aufgefiihrt. Zunichst wurde der Zugang von
Hand, mit optischem Tracking, erprobt [Lab+05]. Derzeitig werden verschiedene Kinematiken
und diverse Navigationslosungen eingesetzt, um eine genaue Bohrung im Patientenschidel an-
zulegen. Die vielversprechensten Systeme sind ein speziell entwickelter Roboter, geregelt mit
optischem Tracking [Bel+13] (teuer und aufwendig) und eine knochenverankerte Plattform mit
einer Bohrschablone. Letztere wurde unter dem Namen Microtable 2009 als erstes System fiir
die minimalinvasive Cochleaimplantation (MICI) vorgestellt [Lab+09] und von einer weiteren
Gruppe, in einer Zusammenarbeit aus Medzinischer Hochschule Hannover und Gottfried Wilhelm
Leibniz Universitit Hannover, erst als RoboJig und dann als OtoJig, weiterentwickelt [Joh+15;
Joh+16; Len17]. Die RobolJig-Plattform ist in Bild 1.2 ¢) gezeigt. Sie wird mit kleinen Schrauben
in den Aufsatzpunkten im Patientenschiidel verankert. Darauf ist transparent der Jig zu sehen, in
den ein Loch zur Aufnahme der Bohrerfithrungshiilse entsprechend der Trajektorie zur Cochlea hin

eingebracht wird.

Bohrer

b)  Steigbiigel

Nervus
Facialis

Cochlea

Bild 1.2: Zugang zur Cochlea. a) Posteriore Tympanotomie nach der Mastoidektomie © KARL STORZ
[FL12]. Mit dem Fraskopf wird der Knochen zwischen den in Gelb sichtbaren Nerven entfernt. b) Planung
eines minimalinvasiven Cochleazugangs. Die begrenzenden Strukturen sind segmentiert in verschiedenen
Farben dargestellt. c) Knochenverankerte RoboJig-Plattform zum Ubertrag der geplanten Trajektorie als
Bohrung ins Felsenbein [Klu+18].

Auch wenn mit speziell entwickelten Robotern und optischem Tracking Bohrgenauigkeiten von
(0,15 £ 0,08) mm an der Cochlea (in vitro) erreicht werden kénnen [Bel+13], muss dennoch eine
korrekte Bohrung durch unabhéngige Kontrolle sichergestellt werden [Web+17]. Zum einen kann es
immer zu Fehlern im System kommen, die zu Abweichungen fiihren, zum anderen muss den Arzten
und Patienten Vertrauen in die Sicherheit des Systems gegeben werden. Die Entwickler derartiger
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Systeme setzen zusitzliche Kontrollen der Bohrkanallage ein, um die Sicherheit des Eingriffs
zu garantieren. Hierzu kommen CTs [Lab+14; Maj+09; Rat+19], Neuromonitoring [Ans+16]
und axiale Bohrkraftmessungen [Wil+13] zum Einsatz. Caversaccio etal. kehrten in ihren ersten
klinischen Studien mit dem robotischen System in zwei von neun Féllen zu einer klassischen CI
zuriick, weil wihrend der Operation unzureichende Sicherheitsabstinde zu den Nerven festgestellt
wurden [Cav+19]. Es wird betont, dass durch den minimalinvasiven Zugang zur Cochlea die Sicht
auf das Zielgebiet verloren geht, weshalb Sicherheitsmechanismen zur Kontrolle einer korrekten
Bohrung wiinschenswert sind.

Den neuen Verfahren ist gemein, dass sie dem Chirurgen, der die Verantwortung fiir den sicheren
Verlauf der Operation tragt, die Sicht auf die Risikostrukturen im Operationsgebiet nehmen.
Der Chirurg muss daher ohne seine gewohnte Kontrollmoglichkeit durch direkte Sicht auf das
Operationsgebiet die Bohrung im Patientenschédel anlegen. In einer Tiefe von etwa 23 mm wird
die Engstelle mit einem Ausmal von ca. 2,4 mm durchbohrt. Dieser Vorgang ersetzt die posteriore
Tympanotomie. Prioperativ wird das anatomische Wissen des Chirurgen durch Segmentierung der
in Bild 1.2 b) gezeigten Strukturen und eine prioperative Planung vom Arzt auf ein Computersystem
iibertragen. Intraoperativ wird dann die Bohrkanallage durch ein Registrierungsverfahren ermittelt.
Die Lage kann beispielsweise optisch ausgegeben werden, sodass der Arzt seine verlorene Sicht
auf das Operationsgebiet zuriickerhilt. Chirurgen und Patienten wird so Sicherheit und Vertrauen in
das Verfahren zuriickgegeben. Der Patient wird geschiitzt und es wird die Moglichkeit geschaffen,
intraoperativ auf Abweichungen und Komplikationen zu reagieren. Voraussetzung hierfiir ist die
Riickkopplung der registrierten Lageinformation des Bohrkanals in die Planungssoftware, der
Abgleich mit der geplanten Lage sowie eine erneute Risikoabschitzung der registrierten Lage.

1.2 Anlegen einer MICI-Bohrung: Einschrankungen und
Systemgenauigkeiten

Als Nadelohr auf dem Weg zur Cochlea stellt das Passieren des Recessus Facialis die maB3gebliche
Herausforderung bei einem minimalinvasiven Cochleazugang dar. Dessen Ausdehnung wurde
in verschiedenen Studien bereits untersucht, die in Abschnitt 1.2.1 vorgestellt werden. Fiir ein
Passieren dieser Engstelle resultieren, unter Annahme verschiedener Bohrdurchmesser, Abstidnde
zwischen Bohrer und jeweils dem Gesichtsnerven und der Chorda Tympani. Diese Sicherheitsab-
stinde werden in Abschnitt 1.2.2 bestimmt und dargestellt. Sie diirfen von Abweichungen beim
Bohren nicht iiberschritten werden, da es ansonsten zur mechanischen Verletzung einer der Nerven-
dste kommt. Es werden die relevanten Groenanforderungen sowie die verfiigbare Gesamttoleranz
fiir Abweichungen des Systems deutlich. Aus den Abmessungen und Abstinden lassen sich Anfor-
derungen an die Genauigkeit von MICI-Systemen definieren. Diese werden im folgenden Abschnitt
1.2.3 den erreichten Bohrgenauigkeiten gegeniibergestellt.
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1.2.1 Einschrankungen durch die Anatomie

Volumenbilddaten von Patientenschéddeln erlauben einen Einblick in die individuelle Anatomie des
Zielgebietes und die Segmentierung wichtiger Strukturen. Durch Vermessen der wichtigen Punkte
Recessus Facialis und Cochlea wird der zur Verfiigung stehende Platz ermittelt. Basierend auf einer
Ex-Vivo-Studie wurden von Majdani et al. Felsenbeine vermessen und daraus von Rau und Kobler
etal. ein Modell der maximalen Ausdehnung einer minimalinvasiven Cochleabohrung definiert
[Kob15; Maj+09; Rau+13]. Hier liegt die Ausdehnung des RF mit n = 32 bei (2,44 + 0,46) mm.
Weitere Gruppen haben ebenfalls die vorliegenden Abmessungen untersucht. Williamson et al.
geben dazu einen Uberblick und konnten aus insgesamt 97 Felsenbeinen einen Durchmesser
des Recessus Facialis von (2,54 4+ 0,50) mm bestimmen [Wil+17]. Dieser beinhaltet auch die
Ergebnisse aus [Rau+13]. Sie stellten dabei Variationen zwischen den Patienten fest, sodass
eine patientenspezifische Vermessung und darauf basierende Abschitzung der Erfolgsaussichten
empfohlen werden.

1.2.2 Resultierende Abstande bei MICI-Bohrungen

Die mittlere Ausdehnung des Recessus Facialis setzt sich zusammen aus dem mittleren Abstand
zwischen der Bohrermitte und dem Nervus Facialis unp sowie dem mittleren Abstand zwischen
der Bohrermitte und der Chorda Tympani pcyp 7:

HURF = UNF + HChT- (1.1)

Der Gesamtwert dieser Ausdehnung ergibt sich aus Mittelwert prp und Standardabweichung ogp:

JRF = [RF L ORF- (L.2)

Zwischen Bohrer und NF liegt der Abstand axr und zwischen Bohrer und Ch. T der Abstand
acnh. - Zusammen ergeben diese den gesamten verfiigbaren Abstand zwischen dem Bohrer und den
begrenzenden Nerven:

Qges = ANF 1 ACH.T- (1.3)

Ausgehend vom abgerundeten RF-Durchmesser von g + orp = (2,5 £ 0,5) mm aus [Wil+17]
und einem Bohrdurchmesser @4, von 1,4 mm, 1,6 mm und 1,8 mm ergeben sich Abstinde zwi-
schen dem Bohrer und den Nerven

(ges = URF £ ORF — Ddn (1.4)

von (1,1 +0,5) mm, (0,9 + 0,5) mm und (0,7 + 0,5) mm. Durch weitere Optimierung von Elek-
troden- und Insertionstooldesign sind sogar 1 mm-Durchmesser, entsprechend einem a,es von
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(1,5 4+ 0,5) mm, realistisch [Rau+14]. Bei p und o handelt es sich um den arithmetischen Mit-
telwert und die Standardabweichung aus 97 Messwerten. In Bild 1.3 sind die Abmessungen des
Recessus Facialis sowie die Abstinde zwischen Bohrer und Gesichts- bzw. Geschmacksnerv ge-
zeigt. Entsprechend dem 1-o-Intervall gelten diese Werte fiir 68,27 % der untersuchten Felsenbeine.
Dabei ist zu beachten, dass die Kreise von Bohrer und RF-Durchmesser nicht konzentrisch zuein-
ander sind. Durch eine relative Gewichtung der Abstinde zu NF und Ch. T konnen diese ungleich
sein. Zudem ist der Verlauf der Bohrtrajektorie durch die Gehdrknochelchen, den duleren Gehor-
gang und dem Winkel, in dem der Bohrkanal auf die Cochlea treffen muss, weiter eingeschrinkt
[Wil+17].

Bohrer

Nervus Facialis

Bild 1.3: Ausdehnung des Recessus Facialis mit den Abstinden der Nerven zum Bohrer. Es sind jeweils die
Distanzen zwischen den Nerven und der Bohrspitze (Mittelpunkt) sowie die kiirzeste Distanz zur Oberfliche
des Bohrers eingezeichnet. Abstinde zum Nervus Facialis sind mit NF gekennzeichnet, die zur Chorda
Tympani mit Ch. T und der Bohrdurchmesser mit @gy,.

Unter der Annahme, dass die Trajektorie mittig durch den RF geplant wird, axr also acn.
gleicht, darf der Bohrer beim Durchbohren des RF maximal um “4= von der geplanten Trajektorie
abweichen. Wihrend der Planung werden die Abstidnde zu den Nerven jedoch meist gewichtet,
mit einer Priorisierung des NF. Da er die motorischen Funktionen der Gesichtsmuskulatur steuert,
wird zu diesem Nerv bei der Planung ein grolerer Abstand gewahrt. Die Genauigkeitsanforderung
wihrend der Bohrung wird damit reduziert, wenngleich dadurch eine mechanische Verletzung der
Chorda Tympani (eher) in Kauf genommen wird. Beispielhafte Gewichtungen 7 von gemittelt 0,76
fiir den NF zu 0,24 fiir die Ch. T finden sich in [Web+17] und [Cav+17].

Aus der Untergrenze der 1-o-Intervalle ergeben sich die minimalen Gesamtabstinde zwischen
Bohrer und RF:

Oges,min = URF — ORF — Ddh- (L.5)
Innerhalb dieses Intervalls zeigt sie den verfiigbaren Platz bei der kleinsten Ausdehnung des RF.
Diese untere Grenze gilt daher als Wort-Case-Abschitzung.
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Tabelle 1.1 fiihrt zu jedem Bohrdurchmesser die resultierenden Gesamtabstinde sowie minimalen
Gesamtabstinde auf. Dazu sind jeweils die Abstinde fiir den Fall angegeben, dass der Abstand
zum NF mit nyg = 0,76 des Gesamtabstandes geplant wird.

Tabelle 1.1: Ubersicht iiber die Abstiinde zwischen Bohrer und angrenzenden Nerven bei verschiedenen
Bohrdurchmessern, ausgehend von einem RF-Ausmaf von (2,5 £ 0,5) mm. Die letzten beiden Spalten
geben die Abstinde zwischen Bohrer und NF an, wenn dieser 76 % des Gesamtabstandes Ages betrigt.

D qn In Mm Ages 1N MM (gesmin 1N M 7)NFlges 1N M TINF Qges,min 11
mm
1,0 1,5+0,5 1,0 1,1 0,8
1.4 1,14+0,5 0,6 0,8 0,5
1,6 0,94+0,5 0,4 0,7 0,3
1,8 0,74+ 0,5 0,2 0,5 0,2

Diese Abstinde gelten gleichermaBen als Anforderung an die maximale Bohrabweichung und die
Registriergenauigkeit.

Fiir die meisten Patienten gelten weniger strikte Anforderungen als ages min, Weil der Recessus
Facialis groBBere Abmessungen besitzt. Wird zudem die Ch. T geopfert — wenn ein minimalinvasiver
Cochleazugang sonst nicht moglich ist — besteht deutlich mehr Platz. Dieses Vorgehen wird als
erweiterter Recessus Facialis bezeichnet. Bei der Planung kann die Grofe des RF patientenspezi-
fisch ausgewertet werden und ist somit bekannt. Die Erfolgsaussicht kann so fiir jeden Patienten
praoperativ bestimmt werden.

1.2.3 Bohrgenauigkeit von MICI-Systemen

Fiir eine konventionelle Cochleaimplantation aus Mastoidektomie, posteriorer Tympanotomie
und Cochleostomie wurde die zuldssige Abweichung an der Cochlea 2004 von Schipper etal. zu
maximal 0,5 mm definiert [Sch+04]. Majdani et al. definierten den fiir minimalinvasive Bohrungen
notwendigen Abstand zwischen Bohrer und NF zu mindestens 0,4 mm und korrigierten ihn nach
einer Versuchsreihe zu > 0,5 mm [Maj+09]. Spiter wurden von Weber et al. die wihrend einer
MICI-Bohrung erzielten lateralen Abstinde der Trajektorie von 1 mm zum NF und 0,3 mm zur
Ch. T [Web+17] (bzw. 0,9 mm und 0,3 mm [Cav+17]) als ausreichend angesehen. Weitere Anforde-
rungen an eine MICI-Bohrung wurden von dieser Gruppe mit > 0,3 mm Distanz zum Gesichtsnerv
und > 0,1 mm zum Trommelfell definiert [Cav+19].

Erreichbare Bohrgenauigkeiten der vorgestellten Systeme zeigen, ob damit ein sicheres Bohren
durch den RF moglich ist. Diese sind in Tabelle 1.2 aufgefiihrt, wobei Microtable und Robolig
sich dhneln. Beide basieren auf einer Schablone — dem Jig — in die intraoperativ ein Loch zur
Ausrichtung der Bohrfithrung eingebracht wird. Im Gegensatz hierzu wird der passive Hexapod
durch Mikrometerschrauben von Hand eingestellt. Der serielle Roboter wird optisch navigiert in
seiner Lage geregelt.
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Tabelle 1.2: Ubersicht der erzielten Bohrgenauigkeiten bekannter Systeme in der MICL.

Arbeitsgruppe System Messmethode  Messtiefe Genauigkeit in mm
Labadie [Lab+09] Microtable Phantom 75 mm 0,37+ 0,18 (n = 5)
John [Joh+13] Microtable Kadaver RF 0,46 + 0,18 (n = 5)
Timm [Tim+19] Robolig Kadaver RF 0,26 + 0,11 (n = 10)
Kobler [Kob+16] Hexapod Phantom 35 mm 0,36 £ 0,12 (n =9)
Bell [Bel+13] Serieller Roboter Kadaver Cochlea 0,15+ 0,08 (n = 8)
Cav. [Cav+19] Serieller Roboter In vivo RF 0,21 £ 0,09 (n = 8)

Alle Systemgenauigkeiten liegen innerhalb der verfiigbaren Abstinde zwischen RF und Bohrer
aus Tabelle 1.1. Fiir das Kriterium aus [Sch+04] muss die Genauigkeit an der Cochlea ausgewertet
werden, was nur fiir das System RobolJig [Tim+19] nicht moglich ist, da hier nur Messwerte in
Tiefe des RF vorliegen. Fiir alle weiteren Systeme lassen sich in einer Verdffentlichung Messwerte
aus mindestens der Tiefe der Cochlea finden, wobei alle die Anforderung von Schipper erfiillen.

Die Abstinde des Bohrlochs zu NF und Ch. T werden in [Cav+17] fiir den seriellen Roboter in
vivo mit axr = 0,9 mm und acpt = 0,3 mm (n = 1) berichtet. Caversaccio etal. werteten 2019
in weiterfithrenden Studien nur den Abstand zum NF mit axg = (0,55 £ 0,25) mm (n = 9) aus
[Cav+19]. Die Patientin aus [Cav+17] ist dabei in den Daten von [Cav+19] enthalten. Die Vorgaben
aus [Web+17] bzw. [Cav+17] wurden damit eingehalten und fiir den NF auch die aus [Cav+19].
Fiir die weiteren Systeme sind die einzelnen Abstinde zu NF und Ch. T nicht bekannt. Bei allen
Untersuchungen ist die Stichprobengréf3e zu gering, um zuverlidssige Aussagen fiir die Praxis zu
treffen.

Fiir den seriellen Roboter wurde zudem der Anteil an Patienten bestimmt, der innerhalb eines
gewissen Konfidenzintervalls behandelt werden kann. Williamson et al. verwendeten ein 3-o-Level
als Anforderung, die mit einem 1,8 mm-Bohrer und einer Bohrgenauigkeit von (0,15 4= 0,08) mm
eine Behandlung von 47 % der Patienten erméoglicht. Mit 1,4 mm Bohrdurchmesser wiren es 76 %
[Wil+17]. Die Berechnung basiert auf dem zuvor bestimmten Abmaf des RF von (2,54 + 0,50) mm
und vernachldssigt die einzelnen Abstinde zu Gesichtsnerv und Ch. T, wie in [Web+17] gefordert.

Die Autoren in [Wil+17] betonen, dass erhebliche Unterschiede zwischen den Patienten jeweils
eine patientenspezifische Abschitzung erfordern. Auch wird darauf hingewiesen, dass einzelne
Bohrungen auB3erhalb der erwarteten Verteilung fallen konnen. Eine damit verbundene mechanische
Nervenschéddigung sollte daher durch eine zusétzliche Lagekontrolle der Bohrtrajektorie vermieden
werden.

1.3 Die Mastoidstruktur als Registrierungsmerkmal

Der Mastoidknochen enthélt zahlreiche einzigartig geformte Lufteinschliisse und stellt damit ein
ortsspezifisches Muster aus Knochen und Luft dar, wie es in Bild 1.4 zu sehen ist. Dieses Muster
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wird genutzt, um die Bohrkanallage im Patientenschidel exakt zu bestimmen. Ein zweistufiges
Bohrverfahren erstellt mit einem stabilen dicken Bohrer eine Pilotbohrung bis vor den RF und
finalisiert den Weg zur Cochlea mit einem diinneren Tiefenbohrer. Neben der obligatorischen
priaoperativen CT-Aufnahme bietet die Pilotbohrung eine hervorragende Moglichkeit, das Mastoid-
muster wihrend der Operation zu betrachten. Durch den Bohrerwechsel von Pilot- auf Tiefenbohrer
entsteht eine natiirliche Pause, die zur Inspektion der Bohrung genutzt werden kann. Diinne und
rigide Stablinsenendoskope besitzen ausreichend geringe Durchmesser und eine hervorragende
Bildqualitdat zum Betrachten der Mastoidstruktur an der freigelegten Oberflache. Der Bohrkanal
schneidet das Muster aus Knochen und Mastoidzellen und erzeugt so eine einzigartige Struktur.
Genau diese Struktur ist die Basis des hier entwickelten Registrierungsverfahrens. Mit der Lage des
Bohrkanals verdndert sich das Muster an dessen Oberfliache, weshalb eine Bohrkanallage eindeutig
an dessen Oberflachenstruktur identifizierbar ist. Wahrend im Bohrkanal das Muster nur an der
Oberfliche sichtbar ist, zeigt die dreidimensionale CT-Aufnahme das gesamte Mastoid. Uber einen

Vergleich des endoskopisch aufgenommenen Musters mit den CT-Daten soll die korrespondierende
Bohrkanallage im Mastoid bestimmt werden.

Kn ﬁn\ t Mastoidzellen/Luft

Tlefbohlun0 '

Bild 1.4: Endoskopie einer
Pilotbohrung im Mastoid.
Die Aushohlungen im Kno-
chen erzeugen ein patienten-
und ortsspezifisches Muster.

Cochlea Basierend auf [S¢r+02].

Endoskop

Pilotbohrloch
Bohrtraj ektorle

1.3.1 Die Mastoidstruktur entlang einer MICI-Bohrung

Die Mastoidstrukturen an der Oberfliche der minimalinvasiven Bohrung im Felsenbein dienen als
Merkmale fiir die Registrierung des Bohrkanals. Je mehr davon sichtbar sind und je vielseitiger
das Muster ist, desto eindeutiger und wertvoller ist es als Merkmal fiir eine Registrierung. In einer
eigenen Studie mit 16 humanen Felsenbeinpréaparaten werden Vorkommen und Verteilung der Mas-
toidzellen entlang von MICI-Bohrungen analysiert. Fiir jedes Felsenbein wird ein minimalinvasiver
Cochleazugang geplant und anschlieend in einem Laborversuch angelegt. Die Mastoidstruktur
wird entlang der Tiefe in abgerollten Bildern der Bohrkanaloberflache aus praoperativen CT-Daten
analysiert und ausgewertet. Teile dieser Auswertungen sind im Rahmen der Studienarbeit [Li19]
entstanden.

Zur Untersuchung der Mastoidmuster werden die Mantelflichen der Zylinder abgerollt und als
2D-Bilder ausgewertet. Die zugrundeliegenden Methoden werden in Abschnitt 4.2.2 beschrieben.
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Nach Uberpriifung der geplanten Trajektorien werden die Bohrkanaloberflichen zuniichst aus den
prioperativen Volumenbilddaten extrahiert. Dazu werden diese auf einen 8 Bit-Grauwertebereich
reduziert, wobei auf eine vollstindige Abbildung der relevanten Knochenstrukturen geachtet wird.
In den extrahierten und abgerollten Bildern der Bohrkanaloberflichen werden die Mastoidzellen
schwellwertbasiert segmentiert und so vom Knochen separiert. Jede Region bekommt mittels
Connected Components-Verfahren ein Label zugewiesen.

Bild 1.5 a) zeigt ein abgerolltes Bild der Bohrkanaloberfliche aus CT-Daten und rechts daneben das
daraus segmentierte und gelabelte Bild 1.5 b). Jede Farbe entspricht einer Region und damit einer
Mastoidzelle. Die grofite Region mit einheitlicher Farbe stellt den Knochen dar. Alle segmentierten
Mastoidzellen sind die Grundlage fiir die folgenden Auswertungen.

In Bild 1.5 ¢) ist der jeweilige Anteil der Mastoidzellen an der gesamten Bildbreite je Bildzeile
zu sehen. Dieser ist iiber die Bildtiefe aufgetragen und umso grof3er, je grofer der Mastoidanteil in
einer Bildzeile ist. Daneben ist in Bild 1.5 d) der kumulierte Verlauf gezeigt, der den Anteil der
Lochflache an der gesamten Lochflache £ in der entsprechenden Tiefe angibt. Aus diesem lasst
sich ablesen, wieviel Prozent der insgesamt zur Verfiigung stehenden Mastoidflache bis zu welcher
Tiefe sichtbar ist. Wenn die maximale Aufnahmetiefe anatomisch oder technisch beschrinkt ist,
kann hieraus ermittelt werden, welcher Anteil der Mastoidstruktur aufgenommen und damit fiir
eine Registrierung verwendet werden kann. Der Teil oberhalb der ersten Knochenschicht und
damit auBerhalb des Schidels wird bei der Auswertung nicht beriicksichtigt. Die Tiefe mit dem
groBten Luftanteil in einer Zeile d((ay) ist gesondert mit einem Pfeil gekennzeichnet, die sichere
Pilotbohrtiefe d,r mit einem Punkt.

Tabelle 1.3 gibt die Lingen der geplanten Trajektorien d., die sicheren Pilotbohrtiefen dg,¢ sowie
die Anteile der bis dahin sichtbaren Mastoidzellen &g, und die sichtbaren Anteile & ¢, bis zur
Tiefe d. 4, an. Die geplante Linge d, reicht dabei von der Schideloberfldche bis zum Punkt der
Cochleostomie; dg,¢ ist die geplante Bohrlidnge bis vor den RF, sodass dieser bei einer Pilotbohrung
nicht verletzt wird. Die sichere Bohrtiefe dg.z ist patientenspezifisch, wobei sie fiir die drei
Patienten 03, 04 und 16 nicht bekannt ist. Mit einer moglicherweise nicht endoskopierbaren Linge
lmiss = 1,9 mm am Endoskopende ergibt sich die theoretisch sichtbare Linge

de,th - dsafe - gmiss . (16)

Details hierzu werden in Abschnitt 2.3.2 besprochen. In dieser Tiefe wird & 1, bestimmt. Mit etwas
weniger Sicherheit als dg,¢, aber immer noch ohne mechanische Verletzung der Nerven, kann
noch 2 mm tiefer, bis zu dgafe max gebohrt werden. Ob dieser Spielraum ausgenutzt werden kann,
hiingt von Bohrsystem ab; insbesondere von der Bohrtiefenregelung. Zur Beurteilung der relativen
Streuung der in Tabelle 1.3 betrachteten Parameter wird der Variationskoeffizient

(1.7)

C =

S ®»
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Bild 1.5: Segmentierung der Mastoidzellen im abgerollten Bohrkanalbild und Verlauf der Mastoidanteils
in Abhingigkeit der Tiefe entlang der Trajektorie, basierend auf [Lil19]. a) Aus CT-Daten des humanen
Mastoids extrahiertes und abgerolltes Bohrkanalbild. b) Aus Bild a) segmentierte zusammenhingende
Regionen. Die Farben markieren die Regionslabels und sind sortiert nach Regionsgrofie. Der grofite,
dunkelrot markierte Bereich zeigt den segmentierten Knochen, alle weiteren Farben die segmentierten
Mastoidzellen. ¢) Anteil der Mastoidzellen an der Bildbreite je Bildzeile (. Der Pfeil markiert die Tiefe mit
dem maximalen Mastoidanteil d((yax). d) Kumulierter Verlauf der Mastoidzellenfliche. Integration des
Verlaufs aus ¢). 100 % entspricht der Fliche aller Mastoidzellen im Bild. Der Punkt markiert die sichere
Bohrtiefe dg,f in diesem Bohrkanal.

als Quotient aus dem empirischen Mittelwert * und der empirischen Standardabweichung s
bestimmt. Es fillt auf, dass die Ldangen der Trajektorien sowie die sicheren Bohrtiefen mit Va-
riationskoeffizienten von ¢ = 8,3 % bzw. 7,6 % nur wenig schwanken. Der Anteil des sichtbaren
Mastoidmusters bis zur sicheren Tiefe &, hingegen streut mit ¢ = 16,8 % deutlich mehr. Bis zur
theoretisch endoskopierbaren Tiefe & 4, sind es sogar 20,8 %. Daraus lésst sich schlieen, dass
die Distanz der Cochlea zur Schideloberfldche in den verschiedenen Patienten sehr homogen ist.
Das Mastoidmuster, das auf dieser Trajektorie angetroffen wird, ist hingegen sehr inhomogen und
patientenspezifisch. Fiir eine Registrierung basierend auf diesem Muster folgt daraus, dass auch die
erreichbare Genauigkeit zwischen den Patienten schwanken wird.

Vergleichend sind die integrierten Verldufe fiir alle 16 Bohrungen in Bild 1.6 gezeigt. Fiir jede
Bohrung ist die sichere Bohrtiefe d,¢. fiir den entsprechenden Patienten mit einem Punkt markiert,
die theoretisch sichtbare Linge d. y, mit einem Kreuz. Der entsprechende Mastoidanteil &g, bzw.
&e.th» der bis zu dieser Tiefe sichtbar ist, kann dazu auf der horizontalen Achse abgelesen werden.
Die mittlere sichere Bohrtiefe ds,s und mittlere maximale sichere Tiefe Jsafemax ist mit einer blauen
bzw. roten Linie eingezeichnet.

Der sichtbare Mastoidanteil in der jeweils sicheren Tiefe &,¢. liegt zwischen 52,6 % und 91,1 %,
wobei die oberen 11 Trajektorien einen Anteil von mindestens 61,4 % erreichen. Ein GroBteil der
Verldufe ist vergleichbar, wobei nur drei Verldufe merklich abweichen. Patient 07 stellt den groften
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Tabelle 1.3: Trajektorienldngen bis zum Punkt der Cochleostomie d. und sichere Pilotbohrtiefen dg¢. fiir
alle 16 Felsenbeine, basierend auf [Li19]. Der Anteil {g,¢ gibt den Anteil des sichtbaren Mastoidmusters
bis zur sicheren Tiefe dgafe an, & ¢n den Anteil bis d .

Datensatz d, in mm dgafe iIN MM Esate In %0 otn in %
01 25,2 17,0 76,4 62,0
02 95.8 16,5 52,6 46,3
03 24,0 - - -
04 25,6 — — —
05 21,7 16,4 78,3 63,1
06 20,5 16,8 82,3 75,6
07 24.8 19.9 60,8 41,1
08 214 17,7 87,6 80,4
09 94,2 18,1 77.9 74,1
10 22.5 154 61,4 49,5
11 215 18,4 88,4 75,4
12 99,9 16,2 64,1 51,7
13 19,8 18,6 91,1 74,2
14 99.7 17,4 67.8 59.8
15 22,0 19,6 88,9 76,7
16 95,2 - _ -
TEs 23,1 +1,9 175+1,3 75,2+ 12,7 63,8 £ 13,3
min. 19,8 16,2 52,6 41,1
max. 95.8 19,9 91,1 80,4

c 8,3% 7.6% 16,8 % 20,8 %

Ausreifler dar: Hier liegt der theoretisch endoskopierbare Anteil & 4, bei nur 41,1 %, im Vergleich
zu 80,4 % im Maximum.

Die Differenzen der sichtbaren Anteile zwischen &g, und &, fallen grof aus. Die Zunahme
des Mastoidmusters ist in den 1,9 mm zwischen d, s, und dg,re besonders groB3, sodass hier viele
Informationen verloren gehen. Dieser Effekt ist an der jeweiligen Steigung der Plots zwischen dem
Kreuz und dem Punkt in Bild 1.6 zu erkennen. 100 % des sichtbaren Mastoids werden in Tiefen
von 19,8 mm bis 25,8 mm erreicht.

Die Auswertungen zeigen, dass die minimalinvasiven Bohrungen zur Cochlea durch eine Vielzahl
von Mastoidzellen verlaufen, von denen durchschnittlich 63,8 % — fast zwei Drittel — mit einem
Endoskop aufgezeichnet werden konnen. Es ist sind somit ausreichend Merkmale entlang einer
solchen Bohrung vorhanden. Die Entwicklung eines hierauf basierenden Registrierungsverfahrens
erscheint sinnvoll und hat hohe Aussichten auf Erfolg.

Die groe Zunahme des Anteils zwischen d. ¢, und dsas legt nahe, dass durch Reduzierung der
nicht sichtbaren Lange /s die Anzahl der nutzbaren Merkmale erheblich gesteigert werden
kann. Durch Verbesserung des Endoskopdesigns kann /s verkiirzt werden. Damit kann dieses
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Bild 1.6: Vergleich der Flachenverldufe aller Trajektorien, basierend auf [Lil9]. Verldufe wie in Bild

1.5 d) fiir alle Trajektorien. Punkte markieren die sicheren Bohrtiefen dg,¢., Kreuze die zu erwartende
endoskopierbare Tiefe d, ¢1,, die blaue und rote Linie die mittlere sichere Bohrtiefe dgafe bzw. dgafe max-

Registrierungsverfahren in mehr und vielleicht auch allen Patienten zum Einsatz kommen. Wird
Cmiss gdnzlich eliminiert, so konnen im Durchschnitt sogar 75,2 % und bis zu 91,1 % der Mastoid-
merkmale verwendet werden. Es folgt, dass die endoskopierbare Linge generell entscheidend ist,
deren Relevanz aber auch patientenspezifisch variiert.

1.4 Zielsetzung und Gliederung dieser Arbeit

Aus den hohen Anforderungen an die Sicherheit in der MICI folgt, dass ein Sicherheitskonzept
notwendig ist, welches eine verletzungsfreie und pridzise Bohrung garantiert [Cav+19; Lab+14].
In dieser Arbeit wird zu diesem Zweck ein neues Verfahren zur Registrierung von Bohrkanélen
im Mastoid vorgestellt und untersucht, das auf der Endoskopie der jeweiligen Bohrung basiert. Es
wird die Hypothese untersucht:

Die spongiose Knochenstruktur der Mastoidzellen kann fiir eine intraoperative
Registrierung mittels endoskopischer Exploration verwendet werden.
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Das Auffinden der Bohrkanallage geschieht durch endoskopische Exploration der Bohrkanalober-
flache, bei der das Mastoidmuster als natiirliches Registrierungsmerkmal aufgenommen wird. In
praoperativen Daten der Computertomographie (CT) wird dieses Muster gesucht. Wird es wie-
dergefunden, so lésst sich daraus die Lage der Bohrung bestimmen. Die pridoperative Bildgebung
ist Voraussetzung fiir die Planung des Zugangs und wird in jedem Fall durchgefiihrt. Auf den
Stand der Technik zur Bestimmung der Bohrkanallage wird in Kapitel 4 eingegangen. Die dort
vorgestellten Verfahren sind entweder teuer, belastend fiir die Patienten z. B. durch Strahlung oder
so speziell, dass sie nur in Kombination mit einem dedizierten System eingesetzt werden konnen.
In den bisherigen MICI-Studien wird die Lage intraoperativ durch einen oder mehrere zusitzliche
CT-Scans tiberpriift [Cav+19; Lab+14; Maj+09]. Dafiir wird ein intraoperatives CT-Gerit benotigt
und es kommt zu weiterer Strahlenbelastung fiir den Patienten und ggf. fiir das klinische Personal.
Durch die hier vorgestellten Methoden wird die intraoperative Bildgebung durch ein wesentlich
giinstigeres und schonenderes endoskopisches Verfahren ersetzt. Zur Bildaufnahme ist derzeit eine
zusitzliche Fithrung notwendig, die sich mit geringem Aufwand in die in Abschnitt 1.2 beschrie-
benen Systeme zur Bohrfiihrung integrieren ldsst. Der Endoskopdurchmesser ist kleiner als der
Bohrdurchmesser und das Endoskop wird durch den Tausch der Bohrer- mit einer Endoskopfiihrung
im Jig auf der gleichen linearen Bahn gefiihrt.

Das Anlegen der Bohrung kann unter Einsatz von zwei unterschiedlich dicken Bohrern erfolgen.
Ein stabiler Bohrer mit groBem Durchmesser erzeugt mit hoher Genauigkeit ein Pilotbohrloch. Es
reicht bis vor den Recessus Facialis, der mit diesem Durchmesser nicht verletzungsfrei durchbohrt
werden kann. In diesem Pilotbohrloch tibernimmt ein Tiefenbohrer die Passage durch den Recessus
Facialis und finalisiert die Bahn bis in das Mittelohr. Verschiedene Bohrstrategien mit zwei Bohrern
wurden in [Kob+14b] untersucht und die Bohrabweichungen im Mastoidphantom verglichen.
Kommerzielle Stablinsenendoskope fiir den medizinischen Gebrauch besitzen Durchmesser die bis
zu 1,9 mm klein werden konnen [Ber+17a].

Nachfolgend wird in mehreren Schritten das Registrierungsverfahren vorgestellt und untersucht.
In Kapitel 2 ist die Aufnahmetechnik erldutert, mit der Abbildungen in Form von Einzelbildern
der inneren Bohrkanaloberfldche erstellt werden. Diese Bilddaten werden mit den Methoden in
Kapitel 3 zu groBflichigen Darstellungen des Bohrkanals zusammengefiigt. In Kapitel 4 folgen
die Registrierungsmethoden, welche die eben erzeugten Endoskopbilder mit prioperativen Volu-
menbilddaten vergleichen und so auf die Lage des Bohrkanals schlieBen. AbschlieBend werden
die Methoden in Kapitel 5 zunéchst in einer Simulation, dann an zwei verschiedenen Phantomen
erprobt. Ex-Vivo-Aufnahmen in humanen Felsenbeinen zeigen die Integration in den medizinischen
Workflow sowie die Praxistauglichkeit der Methoden. Herausforderungen in realen Felsenbeinen
werden identifiziert. Ergebnisse werden vorgestellt und diskutiert. Es folgen eine Zusammenfassung
der Arbeit sowie ein Ausblick in Kapitel 6.
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2 Endoskopische Aufnahmeverfahren fir die Inspektion von
Bohrkanalen

In der minimalinvasiven HNO-Chirurgie sind Zugangswege hiufig begrenzt — Bohrungen in
den Schidel besitzen Durchmesser von nur wenigen Millimetern. Ist ein optischer Zugang zu
innenliegenden Strukturen erforderlich, so muss der distale Teil einer Optik, angepasst an die
Situation, sehr klein sein. Eine solche Miniaturisierung erfolgte bisher vor allem bei starren Optiken,
die eine Anordnung aus Stablinsen einsetzen, um ein hochaufgeldstes und lichtstarkes Bild zum
Okular zu transportieren. Solche Optiken sind kommerziell mit verschiedenen Blickwinkeln von 0°
bis 90° zur optischen Achse erhiltlich. Der technische Fortschritt und der optische Aufbau, der
solch diinne Endoskope ermoglicht, werden in Abschnitt 2.1 vorgestellt.

Fiir den speziellen Fall der Betrachtung von Bohrkanaloberfldchen ist eine unverzerrte, orthogonal
zur Oberflache erfolgende Abbildung wiinschenswert. Nur 90°-Endoskope erfiillen im Bereich
des Hauptstrahls diese Anforderungen. Fiir die Aufnahme von vollen 360° muss das Endoskop
wihrend der Aufnahme um seine Langsachse rotiert werden. Damit gehen ein groBer Aufwand
und eine lange Dauer der Aufnahme einher. Einzelaufnahmen miissen zu Panoramaaufnahmen
zusammengesetzt werden. Komfortabler ist der Einsatz von Rundblickoptiken, die in der Lage sind,
360° in einer einzelnen Aufnahme abzubilden. Wegen der Aufnahme von 360° zu einem Zeitpunkt
wird hier die Bezeichnung einzeitige Rundblickendoskopie eingefiihrt.

Zunichst stellt Abschnitt 2.2 grundlegend bekannte und verwendete Endoskopoptiken vor. Diese
werden in Abschnitt 2.3 hinsichtlich ihrer fiir diese Arbeit wichtigen optischen Parameter untersucht
und evaluiert. Konzepte und endoskopische Prototypen in der Rundblickendoskopie sind bekannt
und werden in Abschnitt 2.4 vorgestellt. Jedoch kam es bisher nicht zur Miniaturisierung dieser,
sodass Rundblickendoskope mit Durchmessern von wenigen Millimetern nicht zur Verfiigung
stehen. Im weiteren Verlauf werden in Abschnitt 2.5 daher Entwicklungen vorgestellt und diskutiert,
welche als Erweiterung herkommlicher Endoskope einen endoskopischen Rundblick erméglichen.
Diese sind als einfache und kostengiinstige Losung zum komfortablen und schnellen Abbilden
der Bohrkanaloberfliche gedacht. Hier vorkommende Fachbegriffe der Optik konnen [TN16]
entnommen werden.

2.1 Aufbau von Stablinsenendoskopen

Stablinsenendoskope sind in der Lage Bildinformationen optisch, durch einen diinnen, starren
Schaft mit nur wenigen Millimetern Durchmesser, zu transportieren. Dazu werden die namensge-
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benden Stablinsen in einem diinnwandigen Metallrohr platziert. Sie dienen als Transportmedium
fiir die an der Spitze einfallenden Lichtstrahlen. Am proximalen Ende kann eine Optik montiert
werden, deren Ausmal} groBer ausfallen darf als der Schaft, da diese nicht in den Arbeitsraum, hier
den Bohrkanal, eingefiihrt wird.

Die Miniaturisierung der Endoskopie wurde zunéchst durch ein System aus Relais- und Feldlinsen
ermoglicht [Di +14; Hop66; Jue85; Leil3; LWAO04], das in Endoskopen wie auch in Teleskopen
gleichermafen zum Einsatz kommt. Bild 2.1 a) zeigt den grundsitzlichen Aufbau eines Teleskops.
Lichtstrahlen fallen in das Objektiv ein (objektseitige Linse) und werden direkt auf das Okular
(augenseitige Linse) gelenkt. Zwischen diesen beiden Linsen entsteht eine Bildebene, in der jeweils
parallel einfallende Strahlen in einem Punkt zusammentreffen. In dieser Ebene wird das Bild
umgekehrt und fillt gespiegelt auf das Okular. Dieses parallelisiert die Strahlen und erzeugt so
eine afokale Abbildung. Parallel einfallende Lichtstrahlen werden auch parallel wieder ausgegeben,
sodass im optischen System keine Fokussierung geschieht. Diese bleibt dem Betrachter oder einer
Fokussierungsoptik vorbehalten. Eine Weitergabe des Bildes iiber weite Distanzen relativ zum
Durchmesser der Linsen wird vor allem durch Feldlinsen ermoglicht. Diese werden in die Bildebene
von Strahlengiingen gesetzt, die sonst das Okular verfehlen wiirden, wie in Bild 2.1 b) gezeigt. Der
Offnungswinkel der Optik, der wegen des Verhiltnisses aus Durchmesser zu Abstand der Linsen
sonst klein wére, wird so vergrof3ert.

)  Objektiv ___x Okular Austrittspupille

A Ue

Bildebene

Augenabstand

Bild 2.1: Schematische Darstellung ei- Felllnse _ Austrittspupille

nes einfachen Teleskops, basierend auf
[LWAO4]. a) Objektiv und Okular oh-
ne weitere Linsen. b) Ergiinzung durch
eine Feldlinse.

Augenabstand

In der Feldlinse fokussierte Strahlen werden umgelenkt und auf eine Relaislinse geleitet, welche
den Strahlengang umkehrt und die Abbildung in einer weiteren Bildebene biindelt. Auch hier
kommt wieder eine Feldlinse zum Einsatz, die den Strahlengang erneut umlenkt. Das Wiederholen
dieser Linsenkombination ermdglicht eine Weitergabe des Bildes iiber weite Distanzen in diinner
Bauform, zu sehen in Bild 2.2.

Bild 2.2: Linsensystem in einem starren En- Objektiv FL oRL FL RL FL
doskop, bestehend aus einer Serie von Feld- l =7
(FL) und Relaislinsen (RL), basierend auf _—— =

[LWAO4].
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Ein Relay-Linsensystem zur einfachen Bildweitergabe, bestehend aus Relay-, Feld- und Relaylinse,
kann durch die in Bild 2.3 a) gezeigte Paarung aus Achromaten ersetzt werden. Zwischen einer
Achromatenpaarung verlaufen die Strahlen parallel. Vor und hinter der Paarung entsteht jeweils ein
Bild, das zwischen den Paarungen jeweils gespiegelt wird.

Es ist hierbei zu beachten, dass mit jedem Ubergang von Luft zu Glas und Glas zu Luft Lichtmenge
verloren geht und so die Belichtung am Kamerasensor reduziert. Hier sind eine kurze Distanz und
damit eine geringe Anzahl an Linsen von Vorteil. Dies steht jedoch der Anforderung an eine gewisse
Léange des Endoskops zum Erreichen distal gelegener Gebiete, weit im Korperinneren, entgegen.
Abhilfe schaffen stabférmige Linsen mit konvex geschliffenen Enden, mit einem Verhéltnis von
Léange zu Durchmesser von bis zu 10. Eine solche homogene Stablinse ersetzt jeweils ein Relay-
Linsensystem, bzw. eine Achromatenpaarung, wobei die dazwischenliegende Luftstrecke durch
Glas ersetzt wird. Beide Systeme werden in Bild 2.3 verglichen. Stablinsen besitzen relativ zur Luft
eine hohere Dichte und damit eine hohere Brechzahl n. Die dquivalente Luftstrecke in der Stablinse
ist um den Kehrwert des Brechungsindex % der Stablinse kleiner als die in Luft. Es handelt sich
um den Luftweg in Glas, der kiirzer ist als der tatsidchliche Luftweg [LWAO4]. Kiirzere Luftwege
und eine geringere Anzahl an Luft-Glas-Ubergingen sorgen fiir eine deutliche Verbesserung der
Lichtausbeute von Endoskopiesystemen mit Stablinsen. Zusétzlich kann der Vignettierungseffekt
— eines der Hauptprobleme in Endoskopen mit geringem Durchmesser — reduziert werden, weil
das Hauptstrahlbiindel enger um die optische Achse begrenzt werden kann [Leil3]. Des Weiteren
sind Stablinsen einfacher in einem Rohr auszurichten, weil sie durch ihre Lénge deutlich weniger
verkippen konnen als herkommliche Linsen. Es verbleibt die Positionierung in den korrekten
Abstinden durch diinne Abstandsringe. Durch diese genauere Ausrichtung der Linsen wird eine
hohere Abbildungsgiite erzielt.

