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Zusammenfassung

Im Berliner Zentrum fiir Craniofaciale Fehlbildungen in der Klinik fiir Mund-, Kiefer- und Ge-
sichtschirurgie- Klinische Navigation und Robotik der Charité Campus Virchow-Klinikum in
Berlin wird der mobile CT Philips Tomoscan M in die Implantation von extraoralen kraniofazia-
len Knochenankern zur Epithesenfixierung eingebunden. Es stellt sich dabei die Frage nach der
Ortstreue und Dimensionstreue von knochernen Strukturen und extraoralen kraniofazialen Imp-
lantaten im CT. Ein Knochenphantom dient der Vermessung von Lochpaaren verschiedener Ab-
stande, einer Knochenschraube, eines Abutments und eines Magneten unter variierten Scanpa-
rametern durch Werkzeuge der Scannerkonsole. Die Ortstreue von Lochern und Implantaten
liegt in >99% im Intervall £0,2mm. Fenstereinstellungen haben einen geringen Einfluss auf
Lochabstinde. Lochdurchmesser zeigen unter Anhebung des Window Level (WL) Korrelation
(r*=0,776) und eine lineare GroBenzunahme bei malstabgerechter Skalierung, variieren aber
wenig unter Variation der Window Width (WW). Alle Implantate werden zu grof3 abgebildet,
aufler in extremen Fenstereinstellungen. Implantatdimensionen nehmen bei malistabgerechter
Skalierung mit hoheren WL linear ab. Die Variabilitidt der Darstellung nimmt mit dichterem

Implantatmaterial ab. Kontaktflichen von Implantaten mit Gewebe sind im CT nicht beurteilbar.

Abstract

In the Berlin Centre for Craniofacial Malformations at the Clinic for Oromaxillofacial Surgery
of the Charité, Campus Virchow- Clinic in Berlin, a mobile CT Scanner Philips Tomoscan M is
integrated into the process of extraoral bone anchor implantation for prosthesis fixture. With
implementation of the scanner, accuracy of localisation and dimensional accuracy of bony struc-
tures and implants have been questioned. A bone phantom is used for measuring distances be-
tween holes, hole diameters and dimensions of an implant fixture, an abutment and a magnet
with measuring tools of the scanner under variation of scan parameters. Localisation accuracy of
holes and implants is found in 299% within +0.2mm. Window settings have little influence on
hole distances. Diameters show linear growth at standardized scaling and correlation with win-
dow level augmentation (r2=.776). Little Variation of diameters is found with variation of win-
dow width. All Implants are magnified. Implant dimensions diminish with window level aug-
mentation at standardized scaling. Variability of dimension decreases with more radio opaque

implant material. Implant contact with tissues cannot be assessed in CT scans.
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1 Einleitung

Im Berliner Zentrum fiir Craniofaciale Fehlbildungen in der Klinik fiir Mund-, Kiefer- und Ge-
sichtschirurgie — Klinische Navigation und Robotik der Charité Campus Virchow-Klinikum wird
eine umfassende epithetische Versorgung von Defekten am Kopf durchgefiihrt. Wenn Patienten
im Rahmen der Therapie ein kiinstliches Gesichtsteil benotigen, beschleunigt die Kombination
von CT- Datensitzen mit Navigation und Robotik die Anpassungsprozedur und steigert die Qua-
litidt der Anpassung. In der Arbeitsgruppe fiir Navigation und Robotik im Berliner Zentrum fiir
craniofaciale Fehlbildungen wird deshalb Bildgebung, Navigationstechnologie und Robotik in
einem eigens eingerichteten Operationssaal zusammengefiihrt. In diesem Rahmen wird an der
Integration des mobilen CT Philips Tomoscan M in die operative Routine sowie in assistierte
Operationssysteme fiir chirurgische Eingriffe gearbeitet [74, 75, 95].

In der Arbeit mit dem Tomoscan M bestitigt sich, dass einige Korpergewebe, aber auch viele
Implantatmaterialien, im CT Artefakte hervorrufen konnen [162, 170, 182, 188, 199]. Diese Ar-
tefakte verhindern bisher eine Definition der Genauigkeit der Bildgebung durch das CT im Be-
zug auf Abmessungen und Positionen gescannter Objekte, die jedoch bei der genauen Positionie-
rung und MaBanfertigung von Implantaten, der Herstellung von Epithesen nach klassischen oder
stereolithografischen Modellen oder der Datenaquisition fiir navigierte Operationen essentiell ist
[13, 45, 49, 58, 184, 185].

In dieser Arbeit wird deshalb die Mallgenauigkeit der Bilddatenerhebung am Knochen mit dem
Tomoscan M definiert, der Einfluss extraoraler kraniofazialer Implantate auf die Magenauigkeit

bestimmt und die Variabilitit der Darstellung von Lochern und Implantaten dargestellt.

1.1 Hintergrund

Die Computertomografie erstellt Schnittbilder des menschlichen Korpers. Mit diesen Bilddaten
als Grundlage wird auch der Einsatz von Navigationstechniken oder maschinellen Assistenzsys-
temen moglich. Viele bildgebende Techniken wurden jedoch nicht unter dem Gesichtspunkt der
dreidimensionalen MaBhaltigkeit entwickelt. Priméres Augenmerk war oft die Realisierbarkeit
der Methode und darauf folgend eine maximale Differenzierbarkeit unterschiedlicher Gewebe.
Ungenauigkeiten der dreidimensionalen MaBhaltigkeit sind oft unbekannt oder zur Beantwor-

tung einer Fragestellung irrelevant [168, 175, 194].



In der Mund- Kiefer- und Gesichtschirurgie werden Einfliisse auf die Ortstreue der Wiedergabe
des CT erst durch die Verwendung der Daten als Grundlage zur Steuerung von Interventionen

wie bei der Navigation in der kraniofazialen Epithetik wirklich wichtig.

1.2 Kraniofaziale Epithetik

Tumorerkrankungen, Traumafolgen, Agenesien oder Fehlbildungen am Schidel sind oft nicht

oder nur kosmetisch unbefriedigend mit kdrpereigenem Gewebe zu rekonstruieren [94]. In die-
sem Fall vermindern Epithesen den Leidensdruck der Patienten [19, 20, 148, 177]. Der Begriff
,,Epithese* (epithesis: griechisch fiir ,,herauflegen®) bezeichnet ein individuell modelliertes Er-

satzstiick zur Deckung von Oberflachendefekten des Gesichts [200].

Die Herstellung von Epithesen erfolgt interdisziplindr. Radiologische Bilddaten, fotografische
Techniken und Abdruckdarstellungen dienen der Rekonstruktion eines fehlenden Gesichtsteils.
Spiter wird die Epithese iiber dem Defekt befestigt, wie in Abbildung 1 dargestellt wird [148,
160].

Abbildung 1: Ohrepithese bei Ohrmuschelaplasie mit Befestigung durch Knochenanker.

Ziel der Therapie ist eine unauffillige Defektdeckung bei hygienischer Anwendbarkeit und ma-
ximaler Bewegungsfreiheit des Patienten. Verlieren oder Verrutschen einer Epithese in der Of-
fentlichkeit ist fiir die Patienten nicht tolerabel. Deshalb ist die stabile Fixierung der Epithese fiir
die Akzeptanz durch die Patienten essentiell. Gleichzeitig muss eine Epithese zur Reinigung

moglichst abnehmbar sein [20, 50, 124, 187].
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Die Fixation an vorhandenen anatomischen Strukturen wird oft durch Brillenkonstruktionen er-
moglicht oder durch Haftstoffe unterstiitzt. Zur enossalen Befestigung werden Knochenimplanta-

te oder subperiostale Titangitter verwendet [22, 50, 94, 131, 132, 160].

Als Befestigungsmodul bei extraoralen Epithesenfixierungen werden oft Knochenankerelemente
verwendet [94, 132, 173]. Enossale Implantatsysteme basieren meist auf der Osseointegration
von Titan, das auf 60-80% seiner Oberfliche in direkten stabilen Kontakt mit Knochengewebe
tritt, ohne durch Entziindung eine destabilisierende Osteolysezone hervorzurufen [5, 17, 22, 65,
164, 189]. Auf Knochenankern aufbauend kommen oft Abutments zur Befestigung eines tragen-
den Geriists oder Magnete zum Einsatz. Da die Ankerposition erst durch die Implantation fest-
liegt, muss deren Position bisher durch Abdruckerstellung auf die Epithese iibertragen werden

[14, 42, 43, 135, 167].

Die Knochendichte und der Zustand des Knochens und der deckenden Weichteile am Implanta-
tionsort sind fiir den Erfolg der Implantation entscheidend. Nur an Stellen, die eine gute Einhei-
lung und Stabilitit des Untergrunds gewihrleisten, ldsst sich eine Epithese dauerhaft befestigen
[5, 85, 163, 164, 146]. Die Implantatgro3e und die Implantatposition sind dabei von der Kno-

chendicke an der gewiinschten Position abhingig.

Das CT erméglicht die Ermittlung der Knochendichte [10, 78, 82, 84, 92, 113, 115, 120, 126],
die zur Gewihrleistung einer ausreichenden Torsionskraft zur stabilen Fixierung von Schraub-
implantaten notwendig ist [26, 27]. Die am Implantationsort vorhandene Knochendicke lésst sich
ebenfalls computertomografisch ermitteln [96]. Die dreidimensionale Struktur eines CT- Daten-
satzes erlaubt gleichzeitig die Planung und Steuerung von Interventionen wie der Implantation
von Knochenankern anhand der CT- Daten [108, 115]. Auch die Position bereits eingebrachter
Implantate ldsst sich mit dem CT erfassen. Daten zur Prizision dieser Lokalisierung durch den

Tomoscan M sind bisher jedoch nicht vorhanden.

Die Planung der Ankerposition oder die direkte Positionsbestimmung der Anker mit dem CT
kann die Abdruckerstellung nach der Implantation ersparen, die Fertigung von Epithesen vor der
Implantation der Anker erlauben und so die Anpassungsprozedur erheblich verkiirzen. Bereits
vorhandene metallische Fremdkorper produzieren beim Scan jedoch Artefakte, die die Darstel-

lung beeinflussen [188].



1.3 Grundlagen der Computertomografie

Viele Einschrinkungen der Genauigkeit der Computertomografie sind durch deren prinzipielle
Funktionsweise unter Verwendung von Rontgenstrahlung bedingt. Auf Grundlagen des CT wird

deshalb im Folgenden nédher eingegangen:

1.3.1 Rontgen

Die klassische Rontgenaufnahme liefert ein Summationsbild, das durch Zentralprojektion ver-
zerrt wiedergegeben wird. Durch Uberlagerung werden Details maskiert. Die Erfassung der drit-
ten Dimension des durchstrahlten Objekts muss durch eine Aufnahme in einer zweiten Ebene
ermoglicht werden und findet in der Regel vor dem geistigen Auge des Untersuchers statt [56,
90, 143]. Die dritte Dimension kann auch durch Integration mehrerer Darstellungen in Zentral-

projektion erzeugt werden (z.B. SIREMOBIL Iso-CP Bildwandler) [35, 46, 47, 101, 153].

1.3.2 Prinzip der Computertomografie

Im medizinischen Einsatz der Computertomografie werden eine Rontgenstrahlenquelle und De-
tektoren um das dazwischen liegende Objekt gedreht. Die Detektoren registrieren die im Objekt
nicht absorbierte Strahlung. Die Strahlung wird durch Kollimatoren zu einer ficherformigen

Schicht eingeblendet, um die Strahlenexposition auf die gewiinschte Schichtdicke zu begrenzen.

Das CT- Bild ist die Darstellung der Rontgendichtewerte der einzelnen Volumenelemente (oder
, Voxel®) einer durchstrahlten Schicht. Jedes Voxel wird wihrend der Drehung von Rontgenroh-
re und Detektoren um das Objekt aus mehreren Richtungen durchstrahlt. Der einzelne Strahlen-
gang wird als klassische Summationsschwichung in Zentralprojektion durch die Detektoren re-
gistriert. Aus der Summe der einzelnen Strahlengénge aus unterschiedlichen Richtungen lésst
sich die Rontgendichte des einzelnen Voxels berechnen. Die Rontgendichte jedes Voxels ist so-
mit jedoch abhéngig von seiner Umgebung. Rontgendichtewerte im CT sind Relativwerte und
keine Absolutwerte. Sie werden durch Rauschen, Streuung und Strahlenaufhértung als Effekte
von Gewebe auf Strahlung beeinflusst. Der mathematische Beweis der Methode stammt von
Radon aus dem Jahr 1917 [62]. Hounsfield und Cormack entwickelten erste klinisch einsetzbare

Computertomografen [7].



Die Einheit fiir Rontgendichtewerte im CT sind Hounsfield Units /HU]. Wasser hat definitions-
gemil den Rontgendichtewert 0 HU, Luft -1000 HU. Alle iibrigen Rontgendichtewerte werden

relativ zur Rontgendichte von Wasser und Luft skaliert.

Die Bildmatrix enthilt alle Voxel einer Schicht. Die Darstellung der Bildmatrix entspricht einer
Parallelprojektion. Sie soll im Rahmen der Systemgenauigkeit beziiglich der Voxellokalisation

ortstreu sein und unterliegt nicht mehr den Einschrinkungen der Zentralprojektion [112].

Detektoren sind fotoelektrische Elemente, meist Kristallszintillatoren oder Ionisationskammern
[11, 87]. Ihre Spannung hingt von der empfangenen Strahlung ab. Die Gro3e, Anzahl und Emp-
findlichkeit der einzelnen Detektorelemente bestimmt mit iiber die rdumliche Auflosung des Ge-

samtsystems im Unterschied zur rein rechnerischen Auflésung der Bildmatrix [56, 112].

Die Spiraltechnik bezeichnet die kontinuierliche Rotation der bildgebenden Einheit unter gleich-
zeitigem Vorschub des Objekts. Im Mehrzeilen- CT wird der Nutzstrahl wihrend des Scans

trichterférmig auf mehrere Detektorenreihen gleichzeitig projiziert [53, 54, 112, 175].

1.3.3 Bildrekonstruktion im CT

Jedem Voxel wird eine Signalintensitit in HU zugeordnet und diese in Graustufen oder Falsch-
farben je nach Kodiertiefe abgestuft dargestellt. Die Skalierung der Darstellung ist im vorgege-
benen Intervall des Scanners frei wihlbar. Bildverarbeitungsalgorithmen gewichten die Signalin-

formation im Voxel bei der Datengewinnung [141, 142].

Die rechnerische Auflosung des Bildes wird durch die Anzahl der berechneten Bildpunkte in der
geschnittenen Fldche und durch die Schichtdicke bestimmt. Die raumliche Auflésung der Roh-
ren-Detektoreneinheit wird im Gegensatz zur rechnerischen Bildauflosung durch die kleinste
vom Nutzstrahl aufldsbare Struktur definiert. Die rdumliche Auflosung ist oft grober als ein Vo-

xel, wodurch Kanten verwischt werden [62].

CT- Bilddaten zeigen Schnittebenen durch Volumina. Strukturen in den Schnittebenen werden
entweder durch Kanten- als lokale Signalgradientenextremata- oder Regionen- als d@hnlich dichte
Voxel innerhalb der Schnittebene- definiert. Die Strukturen werden durch Signalrauschen und
grobe raumliche Auflosung unscharf. Kanten oder Regionen in CT- Bilddaten werden in 3D-
Darstellungen durch ,,Surface Rendering* oder ,,Volume Rendering* umgesetzt [104, 147, 170,

172]. Bildverarbeitungssysteme sind in die Anwenderkonsolen der Scanner integriert oder laufen



unabhiingig vom Scanner. Der diagnostisch- technische Ansatz dieser Softwaresysteme verhin-

dert teilweise exakte Dimensionsfestlegungen [37, 112, 144, 152].

1.3.4 Variable Geriteparameter eines Computertomografen

Im CT beeinflussen verschiedene Parameter die Ortsauflésung und die Wiedergabetreue des

Systems. Folgende Parameter unterliegen der Auswahl durch den Untersucher:

e Schichtdicke ® Bildverarbeitungsalgorithmus
e Pitch (Spiral- CT) e Rohrenstrom

® Region of Interest e Rohrenspannung

¢ Fenstereinstellung e Scanzeit

Die Schichtdicke beschreibt die nominale Dicke der Scanschicht auf dem Niveau der Detekto-
ren. Bei Einzelschichtaufnahmen wird nach jeder gescannten Schicht das Objekt um einen vor-
her festgelegten Weg verschoben. Im Spiralmodus beschreibt der Pitch den kontinuierlichen
Tischvorschub pro Umdrehung der Gantry und damit das Verhiltnis der Schichtdicke zum ge-
scannten Volumen. Durch kontinuierlichen Vorschub wihrend der Gantryrotation sind Scans
groBBer Volumina in kurzer Zeit moglich [28]. Der Tomoscan M arbeitet im Einzelschichtmodus.
Eine Erweiterung fiir den Spiralscan ist moglich [141]. Schichtdicke und Pitch werden durch
technische Vorgaben und diagnostische Absicht definiert. Die Schichtdicke ist beim Tomoscan
M zwischen 2mm und 10mm einstellbar. Die Schichtdicke bestimmt die Ausdehnung der Voxel
in der z- Achse und schwankt in geometrischen und technischen Toleranzbereichen. Die Grenz-
werte des Toleranzbereichs liegen beim Tomoscan M zwischen +50% fiir 2mm und +10% fiir

10mm Schichtdicke [142].

Die Bildmatrix besteht beim Tomoscan M aus 512 x 512 = 262.144 Voxeln. Die Region of Inte-
rest definiert die Abmessung der Bildmatrix und lésst sich beim Tomoscan M zwischen S0mm
und 460mm Kantenldnge frei wéahlen. Dadurch ergeben sich Voxelabmessungen zwischen
~0,1mm und =0,9mm Kantenlédnge in x-y- Richtung sowie der Schichtdicke in z- Richtung
[141]. Die rdumliche Auflésung begrenzt jedoch die Differenzierung von Strukturen, die durch
hohere Matrixauflosung dargestellt werden konnten [41, 51, 103, 113, 144, 156, 170, 196]. Die
rdumliche Auflosung bezeichnet den technisch kleinsten darstellbaren Abstand zwischen hoch-
kontrastierenden Strukturen und bedingt die Ortsauflosung des Signals. Sie wird durch die Dar-
stellung von Linienpaaren pro cm [Lp/cm] beschrieben. Die Abbildung 2 zeigt das Bild aus dem

Kontrollscan im Rahmen der Konstanzpriifung, anhand dessen die Ermittlung der raumlichen



Auflosung bestimmt wird. Die Darstellung von 6 Lp/cm entspricht der Auflosung von rontgen-

dichten Strukturen, die ~0,85mm voneinander entfernt sind.