Bild 2.3: Vergleich der Linsenanordnung
in einem starren Endoskop, basierend auf
a) [Leil3]. a) Diinne Achromaten, die an-
—"B'E%'—'@—"@"—((}"@‘"@‘"@"‘@""—@‘ fillig fur Verkippungen sind und weite
Luftstrecken sowie zahlreichen Glas-Luft-
b) Ubergiinge beinhalten. b) Stablinsen mit kiir-

_R EB@' 'é'—'—'— H _______ ')‘F _____ _» _« _______ )_ @ zeren Luftstrecken und weniger Glas-Luft-

Ubergiingen.

2.2 Endoskopoptiken zur Abbildung enger Bohrkanale

Die beschriebenen Stablinsenendoskope sind kommerziell mit verschieden ausgefiihrten Objektiven
am distalen Endoskopende sowie verschiedenen Optikaufbauten auf Okularseite verfiigbar. Durch
abschlieBend schrig verbaute Prismen werden zur Schaftachse geneigte Blickrichtungen realisiert.
Neben der in Achsrichtung blickenden 0°-Optik sind Winkel von 30°, 45° und 70° im medizinischen
Bereich typisch. Orthogonal zur Seite blickende Endoskope mit einem 90°-Blickwinkel sind primér
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im technischen Bereich zu finden. Hier spricht man dann von Boroskopen, die nicht die hohen
Anforderungen fiir Medizinprodukte, wie z. B. Sterilisierbarkeit, erfiillen miissen.

Bild 2.4 zeigt schemenhaft einen Stablinsenoptik-Zusammenbau, mit fokussierender und vergro-
Bernder Optik sowie einer Kamera. Objektiv und Kamera am proximalen Ende sind vergleichsweise
grof3 in ihren AbmaBen, wihrend die Stablinsenoptik am distalen Ende diinn gestaltet ist und so in
enge Bohrungen eingefiihrt werden kann. An einigen Endoskopen ist eine Fokuseinstellung direkt
am Endoskop integriert und kann dort zusitzlich fein justiert werden.

Endo skop Obj ektivkopf Kamera

distal €«——— proximal

Lichtleiteranschluss ~ Fokussierringe Zoomring

Bild 2.4: Stablinsenendoskop mit Fokussier- und Zoomoptik sowie einer Kamera.

Im Folgenden werden kommerzielle Stablinsenendoskope mit den Blickwinkeln 0° und 90° ver-
glichen und fiir eine Anwendung in engen Bohrungen ausgewertet. Dem wird das Konzept einer
orthogonal blickenden Rundblickoptik, durch Erweiterung einer 0°-Optik mit einem Kegelspiegel,
gegeniibergestellt. Die drei Endoskoptypen sind mit ihren Sichtfeldern und Endoskopansichten in
einer Mastoidbohrung in Bild 2.5 abgebildet. Durch die runde Form der Stablinsen entsteht auf dem
Kamerachip ein rundes Bild. Besonders zwischen 0° und 90° wird der Unterschied zwischen dem
Tunnelblick in die Bohrung hinein und einer orthogonalen Aufnahme der Bohrkanalwand deutlich.
Die Rundblickoptik erzeugt keine intuitiv zu erfassende Abbildung, sondern bildet den Kegel ab,
in dem sich die Oberflache des Bohrkanals spiegelt. Erst nach der in Abschnitt 3.3 beschriebenen
Transformation der Pixel entsteht ein entzerrtes und nachvollziehbares Bild der Oberfliche.

In einem Bohrkanal erzeugen 0°-Endokope einen Tunnelblick. Damit wird eine richtungsabhin-
gige Abbildung erzeugt, die nur einen begrenzt tiefen Einblick in die Mastoidzellen gewihrt.
Wihrend die Riickwénde der Mastoidaushohlungen in Blickrichtung sichtbar sind, werden in die
Gegenrichtung lediglich die Kanten der Hohlrdume von der Endoskopkamera aufgezeichnet. Alle
weiteren Optiken blicken in verschiedenen Winkeln — auch orthogonal — auf die Bohrkanalwand.
Dabei ist ein tiefer Einblick in die Mastoidzellen moglich. Die Rundblickoptik ermoglicht von der
Bohrkanalwand nahezu orthogonale einfallende Strahlen vom gesamten Umfang abzubilden. Diese
Effekte sind in der Schnittbildansicht durch den Bohrkanal in Bild 2.6 verdeutlicht. Hier zeigt sich
besonders, welche Bereiche von den Endoskopen aufgezeichnet werden und welche abgeschattet
werden oder nicht sichtbar sind.

Die gewihlte Optik ist somit entscheidend fiir das Sichtfeld, die Perspektive auf und den Einblick
in die Mastoidzellen. Bei der Auswahl der Optik sollte vor allem auf die Anforderungen des
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Bild 2.5: Endoskope mit Sichtfeldern in einer Mastoidbohrung und runden Endoskopansichten. Die Sichtfel-
der in Rot zeigen den von den Endoskopen aufgenommen Ausschnitt der Mastoidbohrung. Blickrichtung
x Offnungswinkel: a) 0° x 60°. b) 90° x 70°. ¢) Rundblickoptik, ~ 90° x 360°.

Registrierungsverfahrens geachtet werden. Verzerrende oder von der Aufnahmerichtung abhéngige
Aufnahmetechniken sind deshalb zu vermeiden. Eine orthogonale Aufsicht auf die Bohrkanalober-
flache erzeugt eine ideale Ansicht.

2.3 Optische Eigenschaften von Endoskopoptiken

Neben den intrinsischen Parametern des optischen Systems sind weitere optische Parameter, wie der
Offnungswinkel und etwaige fertigungsbedingte Ungenauigkeiten, von zentraler Bedeutung. Diese
werden im Folgenden experimentell ermittelt. Dabei wird jeweils das gesamte optische System,
bestehend aus Stablinsenendoskop, Objektivkopf und CCD-Kamera, betrachtet. Einige Parameter
sind abhéngig von der Einstellung des Objektivkopfes. Bei den afokalen medizinischen 0°- und

Bild 2.6: Vergleich der Sichtfelder verschiedener Stablinsenoptiken im Bohrkanal mit Kavititen, basierend
auf [Fas16]. Blickrichtung x Offnungswinkel: a) 0° x 60°. b) 90° x 70°. ¢) Rundblickoptik, ~ 90° x 360°.
0° blickt somit geradeaus, wihrend 90° orthogonal zur Bohrkanaloberfldche blickt.
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70°-Endoskopoptiken entsteht erst durch den Objektivkopf eine fokussierte Abbildung. Der Fokus
der 90°-Optik lédsst sich sowohl grob am angesteckten Objektivkopf als auch fein am integrierten
Objektiv einstellen. Bei der 90°-Optik ist auch die rotatorische Position des Endoskopokulars im
Objektivkopf entscheidend, siehe Bild 2.4. Hier dndert sich die Horizontale im Bild bei Verdrehung
relativ zur Schaftachse bzw. Vorschubrichtung und damit relativ zur Kamera. Ebenso @ndert sich
die auf den Sensor auftreffende Beleuchtungsstirke mit unterschiedlichen Zoomstufen.

2.3.1 Blickfeld der 0°-Optik

Wichtig fiir die spétere Bestimmung der Abbildungsvorschrift des Endoskops im Bohrkanal und
die Erweiterung zu einer Rundblickoptik ist die Kenntnis des genauen Offnungswinkels der Optik.
Dieser wird vom Hersteller zu 54° angegeben und im Folgenden, experimentell nach Fast [Fas16],
iberpriift. Betrachtet wird das vollstindige System, mit aufgestecktem Objektiv und Kamera.

Eine Schablone mit einem Fadenkreuz auf der Musterebene als Ziel wird auf einer Platte befestigt.
Sie wird auf einer Linearachse auf einem optischen Tisch vor dem Endoskop montiert. Diese
wird anschlieend so verfahren, dass sich der Kreis der Schablone genau mit dem kreisformigen
Sichtfeld des Endoskops deckt. Der Autbau auf einem optischen Tisch stellt die orthogonale
Ausrichtung der optischen Achse zur Musterebene sicher. Es entsteht der Aufbau nach Bild 2.7.

Endoskopschaft

dtargot

gtarget A ’

Bild 2.7: Bestimmung des Offnungs-
winkels 6p- eines Endoskops mit 0°-
Blickrichtung.

opt. Achse

Musterebene

Die Position der Kreismitte sowie das distale Ende des Endoskopschafts werden mit dem Koor-
dinatenmessarm (KMA) GAGE (Faro Technologies Inc., Lake Mary, USA) zur Bestimmung der
Linge liarget vermessen. Der Durchmesser des Kreises dyarget 1St durch maBstabsgetreuen Druck
bekannt. Mit diarget = 30 mm und lipger = 25,7 mm ergibt sich der gesuchte Offnungswinkel zu

d arge
0> = 2 arctan (&> =60,5°, 0°< 6 < 90°. 2.1)
2€target

Dieser weicht mit 6,5° um 12 % von der Herstellerangabe ab. Ein Objekt mit der Ausdehnung
dtarget muss entsprechend mindestens im Abstand

d arge 6 °
Cinin = t; * cot (7") = 0,86 arget (2.2)



2.3 Optische Eigenschaften von Endoskopoptiken 21

positioniert werden, um vollstdndig abgebildet zu werden.

2.3.2 Blickfeld der 90°-Optik

Der Offnungswinkel der 90°-Optik wird analog zum Vorgehen aus Abschnitt 2.3.1 bestimmt. Er
betragt 70° und entspricht damit der Herstellerangabe; es gilt 89oc = 70°. Eine genaue Betrach-
tung der 90°-Optik zeigt eine Einschrinkung bei der Aufnahme in einer Sacklochbohrung, wie
einem Pilotbohrkanal. Das Optikzentrum befindet sich /.,y = 3,3 mm vor dem distalen Ende des
Endoskopschaftes, wie in Bild 2.8 a) vermessen. Mit dem Offnungswinkel von gy = 70° und
Bohrradius r4;, = 2 mm berechnet sich die sichtbare axiale Lange der Bohrung zu

9 o
lyis = 2rqn tan % = 2,8 mm. 2.3)
Die in Bild 2.8 b) gezeigt Lédnge /,,;s;s am Ende des Endoskops, die nicht abgebildet werden kann,
betrigt
gvis
Emiss = gend - 7 = 1,9 mm. (24)

Dieser Abschnitt kann in einer Sacklochbohrung nicht mit dem vorliegenden Endoskop abgebildet
werden und durch weitere Einschrinkungen, wie Bohrspéne in der Sacklochbohrung, auch lianger
ausfallen. Die Distanz /,,;;s muss zusitzlich von der endoskopierbaren Linge dgafe bZW. dsafe max
aus Abschnitt 1.3 subtrahiert werden. Problematisch ist dies, da gerade in diesem Bereich markante
Mastoidstrukturen als eindeutige Landmarken entlang der Trajektorie auftreten. Werden diese nicht
endoskopisch erfasst, so konnen sie auch nicht fiir die Registrierung verwendet werden und es
muss allein auf die weiter oben liegenden Landmarken vertraut werden.

b) Pilotbohrung
Schalftmitte! T
zgntrum {: ) 90° = Cois
gend S
: gmiss
l
Tdh

Bild 2.8: Blickfeld in axiale Richtung der 90°-Optik. a) Detailaufnahme vom distalen Ende. Das optische
Zentrum ist mit einem roten Kreis markiert. Die Lidnge zum Endoskopende wird mit dem bekannten
Durchmesser von 2,9 mm bestimmt. b) Seitliche Ansicht der Optik zur Berechnung der Fehlstrecke £p;gs.
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2.4 Bekannte Konzepte der Rundblick- und Panoramaendoskopie

Zahlreiche Konzepte, um Aufnahmen mit einem grofen Blickfeld zu erstellen, wurden bereits
sowohl als Erweiterungen von Endoskopen mit speziellen Optiken [AMO6] als auch in Form von
Spezialanfertigungen [OJ11; Spa05] entwickelt. Vielfiltige Patente zeugen von einer anhaltenden
Forschungsaktivitit in diesem Bereich [Béar+11; CL15; Hal+14]. Losungen reichen von Fischaugen-
optiken [AMO6; Bir+11] tiber Kamera-Arrays [CL15; FR0O8] bis hin zu vielen weiteren Ansétzen.
In diesem Zusammenhang ist ein Patent, welches 1978 von der Firma Richard Wolf GmbH (Knitt-
lingen, Deutschland) eingereicht wurde, von besonderem Interesse [Ric79]. Es behandelt eine
Panoramaoptik, welche aus einem Kegel besteht, der aus einem Glaszylinder herausgeschnitten ist.
An der Grenzfliche zwischen Glas und Luft ergibt sich eine totalreflektierende Kegeloberfliche,
die einfallende Lichtstrahlen jeweils radial ablenkt. Die Grof3e des optischen Systems sowie die
Fertigungstechniken sind jedoch nicht néher spezifiziert. Ebenso ist dem Autor kein auf diesem
Patent basierendes Endoskop bekannt, das im klinischen Einsatz ist.

Ou-Yang etal. haben bereits gezeigt, dass sich Kegelspiegel gut fiir die radiale Aufnahme tubu-
larer Strukturen eignen [OJ11]. Sie entwickelten ein Kapselendoskop mit dem Namen Radial
Imaging Capsule Endoscope (RICE), welches einen Kegelspiegel einsetzt. Dieser besitzt einen
Kegelwinkel von 90° und einen Radius von 3,35 mm. Radial einfallende Lichtstrahlen werden
so auf den CCD-Sensor in der Kapselmitte gelenkt. Als Entwicklung fiir gastroenterologische
Applikationen besitzt die Kapsel einen Aulendurchmesser von 10 mm. Ein Vorteil dieses Ansatzes
im Vergleich zu sphérischen und asphirischen Linsen ist der reduzierte Bildverarbeitungsaufwand
zur Erstellung unverzerrter Abbildungen. Nachteilig ist hingegen die gro3e Komplexitit bei der
Bildrekonstruktion, die durch die Rotation des Systems um alle drei Achsen entsteht, wihrend es
unkontrolliert durch den Patienten wandert. Versuche in lebenden Tieren zeigten, dass etablierte
Stitchingmethoden zu Fehlausrichtungen zwischen den einzelnen Bildern fiithren [Ou-+12]. Des
Weiteren erzeugte die integrierte LED-Beleuchtung Streulichter welche direkt in die Optik reflek-
tiert werden und dort zu Uberbelichtungen und z. T. fiir das Stitching unbrauchbare Bilddaten
fiihren. Die inhomogene Ausleuchtung durch diesen Aufbau wurde von Jeng et al. mittels Ray
Tracing adressiert [Jen+11]. Die Autoren kommen zu dem Schluss, dass eine Beschichtung der
AuBenhiille sowie eine leichte Verkippung des ringformigen LED-Arrays zu einer verbesserten
Bildqualitit fithren. Einsatzzweck des Kapselendoskops ist die farbechte Abbildung von schlauch-
formigen Kavititen wie dem Darm, um Arzte bei der Diagnose zu unterstiitzen. Es wurde nicht als
Teil eines intramodalen Registrierungsverfahrens entwickelt.

Die Dissertation von Kelp aus dem Jahre 2014 beschiftigt sich mit der motorischen Aktuierung
von Stablinsenendoskopen, wihrend das Instrument im Patienten verweilt [Kel14]. Dazu wurde
das kommerziell erhiltliche EndoCAMeleon der Firma Karl Storz (Tuttlingen, Deutschland)
so erweitert, dass Blickrichtung, Rotation um die Lingsachse sowie Zoom und Fokus motorisch
verstellt werden konnen. In der Standardausfiihrung ldsst sich bereits die Blickrichtung an der Spitze
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durch einen Bedienring manuell verstellen. Die Erweiterungen setzten vor allem elektromagnetische
Antriebe ein, um diesen Ring oder direkt die Komponenten zu verstellen.

In der Medizintechnik sind solche Erweiterungen von Optiken, die sowohl bereits im Einsatz als
auch medizinisch zugelassen sind, sinnvoll. Konventionelle Optiken sind Stablinsenendoskope, mit
der Hopkins-Optik als bekanntestem Vertreter. Nachfolgend wird eine solche 0°-Optik so erweitert,
dass kosteneffizient mit einer hohen Abbildungsgiite eine Panoramaabbildung in engen Bohrlochern
ermoglicht wird. Ein Kegelspiegel oder -prisma, positioniert vor dem distalen Ende des Endoskops,
bietet eine rein orthogonale Abbildung der Bohrkanalwand mit geringen Verzeichnungen. Die
einfache Geometrie des Kegels zum Ablenken von Lichtstrahlen von der Bohrkanalwand in die
Endoskopoptik reduziert die Produktionskosten und erstellt gleichzeitig eine einzeitige 360°-
Ansicht von einem kleinen axialen Abschnitt des Bohrlochs.

2.5 Aufbau einer miniaturisierten Rundblickoptik

Die intrinsischen Parameter eines konventionellen rigiden 0° Hopkins II Telescope (KARL STORZ
GmbH & Co. KG, Tuttlingen, Deutschland) wurden zunichst experimentell, basierend auf dem
etablierten Lochkameramodell, bestimmt. Um Licht am distalen Ende des Endoskops bereitzu-
stellen, beinhaltet ein solches Endoskop optische Fasern, die asymmetrisch um die Schaftachse
angeordnet sind, siehe Bild 2.9 a). Unter Verwendung eines SteREO Discovery.V8 Stereomi-
kroskops (Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutschland) wurde eine vergroBerte Aufnahme
des distalen Endoskopendes erstellt. In dieser konnte die Exzentrizitit der Stablinse relativ zur
Endoskop-Schaftachse bestimmt werden. Die Messung ergab eine Verschiebung von 0,08 mm, was
lediglich 5 % des Endoskopdurchmessers entspricht. Der Offnungswinkel der Optik von 60,5° ist
bereits aus Abschnitt 2.3.1 bekannt.

a) b) Endoskopschaft  Kegelspiegel

nEmay

PMMA-Gehiduse Schutzkappe

. "u(iﬁi"‘gﬁ

Bild 2.9: a) Detailansicht der leicht asymmetrisch angeordneten Linse im distalen Ende des Stablinsenendo-
skops. b) Zusammenbau der Rundblickoptik mit dem Endoskop. Der Kegelspiegel ist in ein PMMA-Gehiuse
eingefasst, das auf das distale Endoskopende aufgeschoben ist.

Ein mit Aluminium bedampfter Kegelspiegel (Edmund Optics GmbH, Karlsruhe, DE) mit einem
Durchmesser von 2 mm und einem Spitzenwinkel von 90° wird in einem Rohrchen aus Poly-
methylmethacrylat (PMMA, Acrylglas) vor dem Endoskop platziert. Nach Gleichung 2.2 muss
der Kegel mindestens im Abstand von 1,7 mm vor der Optik platziert werden. Das transparente
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Rohrchen umfasst sowohl den Endoskopschaft als auch den Kegelspiegel und ist durchlissig fiir
die einfallenden Lichtstrahlen. Mit einer Wandstédrke von 0,5 mm betrdgt der Durchmesser der
optischen Aufbaus am distale Endoskopende 3 mm. Das komplette Rundblicksystem mit dem
Kegelspiegel im PMMA-Gehiuse ist in Bild 2.9 b) gezeigt.

Der bereits in Bild 2.5 c) gezeigte Blick auf den Kegel erfordert ein Abrollen dieser kreisrunden
Aufnahmen, damit sie fiir den Anwender einfach visuell verstindlich sind und mit weiteren,
unverzerrten Bilddaten verglichen werden konnen. Dieses Abrollen und die weitere Verarbeitung
der Bilddaten, wie das Zusammenfiigen von Einzelbildern zu einem groen Gesamtbild, werden
im folgenden Kapitel 3 besprochen.

2.6 Zusammenfassung und Fazit

Stablinsenoptiken ermdglichen es durch ihre guten optischen Eigenschaften trotz geringem Durch-
messer hochaufgeldste Abbildungen in engen Bohrungen zu erstellen. Verschiedene Blickrich-
tungen am distalen Endoskopende erzeugen unterschiedliche Ansichten, die zu verschiedenen
Abbildungseftekten fiihren. Der Vergleich der Endoskoptypen zeigt die Vorteile der Rundblickop-
tik auf, da mit wenig Aufwand ein groBer Teil der Bohrkanalwand mit einer vorteilhaften Sicht
aufgezeichnet werden kann. Kommerzielle Optiken erlauben derzeitig nur Blickrichtungen nach
vorne und zur Seite. Die erwiinschte orthogonale 360°-Sicht auf die Bohrkanaloberflache wird
durch eine eigens entwickelte Rundblickoptik ermdglicht. In dieser ersten Entwicklungsstufe ist
keine interne Beleuchtung integriert, weshalb eine externe Ausleuchtung des Bohrlochs vonndten
ist. Wihrend es sich hierbei um einen ersten Prototyp handelt, sind 0°- und 90°-Optiken bereits
voll ausgereifte Produkte und damit sofort einsatzbereit. Die genauen Stirken und Schwichen der
einzelnen Endoskope hinsichtlich des Bearbeitungsaufwandes der Bilddaten, des Aufwandes bei
den Aufnahmen sowie der intraoperativen Verwendbarkeit der Bilddaten werden in den folgen-
den Kapiteln untersucht und diskutiert. Konzeptionell ist die Rundblickoptik fiir den geplanten
Anwendungsfall im Vorteil gegeniiber der 90°-Optik.
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3 Endoskopische Abbildung der Oberflache enger Bohrkanale

Dieses Kapitel behandelt alle wichtigen Methoden, die zu einer moglichst vollstandigen, unverzerr-
ten und geometrisch korrekten Abbildung von engen Bohrkanélen fithren. Hierzu werden zunichst
einzelne Aufnahmen betrachtet. Der Offnungswinkel der verwendeten, kommerziellen Endoskop-
optiken wurde bereits in Kapitel 2 ermittelt. Unter Anwendung des Lochkameramodells werden
Zusammenhinge von raumlichen Punkten zu der Abbildung auf dem Kamerachip hergeleitet. Dazu
werden zunichst die intrinsische Kameraparameter mit einer Kamerakalibrierung ermittelt. Im
Rahmen dieser Arbeit wurde die Kalibriermethode nach Zhang, enthalten in der MATLAB-Toolbox
von Jean-Yves Bouguet [Boul5], eingesetzt. Eine Erweiterung von Christian Wengert ersetzt das
klassische Schachbrettmuster durch ein Punktmuster [Wen+06]. Kreismittelpunkte sind in Bildern
genauer zu detektieren als sich kreuzende Schachbrettlinien, da deren Lage im Bild aus allen Krei-
spixeln gemittelt werden kann. Durch Interpolation der Bilddaten konnen Subpixelgenauigkeiten
bei der Detektion erzielt werden [Kob+14a].

Das weitere Vorgehen unterscheidet sich je nach eingesetzter Optik. Aufnahmen mit der 0°-Optik
werden zunéchst nach den in Abschnitt 3.1 beschriebenen Methoden in streifenférmige Darstel-
lungen iiberfiihrt. Zusammengefiigt werden diese dann nach Abschnitt 3.2, wobei die vorherige
Methode noch einmal spezialisiert wird. Es wird zusitzlich die radiale Anderung der Auflésung
entlang der abgebildeten Bohrkanaloberfliche beriicksichtigt. Nach Erlauterung der geometrischen
Zusammenhinge im Bohrkanal wird das geometrisch korrekte Abrollen unter Beriicksichtigung
dieser Zusammenhinge vorgestellt. Um Kanten beim Zusammenfiigen sequenziell aufgenommener,
abgerollter Einzelbilder zu vermeiden, wurde ein Verfahren entwickelt, welches zunichst die Pixel
aus allen Einzelbildern in ein gemeinsames Zielbild transformiert und dann erst — alle Pixel gemein-
sam — interpoliert. Anschlieend wird die optimale Groéfe der Region in Form eines Kreisrings
bestimmt, die aus dem Quellbild verwendet wird. Der folgende Abschnitt 3.3 stellt das Vorgehen
zum Abrollen und Zusammenfiigen von Endoskopaufnahmen vor, wenn eine Kegeloptik zum
Einsatz kommt. Schriagblickende Optiken hingegen ermdoglichen traditionelle Stitching-Verfahren,
mit dem Unterschied, dass die sehr kleine Distanz von Optik zu Oberfliche (der Arbeitsabstand)
die Anwendung etablierter Verfahren erheblich erschwert bzw. verhindert. In Abschnitt 3.4 ist das
Vorgehen fiir eine 90°-Optik beschrieben, wobei das Abrollen der Einzelbilder aufgrund des direk-
ten Blicks auf die Bohrkanaloberfliche entfillt. Ein spezielles Verfahren fiir das Zusammenfiigen
der Einzelaufnahmen in zwei Richtungen wird vorgestellt. Zudem wird eine durch die integrierte
Beleuchtung entstehende Vignettierung in den Bilddaten korrigiert.
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3.1 Abrollen kreisformiger Endoskopaufnahmen

Durch die Zylinderform der Stablinsen wird bei diesen Optiken ein kreisformiges Bild auf dem
Kamerachip erzeugt, wie es schematisch in Bild 3.1 dargestellt ist. Um nachfolgend einen Vergleich
mit 2D-CT-Bildern zu ermoglichen, miissen auch die Endoskopaufnahmen als rechteckige unver-
zerrte Bildausschnitte vorliegen. Ein vom Anwender gewihlter ringformiger Bereich soll daher zu
einer streifenférmigen Darstellung mit der Breite w, und der Hohe h, transformiert werden. Die
im Endoskopbild markierten Kreise mit verschiedenen Radien r, entsprechen den horizontalen
Linien mit gleicher Ldange im abgerollten Bildstreifen.

Bild 3.1 zeigt die Zusammenhénge zwischen den Koordinaten in Quell- (Index q) und Zielbild
(Index z). Der gewihlte Ring ist in Griin markiert und durch den dufleren Kreis in Orange sowie
den inneren Kreis in Blau begrenzt.

\/

2

Bild 3.1: Vorgehen zum Abrollen endoskopischer Bilder in streifenférmige Darstellungen und Berechnung
der Punktkoordinaten im Quellbild.

»
>

A

Wy,

Fiir einen Kreisring, begrenzt durch den dufleren Radius r, und inneren Radius 7;, lassen sich fiir
alle Punktkoordinaten (z,,,)" im Zielbild der zugehdrige Radius r, und Winkel ¢, des Kreises
im Quellbild bestimmen:

, )
Tq: z—z(’]"o—’)"i>+’]"i7 5;:1 :kOHSt.VyZ, (3‘1)
oo = 22 (3.2)
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wobei die Anderung von Radius im Quellbild zu y-Koordinate im Zielbild im untersuchten Be-
reich (ry,...,r,) hier als konstant angenommen wird. Das Abrollen einzelner Kreise des Endoskop-
bildes geschieht durch eine Transformation von Polar- in kartesische Koordinaten. Fiir Punkte im
Koordinatensystem des Kreismittelpunktes (z.,y.)T ergibt sich

T = T'q COS Pq, (3.3)

Yo = Tq SINQq. 3.4)

Eine Transformation von Koordinaten des Kreismittelpunktes (., y.)" in Koordinaten des Quell-
bildes (z4,yq)" erfolgt, mit der Lage des Kreismittelpunktes im Bild (¢, 4, ¢, )", durch

Tq = Cxq T Te, (3.5)
Ya = Cya = Ye- (3.6)

Fiir alle Polarkoordinaten (7, p,)" eines Punktes im Quellbild berechnen sich damit die kartesi-
schen Koordinaten (x4, y,)" zu

Tq = Cyq + Tq COS Pq, (3.7)

Yq = Cyq — TqSIM Qg (3.8)

Werden alle Punkte, die sich im Quellbild auf einem Kreis befinden, fortlaufend horizontal hin-
tereinander in das Zielbild geschrieben, so ergibt sich eine abgerollte Pixelreihe. Die horizontale
Lage der Punkte im Zielbild hingt dabei vom Winkel des Punktes auf dem Kreis z,(¢,) und die
vertikale Lage vom Radius des entsprechenden Kreises im Quellbild y,(r,) ab. Durch vertikales
Aneinanderreihen der transformierten Kreispunkte ergibt sich die streifenféormige Darstellung. Die
Funktionen z,(¢,) und y,(r,) hingen dabei von den jeweiligen Aufnahmeverfahren ab, wobei sich
8rq

0. fortlaufend @ndert, und werden deshalb in den entsprechenden Abschnitten behandelt.

3.2 Abrollen und Zusammenfiigen von (0°-Endoskopaufnahmen

Der physikalische Abstand, der auf einen Pixel abbildet wird, ist abhidngig vom radialen Abstand
zur Kreismitte im Bild. Dieses Verhiltnis in Pixel pro mm wird folgend physikalische Auflo-
sung genannt und beschreibt, durch wie viele Pixel eine physikalische Strecke im Raum des
abgebildeten Objektes dargestellt wird. Nicht zu verwechseln ist dies mit der Punktdichte, mit
der die Anzahl der Bildpunkte pro Fliche des Bildes beschrieben wird. Ausgehend von der
Bohrkanalmitte nimmt die physikalische Auflosung mit steigendem Radius 7 zu. An der dul3eren
Kante des abgebildeten Kreises konnen Ringe mit groBem Radius gewéhlt werden, welche eine
hohe Auflosung der Bohrkanaloberfliche bieten, wihrend zur Bildmitte hin diese Ringe immer
kleiner werden und somit auch die Auflésung der Ringe abnimmt. Aufgrund der abnehmenden
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Auflosung zur Bildmitte hin ist es vorteilhaft, diinne Ringe im &duB3eren Bereich des Endoskopbildes
zur Erstellung von Panoramabildern zu verwenden. Diese weisen zudem einen groBen Blickwinkel
relativ zur Bohrkanaloberfldche auf und kommen der gewiinschten orthogonalen Abbildung am
néchsten.

Fiir die folgenden Berechnungen sind drei Koordinaten- und Groéensysteme zu beachten, wie
in Bild 3.2 gezeigt. Es sind die Zusammenhinge zwischen den physikalischen Einheiten des
Bohrkanals, den Koordinaten des Endoskopbildes und die korrekt skalierten Koordinaten im
Zielbild abgebildet. Dreidimensionale Punkte in Bild 3.2 a) ergeben, auf den Kamerasensor in
Bild 3.2 b) projiziert, zweidimensionale Punkte (x4, y,)" bzw. (14, pq)". Durch Abrollen und
Aneinanderreihen von Kreisen ergeben sich die Punkte im Zielbild, wie in Bild 3.2 ¢) gezeigt.
Deren Position hingt von der physikalischen Distanz zwischen den abgebildeten Punkten ab
und damit von der physikalischen Auflosung. Wihrend die azimutale physikalische Auflosung
(entlang des Bohrkanalumfangs) konstant ist, andert sich die radiale durch die axiale Distanz
(parallel zur Endoskopachse) der abgebildeten Punkte zum Endoskop d.,,,,,. Fiir die Bestimmung der
vertikalen Koordinaten my . im Zielbild ist nur diese Distanz entscheidend. Unter Beachtung der
zugrundeliegenden physikalischen Abstinde ergeben sich die geometrisch korrekten Koordinaten
im Zielbild (my px, My px) " . Es handelt sich um absolute Pixelkoordinaten, die zwischen das
Pixelgitter fallen konnen.

b) Tapx  Cxpx

€y,px

My pxc Al © 000 ,

El’ldOSkOp AAAAAAAAAAAAAAAAAA

Bild 3.2: Zusammenhinge und GroBensysteme zwischen a) der Bohrkanaloberfliche im R3, b) 2D-
Aufnahmen und c) absoluten Pixelkoordinaten im 2D-Zielbild. Bei der endoskopischen Aufnahme werden
die raumlichen, physikalischen Punkte auf eine zweidimensionale Fliche abgebildet und verlieren dabei
ihre Tiefeninformation. Physikalische Koordinaten sind mit dem Index mm und Bildpunkte mit px gekenn-
zeichnet. Geometrisch korrekt skalierte Punkte im Zielbild sind mit (1 px, 7y px) T bezeichnet.

Bild 3.3 zeigt den Tunnelblick in den Bohrkanal in einem Knochenphantom. Einblendungen
markieren den duBersten sichtbaren Kreis mit dem Radius 7y,,x px, den duBeren gewidhlten Kreis
mit 7, . sowie den inneren gewéhlten Kreis mit r; . Zusitzlich zeigen zwei Kreuze die Bildmitte
sowie Kreismitte. Diese konnen sich unterscheiden, weil der kreisrunde Endoskopausschnitt nicht
in jedem Fall in der Bildmitte liegt.
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7nmax,px
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— Ti7px

4+ Kreismitte
Bildmitte
Bild 3.3: Endoskopbild einer Bohr-

kanaloberfliche im Knochenersatz-
material. Die Kreise bestimmen die
ringférmige Flidche, die abgerollt
und fiir das Stitching verwendet
wird.

3.2.1 Abbildungseigenschaften eines 0°-Endoskops im Bohrkanal

Aus bekannten und experimentell ermittelten Parametern lassen sich die geometrischen Zusam-
menhinge einer Endoskopoptik in einem Bohrkanal mit bekannter Geometrie berechnen. Diese
GroBen bestimmen die Abbildung des Bohrkanals im Endoskopbild und finden deshalb im wei-
teren Verlauf, beim Stitching, Anwendung. Bild 3.4 zeigt diese geometrischen Zusammenhinge,
wobei die Abbildungseigenschaften der Endoskopoptik durch das Lochkameramodell [HHC96;
HZ04] approximiert werden. Die Kreismitte des Endoskopbildes ist dabei in der Bohrkanalmitte
angenommen, sodass sich Bohrachse und optische Achse iiberdecken. Fehler, die durch Versatz
oder Verkippung dieser Achsen hervorgerufen werden, werden in dieser Arbeit nicht betrachtet.
Abstinde von der Optik aus, in den Bohrkanal hinein, sind mit d markiert. Lichtstrahlen verlaufen
vom Bohrkanal aus durch das optische Zentrum der Kamera und werden so auf die Bildebene
projiziert. Ein Kreis auf dem Bohrkanal im 3D-Raum ergibt einen Kreis in der 2D-Bildebene,
ein 3D-Ring einen 2D-Kreisring (siehe auch Bild 3.2). Die Abstinde zur optischen Achse r be-
schreiben hier die Radien der Kreise im 2D-Bild. Der Winkel 8y- beschreibt den in Abschnitt 2.3.1
experimentell bestimmten Offnungswinkel der Endoskopoptik und .., zeigt die Linge, die ein im
Endoskopbild gewdhlter Kreisring auf dem Bohrkanal hat (siehe auch Bild 3.2). Die Bildweite b
einer Lochkamera ist aus einer Kalibrierung nicht zu bestimmen, da die Brennweite f ~ b und
die inverse Pixelgrofe nicht unabhingig voneinander ermittelt werden konnen [HZ04]. Der Zoom
ist eine zusitzliche Grofe, die im Standard-Lochkameramodell nicht enthalten ist, sich aber auf
die Skalierung im Bild auswirkt. Als Ersatz fiir diese Groen wird daher z,,, berechnet, was der
Brennweite im Lochkameramodell entspricht. Es wird geometrisch aus dem Radius des maximal
sichtbaren Kreises im Kamerabild 7y,ax px und 6y berechnet:

Zpx = T'max, px (3.9

— -
tan 9

Mit diesem bekannten Verhéltnis lassen sich mit dem Strahlensatz und dem bekannten Bohrkanal-
radius 74, mm alle weiteren Punkte auf der Bohrkanaloberfldache in das Endoskopbild projizieren
und umgekehrt. Dabei geniigt fiir weitere Berechnungen der axialen Distanz zwischen Endoskop
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Bild 3.4: Geometrische Zusammenhinge eines Endoskops im Bohrkanal unter Annahme des Lochkamera-
modells.

und Punkt auf der Bohrkanaloberfldche d,,,, die Kenntnis vom Radius des jeweiligen Punktes im
Endoskopbild r,, (vergl. Bild 3.3, 3.4):

Tdh,mm Tpx v
dhom _ Tpx T 3.10
T = = tan (3.10)
& dyy = 2y . (3.11)
Tpx

Diese Distanz entspricht der Tiefeninformation, die bei der Projektion des Punktes auf die Sen-
sorflidche verloren geht. Die weiteren Koordinaten dieser Punkte P, sind durch die Pixellage der
Punkte im Kamerabild bekannt, wie in Abschnitt 3.1 beschrieben.
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3.2.2 Abrollen von Kreisringen aus 0°-Endoskopaufnahmen

Die Bohrkanalbilder aus 0°-Endoskopaufnahmen werden unter Beriicksichtigung der geometrisch
korrekten Koordinaten aus Bild 3.2 erstellt. Bei der Berechnung von Pixelkoordinaten im abge-
rollten Zielbild, den absoluten Pixelpositionen, gilt es zwei Richtungen beziiglich der Anderung
der physikalischen Auflosung zu beachten: radial sowie axial. Radial bildet jeder Kreis mit ver-
schiedenen Radien 7, im Kamerabild immer denselben physikalischen Radius des Bohrkanals
Tdh,mm = Konst. ab. Somit verédndert sich der Quotient aus Pixel pro mm (die radiale Auflésung)
fortlaufend mit dem Kreisradius im Endoskopbild und muss auf einen Wert fixiert werden, der den
Malstab im Zielbild definiert.

Fiir die folgenden Berechnungen wird deshalb zunichst die gewiinschte ZielbildgroBe gewihlt.
Diese kann der Anzahl der Pixel auf dem inneren gewéhlten Kreis als minimale Auflésung oder
auch direkt der GroBe des Zielbildes aus den CT-Daten entsprechen. Da die Bildbreite genau dem
Bohrkanalumfang entspricht, kann durch Wahl des Referenz-Radius 7,¢ ,x die Breite des Zielbildes
W, px, gerundet auf ganze Pixel, festgelegt werden:

Wy px = [27rrref,px] . (312)
Mit dieser folgt die radiale physikalische Auflésung der Bildpixel zu

Z,pxX 2 re X .
L. S X p— (3.13)

271—fr’dh,mm 2’ﬂ—fr’dh,mm

R,.q legt somit den BildmaBstab und damit die relative Skalierung zum CT-Bild fest. Die Position
der Quellpunkte auf der z-Achse im Zielbild m ;,, wird dann in regelméBigen Winkelschritten s,
mit der Anzahl w, verteilt:

©q 2m 1

My px = , mit Sy = —— = .
Sang Wz, px Tref,px

(3.14)

Es handelt sich bei (1 px, My px) " um Koordinaten im Zielbild, welche die Einheit Pixel besitzen,
jedoch nicht ganzzahlig sein miissen. Die Winkelschritte ergeben sich aus der Bildbreite und
beriicksichtigen somit die physikalische Auflosung. Der Winkel eines Punktes P, auf einem Kreis
im Quellbild ergibt sich aus den kartesischen Koordinaten im Quellbild mit Gleichungen 3.5 und
3.6:

C —
¢y = arctan Yo _ arctan Lyq, (3.15)
Le Tq — Cxq

womit sich die xz-Koordinate im Zielbild zu

Cyaq — Y
My px = Tref,px arctan 41— (3.16)
Tq — Cxq
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ergibt. Im Gegensatz zu den z-Koordinaten berechnen sich die Positionen der Quellpunkte auf der
y-Achse im Zielbild m, ,« aus der Distanz zur Endoskopoptik d,,,, die der abzubildende Punkt
auf der Bohrkanaloberfliche besitzt. Der aus Abschnitt 2.3.1 bekannte Offnungswinkel und die
Zusammenhinge aus Abschnitt 3.2.1 dienen hier zur Berechnung der jeweiligen Distanz. Fiir eine
verzerrungsfreie Abbildung muss die radiale physikalische Auflésung der axialen entsprechen:

Rrad - Rax = R. (317)

Es gilt der Zusammenhang zwischen physikalischer Distanz im Raum Ad,,,,, und vertikaler Distanz

im Zielbild Amy
Amy px = RA . (3.18)

Die Position der Quellpunkte auf der y-Achse im Zielbild m, ;. ergibt sich demzufolge aus der
mit R skalierten Distanz d,,,, durch Einsetzen von Gleichung 3.11 in 3.18:

My = Rz, (3.19)
T'px
Bild 3.5 a) zeigt schematisch die Verteilung der Punktkoordinaten im Zielbild fiir alle Pixel in
einem gewdihlten Ring aus dem Quellbild. Durch die regelméBigen Winkelschritte ergibt sich eine
gleichmiéBige Verteilung in x-Richtung gemil der konstanten Skalierung R4, die sich wiederum
aus der gewihlten Zielbildbreite w, ergibt. Bild 3.5 b) zeigt das Uberlagern mehrerer Einzelbilder,
das im folgenden Abschnitt behandelt wird.
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Bild 3.5: Verteilung der Pixel eines ringférmigen Bildausschnittes im abgerollten, streifenformigen Zielbild.
a) Abgerolltes Einzelbild, mit abnehmender Dichte der Punkte in vertikale Richtung. b) Abgerollte Streifen
aus fortlaufenden Einzelbildern. Die vertikal abnehmende Dichte wird durch Uberlappung kompensiert.

3.2.3 Vorschubbasiertes Zusammenfiigen von 0°-Endoskopaufnahmen

Wird ein 0°-Endoskop mit konstanter Vorschubgeschwindigkeit v in axiale Richtung in einen
Bohrkanal gefahren, wihrend ein Video mit der Bildrate f, aufgezeichnet wird, so zeigt sich im
Video eine fortlaufende Aufnahme der Bohrkanalinnenseite. Nach dem Abrollen einzelner Ringe
aus den Einzelbildern des Videos, wie in Abschnitt 3.2.2 beschrieben, lassen sich diese Bildstreifen
aneinanderfiigen. Hierbei entsteht eine ,,harte Kante* am Ubergang zweier Bildstreifen. Eine
bekannte Losung fiir dieses Problem ist das Uberblenden iiberlappender Bildbereiche. In diesem
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Abschnitt wird ein neues Verfahren beschrieben, welches diese Problematik umgeht. Dieses ist in
der Lage, alle Bildinformationen zu verwenden, sodass auch mehrere Bilder denselben Bereich
iberlappen diirfen. Davon ausgehend, dass sich wihrend des Endoskopvorschubs der Blickwinkel
auf ein und dieselbe Struktur dndert, mittelt dieses Verfahren die Ansicht und stellt einen mittleren
Blickwinkel dar.

Durch Erweiterung der geometrischen Zusammenhinge aus Abschnitt 3.2.1 um die bekannte
Bewegung des Endoskops zwischen zwei Einzelbildern kann ein bildiibergreifender geometrischer
Zusammenhang der Pixel aus verschiedenen Einzelbildern, relativ zur Endoskoplage im ersten
Bild, berechnet werden. Bild 3.6 zeigt die geometrischen Zusammenhinge aus Bild 3.4 mit
verschiedenen Endoskoplagen. Bei der Fahrt in einen Bohrkanal bewegt sich das Endoskop nur
axial. Leichte Verkippungen und Verdrehungen werden vernachldssigt. Die Lagen des Endoskops
zu verschiedenen Zeitpunkten sind durch verschiedene Farben gekennzeichnet.

do 1
d
°2dy3 diy dip dis

Bild 3.6: Geometrische Zusammenhénge bei Fahrt eines Endoskops in einen Bohrkanal. Erweiterung
zu Bild 3.4. Die Kreisradien bestimmen die ringférmigen Fldchen, die abgerollt und fiir das Stitching
verwendet werden. Unterschiedliche Farben zeigen die Positionen zu unterschiedlichen Vorschubpunkten.

Die zuvor in Abschnitt 3.2.2 entwickelten Methoden zum Abrollen einzelner Bilder finden hier An-
wendung. Prinzipiell konnen fiir jedes Einzelbild die Koordinaten der Punkte wie zuvor berechnet
werden. Die Koordinaten in z-Richtung m giop px (siche Bild 3.5 b)) dndern sich dabei nicht und
berechnen sich weiterhin nach Gleichung 3.14:

¥Pq

Mk, glob,px — Mxpx = .
Sang

(3.20)
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In y-Richtung hingegen ergibt sich fiir fortlaufende Einzelbilder je ein Offset Ad, ; in den globalen
Koordinaten des Zielbildes:

j—1

Adges»j = ZAd“ j = {17-~-7nframes} . (3.21)

=1

Dieser Offset Adges ; nimmt zwischen zwei Bildern mit dem Verfahrweg Ad zu. Der Verfahrweg
im Bohrkanal, angegeben in Millimetern, muss durch Projektion in das Endoskopbild in eine
dquivalente Distanz in Pixel umgewandelt werden. Ausgedriickt als Koordinate wird der Offset fiir
jedes Einzelbild berechnet:

v . .
My offset,j,px — RAdges,j = R?fs (] - 1) 5 J = {L---;nframes} 5 (322)

wobei der Faktor R zur Umrechnung von Millimetern zu Pixeln herangezogen wird (vgl. Glei-
chung 3.18). Der Offset my ot j px 15t abhidngig von der Vorschubgeschwindigkeit des Endoskops
v sowie der Aufnahmefrequenz der Kamera f, wihrend der Insertion des Endoskops. Wird nicht
jedes Bild verwendet, so ist die dimensionslose Abtastrate der Bilder f; grofler als eins. Bild 3.5 b)
zeigt diesen Offset sowie die Punktverteilung im globalen Zielbild, wobei die abgerollten Bildstrei-
fen von drei aufeinanderfolgenden Einzelbildern dargestellt sind. Alle Punktkoordinaten werden
relativ zum Ursprung vom ersten Einzelbild im Zielbild berechnet. Die erste Bildinformation in
vertikaler Richtung steht demnach bei dem Bildpunkt mit der kleinsten y-Koordinate 12y min px ZUr
Verfiigung. Von allen lokal berechneten Punktkoordinaten m ; . wird die minimale Koordinate
subtrahiert und zu allen lokalen Punkten der Offset des jeweiligen Bildstreifens addiert:

My glob,px = Mly,jpx — My min,px T My offset,j,px (3.23)
. Tdh,mm
mit My = My px = Rsz—r , (3.24)
px

da sich die lokalen Punktkoordinaten zwischen den Bildern nicht verindern. Im Bild 3.5 b) ist
zu erkennen, dass die Pixel der fortlaufenden Streifen die Liicken in vertikale Richtung fiillen.
Die nach oben hin abnehmende Dichte wird dadurch kompensiert, dass der untere, dichtere Teil
des nichsten Bildes hier iiberlagert. Es entsteht eine insgesamt dichtere Verteilung in y-Richtung.
Der Uberlappungsgrad kann durch die Wahl der ringférmigen Region gesteuert werden. Je groBer
die Uberlappung durch einen groBeren Ring gewihlt wird, desto mehr Bildinformationen aus den
Einzelbildern werden fiir das Gesamtbild verwendet. Durch den sich verdndernden Blickwinkel auf
die Bohrkanaloberflidche verindern sich die Bildinformationen derselben Oberflachenregion in den
einzelnen Bildern leicht. Uberlappen sich die Ausschnitte mehrfach, so werden die interpolierten
Bilddaten daher zunehmend ungenau und verschliffene Kanten sowie Doppel- oder Geisterbilder
konnen entstehen. Der Blickwinkel wird groBer, je weiter der gewéhlte Ausschnitt aus der Bildmitte
wandert. Eine groBBere Ringregion enthilt damit einen groBeren Blickwinkel auf die Bohrkanalober-
flache. Da eine orthogonale Sicht von 90° optimal ist, sollte der Blickwinkel moglichst grof3 sein.
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Diinne, am dufleren Kreisrand liegende Ringe werden demnach bevorzugt. Die Berechnung der
minimalen Region, welche genau keine Uberlappung erzeugt, wird in Abschnitt 3.2.4 erliutert.

Zusammengefasst ergibt sich der folgende Ablauf zur Berechnung eines global interpolierten
Bildes:
* Festlegen der Breite des Zielbildes w,.
* Auswihlen der ringformigen Region im Endoskopbild durch r; und r, (oder teilautomatisiert
berechnen, siche Abschnitt 3.2.4).
* Verschiebung der Kreismitte in den Ursprung.
* Bestimmung der verschobenen x- und y-Koordinaten aller Punkte im gewihlten Ring des
Quellbildes (x4, yq) "
* Berechnung der z-Koordinaten my ., im Zielbild aus dem Winkel ¢, jedes Punktes.
* Berechnung der y-Koordinaten m, ,, durch Projektion der Punkte auf die Bohrkanaloberfléche
und Bestimmung des axialen Abstandes zur Endoskopoptik d,,.
* Bestimmung der globalen Positionen durch Berechnung von Minimum 1y, iy px und Off-
set My offset,j,px-
« Interpolation an den Positionen aller Pixel (1 glob px;My globpx) - im Zielbild.

Durch Interpolation der berechneten Punktkoordinaten im Zielbild auf ein regelméBiges Gitter aus
Pixeln wird ein Komplettbild der Bohrkanaloberfliche berechnet. Es ergibt sich eine Verteilung
der Punkte wie in Bild 3.7. Die roten Kreuze zeigen die berechneten Koordinaten der Punkte im
Zielbild, die blauen Punkte das Interpolationsgitter. An den Stellen aller blauen Punkte wird je ein
Pixel aus den benachbarten Punkten interpoliert und in das Zielbild geschrieben. Das gezeigte Bild
stellt einen kleinen Ausschnitt an der unteren linken Bildecke dar.
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My glob,px 1 PX berechnet wird.
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3.2.4 Minimale Kreisringbreite

Aus der gewihlten kreisformigen Aullenbegrenzung im Endoskopbild kann mit weiteren bekannten
Parametern von Endoskop und Bohrung sowie der Vorschubgeschwindigkeit wihrend der Auf-
nahme eine zum Stitchen erforderliche Mindest-Ringbreite berechnet werden. Die in Bild 3.8
gezeigte minimale Ringbreite A, entspricht genau dem Verfahrweg des Endoskops zwischen
zwei Videoframes Ad, abgebildet auf dem Kamerasensor. Sie ermdglicht ein iiberlappungsfreies
Stitchen, bei dem alle abgerollten Bilder mit geringem Aufwand direkt vertikal aneinandergereiht
werden konnen. Auch dient sie als Untergrenze, die fiir ein liickenfreies Zusammenfiigen von
sequenziellen Aufnahmen notwendig ist. Mit bekanntem Radius des duf3eren Kreises r,, ,x, der vom
Anwender interaktiv gewahlt wird, folgt ein optimaler Radius des inneren Kreises 7 ,x(h = hopt ).
Wie bereits aus der Einleitung von Abschnitt 3.2 bekannt, wird die Auflosung im Zielbild hoher, je
groBer der dullere Kreis gewihlt wird. Bei einer Videoaufnahme wihrend der Insertion bestimmen
erneut v und f, den Parameter h,p:. Unter der Verwendung jedes Frames im Video ergibt sich /oy

zu
(%

oo fur =1 (3.25)

hopt = Ad = Efs =

— hopt)

Endoskop

Bild 3.8: Bestimmung der minimalen Kreisringbreite hp¢. Die Kreisringbreite zwischen 7, px und 75 ;x
entspricht dabei genau dem Verfahrweg zwischen zwei Videoframes Ad.

Da die Brennweite f, wie bereits erwéhnt, nicht einzeln bestimmt werden kann, wird sie aus dem
zuvor bestimmten Offnungswinkel 6. und der isotropen PixelgroBe s, des Kamerasensors (aus
Herstellerangaben) berechnet:

T'max,px
= [maxpx 3.26
o = (326
fmm = fpxsx = ,rmaX,pXS (3.27)

Ope 7%
tan 5



3.2 Abrollen und Zusammenfiigen von 0°-Endoskopaufnahmen 37

Der Abstand zwischen dem duflersten, sichtbaren Radius im Endoskopbild 7, 1y, und dem Abstand
do mm, in dem dieser Strahl durch das optische Zentrum projiziert auf die Bohrkanalwand trifft,
héngt von f,m sowie dem Bohrkanaldurchmesser r4n mm ab (vgl. Bild 3.4 mit z = f):

To,mm
’ = tany,, (3.28)
fmm
gh’mm — tan -, (3.29)
To,mm Tdh,mm
— = — 3.30
frnm do,mm ( )
~ do,mm = fmm Tdh,mm . (331)
To,mm

Mit hp, folgt der ideale Abstand d; . in dem der projizierte Strahl des idealen inneren Radius im
Endoskopbild 7; 1y, auf die Bohrkanalwand trifft zu

di,mm - do,mm = hopt,mm (332)
< di,mm = do,mm + hopt,mm- (333)

Aus 3.31 und 3.33 sowie 3.25 folgt

Tabm Y e =1 (3.34)

di,mm - fmm
To,mm fr

Im Endoskopbild ergibt sich 7; i, analog zu Gleichung 3.30, zu

i mm Tdh,mm
: = : 3.35
fmm di,mm ( )
r mm
S Tim = fram 2 (3.36)
di,mm
Aus 3.34 und 3.36 folgt
Tdh,mm
Timm = fmm T ;nm y (3.37)
fmm :o}j;nm _'_ E
Tdh,mm
S Timm = T (3.38)
Tojnm | famJr
1
< Timm = 1 y (339)
To,mm fmmfrrdh,mm

Die Lingen in metrischen Koordinaten und Pixelkoordinaten im Bild sind iiber s, verkniipft:

Tomm = To,pxSx, (340)

1
Tipx = Timm - (341)
S

X
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Aus 3.39 und 3.40 folgt

1
o — — . (3.42)
To,pxSx fmmfrrdh,mm
Aus 3.41 und 3.42 folgt
1
S—— (3.43)
To,pxSx fmmfrrdh,mm
1
A — (3.44)
To,px fmmfrrdh,mm
1 vs -
=" ’]"17 x — —|— x . (3'45)
P <To,px fmmfrrdh,mm)

Damit ist der Radius des inneren Kreises fiir den Fall 4 = h,,; im Kamerabild in Pixelkoordina-
ten 7 px(h = hopt) bekannt.
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3.3 Abrollen und Zusammenfigen von Endoskopaufnahmen mit Kegeloptik

Das Abrollen der Aufnahmen mit einem Kegelspiegel verlduft dhnlich zu denen mit einer 0°-Optik
in Abschnitt 3.2, wobei hier Mittelpunkt (¢, 4, ¢yq)" Und Tmax px, je nach Lage des Kegels im
Bild, gewihlt werden. Das Vorgehen basiert auf [Fas16]. Auch hier werden die Bildpunkte entlang
des Umfangs in dquidistanten Winkelschritten verteilt. Die Bildbreite w, ,x ergibt sich analog zu
Gleichung 3.12 und dementsprechend die z-Koordinate m ;. nach Gleichung 3.16.

Durch den Einsatz des Kegelspiegels ergeben sich in axialer und radialer Richtung unterschiedliche
Aufldsungen der Abbildung. Die vom Kegel abgebildete Linge auf der Bohrkanalwand hy ym
entspricht dem Radius des Kegels im Bild 7y ... Es folgt die physikalische Aufldsung

Ry = kpx (3.46)
hk,mm
Mit einem Spitzenwinkel des Kegels von aj = 90° folgt /iy mm = 7'k mm und damit
Ry = px _ Thowx (3.47)

- )
hk,mm T'k,mm

wie in Bild 3.9 gezeigt. Ry stellt die axiale Auflosung dar, die sich durch die Groe des Kegels im
Endoskopbild ergibt. Dabei werden orthogonale Strahlverldufe von der Bohrkanalwand und ein par-
alleler Einfall in die Endoskopoptik angenommen. Die Anndherung durch das Lochkameramodell
wird hier vernachléssigt und die Abbildung durch einen telezentrischen Strahlengang angenéhert.

Bild 3.9: Kegelspiegel im Bohrka-
nal. Ablenkung der Lichtstrahlen
und Lingenverhiltnisse. Der Spit-

Tk zenwinkel oy betrdgt 90°. Die En-

doskopoptik leitet die einfallenden

Strahlen weiter an den Bildsensor

und erzeugt dort die entsprechen-

den GroBen in Pixeln.

Mit steigendem Radius nimmt auch hier die physikalische Auflésung zu, da eine zunehmende
Zahl von Pixeln im Bild den immer gleichen Bohrkanalumfang 2774y, mm abbilden. Es wird erneut
ein 2D-Kreisradius im Bild 7, ,x als Referenz gewihlt, wodurch sich die radiale physikalische
Auflosung ergibt:

Ty x !
Rowq = —PX ~ Konst. (3.48)
T'dh,mm
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Zwischen diesen beiden physikalischen Auflosungen ergibt sich das dimensionslose Verhiltnis

Tref px
o Rrad _ Tdh,mm __ Tref px Tk,mm (3 49)

- )

Tk, -
Rk P Tdh,mm Tk,px

Tk,mm

das zum Angleichen der Auflosung in z- und y-Richtung eingesetzt werden kann. Mit diesem
berechnet sich die y-Koordinate der Punkte im Zielbild zu

Trofpx Tomm (3.50)

Die vorliegende physikalische Auflosung im aufgenommenen Kamerabild ist Ry. Dahingegen ist
R,.q die gewihlte physikalische Auflosung im Zielbild, mit der der ausgelesene Radius skaliert
wird.

Die abgerollten Einzelbilder werden nahtlos aneinandergereiht. Dafiir wird die Anzahl der Zwi-
schenframes bestimmt, die redundante Bildinformationen beinhalten. Erst das nidchste Einzelbild
mit neuen Bildinformationen wird an das vorherige angehingt. Dazu wird zunichst die Lange /.,
bestimmt, die im gewihlten Kreisring auf dem Kegel zwischen 7, , und 7; ,x je Aufnahme abgebil-
det wird. Durch den 90°-Spitzenwinkel des Kegels gleichen sich die Strecken auf Kegelgrundfldche
und Bohrkanalwand (A, = 7k mm), siche Bild 3.9. Mit dem bekannten Kegelradius in mm und px
kann so die Lédnge h,,,, berechnet werden:

1 Tk.mm
hmm = (To,px - ri,pX)R_k = (To,px - Ti,px) :1; . (351)
7pX

Die Strecke h,,,, wird bei einer Vorschubgeschwindigkeit v in der Zeit ¢}, aufgezeichnet:
ty, = ——. (3.52)
Der Wandbereich der Linge h,,,, ist demnach, gerundet, in
hmm
ny = [fitn] = frT (3.53)

Einzelbildern enthalten. Fiir das Stitching wird jedes ny,-te Bild verwendet, bzw. es werden jeweils
ny, — 1 Einzelbilder verworfen.
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3.4 Zusammenfligen von 90°-Endoskopaufnahmen

Die 90°-Optik bietet ein hochaufgeldstes Bild und, bei Verwendung eines mittigen Ausschnitts,
einen orthogonalen Winkel zur Bohrkanalwand. Das Sichtfeld, welches im Vergleich zur Kegeloptik
in Umfangsrichtung begrenzt ist, wurde in Abschnitt 2.3.2 bestimmt. Wegen dieser Einschriankung
muss eine 360°-Aufnahme aus mehreren Aufnahmen mit Rotation um die Schaftachse zusammen-

gesetzt werden.

Der Bohrkanal wird fiir jeden Winkelschritt axial auf der vollen Bohrkanallinge aufgenommen.
Zwischen jeder axialen Aufnahmereihe wird das Endoskop rotiert, um eine vollstindige Aufnahme
der Bohrkanaloberfldche zu erreichen. Das in Bild 3.10 gezeigte Stitching geschieht ebenso zu-
nichst axial, dann azimutal. Hierfiir wird ein gleichmifBiger, bekannter Vorschub vorausgesetzt.
Uber den bekannten C)ffnungswinkel der Optik gy, den Bohrkanalradius 74 mm sowie die Kreis-
groBle im Endoskopbild 7pax px 1dsst sich die Skalierung im Bild bestimmen. Daraus kann mit
dem bekannten Endoskopvorschub der Versatz zwischen zwei Bildern in Pixeln berechnet werden.
Vor dem Stitching wird eine rechteckige Region (Region of Interest, ROI) aus dem mdoglichst
unverzerrten Bereich der Bildmitte entnommen. Diese verlduft nahezu iiber die gesamte Breite

thror
) Lineares Blending
Uberlappung Linker bzw.
yoberer Bildrand
2. Axiales !
WROI Stitchen

ROI an Kreiskante 1 ol &
Rechter bzw.
e yunterer Bildrand
£ 1
ROI mit 5 % Abstand 3 Azimutales
Stitchen
I - - 0
Uber]appung/ Wstitch end-ol end$

Bild 3.10: Stitching von 90°-Endoskopaufnahmen. Rechteckige Streifen werden ausgeschnitten und zunéchst
vertikal zusammengefiigt. AnschlieBend werden die entstehenden Streifen horizontal zusammengefiigt. Bei
Uberlappungen kommt jeweils das lineare Blending zum Einsatz. Die Hohe bzw. Breite der iiberlappenden
Region ist mit ol bezeichnet, das Bildende mit end.

und ist in der Hohe beschridnkt, um nur Blickrichtungen nahe 90° zu verwenden. An den Réndern
wird ein Abstand von 5 % der Bildbreite eingehalten, damit die ROI nicht den Bildrand iiberragt.
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So extrahierte Streifen mit der Breite wgo; und Hohe Aror werden zunéchst zur vollen Bildhdhe
Rgtiten zusammengefiigt. Der Uberlappungsbereich dieser Bildstreifen wird mit linear verlaufender
Transparenz iiberlagert. Die linearen Funktionen sind dabei so ausgelegt, dass genau in der Mitte
der Uberlappung 50 % von jedem der Bilder verwendet wird. Der Vorgang wird fiir jeden Win-
kelschritt wiederholt, sodass je ein Bildstreifen mit der Hohe /g0, und der Breite wror entsteht.
AnschlieBend werden diese Streifen unter erneutem Einsatz von linearem Blending horizontal
zusammengefiigt. Es entsteht ein Bild mit der Hohe hgy;, und der Breite wggigen .

Die aufgenommenen Bilder zeigen eine Vignettierung durch die integrierte Lichtquelle. Diese
befindet sich distal vor der Kamera, und damit im unteren Teil des Bildes. Von dort aus nimmt die
Ausleuchtung zu den Rindern hin ab. Weil die Lichtquelle etwas nach links versetzt ist, ist die
Abnahme der Helligkeit zum rechten Rand hin stérker. In der ROI ist vor allem die horizontale
Helligkeitsdnderung interessant, weil die Region nicht sehr hoch, aber breit ist. Zur Korrektur
dieser Inhomogenitit wird das Vorgehen in Bild 3.11 angewandt. Aus allen Ausschnitten einer
Bildspalte (1) wird ein Durchschnittsbild berechnet und mit einem GauB3-Filter geglittet (2). Das
Durchschnittsbild zeigt die gemeinsame Inhomogenitit bei der Bohrkanalausleuchtung, die in
jedem Bild vorhanden ist. AnschlieBend wird das Bild vertikal gemittelt, sodass ein einzelner
horizontaler Bildstreifen entsteht (3). Aus diesem wird wiederum ein Bild zusammengesetzt,
das die Hohe des gestitchten Bildes besitzt (4). Nach einer Invertierung der Farben (5) werden
beide Bilder, Originalbild und Ausgleichsbild, mit der jeweils halben Intensitit iiberlagert (6).
Hierdurch werden die inhomogenen Helligkeitsverteilungen im Bild korrigiert. AbschlieBend wird
der Kontrast im Bild durch eine Histogrammspreizung optimiert (7).

(4) Vertikales
(1) ROI Repli?ren (6) Summation gzl)pla(scglllltrllrgst—
hROllm m
5 m
\/ = E g
(2) Durchschnittsbild & O a

Gauss-Filterung

\/

wrot (5) Farb-

(3) Vertikale Mittelung | invertierung

Bild 3.11: Helligkeitshomogenisierung in einem vertikal zusammengefiigten Bildstreifen.
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3.5 Zusammenfassung

Die Aufnahmen mit den vorgestellten Optiken erzeugen unterschiedliche Ansichten des Bohrkanals.
Verschiedene Vorgehensweisen der Bildverarbeitung sind erforderlich, um zusammenhingende
Panoramaabbildungen der Bohrkanaloberfliche zu erstellen. Dabei sind jeweils die physikalischen
Auflosungen zu beachten, welche die real abgebildeten Strecken je Pixel im Bild beschreiben.

Kreisformige Endoskopaufnahmen mit der 0°-Optik miissen zunéchst in eine streifenformige
Darstellung tiberfiihrt werden. Dazu wird ein Kreisring im Quellbild gewihlt, der in einen Streifen
im Zielbild abgerollt wird. Die physikalische Auflésung @ndert sich hier mit dem Radius im Bild
und je nach Abstand des abgebildeten Punktes zur Optik. Mit Festlegung einer Referenz-Auflosung
und unter Einsatz des Strahlensatzes nach dem Lochkameramodell werden die Koordinaten aller
Pixel im Zielbild berechnet. Durch Interpolation im Zielbild entsteht eine entzerrte Abbildung der
Endoskopaufnahme.

Das Verfahren wurde erweitert, indem die Koordinaten der Pixel aus sequenziellen Aufnahmen
mit Endoskopvorschub in einem gemeinsamen Zielbild berechnet wurden. Durch Interpolation in
diesem Gesamtbild konnen Kanten vermieden werden, die gewohnlich durch Stitching entstehen.
Zudem flieBen so Bildinfomationen aus mehreren Einzelbildern in dieselbe Region des Zielbildes
ein.

Hilfreich fiir das Zusammenfiigen von Bildstreifen ist die Kenntnis der minimalen Kreisringbreite,
die weder zu Uberlappung von zwei Bildern noch zu Liicken zwischen diesen fiihrt. Diese wurde
basierend auf dem bekannten Vorschub und dem gewéhlten duferen Radius hergeleitet und dient
als Untergrenze bei der Auswahl eines Kreisrings im Quellbild. Basierend hierauf kann der Grad
der Uberlappung gewihlt werden. Der Bildinhalt des Kreisrings entspricht dabei dem Verfahrweg
zwischen zwei Einzelbildern.

Bei dem Abrollen von Kegelspiegel-Aufnahmen miissen erneut zwei physikalische Bildauflosungen
beachtet werden. Die Anderung der Aufldsung mit dem Radius im Endoskopbild ist bereits von
der 0°-Optik bekannt. Zusétzlich dndert sich je nach Kegelgrofle im Endoskopbild die Léinge der
abgebildeten axialen Bohrkanalstrecke je Radiusstrecke. Die Grofe des Kegels wird durch den
Zoom der Optik und durch den Abstand des Kegels zu dieser bestimmt. Da diese Auflosung fiir
eine Einstellung konstant ist, muss sie nicht fiir jeden Bildpunkt einzeln berechnet werden.

Die 90°-Optiken bilden jeweils nur einen Teil des Bohrkanalumfangs ab, weshalb eine 360°-
Abbildung aus mehreren Aufnahmen bei Rotation um die Schaftachse zusammengesetzt wird.
Das Zusammentfiigen erfolgt zunéchst in Vorschubrichtung und dann fiir die Rotation um die
Schaftachse, also erst vertikal und dann horizontal. Dabei wird ein rechteckiger Ausschnitt aus
jedem Einzelbild verwendet, der nahezu die gesamte Breite des Bildes besitzt und in der Hohe
beschrénkt ist. Eine durch die integrierte Beleuchtung entstehende Vignettierung der Bilddaten
wird durch ein mehrstufiges Verfahren fiir alle Einzelbildstreifen korrigiert.
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4 Registrierung von Bohrkanalen in spongiésen Knochen

Nach den Methoden der vorherigen Kapitel liegen 2D-Bilder aus Endoskopaufnahmen der Bohrka-
naloberflachen im Mastoid vor. Nun werden Methoden vorgestellt, um diese zu prioperativ aufge-
nommenen Volumenbilddaten derselben Region im Knochen zu registrieren. Das Ziel dieser Arbeit
ist eine Bild-zu-Patient-Registrierung der Lage eines Bohrkanals wihrend einer minimalinvasiven
Cochleaimplantation. Damit wird intraoperativ die Lage der Bohrtrajektorie im Patientenschidel
bestimmt und damit die Abweichung zu der zuvor geplanten Trajektorie.

Die Kernidee der Registrierung ist ein Vergleich der Bohrkanaloberfliche, welche auf der einen
Seite endoskopisch aufgenommen und auf der anderen Seite in verschiedenen Bohrkanallagen
aus praoperativen Volumenbilddaten, hier CT-Daten, extrahiert wird. Uber die grofite Ahnlichkeit
eines CT-Bildes zum Endoskopbild wird die Bohrkanallage registriert. Bild 4.1 zeigt das Vorgehen
der Registrierung. Die endoskopische Bildverarbeitung auf der rechten Seite von Bild 4.1 ist
aus den vorherigen Kapiteln bekannt. Weil nach diesen Methoden zweidimensionale Bilder aus
der Endoskopie zur Verfiigung stehen, werden zur Registrierung vergleichbare Bilder aus den
praoperativen CT-Daten berechnet.

Abschnitt Suchraum a-";-—-/——-g
4.2.1
CT-Volumen
Endoskopische \

a Oberfldchen extrahleren Aufnahme der -
N a1 - 5
< | Bohrkanaloberflichen W / Bohrkanaloberflache i
% < Oberflichen abrollen Stitchen > -‘%
2] Y <
¥a) . !
< . Aufbereitetes N

\ Bohrkanalbilder - Endoskopbild

~—

» :
2 2

Ergebnis der
Registrierung

2D-2D-Registrierungen
Abschnitt 4.3

Bild 4.1: Ablauf der Registrierung durch Vergleich von Bohrkanaloberflachen: Eine Schar von Bohrkanalbil-
dern in einem Suchraum, extrahiert aus CT-Daten, wird mit der Endoskopaufnahme der wahren Bohrung
verglichen. 2D-2D-Bildvergleiche ermitteln dabei die groBte Ubereinstimmung zwischen den Bohrkaniilen.
Die Kapitel und Abschnitte mit den entsprechenden Methoden sind in Blau angegeben.

Im Folgenden werden Methoden vorgestellt, um die CT-Bohrkanalbilder auf der linken Seite in
Bild 4.1 préioperativ zu berechnen und zu den intraoperativen Endoskopaufnahmen zu registrieren.
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Dazu wird die Oberflache der Bohrung in einer ein Pixel dicken Schicht aus den CT-Daten extrahiert.
Diese Extraktion geschieht innerhalb eines definierten Raumes — dem Suchraum — rund um die
geplante Trajektorie. Dessen Grofe richtet sich nach der erwarteten Bohrgenauigkeit, je nach
gewihltem Bohrsystem aus Abschnitt 1.2.3. Aus dem Suchraum mit definierten Bohrkanallagen
wird eine Schar von Bohrkanaloberflichen aus priaoperativen CT-Daten berechnet. Jede dieser
zylindrischen Oberflachen wird abgerollt und so zu einem ebenen 2D-Bild. Zusammen mit dem
2D-Endoskopbild werden damit 2D-2D-Registrierungen moglich. Das Endoskopbild wird mit
den Methoden aus Abschnitt 4.3 auf jedes der CT-Bohrkanalbilder registriert. Hierzu dient ein
2D-2D-Bildvergleich, bei dem die bestmogliche relative Lage beider Bilder bestimmt wird. Das
Giitemal in dieser besten Lage dient als Aussage iiber die Ahnlichkeit beider Bilder und damit iiber
die Ahnlichkeit der beiden Bohrkanile, aus denen diese Bilder erstellt wurden. Dem Auffinden
der realen Bohrkanallage — der Bild-zu-Patient-Registrierung — unterliegen also viele 2D-2D-
Registrierungen, fiir die Schar aller Bohrkanéle im Suchraum.

Dieses Kapitel befasst sich mit einem Stand der Forschung zum Auffinden von Bohrkanilen,
Methoden zur Extraktion der Bohrkanaloberflachen aus Volumenbilddaten sowie der Registrie-
rung der Bohrkanallage durch Bildvergleiche von Endoskopaufnahmen und CT-Daten. Der Stand
der Forschung in Abschnitt 4.1 fiihrt alle dem Autor bekannten Verfahren fiir die intraoperative
Registrierung der Bohrkanallage im Felsenbein auf. Als Vergleichsbilder zu den endoskopischen
werden aus den Volumenbilddaten die Bohrkanaloberflichen extrahiert, wie in Abschnitt 4.2 be-
schrieben. Dazu wird die genaue Abtastung des Suchraumes vorgestellt. Dieser ist allgemeingiiltig
und unabhédngig vom Verfahren zum Bohrkanalvergleich. Anschliefend wird auf die Extraktion
und das Abrollen der Oberflichen sowie die Vorverarbeitung der Volumenbilddaten eingegangen.
Die Berechnung der Abtastschrittweite fiir verlustfreies Auslesen der Voxel sowie die optimale
Bildauflosung des Zielbildes werden erldutert. Beides ermoglicht eine effiziente Verarbeitung der
Bilddaten, bei denen redundantes Bearbeiten von Voxeln vermieden und gleichzeitig die Nutzung
aller verwendbaren Informationen sichergestellt werden. Die neuen Methoden in Abschnitt 4.2
erginzen die im Stand der Forschung vorgestellten Methoden, umgehen deren Nachteile oder
ermOglichen weitere Einsatzszenarien. Der darauffolgende Abschnitt 4.3 beinhaltet etablierte Me-
thoden fiir die 2D-2D-Bildvergleiche. Aus diesen resultiert die Ahnlichkeit fiir jedes Bildpaar aus
Endoskop- und einem CT-Bild. Fiir verschiedene Anwendungsszenarien werden grauwertbasierte
sowie merkmalsbasierte Methoden zum Bildvergleich vorgestellt.
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4.1 Stand der Forschung

Der Einsatz von Volumenbildgebung mit CT-Geriten zur intra- oder postoperativen Lagepriifung
von Bohrkanilen ist weit verbreitet [Ger+14; Lab+14; Maj+09; Rat+19; Tim+19]. Ein Metallstab
wird vor der CT-Aufnahme in die Bohrung eingefiihrt und anschlieBend, mit Hilfe seines hohen
Kontrastes, in den Bilddaten segmentiert. Anschlieend kann die erste Hauptachse des Stabs durch
eine Hauptkomponentenanalyse oder ein Least Squares-Verfahren [Ger+14] bestimmt werden.
Eine Registrierung von intraoperativen mit praoperativen Aufnahmen ermoglicht zudem einen
Abgleich von einer geplanten mit der umgesetzten Bohrung. Punktbasiertes Registrieren, mit z. B.
Knochenschrauben als Landmarken, ermoglicht einen Ubertrag der Trajektorie in die prioperative
Planung und einen Vergleich mit der dort geplanten [Ger+13]. Der Einsatz von CTs ist etabliert
und weist eine hohe Genauigkeit auf, jedoch erzeugen sie fiir Patienten und klinisches Personal
eine potenziell schddliche Strahlenbelastung.

Eine weitere Moglichkeit zur Lagemessung im Raum ist der Einsatz von Navigationssystemen.
Cho et al. verwendeten optisches Tracking, um ein Warnsystem fiir das Freihandbohren im Schidel
aufzubauen [Cho+13]. Bohrhandstiick und Schidelphantom wurden mit optischen Markern verse-
hen und deren Lage gemessen, sodass die relative Lage berechnet werden konnte. Die Genauigkeit
wurde zu (0,66 £ 0,03) mm in Phantomversuchen (n = 30) in der hinteren Schidelgrube und zu
(0,77 + 0,05) mm in vivo (n = 3) am runden Fenster bestimmt.

Eilers etal. setzten optisches Tracking zur Uberwachung eines autonom bohrenden Roboters
ein [Eil+09]. Sowohl die Roboterbasis als auch der Endeffektor samt Bohreinheit und die Fel-
senbeinpriparate wurden mit Markern versehen und optisch getrackt. Die Lageinformation des
Endeffektors relativ zum Pridparat wurde in den Regelkreis des seriellen Roboters integriert und
dieser so wihrend der Bohrung geregelt. In Kadaverexperimenten wurden Genauigkeiten von
(0,63 + 0,47) mm am RF und (0,79 £ 0,56) mm (n = 5) an der Cochlea erzielt.

Herausfordernd bei diesem Vorgehen sind die begrenzte Messauflosung des Trackingsystems, eine
mogliche Verdeckung der Marker sowie Totzeiten im Regelkreis. Zudem wird hier die Lage des
Bohrhandstiicks und nicht des Bohrlochs gemessen. Subkutane Ablenkungen des diinnen Bohrers
im Schidelknochen bleiben so moglicherweise unbemerkt.

Zur direkten Messung der Bohrkanallage mit optischer Navigation kann ein mit Markern ver-
sehener Stab in das Bohrloch eingefiihrt werden. Eine zusitzliche Registrierung zum Patienten
und zu dessen Bilddaten ermoglicht die Anzeige der Bohrkanallage in den Volumenbilddaten
des Patienten. Die Registrierung kann merkmalsbasiert geschehen, indem mit einem getrackten
Tool anatomische Landmarken oder Knochenoberflichen aufgenommen werden und punkt- oder
oberflichenbasiert mit den Volumenbilddaten registriert werden. Neben den Anschaffungskosten
fiir ein Navigationssystem, den zuvor erwidhnten Nachteilen und der noch vergleichsweise geringen
Verbreitung ist das Verfahren damit als aufwendig anzusehen.

Neben optischem ist auch der Einsatz von elektromagnetischem Tracking denkbar. Dieses wur-
de von Komune etal. zur Navigation in der lateralen Schéddelbasis untersucht [Kom+17], je-
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doch nicht zur Registrierung von Bohrkanilen. Zur Bestimmung der intraoperativen Genauigkeit
wurden 25 formalin-fixierte Felsenbeine verwendet und darin zwei typische Zuginge angelegt,
durch das Innenohr und durch die mittlere Schddelgrube. Titanmarker erlaubten die Registrie-
rung zwischen Patienten- und Bildkoordinaten. CT-Aufnahmen wurden mit einer Voxelgrofe von
0,46 mm x 0,46 mm x 0,63 mm erstellt. An 28 Landmarken wurde eine Zielpunktabweichung von
(0,49 + 0,05) mm gemessen. Mit weniger als 0,5 mm wurde diese Genauigkeit als ausreichend fiir
Felsenbeinoperationen gewertet. Die Fehler reichten bis etwa 0,7 mm, womit ein Teil der Ergebnis-
se auBBerhalb der geforderten Genauigkeit lag. Aufgrund dieser Ausrei3er ist die elektromagnetische
Navigation fiir einzelne Punkte bereits als zu ungenau zu bewerten.

Verglichen mit der optischen Navigation bietet die elektromagnetische die Vorteile einer nicht
notwendige Sichtverbindung sowie einer geringen Grof3e des Feldsensors. Bei optisch getrack-
ten Tools befinden sich die Marker entfernt vom Zielgebiet im Patienten, am distalen Toolende.
Messfehler der Markerposition verstidrken sich durch die Distanz zwischen Toolende und dem Ziel
an der Toolspitze. Kleine Empfangsspulen konnen dagegen in der Spitze des Tools untergebracht
werden, sodass sie sich direkt am Zielpunkt befinden und keine Verstiarkung des Fehlers auftritt.
Eine hiufig geringere raumliche Auflosung der elektromagnetischen Navigation wird so, zumindest
teilweise, kompensiert. Nachteilig ist auch die geringe Wiederholrate von 40 Hz elektromagnetisch
zu 60 Hz bis 100 Hz optisch. Durch eine Insertion von elektromagnetische Feldsensoren in das
Bohrloch ist auch eine direkte Vermessung der Bohrung denkbar.

Ein weiteres Registrierungsverfahren von Williamson et al. wertet den axialen Bohrkraftverlauf aus,
der wihrend der Bohrung durch das Mastoid gemessen wird [Wil+13]. Es basiert, wie das Verfahren
in dieser Arbeit, auf der Auswertung des spezifischen Mastoidmusters eines Patienten. Je nach
Bohrkanallage werden in unterschiedlichen Bohrtiefen entweder Luft oder Knochen angetroffen.
Das Dichteprofil des Knochens entlang der Tiefe verdndert sich also wiedererkennbar mit der Bohr-
kanallage. Hierdurch ergibt sich ein charakteristischer eindimensionaler Bohrkraftverlauf. Dieser
Verlauf kann prioperativ fiir ausgewihlte Trajektorien aus den prioperativen CT-Daten berechnet
und intraoperativ abgeglichen werden. Untersucht wurden 605 Trajektorien in einem Suchraum
von 3mm X 3mm X 30 mm. Dafiir wurden Trajektorien lateral in 0,3 mm-Abstidnden verteilt und
jeweils um +0,5° in zwei Richtungen verkippt, sodass 5 Trajektorien je Abtastschritt entstehen.
Ein Registrierungsfehler von (0,38 + 0,16) mm am Recessus Facialis und von (0,29 £ 0,21) mm
am Zielpunkt wurden ermittelt. Zu beachten ist hierbei, dass die Bohrung zum Erreichen dieser
Ergebnisse jeweils bis in die entsprechende Tiefe reichen muss. Das heifit der entsprechende Punkt
ist bereits erreicht und im Fehlerfall werden Nerven oder die Cochlea angebohrt. Realistisch muss
die Bohrkanallage bereits 3 mm vor dem Recessus Facialis genau bekannt sein [Web+17]. Spiter
wurde das Vorgehen etwas angepasst, sodass nun ein Suchraum mit 2000 Trajektorien abgesucht
wird, die eine maximale Verkippung von 2,5° aufweisen [Web+17]. Der Registrierungsfehler, nun
3 mm vor dem Gesichtsnerven gemessen, konnte so auf (0,19 & 0,13) mm reduziert werden. Fiir
die Kraftmessung wurde zwischen Roboterarm und Bohrer eine Kraftmessplattform angebracht.
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Diese Erweiterung ist als speziell fiir roboterbasierte Verfahren anzusehen und nicht einfach in alle
bekannten Systeme fiir minimalinvasive Cochleabohrungen zu integrieren.

CT- und MR-Bildgebung sind heutzutage in der Lage, Mastoidzellen in einem ausreichenden Detail-
grad abzubilden. Mehrere Gruppen haben gezeigt, dass beide gut fiir die volumetrische Bildgebung
von Mastoidzellen [Lab+14] und sogar der Spongiosa geeignet sind [Lam+11; NSG11]. Spongiose
oder trabekulédre Strukturen wurden bereits von mehreren Forschergruppen auf die Registrierung
angewendet [Blu+07; Mag+09; Raj+09]. Diese Gruppen verwendeten eine trabekulédre Struktur, um
die Bild-zu-Bild-Registrierung intramodal, rigide in 2D oder 3D durchzufiihren. In dieser Arbeit
wird nun die Eignung dieser Bilddaten fiir eine Bild-zu-Patient-Registrierung zu endoskopischen
Bilddaten erforscht und so die Liicke zum aktuellen Stand der Forschung geschlossen.

4.2 Extraktion von 2D-Bohrkanaloberflachen aus Volumenbilddaten

Mit den nachfolgend beschriebenen Methoden zum Auffinden von Bohrkanallagen im humanen
Felsenbein wird der Stand der Forschung in Abschnitt 4.1 um eine kostengiinstige und nicht-
ionisierende Registrierungslosung erweitert. Die hierzu entwickelten Methoden basieren auf dem
Vergleich von zweidimensionalen Abbildungen der Bohrkanaloberflache. Zusitzlich zur Verarbei-
tung der Endoskopbilddaten in Kapitel 3 erfolgen zwei weitere Schritte: Vergleichbare Oberflichen
werden aus den CT-Volumenbilddaten extrahiert (dieser Abschnitt 4.2) und jede dieser Oberflichen
wird mit den Endoskopdaten verglichen (folgender Abschnitt 4.3). Zunichst wird in Abschnitt
4.2.1 der Suchraum beschrieben, der die Lagen der Bohrkanile festlegt, mit denen das Endskopbild
verglichen wird. Anschlieend wird in Abschnitt 4.2.2 das Verfahren zum Ausschneiden der Bohr-
kanaloberflichen und Transformieren dieser zu 2D-Bildern erldutert. Fiir das Ausschneiden werden
die CT-Daten den Endoskopbilddaten angepasst, indem sie von 16 auf 8 Bit reduziert werden, was
eine Reduktion der Informationsmenge im Bild bedeutet. Ein Teil des Grauwertspektrums geht
dabei verloren oder muss zusammengefasst werden. Um diesen Effekt abzuschwichen, werden die
Grauwerte, durch eine Fensterung und ein Mapping auf den 8 Bit-Bereich, auf die relevanten Werte
eingeschréankt. Darauthin wird das Vorgehen zur Extraktion der Oberflichenpixel des Bohrkanals
aus den Volumenbilddaten beschrieben. Die Parametrisierung der Zylinderoberflache wird hergelei-
tet und beschreibt die Lage der extrahierten Voxel im CT-Volumen. Dabei werden Schrittweiten in
axiale und azimutale Richtung gewihlt, die bestimmen, in welchen Abstinden Voxel ausgelesen
werden.

4.2.1 Suchraum fiir die Registrierung

Bild 4.2 zeigt schematisch die Einteilung eines Suchraums. Rund um den im Voraus geplanten
Bohrkanal als Mittelachse (roter Zylinder), mit der Richtung ¢ und Linge d.., wird der Suchraum in
Form eines Zylinders (blauer Zylinder) mit dem Radius 7 gebildet. Dieser Suchraum wird durch
eine Schar virtueller Trajektorien abgetastet (exemplarisch als gelbe Zylinder dargestellt).
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Bild 4.2: Suchraumabtastung um die geplante Trajektorie c. a) Schematische Ansicht des Suchraumzylinders
mit Abtastpunkten und exemplarischen, virtuellen Bohrtrajektorien. b) Aufsicht auf die obere Kreisscheibe
mit der Verteilung der Startpunkt S; ;.

Die Grofle und Abtastdichte des Suchraums wird nach der Systemgenauigkeit aus Abschnitt 1.2
gewihlt und kann dem entsprechenden chirurgischen Szenario angepasst werden. Aus diesem
ergeben sich die Anforderungen an die Registriergenauigkeit und die erwartete Ungenauigkeit
beim Bohren. Abtastpunkte (in Schwarz) werden auf der oberen und unteren Kreisfliche des
Suchraumzylinders verteilt. Die obere Kreisscheibe wird durch den Startpunkt C' (Ortsvektor ),
die Bohrtrajektorie ¢ und zwei hierzu orthogonale, in der Kreisscheibe liegende, Vektoren & und y
definiert. Die Vektoren bilden das in Bild 4.2 gezeigt Rechtshandsystem.

Startpunkte .S; ; auf der oberen Kreisscheibe werden nach der vom Nutzer gewéhlten Anzahl an
radialen und azimutalen Schritten ng € IN und ns € IN verteilt:

rs,, =Tc+ ro—— cos <277L> + rSLy sin (QWL) , 4.1)
’ nr na nr na
mit j € {INg | j < na}l,

Ny |7 < ng, =0
und i € O| R J
1N|2'<nR, 7 >0.