Abbildung 2: Uberpriifung der raumlichen Auflésung am Phantom.

Die rdaumliche Auflosung wird durch die Signalauflésung der Detektoren und die eingeschrinkte
Fokussierbarkeit der Kathodenstrahlung auf den Focal Spot der Anode begrenzt. Die rdaumliche
Auflosung des Tomoscan M im hochauflosenden Bildverarbeitungsalgorithmus ist feiner als

6,25 Lp/cm [142].

Die Fenstereinstellung bezeichnet die Signalskalierung der Darstellung. Der Untersucher be-
stimmt iiber die Fensterbreite (Window Width [WW]) und den Fensterzentralwert (Window Level
[WL]) die Breite und den mittleren Wert der Signalskalierung und damit, ob und in welcher
Graustufe oder Falschfarbe ein Voxel entsprechender Dichte dargestellt wird. Die Fenstereinstel-
lung hat Einfluss auf die Wiedergabe von Dimensionen, da Dichtegradienten an Gewebeiiber-
giangen durch den Partialvolumeneffekt (siehe Kapitel 1.3.5) und die begrenzte raumliche Auflo-
sung auf mehrere Voxel verteilt werden. Verschiedene Signalskalierungen stellen unterschiedli-
che Dimensionen eines Zielgewebes dar. Zur maBtreuen Darstellung eines Gewebes muss dessen

spezifische Signalskalierung lokal empirisch bestimmt werden [51, 70, 112, 144, 170].

Bildverarbeitungsalgorithmen gewichten die Signalinformation im Voxel wihrend der Bildbe-
rechnung. Kantenverstiarkung differenziert kleine rontgendichte Strukturen. Mittelwertbildung
differenziert groBere Areale niedrigkontrastierender Gewebe [48, 52, 60, 76, 158]. Beim Tomos-

can M sind verschiedene Bildverarbeitungsalgorithmen in Meniis wéhlbar [141].

Die Rohrenspannung bestimmt das Strahlungsprofil der Rontgenrdhre. Das Strahlungsprofil ist

auch vom Anodenmaterial der Rohre und von der Filterung im Strahlengang abhingig. Hohere



Rohrenspannung fiihrt zu energiereicherer Strahlung mit geringerer Absorption bei Materie-
durchlauf und geringerem Rauschen. Die Rohrenspannung des Tomoscan M lésst sich auf
120kV oder 130kV einstellen. Der Rohrenstrom bestimmt die Strahlungsmenge im definierten
Strahlungsprofil. Hoherer Rohrenstrom verringert Rauschen. Der Rohrenstrom des Tomoscan M
lasst sich auf 10, 20, 30, 40, 45 und 50mA einstellen. Die Scanzeit bestimmt iiber die Dauer der
Strahlenapplikation pro Scanschicht. Sie ist beim Tomoscan M durch die Anzahl der Gantry-
umdrehungen pro Einzelschicht mit 2, 4 oder 6 Sekunden definiert [141]. Diese Scanparameter

nehmen Einfluss auf die Bildqualitit [133].

1.3.5 Systematische Fehlerquellen im CT

Durch die Computertomografie ergeben sich methodische Fehlerquellen. Dazu zéhlen:

¢ Partialvolumeneffekt e Streustrahlung
e Rauschen ¢ Artefaktbildung
e Aufhértung

Der Partialvolumeneffekt bezeichnet den Informationsverlust durch die Mittlung verschiedener
Rontgendichtewerte innerhalb eines Voxels in x-, y- und z-Richtung. Schrig zur Schnittebene
verlaufende Grenzflichen produzieren dadurch virtuelle Dichtegradienten iiber mehrere Voxel
hinweg. Der Partialvolumeneffekt ist von der Ortsauflosung und der Matrixauflosung in

x-y- Richtung sowie der Schichtdicke in z- Richtung abhingig [112].

Rauschen ist das statistische Schwanken eines Signals um dessen Mittelwert. Rauschen ver-
wischt Signalgradienten und verringert die Ortsauflosung. Rauschen lisst sich durch hohere
Rohrenspannung und hoheren Rohrenstrom vermindern, erhoht jedoch die Strahlenexposition.
Eine Verdopplung des Verhiltnisses von Signal zu Rauschen wird erst mit vierfacher Dosis er-

reicht. Durch Rauschen leidet die Bildqualitét vor allem bei groen Scanvolumina [21, 70, 112].

Durch Absorption energiearmer Rontgenquanten beim Materiedurchlauf kommt es regelméfig
zur Aufhirtung des Strahlenspektrums beim Scan. Aufhirtung kann zu Artefakten fiithren.
Durch Wechselwirkung der Rontgenquanten mit Materie dndern diese ihre Richtung und werden
als Streustrahlung emittiert. Streustrahlung verfilscht lokale Signalintensititen und verstirkt
das Rauschen. Beim Scan sehr rontgendichter Materie, bei Bewegung des Objekts und beim
Scan groBer Volumina kommt es durch Streustrahlung, Resonanzphinomene und Strahlenauslo-

schung zur Artefaktbildung. Hierbei werden Strukturen erzeugt, die in der Realitét nicht vor-



handen sind [112]. Die Spiraltechnik schafft durch die komplizierte Geometrie der Schichtrekon-
struktion vor allem in der Mehrzeilentechnik spezifische Artefakte, die jedoch durch spezielle

Algorithmen gedampft werden konnen [34, 39, 53, 56, 86, 99].

1.3.6 Strahlenexposition im CT

Von der durch den Menschen erzeugten Strahlenexposition stammen 90% aus medizinischer
Diagnostik, 17% davon durch das CT. Zur Quantifizierung von Strahlung dient die im Gewebe
absorbierte Energie mit der Einheit Gray [Gy] oder die nach biologischer Wirksamkeit gewich-
tete Aquivalentdosis H mit der Einheit Sievert [Sv] [39, 169].

Die im CT verabreichten Dosen sind dabei durch geringere Streustrahlung und Rotation der
Nutzstrahlrichtung nur schwer mit der konventionellen Radiografie zu vergleichen. Die Oberfli-
chendosis und die Korperkerndosis variiert je nach Korperregion und Scanmodus. Durch hohere
Schichtanzahl oder niedrigeren Pitch steigt beim hochauflosenden CT die Patientendosis ent-
sprechend. In Deutschland kommt es durch ein Schidel- CT durchschnittlich zu einer Exposition
von =2,1-2,3 mSv. Eine konventionelle Rontgenaufnahme des Schiidels appliziert dagegen nur
~26 uSv. Neben stochastischen Strahlenschidden sind direkte Strahlenschdden auch im CT mog-

lich [18, 55, 59, 69, 72, 125, 192, 193, 195].

Beim Tomoscan M wird pro 10mm dicker Schicht bei 100 As und 120 kV am Phantom ein
CTDI (computed tomography dose index) von 10,3 mGy in der Korpermitte des Abdomens und
38,2 mGy an der Oberfliche des Schidels gemessen.

Da der Scanner auch intraoperativ genutzt wird, ist die Verteilung der Streustrahlen- Isodosen im
Umfeld des Scanners fiir das Personal wichtig, um die Exposition kleinstmdéglich zu halten [74,

75,77, 123, 141, 191, 201].

1.3.7 Kontrolle technischer Parameter des Computertomografen

Die Rontgenverordnung und Leitlinien der Arztekammern zur Qualititssicherung legen in
Deutschland die monatliche Uberpriifung von Computertomografen im Rahmen der Konstanz-
priifung fest [24, 25, 38, 155]. Diese iiberpriift die in Tabelle 1 bezeichneten Toleranzbereiche.
Die technischen Parameter des Tomoscan M werden in Tabelle 2 zusammenfassend dargestellt.

Abbildung 3 zeigt eine Skizze der Ansicht des Scanners [141, 142].



Abbildung 3: Seitliche und frontale Ansicht des Tomoscan M (© Philips).

Tabelle 1: Basiswerte der Konstanzpriifung des Tomoscan M [134].

MeBgroBen Grenzwerte und Toleranzbereiche:

CT — Zahl (=Dichte von H0): 0+4HU

< 3,5 HU (Kopfprogramm
Bildelement-Rauschen: (Kopfprog )

< 15,0 HU (Koérperprogramm)

Homogenitat: Abweichung < 8HU vom Mittelwert

> 6,25 Lp/cm (Kopfprogramm)

Raumliche Auflésung Hochkontrast:
> 4,2 Lp/cm (Kérperprogramm)

10 mm = 10%

. ) 5mm £ 25%
Schichtdicke:
3 mm +25%
2 mm = 50%
Tischpositionierung: Bei Fahrweg 300 mm max.: £ 2 mm

Tabelle 2: Geratespezifikationen des Tomoscan M [133].

Patientenéffnung 60cm
Gantry: Nutzstrahlfacher 48°
Maximales Field of View 460 x 460mm
Detektoren: 384 Festkorperelemente
GroBe des Focal spot 1.3 x0.55 mm
Rontgenrdhre: Réhrenspannung 120 und 130kV
Réhrenstrom 10,20,30.40,45,50mA
Maximale Hochkontrastauflésung 10 Lp/cm
Auflésung: Maximale Niedrigkontrastauflésung 3.0 mm bei 0.3% (120 mAs)
Rauschen 0.3% bei 120 mAs
Schichtdicke 2,3,5und 10 mm
Scanparameter: Scanzeit pro Schicht 2, 4 und 6 Sekunden
Rekonstruktionsmatrix 512 x 512 Voxel
Displaymatrix 512 x 512 Voxel
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1.4 Stand der Forschung zur Genauigkeit des CT

In aktuellen Lehrbiichern wird weder die Genauigkeit von Distanzmessungen noch die Mal3treue
der Darstellung im CT spezifiziert [52, 56, 62, 90, 112, 143]. Einige Publikationen geben jedoch
einen Uberblick iiber interventionelle Anwendungen des CT in der Medizin [64, 66, 115, 116,
172, 175].

Verschiedene Arbeitsgruppen untersuchen die Genauigkeit von mit dem CT ermittelten Mess-
werten. Unterschiedliche Scanobjekte und Phantome, Scanner, Protokolle und Evaluationsmo-
delle kommen fiir lineare Messungen, Volumenbestimmungen und Oberflachenbestimmungen

zur Anwendung. Die fiir diese Arbeit relevanten Bereiche werden im Folgenden betrachtet.

1.4.1 Klinische Einschiitzung der Wertigkeit des CT

Es gibt sehr viele Untersuchungen zur klinischen Wertigkeit des CT bei raumfordernden patho-
logischen Prozessen, bei der Uberwachung von Punktionen, Berechnung von Zielvolumina fiir
die Radiotherapie, Diagnostik am Skelett, Knochendensitometrie oder Kreislaufdiagnostik. Das
Hauptaugenmerk von Untersuchungen zur klinischen Wertigkeit des CT liegt auch in der Mund-,
Kiefer- und Gesichtschirurgie auf der Diagnostik und Verlaufskontrolle [84, 86, 106, 108, 117,
119, 126, 140, 163, 183, 194].

1.4.2 Navigation nach CT-Datensitzen

Viele Systeme verwenden CT- Daten als Basis fiir die Orientierung im Raum. Die Systeme die-
nen der exakten Positionierung oder der fein dosierten Bewegung von Objekten in Relation zum
Patienten in der Diagnostik und Therapie. Anwendungsgebiete finden sich hauptséchlich in der

Neurochirurgie, Orthopédie, Unfallchirurgie, Hals- Nasen- Ohrenheilkunde, Mund-, Kiefer- Ge-
sichtschirurgie, in der Tumorchirurgie und Strahlentherapie sowie diagnostisch und therapeu-

tisch in der interventionellen Radiologie.

Navigationssysteme erleichtern die intraoperative Navigation in der Neurochirurgie. Durch In-
tegration von CT- und MRT- Daten in ein Operationsmikroskop oder Zielinstrument wird die
Genauigkeit der Ziellokalisation wihrend des neurochirurgischen Eingriffs gesteigert [6, 100,
154]. In der Endoprothetik und bei Umstellungsosteotomien steuern CT- Datensitze Navigati-
ons- und Robotersysteme und steigern so die Genauigkeit der Implantation bzw. der Osteotomie.

Eine bessere Passform und Primirstabilitit soll dadurch erreicht werden [61, 93, 127, 128]. Die
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Pedikelschraubeninsertion an der Wirbelsdule wird durch Navigation unter Einsatz von CT- Da-
ten genauer und sicherer [8, 13, 35, 105, 138]. In der Mund- Kiefer- Gesichtschirurgie werden
Knochenankerimplantationen, Korrekturoperationen bei Dysplasien, Tumorresektionen und
Osteotomien anhand der CT- Daten geplant und gesteuert. Die Genauigkeit der Planungsausfiih-
rung kann so deutlich gesteigert werden [12, 29, 58, 67, 68, 95, 161, 182, 183]. Knochendefekte
werden mit dem CT vermessen und durch maf3gefertigte Implantate iiberbriickt [44, 45, 185,
186]. Zur korrekten Konturerstellung ist jedoch die Kalibrierung der CT- Datensétze notwendig

[30, 98].

Andere Arbeiten iiberpriifen die Ergebnisse von CT- Scans durch den Vergleich von Lokalisati-
onsdaten von Navigationssystemen am Objekt mit dem Scan des Objekts. Im Vergleich zur Da-
tenerhebung am Objekt wird eine bis um den Faktor 1,7 verminderte Genauigkeit der Lokalisati-
on von Punkten in CT- Daten beschrieben [121]. Der Vergleich von CT- Daten mit Daten eines
Faro- Arms und rontgenstereogrammetrischer Messung fiihrt zu einem Fehler der Lokalisation

bestimmter Punkte durch das CT von durchschnittlich 0,152 mm bis 0,22 mm [41].

Ein mobiles CT im Operationssaal kann zur intraoperativen Diagnostik eingesetzt werden [74,
75, 191, 197, 201]. Wenn ein System die Lokalisation des CT wihrend des Scans erfasst und
parallel dazu die Positionsdaten in die Scanbilder einarbeitet, kann der Scanner selbst als Mess-
gerit zur Ermittlung der Position von Objekten eingesetzt werden. Genauigkeitseinbu3en an der

Schnittstelle zwischen Datengewinnung und Registrierung werden dadurch minimiert [145].

1.4.3 Genauigkeit linearer Messungen mit dem CT

Zur Kontrolle der Genauigkeit linearer Messungen in CT- Daten werden Knochenphantome mit
und ohne Implantate gescannt. Differenzen der CT- Daten zu vorher bekannten Maf3en von Fe-
mora mit Titanimplantaten von 0,33+0,15mm werden beschrieben [51]. Die Bestimmung kiinst-
licher Kortikalisdefekte und Kortikalisdickenbestimmungen fiihren zu einer Uberschitzung von
reellen Defekttiefen um 15% [144]. Ein Vergleich von Knochenmaf3en mit CT- Scans zeigt die

geringere Malhaltigkeit von linearen Messungen bei guter Wiedergabe von Winkelmafen [32].

Der Vergleich linearer Distanzen zwischen CT vom Schédelpriparat und digitalen 3D- Messda-
ten beim Aufsuchen von Landmarken ergibt Differenzen von 1- 2 mm [152]. Beim Vergleich
von Oberschenkelknochen mit histologischen Schnitten der Scanebene findet sich eine durch-

schnittliche MaBBabweichung im CT von 0,8 £ 0,7 mm [156]. Die Vermessung des FuB3skeletts
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mit dem CT gelingt jedoch klinisch zufrieden stellend [166]. Die Katalogisierung von Schidel-
maBen wurde mit dem CT durchgefiihrt [176, 177].

Ubersichtsartikel beschreiben das CT als exaktes Verfahren zur Ermittlung linearer Messwerte,

ohne Messparameter oder Toleranzintervalle von Abweichungen zu benennen [194].

1.4.4 Ortsauflosung des CT

Die Ortsauflosung des Scanners ist fiir die Erhebung von Bilddaten essentiell. Die untere Grenze
der Darstellbarkeit von spongidsen Strukturen im HR- CT wird mit 0,5mm- 0,7mm angegeben.
Hochauflosende Algorithmen und diinne Schichtdicken verstdrken jedoch im HR- Modus das
Rauschen und konnen durch Texturerzeugung Spongiosastruktur vortduschen. Die Streuung in-
nerhalb eines Objekts vermindert die Ortsauflosung erheblich. Neue Mehrzeilen- Scanner fithren
zwar zur feinen Auflosung auch der z- Achse bis hin zu isotropen (griech.: isos gleich; tropos
Drehung, Richtung) Voxelabmessungen, konnen aber trotzdem Strukturen, die kleiner als die

Ortsauflosung sind, nicht auflésen [53, 70].

Im Rahmen der Materialforschung konnen die Grenzen der Strahlenexposition am Menschen
ignoriert werden. Im Mikro- CT wird so trabekulédrer Knochen mit einer Genauigkeit von 0,05-
0,07mm dargestellt. Kleine Spongiosavolumina kénnen durch Positionierung in Rohrennihe bis

0,01mm aufgelost werden [103, 130].

Fiir die Beurteilung von Genauigkeitsangaben muss zwischen Pixelgrée und Ortsauflosung
unterschieden werden. Nach dem Shannon'schen Abtatstheorem muss die Abtastung eines Ob-
jektes mindestens doppelt so grof3 wie das kleinste aufzulosende Objekt gewihlt werden. Die

Ortsauflosung eines CT ist daher mindestens doppelt so grofl wie die PixelgroBe [51, 129].

1.4.5 Einfliisse der Scannertechnik

Beim Tomoscan M verfilscht die Fiihrung bewegter Teile der Scannermechanik die Schichtposi-
tion in X-y- und z- Richtung. Fiir andere Fabrikate sind dhnliche Effekte anzunehmen, da die

Beweglichkeit aller Komponenten nur mit Spiel ermoglicht werden kann [36, 145].

Die Scannergeometrie begrenzt die Genauigkeit des CT. Durch die Zentralprojektion des Ront-
genfichers entstehen abhingig von der Schichtdicke Inhomogenitidten der Voxelausdehnung in

der z- Achse. Die Schichtdicke ist durch die Gantrydrehung nur im Mittelpunkt des Gantry-
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querschnitts konstant. Sie darf in der Konstanzpriifung des Tomoscan M um 10- 50% abhingig

von der Schichtdickeneinstellung schwanken [112, 142].

Hitze und Abnutzung der Rohre haben Einfluss auf Grof3e und Ausrichtung des Focal Spot und
damit der geometrischen Unschirfe der Strahlenquelle. Detektoren altern und stellen so verin-
derte Signalintensitdten dar. MRT- Scanner konnen Skalierungsfehler der Voxelgrofle aufwei-

sen. Fiir CT- Scanner ist diese Moglichkeit bisher nicht widerlegt [73, 156].

Das Spiral- CT produziert spezifische Artefakte. Durch die komplizierte Geometrie der Schicht

rekonstruktion vor allem bei mehrzeiligen Spiral- CT’s werden viele unterschiedliche Rekon-

struktionsalgorithmen vorgestellt. Unterschiede zeigen sich auch zwischen den Scannerfabrika-
ten [63, 71, 86, 99]. Eine Differenz zwischen der Dichtewertermittlung durch Einzelschichtmo-
dus und Spiralmodus kann fiir extreme Dichtewerte wie Knochen und Luft belegt werden, ohne

jedoch zu statistischer Signifikanz zu fiihren [81].

1.4.6 Einfliisse durch Materialien und Gewebe im Strahlengang

Arbeiten zur Dosisplanung in der Strahlentherapie unterscheiden durch das CT 16 Gewebeklas-
sen mit bis zu 57 verschiedenen Subgruppen. Es werden Graustufen- oder Falschfarben- Schwel-
lenwerte zur Differenzierung und Zielvolumenplanung eingesetzt. Viele dieser Gewebe zeigen

keine Artefaktproduktion [40].

Bei Knochenscans kann Rauschen eine der Spongiosa dhnliche Struktur durch Texturerzeugung
vortduschen. Analysen von Volumina der Spongiosa sind durch die geringe Ortsauflosung im
CT nicht verlasslich. Spongiosa beeinflusst gleichzeitig die Schwellenwerte der Bilddarstellung.
Das Knochenmark in der Spongiosa fiihrt dariiber hinaus zur Verfidlschung der Spongiosavolu-

menmessung um bis zu 30% [70, 196].

Titan im Strahlengang fiihrt zu Grenzschichtartefakten, die einen systematischen Fehler bei line-
aren Messwerten hervorrufen. Titan erhoht durch Artefakte auch Rontgendichtewerte auflerhalb

der Grenzschicht. Zahnfiillungen zeigen im CT starke streifige Artefakte [170, 196].

1.4.7 Einfliisse durch Bildverarbeitung

Die errechneten Signalintensitdten der Voxel sind frei skalierbar. Das fiihrt zu Unsicherheiten in

der Zuordnung von Graustufen oder Falschfarben zu Geweben. In der Praxis behilft man sich
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mit empirisch bestimmten Fenstereinstellungen zur Darstellung z.B. von Knochen, Weichteilen

oder Lungengewebe. Diese Standards sind nicht genormt und daher oft umstritten [112].

Die Variation von Fenstereinstellungen fiihrt zu Maldifferenzen im CT- Bild. Beim Gebrauch
des gleichen Schwellenwerts fiir alle knochernen Strukturen eines Datensatzes konnen Mallab-
weichungen linearer Messungen auftreten. Strukturen unterschiedlicher Dicke oder Dichte wer-
den bei Verwendung von generellen Schwellenwerten mangelhaft dargestellt [103, 113, 170,

196].

Das Problem der korrekten Dimensionsdarstellung von Knochen und Implantaten ist auch in der

Arbeit mit dem Tomoscan M nicht gelost [145].

1.4.8 Einfliisse durch klinische Anwendung des CT

Die schlechte Ausrichtung langer Rohrenknochen zur Scanachse im klinischen Alltag steigert
den Partialvolumeneffekt. Die Verkiirzung der Abtastzeit im Spiralmodus gegeniiber dem Ein-
zelschichtmodus bringt eine deutliche Verminderung von Bewegungsartefakten bei Lungenauf-
nahmen. Die Kippung der Gantry z.B. bei koronaren Schichten ruft Verzerrungen hervor, die bei

hohem Anspruch an die Ortstreue korrigiert werden miissen [6, 12, 31, 51, 112].

In der klinischen Anwendung liegt ein Hauptaugenmerk auf der Vermeidung von Bewegungsar-
tefakten, der korrekten Schichtorientierung und der Minimierung des Partialvolumeneffekts
durch korrekte Lagerung. Diese Parameter beeinflussen lineare Abmessungen in nicht bekann-

tem MaB.

Die Integration des Tomoscan M in Anwendungen der Arbeitsgruppe brachte viele neue Er-
kenntnisse [2, 3, 4, 74, 75, 95, 96, 97, 115, 116, 145]. Nur wenige Arbeiten aullerhalb der Ar-
beitsgruppe beziehen sich auf die Arbeit mit dem Tomoscan M in der Mund-, Kiefer- und Ge-
sichtschirurgie. Schwerpunkte von Arbeiten tiber den Tomoscan M liegen im Bereich der Neu-

rochirurgie und Traumatologie [191, 201].
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2 Herleitung der Aufgabenstellung

Im OP der Arbeitsgruppe Navigation und Robotik im Zentrum fiir craniofaciale Fehlbildungen
der Charité werden mit Hilfe des mobilen CT Philips Tomoscan M Epithesen nach stereolitho-
grafischen Modellen hergestellt und Implantationen von Knochenankern durch ein Assistenzsys-
tem durchgefiihrt. Mogliche Lochpositionen werden durch das CT erfasst und aus den Daten die

Positionsvorgabe von Implantaten im Knochen erstellt [2].

Erkenntnisse aus diesen Anwendungen finden Anwendung in der Tumorchirurgie, Brachythera-
pie, bei der Traumaversorgung, der epithetischen Versorgung oder zur Einbringung von Implan-

taten und dienen der Prizisierung von Bohren, Sidgen, Frisen und Lasern am Knochen.

2.1 Problematik in der Anwendung des Tomoscan M

Bei den im vorigen Absatz genannten Anwendungen des Tomoscan M in der Mund-, Kiefer-
und Gesichtschirurgie stellt sich die Frage nach der Genauigkeit des CT- Datensatzes. Die Her-
stellung stereolithografischer Modelle oder die MaBanfertigung von Implantaten erfordert prizi-
se Datengrundlagen, die am Schidel nur nach Festlegung spezifischer Protokolle realistischen

Abmessungen nahe kommen.

Ein Fehler in der Ortstreue der Voxel in x-y- Richtung ist innerhalb der jeweiligen Schicht mog-
lich. Bei Stereolithografien und 3D- Aufbereitungen der Datensétze wird die Ortstreue der Voxel
auch iiber mehrere Schichten wichtig. Abweichungen der Voxellokalisation in x-y- Richtung

zwischen verschiedenen Schichten wurden fiir den Tomoscan M belegt. Daraus entstehen Fehler

bei der dreidimensionalen Rekonstruktion der Daten [145].

Die Schichtposition in Richtung der z- Achse ist beim Tomoscan M unter anderem von der Ge-
nauigkeit der Vorschiibe der Gantry oder des Patiententisches abhiingig. Methoden zur Kompen-
sation wurden vorgestellt, sind jedoch nicht Standard und benétigen bisher eine spezielle Navi-
gationsausriistung [145]. Oft wird einfach eine exakte Positionierung der Schichten bei dreidi-
mensionaler Rekonstruktion angenommen, ohne diese zu verifizieren. Die entsprechenden Ver-

zerrungen miissen dabei in Kauf genommen werden.

Die Schichtdicke beeinflusst die Grofle des Partialvolumeneffekts (siehe Kapitel 1.3.5 und
Abbildung 40). Sie ist aus geometrischen Griinden nur im Zentrum der Scanebene konstant. Die

Relevanz dieser Ungenauigkeit wurde fiir diesen Scanner bisher nicht untersucht.
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Aus Griinden der Vergroerung des erfassbaren Querschnitts ist die Detektoreneinheit in der
Gantry des Tomoscan M exzentrisch gelagert. Der Randbereich der Scanschicht wird so nur von
einer Seite des Rontgenfichers durchstrahlt. Dadurch konnen Parameter wie die Ortsauflosung,
das Rauschen oder die Exaktheit der Wiedergabe von Rontgendichtewerten mit Abweichung aus
dem Gantryzentrum variieren. Dieser Effekt wurde in der Mund-, Kiefer und Gesichtschirurgie

bisher nicht beachtet.

Es ist nicht bekannt, inwieweit Standardeinstellungen oder benutzerdefinierte Einstellungen von
Scanparametern und Bildverarbeitung beim Tomoscan M représentative Abmessungen am Kno-
chen hervorbringen. Eine Gegeniiberstellung der Parameter beim Scan von Objekten bekannter
Abmessung kann Auskunft dariiber geben, ob und in welchem Umfang lineare Messungen von

diesen Parametern abhdngen.

Das generelle Erreichen von zur Knochenoberfldche senkrecht stehender Schnittebenen ist beim
Schédel nicht moglich. Selbst wenn die Schnittstelle vorher genau definiert ist, werden Oberfla-
chen schrig getroffen. Messungen aufgrund dieser Bilder werden durch die geometrische Ver-
zerrung in der Schnittebene sowie durch Partialvolumeneffekte beeinflusst. Welches Ausmal

diese Einfliisse auf die Arbeit mit dem Tomoscan M nehmen, ist nicht bekannt.

Implantate produzieren Artefakte, tiber deren Einfluss auf Messgenauigkeiten mit dem Tomos-
can M bisher nicht publiziert wurde. Artefakte konnen Einfluss auf Mafle von Implantaten und
umliegenden Strukturen durch Abdnderung lokaler Signalintensitdten nehmen. Streuung oder
nicht auflosbare Strukturen des Objekts wie Spongiosa nehmen Einfluss auf lokale Signalintensi-
titen. Mangelnde Compliance oder Beatmung des Patienten kann zu Bewegungsartefakten fiih-

ren.

2.2 Aufgabenstellung

Aus den Problemfeldern in der Anwendung des Tomoscan M in der Arbeitsgruppe fiir Navigati-

on und Robotik ergibt sich die Fragestellung dieser Arbeit.

Aufgrund der Methode der Computertomografie wird erwartet, dass Darstellungen von Lochern
und Implantaten in Knochen durch Fenstereinstellungen variieren. Sie reflektieren deshalb nur

indirekt die Ortstreue der Wiedergabe durch das CT in x-y- Richtung.
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Aus ihnen lésst sich jedoch eine Aussage liber die Lage der Lochachse und der Implantatachse
treffen. Der Abstand von 2 Lochachsen oder einer Lochachse zur Implantatachse ldsst wiederum

Riickschliisse auf die Qualitit der Messwerterhebung zu.

Die Qualitdt der Messwerterhebung bestimmt die Rahmenbedingung fiir die Implantatdarstel-

lung. Die ermittelten Fragen konnen deshalb folgendermaBen differenziert werden:
e Innerhalb welcher Toleranzen lokalisiert der Tomoscan M Strukturen am Knochen?

¢ Wird die Lokalisierung von Strukturen am Knochen mit dem Tomoscan M durch extra-

orale kraniofaziale Implantate beeinflusst?

e Haben unterschiedliche Scanprotokolle und Fenstereinstellungen des Tomoscan M Ein-

fluss auf die Lokalisierung von Strukturen am Knochen?

e Mit welchen Abweichungen stellt der Tomoscan M gebriuchliche kraniofaziale Implan-

tate im Langsschnitt und im Querschnitt dar?

¢ In welchem Ausmaf sind beim Tomoscan M Abmessungen von Implantaten in Langs-

schnitten vom Abstand der Scanschicht zur Lochachse abhingig?
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3 Methodik

Die Genauigkeit der Messwerterhebung durch den Scanner wird durch Bestimmung von vorher
bekannten Mal3en ermittelt. Die Datenerhebung findet durch den Tomoscan M an einem unfi-
xierten Rinderknochen statt. Messwerte werden mit und ohne Implantat im Knochen bestimmt.
Darauf aufbauend werden Implantate unter verschiedenen Einstellungen durch den Scanner dar-

gestellt und die Darstellungen vermessen.

3.1 Herstellung des Knochenphantoms

In einen unfixierten Rinderknochen werden entsprechend der Abbildung 4 sieben Messlocher
sowie 2 kleine Kalibrierlocher in definierten Abstinden und Durchmessern gebohrt. Zur Sicher-
stellung der Referenzebene wird die Knochenoberfldche in der Bohrungsebene vor dem Einbrin-

gen der Locher plangefrist.

Abbildung 4: Knochenphantom mit Bohrléchern im Foto und im Scanbild.

Am AuBenrand des Knochens werden moglichst weit peripher die Kalibrierlocher von 2mm
Durchmesser achsenparallel und in Flucht der Messlocher eingebracht. Der Durchmesser der
Kalibrierlocher entspricht der nominalen Scanschichtdicke von 2mm, die bei den Scans einge-
stellt wird. In der zu messenden Schicht miissen beide Kalibrierlécher entsprechend dem Scan-

bild in der Abbildung 4 zur Darstellung kommen.

Die Bohrungen im Knochen werden entsprechend einer Werkszeichnung achsenparallel im Ab-
stand von jeweils 10 mm bzw. 30mm mit definierter Bohrtiefe in einer Flucht auf einer Frasma-
schine Typ FPI der Firma DMG- Deckel Maho Gildemeister, Miinchen in der Forschungswerk-
statt des Instituts eingebracht. Das technische Datenblatt dieser Maschine benennt die kleinste
Skalierung der fiir die Knochenbearbeitung notwendigen Bewegungsrichtungen mit 0,025mm

[36]. Es ergeben sich zwei 80mm voneinander entfernte Lochpaare mit 10mm Lochabstand, ein
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Lochpaar mit 100mm Lochabstand und zwei zentrale Lochpaare mit 10mm Lochabstand. Die

Abbildung 5 zeigt eine Skizze mit den Mallen der Bohrlochabsténde.

s ——— R
B et ——— T T

Abbildung 5: MaBe der Bohrlochabsténde.

Die Bohrungen der Messlocher werden mit dem Bohrer des Setzwerkzeugs der Firma Nobel
Biocare / Entific Medical Systems durch die Friasmaschine ausgefiihrt. Dadurch lésst sich spéter
die Knochenschraube direkt in eines der Messlocher mit der entsprechenden Prizision der Bohr-
lochposition einbringen. Mit dem Gewindeschneider wird nach Scans ohne Implantate ein Ge-
winde in das implantattragende zentrale Loch entsprechend der Herstelleranleitung eingearbeitet
[136]. Die Abbildung 6 zeigt den Bohrer und den Gewindeschneider, die Abbildung 7 die Her-

stellerzeichnung des Bohrers und des Gewindeschneiders mit Bemaung.

Abbildung 6: Bohrer und Gewindeschneider.

Der Durchmesser des Bohrers betrigt nach Herstellerangabe 3,15mm, der Durchmesser des
Frisschaftes zur Einarbeitung des Flanschsitzes der Knochenschraube im Knochen 5,7mm, die
Linge des Bohrers betrdgt vom Frésschaft bis zur Spitze 5,15mm, zur Bohrerschulter 4,4mm.
Die Bohrerspitze weist einen Winkel von 120° auf. Der Gewindeschneider bringt ein Gewinde

M 3,75 ein. Das Kernloch des Gewindes misst 3,15mm.
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Abbildung 7: Herstellerzeichnung mit BemaBung des Bohrers und des Gewindeschneiders

(© Entific Medical Systems, Schweden).

Die Fertigungsgenauigkeit der Bohrungen im Knochen stellt den Vergleichsstandard fiir die
Messwerte dar, die durch den Scanner erhoben werden. Laut Fertigungstoleranz ergibt sich der
in Tabelle 3 genannte Vergleichsstandard fiir Lochabstinde. Lochdurchmesser werden durch den

Bohrerdurchmesser von 3,15mm bestimmt. Im Implantatloch wird ein Gewinde M 3,75 einge-

bracht. Das Kernloch des Gewindes misst 3,15mm.

Tabelle 3: Lochabstédnde laut Werkszeichnung.

@27
®2

M 375

i ! : +

L2

Abstand: Fertigungstoleranz:
L1-L2 10mm + 0,05mm
L3-L4 10mm + 0,05mm
L4-L5 10mm + 0,05mm
L6-L7 10mm + 0,05mm
L1-L7 100mm £ 0,05mm

Kalibrierloch 1- Kalibrierloch 2

180mm £ 0,1mm
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3.2 Spezifizierung der Implantate

Im Versuch wurde eine Knochenschraube und ein Abutment der Firma Nobel Biocare / Entific
Medical Systems sowie ein hierzu kompatibler Magnet der Firma Steco Systemtechnik verwen-
det. Das Abutment und der Magnet werden im Rahmen der Messungen in das Innengewinde der

Knochenschraube eingebracht. Tabelle 4 beschreibt die Implantate [42, 43, 167].

Tabelle 4: Implantatbezeichnungen laut Herstellerangaben [42, 43, 167].

. Abutmenthiilse +
Implantat: Knochenschraube Abutmentschraube Magnet

. Nobel Biocare / Nobel Biocare / .
Hersteller: Entific Medical Systems Entific Medical Systems Steco Systemtechnik
Produktbezeichnung: | Flange Fixture & 3,75 x 4mm Abutment Flange Fixture 4mm X- Line
Produktcode: SEC 002 SEC 008 102.01.X435

Abbildung 8: Knochenschraube (links), Abutment (mitte) und Magnet (rechts)

Die Knochenschraube hat eine Linge von 5,35mm. Der Durchmesser betrigt am Gewinde
3,75mm und am Hals von 3,15mm. Der Flansch am Schraubenhals misst 5,5mm im Durchmes-
ser und ist durch die Abschriagung nach auflen zwischen 0,2 und 0,5mm dick. Zwischen Flansch
und Schraubenspitze liegen 4,2mm. Zentral innerhalb eines Sechskants im Schraubenkopf liegt
ein 4,5mm tiefes Blindloch mit Innengewinde M 2. Die Knochenschraube wird im Versuchsab-

lauf entsprechend der Montageanweisung in den Knochen eingebracht [136].