Der duBlerste Abtastpunkt auf dem Radius wird dabei jeweils nicht betrachtet, sodass jeder Start-
bzw. Endpunkt maximal r4(1 — %) vom Mittelpunkt der Kreisscheibe (r¢ bzw. r¢ + cd..) entfernt
liegt. Die Endpunkte £}, ; werden analog mit dem Offset d. in Richtung c berechnet:

k l k l
Tg,, = Tc + cd. + rs—T cos <27r—> + r¢—ysin (27?—) , 4.2)
’ nR nA nR na

mit € {Ng|j<na},

1N0|k<nR, (=0
und k€
IN | k£ < ng, ¢ > 0.
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Von jedem Start- zu jedem Endpunkt wird dann eine den Suchraum abtastende Sampling-Trajektorie
t; ; ¢ gebildet:
Y ,5,k,L. (4.3)

ti7j7k7£ = lr.Ek,E - IrSZ,j

4.2.2 Abrollen von Bohrkanaloberflachen

Die Registrierung der Bohrkanallage erfolgt durch den Vergleich des 2D-Endoskopbildes aus Kapi-
tel 3 mit allen CT-Bohrkanalbildern aus diesem Abschnitt. Dabei wird fiir jede Lage im Suchraum
aus Abschnitt 4.2.1 eine Bohrkanaloberfliche generiert. Das Abrollen dieser Oberfldchen in planare
Bilder ermdglicht 2D-2D-Bildregistrierungen. Bild 4.3 zeigt die Aufnahme der Bohrkanaloberfiche
mit einem Endoskop sowie das Abrollen dieser. Linksseitig in Bild 4.3 a) ist zur Veranschaulichung
ein halber Bohrzylinder gezeigt, in den ein seitlich blickendes Endoskop zur Aufnahme der Oberfli-
che inseriert ist. Daneben ist die abgerollte Bohrkanaloberflache gezeigt. In beiden Abbildungen ist
ein rotes Rechteck eingezeichnet, welches ein beispielhaftes Blickfeld eines Endoskops markiert.
Dieses ist, abhiingig vom Blick- und Offnungswinkel der Optik sowie dem Abstand vom Endoskop
zur Oberfldache, begrenzt. In Bild 4.3 b) ist das Abrollen einer Bohrkanaloberflidche in ein ebenes
Bild dargestellt.

Bild 4.3: Aufnahme- und Abrollverfahren. a) Endoskopinsertion und Aufnahme im Bohrloch in Kombination
mit einer abgerollten Zylinderoberfliache. Der rote Bereich markiert beispielhaft das endoskopische Sichtfeld.
b) Abrollen der Bohrkanaloberflache in ein ebenes Bild.

Vorbereitung zum Ausschneiden der Bohrkanale aus CT-Bilddaten

Die feine Struktur und kleine Grée der Mastoidzellen verlangen nach einer ausreichend hochauf-
l6senden Bildgebung. Computertomographie wird aufgrund der guten Knochen-Luft-Kontraste
sowie der hohen moglichen Auflosung eingesetzt. Hinzu kommt, dass praoperative CT-Aufnahmen
bereits ein fester Bestandteil vieler medizinischer Eingriffe, insbesondere in der CI, sind. Die MICI-
Bohrtrajektorie wird auf Basis dieser Bilddaten durch die Engstelle Recessus Facialis hindurch von
einem Experten geplant. Fiir eine interaktive Segmentierung der begrenzenden Strukturen sowie
eine Pfadplanung wurden bereits Programme entwickelt [Fau+19; Gaa+15; Ger+14; Nob+07].
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Nutzereingaben grenzen das Gebiet moglicher Startpunkte ein und gewichten die Distanzen zu den
kritischen Strukturen. Auf Basis dieser Eingaben wird die Trajektorie im Felsenbein hinsichtlich
des Verletzungsrisikos fiir die kritischen Strukturen optimiert.

Die in 16 Bit-CT-Daten enthaltene Informationsvielfalt ist im Rahmen dieser Arbeit nicht erfor-
derlich. Es geniigt Knochen und Luft bzw. Fiillmaterial voneinander unterscheiden zu konnen.
Um zudem eine Vergleichbarkeit zu gewihrleisten, sollten neben den Endoskopbildern auch die
CT-Daten in 8 Bit-Grauwerten vorliegen. Daher werden sie durch eine Fensterung, nach dem
Vorgehen in Bild 4.4, auf 256 Graustufen reduziert. In den Histogrammen kleiner, lediglich Kno-
chen enthaltener Sub-Volumen wird der 16 Bit-Grauwertbereich der Knochen identifiziert und so
Schwellwerte fiir eine lineare Mappingfunktion gewihlt. Diese verteilt den gewiéhlten Bereich auf
die gewiinschten 256 Graustufen. Hierbei kommt es zu einem Informationsverlust, da das gewéhlte
Intervall meist mehr als 256 Graustufen enthilt. Zudem stellt dieser Schritt eine Vorsegmentierung
der knochernen Strukturen dar, weil andere Strukturen mit Grauwerten auf3erhalb des Intervalls bei
der Fensterung zu 0 bzw. 255 (untere bzw. obere Grenze) gesetzt werden.

Das Grauwertintervall wird im Rahmen der Versuche mit knochendhnlichen Materialien fiir jeden
Datensatz bestimmt. Die genaue Abschwichung der verwendeten Materialien ist im Vorhinein
nicht bekannt und muss deshalb jeweils bestimmt werden. Fiir die spitere Anwendung in humanem
Knochen kann dieser Bereich einmalig anhand mehrerer Datensitze in Hounsfield-Einheiten
definiert werden. Eine Kalibrierung der Rontgengerite auf die Hounsfield-Skala ermoglicht dann
eine gerdteunabhiingige Bereichsauswahl.

Ausschneiden von Bohrkanaloberflachen aus volumetrischen Bilddaten

Die Bohrkanalbilder werden nach dem zuvor definierten Suchraum und der nachfolgend bestimmten
Abtastdichte berechnet. Im Weiteren werden diese Bilder als simulierte Bilder bezeichnet, da eine
orthogonale Ansicht auf die Bohrkanaloberfliche simuliert wird. Der Radius der Bohrkanile rqy,
wird unter Bezug auf den Durchmesser des Bohrers gewihlt. Aus geplanter Bohrtrajektorie ¢ bzw.
jeder Sampling-Trajektorie £; ; . . und dem Radius rg, wird eine mathematische Beschreibung einer
Zylinder-Mantelflache im Koordinatensystem der CT-Daten erstellt. Die Unterscheidung von ¢ und
t wurde bereits in Bild 4.2 veranschaulicht. Die Zylinderfliche wird zum Schnitt mit den Voxeln
der Volumenbilddaten gebracht, woraus Grauwerte fiir jeden Punkt P der Bohrzylinderoberflache
resultieren. Das Abrollen der Oberfliche geschieht direkt bei der Extraktion der Grauwerte aus dem
Volumen. Jeder Grauwert wird dabei durch eine Transformation von Zylinder- in kartesische Koor-
dinaten in ein 2D-Zielbild iibertragen. Bild 4.5 zeigt die mathematische 3D-Zylinderbeschreibung
und die Zusammenhinge mit dem 2D-Zielbild. Hierfiir wird die Oberfliche des Zylinders lokal als
ebene Fliche betrachtet. Nach dem Konzept der Mannigfaltigkeit gleicht die Zylinderoberfliche im
IR3 lokal einer ebenen Fliche im euklidischen Raum IR2. Dabei sind die Abstiinde auf Zylinder und
Ebene identisch, so dass es nicht zu Verzerrungen der Oberflichenabbildung kommt.
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Bild 4.4: Konvertierung der CT-Daten von 16 Bit zu 8 Bit. a) Schnittbild eines Knochenphantoms: Der ge-
samte 16 Bit-Grauwertbereich wird auf 8 Bit dargestellt. b) Gefenstertes Schnittbild: Der Grauwertbereich
der relevanten Strukturen wird in den 16 Bit-Daten gefenstert und auf 8 Bit gemappt. In b) zeigt sich im
Vergleich zu a) ein Segmentierungseffekt. Fiillmaterial in den Aushohlungen ist in a) sichtbar und in b)
nur noch vereinzelt vorhanden. Der Kontrast an den Strukturgrenzen ist in b) deutlicher, sodass Knochen
(hell) und Luft (dunkel) eindeutiger unterscheidbar sind. c) bis f): Histogramme zur Bestimmung der
Fensterungsparameter. ¢) Histogramm des Ausgangsbildes. d) Histogramm einer Region, die nur Knochen
enthilt. e) Histogramm des segmentierten Intervalls. f) Histogramm des segmentierten, skalierten Intervalls.
Die vertikalen Achsen der Histogramme c¢), ), f) sind fiir die bessere Darstellung des relevanten Bereichs
auf 40.000 Werte beschnitten.

Die Position eines Punktes P auf der Bohrkanaloberfliche wird durch 7p(d,) in Zylinderkoordi-
naten mit der Tiefe d, dem Winkel v sowie dem konstanten Radius rq;, definiert. Das Vorgehen ist
in Bild 4.5 a) dargestellt. Alle Zylinderpunkte werden durch einen Kreis orthogonal zur Bohrtrajek-
torie beschrieben. Fiir jeden Punkt wird der Kreis vom Beginn des Zylinders zur gewiinschten Tiefe
d entlang der Bohrtrajektorie ¢ bewegt. Durch Addition der aktuellen Tiefe d, als Offset entlang der
Trajektorie, zum Startpunkt 7, . wird die tatsdchliche Position der Kreismitte 7y berechnet:

rp(d,y) = rm(d) + rane’ cosy + rany’ siny, (4.4)
TM(d) =Tg,,; + dti,j,k,z' 4.5)

Die Vektoren «’ und y’ sind analog zu Abschnitt 4.2.1 definiert. Der Ursprung im abgerollten
Bohrkanalbild befindet sich in der oberen linken Ecke des Zielbildes. Wie Bild 4.5 b) zeigt, ist
die Koordinate u ist dabei horizontal und die Koordinate v vertikal orientiert. Wihrend die u-



54 4 Registrierung von Bohrkanilen in spongidsen Knochen

Bild 4.5: Extraktion von Punkten auf der Bohrkanaloberfliche und Abrollen in ein ebenes 2D-Bild. a)
Parametrisierung der Oberfliche und Zusammenhénge der Zylinderkoordinaten v und d mit der Ebene,
die sich lokal gleichen. Kreismittelpunkt ryi(d = 0) = 7 (rot). Kreis in der Tiefe null k = rp(d =
0,y = [0°,360°[) (griin). Mittellinie der Trajektorie ¢ = r\i(d = [0,dmax]) (blau). b) Abgerollte, ebene
2D-Bohrkanaloberfliche mit den kartesischen Koordinaten « und v.

Richtung einer Iteration entlang des Umfangs entspricht (Winkelschritte), werden in v-Richtung
die Grauwerte mit steigender Tiefe geschrieben:

u = 27r —rvy, (4.6)
v = d. 4.7)

Bestimmung der optimalen Abtastschrittweite

Wichtig fiir die Extraktion des Bohrkanals ist die Wahl der Abtastschrittweiten in axiale und azimu-
tale Richtung, abhingig von der Voxelgroe der CT-Daten sowie der Bohrkanallage. Eine schiefe
Lage der Trajektorie im Raum fiihrt zu mehr von der Trajektorie geschnittenen Voxeln als eine
Lage parallel zum Voxelgitter. Das beschriebene Verfahren schitzt zunéchst die getroffenen Voxel
grob ab und misst sie anschlieBend genau. Darauf basierend wird die genaue Abtastschrittweite
berechnet, die zu keinem Informationsverlust bei nur wenigen Redundanzen fiihrt. Redundan-
zen entstehen durch mehrfaches Auslesen einzelner Voxel. Dies fiihrt nicht zu Fehlern bei der
Abbildung, jedoch zu unnétigem Rechenaufwand, und verlidngert so die Berechnungszeit.

Jeder Abtastschritt in axiale Richtung ¢ bedeutet einen Pixel in Richtung v und jeder Schritt entlang
des Kreises k einen Pixel in Richtung v im Zielbild, siehe Bild 4.5 b). Ein dichteres Abtasten
bedeutet dabei mehr oder redundant ausgelesene Voxel aus CT-Daten und ein groB3eres Zielbild. Das
Zielbild soll zum einen moglichst klein sein, um keinen unnétigen Rechenaufwand hervorzurufen.
Zum anderen soll die Bohrkanaloberflache so dicht abgetastet werden, dass all deren Informationen
aus CT-Daten ins Zielbild iibertragen werden. Idealerweise wird das Quellbild (CT-Daten) so
abgetastet, dass genau alle Informationen der Bohrkanaloberfliche extrahiert werden.
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Die Abtastschrittweite {s,mpmm berechnet sich allgemein aus der Linge der abgetasteten Strecke
{5 mm sowie der Anzahl an Abtastschritten ngmp:

gs mm
Esamp,mm = ’ . (48)

Nsamp

Dabei kann die abgetastete Strecke /; ,,,, sowohl die Linge des Bohrlochs d; ,, als auch dessen
Umfang uqnmm = 277qnh,mm Sein. Fiir eine unverzerrte Abbildung ist eine isotrope Abtastung
notwendig; das Verhiltnis von Bohrkanalldnge und Bohrkanalumfang zueinander muss konstant
bleiben. Setzt man (gump mm als konstant fiir beide Richtungen u und v voraus, so miissen die
Abtastschritte in axiale und azimutale Richtung 7,y vx und 7, v« im selben konstanten Verhiltnis
Tax/ang Stehen:

d mm ! ax,vx !
L = Tax/ang ; fax, ; kOIlSt.7 (49)
Udh,mm ang,vx
dt,mm = HrEk,l - rStJ ’2 9 (4.10)
27
mm — S54no mm \")max ~— "Jmin) - 4.11
U, 300 dhamm (Y Yanin) (4.11)

Der Umfangswinkel wird durch 7,,,;,, und 7.« €ingeschriankt. Damit lédsst sich die Zahl der azimuta-
len und axialen Abtastschritte aus der jeweils anderen berechnen, wobei die Ergebnisse aufgerundet

werden:
21 T'dh.mm ('Vmax - 'Ymin)
ane.vx = : ax,vx | 4.12
Mang.vx = [ 3555 g Fas| -
360° dt mm
Nax,vx = [ - nang,vx-‘ : (413)
21 Tdh,mm ('Vmax - f}/min)

Die maximal auslesbare Informationsmenge aus den CT-Daten ist die Extraktion sdmtlicher Voxel,
die von der Bohrkanaloberflache geschnitten werden. Welche Voxel geschnitten werden, hingt
sowohl von der Bohrkanallage und -ldnge als auch der VoxelgroBe s, ., ab. Eine Voxelreihe der
Linge d; ,,m, die gerade entlang einer Achse (achsparallel) in den CT-Daten mit der isotropen
Voxel-Kantenldnge s, ., liegt, besteht aus

d mim
Ny = | 2] (4.14)

Sv,mm

Voxeln. Verglichen mit der allgemeinen Gleichung 4.8 entspricht d; ., der abgetasteten Strecke
{5 mm> Sv,mm der Abtastschrittweite (gamp mm Und 7.y v« der Anzahl an Abtastschritten ng,mp. Weicht
die Trajektorie von einer Achsparallelen ab, so ist die Anzahl der geschnittenen Voxel nicht mehr
einfach zu berechnen. Bild 4.6 zeigt die Zahl der getroffenen Voxel bei verschiedenen Lagen einer
Geraden in einer zweidimensionalen Schnittebene.
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Methoden wie der Bresenham-Algorithmus [Bre65] ermdglichen eine Abschitzung der geschnit-
tenen Voxel entlang einer Geraden, Erweiterungen auch die Rasterung von Kreisen. Mit einer
Iteration durch die Bohrkanaloberfliche, wie bereits in den Gleichungen 4.4 und 4.5 beschrieben,
konnen die geschnittenen Voxel auch exakt gezihlt werden. Zur Vereinfachung des Vorgehens
werden die axial geschnittenen Voxel n,yx entlang der geplanten Trajektorie ¢ in den Tiefen
d = [0,dmax] und die azimutal geschnittenen Voxel entlang des Kreises 1,y v« in der Tiefe null
(k=rp,d=0,7v=[0°360°]) gezihlt, siche Bild 4.5 a).

Es muss zunichst eine Abtastschrittweite definiert werden, mit der Mittelachse und Kreis jeweils
so dicht abgetastet werden, dass mindestens alle Voxel getroffen werden. Dazu werden grob
die Schnittvoxelmengen abgeschitzt und diese verzehnfacht, wodurch die Abtastung um eine
Dimension dichter gestaltet wird. Die in axiale Richtung notwendigen Abtastschritte werden durch
die bei achsparalleler Ausrichtung geschnittenen Voxel, bekannt aus Gleichung 4.14, verzehnfacht
berechnet:

d mm
Nax,vx,10 = [10 E —I (415)

Sv,mm
Fiir die Abschitzung der azimutal geschnittenen Voxel werden die Diagonale der isotropen Voxel
sowie die Umfangslidnge w4y ym herangezogen:

Udh,mm 27Trdh mm
Nane vy 10 = [10—emm  _ rq 27 dhmm 4.16
g, 710 ly ﬁsv,mm-l |— \/§Sv’mm —I ( )

Mit diesen Abschatzungen fiir die Abtastschritte werden anschlieend die real geschnittenen Voxel
axial Nay vy real UNd azimutal 1,40 vx real €rmittelt. Weil der Quotient dieser Grofen nicht immer
das korrekte Verhiltnis r,,/ang aus Gleichung 4.9 ergibt, wird die dichtere Abtastung der beiden
Richtungen ermittelt und die jeweils andere nach Gleichung 4.12 oder 4.13 berechnet.
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AUS N,y vy real Wird die korrespondierende azimutale Voxelzahl 1,6 vy real,ber Dach Gleichung 4.12

berechnet. Ein Vergleich der azimutalen Voxelzahlen je Strecke, berechnet und real gemessen,

ergibt die dichtere Abtastung, welche fiir das Ausschneiden des Bohrzylinders verwendet wird:

Nang, vx,real ber > Nang vx,reals Nax,vx = Max,vx,real, (417)
Nang vx = MNang,vx,real,ber; nach (412)7 (418)
Nang,vx,real,ber < Nang,vx,real: Tax,yx = Tlax,vx,real,ber; nach (413), (419)
Nang vx = Nang,vx,real- (420)

Es folgen Hohe £, und Breite w, des Zielbildes:

hz = Nax,vx, (421)
Wy = Nang vx- (4.22)

Zusammengefasst wird folgendes Vorgehen zur Berechnung der optimalen Grof3e des Zielbildes

angewandt:

Planung von Trajektorie (Richtung ¢ und Lénge d..) und Bohrradius rqy,.

Abschitzung der geschnittenen Voxel entlang der Trajektorie in achsparalleler Lage: n,x vx
(Gleichung 4.14).

Bestimmung der tatsidchlich geschnittenen Voxel entlang der Trajektorie in den CT-Daten
(dazu Abtastung 10-mal hoher als nach Schitzung notwendig): Max vx,10 — Nax,vx,real (Glei-
chung 4.15).

Bestimmung der tatsdchlich geschnittenen Voxel entlang des Kreisrings in der Tiefe d. = 0 in
den CT-Daten (dazu Abtastung 10-mal hoher als nach Schitzung notwendig): Nang vx real, 10 —
Nang vx,real (Gleichung 4.16).

Berechnung der azimutalen Schritte aus den real geschnittenen Voxeln in axiale Richtung fiir
eine verzerrungsfreie Abbildung: 1.y vx real = Mang,vx real,ber (Gleichung 4.12).

Vergleich, nach welchem Vorgehen azimutal dichter abgetastet wird (mehr azimutale Voxel).
Die dichtere Abtastung wird gewdhlt:

— Fall 1: Die aus den axialen Voxeln berechnete Abtastung ist dichter: nung vx real,ber >
Nang,vx,real (Gleichungen 4.17, 4.18). Die axialen und berechneten azimutalen Voxelzahlen
konnen direkt verwendet werden.

— Fall 2: Die real geschnittenen azimutalen Voxel sind mehr und werden verwendet:
Nang,vx,realber < Mangvxreal (Gleichungen 4.19, 4.20). Hieraus wird (invers zu vorher)

die Zahl der axialen Schritte fiir eine unverzerrte Abbildung berechnet: nang vxreal —
Nax vx,realber (Gleichung 4.13).
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* Axiale und azimutale Voxelzahl werden als Anzahl an Abtastschritten und Zielbildgro3e
(Hohe h, und Breite w, in Pixeln) gesetzt.

4.3 2D-2D-Bildvergleich von Bohrkanaloberflachen

Das zuvor berechnete Endoskopbild wird nun mit jeweils allen CT-Bohrkanalbildern aus der
Schar des Suchraums verglichen. Fiir jedes Bildpaar wird durch einen 2D-2D-Bildvergleich die
bestmogliche relative Lage ermittelt, zusammen mit einem Ahnlichkeitsmaf in dieser Lage. Dieses
Mal} muss vergleichbar mit allen weiteren Bildpaaren sein, sodass daraus die insgesamt beste
Ubereinstimmung von zwei Bildern bestimmt werden kann. Der mit dem besten Ergebnis korre-
spondierende Bohrkanal besitzt eine Lage, die als Ergebnis fiir die Registrierung angenommen
wird. So wird der dhnlichste virtuelle Bohrkanal im Suchraum zur realen Bohrung ermittelt.

Dem Bildvergleich liegt eine 2D-2D-Registrierung zu Grunde. Es wird ein jeweils kleinerer
Bildausschnitt bestmdglich in einem groBeren Bild positioniert, sodass die Ubereinstimmung im
iiberlappenden Bereich beider Bilder — der Region of Interest — maximiert wird. Bei der Erzeugung
der Bildpaare wird sichergestellt, dass diese gleich skaliert und nicht verdreht sind. Es geniigt damit
eine Translation in zwei Richtungen bei der Registrierung der Bilder. Die Lage des Ausschnitts
wird mit einem gradientenbasierten Verfahren optimiert. Details zur Optimierung sind [NWO06]
zu entnehmen. Das Ergebnis der 2D-2D-Registrierung in der jeweils besten Lage gilt als Ahnlich-
keitsmal fiir den Vergleich dieses Bildpaares. Fiir den Bildvergleich kommen die nachfolgend in
den Abschnitten 4.3.1 und 4.3.2 beschriebenen und aus der Literatur bekannten Methoden zum
Einsatz. Je nach Vorgehen wird in dieser Arbeit ein grauwert- oder ein merkmalsbasiertes Verfahren
verwendet. Im Detail ist deren Applikation in den entsprechenden Abschnitten von Kapitel 5 zu
finden.

Die verschiedenen physikalischen Prinzipien der beteiligten Aufnahmeverfahren sorgen fiir unter-
schiedliche Abbildungen und damit fiir eine intermodale Registrierung. In den CT-Aufnahmen ist
der Schwichungskoeffizient des durchstrahlten Materials fiir die Grauwerte der Voxel entscheidend.
Bei den Endoskopbildern ist es hingegen die optische Beschaffenheit der Bohrkanaloberfliche.
Hinzu kommt die integrierte Endoskopbeleuchtung, die eine inhomogene Ausleuchtung, Refle-
xionen und Glanzlichter in der Abbildung erzeugt. Bild 4.7 zeigt je ein Beispielbild aus CT- und
Endoskopdaten mit Kegeloptik, erstellt aus Aufnahmen desselben Bohrkanalabschnitts in einem
Mastoidphantom.

Die abgerollte Oberflache eines Zylinders aus volumetrischen Bilddaten ist in Bild 4.7 a) gezeigt.
Hier ist kein Hintergrund in den Mastoidzellen sichtbar, weil nur eine einzige Schicht der Bohrka-
naloberfliche abgerollt wird. Mastoidzellen im verwendeten Phantom sind somit eindeutig vom
Polyurethan-Schaum als Knochenersatzmaterial zu unterscheiden. Mit einer isotropen Voxelgrofle
der zugrundeliegenden Bilddaten von 0,16 mm ist die Auflosung dieser abgerollten Bilder deutlich
geringer als die endoskopischer Bilddaten. Die inhomogene Helligkeitsverteilung entsteht durch
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inhomogenes Material im Phantom. Bild 4.7 b) zeigt den gleichen Bohrkanalabschnitt, aufge-
nommen mit dem Kegelspiegelsystem in einem Mastoidphantom. Nach dem Abrollen werden
raumlich zusammenhingende Einzelbilder zu einem gréeren Bild zusammengefiigt. Schmale
Streifen werden direkt, ohne Uberblenden, aneinandergereiht. Durch die orthogonale Abbildung
werden Einblicke in die Kavitdten erreicht. An den Kanten der Mastoidzellen kommt es jedoch zu
Inhomogenititen in der Ausleuchtung durch Reflexionen des bereitgestellten Lichts. Hierdurch
erscheinen Bildstreifen in der Nidhe der Lochkanten heller.

a)

Bild 4.7: Beispiel eines Bohrkanalbildes im
Mastoidphantom aus a) CT- und b) Endo-
skopdaten mit Kegeloptik desselben Bohr-
kanalabschnitts.

Da eine Zylinderoberfliche ringformig geschlossen ist, wird sie zum planaren Abrollen lings
geoffnet bzw. geschnitten. Bild 4.8 a) zeigt den Ausschnitt einer Bohrkanaloberfldche, wie er
von einem Endoskop mit beschrinktem Sichtfeld aufgenommen werden konnte. Bild 4.8 b) zeigt
hierzu das gesamte abgerollte Bohrkanalbild, iiberlagert von einer roten Box, welche die Fliche der
endoskopischen Aufnahme kennzeichnet. Das Ziel der rigiden 2D-2D-Registrierung ist die korrekte
translatorische Ausrichtung des Ausschnitts im Bohrkanalbild. Weil der Ausschnitt in diesem Fall
jedoch den Rand iiberlappt, ist eine konventionelle Registrierung nicht moglich. Es ergeben sich
zwei optimale Positionen und damit keine eindeutige Losung. Eine visuell verstdndliche Losung ist
das doppelte Abrollen des Bohrkanalbildes, wie es in Bild 4.8 c) dargestellt ist. Die rote Box zeigt
erneut den endoskopischen Bildausschnitt. Dieser ist nun vollstdndig im Zielbild enthalten, was
eine konventionelle 2D-2D-Registrierung erlaubt.

° 7Y 360°
b) Start gy <

Bild 4.8: Zweifaches Abrollen des Bohrkanalbildes. Die rote Box zeigt den endoskopischen Bildausschnitt.
a) Ausschnitt aus dem Bohrkanalbild, der einen vom Endoskop aufgenommenen Bereich zeigt. b) Einfach
abgerolltes Bild mit dem Ausschnitt, der aus dem Bildbereich herausragt. ¢) Doppelt abgerolltes Bild, das
den Ausschnitt komplett beinhaltet.
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4.3.1 Grauwertbasierter Bildvergleich

Grauwertbasierte Vergleichsmalle arbeiten direkt auf den Intensitdtswerten der einzelnen Pixel,
ohne notwendige Vorverarbeitung wie einer Segmentierung von Merkmalen im Bild. Sie sind daher
einfach anzuwenden, wobei zumeist lange Rechenzeiten in Kauf genommen werden miissen, da
Jeweils das gesamte Bild ausgewertet wird. Typische Mafe sind Sum of Squared Differences, Mean
Squares und weitere. Sie lassen sich in die Klassen der intra- und intermodalen Verfahren einteilen.
Um Bilder der unterschiedlichen Bildgebungen Endoskop und CT aufeinander zu registrieren,
kommen nur intermodale Verfahren in Frage. Als besonders robust gilt die Mutual Information, die
im Folgenden genauer erldutert wird.

Mutual Information

Der Bildvergleich mittels Mutual Information (MI) ist ein pixel- bzw. voxelbasiertes Verfahren,
welches auf Grundlagen der Informationstheorie basiert. Fiir eine 2D-2D-Registrierung werden
Grauwerte in der ROI ausgewertet und lassen sich multimodal vergleichen. Eine maximale MI
korreliert mit der groBten Ahnlichkeit beider Bilder [Mae+97; VWO97]. Hierzu finden sowohl die
Einzelentropien beider Bilder als auch die gemeinsame Entropie Anwendung.

Die Entropie H(A) eines Bildes A gibt die darin enthaltene Informationsmenge an. Je inhomogener
die Grauwerte des Bildes sind, desto mehr Informationen enthilt das Bild und desto groBer ist seine
Entropie nach Shannon:

ZpA )log pa(a). (4.23)

Die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten eines Grauwertes a in einem Bild A ist dabei durch p4(a)
gegeben. Praktisch wird die Wahrscheinlichkeitsverteilung aus dem normierten Histogramm des
Bildes bestimmt, siehe Bild 4.9 a). Zusitzlich wird fiir die Mutual Information die gemeinsame
Entropie H(A,B) (auch Verbundentropie) berechnet, die sich aus dem gemeinsamen Histogramm
zweier Bilder ergibt, siehe Bild 4.9 b):

H(A,B) =~ pas(a,b)logpap(a,b). (4.24)

a,b

Im gemeinsamen Histogramm sind die Grauwerte des ersten Bildes iiber denen des zweiten Bildes
aufgetragen. Dazu werden von den jeweils korrespondierenden Punkten in beiden Bildern die
Grauwerte ermittelt. Der Grauwert des ersten Bildes ergibt die Position auf der horizontalen, der
des zweiten Bildes die auf der vertikalen Achse. Die Stellen der Grauwertkombinationen werden
jeweils aufaddiert, sodass die dritte Dimension (hier die Helligkeit im Diagramm) die Hiaufigkeit
dieser Kombinationen darstellt. Die Verteilung der Punkte im gemeinsamen Histogramm kann als
MaB fiir die Ahnlichkeit beider Bilder gesehen werden. Je verstreuter das gemeinsame Histogramm,
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desto weniger stimmen die beiden Bilder {iberein. Die gemeinsame Entropie wird umso kleiner, je
dhnlicher sich die beiden Bilder werden.

a) b)
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Bild 4.9: Histogrammvergleich. a) Einfaches, normiertes Histogramm, welches die Haufigkeiten aller
Grauwerte im Bild zeigt. b) Gemeinsames Histogramm, welches die relativen Haufigkeiten zweier Bilder
zeigt. Der Grauwert des Bildes codiert dabei die Hiufigkeit der entsprechenden Grauwertkombination in
den Einzelbildern.

Eine kleine gemeinsame Entropie deutet also auf eine hohe Ubereinstimmung beider Bildbereiche
hin. Sie kann jedoch auch durch eine geringe Entropie in einem der beteiligten sehr homoge-
nen Bildbereiche hervorgerufen werden. Um eine Fehlregistrierung zu verhindern, werden daher
die Einzelentropien beider Bildbereiche mit der gemeinsamen Entropie kombiniert. Die Summe
der Einzelentropien wird groBer, je mehr Informationen beide Bildbereiche enthalten. Als Ma-
ximierungsproblem wird zur Berechnung der MI die gemeinsame Entropie von der Summe der
Einzelentropien subtrahiert:

MI =I(A,B) = H(A) + H(B) — H(A,B). (4.25)

Negiert fiihrt H(A,B) bei einer guten Ubereinstimmung zu positiveren Werten und bei einer
schlechten Ubereinstimmung negativeren Werten.

Tabelle 4.1 listet den Vergleich dreier Fille auf. Bei dhnlichen Bildbereichen mit viel Bildinfor-
mationen der Einzelbilder ergeben sich die groflten Werte fiir die MI (Fall I). Im zweiten Fall
ist die Ubereinstimmung gering, sodass sich eine groBere gemeinsame Entropie und damit eine
kleinere MI als im ersten Fall ergibt. Der ansonsten falsch-positive Fall III wird durch die Mutual
Information abgefangen. Hier ist die gemeinsame Entropie durch nur wenige Informationen in Bild
A klein, obwohl sich die Bildinhalte undhnlich sind. Da die Einzel-Entropie des Bildes A jedoch
kleiner ist als in Fall I, ergibt sich auch die MI kleiner als im ersten Fall.

Betrachtet man die Ergebnisse einer 2D-2D-Registrierung, so weist die Implementierung der Mutual
Information nach Maes et al. [Mae+97] ein globales Extremum auf, das deutlich ausgeprigt und
nicht zu schmal ist, mit einem sehr glatten Verlauf und kaum lokalen Maxima [CMWOl]. Ein solch
eindeutiges Maximum ist einfach durch ein gradientenbasiertes Optimierungsverfahren bestimmbar.
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Tabelle 4.1: Tabelle zu den MI-Fillen. Alle MaBe sind relativ zu den jeweils anderen Zeilen.
Fall ROI Ahnlichkeit H(A) H(B) (H(A,B)) —H(A,B) MI

I dhnlich gro}  grof (klein) positiver  grof
II undhnlich grol  grof (groB) negativer  klein
I undhnlich klein  grof (klein) positiver  klein

Dieses robuste Registrierungsverfahren arbeitet ohne Vorverarbeitung direkt auf den Bilddaten. Es
ist daher ohne gro8en Aufwand direkt einsetzbar. Durch den pixelweisen Bildvergleich ergeben
sich jedoch lange Rechenzeiten, relativ zu anderen Verfahren.

4.3.2 Merkmalsbasierter Bildvergleich

Wihrend die Grauwerte bereits einfache Merkmale im Bild darstellen, werden bei merkmalsbasier-
ten Bildvergleichen bestimmte charakteristische Punkte oder Bereiche segmentiert, die das Bild
reprasentativ beschreiben. Die Informationen im Bild werden auf diese besonders aussagekriftigen
Bereiche reduziert. So kann der Vergleich zweier Bilder schneller und einfacher erfolgen, da
lediglich die segmentierten Merkmale in beiden Bildern verglichen werden miissen.

In den Bildern beider Modalitéten aus Bild 4.7 sind die Kanten an den Bohrkanaloberflachen sehr
prasent und dienen damit als zuverldssige Bildmerkmale. Sie entstehen durch Aushohlungen der
Mastoidzellen und erzeugen Intensitétsspriinge an deren Réndern. Diese Intensititsspriinge konnen,
als hohe Gradienten in der ersten Ableitung der Intensitdtswerte, durch geeignete Filter als Kanten
detektiert werden. Damit lassen sich Bilder auf die relevanten Informationen der Lochkanten
reduzieren.

Ziel ist es, das Bildpaar mit der groBten Ubereinstimmung in der bestmoglichen Lage zu finden.
Dafiir wird im Folgenden ein Vergleich der Kantenbilder durchgefiihrt, bei dem die Ahnlichkeit
der Kanten die Bilddhnlichkeit beschreibt. Hierfiir wird zunichst das aus der Literatur bekannte
Canny-Kantendetektionsverfahren vorgestellt. Anwendung finden diese Kanten in einem Chamfer
Matching-Verfahren, welches eine Distanzkarte aus dem Kantenbild einer Modalitét berechnet
und dieses zum Kantenbild der zweiten Modalitit registriert. Durch den Einsatz von Distanzkarten
werden auch leichte Missregistrierungen identifiziert und so die Stabilitéit der Registrierung verbes-
sert. Die Vergleichsoperationen sind dabei wenig rechenintensiv, weil nur die unter den Kanten
liegenden Stellen im Bild summiert werden. Damit reduzieren sich die zu verarbeitenden Pixel
massiv.

Kantendetektion mittels Canny-Algorithmus

Fiir eine robuste Kantendetektion sind geeignete Verfahren zu identifizieren, welche die Rinder
erkennen und zu geringen Fehldetektionen fiihren. Die folgenden Ausfiihrungen basieren teilweise
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auf [Nis+11]. Bekannte Kantendetektionsverfahren verwenden Filteroperationen zur Berechnung
von Bildgradienten. Es folgt eine Umwandlung des entstehenden Gradientenbildes in ein Bindrbild
durch einen Schwellwertfilter. Unterschiede zwischen den Verfahren bestehen in den Details und
der Bildvorverarbeitung, z. B. einer Bildglittung sowie dem Vorgehen zur Auffindung der Kanten
im Gradientenbild.

Der Roberts-Operator ist der simpelste, der zwei 2 x 2-Matrizen, diagonal besetzt mit positiven
und negativen Einsen, als Filterkern G verwendet. Dabei unterscheiden sich die Richtungen in der
Matrix und somit die Ausrichtung der detektierten Kanten:

1 0]’ ¢, -

G, =
0 -1

0 1
o ] (4.26)

Durch Addition der Betrige werden die Gradienten beider Richtungen im Bild hervorgehoben:
k= |G| + |Gyl (4.27)

Fiir den Sobel-Operator wird der Filterkern auf 3 x 3 und der Wertebereich auf {—2, — 1,0,1,2}
erweitert und horizontal bzw. vertikal besetzt:

10 —1 1 2 1
G.=|20 -2, Gy=|1 0 0 0]. (4.28)
10 —1 1 -2 —1

Die Kantenstédrke & berechnet sich aus dem euklidischen Betrag beider Richtungen, die Kantenrich-
tung 6 aus dem erweiterten Arkustangens mit zwei Argumenten:

k=4/G.>+ G2 (4.29)

Y = atan2 (G,,G,) . (4.30)

Dadurch, dass die mittige Spalte bzw. Zeile nicht besetzt ist, wird jeweils die Differenz zur
iibernédchsten Spalte bzw. Zeile berechnet. Werte nahe der Kernmitte werden dadurch stirker
gewichtet als die Randwerte. Es ergibt sich eine Rauschminderung (Gléttung) quer zur Kanten-
bzw. Gradientenrichtung. Der Sobel-Filter kann als eine Approximation der Ableitung einer 2D-
GauBfunktion gesehen werden. Der richtungsunabhingige Gradient ergibt sich aus der Ableitung
in xy-Richtung:

0G*(z,y,0) xy ( %+ yQ)
= P = 2 _exp | — .

=— 4.31
oxy 2mob 202 .31)

Diese Operatoren alleine detektieren keine Kanten, sondern heben sie lediglich im Bild hervor.
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Der Canny-Algorithmus verkettet mehrere Verarbeitungsschritte zur Kantenberechnung und fiigt zu-
satzlich zwei weitere Schritte hinzu, die non-maximum suppression und das Hysterese-Schwellwert-
Verfahren. Das Eingangsbild wird zunéchst unter Einsatz eines GauB3-Filters geglittet. Hochfre-
quentes Rauschen im Bild wird so unterdriickt. In dem geglitteten Bild werden anschlieBend die
Bildgradienten mit dem Sobel-Filter berechnet.

Es folgt die non-maximum suppression, bei der fiir jede Kante die lokalen Nicht-Maxima gefiltert
werden: Nach Gleichung 4.30 kann die Richtung des Gradienten fiir jedes Pixel berechnet werden.
Entlang dieser Richtung werden jeweils die Pixel vor und nach dem aktuellen im Gradientenbild
untersucht. Ist das aktuelle Pixel nicht das Maximum dieser drei, so wird es zu Null gesetzt. Es
resultieren 1 Pixel breite Linien.

Im letzten Schritt des Canny-Algorithmus werden mit dem Hysterese-Schwellwert-Verfahren die
wirklichen Kanten detektiert. Bild 4.10 zeigt das Vorgehen an einem Gradientenverlauf g(x). Zwei
Schwellwerte 77 < T, dienen zur Detektion von Kanten im Bild. Gradientenwerte g(x) kleiner 7}
sind keine Kanten (in Grau), Werte grof3er 75 sind Kanten (in Griin). Dazwischenliegende Werte
sind nur Kanten, wenn sie mit Werten gro3er 75 zusammenhéngen (in Blau). Ausgehend von diesen
werden die Kanten verfolgt, bis sie den kleineren Schwellwert 7} unterschreiten.

a)4g(z) b)4g(z) c)4g()

T T
Gradientenverlauf Kanten 75 < g(z) Final detektierte Kanten

Bild 4.10: Hysterese bei der Kantendetektion mittels Canny-Algorithmus. a) Gradientenverlauf g(z) in
Schwarz. b) Kanten 75 < g(x) in Griin, Nicht-Kanten g(z) < T} in Grau. ¢) Durch Hysterese als Kanten
detektierte Gradienten 77 < g(z) < T in Blau. Durch Hysterese aussortierte Gradienten 77 < g(z) < T
in Rot.

Nach dem Canny-Algorithmus folgt in dieser Arbeit ein weiterer Schritt, in dem die Kanten mit dem
Connected Components-Algorithmus [Pfa66] in einzelne zusammenhédngende Kantenabschnitte
unterteilt werden. Kleine versprengte Linienziige, die aus nur wenigen Pixeln bestehen, werden
geloscht.

Zusitzlich wird eine Erkennung horizontaler Kanten im Bild nach [Sch19] hinzugefiigt. Durch
unterschiedliche Reflexionen des eingestrahlten Lichtes entstehen im abgerollten Bild z. T. hohe
Intensitédtsspriinge iiber die gesamte Bildbreite. Diese werden als horizontale Kanten durch den
Canny-Algorithmus detektiert. Da sich deren Gradient kaum von den Kanten der Mastoidzellen
unterscheidet, konnen diese Fehler nicht pauschal eliminiert werden. Mit der Kenntnis, dass
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es sich um horizontale Linien iiber einen Grofteil der Bildbreite handelt, lassen diese sich im
Nachhinein aus dem Kantenbild eliminieren. Es werden die Kantenpunkte in jeder Bildzeile
summiert. Uberschreitet die Anzahl der Punkte einen Schwellwert, wird die Bildzeile zu Null
gesetzt und die Kante damit geldscht.

Bildvergleich durch Chamfer Matching

Ein einfaches und schnelles Verfahren zur Registrierung dieser Kantenbilder ist der bindre UND-
Vergleich. Hier werden alle iibereinanderliegenden Kantenpixel aufsummiert, wobei die Summe
dem Giitemal} der Registrierung entspricht. Durch die binédre Operation ist dieses Vorgehen wenig
rechenaufwendig, jedoch anfillig fiir Fehlregistrierungen. Leichte Misslagen fiihren bereits dazu,
dass ein GroBteil der Kanten nicht mehr iibereinander liegt und es zu einem starken Abfall in
der Fehlermetrik kommt. Es ergeben sich starke Gefille um die Maxima des GlitemaBes. Ge-
geniiber einem flacheren Anstieg zum Optimum hin gestaltet sich dessen Auffinden schwierig.
Als Erweiterung bietet sich das Chamfer Matching an, bereits 1977 von Barrow et al. entwickelt
[Bar+77] und verbessert bzgl. Genauigkeit und Geschwindigkeit von Liu etal. [Liu+10]. Hier
wird von einem der Kantenbilder des Bildpaares eine Distanzkarte berechnet. Darin beschreibt
der Wert jedes Pixels die Distanz zur jeweils nichstgelegenen Kante. An den Stellen der Kanten
im Kantenbild sind die Eintrdge der Distanzkarte entsprechend null. Das Vorgehen ist in Bild
4.11 dargestellt. Ein vorzeichenbehafteter Distanzkartenfilter nach Maurer [MRO03] wird auf die
abgerollten CT-Kantenbilder a) angewandt. Das endoskopische Kantenbild c¢) wird dann auf die
Distanzkarte b) registriert, indem die Intensitdtswerte der Distanzkarte an den Stellen der Kanten
aufsummiert werden. Die Bilder d) und e) zeigen eine leichte Misslage und eine gute Registrierung.

b) d) €)

\\

Bild 4.11: Chamfer-Matching Bildvergleich mit Distanzkarte. a) Detektierte Kanten aus CT-Bild 4.7 a).
b) Distanzkarte nach Maurer, berechnet aus Bild 4.11 a). Die minimale Distanz zur Kante ist in Schwarz
dargestellt. Je heller ein Pixel im Bild ist, desto weiter ist es von der nachstgelegenen Kante entfernt. c)
Endoskopbild aus Bild 4.7 b) mit detektierten Kanten in Magenta. d) und e) Uberlagerung des Distanzkarte
mit den Kanten des Endoskopbildes aus c). d) Leichte Misslage der Kanten. e) Optimale Registrierung der
Kanten.

Es wird die Chamfer-Distanz berechnet:

1 .
dem(UV) = — Y miny,ey Ui = Vj|. (4.32)

=t
2
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Dabei entsprechen U und V' jeweils den Kantenbildern und U; und V; den Punkten in diesen Kan-
tenbildern. Mit zunehmendem Abstand zu den Kanten erhoht sich die Intensitit in der Distanzkarte.
Somit ergeben sich kleine Werte nahe der Kanten und hohe Werte entfernt davon. Ideal ist demnach
eine kleine Chamfer-Distanz, womit sich ein Minimierungsproblem ergibt.

4.4 Zusammenfassung und Fazit

Robust und mit hoher Genauigkeit lassen sich Knochenbohrungen intraoperativ mit einer CT-
Aufnahme des Zielgebietes registrieren. Diesen Gold-Standard gilt es zu ersetzen, da CT-Gerite
ionisierend, teuer und begrenzt verfiigbar sind. Weitere Methoden sind parallel in der Entwicklung,
geniigen in ihrer Genauigkeit, Integrierbarkeit oder Anwendbarkeit jedoch noch nicht der intra-
operativen Praxis. Mit besonderem Blick auf die minimalinvasive Cochleaimplantation wurden in
diesem Kapitel Registrierungsverfahren vorgestellt, welche die Mastoidzellen im menschlichen
Felsenbein in endoskopischen und CT-Bilddaten vergleichen.