Die Abutmenthiilse wird auf den Sechskant der Knochenschraube aufgesteckt. Die Abut-
mentschraube wird durch die zentrale Bohrung der Hiilse in das Blindloch der Knochenschraube
eingeschraubt [134]. Die Hiilse sitzt dadurch biindig auf dem Flanschring der Knochenschraube
auf. Die Abutmenthiilse ist 4mm lang und misst 4,5mm im Durchmesser. Zur Knochenschraube
hin ist die Hiilse auf 4,0mm Durchmesser mit 15° konisch gekropft. Dort befindet sich ein In-
nensechskant, der auf den Sechskant der Knochenschraube passt und Rotationen zwischen

Schraube und Abutment verhindert.

Die Abutmentschraube misst 6,6mm in der Linge und 3mm im Durchmesser. Sie arretiert die

Hiilse auf der Knochenschraube. Sie wird vor dem Anschrauben iiber einen Kunststoffring in
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einer Nut in der Hiilse fixiert. Die Schraube mit Gewinde M 2 zentriert sich beim Einschrauben
iber einen Konus in der Hiilse. Nach dem Einschrauben steht der Kopf der Abutmentschraube
um 0,55mm iiber den Rand der Hiilse iiber. Zentral im Kopf der Schraube befindet sich ein

Blindloch mit Innengewinde M 1,4 zur Fixierung von Aufbauten.

Das Abutment besteht aus einer Kombination von Abutmenthiilse und Abutmentschraube. Abut-
menthiilse und Knochenschraube sind zusammengeschraubt 8,7mm lang. Durch den Uberstand
der Abutmentschraube betrigt die Lange der Kombination 9,25mm. Abutment und Knochen-
schraube kommen beim Scan grundséitzlich gemeinsam zur Darstellung, da das Abutment durch

die Knochenschraube im Knochen fixiert wird.

Der Magnet wird auf die Knochenschraube aufgeschraubt. Im Unterschied zum Abutment hat
der Magnet keinen Innensechskant zur rotationsfreien Fixierung auf der Knochenschraube. Die

Fixierung wird iiber das Drehmoment bei Montage des Magneten gesichert [134].

Der Magnet besteht aus einer zylindrischen Reintitankapsel mit gasdicht eingeschlossenem dau-
ermagnetischem Kern aus Samarium und Kobalt (Sm; Co;7) mit einer Abzugskraft von 1,7 N.
Der Kern misst 4mm im Durchmesser und ist 2mm hoch. Die Kapsel hat einen Durchmesser von
4,8mm mit einer kaudalen konischen Kropfung auf 4,0mm Durchmesser analog zur Hiilse des
Abutments. Das kraniale Ende der Hiille besitzt eine peripher flach sphérische Oberfldche, um
definierte Haltekréfte auch bei nicht exakt achsenparalleler Auflage zu garantieren. Die Linge

der Kapsel betrdgt 4,4mm von der Flanschauflage bis zur Kuppel der kranialen Rundung.

Kranial finden sich an der Flanke 8 kleine Ansatzfldchen fiir das Montagewerkzeug. Kaudal fin-
det sich ein Gewindezapfen mit Gewinde M 2 zum Einschrauben in das Blindloch der Knochen-
schraube. Der Boden der Hiille ist um den Gewindezapfen abgesenkt, um Raum fiir den Sechs-

kantansatz der Knochenschraube zu bieten.

Der Magnet kommt analog zum Abutment grundsétzlich in Kombination mit der Knochen-
schraube zur Darstellung. Die Kombination hat eine Liange von 9,05mm. Die Abbildungen unten
zeigen die Herstellerzeichnungen der Knochenschraube und des Abutments (© Entific Medical
Systems, Schweden) sowie des Magneten (© Steco- Titanmagnetics, Hamburg), mit Malen und
Toleranzen, soweit diese nicht als sensible Daten klassifiziert sind und deshalb nicht veroffent-

licht werden.

32



955
L1

15em

|2 k\//éé
]
g 5
Y7
R 0305
[ R
M375 x 06

Abbildung 9: Konstruktionszeichnung der Knochenschraube (© Entific Medical Systems).
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Abbildung 11: Konstruktionszeichnung der Abutmentschraube (© Entific Medical Systems).
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Abbildung 12: Konstruktionszeichnung des Magneten (© Steco- Titanmagnetics, Hamburg).

3.3 Erstellung der Schnittbilder

In den Experimenten wird der Scanner Tomoscan M verwendet. Hersteller ist Philips Medizin
Systeme, Unternehmensbereich der Philips GmbH, Rontgenstr. 24, 22331 Hamburg. Die Scan-
ner- Identifizierungsnummer ist 021956- 009. In den Experimenten ist der Scanner fiir den Ein-

zelschichtbetrieb konfiguriert [141, 142].

Im Versuch wird der Knochen im Strahlengang der Gantry mit einem rontgendurchlédssigen Ge-
stell fest installiert. Die plangefriste Knochenoberfldche dient als Auflage und Referenzfldache
zur Orientierung der Lochachsen gegen die Horizontale. Danach werden Schnittbilder vom Kno-
chen ohne Implantat und mit Implantat angefertigt. Die Scans erfolgen in den in Tabelle 7 erldu-
terten Standardeinstellungen und spiter zum Vergleich unter Variation von Scanparametern und

Objektausrichtungen in der Scanebene.

Jede Einstellung wird in drei Scans festgehalten. Jeder Scan wird zweimal ausgewertet. Auf den
Schnittbildern kommen dabei die Locher und die Implantate zur Darstellung. Die Darstellung
der Locher und der Implantate im Schnittbild wird an der Konsole des Scanners in einem festge-
legten Modus vermessen. Die Ergebnisse werden schriftlich und in Bildabziigen protokolliert.

Die protokollierten Messwerte werden ausgewertet und dargestellt.

3.3.1 Scandurchfithrung

Beim Scan werden die Position des Knochens zur Schnittebene, Implantate im Knochen, Aus-

richtung der Knochenachse zur Horizontalen, Scanparameter, Bildverarbeitungsalgorithmus und
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Kantenldnge des dargestellten Bildes festgelegt, da diese Parameter Einfluss auf die Bildrohda-

ten nehmen.

Die Scanerstellung erfolgt nach dem in Tabelle 5 dargestellten Schema. Der gesamte Ablauf

iber die Bereitstellung des Scanners, die Positionierung des Knochens, das Festlegen der Scan-

parameter, die exakte Positionierung des Knochens sowie die Scans sind dort festgelegt.

Tabelle 5: Standard der Scanerstellung.

Schritt 1 Abkoppeln des Patiententisches von der Gantry
Schritt 2 Absenken der FeststellfiiBe
1.) Scanner bereitstellen Schritt 3 Einschalten des Scanners
Schritt 4 Hochfahren der Konsole
Schritt 5 Einloggen des Bedieners
Schritt 6 Auswahl der Gantry als verfahrbare Einheit
Schritt 7 stabile Positionierung des Knochens
L Schritt 8 Positionspeilung der Lochreihe mit Laservisier
2.) Knochen grob positionieren
Schritt 9 Erstellen des Scanogramms
Schritt 10 Positionskontrolle im Scanogramm
Schritt 11 Festlegen der Scanparameter (Schichtdicke, kV, mA, n/rot)
Schritt 12 Festlegung des Scanbereichs zum Einschluss der Lochreihe
3.) Scanparameter festlegen - —
Schritt 13 Vorlaufiger Scan zur Darstellung der Kalibrierldcher
Schritt 14 Definition geeignet orientierter Schnittbildpositionen
Schritt 15 Kontrolle der Kriterien zur exakten Positionierung des Knochens
Schritt 16 Feinkorrektur der Position
4.) Knochen fein positionieren Schritt 17 Kontrollscan im Bereich der Lécher
Schritt 18 Erneute Uberpriifung der Kriterien zur exakten Positionierung
Schritt 19 Freigabe des Scans bei exakter Positionierung
Schritt 20 Einstellung des Field of View nach festgelegtem Schema
5.) Scan Schritt 21 Scan ohne Positionséanderung von Knochen oder Gantry
Schritt 22 Speicherung der Bildrohdaten

Die Speicherung der Bildrohdaten erfolgt nach dem Scan auf der Festplatte des Scanners. Von

dort werden die Daten auf ein optisches Speichermedium iibertragen (Rewritable optical Disk,

DEC-702Pioneer Electronic Europe N.V., Belgien).

Zur Orientierung und Festlegung der Scanschichten erstellt der Scanner eine klassische Ront-

genaufnahme in Zentralprojektion, das so genannte ,,Scanogramm®. Die geplanten Schichten

werden mit dem Cursor der Konsole auf dem Scanogramm platziert und bilden den Scanplan,

den der Scanner im folgenden Scanprozel} abarbeitet.

Alternativ dazu lassen sich Scans an vorher definierten Positionen ohne Erstellung eines Sca-

nogramms fahren. Einzelne Scans konnen auch an der Stelle, an der sich die Gantry gerade be-
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findet, durchgefiihrt werden. Die Scans fiir die Messungen werden mit diesen Funktionen er-

stellt, um Gantrytranslationen nach Positionierung des Knochens zu vermeiden.

Ein Fehler durch Verkippung des Objekts im Strahlengang wie in Abbildung 13 dargestellt, er-

rechnet sich aus der angenommenen maximalen Verkippung des Knochens gegen die 2mm dicke
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Abbildung 13: Schema zur Darstellung eines Fehlers durch Verkippung der Objektachse gegen
die Scanebene.

Im Langsschnitt ist eine Verkippung von 2mm entsprechend halber Lochstéirke der Kalibrierlo-
cher auf jeder Seite im Kontrollscan sicher auszuschlieBen, da sich die Kalibrierlocher dadurch
bei 2mm Schichtversatz in 3 unterschiedlichen Schichten zeigen wiirden. Bei Querschnittauf-

nahmen zeigt das Scanbild an, ob die Kalibrierlocher von der 2mm dicken Schicht erfasst wer-
den oder nicht. Stellen sich in einer Schicht keine Locher dar, in der nichsten jedoch beide Ka-

librierlocher, liegt die maximale Verkippung hier ebenfalls bei 2mm.

Eine Verkippung der Lochflucht von 2mm gegen die Scanebene fiihrt nach dem Satz des Pytha-
goras entsprechend a*+b”*=c* mit c=180mm und b=2mm zu einer MaBabweichung zwischen den
Kalibrierlochern von 180mm-a~0,01mm. Der durch Verkippung mogliche Fehler liegt somit

unterhalb der Toleranzgrenze der Bohrungsabstinde.

Tabelle 6: Kriterien der Objektpositionierung.

. i einwandfreie Darstellung beider Kalibrierlécher in einer Schicht
Léngsschnittdarstellung:

Parallelitat beider Kalibrierlochanschnitte in der Schicht davor und danach

i Darstellung beider Kalibrierldcher in der ersten lochschneidenden Schicht
Querschnittdarstellung:

keine Lochdarstellung in der letzten nicht lochschneidenden Schicht
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Um Fehler minimieren zu konnen, gelten fiir die Positionierung des Knochens im Strahlengang
die in Tabelle 6 dargestellten Kriterien. Nichterfiillen der Kriterien fiihrt zum Verwerfen der

Scanreihe.

3.3.2 Variation der Scanprozeduren

Im Rahmen des Versuchs werden Lingsschnitte parallel zur Lochachse mittig und tangential
vorgenommen. Es erfolgen ebenfalls Scans im Querschnitt orthogonal zur Lochachse. Bei den

Scans werden Scanprotokolle nach Vorgabe ohne und mit Implantat variiert.

Die Standardscans werden mit klinisch iiblichen Scannereinstellungen aufgenommen. Dabei
handelt es sich um Einstellungen, die sich in der bisherigen Anwendung des Tomoscan M im
klinischen Gebrauch zur Darstellung von Schiddelknochen etabliert haben. Die Tabelle 7 fiihrt

die Parameter der Standardeinstellung auf.

Tabelle 7: Standardeinstellungen des Scanners im klinischen Betrieb.

Einstellung Wert
Schichtdicke 2mm
Field of View FoV 200mm
Réhrenspannung 120 kV
Réhrenstrom 10 mA
Anzahl Umdrehungen / Aufnahme Yrot = 1
Bildverarbeitungsalgorithmus Algor Sharp

Zur Ermittlung des Einflusses von Scannereinstellungen auf Messwerte wurden Messungen un-
ter Variation jeweils eines Parameters durchgefiihrt. Tabelle 8 stellt die Parameter dar, die bei

den Prozeduren variiert wurden.

Tabelle 8: Parametervariation bei den Messungen.

Signalskalierung Implantate Matrix- Algorith- Scan- Objekt- Winkel
Kantenldnge mus parameter position
Kiirzel ww Scanpar
[Einheit] [HU] WL [HU] Impl FoV [mm] Algor [KV/mAS o] Pos Grad
120/10/1
0 HU 120/10/2 R
300 HU 'ﬁ?%ﬂu Ohne 200 mm Shar 120/20/1 Zggterr?' 3000
Katego- 1000 Schraube 150 mm P 120/20/2 o
- 360 HU Standard Unten 45
rien HU 432 HU Abutment 120 mm smooth 130/10/1 Rechts 60°
2400 1000 HU Magnet 50 mm 130/10/2 links 90°
HU 130/20/1
130/20/2
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3.4 Datenauswertung

Die Messwertablesung nach Erstellung der Scans erfolgt am Bildschirm der Konsole nach einem
festgelegten Standard. Die Schnittbilder durch die Lochreihen werden dazu mit den Messwerk-
zeugen der Scannerkonsole vermessen. Die Signalskalierung wird an der Konsole nach einem
definierten Messprotokoll festgelegt. Die Signalskalierung hat keinen Einfluss auf die Bildrohda-

ten, jedoch auf die Darstellung des Bildes am Bildschirm und damit auf die Datenauswertung.

Man kann zur Messung an einem Léngs- oder Querschnitt im CT- Bild nur die Position einer
Lochflanke oder Implantatflanke heranziehen, wie in der Abbildung 14 verdeutlicht wird. Im
Bild werden Dichtegradienten des Oberflichenanschnitts jedoch in Abhédngigkeit von Fenster-
einstellungen zu unterschiedlichen Implantat- und Lochflankendarstellungen umgesetzt. Durch
den gesteigerten Partialvolumeneffekt bei schrig getroffenen Oberfldchen ist es nicht moglich,

absolute Maf3e in der x-y- Ebene mit einem Computertomografen genau zu erheben.
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Abbildung 14: Darstellung und Vermessung von Lochflanken im Léngs- und Querschnitt im CT.

Die Ermittlung von variablen Lochflankenpositionen erlaubt dennoch die Bestimmung der
Lochachse und damit des Achsenabstandes zwischen zwei Lochern. Die symmetrische Erfas-
sung der Locher durch die Scanschicht verteilt auch Partialvolumeneffekte symmetrisch auf die
Lochflanken, wodurch die Locher ortstreu zur Darstellung kommen. Das Prinzip wird durch die-
se Arbeit tiberpriift. Die Lochachse liegt mittig zwischen den Lochflanken. Der Achsenabstand
zweier Locher entspricht dadurch dem Mittelwert der jeweiligen Lochflankenabsténde.
Abbildung 15 erldutert das Prinzip. Die Messungen erfassen jeweils die Malle von Innenrand zu
Innenrand sowie von Aulenrand zu Auflenrand des jeweiligen Lochpaares oder des Loches und
des Implantates. Das Prinzip der Lochachsenermittlung gilt fiir alle Schnittrichtungen, solange

die Lochflanken oder Implantatflanken in der Schnittebene symmetrisch sind.
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4 Lochachsenabstand

Knochenoberkante
Lochflankenabstand aufen l
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Lochflankenabstand innen

’ Schnitt durch zwei Bohrldcher im Knochen ‘

Abbildung 15: Definition von Lochachsenabstand und Lochflankenabsténden.

3.4.1 Messwerterhebung

Die in Tabelle 9 dargestellten Parameter werden nach der Scanprozedur an der Scannerkonsole

erhoben, errechnet und grafisch dargestellt.

Tabelle 9: Schematische Auswertung der Messwerte.

Lochflankenabstéande ohne Implantat im Knochen

Lochflankenabsténde mit Implantat im Knochen

Lochdurchmesser und Lochflankenabstande unter Fenstervariation

Messwerte ablesen
Implantatdurchmesser im Querschnitt

Implantatdurchmesser im Léngsschnitt

Implantatlangen im Langsschnitt

Lochachsenabstande

Parameter errechnen
Abstande von Lochachsen zu Implantatachsen

Achsenabsténde unter Variation definierter Parameter mit und ohne Implantat

Grafisch darstellen

Implantatdarstellung unter Variation der Schnittebene und von WW und WL

Bei der Auswertung der Scans werden VergroBern, Verkleinern und Hilfslinienzeichnen aus der
Toolbar der Scannerkonsole eingesetzt. Die Verwendung dieser Werkzeuge wird mit Mal3anga-
ben und Winkelangaben durch Stichproben auf Bildabziigen dokumentiert, da die Messwertan-

gaben nicht auf die Bildrohdaten im Speichermedium iibernommen werden.

Hilfslinien werden durch Klicken und Ziehen nach Aktivierung der Funktion ins Bild einge-
bracht. Das Anklicken einer bereits eingebrachten Linie aktiviert diese. An den Enden der Linie
finden sich Marker, mit denen sich das jeweilige Ende der Linie verschieben lédsst. Linge und
Winkel veridndern sich dadurch. Wird die Linie auBBerhalb der Marker angeklickt und verscho-
ben, behilt die Linie sowohl Linge als auch Winkel bei. Das Grafikprogramm der Konsole bietet

Messschritte von minimal 0,1mm Lénge und 0,1° Winkelabweichung.
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VergroBern und Verkleinern bewirkt eine Verdnderung der Darstellung der Voxel auf dem Bild-
schirm. Dies sollte ohne Einfluss auf die nominale Voxelgrofe oder Ortsauflosung stattfinden.
VergroBlerte Voxel sollen in ihrer urspriinglichen Qualitit lediglich groer dargestellt werden.
Dies erleichtert die Positionierung von Hilfslinien. Ein Wechsel des dargestellten Bildausschnitts
durch Zoomen ermdoglicht jedoch bei mangelhafter Abstimmung mit dem Grafikprogramm Posi-
tionsverdnderungen der MaBlinien relativ zum Scanbild oder Variationen der Voxelqualitit. Die
korrekte Positionierung der MaBlinie zum Messpunkt wird deshalb vor dem Ablesen kontrolliert.