Ausgangspunkt der Suche ist immer die geplante Trajektorie, als Zielpfad fiir die Bohrung im
Felsenbein. Ein Suchraum bietet eine diskrete Abtastung eines definierten Gebietes um den geplan-
ten Bohrpfad herum. Die Diskretisierung bietet den Vorteil, dass die simulierten CT-Ansichten
bereits praoperativ berechnet werden konnen. Dahingegen ist die erreichbare Genauigkeit einge-
schrinkt, weil das bestmogliche Registrierungsergebnis jeweils auf die nichstgelegene Trajektorie
im Suchraum zur wahren Bohrung beschrénkt ist.

Alle aus CT-Daten extrahierten Trajektorien im Suchraum werden mit dem intraoperativen Endo-
skopbild verglichen. Dieser Vergleich geschieht jeweils in 2D, wobei die Mutual Information und
das Chamfer Matching als grauwert- bzw. merkmalsbasiertes Verfahren vorgestellt wurden. Die
Eignung dieser Methoden fiir die zugrundeliegenden Bilddaten ist nachfolgend zu untersuchen.
Unterschiedliche Verfahren ermoglichen eine Auswahl und eine Anpassung auf die Bilddaten. Das
Chamfer Matching hat groBes Potential, wenn die Lochkanten klar zu erkennen sind, weil nur die
Kanten als wichtige Bildinformationen ausgewertet werden. Da nicht wie bei der Mutual Informa-
tion iiber alle Pixel der ROI, sondern nur iiber die Kantenpixel iteriert werden muss, ergibt sich
zudem ein grofer Geschwindigkeitsvorteil. Sind die Merkmale jedoch nur schwer auszumachen,
ist die Mutual Information im Vorteil, da sie einen groeren Teil der Bildinformationen fiir die
Registrierung verwendet.
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5 Experimentelle Untersuchung der Registrierungsmethoden

Dieses Kapitel beschiftigt sich mit der experimentellen Untersuchung der vorgestellten Registrie-
rungsmethodiken. Begonnen wird in Abschnitt 5.1 mit den Voraussetzungen und Vorbereitungen,
die fiir alle Experimente relevant sind. Das Vorgehen wird in Abschnitt 5.2 zunéchst simulativ
untersucht. Die Funktionalitit des Verfahrens wird gezeigt und die generellen Auswertemethoden
werden vorgestellt. Eine Studie untersucht den Einfluss verschiedener Parameter wie die Abtast-
dichte des Suchraums, die Auflosung der CT-Daten und die Gro3e des endoskopierten Bereichs.
Es folgen Untersuchungen mit einem vereinfachten Mastoidphantom aus einem biomechanischen
Testblock. Dieser wird in Abschnitt 5.3 mit parallelen Bohrungen versehen, um Mastoidzellen
im Knochen zu simulieren. In einer weiteren Bohrung, orthogonal durch dieses Muster, werden
erstmals Endoskopaufnahmen vorgenommen und fiir eine bildbasierte Registrierung der Bohrkanal-
lage verwendet. Erweiternd wird in Abschnitt 5.4 das Muster durch Bohrungen aus verschiedenen
Richtungen realistischer gestaltet und so dessen rdumliche Variation erhoht. In diesem neuen
Phantom wird erneut eine Parameterstudie durchgefiihrt, um sie mit den Ergebnissen aus Abschnitt
5.2 zu vergleichen und um neue Erkenntnisse zu gewinnen. Abschlieend werden in Abschnitt
5.5 reale Mastoidstrukturen behandelt. Es werden sowohl realistische Mastoidphantome als auch
Kadaver-Felsenbeine untersucht. Die Modelle werden durch Segmentierung der Mastoidstruktu-
ren in CT-Daten des menschlichen Mastoid erstellt. Sowohl optisch als auch in mechanischen
Eigenschaften dhneln sie dem menschlichen Knochen. Die Integration der Methoden in den Opera-
tionsablauf und der Einsatz der Optik werden auf den realen Fall tibertragen und im Labor erprobt;
das Potential der Methoden wird abgeschitzt.

5.1 Voraussetzungen und Vorbereitung

Fiir folgende Beschreibungen werden zunéchst die Begriffe wahre, geplante, optimale und bes-
te Trajektorie eingefiihrt und definiert. Die wahre Trajektorie entspricht immer der wirklichen
Bohrung, also der Lage, in der sich der Bohrkanal tatsdchlich befindet. Sie kann durch Messung,
begrenzt durch die Auflosung des Messsystems, bestimmt werden. In der Simulation in Abschnitt
5.2 ist die Lage der wahren Trajektorie bekannt, wihrend sie in den Phantomversuchen der fol-
genden Abschnitte 5.3 und 5.4 gemessen wird und daher fehlerbehaftet sein kann. Die geplante
ist die Soll-Trajektorie. Gédbe es keine Abweichungen bei der Bohrung, so wiirde sie der wahren
Trajektorie entsprechen. Der in Abschnitt 4.2.1 definierte Suchraum wird um die geplante Tra-
jektorie aufgespannt, da diese dem erwarteten Bohrpfad entspricht. Die optimale Trajektorie ist
jene, die der wahren im Suchraum am néchsten kommt, bezieht sich also auf das Optimum im
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Suchraum. Der Registrierungsalgorithmus kann niemals ein besseres Ergebnis als die optimale
Trajektorie finden. Dies trifft nur bei starren, praoperativ erstellten Suchrdumen zu, nicht bei jenen
die zur Laufzeit verindert werden. Die Beste ist jeweils das Ergebnis der Registrierung, also die
als beste ermittelte Trajektorie. Eine bestmogliche Registrierung resultiert immer in der optimalen
Trajektorie (beste = optimale), die wiederum im Idealfall der wahren Trajektorie entspricht. Diese
Begriffe sind zum spiteren Nachschlagen in der Nomenklatur aufgefiihrt.

5.2 Registrierung mit semi-klinstlichen Bilddaten

Das Vorgehen der Bohrkanalregistrierung wird zunéchst simulativ untersucht. Die MICI dient dabei
als Szenario und Schichtbildaufnahmen des Mastoid als Datengrundlage fiir die Simulation von
Bilddaten. Als GiitemaB fiir die 2D-2D-Registrierungen wird die Mutual Information verwendet.
Ein Vergleich der AhnlichkeitsmaBe Mean Squares, Normalized Correlation, Mutual Information
und der ANTS-Metrik (Advanced Normalization Tools) ergab die besten Ergebnisse fiir die Mutual
Information. Zur Interpolation des transformierten Bildes wihrend der Registrierung wurden die
lineare, die Nearest-Neighbor- sowie die B-Spline-Interpolation untersucht. Hier ergab die B-Spline-
Interpolation die besten Ergebnisse. Ein Optimierungsalgorithmus sorgt fiir eine bestmogliche
Ausrichtung des Endoskopbildes auf dem simulierten Bohrkanalbild bei geringem Rechenaufwand.
Fiir jedes Paar aus Endoskopbild und simuliertem Bohrkanalbild ergibt sich so ein Wert fiir die
beste erzielte Ausrichtung.

Abschnitt 5.2.1 zeigt, wie semi-kiinstliche Bilddaten als Basis erzeugt werden. Es folgt die Durch-
fiihrung der Registrierung in Abschnitt 5.2.2. Sowohl der genaue Ablauf als auch die Bestimmung
der Fehler werden beschrieben. In Abschnitt 5.2.3 werden die Ergebnisse im Detail vorgestellt
und in Abschnitt 5.2.4 diskutiert. Die gezeigten Ergebnisse sind in [Ber+16; Ber+15a; Ber+17b]
veroffentlicht.

5.2.1 Erstellung semi-kiinstlicher Bilddaten

Als Basis der kiinstlichen Bilddaten wird der Visible Ear-Datensatz [S¢r+02] verwendet. Er
besteht aus schichtweisen Kameraaufnahmen eines Ex-Vivo-Viertelkopfes mit einer isotropen
VoxelgroBe von s, = 0,05 mm fiir die verwendeten Schichten von 70 bis 335. Mit einer BildgroBe
von 3078 x 1942 Pixeln resultiert ein Volumen von 153,9 mm x 97,1 mm x 13,3 mm, das relativ
zu seinen lateralen Abmalen, durch die geringe Sichtanzahl, flach ist. Diese hohe Auflosung
ermoglicht die Simulation sowohl endoskopischer als auch volumetrischer Bilddaten. Durch eine
Reduktion der Auflésung und dem Hinzufiigen von GauB8schem Rauschen werden CT-Bilddaten
simuliert:

I'=I+c¢, c~N(uo?. (5.1)
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Es handelt sich um semi-kiinstliche Bilddaten, da die Basisdaten im realen Mastoid aufgenommen
wurden, jedoch verdndert werden, um simulierte Endoskop- und Volumenbilddaten zu generieren.
Als erreichbare, kleine Voxelgrofe eines CT-Scans wird s, = 0,2 mm angenommen. Bild 5.1
vergleicht abgerollte Bohrkanalbilder aus dem unveridnderten Visible Ear-Datensatz a) und ver-
schiedene Abwandlungen b), ¢) mit einer vergleichbaren Cone-Beam-CT (CBCT) Aufnahme d).
Ein kleiner Ausschnitt aus a), als simuliertes Endoskopbild, ist in Bild 5.1 e) zu sehen. Bild 5.1 f)
zeigt die Bohrkanaloberfliche aus einem Ex-Vivo-Felsenbein, zusammengefiigt aus einer endosko-
pischen Videosequenz und skaliert.

Bild 5.1: Vergleich simulierter und realer Bilddaten, extrahiert aus dem menschlichen Felsenbein. Bilder a)—
c¢) stammen aus dem Visible Ear-Datensatz und sind doppelt abgerollt. a) Daten unveridndert b) Auflosung
reduziert um Faktor 6 mit kubischer B-Spline-Interpolation, GauBsches Rauschen mit Varianz 02 = 5. c)
Auflosung reduziert um Faktor 4 mit Nearest-Neighbor-Interpolation, additives GauB3sches Rauschen mit
Varianz o2 = 5. d) Bohrkanalbild aus einer CBCT-Aufnahme menschlichen Felsenbeins, doppelt abgerollt.
e) Simuliertes Endoskopbild. Ausschnitt aus der Bohrkanaloberfliche im unveridnderten Volumendatensatz.
f) Ausschnitt einer gestitchten Endoskopaufnahme in Ex-Vivo-Felsenbein, relativ zu a)—d) etwa zweifach
vergroflert.

5.2.2 Durchfiihrung der Registrierung

Endoskopische Bilddaten werden durch Schneiden des originalen Visible-Ear-Datensatzes mit der
Zylinderoberfliche der geplanten Bohrtrajektorie simuliert. Die Verwendung unverdnderter Bildda-
ten stellt die maximal mogliche Bildauflosung, vergleichbar zu Endoskopaufnahmen, bereit. Diese
Zylinderoberfliche wird in ein planares 2D-Bild abgerollt, wie es in Bild 4.3 b) gezeigt ist. Durch
Reduktion auf einen Ausschnitt der Oberfliche wird das eingeschrinkte Sichtfeld des Endoskops
beriicksichtigt, siehe Bild 4.8 a) und 5.1 e). Die Registrierung wird durch Abtasten des Suchraums
mit Trajektorien in verschiedenen Lagen durchgefiihrt. Diese Lagen sind, nach Abschnitt 4.2.1,
um die geplante Trajektorie herum definiert. Durch Schneiden von Zylinderoberflichen mit den
volumetrischen Daten kann das spezifische Knochen-Luft-Muster an der Bohrkanaloberfliche
in Form von Grauwerten extrahiert werden. Im Folgenden werden alle Bilder ein zweites Mal
abgerollt, wie es in Abschnitt 4.3 beschrieben ist. Der endoskopische Ausschnitt (Quellbild) wird in
einer 2D-2D-Registrierung mit jedem der doppelt abgerollten Bohrkanalbilder (Zielbild) verglichen.
Aus der jeweils besten Lage des Quellbildes im Zielbild folgt ein Metrikwert ¢ als Giite. Mutual



70 5 Experimentelle Untersuchung der Registrierungsmethoden

Information in der Implementierung nach Mattes et al. (MMI) [Mat+03] wird mit einem Gradien-
tenverfahren als intensititsbasiertes Ahnlichkeitsmaf eingesetzt. Das transformierte Quellbild wird
dabei jeweils linear interpoliert. Jedes beste Ergebnis dieser 2D-2D-Registrierung wird als lokales
Registrierungsergebnis fiir die nachfolgende Suche nach dem Optimum gespeichert. Dabei kann
die Registrierung durch binning von Quell- und Zielbildern beschleunigt werden. Daten werden
dazu klassifiziert und durch einen reprisentativen Wert der jeweiligen Klasse ersetzt. Der gesamte
Ablauf der Registrierung ist in Bild 5.2 nachzuvollziehen.

; Visible Ear-Datensatz
Anatomische Strukturen _

segmentieren

l l RGB zu Graustufen
L )

Auflosung reduzieren,
Rauschen hinzufiigen

Pfad planen

Bohrposen

— ‘—¢ verrauschen
.. &4
Suchraum definieren '<B Froberflich
ohroberfliche
ausschneiden
lg‘rajelﬁtorien Bohroberflachen /
Slechite ausschneiden
- B l Oberflache abrollen
Y
Prioperative Planung *

Oberflachen abrollen

l Subregion ausschneiden

l Datenverarbeitung

Datenverarbeitung
entsprechend CT

entsprechend Endoskop

2D-2D-Registrierungen

-
]

Bild 5.2: Ablauf der simulierten Registrierung. Das Schaubild ist aufgeteilt nach den Arbeitsschritten in
einer entsprechenden Operation.
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Untersuchung der Genauigkeit von 2D-2D-Registrierungen

Die Ergebnisse aller 2D-2D-Registrierungen werden mit denen der wahren Lage im Suchraum
verglichen. In diesem Fall entspricht die geplante Trajektorie der wahren und ist damit im Such-
raum, in dessen Mitte, enthalten. Damit gleichen sich geplante, wahre und optimale Trajektorie;
das optimale Ergebnis entspricht der geplanten Trajektorie in der Suchraummitte. Die isotrope Vo-
xelgroBe der Volumendaten wird hierfiir auf s, = 0,2 mm reduziert und mit additivem Gauf3schen
Rauschen mit Varianz 02 = 5 beaufschlagt. Es resultieren Bilddaten vergleichbar mit Bild 5.1 c).
Ein Suchraum mit variierendem Radius 7y € {1 mm, 5 mm} wird mit n, = 10.201 Trajektorien
abgetastet, um die rdumliche Verteilung der 2D-2D-Registrierungsergebnisse zu analysieren. Es
wird die Registrierungsgiite bei verschiedenen Abstinden zur wahren untersucht. Dieses dichte
Abtasten zeigt hochaufgelost Korrelationen zwischen den Metrikwerten und der Bohrkanallage auf.
Der Endoskopausschnitt wird hierzu mittig mit 40 % der GroBe aus dem Originalbild entnommen.

Untersuchung der Registriergenauigkeit

Die Registriergenauigkeit wird an vier kritischen Punkten entlang des Bohrpfades mittels des
Target Registration Errors (TRE) [FWM98] bestimmt. Distanzen zwischen wahrer und registrierter
(bester) Trajektorie werden an der Schiddeloberfliche, der Pfadmitte, dem Recessus Facialis und
der Cochlea berechnet, wie in Bild 5.3 gezeigt. Die Lage der wahren Trajektorie ist bekannt und
frei von Messfehlern.

Schideloberfliache
TRE Cochlea TRE Mitte \_~~

Cpert
TRE Rec.
Facialis

\ Bild 5.3: Schematische Darstellung
zur Berechnung der TREs und Win-
kelabweichung. Der TRE wird in
unterschiedlichen Tiefen an der
.\ Rec. Facialis Schideloberfliche, der Bohrkanal-
Cochlea mitte, dem Recessus Facialis und
der Cochlea berechnet.

tbest

TRE
AT Oberfliche

Als die wichtigsten Punkte, an denen die hochste Genauigkeit gefordert ist, werden Recessus
Facialis und Cochlea in den entsprechenden Tiefen von ca. 30 mm und 40 mm angesehen. Die
genauen Tiefen werden anhand der Bilddaten und geplanten Trajektorie bestimmt, wobei der
Punkt mit der kiirzesten Distanz zum RF auf der Trajektorie die entsprechende Tiefe definiert.
Aufgrund der hohen erforderlichen Bohrgenauigkeit an diesen Punkten werden diese wihrend der
Auswertung am stirksten gewichtet. Die weiteren TREs an der Oberfliche und Bohrkanalmitte
werden zur Bestimmung des Fehlerverlaufs entlang der Bohrtrajektorie berechnet. Zusitzlich zu
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den TREs wird die Winkelabweichung A7 zwischen jedem Paar aus verkippter wahrer cpe; und
bester Trajektorie t,.5; berechnet:

er Tt €s
AT:arccos( Cpert Phest ) (5.2)

HcpertH2 thest”z

Neun Trajektorien ¢ werden von der Schideloberfliche zur Cochlea geplant und fiithren zu neun
Suchrdumen. Die Lagen dieser geplanten Bohrkanile ¢ werden verrauscht, um leicht verschobene
und verkippte Lagen ¢, zu erhalten. Aus diesen veridnderten Lagen werden die endoskopischen
Ansichten generiert. Fiir jede geplante Trajektorie ¢ wurden 10 davon abweichende wahre Trajek-
torien ¢y, erstellt, welche die endoskopierten Bohrungen darstellen, sodass 90 wahre Trajektorien
entstehen. Hierdurch sind die wahren Trajektorien nicht mehr im Suchraum enthalten, sodass sie
nicht mehr den jeweils optimalen entsprechen.

Das Verrauschen geschieht durch zufillige Verschiebung von Start- ¢ g und Endpunkt r¢ g der
jeweiligen geplanten Trajektorie. Da die geplante jeweils der zentralen Trajektorie im Suchraum
entspricht, wird das Verrauschen durch zufillige Verschiebung des Suchraummittelpunktes C' (siche
Bild 4.2) auf der oberen und unteren Kreisscheibe implementiert. Dabei wird nicht der Suchraum an
sich gerdndert, sondern die Lage der wahren Trajektorie in diesem. Die x- und y-Komponenten in
der Kreisscheibe, bekannt aus Abschnitt 4.2, werden jeweils mit einem gleichverteilten Zufallswert
n € {R | —1 < n < 1} multipliziert und zum Start-, bzw. Endpunkt von ¢ addiert:

Y
rcs =Tc+ ( Nx,s T =Ty, s) T'sKpert s (5.3)
||, yll,
_ Yy
rcE = Tc + cd. + ( NxE + ny,E) TsKperts (5.4)
|l lyll,
Cpert = TC,E — TCs- (55)

Der Grad des Verrauschens k¢ definiert den maximalen Abstand zur urspriinglichen Suchraum-
mitte als Anteil vom Suchraumradius, den ein verrauschter Punkt annehmen kann:

||rC7S - TCHQ < T'sKpert, (56)

HTC,E —rc+ CdCHQ S TsKpert- (57)

Hier wurde rper¢ = 0,25 gewihlt, was bei dem Suchraumradius r; = 4 mm zu einer maximalen
euklidischen Abweichung von realem und geplantem Start- oder Zielpunkt von 1 mm resultiert. Da
die wahren (endoskopischen) Trajektorien ¢, variiert werden, bleibt der Suchraum je geplanter
Trajektorie gleich und die erneute Berechnung der Suchraumtrajektorien in dieser Simulation
entfallt.

Unter Beriicksichtigung des MICI-Szenarios variieren Lage und Lédnge aller Trajektorien patien-
tenspezifisch. Die Linge des endoskopischen Ausschnitts /. reicht in dieser Studie von 10 mm
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bis zu 25 mm. Bild 5.4 zeigt einen Vergleich der Ausschnittslingen und der dadurch sichtbaren
Mastoidmuster. Die orangene Fldche markiert, welcher Teil des gesamten Bildes bei einer Linge /.
ausgeschnitten wird. Im Gegensatz zur vorherigen Untersuchung beginnen die Ausschnitte hier
immer an der Oberfliche und decken den vollen Umfang von 360° ab.

: - Bild 5.4: Exemplarische Endosko-

o 1= pausschnitte unterschiedlicher Lin-
/.o = 10mm . .. .
- 157 ge /. Diese variiert zwischen 10
e3 — mm mm und 25mm, 7, betrigt 360°.
ley = 20mm

Die orange markierte Flidche zeigt
die Ausschnittsgroe am kompletten
Bild bei der Endoskopielidnge /.

25 mm
Lo max = 40 mm

Grenzen hinsichtlich der Auflosung der CT-Daten werden durch die Registrierung mit verschiede-
nen isotropen VoxelgroBen s, € {0,2mm, 0,3 mm, 0,4 mm} der CT-Daten ausgewertet. Weiterhin
wird der Suchraum mit einer variablen Anzahl an Trajektorien ny € {441,961, 1849} abgetastet.
Die Anzahl der Trajektorien ergibt sich aus Abtastungen mit einer jeweils gleichen Paarung von
radialen und azimutalen Schritten (ng,na) € {(5,5), (6,6), (7,7)}. SchlieBlich wird der Radius der
endoskopierten Bohrung von rq, € {2mm, 3 mm, 4 mm} variiert. In einer groBeren Bohrung wird
eine groflere Oberflache des Mastoids geschnitten, wodurch mehr Landmarken sichtbar werden.
Hier soll untersucht werden, ob dieser Zuwachs an Merkmalen auch zu einer Verbesserung der Re-
gistriergenauigkeit fiihrt. Die Pilotbohrung besitzt iiblicherweise einen Radius von 2 mm. Kleinere
Radien wurden nicht untersucht, da die Kegeloptik mit einem Aufendurchmesser von 3 mm bei
rqn = 2 mm bereits nur 0,5 mm von der Bohrkanalwand entfernt ist. Radien oberhalb von 4 mm
sind unrealistisch, da hier schon ein betrachtlicher Teil des Mastoids entfernt wird. Von rq;, = 2 mm
zu 4 mm vergroRert sich, bei einer Bohrtiefe von 30 mm, das abgetragene Volumen von 377 mm?
zu 1508 mm?. Durch die quadratische Abhiingigkeit vom Radius ergibt sich eine Vervierfachung
des Volumens bei Verdopplung des Radius. Ein vierfacher Knochenabtrag im Patientenschédel
miisste damit in Kauf genommen werden, wihrend sich das sichtbare Muster lediglich verdoppelt.

5.2.3 Ergebnisse der Registrierung

Nachfolgend werden zunichst die Ergebnisse der 2D-2D-Registrierungen vorgestellt. Diese zei-
gen direkt die Ergebnisse aus den Vergleichen der einzelnen Bildpaare und erméglichen damit
Bewertungen der Methoden zum Bildvergleich. Daraufhin folgen die Ergebnisse zur Registrierge-
nauigkeit, die zeigen, wie genau sich die Lage eines Bohrkanals in einem diskreten Suchraum mit
den vorgestellten Methoden in den verwendeten semi-kiinstlichen Bilddaten bestimmen lésst.
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Ergebnisse der 2D-2D-Registrierungen

Bild 5.5 zeigt exemplarische Ergebnisse einer 2D-2D-Registrierung in Form von iiberlagerten
Bildern. Der aus simulierten prioperativen Bilddaten extrahierte endoskopische Ausschnitt wird
den doppelt abgerollten Bohrungsoberflichen iiberlagert. Werte unterhalb der Bilder zeigen den
Zusammenhang der Metrik ¢ zur Ahnlichkeit der Bilder in der entsprechenden Position. Ein hoherer
Wert bedeutet ein besseres Ergebnis, was sich in der besseren Ubereinstimmung von Bild 5.5 a)
gegeniiber b) zeigt. Die Metrikwerte sind nur bei Registrierungen mit gleichem endoskopischem
Ausschnitt vergleichbar.

£,=0,249 e, =0,163 e =0,093

Bild 5.5: Exemplarische Ergebnisse der 2D-2D-Registrierungen. Der endoskopische Ausschnitt ist den
doppelt abgerollten Bildern aus simulierten CT-Daten iiberlagert. Unter den Bildern sind die Werte der
Metrik £ gegeben. a) und b) verwenden einen mittigen Ausschnitt mit 40 % GroBe. ¢) zeigt einen Ausschnitt
mit Beginn an der Oberfliche und ¢, = 20 mm Liénge.

Bild 5.6 a) présentiert die Ergebnisse der Registrierung mit einem Suchraumradius von 7y = 5 mm.
Die Ergebnisse werden entsprechend der mittleren Entfernung von Start- und Endpunkt zum
jeweils wahren Start- bzw. Endpunkt fiir jede Trajektorie dargestellt, im Folgenden als Abstand a;
bezeichnet. Die besten und optimalen Registrierungsergebnisse sind mit einem magentafarbenen
bzw. grilnen Kreuz markiert. Alle Bohrungen mit einem Abstand von 0,75 mm oder mehr sind
deutlich vom optimalen Registrierungsergebnis zu unterscheiden. Fiir eine genauere Untersuchung
dieser kritischen Zone wird der Suchraum auf einen Radius von 1 mm verkleinert, wiahrend die
Anzahl der Proben konstant gehalten wird. Die Ergebnisse fiir diesen kleineren Suchraum sind in
Bild 5.6 b) dargestellt. Das beste Registrierungsergebnis ist nicht mehr identisch mit dem optimalen,
d. h. die Registrierung hat nicht die richtige Losung ermittelt.

Alle Boxplots in dieser Arbeit zeigen das untere und obere Quartil als Box, der Median als Linie
teilt die Menge in die untere und obere Hilfte der Werte und die Whisker markieren den Bereich,
in dem 75 % aller Werte liegen. Alle Werte auBerhalb werden als Ausreifer in Form von Kreuzen
dargestellt.

Die Ergebnisse in Bild 5.6 b) zeigen, dass bis zu einem Abstand von etwa a; = 0,3 mm die
Bohrtrajektorien durch den Vergleich der Metrikwerte nicht von der wahren Trajektorie unter-
schieden werden konnen. Weil die mittlere Distanz von Start- und Endpunkten ausgewertet wurde,



5.2 Registrierung mit semi-kiinstlichen Bilddaten 75

folgt daraus keine Aussage iiber die erreichbare Genauigkeit an einzelnen Punkten entlang der
Trajektorie.

a)
025¢

0,2 +

e 0,151

0,1 r

0,05

Distanz at in mm Distanz a¢ in mm

Bild 5.6: Verteilung der Metrikwerte € nach den 2D-2D-Registrierungen, dargestellt in Bezug auf den
Trajektorienabstand ay zur wahren, optimalen Trajektorie mit a) rs = 5 mm und b) r¢ = 1 mm.

Um ein besseres Verstidndnis der riumlichen Verteilung der Ergebnisse im Suchraum zu erméog-
lichen, ist in Bild 5.7 eine 3D-Darstellung der Registrierungsergebnisse gezeigt. Die zugrunde
liegenden Bilddaten sind die gleichen wie bisher, wihrend der Suchraumradius nun 2 mm betrégt.
Sowohl die Hohe als auch die Farbcodierung veranschaulichen die Metrikwerte als Ergebnis der
2D-2D-Registrierungen. Die x- und y-Koordinaten entsprechen den Positionen der Trajektorien-
mittelpunkte im Suchraum.

€0 005 01 015 02 025
e — y |

0,3

0,25 Bild 5.7: 3D-Punktwolke der Ergeb-
nisse der 2D-2D-Registrierungen mit
rs = 2mm. Die Farben markieren die
Werte der Registrierungsergebnisse ¢.
Alle Ergebnisse sind nach den Posi-
tionen der entsprechenden Bohrungen
im Suchraum (absolute Positionen der
Bohrungsmitte) dargestellt. Das magen-
tafarbene Kreuz markiert das Maxi-
mum im Suchraum.

Eine 3D-Punktwolke zeigt die Verteilung der Registrierungsergebnisse mit einer Steigung zur
Spitze einer Hiillkurve hin. Die Verwendung dieser Hiillkurve kann helfen Ausreil3er und falsch-
positive Ergebnisse zu erkennen, wihrend die Spitze der Hiillkurve dem Optimum im Suchraum
entspricht.
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Ergebnisse der Registriergenauigkeit

Tabelle 5.1 wertet die TRE-Ergebnisse aller 90 Trajektorien (sieche Abschnitt 5.2.2) sowie die
Winkelabweichungen aus. Jede Zeile gibt die Mittelwerte fiir alle zehn Variationen einer Trajektorie
an. Ein Suchraum mit einem Radius von s = 4 mm wird mit ny = 961 Trajektorien abgesucht. Ein
endoskopischer Ausschnitt von /, = 20 mm Lénge wird verwendet; die isotrope CT-Voxelgrof3e
betrigt s, = 0,2 mm. Die Ergebnisse der Tabelle 5.1 finden sich auch im folgenden Bild 5.8.

Tabelle 5.1: TREs in mm an kritischen Punkten entlang von neun Bohrtrajektorien sowie die Winkelab-
weichungen. Jeder Wert ist der Mittelwert von zehn verrauschten Bohrungen (s = 4 mm, Kpert = 0,25,
ny = 961, sy, = 0,2mm, ¢, = 20 mm).

Trajektorie ~ Oberfldache Mitte Rec. Facialis Cochlea AT in°
1 0,22 0,17 0,23 0,30 1,11
2 0,27 0,17 0,30 0,43 1,49
3 0,38 0,19 0,44 0,69 2,02
4 0,32 0,17 0,38 0,60 1,35
5 0,37 0,17 0,40 0,63 1,42
6 0,30 0,22 0,50 0,71 1,61
7 0,34 0,15 0,36 0,57 1,54
8 0,35 0,12 0,30 0,49 1,26
9 0,30 0,16 0,38 0,56 1,52
TEs 0,32+0,15 0,17£0,08 036=x0,17 0,55£0,26 1,48+0,55

Der TRE an der Schideloberfliche betragt (0,32 + 0,15) mm, wihrend in der Trajektorienmitte
(0,17 £ 0,08) mm erreicht wird. In der Nihe des Recessus Facialis und der Cochlea ist der TRE
(0,36 + 0,17) mm bzw. (0,55 + 0,26) mm und die Winkelabweichung (1,48 4 0,55)°.

An der Cochlea konnen sowohl die groften mittleren Fehler als auch die groBten Standardab-
weichungen beobachtet werden. Im Mittelpunkt liegt die hochste Genauigkeit der Registrierung.
Der Median-TRE an der Schédeloberfldche ist vergleichbar mit demjenigen am Recessus Facialis.
Wiihrend die Fehler am RF eine hohere Streuung aufweisen, sind an der Schideloberfliche mehr
Ausreiller vorhanden.

Die in der letzten Spalte angegebenen Winkelabweichungen bieten ein Hilfsmittel zur Schitzung
des TRE fiir Ziele fernab der Bohrachse, wie es bei anderen Anwendungen als der Cochleaimplantat-
Chirurgie vorkommen kann. Beispielsweise ergibt sich fiir einen Zielpunkt in 15 mm Entfernung
eine zusitzliche Abweichung von (0,39 4 0,14) mm durch den Winkelfehler von (1,48 + 0,55)°.

Ergebnisse zum Vergleich der Ausschnittslange

Bild 5.8 vergleicht die TRE-Ergebnisse mit variierender Linge ¢, des endoskopischen Ausschnitts
unter Verwendung von 961 Trajektorien und einer isotropen CT-Voxelgroe von 0,2 mm. Jeder
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Boxplot stellt die Ergebnisse aller 90 Trajektorien fiir ein /. und einen kritischen Punkt dar. Tabelle
5.2 enthilt die Mittelwerte und die Standardabweichung der Ergebnisse sowie die Winkelabwei-
chungen. Jede Zeile in der Tabelle enthilt die Mittelwerte fiir alle zehn Variationen aller neun
Trajektorien und somit aller 90 Varianten.

Tabelle 5.2: Vergleich der Registriergenauigkeit bei Variation der endoskopischen Ausschnittsldngen £,
von 10 mm bis 25 mm. (ny = 961, s, = 0,2mm). TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 90
Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen.

{, in mm Oberfldche Mitte Rec. Facialis Cochlea ATin°
10 1,15+1,14 1,26 £0,97 1,58 40,99 1,94 + 1,09 3,00 £ 1,58
15 0,60 £ 0,92 0,49 £+ 0,65 0,69 £+ 0,60 0,92 +£0,67 2,10 £ 1,13
20 0,32 £0,15 0,17 £ 0,08 0,36 £ 0,17 0,55 £+ 0,26 1,48 + 0,55
25 0,34 +£0,31 0,18 £+ 0,20 0,31 £ 0,20 0,46 £+ 0,26 1,34 + 0,52

An der Schideloberfliche und dem Mittelpunkt ist ein sehr geringer Unterschied zwischen den
TRE-Ergebnissen mit ¢, = 25 mm und 20 mm sichtbar, wihrend bei 15 mm erhebliche Ausreifler
vorhanden sind. Besonders der 10 mm Ausschnitt — der einzige, der keine Mastoidmerkmale
bietet (vgl. Bild 5.4) — unterscheidet sich durch einen hoheren Median und eine deutlich grofere
Spreizung. Die Fehler scheinen in diesem Fall zufillig im gesamten Suchraum mit 4 mm Radius
verteilt zu sein, sodass die Registrierung als fehlgeschlagen anzusehen ist.

— T
Oberflache F— 1 . .
— 1T+
. — T } — 4l = 10mm
Mltte :__m_qz. . ee — 15 mm
Rec. B ' ! o ﬁe i ;g i
Facialis — 1 ’ e —
T
Cochlea [ I —
s I R
0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,9 4
TRE in mm

Bild 5.8: Vergleich der Registriergenauigkeit bei Variation der endoskopischen Ausschnittsldngen ¢, von
10 mm bis 25 mm. (ny = 961, s, = 0,2 mm). Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.2.

Die Ergebnisse zeigen die hochste Genauigkeit rund um die Bohrkanalmitte. Eine hohere Genau-
igkeit korreliert mit mehr Merkmalen entlang der Bohrtrajektorie mit zunehmender Tiefe. Nahe
der Schideloberfliche bietet die homogene Kortikalis nur wenige Merkmale und fithrt daher zu
schlechten Registrierungsergebnissen. Mit zunehmender Tiefe bietet das Mastoid mehr und mehr
Zellen als Registrierungsmerkmale, was zu kleineren Fehlern bei der Registrierung mit steigender
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Tiefe fiihrt. Bei einer Ausschnittslinge von nur 10 mm ist die Registrierung in etwa 83 % der Fille
(Fehler > 0,5 mm am RF) wegen der fehlenden sichtbaren Merkmale fehlgeschlagen. Ausschnitte
mit einer Ldnge von 15 und 20 mm zeigen eine zunehmende Anzahl von Mastoidzellen, wéihrend
in allen Fillen die Cochlea und der Gesichtsnerv nicht sichtbar sind. Es folgt daraus, dass die
Pilotbohrung fiir die Genauigkeit dieser Registrierungsmethode so lang wie moglich sein sollte,
wihrend die endoskopierte Lange mindestens 20 mm betragen sollte.

Von 20 mm zu 25 mm Lénge verschlechtern sich die Ergebnisse an der Oberfldche und in der Mitte
leicht, trotz mehr vorhandener Merkmale. Wegen der geringen Hohe des Bilddatenvolumens (siehe
Abschnitt 5.2.1) ragen einige Bereiche der Bohrkanile aus diesem heraus. Da sich diese Bereiche
bei der Registrierung nicht einfach ignorieren lassen, gehen sie als Merkmale in den 2D-2D-
Bildvergleich mit ein. Wie die Ergebnisse zeigen, konnen daraus sowohl bessere als auch schlechtere
Registrierungsergebnisse resultieren. Die entstehende deutliche Kante des Volumenrandes kann zu
falsch-positiven Ergebnissen und damit zu schlechteren Ergebnissen, fiihren.

Ergebnisse zum Vergleich der Anzahl der Trajektorien

Bild 5.9 und Tabelle 5.3 vergleichen die Registrierungsfehler fiir verschiedene Anzahlen von Tra-
jektorien ngy € {441,961, 1849}, eine Ausschnittslinge von 20 mm und eine isotrope Voxelgrofie
von 0,2 mm.

Tabelle 5.3: Vergleich der Registriergenauigkeit mit einer Trajektorienzahl ny im Bereich von 441 bis 1849
(le = 20mm, sy, = 0,2mm). TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 90 Bohrtrajektorien sowie
die Winkelabweichungen. %, gibt die Zeit fiir n; Bildvergleiche an, gemittelt iiber alle 90 Trajektorien.

i Oberfldche Mitte Rec. Facialis Cochlea ATin° treg 1N Min
441  048+0,32 0,24+0,18 0,524+0,24 0,78+0,36 1,81 £0,86 15,38
961 0,32+0,15 0,17+0,08 0,36+0,17 0,55+0,26 1,48+0,55 30,16
1849 0,30+0,38 0,17+0,15 0,314+0,17 047+£027 1,33+0,87 52,98

Die zunehmende Genauigkeit der Registrierung bei einer groleren Anzahl an Trajektorien ny ist
eindeutig zu erkennen. Median und Streuung sinken mit zunehmender Anzahl von Trajektorien
in allen Fillen, wéahrend nur wenige grofle Ausreifler vorliegen. Eine Verwendung von mehr
Trajektorien fiir die Abtastung des Suchraums resultiert in ldngeren Rechenzeiten und muss daher
sorgfiltig abgewogen werden. Mindestens sind jedoch ny = 961 Trajektorien zu empfehlen.

Ergebnisse zum Vergleich der VoxelgroBe

Bild 5.10 und Tabelle 5.4 zeigen die Registrierungsergebnisse mit unterschiedlichen Voxelgroflen
des kiinstlichen CT-Datensatzes s, € {0,2mm, 0,3 mm, 0,4 mm}. Der Suchraum wird mit 961
Trajektorien abgetastet und der endoskopische Ausschnitt hat eine Linge von 20 mm.
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Bild 5.9: Vergleich der Registriergenauigkeit mit einer Trajektorienzahl n; im Bereich von 441 bis 1849
(le = 20mm, sy = 0,2mm). Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.3.

Starke Einfliisse auf die Hohe und Anzahl der Ausreifler der Registrierung sind erkennbar. Mittelwer-
te, Streuung und Ausreiler sind bei s, = 0,2 mm deutlich geringer als bei groeren VoxelgroBen.
Die groBte isotrope VoxelgroB3e von 0,4 mm liefert die schlechtesten Ergebnisse an allen Punkten.
Wihrend die Genauigkeit mit s, = 0,3 mm im Allgemeinen schlechter ist als mit 0,2 mm, ist der
Median an der Cochlea etwas geringer. Nur mit s, = 0,3 mm und 0,4 mm sind TREs von 1,2 mm
und mehr fiir einzelne Trajektorien vorhanden.

Tabelle 5.4: Vergleich der Registriergenauigkeit mit verschiedenen isotropen CT-Voxelgrofien s, von 0,2 mm
bis 0,4 mm. (ny = 961, £, = 20 mm). TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 90 Bohrtrajektorien
sowie die Winkelabweichungen.

Sy in mm Oberfldche Mitte Rec. Facialis Cochlea ATin°
0,4 0,58 + 0,75 0,41 + 0,59 0,60 + 0,56 0,81 £ 0,61 1,70 £ 0,99
0,3 0,60 + 0,84 0,35+ 0,49 0,47 + 0,39 0,64 +0,44 1,76 £ 1,10
0,2 0,33 £0,15 0,17 £ 0,08 0,35 +0,18 0,54 +£0,27 1,48 + 0,55

Im Allgemeinen fiihrt eine groflere Voxelgroe demnach auch zu einem groBeren Registrierungs-
fehler. Betrachtet man die Tiefe des Recessus Facialis als Referenz fiir die Genauigkeit, so kommt
es zu einer leichten Erhohung der Mittelwerte, die entscheidend fiir den Erfolg der Registrierung
sein kann. Basierend auf diesem Vergleich — in erster Linie der maximalen Fehler sowie der
Ausreiller — ist eine isotrope CT-VoxelgroBe < 0,2 mm empfehlenswert. Da 0,2 mm oder weniger
eine typische isotrope VoxelgroBe in der CT-Bildgebung ist, ergeben sich keine Schwierigkeiten in
der prioperativen Bildgebung fiir genaue Bohrkanalregistrierungen in Mastoidknochen. Wegen
der hohen Auflosung der vorliegenden endoskopischen Bilddaten miissen fiir diese keine weiteren
Anforderungen definiert werden.
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Bild 5.10: Vergleich der Registriergenauigkeit mit isotropen CT-Voxelgrofien s, von 0,2 mm bis 0,4 mm
(ny = 961, £, = 20 mm). Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.4.

Ergebnisse zum Vergleich des Bohrkanalradius

Bild 5.11 und Tabelle 5.5 zeigen die Ergebnisse bei Variation des Bohrkanalradius zwischen
Tan € {2mm, 3 mm, 4 mm}.

Die Ergebnisse sind fiir alle Radien sehr dhnlich. Besonders beim gro3ten Radius von 4 mm ergeben
sich einige deutliche Ausreiler. Zudem sind die minimalen Fehler hier an Recessus Facialis und
Cochlea groBer. Das insgesamt beste Ergebnis zeigt sich bei 74, = 2 mm, also dem kleinsten Radius.
Auch hier ist es moglich, dass einzelne Bereiche der Bohrkanile aus dem Volumen herausragen,
wo keine Bilddaten zur Verfiigung stehen. Die falsch-positiven Ergebnissen sind in Bild 5.11 zu
sehen und machen sich in der Streuung in Tabelle 5.5 bemerkbar, in der die Standardabweichungen
mit steigendem Radius zunehmen. Der Effekt wird umso grofer, je gro3er die Bohrkanéle werden,
da der herausragende Anteil zunimmt.

Tabelle 5.5: Vergleich der Registriergenauigkeit mit Bohrungsradien r4, von 2 mm bis 4 mm (ny = 961,
le = 20mm, s, = 0,2 mm). TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 90 Bohrtrajektorien sowie
die Winkelabweichungen.

Tqn 1IN MM Oberfldche Mitte Rec. Facialis Cochlea ATin°
2 0,32 £0,15 0,17 £ 0,08 0,36 £0,17 0,55 £ 0,26 1,48 + 0,55
3 0,30 £ 0,15 0,17 £ 0,07 0,36 £0,17 0,54 £ 0,27 1,35 4+ 0,62
4 0,31 £0,17 0,18 £0,19 0,38 0,23 0,56 £+ 0,29 1,39 + 0,55

Wegen der moglichen falsch-positiven Ergebnisse durch Herausragen kann an dieser Stelle keine
Empfehlung fiir den Radius gegeben werden. Da die Ergebnisse mit dem geringsten Bohrradius
von rq, = 2mm aber vergleichbar zu denen mit gréeren Radien sind und bei diesem das geringste
Knochenvolumen abgetragen wird, scheint die Verwendung von diesem sinnvoll.
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Bild 5.11: Vergleich der Registriergenauigkeit mit Bohrungsradien 4, von 2 mm bis 4 mm (ny = 961,
le = 20mm, s, = 0,2 mm). Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.5.

5.2.4 Diskussion und Fazit der Ergebnisse

Die Simulation zeigt erstmalig die Eignung der vorgestellten Methoden fiir die Registrierung eines
Bohrkanals im Mastoid auf Basis von Abbildungen von dessen Knochen-Luft-Struktur. Bei einer
Wabhl realistischer Parameter konnten im Mittel Genauigkeiten von 0,36 mm am Recessus Facialis
und 0,55 mm an der Cochlea erreicht werden. In der Bohrkanalmitte betrigt der mittlere Fehler
sogar nur 0,17 mm, maximal nur 0,22 mm. Der geringere Fehler in der Bohrkanalmitte lédsst sich
an der groBten Verfiigbarkeit wichtiger Merkmale in diesem Bereich festmachen.

In Abschnitt 1.2.2 wurden fiir die minimalinvasive Cochleaimplantation Anforderungen an die
Registriergenauigkeiten bestimmt, wenn eine relative Gewichtung der Abstinde zu den Nerven
bei der Planung durchgefiihrt wird. Minimal gelten damit 7)NFdges min = 0,5 mm bei Einsatz eines
1,4 mm-Bohrers, 0,3 mm bei einem 1,6 mm-Bohrer und 0,2 mm mit einem 1,8 mm-Bohrer fiir ein
sicheres Durchbohren des Recessus Facialis. Fiir die mittleren verfiigbaren Abstinde nnrages gelten
0,8 mm, 0,7 mm und 0,5 mm.