Eine Moglichkeit der Kalibrierung besteht leider nicht.

Die Ermittlung der Lochflankenabstinde im Lingsschnitt und im Querschnitt erfolgt standardi-
siert nach Einbringen von Hilfslinien und Maflinien entsprechend der Abbildung 16. Die Erfas-
sung des Implantatdurchmessers im Querschnitt erfolgt ebenfalls nach Platzierung von Hilfsli-

nien ldngs und quer sowie zusitzlich diagonal zur Lochreihe.
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Abbildung 16: Schema der Hilfslinien und MaBlinien im Langsschnitt.

Zur Ermittlung der Lochabstinde und Implantatdurchmesser werden jeweils drei Scans des Kno-
chens pro Variation einer Einstellung erhoben und diese jeweils zweimal ausgewertet. Jede Ein-
stellung wird so 6-mal dargestellt. In jeder Einstellung kommen also 24 Lochpaare mit 10mm

Abstand und 6 Lochpaare mit 100mm Abstand zur Auswertung.

Die Standardeinstellung in Tabelle 7 wird durch 5 Blocke zu jeweils 6 Auswertungen reprisen-
tiert. In der Standardmessung werden so 120 Lochpaare zu 10mm und 30 Lochpaare zu 100mm
dargestellt. Variationen von Fenstereinstellungen werden an einem Scan pro Einstellung jeweils

zweimal ausgewertet.
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Die Darstellung von Querschnitten differenziert Fensterzentralwerte (WL) und Implantate. Die

Abbildung 17 verdeutlicht die Schnittebene der Scans und Messungen.

L=
e

Scanebene im Querschnitt

|

Abbildung 17: Schema der Scanebene bei Querschnitten.

Da die Querschnitte zylindrische Implantate orthogonal schneiden, zeigt die Abbildung fiir jede
Schicht eine durch die Voxel mehr oder weniger gerasterte runde Scheibe, deren Abmessungen
ldngs, quer und diagonal gemittelt dokumentiert werden. Ein Messwert wird nur erhoben, wenn

die Differenzierung zum Knochen einwandfrei gelingt.

Die Anzahl der Schnitte hiangt von der Linge der Implantate ab. Die Schnitte werden mit
Schicht 1 bis Schicht 11 bezeichnet. Lingsschnitte erlauben analog zu Abbildung 18 die Be-
stimmung von Querdurchmesser und Linge. Ausgangsebene fiir die Variation der Schichtpositi-
on ist analog zu Abbildung 18 die Schicht in Implantatmitte durch die Lochachse. Deren Positi-
on wurde nach dem Standard in Tabelle 6 festgelegt. Insgesamt erfolgen 7 Schnitte durch die

Implantate, die mit Loc. -3 bis Loc. 3 bezeichnet werden.

Schnitt in Implantatmitte,
davon ausgehend jeweils 3 Schichten

P N nach peripher

A 4 Lénge

«—
Durchmesser
v

Langsschnitt durch Zylinder

Abbildung 18: Schematische Langsschnittdarstellung (links) und Schichtposition bei Langs-

schnitten (rechts).

Der geometrische Durchmesser nimmt bei Langsschnitten durch einen Zylinder zur Peripherie

hin ab. Die Messwerte fallen dort entsprechend niedriger aus. Durch den Partialvolumeneffekt
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variieren die Messwerte in Abhédngigkeit von WL stérker in peripheren als in zentralen Schnit-

ten.

Tabelle 10 fiihrt alle Schritte des Schemas zur Messwertablesung auf. Die Dokumentation aller
relevanten Handgriffe, Messungen und Ergebnisse erfolgt schriftlich im Protokoll sowie auf

Bildabziigen.

Tabelle 10: Schema der Messwertablesung.

Schritt 1 Auswahl des Scanbilds
Schritt 2 Auswahl von WW, WL und VergrdBerung
Schritt 3 Hilfslinien parallel zur Knochenoberkante
Léngsschnitte Schritt 4 Hilfslinien auf Lochflanken orthogonal zum Knochen
Schritt 5 MaBlinien zwischen Lochflanken parallel zum Knochen
Schritt 6 Kontrolle auf Parallelitat
Schritt 7 Kontrolle auf Orthogonalitat
Schritt 8 Dokumentation der MaBlinienldngen
Schritt 1 Auswahl des Scanbilds
Schritt 2 Auswahl von WW, WL und VergrdBerung
Schritt 3 Hilfslinien parallel zur Lochreihe
. Schritt 4 Achsenparallele Hilfslinien an Lochréandern und Implantatrandern
Querschnitte
Schritt 5 MaBlinien parallel zur Lochreihe zwischen Hilfslinien
Schritt 6 Kontrolle auf Parallelitét
Schritt 7 Kontrolle auf Orthogonalitat
Schritt 8 Dokumentation der MaBlinienldngen
Schritt 1 Auswahl des Scanbilds
Schritt 2 Auswahl von WW, WL und VergréBerung
Schritt 3 Lochreihenparallele Hilfslinien an Implantatrandern
Schritt 4 Lochreihenorthogonale Hilfslinien an Implantatrandern
. Schritt 5 Parallele Hilfslinien in 45°- Diagonale an Implantatrandern
Implantatquerschnitte
Schritt 6 MaBlinien parallel zur Lochreihe zwischen Hilfslinien
Schritt 7 MaBlinien orthogonal zur Lochreihe zwischen Hilfslinien
Schritt 8 MaBlinien diagonalgonal zur Lochreihe zwischen Hilfslinien
Schritt 9 Kontrolle auf Parallelitat, Orthogonalitat, Winkelkontrolle
Schritt 10 Dokumentation der MaBlinienlangen

3.4.2 Messwertauswertung

Der Vergleich der ermittelten Messwerte mit bekannten Lochabstédnden erlaubt die Beurteilung
der Genauigkeit der Messwertablesung und der Qualitdt der Rontgendichtewerterhebung im Vo-

xel sowie die Kontrolle der VoxelmalRe.

Der Fehler einer ungenauen Voxelskalierung wird bei groen Distanzen relativ zum Fehler der

Messwertablesung grofler, da viele moglicherweise ungenaue Voxel zwischen den Messpunkten
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liegen. Zur Untersuchung der Genauigkeit der Voxelskalierung wird deshalb das Lochpaar mit

100mm Achsenabstand vermessen.

Der Fehler einer ungenauen Messwertablesung wird jedoch bei kleinen Distanzen relativ zum
Fehler der Voxelskalierung groB3er, da nur wenige Voxel zwischen den Messpunkten liegen. Die

Messwertablesung wird deshalb an kurzen Lochachsenabstinden von 10mm Lénge tiberpriift.

Die Erhebung von Messwerten mit dem CT folgt dem Ablauf der Untersuchung von Patienten.
Das Geriit steht am gleichen Ort in gleicher Infrastruktur unter gleichen Voraussetzungen, wie
sie bei Untersuchungen an Patienten vorkommen. Es werden zur Erhebung der Daten auf3er den
standardisierten Parametervariationen weder Manipulationen am Gerét noch am Objekt vorge-
nommen. Die Stichprobe ist unter diesen Voraussetzungen von den auszuwertenden Merkmalen

unabhingig.

Um in der Vermessung der Implantate eindeutige Kantendarstellungen zu erhalten, werden die
MaBe bei WW=0 HU erhoben und zum Uberblick grafisch dargestellt. Fehlerbalken zeigen in
allen Diagrammen das 95%-Konfidenzintervall des Mittelwerts von Messungen. Linien stehen
fiir interpolierte Darstellungen des Mittelwerts. Die Linien werden durch die Spline- Funktion im

Grafiktool des Auswertungsprogramms gegléttet.

Die Implantate werden neben dem FoV=50mm auch im FoV=200mm betrachtet, um eine fein

auflosende und parallel eine klinisch gebriduchlichere Darstellung zu untersuchen. Der Fenster-
zentralwert wird zur Darstellung von Knochen und Implantaten unter den Einstellungen WL =

800, 900, 1000, 1100, 1200, 1400, 1800, 2400 und 3000 HU untersucht. Schichtdicke ist 2mm,
Schichtabstand ist in diesen Messungen 1mm bei 50% Uberlappung.

Die protokollierten Messwerte werden in das Statistikprogramm SPSS 11.5 iibertragen. Aus den
Messwerten werden Achsenabstinde berechnet. Die statistische Auswertung der Ergebnisse er-
folgt in SPSS mit Beratung durch Frau Dr. rer. nat. Ingeborg Kiichler am Institut fiir Medizini-

sche Biometrie der Charité- Universitdtsmedizin Berlin.

Die Ergebnisse werden entsprechend der Aufnahmeparameter in eine Standardgruppe und Grup-
pen mit variierten Parametern aufgeteilt. Die Homogenitéit und Kompatibilitidt mit den metho-
disch vorgegebenen Messwertintervallen der Standardgruppe wird durch parametrische Mittel-
wertvergleiche mit dem 7-Test sowie durch den nichtparametrischen Einstichproben- Mediantest

nach Wilcoxon iiberpriift. Die Rundung bei gegebener Messtoleranz produziert Zwischenwertka-
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tegorien, die dem Kolmogorov- Smirnov- Test zur Uberpriifung der Normalverteilung entgegen-
stehen. Die Uberpriifung der Standardgruppe auf Normalverteilung erfolgt deshalb durch einen
Q-0Q- Plot (Quantil- Quantil- Plot), der eine gegebene Verteilung grafisch mit einer als Gerade
dargestellten Normalverteilung vergleicht. Vergleiche zwischen den Gruppen werden zur Uber-
sicht durch ANOVA (Varianzanalyse) gezogen. Bei signifikanten Zwischensubjekteffekten in-
nerhalb der Gruppen einer Varianzanalyse werden alle Gruppen der jeweiligen Varianzanalyse in
Paarvergleichen nach Bonferroni miteinander verglichen, um die fiir die signifikanten Unter-
schiede verantwortlichen Faktoren benennen zu konnen. Die Relevanz signifikanter Unterschie-
de wird beleuchtet. Die Variabilitit von Lochdurchmessern wird einer Regressions- und Korrela-
tionsanalyse unterzogen. Die Implantatdarstellung wird durch eine deskriptive Statistik unter-

sucht [1, 97, 102, 157, 176, 190].
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4 Ergebnisse

Diese Arbeit beschreibt die Darstellung von in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie ge-
brauchlichen extraoralen kraniofazialen Implantaten durch den Tomoscan M von Philips. Vor

der Erhebung von Objektabmessungen wird das CT als Messwerkzeug iiberpriift.

Die Ergebnisse gliedern sich deshalb thematisch in zwei Teile. Im ersten Teil wird gezeigt, dass
das CT Positionen von Objekten auch im Rahmen von variierten Aufnahmeparametern genau
wiedergibt. Im zweiten Teil werden Darstellungen kraniofazialer Implantate vermessen und auf

verwertbare Aussagen hin untersucht.

Da das Messwerkzeug des Scanners in 0,1mm- Schritten skaliert ist, werden Mittelwertberech-
nungen auf eine Stelle hinter dem Komma gerundet. Gewebegrenzen innerhalb eines Voxels
konnen nicht differenziert werden. +1 Voxel wird dadurch zum Toleranzintervall innerhalb der

Darstellung des Schnittbildes.

4.1 Ubersicht iiber Lochabstinde

Am Lochabstand 10mm wird an 2434 auswertbaren Messungen mit allen Implantaten, allen
Scannereinstellungen und in Lings- und Querschnitten der Abstand 10,2mm in 16 Féllen,
10,3mm in 2 Fillen iiberschritten, wie die Tabelle 11 zeigt. Der Wert 9,9mm wird nicht unter-
schritten. Bei einem Lochabstand von 10mm liegen die im CT- Scan mit der beschriebenen Me-

thode ermittelten Lochabstinde in 99,3% zwischen 9,9mm und 10,2mm.

Tabelle 11: Haufigkeitsverteilung aller Lochabstiande mit Nominalabstand 10mm.

Lochabstand an 10mm Haufigkeit % Kumulierte Prozente
9,9mm 25 1,0 1,0

10,0mm 577 23,7 247

10,1mm 1369 56,2 81,0

10,2mm 447 18,4 99,3

10,3mm 14 0,6 99,9

10,5mm 1 0,0 100,0
10,6mm 1 0,0 100,0
Gesamt 2434 100,0

Es zeigt sich eine deutliche Hiufung der Werte um 10,1mm. Der nominale Wert von 10,0mm

wird nur in =24 % der Fille gemessen. Werte unter 10,0mm kommen nur in 1% der Fille vor.
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Am Lochabstand 100mm liegen von 626 ausgewerteten Fillen 4 Fille unter 99,9mm und 2 Fille
iiber 100,2mm, wie Tabelle 12 zusammenfasst. 87% der Fille gruppieren sich um 100,0 und
100,Imm. Ein Ausreier mit 99,1mm findet sich in der Standardmessung mit der Knochen-

schraube.

Bei einem Lochabstand von 100mm zeigt der CT- Scan in 99,1% der Fille Distanzen zwischen
99.9mm und 100,2mm an. Wieder tritt eine leichte Verzerrung der Werte von 0,Imm {iber dem

Nominalwert auf.

Tabelle 12: Haufigkeitsverteilung aller Lochabstéande mit Nominalabstand 100mm.

Lochabstand an 100mm Haufigkeit % Kumulierte Prozente
99,1mm 1 0,2 0,2

99,8mm 3 0,5 0,6

99,9mm 28 4,5 5,1
100,0mm 305 48,7 53,8
100,1mm 244 39,0 92,8
100,2mm 43 6,9 99,7
100,3mm 1 0,2 99,8
100,5mm 1 0,2 100,0
Gesamt 626 100,0

4.2 Messgenauigkeit des Tomoscan M bei Distanzen am Knochen

In diesem Abschnitt wird dargestellt, wie genau Standardmessungen an Lochflanken in CT- Bil-
dern Lochabstidnde von 10mm und 100mm darstellen. Nach der Ermittlung von Lochabstidnden
im CT werden diese mit den reellen Lochabstinden am Knochen als Goldstandard verglichen.
Der Rahmen, in dem sich Lochabstinde in Standardmessungen ohne Implantat um den Istwert

bewegen, wird dargestellt.

4.2.1 Standardmessung an 10mm

Die Standardmessung ohne Implantat bei Lochabstand 10mm enthilt 30 Auswertungen im
Langsschnitt. In jeder Auswertung sind 4 Lochpaare mit 10mm Lochabstand =120 Einzelmes-

sungen bei standardisierten Einstellungen entsprechend der Tabelle 7 eingeschlossen.

Die Spannweite aller Werte liegt bei 0,3mm mit Maximalwerten von 10,2mm und Minimalwer-
ten 9,9mm bei einem Mittelwert von 10,092mm. Die Abbildung 19 zeigt die grafische Darstel-

lung der Messergebnisse fiir 120 Messwerte zusammen sowie differenziert fiir die einzelnen
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Lochpaare L1-2, L3-4, L4-5 und L6-7. Die Hiufung der Messwerte um 10,1 mm fiir alle unter-

suchten Lochabstinde der Standardmessung wird deutlich.
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Abbildung 19: Boxplot der Standardmessung (links) und Differenzierung der Lochpaare der Stan-

dardmessung (rechts).

Zur Uberpriifung der Standardmessung auf Normalverteilung wird aus den 120 Messungen der
in Abbildung 20 gezeigte Q-Q- Plot erstellt. Eine deutliche Abweichung von der Normalvertei-
lung zeigt sich nicht. Die Abweichung der Standardmessung von der Normalverteilung bewegt

sich im Intervall von +0,03mm.
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Abbildung 20: Q-Q-Plot der Standardmessung an 10mm Lochachsenabstand
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Zur Uberpriifung der Vergleichbarkeit einzelner Lochpaare innerhalb der Standardmessung wird
aufgrund einer moglichen Abweichung von der Normalverteilung der fiir diese Abweichungen
relativ robuste T-Test angewandt. Im T- Test schlie3en alle Lochpaare der Standardmessung den
Wert 10,Imm mit p>0,05 ein, wie Tabelle 13 zeigt. Auch im Einstichproben- Mediantest nach
Wilcoxon zeigt sich fiir den Median 10,1mm weder fiir alle 120 Messungen noch fiir die einzel-

nen Lochpaare eine signifikante Abweichung.

Tabelle 13: T- Test der Standardmessung bei Testwert 10,1mm.

Testwert = 10.1mm

Standardmessung
Achsenabstand 95% Konfidenzintervall der Differenz
10mm T df Sig. (2-seitig) Mittlere Differenz

Untere Obere
Abstand L1-L2 -1,564 29 0,129 -0,023 -0,054 0,007
Abstand L3-L4 -1,072 29 0,293 -0,013 -0,039 0,012
Abstand L4-L5 1,882 29 0,070 0,023 -0,002 0,049
Abstand L6-L7 -1,533 29 0,136 -0,020 -0,047 0,007
Gesamt -1,234 | 119 0,220 -0,008 -0,022 0,005

Der im T- Test gepriifte Mittelwert liegt um 0,05mm iiber der Distanz zwischen 2 Léchern im
Goldstandard. Er liegt dennoch sicher in dem durch die Systemgenauigkeit vorgegebenen Inter-
vall von £0,4mm. Eine Messwertabweichung der Standardmessung iiber +0,4mm hinaus kann
nicht statistisch signifikant belegt werden. Maximalwerte und Minimalwerte liegen innerhalb des

Intervalls von 10,0 +0,4mm.

4.2.2 Standardmessung an 100mm

Die Standardmessung betrachtet 30 standardisierte Auswertungen eines Lochpaars mit 100mm
Lochabstand im Léangsschnitt entsprechend der Tabelle 7 ohne Implantate. Der Mittelwert von
100,06mm liegt um 0,01 mm iiber dem Goldstandard. Alle Lochabstinde liegen jedoch im Inter-
vall von £0,4mm. Kleinster Wert ist 99,9mm, groBter Wert 100,2mm. Abbildung 21 zeigt die

grafische Darstellung der Messergebnisse.

Im T- Test in Tabelle 14 wird die nach dem Goldstandard mogliche Distanz von 100,05mm mit
p=0,48 als Mittelwert der Messung akzeptiert. Eine fehlerhafte Ermittlung des Lochabstands in
der Standardmessung an 100mm kann also nicht statistisch signifikant belegt werden und ist

somit nicht anzunehmen.
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Abbildung 21: Boxplot der Standardmessung am Lochpaar L1-7.

Tabelle 14: T- Test der Standardmessung bei Testwert 100,05mm.

Testwert = 100.05mm

Standardmessung

Achsenabstand 100mm T af 95% Konfidenzintervall der Differenz

Sig. (2-seitig) Mittlere Differenz
Untere Obere

Abstand L1-7 0,711 | 29 0,483 0,010 -0,019 0,039

4.3 Einfluss von Implantaten

Im vorhergehenden Abschnitt wurde dargestellt, dass sich Lochabstinde bei der Standardmes-
sung ohne Implantate um die reellen Lochabsténde in kleinem Rahmen bewegen. Im Folgenden

werden mogliche Einfliisse durch Implantate betrachtet.

4.3.1 Achsenabstinde vor und nach Implantation an 10mm

Implantationen konnten Lochachsen verschieben und so falsche Lochabstidnde hervorrufen. Imp-
lantate konnten auch durch asymmetrische Artefakte falsche Achsenabstinde produzieren. In der
Standardmessung nach Tabelle 7 wird untersucht, ob sich Achsenabstinde in implantattragenden

Lochpaaren durch die Implantation verdndern.

Es werden 30 Auswertungen ohne und je 24 Auswertungen mit Knochenschraube, Abutment
und Magnet betrachtet. Alle 30+3x24 = 102 Messergebnisse an L3-4 und L4-5 liegen zwischen
10,0mm und 10,2mm bei einem Mittelwert von 10,07 1mm an L3-4 und 10,117mm an L4-5.

Tabelle 15 zeigt die Varianzanalyse der Standardmessungen mit und ohne Implantate fiir die
Lochpaare L.3-4 und L4-5. Zwischen den Implantaten an L.3-4 finden sich mit p<0,005 hochsig-

nifikante Unterschiede, wihrend sich an L4-5 keine signifikanten Unterschiede zeigen.
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Tabelle 15: ANOVA der Standardmessung L3-4 und L4-5 mit und ohne Implantat.

Varianzanalyse der Standardmessung

ohne Impl.-KS>ABMG Quadratsumme df Mittel der Quadrate F Signifikanz
L3-4 0,095 3 0,032 9,165 0,000
L4-5 0,010 3 0,003 0,849 0,470

Im Bonferroni- Paarvergleich an L3-4 zeigen sich darauf hochsignifikante Differenzen zwischen
Abutment und Leeraufnahme sowie zwischen Abutment und Schraube mit p<0,001, weiter sig-

nifikante Differenzen zwischen Abutment und Magnet mit p= 0,048.

Die Abbildung 22 zeigt den grafischen Vergleich der Lochabstinde an 1.3-4 und L4-5 ohne Imp-
lantat mit den Achsenabstinden nach Implantation von Knochenschraube, Abutment und Mag-
net in L4. Die abweichende Darstellung des Abutments wird klar. Die Spannweite der Messwer-

te zur Relevanzeinschitzung der Abweichungen muss beachtet werden.

10,2

10,14 —

KI 95%;
Mittelw ert
0 L3-4

e
E
5] KI95%;
H
! Mittelw ert
o]
= 100 . . 3 . L4-5

N= 30 30 24 24 24 24 24 24

ohne Abutment
Schraube Magnet

Implantat in L4 bei Standardmessung

Abbildung 22: Abstand L3-4 und L4-5 unter Standardbedingungen ohne und mit Implantat in L4.

4.3.2 Achsenabstinde vor und nach Implantation an 100mm

Der Einfluss der Implantation auf die Lochdistanz 100mm wird iiberpriift. Die deskriptive Statis-
tik zeigt nach Bereinigung des Ausreiflers in der Messung mit der Knochenschraube in 101 Mes-

sungen eine Spannweite von 0,3mm.

Alle Messwerte bis auf den AusreiBler mit 99,1mm liegen zwischen 99,9 und 100,2mm bei einem
Mittelwert von 100,043mm. Die Varianzanalyse zeigt in Tabelle 16 signifikante Zwischensub-

jekteffekte.
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Tabelle 16: ANOVA der Standardmessung an L1-7 mit und ohne Implantat.

Varianzanalyse der Standardmessung . -
Ohne Impl.-KS>ABMG Quadratsumme vom Typ lll | df | Mittel der Quadrate F Signifikanz
L1-7 0,058 3 0,019 5,115 0,003

Im Bonferroni- Paarvergleich finden sich signifikante Unterschiede mit p=0,006 zwischen Abut-
ment und Knochenschraube sowie mit p=0,017 zwischen Abutment und Leeraufnahme. Die
Spannweite der Messwerte zur Relevanzeinschiitzung der Abweichungen muss wiederum beach-

tet werden.

4.4 Einfluss von Scanprotokollen

Nach Betrachtung von Implantateinfliissen werden im Folgenden Einfliisse durch die Scanpara-
meter Rohrenspannung (kV), Rohrenstrom (mA) und Anzahl der Gantryumdrehungen pro Scan
(nyor) untersucht. Danach werden Einfliisse der Einstellungen des Bildverarbeitungsalgorithmus

(Algor) und des Field of View (FoV) betrachtet.

4.4.1 Scanparametervariation an 10mm und 100mm

Die Messungen finden jeweils ohne und mit Implantaten in L4 statt. Die in Tabelle 7 dargestellte
Standardmessung wird ohne und mit Implantaten entsprechend Tabelle 8 in acht Stufen variiert.
120+3x96=408 Messungen in Standardeinstellungen und 7x96=672 Messungen mit variierten
Scanparametern an 10mm belegen eine Spannweite von 0,4mm mit Messwerten von 9,9 bis

10,3mm bei einem Mittelwert von 10,093mm.

Die Scanparameter der Standardmessung bei Lochabstand 100mm werden ebenfalls ohne und
mit Implantaten entsprechend Tabelle 8 variiert. Die 102 Messungen der Standardeinstellung
und die 4x6x7= 168 Messungen mit variierten Scanparametern belegen nach Bereinigung des
Ausreiflers von 99,Imm in der Standardmessung mit der Knochenschraube eine Spannweite von

0,4mm mit Messwerten von 99,9 bis 100,3mm bei einem Mittelwert von 100,044mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 17 zeigt fiir 10mm mit p<0,05 signifikante Zwischensubjekteffek-
te bei Variation von Scanparametern ohne Implantat im Knochen. Mit Implantaten im Knochen

lassen sich an 10mm Zwischensubjekteffekte nicht statistisch signifikant darstellen.

Im Bonferroni- Paarvergleich der Scanparameter ohne Implantate an 10mm l&sst sich ein signifi-
kanter Unterschied zwischen Scanparametern nicht belegen, obwohl die Varianzanalyse signifi-

kante Differenzen zeigt.
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An 100mm zeigen sich in Tabelle 17 keine signifikanten Zwischensubjektetfekte.

Tabelle 17: ANOVA bei Implantaten und Scanparametern an 10mm und 100mm.

Varianzanalyse: .

Scanpar—ohne Impl.-KS—AB-MG Ql:’a:)d;‘a_trsurrlllrlne df der g:}:ﬂrate F Signifikanz

Lochabstand 10mm /100mm P

10mm Variation Scanpar ohne Impl 0,078 7 0,011 2,581 0,014
Variation Scanpar mit KS 0,027 7 0,004 1,391 0,209
Variation Scanpar mit AB 0,021 7 0,003 0,754 0,626
Variation Scanpar mit MG 0,045 7 0,006 1,807 0,086

100mm | Variation Scanpar und Impl | 0,106 21| 0005 |o0678] 0853

4.4.2 Variation des Algorithmus an 10mm und an 100mm

Von Standardmessungen entsprechend Tabelle 7 ausgehend wird der Bildverarbeitungsalgorith-
mus entsprechend Tabelle 8 in zwei weiteren Einstellungen bei Lochabstdnden von 10mm und

100mm ohne und mit Implantat im Implantatloch ausgewertet.

Die Messwerte der Standardmessung und in zwei Variationen des Algorithmus an 10mm reichen
in insgesamt 600 Messungen (408+2x96=600) von 9,9 bis 10,3mm iiber eine Spannweite von
0,4mm mit einem Mittelwert von 10,094mm. Die 149 Messungen an 100mm (102+2x24=150)
nach Bereinigung des Ausreiflers mit 99,1mm in der Standardmessung mit der Knochenschraube

reichen von 99,9 bis 100,2mm {iiber eine Spannweite von 0,3mm mit einem Mittelwert von

100,048 mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 18 belegt, dass die Variation des Bildverarbeitungsalgorithmus
mit und ohne Implantate weder an L.1-2, 1.3-4, L4-5 und L6-7 noch an L1-7 zu statistisch signi-
fikanten Zwischensubjekteffekten fiihrt.

Tabelle 18: ANOVA bei Variation des Algorithmus mit Implantaten an 10mm und 100mm.

Varianzanalyse: .
Algorohne Impl.-KS<>AB<MG Quadratsumime df gl}‘aﬂrgf; F Signifikanz
Lochabstand 10mm/100mm yp
10 Variation nur Algor 0,004 2 0,002 0,435 0,647
mm
Variation Impl und Algor 0,047 6 0,008 1,778 0,101
Variation nur Algor 0,044 2 0,022 2,216 0,113
100mm
Variation Impl und Algor 0,058 6 0,010 0,979 0,442
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4.4.3 Variation des Field of View an 10mm und an 100mm

Die insgesamt 4084+2x96=600 Auswertungen an 10mm bei Variation des Field of View mit 200,
150 und 120mm Kantenlidnge reichen von 9,9 bis 10,3mm iiber eine Spannweite von 0,4mm bei

einem Mittelwert von 10,076mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 19 zeigt hochsignifikante Zwischensubjekteffekte sowohl bei
Gruppenbildung nur durch FoV als auch bei Aufteilung von FoV durch die verschiedenen Imp-

lantate.

Tabelle 19: ANOVA bei Variation des FoV mit Implantaten an 10mm.

Varianzanalyse:

FoV~ohne Impl.-KS—AB-MG Quadratsumme vom Typ lll | df | Mittel der Quadrate F Signifikanz
Lochabstand 10mm

Variation nur FoV 0,367 2 0,183 48,341 0,000
Variation Impl und FoV 0,078 6 0,013 3,406 0,003

Der Bonferroni- Paarvergleich zeigt zwischen FoV=150 und FoV=120 mit p=0,304 keine statis-
tisch signifikante Abweichung. Zwischen FoV= 200 und FoV=150 sowie zwischen FoV=200
und FoV=120 finden sich mit p<0,005 hochsignifikante Differenzen. In der grafischen Auswer-
tung in Abbildung 23 wird deutlich, dass die Variation des FoV zu korrelierenden Anderungen
der Mittelwerte bei Messungen ohne Implantat sowie mit der Schraube und dem Magneten fiihrt.
Das Abutment fiihrt zu weniger stark korrelierenden Mafverdnderungen bei Variation des FoV.
Die geringe Spannweite der Mittelwertdifferenzen muss zur Relevanzeinschitzung der Abwei-

chungen jedoch beachtet werden.

10,12

10,10 T~

10,08 9

10,06 1

Implantat

10,04

ohne
10,02

Schraube
.

10,00

Abutment
.

9,98 Magnet
200 150 120

Mittelwert Lochabstand [mm]

FoV

Abbildung 23: Mittelwerte der Lochabstédnde unter Variation des FoV und der Implantate bei Loch-

abstand 10mm.
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Die Variation des Field of View bei Lochabstand 100mm wird ohne und mit Implantat in 102
Fillen an FoV 200 und in jeweils 24 Messungen an FoV 150 und FoV 120 ausgewertet. Ein
Ausreifler sorgt fiir eine Spannweite von 1,1mm. Nach Ausreilerbereinigung reichen 149 Mess-
werte von 99,9 bis 100,2mm iiber eine Spannweite von 0,3mm bei einem Mittelwert von

100,035mm.

Zwischensubjekteffekte zwischen Field of View und Implantaten konnten in der Varianzanalyse

in Tabelle 20 nicht statistisch signifikant belegt werden.

Tabelle 20: Varianzanalyse bei Variation des FoV mit Implantaten an 100mm.

Varianzanalyse: Scanpar < Impl

Lochabstand 100mm Quadratsumme vom Typ lll | df | Mittel der Quadrate F Signifikanz

Variation nur FoV 0,031 2 0,015 1,580 0,210

Variation Implantate und FoV 0,045 6 0,008 0,774 0,592

4.5 Einfluss der Objektposition in der Gantry

Das Objekt kann iiber die Variation von Scanparametern hinaus in der Gantry exzentrisch positi-
oniert oder gegen die Horizontale gekippt sein. Die Messungen werden im Folgenden auf Ein-
fliisse durch exzentrische Objektpositionierung und Winkelabweichungen gegen die Horizontale

untersucht.

4.5.1 Exzentrische Objektpositionierung

Die Standardmessung wird bei exzentrischer Objektposition entsprechend Tabelle 8 ohne und

mit Implantaten in L4 durchgefiihrt. Die Messung erfolgt an 10mm und an 100mm.

Die Messwerte der Standardmessung und in der Objektposition ,,oben®, ,,unten, ,,rechts* und
,links* an 10mm reichen in insgesamt 792 Messungen (408+4x96=792) von 9,9 bis 10,3mm
iber eine Spannweite von 0,4mm mit einem Mittelwert von 10,100mm. Die 198 Messungen
(1024+4x24=198) nach Bereinigung des Ausreiflers in der Standardmessung mit der Knochen-
schraube von 99,1mm an 100mm reichen von 99,8 bis 100,2mm iiber eine Spannweite von

0,4mm mit einem Mittelwert von 100,047mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 21 zeigt an 10mm hochsignifikante Zwischensubjekteffekte so-
wohl bei Gruppenbildung nur durch die Objektposition als auch bei differenzierender Betrach-

tung der Objektposition mit den verschiedenen Implantaten. An 100mm finden sich signifikante
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Differenzen sowohl zwischen den Gruppen nur der Objektposition als auch zwischen den Grup-

pen bei Kombination der Implantate mit der Objektposition.

Tabelle 21: ANOVA bei Variation der Position mit Implantaten an 10mm und 100mm.

Varianzanalyse:

Pos—ohne Impl.-KS—AB-MG Quadratsumme vom Typ lli df Mittel der Quadrate F Signifikanz
Lochabstand 10mm/100mm

Variation nur Pos 10mm 0,091 4 0,023 4,426 0,002
Variation Impl und Pos 10mm 0,143 12 0,012 2,305 0,007
Variation nur Pos 100mm 0,057 4 0,014 3,047 0,018
Variation Impl und Pos 100mm 0,108 12 0,009 1,916 0,035

Im Bonferroni- Paarvergleich zeigen sich am Lochabstand 10mm signifikante Zwischensubjekt-
effekte zwischen den Positionen ,,rechts* und ,,zentral* mit p=0,001 sowie zwischen ,,rechts*

und ,,oben* mit p=0,091 sowie zwischen ,,rechts* und ,,links* mit p=0,050.

An 100mm zeigt der Bonferroni- Paarvergleich fiir den Implantatvergleich eine signifikante Dif-
ferenz mit p=0,009 zwischen der Leeraufnahme und dem Abutment. Fiir den Vergleich der Posi-
tionen ergibt sich trotz signifikanter Zwischensubjektdifferenzen keine signifikante Differenz im
Bonferroni- Paarvergleich zwischen einzelnen Gruppen. Die niedrigste Wahrscheinlichkeit fiir
Gruppengleichheit erreicht der Vergleich zwischen der Position ,,oben‘ und ,,rechts* mit einem

p=0,068.

4.5.2 Kippung des Objekts an 10mm und 100mm

Die Standardmessung wird bei gekipptem Objekt in Variationen entsprechend Tabelle 8 durch-
gefiihrt. Die Messung erfolgt aus logistischen Griinden ohne Implantate. Die 216 Messwerte
(120+4x24)in den 5 Kategorien 0°, 30°, 45°, 60° und 90° an 10mm reichen von 9,9 bis 10,2mm
iber eine Spannweite von 0,3mm mit einem Mittelwert von 10,092mm. Die 54 Messwerte
(30+4x6) an 100mm reichen von 99,9 bis 100,2mm iiber eine Spannweite von ebenfalls 0,3mm
mit einem Mittelwert von 100,08 Imm. Die Varianzanalyse in Tabelle 22 zeigt signifikante Dif-

ferenzen durch Objektkippung sowohl bei der Distanz 10mm als auch bei 100mm.

Tabelle 22: Oneway- ANOVA bei Objektkippung an 10mm und 100mm.

Varianzanalyse: Winkel

Lochabstand 10mm/100mm Quadratsumme df Mittel der Quadrate F Signifikanz

Alle Winkel 10mm 0,048 4 0,012 2,662 0,034

Alle Winkel 100mm 0,063 4 0,016 2,761 0,038
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Fiir die Distanz 10mm zeigen sich im Bonferroni- Paarvergleich signifikante Differenzen zwi-
schen den Winkeln 30° und 90° mit p=0, 014, wihrend die weiteren Winkel keine signifikanten
Differenzen zeigen. Bei der Distanz 100mm zeigt der Bonferroni- Paarvergleich signifikante
Differenzen mit p=0,027 zwischen 0° und 60° an. Die Spannweite der Messwerte muss jedoch

zur Relevanzeinschitzung der Abweichungen wiederum beachtet werden.

4.5.3 Einfluss der Schnittebenenorientierung

Im Folgenden wird untersucht, ob die Orientierung der Schnittebene zum Loch Einfluss auf die
Genauigkeit der Messwerterhebung nimmt. Hierzu werden die Standardmessungen im Liangs-
schnitt entsprechend Tabelle 7 mit 12 Querschnittdarstellungen in Standardeinstellung entspre-

chend Tabelle 7 verglichen.

Da in Querschnittbildern das Abutment und der Magnet iiber dem Niveau des Knochens liegt,
konnen nur fiir die Leeraufnahme und die Knochenschraube Achsenabstinde ermittelt werden.
Von insgesamt 168 Werten (30x4+12x4) an 10mm und von 42 Werten (30+12) an 100mm feh-
len in den Querschnittbildern jeweils zwei Werte, da dort schlechte Kantendarstellungen eine

korrekte MaBermittlung nicht erlauben.

Die 166 Messwerte in den zwei Kategorien Lingsschnitt und Querschnitt an 10mm reichen von
9,9 bis 10,2mm iiber eine Spannweite von 0,3mm mit einem Mittelwert von 10,097mm. Die 40
Messwerte in den zwei Kategorien an 100mm reichen von 99,9 bis 100,2mm iiber eine Spann-

weite von ebenfalls 0,3mm mit einem Mittelwert von 100,055mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 23 zeigt weder fiir 10mm noch fiir 100mm statistisch signifikante

Differenzen zwischen den Gruppen.