Die Anforderungen von 7nrGges Werden fiir alle Bohrerdicken erfiillt, wihrend die Genauigkeit
VON 7)NF@gesmin NUT flir Bohrer bis 1,4 mm unterschritten wird. Fiir einen 1 mm-Bohrkanal, mit
einer geforderten Genauigkeit von 0,8 mm bzw. 1,1 mm, werden die Anforderungen in fast jedem
Fall erreicht und nur in sehr extremen Fillen, wie einer Ausschnittsldnge von lediglich 10 mm,
tiberschritten. Diese Anforderungen und Bohrdurchmesser gelten fiir den Tiefenbohrer, mit dem
der RF durchbohrt wird. Fiir die Pilotbohrung, die vor dem RF stoppt, werden Bohrungen mit
rqn /=~ 2mm angelegt.

Die Einflussanalyse der wichtigen Parameter hat ergeben, dass die Ausschnittsldnge ¢, mit zuneh-
mender Tiefe den groten Einfluss hat, gefolgt von der Anzahl der Trajektorien im Suchraum n.
Besonders fillt der Zugewinn ab /, = 10 mm Tiefe auf, in der die ersten Mastoidzellen sichtbar
werden. Voxelgrole s, und Bohrungsradius g, haben einen vergleichsweise geringen Einfluss.
Dabei ist die Verbesserung bei der VoxelgroBe klar zu erkennen, insbesondere durch eine Abnahme
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der Ausreifler. Fiir den Bohrungsradius ergibt sich kein eindeutiges Ergebnis. Hier konnten Effekte,
die durch den flachen Datensatz zustande kommen, die Ergebnisse verfilschen.

Basierend auf den Ergebnissen wird eine Endoskopieldnge von mindestens 20 mm bei einem
Suchraum mit mindestens 961 Trajektorien und einem Suchraumradius von 4 mm empfohlen. Die
isotrope VoxelgroBe der Volumendaten sollte 0,2 mm nicht iiberschreiten.

5.3 Registrierung im Mastoidphantom

Im vorherigen Abschnitt 5.2 wurde die Anwendbarkeit der Registrierung durch Abrollen der
Bohrkanaloberflachen mit 2D-2D-Bildvergleichen gezeigt. Die verbleibenden Registrierungsfehler
sind dabei vielversprechend fiir einen Einsatz des Verfahrens in der MICI. Auf die Simulation folgt
nun die erstmalige Erprobung der Methoden mit realen Bilddaten in einem ersten Mastoidphantom.
Die Verwendung eines Phantoms bietet vereinfachte und kontrollierte Experimentalbedingungen.
Im selben Zuge wurde der 2D-2D-Bildvergleich von endoskopischen und abgerollten CT-Bildern
iberarbeitet. Anstelle des pixelbasierten Mutual Information-Verfahrens kommt nun der merkmals-
basierte Vergleich mittels Chamfer Matching zum Einsatz. Hierzu werden die Bilddaten zunichst
auf die wesentlichen Informationen der Bildmerkmale, nimlich die Uberginge zwischen Knochen
und Mastoidzellen, reduziert. Die Methoden und einige der Ergebnisse dieser kantenbasierten
Registrierung sind in [Ber+17a] veroffentlicht und basieren z. T. auf Arbeiten aus [Fas16].

Abschnitt 5.3.1 beschreibt den Versuchsaufbau sowie die Durchfiihrung der Versuche. Es folgen
die Vorstellung und Beschreibung der Ergebnisse in Abschnitt 5.3.2 sowie deren Diskussion und
ein Fazit in Abschnitt 5.3.3.

5.3.1 Aufbau und Durchfiihrung der Registrierung

Die Aufnahme der Lufteinschliisse sowie die Verarbeitung endoskopischer Bilddaten wurde mit
einem biomechanischen Testblock (Sawbones Europe, Malmo, Schweden) als Knochenphantom
untersucht. Dieser wurde, dhnlich zu Kobler et al. [Kob+14b], mit kiinstlichen Mastoidzellen in
Form von parallelen Durchgangsbohrungen versehen, die einfach zu fertigen sind. Es handelt
sich um einen Block aus dichtem Polyurethan-Schaum von 40 mm Hohe, auf den oberseitig eine
etwa 2 mm hohe Kunstharz-Schicht als Kortikalis aufgebracht ist. Bild 5.12 zeigt den Testblock
in a) als Gitternetzdarstellung im Detail und in b) im Versuchsaufbau. Ein zufélliges Muster
von Durchgangslochern, orthogonal zur Bohrtrajektorie £ (rot gestrichelte Linie), wurde in den
Testblock gebohrt. Der Koordinatenursprung (KS)p dient als Referenz fiir die Blockposition
in allen Abbildungen. Die Mastoid-Bohrl6cher sind in z-Richtung des (KS)g orientiert. Dieses
Phantom wird im Folgenden auch als Phantom 1 bezeichnet.

Das insgesamt 42 mm hohe Mastoidphantom ist auf einem Linearschlitten platziert (MT1-Z8,
Thorlabs Inc., Newton, New Jersey, USA), welcher ein prizises lineares Verfahren mit konstantem
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Bild 5.12: Versuchsaufbau mit Phantom 1. a) Die Drahtgitterdarstellung des biomechanischen Testblocks
zeigt die kiinstlichen Mastoidzellen im Inneren des Blocks. b) Endoskopoptik, fixiert auf einem optischen
Tisch. Das Knochenphantom wird auf den Linearschlitten platziert und mit konstanter Geschwindigkeit
verfahren. Das Koordinatensystem (KS)p ist jeweils in seiner Lage an der Blockecke und die Trajektorie ¢
rot gestrichelt eingezeichnet.

Vorschub erlaubt. Auf der Gegenseite ist das Endoskop (0° Hopkins II Telescope, KARL STORZ
GmbH & Co. KG, Tuttlingen, Deutschland) auf dem optischen Tisch fixiert. Mit dem Okular des
Endoskops sind ein Zoomobjektiv (Richard Wolf GmbH, Knittlingen, Deutschland) und eine Ka-
mera mit CCD-Sensor (Pixelgrofe 4,4 ym, Auflosung 1600 x 1200 Pixel, uEye UI-2250-SE-C-HQ,
IDS Imaging Development Systems GmbH, Obersulm, Deutschland) verbunden. Distal ist der Ke-
gelspiegel, bekannt aus Abschnitt 2.5, auf das Endoskop aufgesteckt. Zur homogenen Beleuchtung
wird das Bohrloch mit einer externen Lichtquelle, entgegen der z-Richtung, ausgeleuchtet.

Der Ablauf der mechanischen und der Bildverarbeitung sowie die Registrierung im Phantom mittels
Chamfer Matching sind in Bild 5.13 gezeigt. Die endoskopische Bildverarbeitung ist bereits aus
Abschnitt 3.3 und das Registrierungsverfahren aus Kapitel 4 bekannt. Das kleinere Endoskopbild
dient jeweils als das bewegliche Bild, welches wihrend der Registrierung ortlich transformiert
wird. Chamfer Matching wurde gewdhlt, weil intensitédtsbasierte Registrierungsverfahren auf-
grund der Helligkeitsunterschiede und -spriinge in den Endoskopbildern nicht geeignet sind. Nach
dem Anlegen der kiinstlichen Mastoidzellen durch Bohrungen wird zunéchst eine praoperative
CBCT-Aufnahme (Accuitomo, Morita Corp., Osaka, Japan) vom Probenblock mit einer isotropen
Voxelgrole von s, = 0,16 mm erstellt. AnschlieBend wird orthogonal zu diesen Bohrungen eine
weitere Bohrung entlang c angelegt, die der wahren Bohrung ¢ in das Mastoid entspricht. Diese
wird mit dem KMA vermessen, der laut Hersteller eine volumetrische Genauigkeit von 0,025 mm
im gesamten Arbeitsraum besitzt. Ein Blockkoordinatensystem (KS)g wird durch das Einmessen
von drei aneinandergrenzenden Ebenen erstellt und in einer Ecke des Blocks platziert. In den
Bilddaten wird in derselben Ecke des Blocks ein korrespondierendes Koordinatensystem definiert,
indem die Ecke sowie die drei angrenzenden Kanten markiert werden. Der Messfehler der wahren
Trajektorie setzt sich so aus den Genauigkeiten der Messung des Bohrlochs und der Bestimmung
der Koordinatensysteme zusammen. Letztere ist unbekannt, weshalb nicht bekannt ist, wie genau
die Lage der wahren Trajektorie gemessen wurde.



84 5 Experimentelle Untersuchung der Registrierungsmethoden

Trajektorje Suchraum
messen definieren,
Trajektorie
- CT-Aufnahme verrauschen
. Endoskopie
w & Stitching
|< ' Bohrkanalbilder | 1
Y berechnen
{ Kantendetektion Kantendetektion
-3 ]
Distanztransformation
Y ___ Registrierungs- \ =
Registrierung - ergebrisse Fehlerberechnung > THER

Bild 5.13: Ablauf der Registrierung in Phantom 1 mit Chamfer Matching als 2D-2D-Bildvergleich.

In der Realitiit weicht die wahre von der geplanten Trajektorie durch Bohrungenauigkeiten ab.
Daher werden Start- und Zielpunkt der gemessenen Trajektorie mit Zufallswerten beaufschlagt und
so die geplanten Trajektorien erstellt. Hierdurch werden Abweichungen bei der Bohrung simuliert.
Das Vorgehen ist bereits aus Abschnitt 5.2.2 bekannt. Es bietet erneut die Moglichkeit, mehrere
zufillige relative Lagen von geplanter und wahrer Trajektorie zu erzeugen. In diesem Versuch
entspricht die verrauschte Trajektorie der geplanten, mit dem Unterschied, dass diese nicht vorher
geplant wurde, sondern im Nachhinein kiinstlich erzeugt wird. Fiir jede verrauschte Trajektorie
wird ein Suchraum mit einem Radius von ry = 4 mm aufgespannt und mit n, = 8281 Trajektorien
abgetastet. Die Bohrkanaloberfliche aller Trajektorien wird aus den CT-Daten extrahiert. Es folgt
die Kantendetektion mit dem Canny-Algorithmus nach Abschnitt 4.3.2 und eine Distanzkartenbe-
rechnung nach Maurer fiir diese Bilder. In den folgenden Versuchen werden ny = 10 Suchriume
durch Verrauschen erstellt.

Bis auf das Anlegen der Bohrung entspricht das Vorgehen bis hierhin dem priaoperativen Teil des
Verfahrens. Bei Fahrt mit konstantem Vorschub wird die Bohrung endoskopiert und ein Video
aufgezeichnet. Dabei wird das Phantom verfahren, da es einfacher auszurichten ist. Die Einzelbilder
werden nach Abschnitt 3.3 abgerollt und zu einem Teilbild der Bohrkanaloberfliche zusammenge-
fiigt. Zwischen den Aufnahmen wird das Endoskop im Bohrkanal umgesetzt, da der Linearschlitten
einen Verfahrweg von 12 mm besitzt. Hiervon werden je 1 mm Fahrweg fiir Beschleunigung und
Abbremsen abgezogen, sodass 10 mm endoskopierte Linge pro Fahrt resultieren. Alle Teilbilder
werden anschliefend von Hand zu einem langen Bild zusammengefiigt. Unter Vernachldssigung
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einiger Millimeter vertikal im Bild an den Blockkanten entsteht so eine Aufnahmelinge von
l, = 37,2mm. Dieser Bereich enthilt alle sichtbaren Mastoidzellen des Bohrkanals. In den ab-
gerollten und zusammengefiigten Endoskopbildern wird ebenfalls eine Kantendetektion mit dem
Canny-Algorithmus durchgefiihrt. Nun sind alle notwendigen Bilddaten vorhanden und die Regis-
trierung kann durchgefiihrt werden. Fiir jedes Paar aus Endoskopbild und einem CT-Bild ergibt
sich ein Ergebnis des Chamfer Matchings in der besten Uberlagerung. Alle diese Ergebnisse
werden wiederum nach dem globalen Maximum durchsucht, welches eine Schitzung des zum
wahren Bohrkanal dhnlichsten Bohrkanal ergibt. Diese beste Lage dieses registrierten Bohrkanals
wird abschlieBend mit der wahren Lage verglichen, indem der TRE als euklidischer Abstand an
verschiedenen Zielpunkten sowie die Winkelabweichung berechnet werden. Ausgewertet werden
erneut vier Punkte, in den Tiefen 0, 20, 30 und 40 mm, die den Punkten Oberfliche, Mitte, Recessus
Facialis und Cochlea bzw. dem Zielpunkt entsprechen.

Untersuchung mit kleinerem Ausschnitt

Es folgt eine weitere Untersuchung mit einem kiirzeren endoskopischen Ausschnitt von £, = 23 mm
Linge sowie einer weniger dichten Abtastung mit n, € {441,961, 1849} Trajektorien bei gleichem
Radius des Suchraums. Ein Bohrkanal mit ausreichendem Durchmesser zum Endoskopieren kann
im menschlichen Mastoid nur bis kurz vor den Recessus Facialis angelegt werden. Deshalb ist eine
Endoskopie des gesamten Blocks bis zum Zielpunkt als unrealistisch anzusehen. Der neu gewéhlte
Ausschnitt sowie die Trajektorienzahl sind an die in Abschnitt 5.4 folgende Parameterstudie in
einem weiteren Mastoidphantom angepasst. Die Starttiefe wurde so gewihlt, dass der Abstand
zwischen Oberkante des Ausschnitts und der ersten sichtbaren Mastoidzelle im Bild vergleichbar
zu den nachfolgenden Versuchen ist. Damit ergibt sich eine Starttiefe von dg = 1,3 mm und es wird
eine maximale Tiefe von d, = 24,3 mm erreicht.

5.3.2 Ergebnisse der Registrierung

Je ein abgerolltes Bild der Bohrkanaloberfliche aus endoskopischen sowie CT-Bilddaten, die
fiir die nachfolgende Registrierung verwendet wurden, sind in Bild 5.14 a) und b) gezeigt. Das
Endoskopbild enthilt alle verfiigbaren Mastoidzellen, die iiber die gesamte Linge des Bohrlochs
sichtbar sind, und entspricht einer Aufnahmelidnge von /., = 37,2 mm. Am oberen und unteren
Ende ist ein Teil der Bohrung nicht abgebildet. Die Schar der CT-Bilder hingegen besitzt jeweils
die gesamte Hohe des Testblocks, auf einer Lénge von ¢, = 42,7 mm und ist damit etwas ldnger als
das Endoskopbild. Uberlagerte Darstellungen der Bild-zu-Bild-Registrierungen sind beispielhaft in
Bild 5.14 ¢) gezeigt. Die detektierten Kanten werden jeweils an der besten registrierten Position
gezeigt. Die Konturen der CT-Bilder sind in Griin, die der Endoskopbilder in Magenta dargestellt.
Unter den Bildern geben Werte die Ergebnisse der Registrierungsmetrik ¢ fiir das Bildpaar an. Die
tiberlappenden Konturen kdnnen in Relation zu den Metrikwerten gesetzt werden und bieten somit
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eine visuell verstindliche Darstellung der Bilder. Es handelt sich hier um ein Minimierungsproblem.
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Bild 5.14: Ergebnisse der Bild-zu-Bild-Vergleiche. a) Zusammengefiigtes Bild aus endoskopischen Bilddaten.
b) Exemplarisches Bild einer doppelt abgerollten Bohrkanaloberfliche aus CT-Bilddaten. ¢) Vergleich von
drei Bild-zu-Bild-Registrierungen als iiberlagerte Bilder. Die Kanten der Endoskopbilder (magenta) sind
denen der CT-Bilder (griin) iiberlagert. Die korrespondierenden Metrikwerte € des Chamfer Matchings sind
unter den Bildern gegeben. Kleinere Werte entsprechen dabei besseren Ergebnissen.

Tabelle 5.6 zeigt die Ergebnisse der Registriergenauigkeit fiir alle zehn verrauschten Suchriaume,
wie in Abschnitt 5.3.1 beschrieben. Eine Genauigkeit von (0,5 + 0,4) mm an der Oberfliche,

Tabelle 5.6: Vergleich der Registrierungsfehler in allen zehn Trajektorien in Phantom 1 mit n; = 8281 und
le = 37,2mm (sy = 0,16 mm, g = 4mm, Kpery = 0,25). TREs in mm an kritischen Punkten sowie die
Winkelabweichungen. Zudem sind die Fehlerkomponenten in z- und y-Richtung gezeigt. Werte < 0,5 mm
konnen aufgrund der Messungenauigkeit nicht von 0,0 mm unterschieden werden.

Trajektorie TRE Oberflache TRE Rec. Facialis TRE Cochlea
Ges. |Az| |Ay| | Ges. |Az| |Ay| | Ges. |Az| |Ay| | ATin®
1 0,0 0,0 0,0 24 24 0,1 3.4 3.4 0,1 4.5
2 0,2 0,2 0,0 0,4 0,4 0,2 0,7 0,6 0,2 1,1
3 0,3 0,3 0,0 0,3 0,3 0,1 0,6 0,6 0,1 1,3
4 0,7 0,7 0,1 0,4 0,4 0,0 0,9 0,9 0,0 2,2
5 0,5 0,5 0,0 0,6 0,6 0,0 1,0 1,0 0,0 2,0
6 0,2 0,2 0,0 0,3 0,2 0,0 0,3 0,3 0,1 0,2
7 0,4 0,3 0,1 0,2 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,3
8 0,1 0,1 0,0 0,3 0,3 0,1 0,4 0,4 0,1 0,4
9 1,5 1,5 0,1 0,9 0,9 0,1 1,9 1,9 0,1 4,6
10 0,9 0,9 0,1 0,4 0,4 0,1 0,2 0,2 0,1 0,9
T 0,5 0,5 0,0 0,6 0,6 0,1 1,0 0,9 0,1 1,8
s 0,4 0,4 0,0 0,6 0,6 0,0 0,9 1,0 0,1 1,5
min. 0,0 0,0 0,0 0,2 0,2 0,0 0,1 0,1 0,0 0,2
max. 1,5 1,5 0,1 24 24 0,2 3.4 3.4 0,2 4,6

(0,6 £ 0,6) mm am Recessus Facialis und (1,0 = 0,9) mm am Zielpunkt werden erreicht. Die
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Winkelabweichung liegt bei (1,8 £ 1,5)°. Durch Auswertung der absoluten z- und y-Komponenten
|Az| und |Ay| fillt auf, dass die Fehler in y-Richtung kaum zum Gesamtfehler beitragen. Am
Zielpunkt, dem Punkt mit dem hochsten Fehler, ist die Abweichung in z-Richtung (0,9 £+ 1,0)
mm, wihrend sie in y-Richtung (0,1 + 0,1) mm betrigt. Die Richtungen der Komponenten in
Blockkoordinaten ist in Bild 5.12 a) gezeigt. Die groBten Fehler in y-Richtung von 0,2 mm treten
an RF und Zielpunkt von Trajektorie 2 auf.

Der Boxplot in Bild 5.15 zeigt ebenfalls die Ergebnisse aus Tabelle 5.6. Die - und y-Komponenten
werden unter den Gesamt-TREs gezeigt. Es sind Ausreifler der Trajektorien 1 und 9 zu beob-
achten. Ebenso werden die Ahnlichkeiten zwischen dem Gesamt-TRE und der z-Komponente
sichtbar, welche den vernachlidssigbaren Einfluss der y-Komponente bzw. die hohe Genauigkeit in
y-Richtung verdeutlichen.

Oberfliache o Gesamt
—  |Ax]|
: L . . — |A
Mitte [+ |Ay|
.
Rec. Facialis m_;—i:l:l—-

Cochlea [ — I

0 0,5 1 1,5 2 2,5 2,5 3,5
TRE in mm

Bild 5.15: Vergleich der Registrierungsfehler aller zehn Trajektorien in Phantom 1 (ny = 8281,
le = 37,2mm, s, = 0,16 mm, rg = 4mm, Kpery = 0,25). Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.6.

Registrierungsergebnisse mit kleinerem Ausschnitt

Die Ergebnisse fiir die Registrierung mit einem kleineren Ausschnitt sowie geringerer Suchraumab-
tastung sind in Tabelle 5.7 gegeben. Jede Zeile gibt die Mittelwerte und Standardabweichungen fiir
die zehn verrauschten Trajektorien an. An allen Punkten sind groflere Fehler als zuvor erkennbar.
Auch fiir die Winkel ergeben sich groflere Abweichungen, wobei der mittlere Winkelfehler bei
ny = 961 mit 4,2° trotz dichterer Abtastung grofer ist als bei ny = 441 mit 2,1°.

5.3.3 Diskussion und Fazit der Ergebnisse

In den hier durchgefiihrten Experimenten wurde nach Kenntnis des Autors erstmals die Regis-
trierung eines Bohrkanals mit einer Kegeloptik als Erweiterung eines klassischen 0°-Endoskops
durchgefiihrt. In und von einem Mastoidphantom wurden sowohl endoskopische als auch CT-
Bilddaten aufgenommen und zur Registrierung verwendet. Es handelt sich damit um die erste
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Tabelle 5.7: Vergleich der Registriergenauigkeit mit einer Trajektorienzahl ny im Bereich von 441 bis 1849
(le = 23 mm bzw. de = 24,3 mm, s, = 0,16 mm, 7y = 4mm, Kpert = 0,25). TREs in mm an kritischen
Punkten entlang aller zehn Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen.

o Oberflache Mitte Rec. Facialis Cochlea AT in°

441 T +£s 1.2+1,0 1,1+£0,3 1,1+£0,3 1.2+£0,7 2,1+15
max. 3,2 1,6 1,6 2,4 4,3

961 T=x£s 0,74+ 0,3 1.2+0,5 2,0+0,6 2,74+ 0.8 42+1.1
max. 1,3 1,9 2,6 3,3 5,3

1849 T +£s 0,6 0,0 1,24+0,5 1,6 £0,7 2,14+0.8 2,7+£0,9
max. 0,6 2,0 2,7 3,4 4.1

dem Autor bekannte Registrierung eines Bohrkanals durch den Bildvergleich von Endoskop- und
CT-Bilddaten. Auch wurde gezeigt, dass sich Rundblickoptiken fiir einzeitige radiale Aufnahmen
mit 360°-Sichtfeld auf einen Durchmesser von 3 mm miniaturisieren lassen. Die in Kapitel 3
entwickelten Methoden zum Abrollen und Stitchen wurden auf die Bilddaten angewendet und zur
Registrierung nach Kapitel 4 eingesetzt. Registrierungsfehler und Winkelabweichungen wurden
bestimmt. Die mittleren TREs in Tabelle 5.6 liegen fiir alle Punkte entlang der Bohrtrajektorie
bei bis zu 1 mm, wobei es Ausreiler gibt. Richtungseinfliisse des Bohrmusters wurden evaluiert,
indem die Fehlerkomponenten in Richtung der Durchgangsbohrungen (z-Richtung) und der dazu
orthogonalen Richtung (y-Richtung) getrennt betrachtet wurden. Die Fehler in z-Richtung sind da-
bei deutlich hoher als die in y-Richtung. Der Gesamtfehler besteht damit nahezu ausschlieBlich aus
dem Fehler in z-Richtung. Da es sich bei den kiinstlichen Mastoidzellen um Durchgangsbohrungen
handelt, ergeben sich in diese Richtung keine Variationen des Musters. Eine Verschiebung des
Bohrkanals in diese Richtung veridndert daher das Mastoidmuster an der Bohrkanaloberflidche nicht,
woraus die grolen Fehler in z-Richtung resultieren. Verkippungen veridndern das sichtbare Muster
nur geringfiigig. Diesen Eindruck bestitigen auch die Fehler von bis zu 3,4 mm in z-Richtung, die
bei einem Suchraumradius von 4 mm auf eine zuféllige Verteilung hindeuten. Im Gegensatz hierzu
sind die Fehler in y-Richtung wesentlich kleiner und zeigen das Potenzial der Methode. In dieser
Richtung variiert das Mastoidmuster bei Verschiebung und Verkippung des Bohrkanals, sodass
deutlich voneinander unterscheidbare Muster entstehen.

Eine Abnahme der Registriergenauigkeit mit kleinerem endoskopierten Ausschnitt und groberer
Suchraumabtastung ist erwartungsgemal und entsprechend den Simulationsergebnissen aus Ab-
schnitt 5.2. Maximale Abweichungen von bis zu 3,4 mm an der Cochlea stellen eine Gefihrdung
fiir den Patienten dar. Der GroBteil dieses Fehlers ist auf die fehlende Variation des Mastoidmus-
ters in eine Raumrichtung zuriickzufiihren, wird aber auch durch die Dichte und Einteilung der
Suchraumabtastung beeinflusst.

In den Ergebnissen zeigen sich z. T. groBBere Fehler bei einer hoheren Suchraumdichte. Die Er-
kldarung hierfiir liegt im Detail des Suchraumaufbaus. Besonders die Winkelschritte sind hier
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entscheidend. Je nach azimutaler Verteilung der Punkte und deren Winkelabstidnden liegt die beste
Trajektorie mehr oder weniger nah an der wahren. Bild 5.16 verdeutlicht die Problematik.

a) b) Bild 5.16: Vergleich von einem a) weniger
° wa}}r e dichten und b) dichteren Suchraumdesign.
° Trajektorie Die wahre Trajektorie (blau) befindet sich in
* beste Suchraum a) néher an der besten gefundenen
Trajektorie (orange), obwohl der Suchraum weniger dicht
abgetastet wird. Der Registrierungsfehler ist
5% 5 8% 5§ in a) geringer.

Es zeigt sich, dass die Suchraumeinteilung entscheidend fiir die erreichbare Registriergenauigkeit
sein kann und genauer untersucht werden sollte. Dabei ist auch die Grée der simulierten Bohrun-
genauigkeit wichtig. Je weiter die simulierte wahre Trajektorie au8erhalb der Suchraummitte liegt,
je groBer ist auch das Risiko fiir einen groBen Registrierungsfehler, da die Trajektoriendichte radial
abnimmt.

5.4 Parameterstudie im Mastoidphantom

Die Ergebnisse in Abschnitt 5.3 haben gezeigt, dass hohe Genauigkeiten mit dem vorgeschlagenen
Registrierungsverfahren erreichbar sind. Die Richtungsabhingigkeit der Fehlerhohe ldsst den
Schluss zu, dass es dem verwendeten Bohrmuster an Variation in einer Raumrichtung fehlt. Nun
wird diese Hypothese mit einem verbesserten Mastoidphantom untersucht. In diesem werden die
Mastoidzellen erneut mittels Durchgangsbohrungen simuliert, die nun jedoch aus verschiedenen
Richtungen und nicht nur parallel in den Block gebohrt werden. Dies fiihrt zu einer Variation der
Lochstruktur in alle Raumrichtungen. Gleichzeitig werden weitere Parameter der Registrierung,
vergleichbar zu Abschnitt 5.2, untersucht, um ein tieferes Verstdndnis von deren Einfliissen zu
erlangen. Teile der beschriebenen Studie basieren auf Arbeiten aus [Sch19].

Zunichst werden in Abschnitt 5.4.1 das neue Phantom und der veridnderte Versuchsaufbau beschrie-
ben. Es folgen vorausgehende Untersuchungen in Abschnitt 5.4.2, welche das am besten geeignete
Verfahren zur Kantendetektion ermitteln. In Abschnitt 5.4.3 wird eine Registrierung behandelt, die
einen Vergleich des neuen Phantoms zum vorherigen Phantom 1 erlaubt. AnschlieBend wird in
Abschnitt 5.4.4 die Parameterstudie vorgestellt und in Abschnitt 5.4.5 werden deren Ergebnisse
beschrieben. Abgeschlossen wird mit der Diskussion der Ergebnisse sowie mit einem Fazit in
Abschnitt 5.4.6

5.4.1 Aufbau und Durchfiihrung der Registrierung

Die Durchfiihrung entspricht groftenteils jener in Abschnitt 5.3.1. Erweiternd wird nun eine
Vielzahl von Parametern, vergleichbar zu Abschnitt 5.2, untersucht. Wesentliche Anderungen
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sind das weiterentwickelte Mastoidphantom mit 3D-variantem Bohrmuster sowie der Einsatz
von Knochenankern mit Titankugeln als Landmarken zur Registrierung. An der Oberseite des
neuen Phantoms sind weitere Kanten an den Block gefrist, die Bohrungen mit einem Winkel von
45° zur Oberseite erlauben, zu sehen in Bild 5.17. Material und Hohe gleichen dem Block aus
Abschnitt 5.3.1. Mastoidbohrungen werden mit Durchmessern von 2 mm bis 4 mm angelegt. Das
Phantom wird im Folgenden auch mit Phantom 2 bezeichnet. In der mittigen Bohrung 1 befinden
sich auf den ersten etwa /;; = 10 mm von ¢, bedingt durch das Vorgehen zum Anlegen des Musters,
keine Aushohlungen im Phantomblock, siehe Bild 5.17 ¢). Auch im menschlichen Felsenbein be-
findet sich direkt unter der Schiddeloberfliche eine kompakte Schicht ohne Aushohlungen, oberhalb
der ersten Mastoidzellen. Wihrend im gesamten Schiddel Knochendicken der Kortikalis von 2,3 mm
bis 8,4 mm zu finden sind [Del+15; Gui+13; TPF09], zeigen eigene stichprobenartige Messungen
Distanzen von etwa 2 mm bis 4 mm bis zur ersten Mastoidzelle. Weitere eigene Auswertungen
ergaben mittlere Tiefen der ersten Mastoidzellen von (1,9 & 1,4) mm [Li19]. Diese Werte sind
stark abhédngig von Patient und Lage des Bohrkanals. Wird die Bohrung schrig zur Oberfliche
gesetzt, kann sich die Distanz vergrofern. Auch im hier verwendeten Phantom 2 héngt die Distanz
zur ersten Mastoidzelle von der Lage der Bohrung im Phantom ab.

Zusitzlich kommt die speziell konstruierte und gefertigte Mikrometerschraube aus Bild 5.18 a) zum
Einsatz, die einen prézisen axialen Vorschub des Endoskops entlang ¢ erlaubt. Eine Vermessung
des Schraubenvorschubs in 27 Schritten mit dem KMA ergab eine mittlere Abweichung von 3 um
fiir eine Stellgrofe von 1 mm bzw. einer 360°-Umdrehung. Das fiinffach wiederholte Stellen von
5 mm Vorschub ergab eine Wiederholgenauigkeit von 7 um. Bild 5.18 b) zeigt den Versuchsaufbau
mit Mikrometerschraube. Uber dem Mastoidphantom ist in einem hohenverstellbaren Halter
senkrecht die Mikrometerschraube befestigt. Das 0°-Endoskop mit Kegelspiegel samt Objektiv und
Kamera wird von einem Halter mit Negativform des Endoskops mittig in der Mikrometerschraube
platziert. Es ist dort mit einem Gleitdeckel und einem Stift gegen Rotation bei Hohenverstellung
der Schraube gesichert. Mithilfe der Halterung kann der obere Teil des Aufbaus samt Schraube
grob in der Hohe vorpositioniert werden, sodass die Nullhohe des Endoskops mit der Schraube
eingestellt werden kann. Die untere Plattform des Aufbaus ist translatorisch prizise mit zwei
kleinen Mikrometerschrauben verschiebbar. Hiermit erfolgt die Feineinstellung der Blockposition
relativ zum Endoskop. Wegen des erneuten Einsatzes der Kegeloptik wird die Bohrung wieder von
der Gegenseite her beleuchtet. Da aufgrund der Mikrometerschraube das Endoskop nun senkrecht
gefiihrt wird, kommt ein Spiegel zum Umlenken des Lichtes in die Bohrung zum Einsatz. Das
Phantom wird dazu auf ein Podest mit Spiegel gesetzt, das ein Loch am Zielpunkt der Bohrung
besitzt.

In den Block werden fiinf Bohrungen mit einem Durchmesser von je 4 mm gebohrt, die senk-
recht von der Ober- zur Unterseite des Blocks verlaufen. Jedes der Locher trifft dabei auf ein
unterschiedliches Muster aus kiinstlichen Mastoidzellen. Wihrend sich die erste Bohrung in der
Blockmitte befindet, verlaufen alle weiteren Bohrungen niher zu den Blockkanten. Von diesen
fiinf Bohrungen aus werden erneut jeweils zehn verrauschte Trajektorien erzeugt, sodass nun
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ds = 7Tmm.

d. = 15 ‘
e \10 1111...\

Bild 5.17: Mastoidphantom 2 mit 3D-variantem Muster aus Durchgangsbohrungen. Mittig ist eine Bohrung ,
nach der geplanten ¢, ausgefiihrt. a) Foto des Blocks mit Knochenankern, Endoskop und Kegeloptik. b) und
c) zeigen die dreidimensionale Variation des Mastoidmusters als Gitterdarstellung in b) und Schnittansicht
durch die mittlere Bohrung 1 in ¢). Die verschiedenen Endoskopietiefen d, und Endoskopielidngen /. sind
eingezeichnet.

50 Trajektorien untersucht werden. Diese werden als geplante Trajektorien zur Erstellung der
Suchrdume verwendet.

Anstatt der Blockseiten werden nun die Titanmarker mit dem KMA vermessen und in den CT-Daten
detektiert. In den CT-Daten wird bei der Detektion der Marker durch Interpolation der Bilddaten
Subvoxelgenauigkeit erreicht [Kob+14a]. Die wahre Trajektorie ¢, kann anschlieBend in einem
postoperativen CT-Scan bestimmt oder ebenfalls mit dem KMA vermessen werden. Sie ist erneut
mit Messfehlern behaftet. Durch rigide punktbasierte Registrierung [FHMOO] mit P**T",¢; kann sie
in prioperative Bilddaten ¢, transformiert werden.

Die Mikrometerschraube besitzt einen maximalen Stellweg von 27 mm. Weil das verwendete
0°-Endoskop relativ zur Schraube sehr kurz ist, steht es bei der Nullhohe der Mikrometerschraube
nicht aus dem Fiihrungsstab heraus. Der Kegelspiegel kann erst ab einem Schraubenvorschub
von 4 mm aufgesteckt werden, woraus ein maximaler Stellweg von 23 mm resultiert. Bei einer
Blockhohe von 40 mm besitzt auch die Bohrtrajektorie eine Linge von ¢; = 40 mm. Es folgt,
dass nur ein Teil der Trajektorie ohne Umsetzen der Mikrometerschraube endoskopiert werden
kann. Ein Umsetzen ist wegen des Verlustes der Hohenreferenz zu vermeiden. Daher wird das
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a) b)

CCD-Kamera

Objektiv
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Mikrometerschraube
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Bild 5.18: Mikrometerschraube zur Endoskopfiihrung. a) Querschnitt durch die Schraube mit Endoskop. b)
Versuchsaufbau zur Endoskopie des Mastoidphantoms mit Mikrometerschraube und Kegeloptik, basierend
auf [Sch19].

Endoskop zu Beginn 7 mm weit in die Bohrung eingefiihrt und diese Tiefe als Nullpunkt fiir
die Mikrometerschraube gesetzt. Bei einer initialen Endoskopietiefe von dy = 7 mm, liegen die
untersuchten Tiefen im Bohrkanal damit zwischen 7 und 30 mm. Der Vorschub wird immer von
der Blockoberkante gemessen, siehe Bild 5.17 c). Die Endtiefe

de = ds + £, (5.8)

definiert den Punkt des maximalen Vorschubs je Aufnahme und variiert zwischen 15 und 30
mm. Zwischen Start- und Zielpunkt liegt die Endoskopieldnge /.. In 0,1 mm-Schritten werden
Rundblickaufnahmen von der Bohrkanaloberflidche erstellt. Diese werden nach den Methoden
in Abschnitt 3.3 abgerollt und zusammengefiigt. Wihrend der Aufnahme kommt es zu leicht
taumelnden Endoskopbewegungen, da Schaftachse und Drehachse nicht genau aufeinander liegen.
Der sichtbare Bildausschnitt des Endoskops folgt dieser taumelnden Bewegung, die durch eine
Bildstabilisierung kompensiert wurde.

5.4.2 Vorausgehende Untersuchungen

Die Registrierung basiert, wie bereits in Abschnitt 5.3, auf segmentierten Kanten der Mastoidzellen.
Im Vergleich zur vorherigen Registrierung sind diese in den vorliegenden Bildern schwieriger zu
erkennen, da mehr Locher vorliegen und die Lochkanten nicht immer klar von der Umgebung trenn-
bar sind. Zudem sind nun weiter zuriickliegende Mastoidzellen ebenso sichtbar. In Vorversuchen
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wird daher die Eignung der in Abschnitt 4.3.2 beschriebenen Algorithmen zur Kantendetektion
evaluiert [Sch19]. Zum Einsatz kommen die bekannten Operatoren von Roberts und Sobel sowie
der Canny-Algorithmus, der ebenfalls einen Sobel-Filterkern verwendet. Fiir jeden Kantenfilter
werden zwei Schwellwerte, bzw. Schwellwertpaare fiir den Canny-Algorithmus (siehe Abschnitt
4.3.2), definiert — ein kleiner und ein grofler. Ein zu hoher Wert fiihrt zur Detektion von weni-
gen Kanten, wodurch einige Merkmale nicht erkannt werden. Ist der Schwellwert hingegen zu
klein, werden zwar die meisten Merkmale erfasst, es kommt jedoch zu Ubersegmentierungen, also
Fehldetektionen. Ein optimales Ergebnis ist nicht immer moglich, da es gleichzeitig zu Uber- und
Untersegmentierungen in verschiedenen Bereichen des Bildes kommen kann. Durch die Wahl von
zwei Schwellwerten wird zusétzlich gepriift, welcher der geeignetere ist. Als Goldstandard dient
ein weiteres Kantenbild, welches manuell von Hand, erstellt wird. Dieses enthélt exakt alle im Bild
sichtbaren Kanten, ist also weder iiber- noch untersegmentiert.

Im Suchraum aller fiinf Bohrungen ist jeweils die wahre Bohrung enthalten. Suchraummitte
(geplante) und wahre und damit auch die optimale Bohrung sind also identisch. Es werden alle
Trajektorien gezihlt, die ein besseres Registrierungsergebnis als die optimale Trajektorie aufweisen.
Entspricht die beste der optimalen Trajektorie, so ist das Ergebnis Null. Der Suchraumradius 7
wird zu 4 mm gesetzt, /. zu 23 mm und n, variiert von 441 bis 1849. Es werden die Tiefen von 7
bis 30 mm endoskopiert.

Es folgt eine Feineinstellung der Schwellwerte fiir den besten Kantendetektionsalgorithmus, fiir
jeden Bohrkanal einzeln. Die Auswahl wird so getroffen, dass eine moglichst optimale Kantende-
tektion erfolgt. Die als optimal ermittelten Schwellwerte sind Bild 5.22 zu entnehmen.

Ergebnisse der Voruntersuchung

Zunichst werden die entstehenden Kantenbilder qualitativ ausgewertet. Besondere Beachtung
wird der vollstindigen Abbildung der vorhandenen Kanten sowie den fehlerhaft segmentierten
Elementen geschenkt. Die entstehenden Kantenbilder sind Bild 5.19 zu entnehmen. Es zeigt
sich bereits, dass die mit dem Canny-Algorithmus erstellten Bilder der Referenz von Hand am
dhnlichsten sind. Gerade an den unteren Kanten zeigen alle Verfahren Schwichen. Das Canny-
Verfahren detektiert jeweils einen lingeren Teil der Kanten, ohne zu Uberdetektionen zu neigen.
Geschlossene Konturen kann keines der Verfahren, bis auf die Referenz von Hand, erkennen.

Der erste Eindruck wird von den quantitativen Ergebnissen in Bild 5.20 bestétigt. Hier sind alle
Ergebnisse, nach Methoden sortiert, als Boxplot dargestellt. Zu erkennen ist, dass die Mittelwerte
und meist auch die Streuung der Verfahren nach oben im Diagramm, zum Roberts-Verfahren hin,
zunehmen. Roberts schneidet dabei deutlich am schlechtesten ab und wird deshalb in den dichter
abgetasteten Suchrdumen nicht weiter betrachtet. Eine Zunahme der Fehler ist bei den nicht-Canny
Verfahren sowie bei einer schlechten Parametrisierung der Schwellwerte klar erkenntlich. Nur der
Canny-Algorithmus mit den Schwellwerten 7" = 0,2/0,6 liefert zufriedenstellende und die besten
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Sobel | 7=0,057 Sobel | 7=0,0785 Roberts | 7=0,04 Roberts | 7=0,065
Bild 5.19: Vergleich der Methoden zur Kantendetektion in der unteren Bildhilfte des 2. Bohrkanalbildes.

Ergebnisse. Die Auswahl fillt daher auf die Canny-Kantendetektion, die sich auch in der Literatur
als bewihrt herausgestellt hat.

Es zeigt sich weiter, dass durch eine zunehmende Verdichtung der Abtastung immer mehr Trajekto-
rien vor der optimalen gefunden werden. Dies sagt an dieser Stelle jedoch noch nichts iiber die
Registriergenauigkeit aus, da die Lage der jeweiligen Trajektorien nicht betrachtet wurde.

Roberts | 7=0,065
Roberts | 7=0,04

Sobel | 7=0,0785

Sobel | 7=0,057

Canny | 7=0,55/0,75

n = 1849
Canny | 7=0,2/0,6 |- —n, =961
—n = 441
manuell F

1 1 1 1 1 1 1 1 1|

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
Fehlregistrierungen

Bild 5.20: Ergebnisse der Voruntersuchung zur Kantendetektion. Die Fehldetektionen geben an, wie viele
Trajektorien mit einem besseren Registrierungsergebnis als die Optimale=Wahre gefunden wurden.
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5.4.3 Vergleich der Registrierungen in Phantom 1 und Phantom 2

Bild 5.21 vergleicht die Registrierungsergebnisse aus dem ersten und dem zweiten Mastoidphantom.
Tabelle 5.8 zeigt dazu die Ergebnisse aus Phantom 2 von vergleichbaren Versuchen zu denen in
Tabelle 5.7 im ersten Phantom. Bis auf das neue Phantom, die etwas groBere isotrope Voxelgrofie
und dem geringfiigig anderen Aufnahmebereich gleichen sich die Versuche. Je Bohrkanal wurden
zehn verrauschte Suchrdume erstellt. Im ersten Phantom wurde nur ein Bohrkanal angelegt. Daher
zeigen die Boxen hier die Ergebnisse von zehn Registrierungen. Dagegen wurden im zweiten
Phantom fiinf Bohrungen angelegt. Mit je zehn Suchrdaumen zeigen die Plots hier somit die
Ergebnisse von 50 Trajektorien.

% 41 F —— Phantom 1
é: 961 F —r—— = — Phantom 2
(]
S1849f b
441 F—a L
8
1849 b : —
N
= 441 E — T+
k3
£ 961 1 ——
B 1849y T r —
- —
L
§ %I +r———_,—— et ]
C1849b ' —
0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5

TRE in mm

Bild 5.21: Vergleich der Registrierungsfehler in den zwei unterschiedlichen Mastoidphantomen und fiir
unterschiedliche Abtastdichten. Es wurden die folgenden Parameter fiir Phantom 1: ng = 10, £, = 23 mm,
de = 28,53 mm, sy = 0,16 mm und fiir Phantom 2 (# 1-3): ng = 50, {, = 23mm, d, = 30 mm,
sy = 0,2mm verwendet. rs = 4 mm, Kpert = 0,25. Ergebnisse entsprechend den Tabellen 5.7 und 5.8.

An der Oberfliche in Phantom 1 liegt kaum eine Streuung der Werte vor, weshalb sich die Plots hier
auf Median und Ausreiler beschrinken. Ein sehr markantes Muster weit oben im Bohrkanal fiihrt
hier in nahezu allen Registrierungen zu einem @hnlichen Ergebnis. Es werden in den verschiedenen
Suchrdumen jedoch nicht die gleichen Trajektorien, sondern Trajektorien in einer dhnlichen Lage
als Beste registriert. In allen Plots sind deutlich grofere Registrierungsfehler fiir das erste gegeniiber
dem zweiten Phantom zu beobachten. Ab der Trajektorienmitte sind die Streuung der Werte fiir das
Phantom 2 und die erzielten Maximalwerte deutlich geringer. Diese Ergebnisse werden trotz einer
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Tabelle 5.8: Vergleich der Registriergenauigkeit in Phantom 2 mit einer Trajektorienzahl ny im Bereich von
441 bis 1849 (fe = 23 mm bzw. d. = 30 mm, s, = 0,2mm, 7 = 4mm, Kpert = 0,25). TREs in mm an
kritischen Punkten entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersitze 1-3.

# o Oberflache Mitte Rec. Facialis Cochlea AT in°

1 441 7T+£s 0,70+x035 020+0,11 030+£0,19 0,61+£0,34 1,76 +0,89
max. 1,56 0,46 0,81 1,52 3,96

2 961 7T+£s 058+029 019+0,09 0,34+£0,18 0,63£0,29 1,63+0,70
max. 1,35 0,40 0,77 1,34 3,46

3 1849 7+s 060+034 0204008 033+0,17 0,62+0,31 1,61+0,87
max. 1,57 0,38 0,91 1,63 4,41

geringeren Auflosung der Volumenbilddaten im Phantom 2, mit einer isotropen Voxelgrofle von
sy = 0,2mm gegeniiber 0,16 mm im Phantom 1, erzielt.

Es zeigt sich damit eindeutig eine erfolgreichere Registrierung, wenn das Mastoidmuster eine
hohere raumliche Varianz aufweist. Der Zusammenhang zwischen Mustervariation und Registrier-
genauigkeit wird damit als bestétigt angesehen. Mit Mittelwerten von 0,6 mm an der Cochlea und
0,3 mm am Recessus Facialis werden fiir Phantom 2 sogar bessere Werte als in Tabelle 5.6 fiir das
erste Phantom erreicht, wo die Abtastung des Suchraums deutlich dichter war. Die Genauigkeiten
an der Cochlea in Phantom 1, mit maximalen Fehlern von mehr als 1,3 mm, sind noch unzureichend,
wobei sie am Recessus Facialis unter 1 mm bleiben.

Die Einfliisse, die sich durch die Variation der Trajektorienzahl n; ergeben, werden in der folgenden
Parameterstudie analysiert. Dort werden auch alle weiteren Parameter variiert und analysiert, die
einen moglichen Einfluss auf das Registrierungsergebnis haben.

5.4.4 Parameterstudie

In den Voruntersuchungen wurde die Canny-Kantendetektion als bestes Verfahren identifiziert
und kommt hier zum Einsatz. Verglichen werden in dieser Studie der Einfluss der verwendeten
Endoskopielinge ¢, von 8 bis 23 mm. Ebenso werden die Anzahl der Trajektorien im Suchraum
ng von 441 bis 1849 sowie die Giite der Kantendetektion untersucht. Fiir Letzteres werden die
Registrierungsergebnisse bei einer Kantendetektion mit dem Canny-Algorithmus mit denen ei-
ner hiandischen Segmentierung verglichen. Auch hier werden verschiedene Ausschnittslangen
untersucht, um einen gewissen Bereich an Parameterkombinationen abzudecken. Dadurch werden
Effekte, die nur bei gewissen Kombinationen auftreten, identifiziert. Zuletzt wird der Einfluss
der simulierten Bohrungenauigkeit durch Anderung vom Grad des Verrauschens fpe;¢ untersucht.
Dieser beeinflusst die maximale simulierte Abweichung der geplanten von der wahren Bohrung
und wird zwischen 0,125 und 0,25 variiert. Die untersuchten Parameter sind in Tabelle 5.9 auf-
gelistet. Es wird durch Verdnderung von jeweils nur einem Parameter der Einfluss von diesem
untersucht. Isotrope VoxelgroBe s, = 0,2mm und Suchraumradius ¢ = 4 mm, wie auch die
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Anzahl der Suchriume ng = 50 bleiben konstant. Dafiir werden fiir jede der fiinf Bohrungen zehn
zufillig verkippte und verschobene Trajektorien generiert. Die untersuchten Trajektorien sind dabei
jeweils fiir ein n, fiir alle Parametersitze identisch, bis auf die Anderung zu Kpert = 0,125. Fiir die
volumetrischen Aufnahmen kommt ein DVT-Gerit (Digitale Volumentomographie) (xCAT, Xoran
Technologies, LLC., Ann Arbor, MI, USA) zum Einsatz.

Tabelle 5.9: Auflistung der untersuchten Parametersétze in Phantom 2. Die isotrope Voxelgrée der CT-Daten
betrigt sy = 0,2 mm, der Suchraumradius 7s = 4 mm und die Anzahl der Suchrdume ngs = 50.

Parametersatz # d. in mm l. in mm T Kpert Kantendetektion
1-3 30 23 441-1849 0,25 Canny
4-6 20 13 441-1849 0,25 Canny
7-10 15-30 8-23 961 0,25 Canny
11-14 15-30 8-23 961 0,25 von Hand
15-16 20-30 13-23 961 0,125 Canny

5.4.5 Ergebnisse der Parameterstudie

Die Bilder der Oberflichen aus den fiinf Bohrkanilen, die durch Abrollen und Zusammenfiigen
der Einzelaufnahmen erstellt wurden, sind in Bild 5.22 zu sehen. Sie sind mit den detektierten
Kanten in Rot iiberlagert, welche mit dem Canny-Algorithmus und den angegebenen Schwellwerten
segmentiert wurden. Die Gesamthohe der Bilder entspricht der maximal moglichen Aufnahmelidnge
von e ax = 23 mm, im Tiefenbereich von ds = 7mm bis d, = 30 mm.

1:0,2/0,6 2:0,4/0,6 3:0,4/0,5 4:0,3/0,45 5:0,39/0,56

Bild 5.22: Vergleich der fiinf abgerollten und zusammengefiigten Bohrkanalbilder aus Phantom 2, aufge-
nommen mit einem 0°-Endoskop und einer Kegeloptik. In Rot iiberlagern die mit dem Canny-Algorithmus
detektierten Kanten die Bilder. Unter den Bildern sind die Bohrungen und die Schwellwerte 77 /75 zur
Kantendetektion angegeben. In Bohrung 2 sind die Kanten beispielhaft nicht rot markiert, um die Mastoid-
kanten nicht zu iberdecken.

L ST
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Von der Oberseite aus sind zunéchst einige Millimeter ohne Mastoidstruktur zu sehen. Diese Linge
g variiert je nach Bohrung. Zudem gibt es grofle Unterschiede in Anzahl, GroBe und Ausprigung
der Lochstrukturen zwischen den Bohrungen. In allen Bohrungen verlaufen die Muster bis zur
Unterkante des Bildes. Wihrend die Unterkanten der Locher schwer zu erkennen sind, zeichnen
sich die Oberkanten sehr prignant ab. Dies liegt an der Beleuchtung von der Unterseite her, die
durch Lichtakzente fiir hohe Kontraste an den Oberkanten sorgt. Der Effekt ist im Bild zur Bohrung
2 zu beobachten: dort wurde zur Betrachtung der Lochkanten die Uberlagerung weggelassen. Bei
den segmentierten Kanten féllt erneut auf, dass zumeist nur die Oberkanten segmentiert werden.
Dies ist auf die hohen Kontraste an diesen und die niedrigen an den Unterkanten zuriickzufiihren.

Nachfolgend werden einmalig die Registrierungsergebnisse der fiinf Bohrungen einzeln betrachtet.
Im weiteren Verlauf werden jeweils die gemittelten Werte iiber alle fiinf Bohrungen bzw. 50
Trajektorien angegeben.

Evaluation der Registriergenauigkeit

Zunichst wird die Registriergenauigkeit mit repriasentativen Parametern fiir alle fiinf Bohrungen
evaluiert. Die Anzahl der Trajektorien ist hier zu ny = 961 und der endoskopierte Ausschnitt zu
(o = 23mm bzw. d, = [7mm, 30 mm| gewéhlt. Tabelle 5.10 fiihrt dazu die Mittelwerte fiir alle
fiinf Bohrungen auf. Gemittelt wurde jeweils iiber die zehn verrauschten Variationen der wahren
Trajektorie. Die Ergebnisse fiir /. = 13 mm sind in Tabelle A.1, im Anhang, gezeigt.

Tabelle 5.10: Vergleich der Registrierungsfehler in allen fiinf Bohrungen mit ny = 961 und ¢, = 23 mm,
de = 30mm (sy = 0,2mm, 7y = 4mm, Kpery = 0,25). TREs in mm an kritischen Punkten von jeweils
zehn verrauschten Varianten der entsprechenden Bohrung sowie die Winkelabweichungen. Parametersatz 2.

Bohrung Oberfliche Mitte Rec. Facialis Ziel AT in°

1 0,65 0,18 0,26 0,55 1,63

2 0,75 0,25 0,33 0,65 1,88

3 0,51 0,15 0,35 0,63 1,57

4 0,51 0,21 0,43 0,73 1,61

5 0,50 0,19 0,34 0,60 1,48
T+s 0,58+0,29 0,19+£0,09 0,34+0,18 0,63+0,29 1,63+£0,70
max. 1,35 0,40 0,77 1,34 3,46

Die Mittelwerte aller fiinf Bohrungen verbleiben unterhalb von 0,75 mm und erreichen im Ma-
ximum aller Einzelwerte 1,35 mm. Besonders gro3e Abweichungen zwischen den Trajektorien
zeigen sich nur vereinzelt, weshalb diese als relativ gleichwertig angesehen werden konnen. Aus
Bild 5.22 ist bekannt, dass beispielsweise in Bohrung 1 deutlich mehr Kanten gefunden werden als
in Bohrung 3. Die Ergebnisse der Registrierung spiegeln diesen Vorteil nur an den oberen Mess-
punkten wider. Daher konnte die Lage der detektierten Kanten eine entscheidende Rolle spielen.
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Zudem wird vermutet, dass die detektierten Kanten im Zusammenhang mit den zur Verfiigung ste-
henden Kanten, auch im CT-Bild, bewertet werden miissen. Eine Beurteilung der endoskopischen
Kantenbilder geniigt daher nicht. Weiterhin folgt aus diesen Ergebnissen, dass spitere Ausreifler
von einzelnen Trajektorien auf sehr spezielle Effekte zuriickzufiihren sind und nicht generell einer
schlecht registrierbaren Bohrung zugeschrieben werden konnen.

Einfluss der Abtastdichte im Suchraum

Nun wird die Abtastdichte des Suchraums evaluiert. Je mehr Trajektorien n; dabei verwendet
werden, desto dichter ist die Abtastung. Radiale und azimutale Schritte des sternformigen Musters
aus Abschnitt 4.2.1, ng und n,, werden dabei immer gleichformig erhoht. Eine Abtastung mit
ny = 961 Trajektorien ergibt sich aus 6 x 6 Abtastschritten.

Die Ergebnisse fiir eine Abtastung des Suchraumes mit n, € {441,961, 1849} Trajektorien sind
in Bild 5.23 gezeigt. Es werden dabei Trajektorienldngen von ¢, = 13mm und /., = 23 mm,
entsprechend den Endoskopietiefen d, = 20 mm und d, = 30 mm verglichen. Die Ergebnisse sind
ebenfalls in Tabelle 5.8 sowie Tabelle A.2 im Anhang aufgelistet.
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Bild 5.23: Vergleich der Registrierungsfehler bei unterschiedlichen Abtastdichten im Suchraum und En-

doskopielidngen an vier Stellen entlang der Bohrtrajektorie (sy = 0,2mm, r¢ = 4mm, Kpert = 0,25).
Ergebnisse entsprechend Tabelle 5.8 sowie Tabelle A.2 im Anhang, zu den Parametersitzen 1-6.
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Es zeigt sich generell eine Abnahme der Fehler bei einer dichteren Suchraumabtastung. An der
Oberfliche kommt es zu Ausnahmen, mit z. T. zunehmenden Fehlern bei dichterer Abtastung. Der
Einfluss dieses Parameters ist vergleichsweise gering. Mittelwerte und Streuung veridndern sich,
insbesondere ab n; = 961 kaum. Zudem ist erneut zu beachten, dass die Maximalwerte auch durch
die Lage der optimalen Trajektorie im Suchraum beeinflusst werden. Daher sind auch hier teilweise
kleinere Maxima bei der geringsten Abtastdichte keine Uberraschung.

Einfluss des endoskopierten Bereichs

Die Endoskopieldnge bzw. der endoskopierte Bereich korreliert direkt mit dem sichtbaren Mastoid-
muster und somit den zur Verfiigung stehenden Merkmalen. In den Bohrkanalbildern in Bild 5.22
ist zu erkennen, dass mit einer zunehmenden Endoskopieldange mehr Mastoidmuster sichtbar wird.
Potenziell kann dieser Parameter also groBBen Einfluss auf das Registrierungsergebnis haben, was
im Folgenden genau untersucht wird.

Bild 5.24 zeigt den Einfluss des endoskopierten Bereichs fiir zwei Kantendetektionsverfahren, dem
Canny- Verfahren sowie der manuellen Detektion. Bis auf das Kantendetektionsverfahren sind beide
Versuchsreihen identisch. Die Ergebnisse sind in den Tabellen A.3 und A.4 im Anhang gelistet.
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Bild 5.24: Vergleich der Registrierungsfehler bei unterschiedlichen Endoskopielingen und Kantendetektions-
verfahren an vier Stellen entlang der Bohrtrajektorie (ny = 961, s, = 0,2mm, rg = 4 mm, Kpert = 0,25).
Ergebnisse entsprechend den Tabellen A.3 und A.4, zu den Parametersitzen 7-14.
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Mittelwerte und meist auch die Varianz nehmen beim Canny-Verfahren mit zunehmendem Endo-
skopiebereich ab. Ebenso verringert sich der Winkelfehler. Vergleichbare Ergebnisse zeigen sich
bei der manuellen Kantendetektion, wobei die Verbesserung der Genauigkeit geringer ausfillt, da
sie insgesamt besser ist. Der Einfluss ist bedeutend grofler als bei der Variation der Abtastdichte.
Sowohl Mittelwerte als auch die Streuung nehmen zuverléssig, mit wenigen Ausnahmen, ab. Als
Beispiel kann der maximale Fehler am Recessus Facialis mit einer Canny-Kantendetektion von
2,79 mm bei /., = 8 mm auf 0,77 mm bei /, = 23 mm reduziert werden. Bei manueller Kantende-
tektion ist der Unterschied mit 4,16 mm zu 0,77 mm noch gravierender. Es ist damit bestitigt, dass
dieser Parameter entscheidend fiir das Ergebnis der Registrierung ist.

In Bild 5.24 fillt zudem auf, dass die Fehler in der Mitte am geringsten sind. Wertet man den
Zusammenhang des verfiigbaren Mastoidmusters in bestimmten Tiefen entlang der Trajektorie aus,
so fillt auf, dass gerade im Bereich der Mitte sehr eindeutige Strukturen erkennbar sind. Bild 5.25
zeigt deren Lage in den entsprechenden Tiefen am Beispiel des Kantenbildes von Bohrung 2.

Oberfldache: d. = 0 mm

e=8mm /{,=13mm /{,=18mm /.= 23mm

dy = 7mm

Mitte: d. = 20 mm

Rec. Facialis: d, = 30 mm

Cochlea: d, = 40 mm

Bild 5.25: Darstellung der Tiefen entlang der Trajektorie am Beispiel des Kantenbildes von Bohrung 2 fiir
die untersuchten Endoskopielingen ¢, = {8 mm, ..., 23 mm}.

An der Oberflache und der Cochlea steht kein Muster zur Verfiigung. Der Recessus Facialis liegt
an der Unterkante des endoskopierten Bereichs und die Bohrkanalmitte befindet sich etwa zentral
im Bereich der detektierten Kanten. Mit abnehmender Endoskopielinge verringern sich auch die
detektierten Mastoidmuster sowie deren Lage entsprechend.

Fiir eine hohe Genauigkeit in der Mitte ist vor allem der Sprung auf ¢/, = 13 mm entscheidend,
weil hier das Muster die Tiefe der Mitte d, = 20 mm erreicht. Mit einem ldngerem Ausschnitt
wird das Ergebnis an dieser Stelle daher nur geringfiigig besser. Am RF hingegen wird es auch
ab /., = 13 mm besser, weil dieser in einer Tiefe von 30 mm liegt. An der Oberflache sind alle
Ergebnisse ab /. = 13 mm vergleichbar. Es zeigt sich, dass das Muster vor allem nah an den
Messpunkt heranreichen sollte. Der endoskopierte Abschnitt reicht in diesem Phantom maximal bis
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zum RF in 30 mm Tiefe. Die Cochlea liegt noch 10 mm davon entfernt. Im humanen Felsenbein
aus Abschnitt 1.3 sind es nur etwa 3,5 mm zwischen dem Ende des endoskopierten Bereichs und
der Cochlea. Die Registriergenauigkeit an der Cochlea konnte hier also groB3er sein.

Einfluss der Kantendetektionsgiite

Zur Bestimmung, welchen Einfluss die Giite der Kantendetektion hat, wurde die im Vorfeld als beste
identifizierte Canny-Methode mit der Kantendetektion von Hand verglichen. Die Bilder aus der
hindischen Detektion enthalten genau alle Kantenpixel und dienen somit als Referenz einer idealen
Kantendetektion. Bild 5.24 vergleicht auch diese Ergebnisse in Boxplot-Darstellung. Bekannte
Tabellen zeigen die Vergleichswerte: Tabelle A.3 fiir die Canny-Kantendetektion, Tabelle A.4 fiir
die Detektion von Hand.

Es zeigen sich Verbesserungen der Registriergiite in Ausmal und Streuung durch die Detektion
von Hand. Einzelne Ausreifler sind in diesem Verfahren trotzdem vorhanden und z. T. groB3er als
die maximalen Fehler im Canny-Verfahren. Eine verbesserte Kantendetektion fiihrt demnach zu
einem besseren Registrierungsergebnis.

Einfluss der simulierten Bohrabweichung

Bild 5.26 sowie Tabelle A.5 vergleichen die Registrierungsfehler von je zwei Parametersitzen
fiir verschiedene Bohrabweichungen. Der untersuchte Parameter ist dabei der Faktor fiir die
maximale Abweichung rpec € {0,25,0,125}. Bei gleichbleibendem Suchraumradius 7y = 4
mm bedeutet eine Reduktion von ke auf 0,125 eine maximale Bohrabweichung an Start- bzw.
Zielpunkt von 1 mm statt 2 mm. Es wird untersucht, ob sich das Suchraumdesign eher fiir geringe
Bohrabweichungen eignet, da die Suchraummitte, nahe der geplanten Bohrung, feiner abgetastet
wird. Die Tabellen A.6 und A.7 im Anhang zeigen die Ergebnisse fiir alle 5 Bohrungen mit
Kpert = 0,125 im Detail.

Es ist in allen Fillen eine klare Verbesserung der Registriergenauigkeit bei einer geringeren
Bohrabweichung zu sehen. In wenigen Ausnahmen iibersteigen die Maximalwerte bei kleinerem
Kpert €twas die der entsprechenden GroBeren. Nahe der Trajektorienmitte sind die Zugewinne am
geringsten, da hier mit den genausten Ergebnissen das geringste Potential fiir Verbesserungen
vorliegt. Zudem ist die Fehlerabnahme bei einer Endoskopieldnge von 23 mm in fast allen Fillen
grofer als bei /, = 13 mm.

Das Verhiltnis von Suchraumgroe zur Bohrabweichung hat demnach auch einen wichtigen
Einfluss auf die Registriergenauigkeit, ist jedoch dem der Endoskopielinge unterlegen.
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Oberfliache P I e ———
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Bild 5.26: Vergleich der Registrierungsfehler bei unterschiedlichen simulierten Bohrabweichungen mit dem

Faktor rpert an vier Stellen entlang der Bohrtrajektorie (ny = 961, s, = 0,2mm, ry = 4 mm). Ergebnisse
entsprechend Tabelle A.5, zu den Parametersétzen 1, 4, 15 und 16.

5.4.6 Diskussion und Fazit der Ergebnisse

Zu den Ergebnissen im ersten Phantom aus Tabelle 5.6 sind die hier gezeigten nicht direkt vergleich-
bar, da sich die endoskopierten Bereiche sowie die Dichte der Suchraumabtastung unterscheiden.
Wihrend zuvor die gesamte Linge durch Umsetzen der Vorschubeinrichtung endoskopiert wurde,
ist das Szenario in Abschnitt 5.4 realistischer gestaltet. Dadurch ist die endoskopierte Linge von
zuvor {, = 37,2mm zu in diesem Fall maximal /. ,,,x = 23 mm deutlich kiirzer. Ein fehlendes
Umsetzen der Messeinrichtung und der Einsatz der Mikrometerschraube ist jedoch deutlich realis-
tischer, da der hier beschriebene Aufbau prinzipiell so auch wihrend einer Operation eingesetzt
werden kann. Weitere Details zum intraoperativen Einsatz finden sich im néchsten Abschnitt. Zu-
dem wurden im ersten Phantom 8281 und in Phantom 2 maximal 1849 Tajektorien zur Abtastung
des Suchraums verwendet. Durch die grolere Anzahl an Trajektorien war die Abtastung demnach
in Phantom 1 dichter.

Trotz dieser Vorteile im ersten Phantom sind die Registrierungsfehler mit dem neuen Mastoidphan-
tom wesentlich geringer. Die zusétzliche rdumliche Varianz des Musters fiihrt auch unter ansonsten
schlechteren Bedingungen zu besseren Ergebnissen. Im Kern wird in dieser Arbeit die Eignung der
Mastoidstruktur fiir derartige Registrierungen untersucht. Aus diesem Vergleich geht die wichtige
Erkenntnis hervor, dass die riumliche Beschaffenheit des Mastoidmusters sehr entscheidend fiir
den Registrierungserfolg ist.

Um die Verbesserung quantitativ beurteilen zu konnen, wurden die vorherigen Experimente in
Phantom 1 aus Abschnitt 5.3 mit vergleichbaren Parametern zu den in Abschnitt 5.4 verwendeten
wiederholt. Gegeniiber den Experimenten in Phantom 1 (Tabelle 5.6) wurden die neuen Ergebnisse
in Phantom 2 erwartungsgemil3 schlechter (Tabelle 5.7). Dadurch wurde auch der Zugewinn
an Genauigkeit durch das neue Phantom 2 nochmals groler (vgl. Bild 5.21). Da sowohl das
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Mastoidphantom als auch das Kantendetektionsverfahren optimiert wurden, konnte die Genauigkeit
der Registrierung deutlich gesteigert werden.

Die Linge, aber auch der Bereich der Endoskopie, ist sehr entscheidend. In weiteren Untersuchun-
gen zeigte sich, dass der Kreuzungspunkt der Trajektorien sehr genau gefunden wird [Sch19]. Der
Kreuzungspunkt ist der Punkt entlang der registrierten (besten) Trajektorie, welcher der wahren
Trajektorie am nédchsten kommt. Dieser befindet sich meist nahe der Trajektorienmitte. Wie aus
Bild 5.25 bekannt, ist hier das meiste sichtbare Muster entlang der Trajektorie verfiigbar. Die
Winkelfehler konnen jedoch mitunter sehr grof3 werden, was durch fehlende Merkmale im oberen
und unteren Trajektorienbereich hervorgerufen wird. Im oberen Bereich befinden sich wenige
Merkmale, weil die Mastoidzellen erst in einer gewissen Tiefe von der Bohrkanaloberflache ent-
fernt beginnen. Wird zusétzlich nur eine kurze Stecke endoskopiert, so werden die tief liegenden
Mastoidzellen nicht aufgenommen. Damit ist das Verfahren auf wenige Merkmale um die Mitte
herum begrenzt.

In Abschnitt 1.3 wurden bereits minimalinvasive Cochleazugénge im menschlichen Felsenbein
analysiert, die auch mogliche Endoskopieldngen und die Merkmalsverteilung entlang der Bohrung
aufzeigen. In Bohrung 1 in Phantom 2 beginnt die Endoskopie in d; = 7mm Tiefe und die
ersten Mastoidzellen treten in /i; = 10 mm auf. Daher sind nur die ersten 3 mm endoskopierte
Linge ohne Merkmale, wihrend es im humanen Felsenbein durchschnittlich 1,9 mm sind (siehe
Abschnitt 5.4.1). Bei einer mittleren sicheren Bohrtiefe Jsafe,max von 19,5 mm verbleiben 19,5 mm—
1,9mm = 17,6 mm mit Merkmalen zum Endoskopieren. Wird die volle Liange von /., = 23 mm
endoskopiert, ist Phantom 2 im Vorteil, da /, — 3 mm = 20 mm mit Merkmalen zur Verfiigung
stehen. Sinnvoller ist der Vergleich mit /, = 18 mm (siehe Bild 5.24), bei der 15 mm Linge mit
Merkmalen verfiigbar sind.

Eine hiufig erreichbare CT-VoxelgroBe von 0,2 mm ist realistisch. Der Suchraum wird mit der
mittleren Abtastung von 961 Trajektorien als guter Kompromiss aus Genauigkeit und Rechenzeit
angesehen. Mit diesen Parametern wird bei /, = 18 mm in Phantom 2 eine Registriergenauigkeit
von (0,50 £ 0,26) mm am Recessus Facialis und (0,88 £ 0,46) mm an der Cochlea erzielt. Mit
(. = 23 mm werden (0,34 £ 0,18) mm am Recessus Facialis und (0,63 £ 0,29) mm an der Cochlea
erreicht (siehe Tabelle A.3). Die hohere Genauigkeit am RF erklirt sich durch das vorhandene
Muster, dass ndher am RF liegt und in Tiefe der Cochlea nicht mehr vorhanden ist (siehe Bild 5.25).

Die Genauigkeitsanforderungen am RF aus Abschnitt 1.2 werden fiir den minimalen Fall mit
TINF Qges,min> D€l £e = 23 mm, fiir den Einsatz eines Bohrers mit einem Durchmesser bis zu 1,4 mm
erreicht. Fiir die mittlere Anforderung mit 7xrages Werden die Anforderungen fiir alle Bohrerdicken
unterschritten. In einem 1-o-Intervall werden am RF maximal 0,5 mm erreicht, was bei einer
geforderten minimalen Genauigkeit von 0,3 mm mit einem 1,6 mm-Bohrer nicht ausreicht, jedoch
fiir die geforderte mittlere Genauigkeit von 0,7 mm. Hier ist demnach wieder patientenspezifisch
zu ermitteln, ob die Ausdehnung des RF bei der erreichten Registriergenauigkeit geniigt. Fiir einen
1 mm-Bohrer [Rau+14] mit einer Anforderung von 0,8 mm bzw. 1,1 mm ist die Genauigkeit in
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jedem Fall ausreichend. An der Cochlea muss gesondert bewertet werden, ob die Genauigkeit von
0,6 mm ausreicht. Dafiir muss zunichst die Anforderung in dieser Tiefe definiert werden.

5.5 Endoskopie im Mastoid

Die Versuche und Auswertungen in diesem Abschnitt stellen den Bezug zur intraoperativen Praxis
her. Es wird gezeigt, wie sich die Endoskopie mit technischen Hilfsmitteln in den Ablauf einer
minimalinvasiven Cochleaimplantation integrieren lidsst. Erste endoskopische Aufnahmen im
humanen Felsenbein mit einem 90°-Endoskop werden gezeigt, die in Laborversuchen unter Einsatz
einer knochenfixierten Fiihrung erstellt wurden. Endoskopbilder aus diesen CI-Bohrungen werden
diskutiert und mit den entsprechenden Bildern derselben Bohrung aus CT-Daten verglichen.

5.5.1 Endoskopie im gesinterten Mastoid

Vorbereitend auf die Versuche im humanen Felsenbein wurde ein drittes Mastoidphantom mittels
Lasersinterverfahren erstellt: Phantom 3. Dieses dient der Erprobung von Aufnahmeverfahren in
einem realitdtsniheren Phantom als zuvor. Dazu werden die Herstellung gesinterter Mastoidmo-
delle beschrieben und die endoskopische Aufnahmetechnik vorgestellt. Die Aufnahmen werden
analysiert und mit entsprechenden Bildern aus CT-Daten verglichen.

Erstellung von Mastoidphantomen

Experimente in menschlichem Felsenbein sind durch begrenzte Spenderzahlen eingeschrinkt. Rea-
listische Mastoidphantome, hergestellt mit vertretbarem Aufwand, erlauben es, eine Vielzahl von
Versuchen und Versuchsreihen durchzufiihren. Zur Erstellung einer realistischen Mastoidstruktur
wurde die Knochenstruktur eines humanen Felsenbeins aus Volumenbilddaten segmentiert und
ein Teil aus dieser ausgeschnitten. Hieraus wurde ein Modell erstellt, das anschlieBend mit einem
3D-Sinterverfahren gefertigt wurde. Als Material kam ein Polyamidpulver mit Glasfaserpartikeln
(PA-GF, Materialise NV, Leuven, Belgien) zum Einsatz. Dieses Material wurde in Anlehnung an
ein Patent zur Herstellung kiinstlicher Knochenmodelle gew@hlt [OS04; Suz+04]. Es wurde von der
Firma Phacon erwirkt, die u. a. kiinstliche Felsenbeine zum Erlernen der Mastoidektomie herstellt.
Diese Modelle weisen eine hohe mechanische Ahnlichkeit zum menschlichen Knochen wiihrend
des Frisprozesses auf. Hinzu kommt eine gewisse optische Ahnlichkeit, da die gesinterten Teile
weiBlich, vergleichbar zu humanem Knochen sind. Somit ist dieses Material ideal zum Nachstellen
des menschlichen Felsenbeins mit kiinstlichen Probenkorpern geeignet.

Beim Lasersintern wird ein Pulver schichtweise aufgetragen und die gewiinschte Struktur durch
Erhitzen der entsprechenden Stellen mit einem Laser gefestigt. Dabei verbleibt Pulver in geschlos-
senen Hohlrdumen, wie sie die Mastoidzellen darstellen. In CT-Aufnahmen sind die verbleibenden
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Pulverreste sichtbar. Sie unterscheiden sich im Grauwert jedoch sowohl vom ,,Knochen* (dem
gefestigten Material), als auch von der umgebenden Luft, vgl. Bild 4.4 a) und b). Durch geeignete
Schwellwertwahl konnen die Pulverreste damit bei einer Fensterung (siehe Abschnitt 4.2.2) zu null
gesetzt werden, sodass sie in den Bilddaten nicht mehr enthalten sind. Wird nun durch das gesinterte
Phantom gebohrt, so sind die anliegenden Aushohlungen mit Pulver gefiillt. Dies ist vergleichbar
mit Knochenmark im menschlichen Knochen, bzw. mit Bohrstaub und -spdnen, welche durch
das Bohren in die Mastoidzellen gedriickt werden. In beiden Fillen muss der Bohrkanal deshalb
vor der endoskopischen Aufnahme evakuiert werden, damit die Mastoidzellen auch als solche im
Endoskopbild erscheinen und nicht verdeckt oder gefiillt sind.

Aufnahme endoskopischer Bilddaten im gesinterten Mastoidphantom

Nach einem préoperativen DVT-Scan wird zunéchst der gewiinschte Verlauf der Bohrtrajektorie
im Knochenphantom festgelegt, wobei Abweichungen beim Bohren hiervon nicht vollstindig zu
vermeiden sind. Die Planung erfolgt in der Software MeVisLab (MeVis Medical Solutions AG,
Bremen, Deutschland). Start- und Zielpunkt werden so gewihlt, dass die Trajektorie 1ings durch den
Block verlduft, der Bohrer am Startpunkt sauber aufsetzen kann und nicht mit den Knochenankern
kollidiert. An einer Blockecke des Phantoms wird in den DVT-Daten das Koordinatensystem (KS)g
definiert.

In Bild 5.27 a) ist die Planung in den prioperativen Bilddaten gezeigt. Die geplante Trajektorie
c weist eine gewisse Verkippung zur z-Achse vom feststehenden (KS)g auf, definiert durch die
Winkel 6, und 9. Der Winkel der z-2-Komponente der Trajektorie (g)c,.. zur z-Achse entspricht
der Verkippung um die y-Achse J, und der Winkel zwischen (g)c,.. und (gye. der Verkippung um
die z-Achse §,:

®e: = (0,0,1)7", (5.9)
(8)Ca-z = (€2,0,¢2)" (5.10)
B)Cye = (0,05,02)" (5.11)

d, = arccos (B)c“ € >, (5.12)
ezl H ezHQ

0, = arccos ( )Cyz e ) (5.13)
I Cy-szH ez

Bild 5.27 b) zeigt den Aufbau zur Positionierung des Phantoms. Das Phantom wird auf einem in
zwei Achsen kippbaren Block befestigt. Praktisch erfolgt im weiteren Verlauf die Ausrichtung
des Phantoms zur geplanten Bohrtrajektorie c. Die z-Achse des Phantoms entspricht in der Aus-
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gangslage der Hochachse des Tischs und damit der Bohrachse c. Der Startpunkt von ¢ auf der
Phantomoberfliche wird durch den Ortsvektor

3)C0 = (Cx0,¢y0,0) " (5.14)

definiert. Im Verlauf des Einstellens wird das Phantom relativ zur Trajektorie ¢ verkippt, deren
Lage konstant bleibt.

Der kippbare Block ist wiederum auf einer um ¢ drehbaren Platte, die in zwei Achsen manuell trans-
latorisch verfahrbar ist, montiert. Die Drehung ist von auen feststellbar. Fiir das Gesamtsystems
ergeben sich drei rotatorische und zwei translatorische Freiheitsgrade (FHG). Der letzte transla-
torische FHG wird schlielich auf der Gegenseite, durch den Bohrer- bzw. Endoskopvorschub,
gewihrleistet.

ﬂ Bohrer

" obenhalter

% ~
R ad

,0
Titankugeln
Phantom

Rotationstisch

Opt. Tisch -
Translat. Verstellung

Bild 5.27: Planung und Durchfiihrung einer Bohrung in Phantom 3. a) Planung in den 3D-Volumenbilddaten
und Bestimmung der Trajektorie in Blockkoordinaten. b) Versuchsaufbau zum Bohren des gesinterten
Mastoidblocks. Der Bohrer wird senkrecht durch eine Bohrhiilse gefiihrt. Darunter kann das Phantom in
seiner Halterung in 4 FHG positioniert und ausgerichtet werden.

Die Trajektorie wird durch iteratives Einstellen der genannten Freiheiten angendhert. Auf der
Phantomoberseite wird zunichst der Startpunkt markiert. Dann werden die beiden Winkel ¢, und
0, eingestellt, indem die Blockkanten und die Oberfliche des verkippten Tisches mit dem KMA
vermessen werden. Dies erfolgt iterativ, bis die geplanten Winkel erreicht sind. Darauthin wird der
Startpunkt translatorisch auf die Bohrerspitze ausgerichtet. Ist dies wegen mechanischer Grenzen
nicht moglich, so erfolgt eine Rekonfiguration, z. B. durch eine 180°-Drehung des Blocks.

Nach der Bohrung werden Bohr- und Sinterstaub ausgespiilt und abgesaugt. Anschlieend wird
die Bohrfithrung durch die Endoskopfiihrung getauscht, welche das Endoskop auf der Bohrachse
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fiihrt. Zwei Bohrbuchsen im Inneren der Fiihrung gewihrleisten jeweils eine mittige und koaxiale
Ausrichtung von Bohrer und Endoskop. Die Mikrometerschraube wird auf den Fiihrungsstab
aufgeschraubt und zum axial-translatorischen Verfahren des Endoskops verwendet. Bei Einsatz
eines 90° Hopkins Boreskops (KARL STORZ GmbH & Co. KG, Tuttlingen, Deutschland) mit
2,9 mm Durchmesser kommt zwischen den Aufnahmen axialer Bildreihen eine Verdrehung um die
Schaftachse hinzu.

Alle Aufnahmen werden unter Beriicksichtigung der bekannten Endoskopbewegung zu einer Pan-
oramaabbildung der Bohrkanaloberfliche zusammengefiigt. Die Abweichungen von der geplanten
zur real gebohrten Trajektorie werden in diesem Fall grof3er als in der spiteren Applikation der
MICI erwartet, weil die manuelle Ausrichtung der Plattform ungenau ist.

Préaoperativ werden kugelformige Marker aus Titan mit Knochenankern am Phantom angebracht.
Im anschlieBenden prioperativen DVT-Scan wird die Trajektorie geplant und mittels punktbasierter
Registrierung [FHMOO] in Blockkoordinaten (KS)g transformiert. Hierzu werden die Titanmarker
durch Kugeldetektion in den Bilddaten und durch Einmessen mit dem KMA detektiert. Postoperativ
wird die Bohrung mit dem KMA vermessen. Eine erneute Transformation erlaubt den Ubertrag in
Block- und dann in die Koordinaten der prioperativen Aufnahme (KS); .. Dies ermdglicht einen
Vergleich von geplanter und real gebohrter Trajektorie, wobei diese reale Lage im Vergleich zur
wahren mit einem Messfehler behaftet ist.

Bildvergleich im gesinterten Mastoid

Bild 5.28 zeigt die Bohrkanaloberfliche aus Mastoidphantom 3. Die aus Einzelbildern erstellte
Endoskopaufnahme in Bild 5.28 a) wird mit dem abgerollten CT-Bild, in der Lage der gemessenen
Trajektorie in Bild 5.28 b) verglichen. In Bild 5.28 c) sind beide Bilder iiberlagert, wobei das
CT-Bild griin eingeférbt ist.

Die Uberlagerung der beiden Bilder zeigt, dass an den Mastoidrindern im CT-Bild auch Kanten
im Endoskopbild auszumachen sind. Auch die generelle Merkmalsmenge @hnelt sich in beiden
Bildern. Einige der in den CT-Daten vorhandenen Locher sind im Endoskopbild kleiner sichtbar.
Herausfordernd zeigt sich vor allem, dass der Hintergrund der Mastoidzellen in den Endoskopbil-
dern zu erkennen ist, in den CT-Bildern jedoch nicht. Die ausgefiillten Mastoidzellen erscheinen
in den Endoskopbildern nicht eindeutig als Locher und sind daher schwer mit den CT-Bildern
zu vergleichen. Hinzu kommen Anderungen der Oberflichenbeschaffenheit, die vermutlich beim
Bohren entstehen. Die hellen Felder resultieren aus hervorstehenden Materialteilen, die sich nahe
der Optik bzw. der Lichtquelle befinden. Knochenreste, die in nicht komplett evakuierten Mastoid-
zellen verbleiben, sorgen dafiir, dass auch diese nicht leer erscheinen und die Intensititswerte in
den Aushohlungen erhohen.

Eine gute Vergleichbarkeit der Bilder liegt demnach noch nicht vor. Die endoskopische Aufnah-
metechnik muss optimiert werden. Rundblickaufnahmen mit der aus Abschnitt 2.5 bekannten
Kegeloptik, erweitert um eine homogene Ausleuchtung durch eine integrierte Lichtquelle, kann
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Bild 5.28: Vergleich der a) Endoskopaufnahme und b) dem entsprechenden CT-Bild fiir einen Bohrkanal in
Phantom 3. c¢) Uberlagerung der beiden Bilder, wobei das CT-Bild griin eingefirbt ist. Die Zahlen markie-
ren gleiche Mastoidzellen in beiden Bildern, die im Endoskopbild nicht durchgéngig als Mastoidzellen
erscheinen.

die Abbildungsgiite der entstehenden Bilder steigern und die Komplexitit der nachfolgenden
Bildverarbeitung reduzieren.

5.5.2 Endoskopie im humanen Felsenbein

Nach den Aufnahmen in Mastoidphantomen wird nun gezeigt, wie das System in der klinischen
Praxis eingesetzt werden kann. Der Aufbau zur intraoperativen Endoskopie von Felsenbeinen ist in
Bild 5.29 gezeigt. In einem Felsenbeinhalter ist eben dieses eingespannt. An dem Felsenbein ist mit
drei Schrauben ein knochenfixierter Rahmen der Firma Otolig (OtoJig GmbH, Hannover, Deutsch-
land) befestigt. Auf diesen Rahmen wird der in Blau erkennbare Rohling — der Jig — aufgeschraubt,
in den ein Loch zur Ausrichtung der Bohr- und Endoskopfiihrung eingebracht ist. Dieser Jig kam
in den vorherigen Versuchen aus Kostengriinden und aufgrund der kleinen Phantomgrofen nicht
zum Einsatz. Nach einem praoperativen CT-Scan mit angeschraubtem Rahmen zur Planung der
Bohrtrajektorie wird ein Loch entsprechend der Trajektorienlage prizise in den Rohling gebohrt.
Da der Rahmen samt Markern in den CT-Daten sichtbar ist, kann der Verlauf einer Trajektorie durch
ihn hindurch bestimmt werden. Die Bohrfithrung wird in das Loch eingesteckt und die Bohrung mit
einem Tiefenanschlag ausgefiihrt. Bis zu diesem Punkt kann das Vorgehen Publikationen von John
etal. und Lenarz et al. entnommen werden [Joh+15; Joh+16; Len17]. Nach einer Bohrung bis vor
den Recessus Facialis wird die Bohrfiihrung entnommen und die gezeigte Endoskopfiihrung in das
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Loch eingesteckt. Auf diese wird wiederum die aus Abschnitt 5.4.1 bekannte Mikrometerschraube
aufgeschraubt, die das Endoskop fiihrt.

Kamera
Objektiv
Endoskop
Bild 5.29: Endoskopie im humanen Felsen- Li'Chtleiter
bein. Die Mikrometerschraube fiihrt das Mikrometerschraube
Endoskop und ist in die OtoJig-Plattform Ji
. . . g
eingesteckt. Diese ist mit einem Rahmen
. . ) Rahmen
am Felsenbein verschraubt. Eine Rotati- .
on ist durch Drehung des Endoskops samt Felsenbe%n
Felsenbeinhalter

Schraube moglich, ein axialer Vorschub
erfolgt durch Verstellung der Mikrometer-
schraube.

Bild 5.30 zeigt einige Aufnahmen aus einem Ex-Vivo-Felsenbein mit dem 90°-Endoskop. In der
ersten Zeile sind evakuierte Bohrungen gezeigt, in der zweiten Zeile nicht evakuierte. Farbige Pfeile
markieren beispielhaft die im Folgenden beschriebenen Effekte. Die Bohrungen in den Bildern 5.30
a) sind zum Auftauen des zuvor gefrorenen Felsenbeins mehrfach vollstindig mit Wasser gespiilt
worden. Bohrreste samt Wasser wurden abgesaugt, sodass die Mastoidzellen evakuiert werden. Im
klinischen Alltag sind Spiilen und Absaugen gingige Verfahren. Die freigelegten Aushohlungen
sind deutlich zu erkennen; Knochenrdnder ergeben klare Kanten im Bild. Wegen der geringen
Schérfentiefe des Endoskops erscheint der Hintergrund, je nach Abstand zur Optik, unscharf. Unter-
und Uberbelichtungen (blaue Pfeile) sind vorhanden und nicht vollstindig zu vermeiden, da durch
zuriickgedringte und herausstehende Knochenteile die Objektweiten stark variieren. Der Knochen
erscheint durch das Absaugen des Spiillwassers samt Bohrspidnen trocken, sodass Reflexionen
nahezu nicht vorkommen. Einige Teile des Knochens sind aufgrund der geringen Dicke transparent.
Wihrend die Struktur insgesamt einzigartig ist, ist in diesen Aufnahmen erkenntlich, dass die
Distanz der Mastoidkanten zur Optik nur schwer abzuschitzen ist. Die vorgestellten Methoden
zur Registrierung basieren auf der Auswertung der Struktur direkt an der Oberfliche. Wenn in
diesen Aufnahmen nicht klar ist, welche Kanten sich an der Oberflache befinden, so ist auch die
Extraktion dieser Kanten als Merkmal schwierig. Als Indiz fiir den Abstand kann die Helligkeit
verwendet werden: Je heller eine Struktur im Bild ist, desto ndher befindet sie sich an der Optik
bzw. Lichtquelle. Da sich die Lichtquelle axial vor der Optik befindet, wird das Bild im unteren
Bereich heller ausgeleuchtet als im oberen, was bei dieser Auswertung beriicksichtigt werden muss.
Eine Struktur im Bild erscheint heller, je weiter unten sie im Bild ist.
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Bild 5.30: Vergleich von Endoskopaufnahmen mit einer 90°-Optik im humanen Ex-Vivo-Felsenbein. a)
Gespiilter und evakuierter Bohrkanal. Durch das Absaugen reflektiert die Oberfliche wenig und erscheint
trocken. Ubergiinge zwischen den Mastoidzellen und Knochen sind klar erkenntlich. Der Knochen ist z. T.
leicht transparent. Durch die unterschiedlichen Distanzen zur Lichtquelle entstehen erhebliche Helligkeits-
unterschiede im Bild (blaue Pfeile). b) Die Bohrung wurde zum Auftauen mit Wasser gespiilt, jedoch nicht
evakuiert. Die Mastoidzellen (rote Pfeile) sind mit Bohrstaub und -spinen gefiillt. Das Material in den
Mastoidzellen ist z. T. transparent. Die Oberfliche reflektiert durch die Feuchtigkeit stark. Es entstehen
totalreflektierende Bereiche (griine Pfeile).