Tabelle 23: Oneway- ANOVA bei Schnittebenenvariation an 10mm und 100mm.

Varianzanalyse:

Schnittebene ldngs < quer Quadratsumme df Mittel der Quadrate F Signifikanz
Lochabstand 10mm/100mm

Langs - quer 10mm 0,012 1 0,012 2,295 0,132
Langs - quer 100mm 0,003 1 0,003 0,528 0,472

4.6 Einfluss von Fenstereinstellungen

Eine Einflussnahme der Variation der Dichteskalierung auf die Darstellung von Achsenabstin-

den wird tiberpriift. Danach werden Lochdurchmesser unter Fenstervariation direkt vermessen.
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Durch Variation der Fenstereinstellung kommt es zu starken Effekten auf die Darstellung. Durch
die wechselnde Kontrastierung sind einige Einstellungen gar nicht, andere nur eingeschrinkt
auswertbar. Bei schmalem Fenster wird so die Differenzierung zwischen Knochen und Implantat
oft unmoglich, weshalb die Anzahl fehlender Werte in diesem Abschnitt deutlich hoher als in

den bisherigen Abschnitten liegt.

Die Einstellung WW=2400 HU zeigt durch unscharfe Kanten in keiner Kategorie sicher aus-

wertbare Lochdarstellungen, weshalb sie nicht in die Auswertung einbezogen wird.

4.6.1 Lochachsenabstinde unter Fenstervariation

Zur Kontrolle der Lochachsenabstinde unter Fenstervariation werden Messungen ldngs zur
Lochachse, ohne und mit Implantaten bei Lochachsenabstinden von 10mm und 100mm betrach-
tet. Dabei sind 172 von 512 Messungen an 10mm und 34 von 128 Messungen an 100mm durch
undeutliche Kantendarstellung nicht auswertbar. Die Einstellungen WW=0, 300, 1000 und 2400
sowie WL=-400, 0, 360 und 1000 werden in die Betrachtung einbezogen.

Nach Bereinigung von zwei Ausreiflern mit 13,5 und 10,6mm zeigen sich in 338 ausgewerteten
Messungen an 10mm Messwerte von 9,9mm bis 10,3mm iiber eine Spannweite von 0,4mm mit

einem Mittelwert von 10,098 mm.

An 100mm finden sich in 94 ausgewerteten Messungen minimal 99,9mm und maximal 100,2mm

iiber 0,3mm mit einem Mittelwert von 100,018mm.

Die Varianzanalyse in Tabelle 24 zeigt, dass die beobachteten Variationen von WW und WL an
erfassten Lochabstidnden nicht zu signifikant nachweisbaren Zwischensubjekteffekten fiihren.
Die Kantendarstellungen werden jedoch mit groBerem WW unschirfer, so dass in WW= 2400

keine Messung moglich ist.

Eine aussagekriftige Messwertablesung ist an 10mm nur bei 66,4% und an 100mm nur bei

73,4% der Abbildungen moglich.

Tabelle 24: ANOVA bei Variation von WW, WL und Implantaten an 10mm und 100mm léngs.

Varianzanalyse: WW — WL < Impl

Lochabstand 10mm/100mm Quadratsumme df Mittel der Quadrate F Signifikanz

WW - WL « IMPL 10mm 0,442 17 0,026 0,627 0,870

WW - WL « IMPL 100mm 0,095 17 0,006 1,094 0,387
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4.6.2 Lochdurchmesser bei Fenstervariation

Bisher konnte gezeigt werden, dass durch Parametervariationen keine iiber den Wert +0,4mm

hinausgehende Variation von Lochabstinden entsteht. Im Folgenden werden Lochdurchmesser

unter Fenstervariation im Langs- und Querschnitt dargestellt. Lochdurchmesser sind unter vari-

ierten Fenstereinstellungen sehr variabel. In der deskriptiven Statistik in Tabelle 25 werden die

Verteilungen der Messwerte an den einzelnen Lochern dargestellt.

Tabelle 25: Deskriptive Statistik von Lochdurchmessern ldngs und quer.

:%%‘;';dl‘j‘;‘;h;?ff‘[‘:m] L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 Milt_‘f_'l‘:‘f,e”
N Giltig 94 94 94 78 94 94 94 94
N Fehlend 34 34 34 50 34 34 34 34
Lingsschnit Standardabweichung | 0,6582 | 0,6376 | 0,7403 | 1,0417 | 0,7416 | 0,6031 | 0,6367 | 0,65196
Spannweite 2,7 2,7 3,2 3,6 3,2 2,7 2,5 2,62
Minimum 2,4 2,5 2,6 3,2 2,5 2,7 2,6 2,67
Maximum 5,1 5,2 5,8 6,8 5,7 5,4 5,1 5,28
N Giltig 46 46 48 28 48 48 48 48
N Fehlend 18 18 16 36 16 16 16 16
uersetmit Standardabweichung | 0,6362 | 0,5572 | 0,5375 | 0,7244 | 0,5497 | 0,6688 | 0,8182 | 0,60072
Spannweite 2,7 2,2 18 2,7 1,9 2,1 3,0 2,07
Minimum 2,3 2,6 2,4 2,7 2,0 16 0,7 2,07
Maximum 5,0 4,8 4,2 5,4 3,9 3,7 3,7 4,13

Abbildung 24 fasst Langs- und Querschnitte in einer Boxplotgrafik zusammen.

ochdurchmesser [mm]

Mittelwert Lochdurchmesser [mm]

Lochdurchmesser [mm]
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X-Y Langsschnitt

X-Z Querschnitt

Loch Implantat Schnittebenenorientierung

Abbildung 24: Boxplots Lochdurchmesser L1-L7 (links), Differenzierung aller Mittelwerte nach

Implantaten (Mitte) und Differenzierung aller Mittelwerte nach Schnittebenenorien-

tierung (rechts).
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Der Einfluss der Fensterbreite bleibt bei WW aufler in einer Einstellung gering, wihrend der
Fensterzentralwert WL bei maBstiblicher Skalierung einen linearen Zuwachs des Lochdurch-

messers in den beobachteten Intervallen hervorruft.

Die Mittelwerte der Lochdurchmesser schwanken innerhalb der ausgewerteten Kategorien von
WW unter allen Einstellungen von WL in einer Spannweite zwischen 0,03mm und 0,07mm,
auBer unter WL=1000 HU und WW=300 HU. Dort zeigt sich eine Abweichung des Mittelwerts

der Lochdurchmesser nach oben um 0,35mm.

Die Messwerte an nicht implantattragenden Lochern mit Nominalmal 3,15mm erstrecken sich
nach Tabelle 25 unter Variation von WL zwischen 0,7mm bis 5,8mm, unter Einbeziehung des
implantattragenden Loches L4 durch das Gewinde in der Lochflankesogar bis 6,8mm. Die groe
Variabilitéit der Darstellung der Lochdurchmesser wird deutlich. Dariiber hinaus kommt es auch

zu groflen Standardabweichungen der Mittelwerte.

Das Gewinde am Implantatloch versieht die Lochflanken mit keilformigen Einschnitten, die den
Dichtegradienten der Kante in Abhéngigkeit vom Fenster breiter verteilt, als dies bei glatten
Lochflanken der Fall ist. Das Gewinde hat dabei einen maximalen Durchmesser von 3,75mm bei
einem Durchmesser des Kernlochs entsprechend dem Bohrerdurchmesser von 3,15mm. Die Dif-
ferenz des Durchmessers von 0,6mm wird nicht dimensionsgetreu wiedergegeben. Am Implan-
tatloch L4 werden bei groBen Spannweiten im Durchschnitt um 1,4mm groBBere Durchmesser als
der nominale Bohrlochdurchmesser gefunden. Der Durchmesser zeigt in Abhéngigkeit vom

Fenster sogar Maximalwerte bis 6,8mm.

Die Abbildung 25 zeigt eine lineare Abhédngigkeit der Lochdurchmesser in Lings- und Quer-
schnitt vom Zentralwert WL sowie die relativ geringfiigige Anderung der Lochdurchmesser un-
ter Variation von WW bei maBistabgerechter Darstellung von WW und WL gegen die Loch-

durchmesser.
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Abbildung 25: MaBstébliche Projektion von WL liber WW (links) und von WW iiber WL (rechts).

In Abbildung 26 wird die lineare Regression der Lochdurchmesser mit den verschiedenen Kate-

gorien von WL grafisch differenziert. Die einzelnen Kategorien von WW werden farbig gezeigt.

Die Gesamtregression der Lochdurchmesser mit WL wird schwarz dargestellt.
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Abbildung 26: Lineare Regression des Lochdurchmessers auf WL.

Der Regressionskoeffizient fiir die lineare Regression von WL und WW auf den Lochdurchmes-

ser wird in Tabelle 26 zusammengefasst.

Die Regressionsgerade des Fensterzentralwerts WL hat die Formel Mittelwert des Lochdurch-

messers LD=3,06+ 0,001 WL mit hoher Signifikanz fiir die Regression. Fiir die Variation der

Fensterbreite WW ergibt sich keine Signifikanz fiir eine Regression.



Tabelle 26: Linearer Regressionskoeffizient von WW und WL fiir Lochdurchmesser.

s Nicht standardisierte Koeffizienten Standardisierte Koeffizienten
Abhéngig: T Signifikanz
Mean Lochdurchmesser
B Standardfehler Beta
(Konstante) 3,060 0,041 74,968 0,000
WwW 2,625E-05 0,000 0,035 0,886 0,377
WL 0,001 0,000 0,881 22,010 0,000

Die Messwerte von Lochdurchmessern schwanken in linearer Abhéngigkeit zum Zentralwert der
Skalierung der Rontgendichtewerte der Schnittbilddarstellung. Die Korrelation zwischen der
Variation von WL und dem Lochdurchmesser mit einem Korrelationskoeffizienten r nach Pear-
son von 0,881 belegt Tabelle 27. Daraus ergibt sich ein BestimmtheitsmaB #* fiir die Korrelation

des Lochdurchmessers mit WL von ~0,776.

Gleichzeitig wird die nur geringe Korrelation des Lochdurchmessers mit WW von r=0,035 ge-

zeigt. Das Bestimmtheitsmal} P liegt hier bei =0,001.

Tabelle 27: Korrelationskoeffizient von WW und WL fiir Lochdurchmesser.

Abhéngige Variable: Mean Lochdurchmesser ww WL
Korrelation r nach Pearson 0,035 0,881

mean Lochdurchmesser Signifikanz (2-seitig) 0,675 0,000
N 142 142

4.7 Implantatdarstellung

In den vorigen Kapiteln wurde belegt, dass der Tomoscan M Positionen von Lochern und Imp-
lantaten am Knochen fiir die weitere Fragestellung genau genug ermittelt. Abweichungen von

Achsenabstinden auf kurzen und auf langeren Distanzen gehen auch unter Variation von Para-
metern und mit Implantaten im Knochen nicht iiber das im Abschnitt 4.2 beschriebene Intervall

hinaus.

Im Folgenden werden die in Abbildung 27 beispielhaft gezeigten Darstellungen der Implantate

gezielt auf Verdanderungen durch Variation der Dichteskalierung untersucht.

Alle Implantate werden vergroflert dargestellt, solange die Schichten nicht durch Randstindig-
keit groere Partialvolumeneffekte haben. Dabei zeigt der Magnet vor dem Abutment und vor
der Knochenschraube den deutlichsten vergrolernden Effekt. Die VergrofSerung nimmt mit an-

steigendem WL in allen Schnittrichtungen ab.

61




Abbildung 27: Erfassung des Querschnitts (links) sowie des Durchmessers und der Lange im
Langsschnitt (rechts) des Magneten bei WW=0 HU und WL=800 bzw. 1100 HU.

Die einzelnen Schnitte einer WL- Einstellung werden nicht maf3stabsgetreu zueinander oder ent-
sprechend den nominalen Abmessungen in Abbildung 9 dargestellt. Einzelne Schichten treffen
bei hohen WL teilweise das nominale Implantatmal3, manche randstdndigen Schichten werden

jedoch auch mit kleineren Durchmessern als das Implantat dargestellt.

4.7.1 Implantatquerschnitte

Hier wird untersucht, wie sich Querschnitte der beschriebenen kraniofazialen Implantate in ver-

schiedenen Schnittebenen unter verschiedenen Fenstereinstellungen darstellen.

Tabelle 28 bietet einen Uberblick iiber Spannweiten und Extremwerte der Implantatquerschnitte.
Die Angabe von Durchschnittswerten wiirde der Variabilitit der Dimensionen in Abhéngigkeit

von WL nicht gerecht werden, weshalb diese Angabe nicht gemacht wird.

In Abbildung 28 zeigt jede Linie die unterschiedlichen Querschnitte der Implantate, die inner-
halb einer Einstellung von WL iiber mehrere Schichten hinweg dargestellt werden. Die nicht den
reellen Abmessungen der Implantate entsprechenden Querschnittsprofile aller Implantate in allen
Einstellungen werden deutlich. Der Schraubenquerschnitt wird im Bereich des Gewindes teil-
weise 28% zu klein, meist jedoch bis zu 44% zu groB} gezeigt. Beim Querschnitt der Abut-
menthiilse finden sich Vergrolerungen zwischen 6,7% und 33,3%. Die Querschnitte im Bereich
des gekapselten Magneten zeigen eine Vergroflerung der Darstellungen zwischen 18,75% und

37,5%.
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Tabelle 28: Spannweiten, Minima und Maxima der Implantatquerschnitte unter Einschluss aller
Variationen von WL sowie FoV 50 und FoV 200.

. Schicht
Implantatquerschnitte
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11
N auswertbar 16 | 36 | 40 60 | 108 | 96 42 - - - -
Knochenschraube -
@ Gewinde 3,75mm Spannweite [mm] 23 (27 |17]123 |22 |21 |14 - - - -
@ Hals 3,15mm Minimum [mm] 2427 (36|35(33|25]|23]| - - - -
@ Flansch 5,5mm
Maximum [mm] 47 | 54 | 53| 58 | 55 | 46 | 3,7 - - - -
Abutment N auswertbar 0 36 | 52 | 106 | 108 | 108 | 108 | 108 | 108 | 108 | 108
@ Hulse 4,5mm -
@ Krdpfung 4mm Spannweite [mm] - 24120 |26 |19 (12|13 |10] 09 | 1,1 1,8
Kropfungswinkel 15° Minimum [mm] - 121|38(38 (3738|4248 |51 | 48] 32
Schraubeniiberstand 0,55mm )
@ Mutter 2,73mm Maximum [mm] - 45 (58|64 | 56 | 50| 55| 5860|5950
M ¢ N auswertbar 20 | 40 | 62 | 66 | 108 | 108 | 108 | 108 | 108 | 108 | 84
agne
04?8mm Spannweite [mm] 30|20|19| 18 |16 |23 | 11|08 |08 | 11| 33
@ Kropfung 4mm Minimum [mm] 03|34(39|39|43|35|51|57|58]|50]04
Krépfungswinkel =15°
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Abbildung 28: Querschnitte der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten liber meh-
rere Schichten innerhalb jeweils einer Einstellung von WL (FOV 50, WW=0).

Der Messwertverlauf zeigt sich bei maBstabgerechter Skalierung von WL in Abbildung 29 in
allen Schichten bei allen Implantaten annidhernd linear. In allen Darstellungen zeigt sich jedoch
in den randstindigen Schichten eine grolere Abhédngigkeit des Querschnitts von WL als in den
Schichten, die vollstindig im Implantat schneiden. Daraus resultieren unterschiedliche Anstiege

der Messwertverlaufskurven im jeweiligen Diagramm in Abbildung 29.

Die Querschnittanderung unter Variation von WL ist beim Magneten weniger stark als ver-
gleichbare Schichten beim Abutment oder bei der Knochenschraube, was in der Grafik durch die

Skalierung leicht tiberhoht zur Darstellung kommt.
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Abbildung 29: Querschnittverlauf der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten in der
jeweiligen Schicht bei Variation von WL (FOV 50, WW=0).

Die Knochenschraube wird je nach WL in 3 bis 6 Scanschichten differenzierbar dargestellt. Sie
liegt mit dem Gewinde bis zum Flansch eingebettet im umgebenden Knochen. Unterschiedliche
Dichtewerte des umgebenden Knochens fiihren in allen Schnittrichtungen bei niedrigen
Schwellenwerten zu inhomogener Kantendarstellung. Die Differenzierbarkeit der
Knochenschraube vom Knochen bei WW=0 HU ist deshalb nicht exakt auf einen Schwellenwert
festlegbar. Bei Schwellenwerten unter 1400 HU fallen Knochen und Schraube in die gleiche
Kategorie, was die Abgrenzung zur Knochenumgebung verhindert. Ab WL=1800 HU kommt
der Knochen nicht mehr zur Darstellung. Die Knochenschraube lisst sich dann komplett
differenzieren. Die Kombination der Knochenschraube mit den anderen Implantaten dndert die
Darstellung des Knochens um die Knochenschraube nicht. Die Darstellung des Flansches der

Knochenschraube in Schicht 4 und 5 entfillt ab WL=1400 HU.

Das Abutment wird in Querschnitten abhiingig von WL in 7 bis 10 Scanschichten differenziert
dargestellt. Es zeigt sich im Bereich der Abutmenthiilse in allen untersuchten WL grof3er als die
nominalen 4,5mm oberhalb der Kropfung. Der Schaft der Knochenschraube ist jedoch bei

WL=800-1400 HU nicht vom Knochen differenzierbar.

Die Verzerrung der Kurven gegeneinander in Abbildung 28 belegt, dass die Darstellung des

kaudalen Anteils der Schrauben- Abutment- Kombination stirker von einer WL- Variation ab-

hingt als der kraniale Anteil.

Der Magnet zeigt sich in allen WL. Der Gewindeschaft der Knochenschraube ist wiederum bei
WL=800-1400 HU nicht vom Knochen differenzierbar. Die Kombination von Knochenschraube
und Magnet kommt je nach WL in 7 bis 10 Scanschichten zur Darstellung.
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Der reelle Querschnitt von 4,8mm oberhalb der Kropfung wird vergroBert. Eine maBstabsgerech-
te VergroBerung des Implantats kommt nicht zustande. Kraniale Querschnitte im Bereich des
gekapselten Magnetkerns zeigen die grof3ten Durchmesser bis 6,6mm bei gleichzeitig kleinster
Spannweite der Messwerte von 0,8mm. Die Verzerrung der Kurven gegeneinander in Abbildung
28 zeigen, dass die Abmessung der Knochenschraube stirker von einer WL- Variation abhiingt

als die des Magneten.