Nach dem Bohren sammeln sich Bohrstaub und Spéne in den Mastoidaushohlungen, was in den
Bildern 5.30 b) gezeigt ist. Auch diese Bohrungen sind mit Wasser gespiilt, jedoch im Anschluss
nicht evakuiert worden. Bohrreste verbleiben daher in den Mastoidausholungen. Diese sind, mit
roten Pfeilen markiert, nur ansatzweise zu erkennen. Durch das Spiilen ist die Oberflache feucht
und die zugesetzten Locher erscheinen durch das wenig kompakte Material z. T. transparent. An der
wegen der Feuchtigkeit spiegelnden Oberfliche entstehen Reflexionen der integrierten Beleuchtung
(griine Pfeile). Eine leicht variierende Distanz der Optik samt Lichtquelle zur Oberfliche fiihrt zu
erkennbaren Helligkeitsunterschieden und Uberbelichtungen (blaue Pfeile). Die Beobachtungen
zeigen die Wichtigkeit der Bohrkanal-Evakuierung.

Bild 5.31 zeigt eine Aufnahme, die mit dem hier beschriebenen Aufbau erstellt worden ist. Es
wurde eine zur Cochlea verlaufende Bohrung mit dem 90°-Endoskop aufgenommen. Dabei wurde
die volle Liange der Pilotbohrung ausgenutzt, bis das Endoskop aufsetzt. Zwischen den Aufnahmen
der vollen Bohrkanalldnge wurde das Endoskop entsprechend den Methoden aus Abschnitt 3.4
rotiert und die Bilddaten mit den dort beschriebenen Methoden zusammengefiigt und bearbeitet.
Es sind jeweils das CT-Bild und der endoskopierte Ausschnitt iiberlagert und die Lénge beider
Ausschnitte angegeben.

Vergleichbare Merkmale sind in beiden Bildern zu finden. Insbesondere die grole Aushohlung in
der Bildmitte ist in beiden Bildern sehr dhnlich. Grof3e und deutlich abgegrenzte Mastoidzellen



112 5 Experimentelle Untersuchung der Registrierungsmethoden

liefern wertvolle Merkmale fiir die Bildregistrierung, da deren Kanten sehr sicher und eindeutig in
den Bildern beider Modalititen auszumachen sind.

Die Aufnahmen aus Bild 5.31 stammen aus Patient 01 in Tabelle 1.3. Obwohl fiir die theoretisch
sichtbare Linge de;, = 15,1 mm gilt, konnten nur 11,8 mm aufgenommen werden. Es wurden
daher 78 % von d. ., endoskopiert. Durch den Spitzenwinkel der Bohrerschneide des Pilotbohrers
und eine eventuell unvollstindige Evakuierung des Bohrkanals kann es zu einem verfrithten
Aufsetzen des Endoskops im Pilotbohrkanal kommen. Zusammen fiihren diese Effekte zu einer
aufgenommenen Oberfldche auf einer Liange von etwa 47 % der gesamten Trajektorienldnge von
der Schideloberfliche zur Cochlea.

Bild 5.31: Uberlagerung eines CT-Bohrkanalbildes mit dem entsprechenden Endoskopbild aus Patient 01.
Beide sind zweifach abgerollt und in je einem Bild transparent dargestellt.

5.6 Zusammenfassung und Fazit der Ergebnisse

In diesem Kapitel wurde die Bild-zu-Patient-Registrierung auf Basis der Mastoidstruktur im
menschlichen Felsenbein experimentell in mehreren Schritten untersucht. Nach einer Simulation
wurden aufeinander aufbauende Phantome entwickelt und die Methoden in jedem Schritt weiter
an die Praxis angendhert. Abschlieend wurden Endoskopaufnahmen in einem sehr realistischen
Phantom und in Kadaverexperimenten im intraoperativen Setting erprobt. Die entstandenen Bildda-
ten erlauben Abschitzungen iiber die intraoperative Eignung der Methoden sowie die zukiinftigen
Problemstellungen, die zu einer funktionierenden Komplettlosung noch zu bearbeiten sind.

Basierend auf semi-kiinstlichen Bilddaten fiir CT und Endsokopie, erzeugt aus dem Visible Ear-
Datensatz, wurde simulativ die Registrierung erprobt. Unter Einsatz der Mutual Information fiir
die Bildvergleiche konnten die zuvor definierten minimalen Anforderungen an die Genauigkeit
fiir Bohrer bis zu 1,4 mm Durchmesser erfiillt werden. Die mittleren Anforderungen hingegen
wurde fiir alle Bohrdurchmesser eingehalten. Die hochste Registriergenauigkeit konnte in der
Bohrkanalmitte bestimmt werden. Am wichtigen Punkt des Recessus Facialis wurden Fehler von
(0,36 £ 0,17) mm erzielt. In einer Parameterstudie wurde der Einfluss der beteiligten Parameter
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untersucht. Den groBten Einfluss auf die Genauigkeit hat die Linge des endoskopischen Ausschnitts
und mit ihm die verfiigbaren Merkmale in Form von sichtbaren Mastoidzellen. Es folgen die
VoxelgroBe der CT-Daten und die Abtastdichte im Suchraum. Dabei zeigte sich, dass eine zu dichte
Suchraumabtastung nahe der Mitte nicht sinnvoll ist, da es Grenzen in Auflosung hinsichtlich der
Unterscheidbarkeit der Trajektorien gibt. Daher sollte die Trajektorienzahl fiir Suchrdume mit
kleinem Radius nicht zu hoch gewihlt werden. Der Bohrlochdurchmesser hat kaum einen Einfluss.

Ein erstes Phantom wurde aus Polyurethan-Schaum mit Durchgangsléchern als kiinstliche Mas-
toidzellen erstellt. Die Registrierung mit Chamfer Matching basierte auf den segmentierten Kanten
der Locher an der Bohrkanaloberflache. Unter Einsatz einer Kegel-Rundblickoptik wurde so die
erste Registrierung eines Bohrkanals basierend auf realen endoskopischen Bilddaten durchgefiihrt.
Auch wurde erstmals eine Kegeloptik fiir eine quantitative Aufgabe eingesetzt. Die Fehler der
Registrierung waren mit mehr als 2 mm an dieser Stelle noch zu grof} fiir den Einsatz in einer
MICI, da das Muster in eine Raumrichtung keine Variation aufwies und es in dieser Richtung zu
erheblichen Registrierungsfehlern kam.

Im nachfolgenden Mastoidphantom wurde schlieBlich das Muster realistischer gestaltet, sodass es
in alle Raumrichtungen variiert. Hierdurch konnte eine drastische Reduzierung der Fehler erreicht
werden. Eine weitere Parameterstudie untersuchte den Einfluss von einer Vielzahl der beteiligten
Parameter. Dabei stellte sich heraus, dass vor allem die Lange des endoskopierten Bohrkanalab-
schnitts sehr entscheidend fiir die Registriergenauigkeit ist. Auch die Giite der Kantendetektion und
das Verhiltnis der Suchraumgréfe zur Bohrabweichung haben einen Einfluss. Die Abtastdichte
des Suchraums ist den anderen Parametern nachrangig. Nicht quantifiziert wurde die Bedeutung,
welche die Lage der wahren Trajektorie in der sternformigen Suchraumeinteilung hat. Aus Bild 5.16
folgt jedoch, dass der kleinstmogliche Registrierungsfehler vom Abstand der wahren Trajektorie
zur nichstgelegenen, der optimalen, im Suchraum abhingt.

Die Auswertung der Bohrlidngen ist in [Li19] kurz und von Kobler et al. ldnger bestimmt worden
[Kob+14b; Rau+13]. Aus den Vergleichen in Tabelle 5.11 ist zu erkennen, dass es sich bei den 16
Trajektorien in [Li19] um kurze Varianten handelt. Die eingeschrinkte endoskopierbare Linge von
19,5 mm kann also je nach Patient und Planung der Trajektorie auch ldnger ausfallen. Damit stehen
mehr Merkmale zur Verfiigung, die zu einer hoheren Genauigkeit der Registrierung fiithren.

Auch die Menge, Art und Tiefe der Merkmale unterscheidet sich zwischen den Phantomen und
dem realen Felsenbein. Die erreichten Registriergenauigkeiten konnen daher als Anhaltspunkt
verstanden werden, jedoch nicht als finales Ergebnis fiir die erreichbare Genauigkeit im humanen
Felsenbein. Was aus den Studien entnommen werden kann, ist der relative Einfluss der Parameter.
Es ist wichtig, dass der endoskopierte Ausschnitt und das Mastoidmuster so nahe wie moglich
an den Zielpunkt reichen. Endoskopiert werden kann bis kurz von den RF. Mit einer moglichst
kurzen Distanz zwischen RF und Cochlea folgt eine moglichst hohe Genauigkeit an der Coch-
lea. Diese Bedingung ist im humanen Felsenbein eher erfiillt als in Phantom 2, weswegen die
Registriergenauigkeit trotz eines kiirzeren endoskopierten Bereichs gut ausfallen kann.
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Tabelle 5.11: Vergleich der Tiefen von RF dry und Cochlea d., gemessen von der Schideloberflache in
verschiedenen Studien und in Versuchen in dieser Arbeit. Die Tiefe des RF in [Li19] ist nicht genau bekannt
und mit einem Abstand von 0,5 mm zur maximalen sicheren Bohrtiefe dsafe max = dsafe + 2mm (vgl.
Abschnitt 1.3) angenommen.

Quelle drr In mm d. in mm Berechnung dgrp
[Kob+14b] 25 < 35 drr = d, — 10 mm
[Rau+13] 20,6 27 £+ 3, max. 35 drr = d. — (6,4 £ 0,9) mm
Simulation ~ 30 ~ 40
Phantom 2 ~ 30 ~ 40

[Li19] ~ 20 23,1+1,9 dsafe,max + 0,5 mm

Zusammenfassend ergeben sich die folgenden Empfehlungen. Der Bohrkanal bzw. der endoskopier-
te Ausschnitt sollte so lang wie moglich sein. Mit den Ergebnissen aus Simulation und Phantom 2
werden mindestens 20 mm empfohlen. Mit einer mittleren Tiefe des RF von 20,6 mm [Rau+13]
scheint diese Lange realistisch. In Phantom 2 wurden 23 mm endoskopiert. Aus Gleichung 1.6
in Abschnitt 1.3 und Abschnitt 2.3.2 folgt eine berechnete mittlere Linge des endoskopierbaren
Bereichs von

et = dsafo.max — Cmiss = 19,5mm — 1,9mm = 17,6 mm. (5.15)

Im Ex-Vivo-Mastoid in Bild 5.31 konnten 11,8 mm endoskopiert werden (n = 1), was 78 % von
d.+n der Bohrung entspricht. Die endoskopierte Linge fillt also abhingig von Pilotbohrung und
Endoskopdesign intraoperativ kiirzer aus als in der Theorie. Bild 5.31 zeigt jedoch auf nahezu
der gesamten Linge Mastoidzellen, sodass eine musterfreie Strecke entfillt und der gesamte
Bereich Merkmale fiir die Registrierung bietet. Aufnahmetechnik und das Endoskopdesign sind
damit wichtige offene Punkte, die fiir einen Erfolg des Verfahrens bearbeitet werden miissen. Ein
Endoskopdesign, welches die Bohrung bis zum Ende abbildet, ist realistisch und birgt grof3es
Potential fiir eine Verbesserung der Registriergenauigkeit.

Ein Radius der Pilotbohrung von 2 mm wird empfohlen. Es handelt sich um eine iibliche Bohrergro-
Be in der MICI-Forschung. Eine VergroB3erung dieses Parameters hat keine eindeutige Verbesserung
der Genauigkeit gezeigt. Die Trajektorienzahl von 961 im Suchraum, entsprechend 6 radialen und
6 azimutalen Abtastschritten, hat sich als ein guter Kompromiss aus Genauigkeit und Rechenzeit
erwiesen. Der Suchraumradius betrug dabei konstant 4 mm und wurde als Parameter nicht unter-
sucht. Auch die CT-Daten sollten moglichst hochaufgelost sein. Die isotrope Voxelgrofe sollte hier
0,2 mm nicht iiberschreiten, was bei modernen CT-Gerédten kein Problem darstellt.

Welcher Anteil und welche Mastoidstruktur tatséchlich fiir eine erfolgreiche Registrierung ausrei-
chen, ist in der Praxis nicht erwiesen. Vermutlich fiithren prignante Rander von Mastoidzellen eher
zum Erfolg als ein Feld aus vielen kleinen Zellen. Zudem werden groflere Mastoidzellen wihrend
der Bohrung weniger verdndert. Ein nach Abschnitt 1.3 durchschnittlich sichtbarer Mastoidanteil
von 75 bzw. 64 % ldsst jedoch eine zuversichtliche Prognose fiir eine erfolgreiche Registrierung
basierend auf dem Mastoidmuster im menschlichen Felsenbein zu.
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Mit einem 3D-Sinterverfahren lieBen sich aus segmentierten Mastoidmodellen realistische Phan-
tome herstellen, die zukiinftig eine Vielzahl an Experimenten ohne Humanspenden ermoglichen.
Trotz der groBen Ahnlichkeit zu humanem Knochen bietet das verwendete Sintermaterial vergleich-
bare, aber eben nicht gleiche optische und mechanische Eigenschaften. Das Material ist weillicher
als Knochen und daher in der Lage, mehr Licht zu reflektieren. Zudem kann auch das Verhalten
beim Bohren, wie bei dem Umbiegen und Abbrechen von Knochenteilen, unterschiedlich zum
menschlichen Mastoid sein.

In einem humanen Felsenbein wurde erstmalig gezeigt, wie die endoskopische Aufnahme in einen
operativen Eingriff mit einem OtoJig-System integriert werden kann. Ohne groen Aufwand kdnnen
die Bohrfiihrung durch eine Fithrung des Endoskops ersetzt und Aufnahmen kontrolliert erstellt
werden. Die endoskopierten Bilddaten zeigen, dass Mastoidzellen und deren Rénder deutlich in der
evakuierten Bohrung erkennbar sind. In einem daraus zusammengefiigten Panoramabild zeigte sich
eine Vergleichbarkeit mit derselben Bohrung in den praoperativen CT-Daten. Auch im humanen
Felsenbein existiert damit die Moglichkeit der Bohrkanalregistrierung, basierend auf dem Vergleich
von endoskopischen und CT-Bilddaten, die beide das Mastoidmuster an der Bohrkanaloberflache
abbilden.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Eine minimalinvasive Cochleaimplantation ist eine patientenschonende Methode zur Behandlung
von Innenohrtaubheit. Durch technische Hilfsmittel verkiirzt und vereinfacht sich der chirurgische
Workflow zur Implantation eines Elektrodenarrays in die Cochlea. Damit ist eine weitreichende
Verbreitung dieser Operationsmethode auch auBerhalb von Spezialkliniken zu erwarten. Bei einem
solchen Zugang in Form einer Stichkanalbohrung geht die direkte Sicht auf chirurgische Merk-
male und Risikostrukturen im menschlichen Felsenbein verloren, an denen sich Chirurgen beim
konventionellen Auffrdasen von Hand orientieren. Um die Sicherheit eines solchen Eingriffs zu
gewihrleisten, sind Priifmethoden unabdingbar, die intraoperativ die Bohrkanallage bestimmen
und diese mit der geplanten abgleichen.

6.1 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde erstmalig die Registrierung von Bohrkanallagen unter Auswertung des
Mastoidmusters mit einem Endoskop untersucht und durchgefiihrt. Etablierte Methoden, wie der
intraoperative Einsatz von CT-Bildgebung [Ger+14; Rat+19], konnen dadurch abgelost werden, da
diese ionisierend und meist aufwendig und kostenintensiv sind. Das neu entwickelte Verfahren ba-
siert auf der Auswertung des Mastoidmusters entlang der Oberfliche eines Bohrkanals, welcher von
der Schideloberfldche zur Cochlea hin im Patienten angelegt und mit einem Endoskop aufgenom-
men wird. Dieses Muster besitzt in jedem Menschen eine einzigartige und ortsspezifische Struktur
[Cro15]. Uber eine Wiedererkennung von Teilen dieses Musters kann auf die Lage des Bohrkanals
geschlossen werden. Als Gegenstiick zur Endoskopie dient die praoperative CT-Bildgebung, welche
in jedem Fall zur Planung einer Trajektorie durchgefiihrt wird. Eine Extraktion von Bohrkanilen
aus diesen CT-Daten zeigt, wie das Muster entlang verschiedener Bohrkanallagen im Patienten
aussehen wiirde. Verschiedene Lagen von Trajektorien werden in einem Suchraum definiert, der die
Zahl der Trajektorien und maximalen Abweichungen festlegt. Aus dieser Schar wird der Bohrkanal
mit der groBten Ubereinstimmung zum Endoskopbild bestimmt.

Intraoperativ wird zunichst der Bohrkanal endoskopisch, mit sequenziellen Einzelbildern, auf-
genommen. Daraufhin wird zwischen allen Trajektorien im Suchraum und dem Endoskopbild
ein Vergleich durchgefiihrt. Dieser basiert auf den abgerollten Bohrkanaloberflichen. Aus den
3D-CT-Daten werden die Intensitdtswerte der Oberflichenpixel extrahiert, indem sie direkt in
2D-Bilder geschrieben werden. Dahingegen werden die endoskopischen Einzelbilder entzerrt und,
wegen des begrenzten Sichtfeldes, zu einem Panorama-Zielbild zusammengefiigt.
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Fiir die beiden Bilder aus den unterschiedlichen Modalititen Endoskopie und Computertomographie
wurden verschiedene Registrierungsverfahren angewendet. Zunichst wurde in einer Simulation die
Mutual Information (MI) als Giitemal der Registrierung verwendet. Die nachfolgend in Phantomen
aufgenommenen Bilddaten erforderten aufgrund von Inhomogenitéten in der Ausleuchtung des
Bohrkanals fortgeschrittene Methoden zur Extraktion der eigentlichen Merkmale aus den Endo-
skopbildern. So wurden Kanten detektiert und mit einem Chamfer Matching-Verfahren [Bar+77;
Liu+10] registriert, welches sich als stabil erwies. Mit sinnvoll gewéhlten GroBen fiir die Parameter
Ausschnittsldnge, Abtastdichte (Trajektorienzahl und Suchraumgréfe), Voxelgrofle und Kantende-
tektionsverfahren kam es zu nur wenigen Ausreiflern bei der Registrierung. Zusitzlich konnte die
Verarbeitung gegeniiber der Registrierung mit MI damit beschleunigt werden, da der Bildvergleich
auf den Vergleich von Kanten reduziert wurde.

Unter Variation der bereits erwihnten Parameter wurden Registrierungen in semi-kiinstlichen
Bilddaten und Mastoidphantomen durchgefiihrt. Die Bildvergleiche liefern jeweils eine Trajektorie
im Suchraum, welche die groBte Ahnlichkeit zur wahren aufweist. Die Registrierungsergebnisse
zeigen, dass unter realistischen Voraussetzungen in der Simulation mittlere Abweichungen von
der registrierten zur wahren Bohrkanallage (TRE) von 0,36 mm am Recessus Facialis (RF) und
0,55 mm an der Cochlea erreicht werden kénnen. In den Versuchen mit einem Phantom zeigten sich
mittlere TRE von 0,34 mm und 0,63 mm an RF und Cochlea. Mit den initial ermittelten minimalen
Anforderungen geniigt die erzielte Genauigkeit fiir Bohrungen mit einem Durchmesser von bis zu
1,4 mm durch den Recessus Facialis. Fiir die mittleren Anforderungen sind die Genauigkeiten fiir
alle untersuchten Bohrduchmesser bis 1,8 mm ausreichend. Da die Ausdehnung des RF patienten-
spezifisch ist muss die Anforderung fiir jeden Patienten gesondert bestimmt werden. Die Ergebnisse
aus Simulation und Phantomversuchen sind vergleichbar und wurden mit dhnlichen Werten fiir die
Parameter Ausschnittsldnge, Abtastdichte, Voxelgrée und Bohrdurchmesser erzielt. Daraus folgt,
dass die Simulation bereits aussagekriftige Ergebnisse liefert und die Vergleichbarkeit bestirkt
insgesamt die erzielten Ergebnisse. Beides zeigt, dass sich eine spongiose Struktur wie das Mastoid
als einzigartiges Muster aus Merkmalen eignet, um erfolgreich und mit ausreichender Genauigkeit
die Lage eines Bohrkanals wihrend minimalinvasiver Cochleaimplantationen zu bestimmen.

6.2 Ausblick und weiterfiihrende Arbeiten

Fiir einen erfolgreichen Einsatz im menschlichen Felsenbein sind einige Fragestellungen zu finali-
sieren. Abschnitt 5.5 bietet eine Abschitzung iiber die Realisierbarkeit und den zu erwartenden
Erfolg der entwickelten Aufnahme-, Stitching- und Registrierungsmethoden im Ex- und In-Vivo-
Einsatz. Die Aufnahmetechnik muss weiterentwickelt werden. Zum einen ist ein Rundblick mit
integrierter Beleuchtung unabdingbar, um in akzeptabler Zeit intraoperativ Aufnahmen zu erstellen.
Da derartige Optiken kommerziell noch nicht verfiigbar sind, ist eine Eigenentwicklung in weiterer
Forschung, evtl. auch mit einem industriellen Partner, anzustreben. Weiterhin ist die Fithrung des
Endoskops konstruktiv zu optimieren. Mit einer Rundblickoptik ist eine rein axial-translatorische
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Bewegung des Endoskops moglich. Die Mikrometerschraube bietet eine Verstellung von Hand, die
zeitaufwendig ist. Schneller wire eine prizise Aktuierung des Vorschubs. Bei beiden Verfahren
ist der Vorschub bekannt und kann in das Stitching der Bilddaten einflieBen. Alternativ muss die
Bewegung, beispielsweise mit dem merkmalsbasierten Optical-Flow-Verfahren [Ber+09; HS81;
Loe+11; RADOS; Rei+16], aus den Bilddaten extrahiert werden. Erste Versuche hierzu wurden
bereits durchgefiihrt, fiithrten aufgrund des geringen Arbeitsabstandes und der dadurch grof3en
Anderung der Bilddaten zwischen den Einzelbilden jedoch nicht zum Erfolg. Die zwischen den Lo-
chern abschnittsweise sehr homogene und damit merkmalsarme Bohrkanaloberfldche erschwert die
Bewegungsschitzung zusitzlich. Weitere Verfahren sollten daher untersucht und weiterentwickelt
werden.

Neben der Aufnahmetechnik und Bildverarbeitung sind intraoperative Herausforderungen zu be-
wiltigen. Die Gesamtlosung muss sterilisierbar und unempfindlich gegeniiber Fliissigkeiten sein.
Der Bohrkanal sollte fiir die endoskopischen Aufnahmen pripariert werden, indem er durch Spiilen
und Absaugen von Bohrstaub gereinigt wird. Zudem ist auf eine saubere Bohrung zu achten, d. h.
der Bohrer sollte die Knochenstruktur an den Réandern moglichst wenig veridndern. Knochenteile
sollten nicht abgerissen, umgeknickt oder in die Mastoidaushohlungen gedriickt werden. Das
verwendete Bohrverfahren hat hierfiir nach eigenen Untersuchungen erheblichen Einfluss [Voo16].
Das Umknicken kann durch kontaktfreies Bohren mit einem Laser vermieden werden. Eigene
Vorarbeiten hierzu zeigen ein schrittweises Abtragen mit einem Laser, iiberwacht mit der schi-
digungsfreien Bildgebung der optischen Kohédrenztomographie (OCT) [Fuc+15]. Das OCT kann
dabei einige Millimeter vorausschauen und so Hindernisse und Risikostrukturen friithzeitig identifi-
zieren.

Aus der Untersuchung der Mastoidstruktur folgte, dass die Verfiigbarkeit des Mastoidmusters
variiert, was zu Variationen in der Registriergenauigkeit fithren kann. Neben der prioperativen
Risikoabschitzung des Eingriffs kann und sollte eine patientenspezifische Abschitzung der Erfolgs-
aussichten der Registrierung erfolgen. Nach der prioperativen CT-Bildgebung und der Planung der
Trajektorie stehen alle Informationen zur Analyse der Mastoidstruktur und damit zur Bestimmung
der Machbarkeit zur Verfiigung.

Der Suchraum aus Abschnitt 4.2.1 stellt eine diskrete Abtastung des Raumes um die geplante Bohr-
trajektorie durch Sampling-Trajektorien dar. Die Festlegung dieser Trajektorien nach der Planung,
jedoch vor dem eigentlichen Eingriff bietet die Moglichkeit, Bohrkanalansichten préaoperativ zu be-
rechnen. Hierdurch verkiirzt sich die Rechenzeit pro Sampling-Trajektorie wihrend der Operation,
weil nur der Bildvergleich zwischen endoskopischem und CT-Bild durchgefiihrt werden muss. Die
Genauigkeit ist jedoch durch die diskrete Vorgabe der Bohrtrajektorien im Suchraum beschrinkt. Es
besteht jeweils nur die Moglichkeit, die nidchstgelegene diskrete Trajektorie zur wahren zu finden.
Besonders weit aulen im Suchraum, bei groSen Bohrungenauigkeiten, wird die Registrierung so
zunehmend ungenauer (siehe Abschnitt 5.3.3 bzw. Bild 5.16). Eine Optimierung der Trajektorienla-
ge zur Laufzeit kann hier Abhilfe schaffen. Bei dieser werden mogliche Bohrposen intraoperativ
wihrend der Registrierung ermittelt und schrittweise verbessert. Zu beachten ist hier, dass die
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Moglichkeit der pridoperativen Berechnung von simulierten Endoskopbildern aus CT-Daten entfillt.
Jedoch kann sich die Anzahl der zu simulierenden Endoskopbilder durch eine schnelle Konvergenz
der Optimierung verringern. In den Versuchen hat der Bildvergleich jeweils erheblich mehr Zeit in
Anspruch genommen als die Berechnung der simulierten Bilder. Eine schnelle Konvergenz mit
weniger Bildvergleichen sollte sich daher sehr positiv auf die Gesamtrechendauer auswirken.

Als Optimierungsverfahren eignet sich eine Partikelschwarmoptimierung (PSO), bei der jedes
Partikel im Schwarm ein Set von Parametern reprisentiert, das eine Bohrkanalpose beschreibt.
Diese Partikel werden initial zufdllig im Suchraum verteilt. Durch die Lage von Start- und Ziel-
punkt auf jeweils einer Kreisscheibe, kann eine Bohrkanallage durch vier Parameter — jeweils
zwei in einer Ebene — beschrieben werden. Durch die initiale Verteilung der Partikel im Suchraum
werden viele Posen gleichzeitig abgetastet, sodass schnell eine grobe Bestimmung der Maxima
im Suchraum vorliegt [EK95; SE98]. Bei geeigneter Parametrisierung wird daher eine schnelle
Konvergenz trotz lokaler Minima erwartet. Bild 6.1 zeigt das Verfahren anhand einer Aufsicht auf
einen Oberflachenplot der Registrierungsergebnisse im Suchraum.

Bild 6.1: Aufsicht auf einen Oberflichenplot der Registrierungsergebnisse im Suchraum der Bohrkanalregis-
trierung. Es sind beispielhaft drei Schritte der PSO gezeigt. Jeder Kreis entspricht einem Partikel. Das in
einem Durchlauf beste Ergebnis ist jeweils in Magenta markiert.

Die Eintrittskante, die meist wellig im oberen Teil der Bohrkanalbilder erscheint, enthélt zusétzliche
Informationen der Bohrkanallage, die bisher nicht genutzt werden. Die Wellenform ergibt sich durch
einen schiefen Eintritt des Bohrkanals in den Schédel und durch die Kriimmung der Oberfldche
am Bohrkanaleintritt. Je nach Verlauf kann daher auf den Eintrittswinkel der Bohrung in den
Schiédel geschlossen werden. Durch diese Richtungsschétzung ldsst sich die Zahl der Trajektorien
im Suchraum reduzieren und die Bestimmung der Bohrkanallage performanter gestalten.

Zur Sicherstellung einer erfolgreichen, hochgenauen Bohrung ist eine intraoperative Korrektur von
Bohrabweichungen moglich. Nach einer Pilotbohrung, die in sicherem Abstand vor der Engstelle
Recessus Facialis gestoppt wird, ermittelt die entwickelte intraoperative Bohrkanalregistrierung
den tatsdchlichen Bohrpfad. Hieran anschlieBend konnen Richtung und Ausmal3 der Abweichung
berechnet werden. Wenn méglich und nétig, kann damit entgegengesetzt eine Korrektur durch-
gefiihrt werden, wie in Bild 6.2 gezeigt. So wird der Bohrpfad dennoch sicher zum geplanten
Zielpunkt gefiihrt. Dazu wird eine Bohrhiilse in die Pilotbohrung eingesetzt, die den Tiefenbohrer
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exzentrisch und schief fiihrt. In erster Iteration wurde die Bohrrichtung mit einer Genauigkeit
von (0,5 £ 0,2) mm korrigiert [Woh18]. Fiir eine intraoperative Anwendung ist dies noch nicht
ausreichend, kann aber durch eine erhohte Fertigungsgenauigkeit weiter verbessert werden. Diese
Ergebnisse basieren auf Messungen mit fiinf Bohrhiilsen in jeweils fiinf Bohrungen.
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Bild 6.2: Richtungskorrektur
in einer minimalinvasiven
Rec. Bohrhiilse BOhI'.l.lng mit em?r Bohrhi'ilse.
a) Hiilsen zur Fithrung eines

Faciali
At ¢ Tiefenbohrers. b) Korrektur in
Tiefenbohrer ©//' Schideloberflziche Hiilse mit berechnetem Win-
Cochlea kel 7.

Ist keine Korrektur moglich, so kann die Operation vor dem Verletzen wichtiger Nerven oder einem
falschen Eintrittspunkt oder -winkel in die Cochlea abgebrochen werden. Die registrierte Trajektorie
kann in die Planungssoftware zuriickgekoppelt und dort dem Chirurgen, inklusive Risiko- und
Zielstrukturen, Sicherheitsabstinden, Genauigkeiten, erwartetem Zielpunkt und Insertionswinkel
in die Cochlea, angezeigt werden. Die Bestimmung und Anzeige der tatsidchlichen Bohrpose gibt
dem Chirurgen die Sicherheit, die er benotigt, um mit Vertrauen in das Vorgehen den Zugang zur
Cochlea minimalinvasiv anzulegen. Die Sicht auf das Operationsfeld, die ihm genommen wird,
erhilt er durch Anzeige auf einem Display zuriick.

Neben der Registrierung, welche auf dem Abrollen der Bohrkanaloberfliche basiert, sind weitere
Ansitze denkbar. Eine Moglichkeit, die endoskopische Ansicht realistischer nachzubilden, ist
es, eine virtuelle Kamera in eine simulierte Bohrung im CT-Datensatz zu positionieren und die
dortige Ansicht zu rendern. Die verfiigbaren Registrierungsmerkmale werden damit auf eine
rdumliche Sicht erweitert. Neben der Oberflidche stehen damit auch Ansichten in die Mastoidzellen
hinein zur Verfiigung. Durch das Setzen von Lichtquellen konnen Schattenwiirfe nachgebildet und
perspektivische Effekte, wie bestimmte Blickwinkel und -felder, beachtet werden.

In Voruntersuchungen wurde bereits die Eignung von Volume-Rendering fiir die Registrierung der
Endoskoplage iiber einer Mastoidschnittfliche untersucht [Wan19]. Wihrend sich qualitativ eine
Vergleichbarkeit von gerenderten und echten Endoskopansichten des Mastoids zeigte, liegen noch
keine quantitativ belastbaren Daten vor. Die begrenzte Genauigkeit der Hand-Auge-Kalibrierung,
die fiir die Bestimmung der Ground-Truth-Lage des Endokops notwendig ist, limitiert die darauf
basierende Trackinggenauigkeit. Bild 6.3 zeigt den Vergleich einer gerenderten Ansicht auf eine
Mastoidschnittflache mit einer endoskopischen Ansicht in derselben Kameralage. Die beiden Bilder
weisen hohe Ahnlichkeiten auf, wobei insbesondere die Mastoidkanten an der Schnittfliche présent
sind.

Ein bindrer Bildvergleich, folgend auf eine bindre Segmentierung in die Bereiche Knochen und
Luft, ist zudem moglich. Bei dem Chamfer Matching in Abschnitt 4.3.2 ist die Bildinformation
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bereits auf einen Teil der Lochkanten reduziert. Die Verwendung der gesamten Lochfldchen fiir
eine bindre Registrierung kann dem Verfahren mehr Stabilitit geben, weil mehr Informationen iiber
die Locher aus den Bilddaten extrahiert werden. Mit dem Canny-Verfahren wurden zumeist nur
die Oberkanten der Mastoidzellen im Endoskopbild detektiert. Anhand der GroBe der detektierten
Locher kann eine grobe Vorsortierung moglicher iibereinstimmender Bilder getroffen werden.
Abschnitt 1.3 hat gezeigt, dass die Mastoidzellen gut in den CT-Bildern detektiert werden kdnnen.
Aufgrund der inhomogenen Ausleuchtung gestaltet sich die Segmentierung der Mastoidzellen
im Endoskopbild schwieriger. Denkbar sind hierfiir verschiedene Ansitze wie der Einsatz von
maschinellem Lernen und die Einfirbung der Bohrkanaloberflidche. Fiir das maschinelle Lernen
sind eine Vielzahl an Endoskopbildern der Bohrkanaloberfliche notwendig, die in dieser Menge
aktuell nicht vorliegen.

Eine Einfirbung der Bohrkanaloberflache ermoglicht es, diese anhand ihrer Farbe von den tieferlie-
genden Mastoidstrukturen zu trennen, und vereinfacht so die Segmentierung. Fiir das Einfarben
miissen ein biokompatibler, gut haftender Farbstoff gefunden sowie eine Technik zum Aufbringen
von diesem entwickelt werden. Es ist zu beachten, dass die Knochenoberfliche durch das notwen-
dige Ausspiilen und das Auftreten von Blut meist feucht ist, und der Farbstoff auf dieser Fliche
haften muss. Ein selbstleuchtender, fluoreszierender Farbstoff wiirde zudem eine Ausleuchtung
des Bohrkanals tiberfliissig machen. Versuche mit fluoreszierender Farbe zeigten jedoch, dass die
von der Farbe abgegebene Lichtmenge zu gering ist, um durch die diinne Stablinsenoptik auf dem
Kamerachip eine ausreichende Belichtung zu erzeugen. Im Endoskopbild war sie nicht sichtbar.

Die Informationsmenge fiir die Registrierung kann weiter durch die Verwendung von Volumenbild-
daten und 3D-3D-Bildvergleiche erhoht werden. Wihrend diese aus dem CT bereits zur Verfiigung
stehen, stellt sich die Frage, wie vergleichbare Daten intraoperativ aus dem Patienten gewonnen
werden konnen. Potential hat hierfiir das aufstrebende Verfahren der optischen Kohédrenztomogra-
phie, welches kontakt- und schidigungsfrei Bilddaten wenige Millimeter in den Knochen hinein
erstellen kann. In Katheter integrierte Varianten konnen in eine Bohrung inseriert und in dieser
rotiert werden, um 360°-Aufnahmen zu erstellen. Die Kenntnis vom Verlauf der Knochenoberflache
wenige mm unter der ersten Grenzfliche erweitert die Registrierungsinformationen und gibt dem
Verfahren so mehr Sicherheit. Auch hier wurden erste Untersuchungen in Zusammenarbeit mit dem
Institut fiir Medizinische und Intelligente Systeme (MTEC) der Technischen Universitit Hamburg
unternommen [Lav+19]. Ein kathetergefiihrtes OCT wurde in das Phantom 2 dieser Arbeit (siehe
Abschnitt 5.4) eingefiihrt. Bei konstantem axialem Vorschub wurde der Katheter kontinuierlich um
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die Lingsachse rotiert, sodass spiralformige Aufnahmen entstehen. Die OCT-Volumendaten wurden
abgerollt und mit einer abgerollten Schicht der CT-Bohrkanaloberfliache qualitativ verglichen.

Weitere eigene Vorarbeiten zeigen, wie Kamera- und OCT-Bilddaten fusioniert werden konnen
[Ber+15b]. Die Oberflichen aus beiden Modalititen wurden miteinander registriert, um eine
Kalibrierung der beiden optischen Systeme zu erreichen. Eine Berechnung der Objektoberfliche
durch 3D-Triangulation mit der Stereokamera kann ebenso durch kontrolliertes Verfahren der
Endoskopkamera erfolgen. Nach einer Kalibrierung von OCT und Endoskop kann durch eine
Fusion die Oberfliche in den OCT-Daten identifiziert und auf die Endoskopbilder iibertragen
werden. Beide Bildgebungen konnen so simultan zur Segmentierung der Mastoidzellen an der
Bohrkanaloberfldche beitragen.

Eine Bearbeitung dieser Punkte kann zu einem genauen und schnellen Registrierungsverfahren
fiihren, welches sich gut in einen MICI-Operationsablauf integriert. Ohne groB3en Zeitverlust und
Aufwand kann dann die Lage des Bohrkanals intraoperativ gepriift werden. Die Riickkopplung der
registrierten Lage in das Planungs- und Uberwachungssystem schlieft, zusammen mit einer mogli-
chen intraoperativen Richtungskorrektur, den Kreis zu einem kontrollierten, prizisen und damit
sicheren MICI-Eingriff. Die Malnahmen geben Chirurg und Patient das notwendige Vertrauen.
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A Registrierungsergebnisse der Parameterstudie im
Mastoidphantom 2

Ergénzend zu den in Abschnitt 5.4.5 aufgefiihrten Ergebnissen der Parameterstudie in Phantom 2
finden sich hier weitere, detaillierte Ergebnisse, die den gezeigten Ergebnisplots entsprechen. Die
zugehorigen Parametersitze sind jeweils in der Tabellenbeschreibung angegeben. Parameter, die
mit oder in der jeweiligen Tabelle verglichen werden sind unterstrichen.

Tabelle A.1: Vergleich der Registrierungsfehler in allen fiinf Bohrungen in Phantom 2 mit ny = 961 und
le = 13mm, de = 20mm (sy = 0,2mm, ry = 4 mm, Kpery = 0,25). TREs in mm an kritischen Punkten
entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersatz 5.

Bohrung Oberflache Mitte Rec. Facialis Ziel AT in°

1 0,82 0,32 0,77 1,34 2,98

2 0,61 0,23 0,61 1,05 2,30

3 0,68 0,21 0,59 1,04 2,38

4 0,66 0,34 0,73 1,22 2,57

5 0,74 0,32 0,78 1,31 2,83
T+s 0,70+0,30 0,28+0,16 0,69+£0,35 1,194+0,57 2,61+£1,17
max. 1,46 0,67 1,63 2,75 5,87

Tabelle A.2: Vergleich der Registriergenauigkeit in Phantom 2 bei Variation der Trajektorienzahl n von
441 bis 1849 (fe = 13mm bzw. d. = 20mm, s, = 0,2mm, ry = 4mm, Kpery = 0,25). TREs in mm an
kritischen Punkten entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersitze 4—6.

# g Oberflache Mitte Rec. Facialis Cochlea ATin°

4 441 7T+£s 080+£0,38 031+£0,16 0,73£041 1,25£0,69 2824145
max. 1,65 0,73 1,59 2,76 6,07

5 9%61 ZT+£s 070+030 028+0,16 0,69+035 1,19+£0,57 2,61+1,17
max. 1,46 0,67 1,63 2,75 5,87

6 1849 =z+£s 0,72£0,32 0,28+0,13 0,66+0,32 1,14+£0,55 2,56=+1,16
max. 1,46 0,67 1,52 2,50 2,10
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Tabelle A.3: Vergleich der Registriergenauigkeit in Phantom 2 bei Variation der endoskopischen
Ausschnittslingen /. von 8 mm bis 23mm. (ny = 961, sy, = 0,2mm, ry = 4mm, Kpery = 0,25).
Kantendetektion mit dem Canny-Verfahren. TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 50 Bohrtra-
jektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersitze 7-10.

# d.inmm /,inmm Oberfliche Mitte Rec. Facialis Cochlea At in®
7 15 8 T 1,47 0,85 1,34 2,06 4,52
s 0,88 0,52 0,57 0,87 1,65
max. 4,78 2,88 2,79 4,29 8,29
8 20 13 T 0,70 0,28 0,69 1,19 2,61
s 0,30 0,16 0,35 0,57 1,17
max. 1,46 0,67 1,63 2,75 5,87
9 25 18 T 0,63 0,22 0,50 0,88 2,05
s 0,35 0,11 0,26 0,46 1,07
max. 1,64 0,47 1,08 1,96 4,55
10 30 23 T 0,58 0,19 0,34 0,63 1,63
s 0,29 0,09 0,18 0,29 0,70
max. 1,35 0,40 0,77 1,34 3,46

Tabelle A.4: Vergleich der Registriergenauigkeit in Phantom 2 bei Variation der endoskopischen
Ausschnittslingen /. von 8 mm bis 23mm. (ny = 961, sy, = 0,2mm, ry = 4mm, Kpery = 0,25).
Kantendetektion von Hand. TREs in mm an kritischen Punkten entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die
Winkelabweichungen. Parametersitze 11-14.

# d.inmm /¢,in mm Oberfliche Mitte Rec. Facialis Cochlea Atin?®
11 15 8 T 1,06 0,69 1,14 1,74 3,53
S 0,79 0,63 0,65 0,84 1,47
max. 3,90 3,54 4,16 4,93 6,93
12 20 13 T 0,70 0,30 0,68 1,14 2,51
S 0,30 0,15 0,31 0,52 1,11
max. 1,53 0,55 1,40 2,47 5,58
13 25 18 T 0,53 0,19 0,41 0,73 1,71
S 0,26 0,09 0,22 0,37 0,83
max. 1,24 0,38 0,99 1,71 3,88
14 30 23 T 0,65 0,17 0,33 0,66 1,80
S 0,27 0,08 0,19 0,30 0,69

max. 1,39 0,32 0,77 1,42 3,35
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Tabelle A.5: Vergleich der Registriergenauigkeit in Phantom 2 bei Variation der maximalen simulierten
Bohrabweichung rpert von 0,25 bis 0,125 (ny = 961, ng = 50, sy, = 0,2mm, ¢ = 4mm). TREs in mm
an kritischen Punkten entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersitze
1,4,15,16.

# deinmm  foinmm  Kper Oberfl. Mitte Rec. Facialis Ziel A7in®
4 20 13 0,25 T 0,70 0,28 0,69 1,19 261
S 0,30 0,16 0,35 0,57 1,17
max. 1,46 0,67 1,63 2,75 5,87
1 30 23 0,25 T 0,58 0,19 0,34 0,63 1,63
s 0,29 0,09 0,18 0,29 0,70
max. 1,35 0,40 0,77 1,34 3,46
15 20 13 0,125 = 0,59 0,24 0,56 0,95 2,11
s 0,40 0,12 0,33 0,60 1,38
max. 1,80 0,49 1,42 249 561
16 30 23 0,125 = 0,38 0,18 0,27 0,42 1,03
s 0,21 0,10 0,16 0,29 0,64
max. 1,11 0,45 0,96 1,54 3,05

Tabelle A.6: Vergleich der Registrierungsfehler in allen fiinf Bohrungen in Phantom 2 mit ny = 961 und
le = 13mm, do = 20mm (sy = 0,2mm, 7y = 4mm, Kpery = 0,125). TREs in mm an kritischen Punkten
entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersatz 15.

Bohrung Oberfliche Mitte Rec. Facialis Ziel AT in °

1 0,78 0,22 0,63 1,14 2,67

2 0,59 0,28 0,65 1,09 2,31

3 0,29 0,17 0,28 0,42 0,83

4 0,74 0,24 0,55 0,98 2,34

) 0,60 0,31 0,68 1,12 2,35
r+ts 0,60+£040 0,24+£0,12 0,56£0,33 095+£0,60 2,11+1,38
max. 1,80 0,49 1,42 2,49 5,61

Tabelle A.7: Vergleich der Registrierungsfehler in allen fiinf Bohrungen in Phantom 2 mit ny = 961 und
le = 23mm, do = 30mm (sy = 0,2mm, 7y = 4mm, Kpery = 0,125). TREs in mm an kritischen Punkten
entlang aller 50 Bohrtrajektorien sowie die Winkelabweichungen. Parametersatz 16.

Bohrung Oberfliche Mitte Rec. Facialis Ziel AT in °
1 0,51 0,19 0,24 0,38 1,18
2 0,33 0,19 0,25 0,36 0,84
3 0,23 0,12 0,18 0,26 0,60
4 0,36 0,19 0,27 0,42 0,92
5 0,48 0,18 0,41 0,90 1,60

TEs 0384021 0,18+0,09 027+0,16 0,42+0,29 1,03+0,64
max. 1,11 0,45 0,96 1,54 3,05
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