Der Magnet zeigt in den Schichten, die den Kern aus Sm, Co;7 schneiden, kreisférmige Struktu-
ren entsprechend Abbildung 27. Ob es sich dabei um Lufteinschliisse um den Kern handelt, ist
ohne Zerstorung des Implantats nicht nachweisbar. Da in anderen Schichten jedoch auch Auslé-
schungsartefakte sichtbar werden, ist es wahrscheinlicher, dass es sich bei den Strukturen um

Artefakte an der Grenzschicht zwischen Kern und Hiille handelt.

4.7.2 Implantatdurchmesser im Lingsschnitt

Ein Implantat im Langsschnitt kann ldngs als Lange und quer als Durchmesser vermessen wer-
den. Die Abbildung 30 zeigt den Ablauf der Langsschnitt- Scanschichten von Loc. -3 bis Loc. 3

durch den Magneten.

Abbildung 30: Langsschnitte Loc. -3 bis Loc. 3 durch den Magneten, FoV 50, WW=0 HU,
WL=1100 HU.

Die Tabelle 29 fasst die Spannweite sowie die Minima und Maxima der Implantatdurchmesser

zusammen.

Die Durchmesser der Implantate in Lingsschnitten in Abbildung 32 zeigen einen annédhernd li-
nearen Kurvenverlauf bei Variation von WL dhnlich wie Querschnitte des vorigen Abschnitts.
Die lineare Durchmesseridnderung geht jedoch weit tiber das MaB3 der theoretisch an der Kanten-

darstellung beteiligten Voxel hinaus.

Zentrale Schnitte zeigen wiederum eine VergroB3erung des Schraubengewindes zwischen 1,3%

und 70,7%, wobei in dieser Schnittrichtung die Differenzierung des Flansches schwer fillt. Das
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Abutment wird zentral teils bis 4,4% zu klein, meist jedoch bis 33,3% zu grof3 dargestellt. Der

Magnet wird zentral zwischen 4,2% und 25% vergroBert gezeigt.

Tabelle 29: Spannweiten, Minima und Maxima der Implantatdurchmesser im Langsschnitt bei
FoV50 + FoV200.

Durchmesser im Lanasschnitt Loc -3 Loc -2 Loc -1 Loc 0 Loc 1 Loc 2 Loc 3
9 quer quer quer quer quer quer quer
N 66 94 94 100 90 54 4
Knochen- Spannweite 2,5 3,3 2,6 2,9 3,5 2,8 0,4
schraube [mm] Minimum 1,1 23 3,8 35 1,5 0,4 0,4
Maximum 3,6 5,6 6,4 6,4 5,0 3,2 0,8
N 52 108 108 108 108 102 30
Spannweite 1,9 2,9 1,7 1,7 2,1 41 1,2
Abutment
[mm] Minimum 1,1 2,2 4.2 43 3,5 0,4 0,7
Maximum 3,0 51 59 6,0 5,6 45 1,9
N 66 102 108 108 108 108 54
Spannweite 3,1 1,9 1,0 1,0 1,1 2,7 1,9
Magnet
[mm] Minimum 0,5 3,7 5,0 5,0 4,7 2,7 1,5
Maximum 3,6 5,6 6,0 6,0 5,8 5,4 3,4

In der Peripherie des Implantats schneidet ein Lingsschnitt einen geometrisch schmaleren An-
schnitt analog zu Abbildung 32. Daraus resultieren die glockenformigen Kurven des Quer-
schnittverlaufs iiber mehrere Schichten in Abbildung 31. Gleichzeitig sind in peripheren Lings-
schnitten die Zonen mit Partialvolumeneffekt breiter, wie Abbildung 40 erldutert. Durch den
stiarkeren Partialvolumeneffekt in der Peripherie ist dort die Darstellung stirker von WL abhin-
gig als zentral. Der Durchmesser féllt dadurch bei hoheren WL schneller ab als zentral, wie die
steileren Kurven der peripheren Schichten in Abbildung 32 zeigen. Dieser Effekt zeigt sich in

Durchmessern von Langsschnitten deutlicher als in randstandigen Querschnitten.

Stéarkere Partialvolumeneffekte in der Peripherie der Implantate fithren auch zu groeren Mess-
wertschwankungen bei Fenstervariationen. Daraus resultieren peripher die gro3eren blau darge-

stellten Konfidenzintervalle der Mittelwerte in Abbildung 31 und Abbildung 32.
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Abbildung 32: Durchmesser der Implantate im Langsschnitt. (iber mehrere WL bei konstanten
Schichten. (FoV 50, WW=0).

Die Knochenschraube zeigt in den mit Loc. -3, Loc. -1, Loc. O und Loc. 1 bezeichneten Schichten

einen unruhigen Kurvenverlauf.

4.7.3 Implantatlingen

Spannweiten und Extremata der Implantatlinge werden in Tabelle 30 in allen Schichten im U-
berblick zusammengestellt. Wiederum entfillt die Angabe von Durchschnittswerten, um der Va-

riabilitidt der Abmessungen unter WL gerecht zu werden.

Bei Lingsschnitten eines Zylinders nimmt die geometrische Linge des Anschnitts im Verlauf
der Schichten im Gegensatz zu Durchmessern nicht ab. In Abbildung 33 zeigt sich dennoch eine
Liangenabnahme zur Peripherie hin, die jedoch weniger kontinuierlich ausgeprégt ist als in der
Durchmesserdarstellung in Abbildung 31. In Abbildung 33 resultiert daraus eine viel weniger
stark ausgeprigte Glockenform der Kurven. Bei WL 1000 bis 1800 zeigt sich bei der Knochen-

schraube sogar eine leichte zentrale Delle, die moglicherweise der Offnung des Blindlochs der

Knochenschraube entspricht.
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Tabelle 30: Spannweiten, Minima und Maxima der Implantatldnge bei FoV50 + FoV200.

implantatiénge sonkr. | semkr. | senkr | semkr. | semkr. | sonkr | semkr
N auswertbar 40 86 94 94 66 36 4
Knochenschraube Spannweite [mm] 4,4 2,4 2,2 2,3 3,1 3,9 0,0
Lange 5,35mm Minimum [mm] 1,2 43 5,1 4,9 35 0,3 0,4
Maximum [mm] 5,6 6,7 7,3 7,2 6,6 4,2 0,4
N auswertbar 32 104 104 100 76 70 30
Abutment Spannweite [mm] 6,7 3,2 1,8 2,0 2,8 8,2 1,6
Lange montiert 9,25mm | Minimum [mm] 2,0 7,1 8,9 8,7 7,6 0,4 0,7
Maximum [mm] 8,7 10,3 10,7 10,7 10,4 8,6 2,3
N auswertbar 46 100 102 104 104 90 54
Magnet Spannweite [mm] 9,0 2,4 2,0 1,7 4,5 7,5 2,4
Lange montiert 9,05mm | pinimum [mm] 0,5 9,0 10,0 10,2 7,1 3,1 15
Maximum [mm] 9,5 11,4 12,0 11,9 11,6 10,6 3,9

Wieder zeigt sich in den einzelnen Schichten eine annihernd lineare Abhédngigkeit der Langen-
darstellung von WL, deren Ausmal iiber die theoretisch an der Kantendarstellung beteiligten
Voxel hinausgeht. Periphere Schichten zeigen aulerdem starke Partialvolumeneffekte, die die
Linge der Schnittbilddarstellung stirker von WL abhingig machen. Die Kurvenverlaufe des
Magneten und des Abutments zeigen in Loc. 2 moglicherweise artefaktbedingt eine Abweichung

vom linearen Anstieg.

H t 12,0°
70 L 800110 wol 1 = 110

—_ . 8 - | SESEEEE S R, R S ETY o8

€ h. / s \ ; 10,0 | STy P

£ 6 - 7 N .
‘o A € \ —_ o0 ﬁ

2 Fre2401 £ & £ #

g - g = I AN E op

z Wi £20 e N £ 70 » = I

: e W S

@ 4o N £ \ 5

S | 5 \ @ O

g 2 WL 180 =

o 30 < 50 © 5

] ) / WL 2400 o

£ 2. o £

o 2 it / WL 3000 - H

2 WL 1400 \ B e A\ WL 1800
E 2041} WIL 2400
S 1, 2, W 00- 3000

1200 1 =
L 1800 ;
X W 1400
Loc -3 senkr. Loc -1 senkr. Loc 1 senkr. Loc -3 senkr. Loc -1 senkr. Loc 1 senkr. Loc 3 senkr. Loc -3 senkr. Loc -1 senkr. Loc 1 senkr. Loc 3 senkr.
Loc -2 senkr. Loc 0 senkr. Loc 2 senkr. Loc -2 senkr. Loc 0 senkr. Loc 2 senkr. Loc -2 senkr. Loc 0 senkr. Loc 2 senkr.
Scanschicht bei FoV 50 Scanschicht bei FoV 50 Scanschicht bei FoV 50

Abbildung 33: Lange der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten im Langsschnitt.
Linien zeigen MaBverlauf Giber mehrere Scanschichten auf WL. (FOV 50, WW=0).
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Abbildung 34: Lange der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten im Langsschnitt.

Linien zeigen jeweils eine Scanschicht in Relation zu WL. (FOV 50, WW=0).

Im zentralen Lingsschnitt erscheint die Schraube in extremen Darstellungen mit einer Verkiir-
zung um 8,4% nur 4,9mm lang, wihrend sie meist mit bis zu 7,3mm vergrof3ert um bis zu 36,4%
gezeigt wird. Die Abweichungen des montierten Abutments vom Nominalmaf} 9,25mm zeigen
zentral eine Spannweite von 2mm. Das Nominalmal} wird in einigen WL in Implantatmitte mit
Messwerten bis minimal 8,7mm um 8,4% unterschritten, in den meisten WL jedoch bis zu

15,7% zu grof} dargestellt.

Die Darstellung des Magneten im Lingsschnitt zeigt nicht die nominale Abmessung des Implan-
tats von 9,05mm. Das Nominalmaf} wird zentral mit Messwerten von 10,0mm bis 12,0mm um
mindestens 10,5% und maximal 32,6% immer iiberschritten. Der Magnet zeigt im Langsschnitt
einen deutlichen Verzug in Richtung Loc. 3. Offensichtlich liegt eine alterierte Darstellung des
Implantats vor. Der Messwertabfall verlduft hier asymmetrisch auf beiden Seiten der zentralen
Schicht. Méglicherweise wird die Darstellung durch eine leichte Verkippung des Implantats ge-
gen die Scanebene hervorgerufen. Auch eine inhomogene Gantrytranslation und eine leicht ex-

zentrische Lagerung konnen solche Effekte verursachen.

Im Léangsschnitt zeigt der Magnet zwei kreisformige Strukturen im kranialen Anteil wie in

Abbildung 27, die wahrscheinlich artefaktbedingt sind.

4.7.4 Implantatdarstellung unter FoV 50 und FoV 200

Im FoV 200 fiihrt die grobe Kantendarstellung zu weniger deutlicher Linearitit mit gro3eren
Abweichungen der Kurvenverldufe von der Geraden. Die Querschnittsmafe, Durchmesser im

Langsschnitt und Lingen im Langsschnitt verhalten sich dennoch analog zur Darstellung bei
FoV 50.
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Die Kanten stellen sich im FoV 200 grober dar, da sich die Kantenlénge der Pixel gegeniiber

FoV 50 vervierfacht. Dadurch kommt es zu weniger fein abgestuften Kantendarstellungen.

Die Homogenitit der Dichteerfassung der Voxel im Kantenbereich zeigt sich in den Ergebnissen
dieser Arbeit dennoch fiir FoV 200 und FoV 50 ausreichend, um eine geringe Abweichung vom
linearen Messwertverlauf zu ermdglichen. Die Homogenitit der Dichteerfassung ist dabei weit-
gehend unabhingig von Implantaten und von der Grof3e der Bildmatrix, wie die grafische Dar-
stellung in Abbildung 35 fiir das FoV50 und das FoV200 bei der Langendarstellung aller drei
Implantate belegt.
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Abbildung 35: Variation von WL zum Vergleich der Implantatlangen im FoV 50 und FoV 200 bei
achsenparalleler zentraler Schicht.

4.8 Zusammenfassung der Ergebnisse

Mogliche Fehler der Voxelskalierung bei der Datenaquisition oder der Messwertablesung haben
in diesen Messungen keinen relevanten Effekt auf die Position von Objekten im CT- Bild. Ge-
ringe Differenzen zwischen den Messergebnissen und den Goldstandards innerhalb der genann-

ten Toleranzgrenzen an Lochachsenabstinden von 10mm und 100mm belegen dies.

Die untersuchten Implantate, Scannereinstellungen und Fenstereinstellungen haben keinen rele-
vanten Einfluss auf die Achsenabstinde, selbst wenn bei sehr kleinen Spannweiten der Messwer-

te innerhalb der Gruppen teilweise statistisch signifikante Differenzen zwischen verschiedenen

Gruppen gefunden werden.
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Beim Tomoscan M gelingt somit eine zur genauen Objektpositionierung ausreichend homogene
Erfassung der Dichtewerte der an der Kantendarstellung beteiligten Voxel. Die Homogenitit der
Dichtewerte zeigt sich dabei wenig abhédngig von Implantaten, von Scannereinstellungen und

von der Grofe der Bildmatrix.

Fenstereinstellungen modifizieren jedoch die Signalskalierung, was die Abmessungen - im Ge-
gensatz zur Position - von Implantaten und Lochern im CT stark verdndert. Die Dimensionsén-
derung von Implantat- bzw. Lochabmessungen bei Variation des Fensterzentralwerts WL zeigt
sich annéhernd linear. Daraus ergibt sich, dass unterschiedlich rontgendichte Gewebe zur malf3-
treuen Darstellung von Objekten unterschiedliche Signalskalierungen benotigen. Die parallele
maBtreue Darstellung verschieden rontgendichter Objekte innerhalb einer Signalskalierung ist in
diesen Untersuchungen nicht moglich. Die Dimensionen von rontgendichten Implantaten werden
in diesen Messungen meist vergro3ert und kommen nur in extremen Fenstereinstellungen reellen
MaBen oder UntermaBlen nahe, wobei in diesen Einstellungen eine Differenzierung von

Knochengewebe nicht mehr moglich ist.

Aus den in Lingsschnitten ermittelten Abmessungen eines Implantats ldsst sich durch die Geo-
metrie der zylinderformigen Implantate eine sehr grobe Aussage iiber die Position der Implantat-
achse zur z- Achse der Scanschicht ableiten. Weitergehende Aussagen sind jedoch nur durch
Betrachtung mehrerer Schichten méglich, wobei die Schichtposition selbst sicher bekannt sein
muss, da nur eine Bestimmung in Relation zur Scanschicht stattfindet. Die stirkere Streuung der

Messwerte fiihrt hier zu Fehlern.
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5 Diskussion

Angeregt durch Anwendungen des Tomoscan M bei navigierten Operationen in der Epithetik der
Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie am Virchow- Klinikum in Berlin wird der Toleranzbereich
der Ortstreue der Darstellung von Lochern und Implantaten im Knochen mit einer neu entwi-
ckelten Methode bestimmt. Darauf aufbauend wird die Darstellung von gebrduchlichen Implan-

taten im Querschnitt und im Langsschnitt betrachtet.

Im Folgenden werden die Aussagen des Stands der Forschung kritisch betrachtet. Die neu entwi-
ckelte Methode wird kritisch hinterfragt. Die Darstellung der Implantate wird auf iibertragbare

Aussagen hin untersucht.

5.1 Einschitzung des Stands der Forschung

In der aktuellen Forschung zur Genauigkeit des CT nimmt die Datenaquisition zur Diagnostik
den breitesten Rahmen ein. Das CT soll meist Fragestellungen mit qualitativem Charakter be-
antworten oder relative Positionen von Instrumenten zu einer bestimmten Korperstruktur wie bei
CT- gestiitzten Punktionen zeigen. Auch bei Anwendungen wie 3D- Rekonstruktionen ist der
diagnostische Blickwinkel weit dominierend. Fiir die allermeisten Fragestellungen ist es uner-
heblich, ob Dimensionsfehler im Millimeterbereich nachweisbar sind, sofern eine pathologische
Veridnderung zur Darstellung kommt. Bei Verwendung von CT- Daten zur Navigation bei opera-
tiven Eingriffen stellt sich jedoch das Problem, dass CT- Datensatz und Objekt oft nicht in ge-

wiinschtem Mal iibereinstimmen.

5.1.1 Klinische Anwendung von CT- Daten zur Navigation

Zum Einsatz der Navigation bei Operationen wird die Kombination vieler Methoden innerhalb
eines Gesamtsystems notwendig. Daten zur Planung werden z.B. mit dem CT erhoben. An einer
Workstation erfolgt darauf aufbauend mit einer Anwendersoftware eine Planung, die mogli-
cherweise von einem Roboter ausgefiihrt werden soll, nachdem der Patient auf dem OP- Tisch
mit Hilfe eines Lokalisierungssystems lokalisiert wurde. Die aktuellen Lokalisationsdaten des
Patienten miissen mit dem bestehenden Datensatz zur Deckung gebracht werden, bevor die Pla-
nung umgesetzt werden kann. Datenaquisition, Planung, Lokalisierung, Registrierung und Aus-
fiihrung haben jedoch jeweils eigene Fehlerquellen, die durch Fehler an Schnittstellen multipli-

ziert werden konnen. Bei Operationen an rdumlich sensiblen Strukturen wie in der Mund-, Kie-
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fer- und Gesichtschirurgie konnen die Abweichungen dadurch schnell zu grof3 werden [95, 115,

116].

In der Endoprothetik steigern Robotersysteme wie ROBODOC® oder Orthodoc® die Genauigkeit
der Implantation an Hiifte und Knie. Die Datenbasis aus dem CT- Scan wird jedoch nicht niher
spezifiziert, was angesichts publizierter Toleranzen der Frasung des Implantatsitzes durch den
Roboter von 0,04 mm interessant wire [15, 61]. Sicher kann ein Roboter als Einzelkomponente
diese Toleranzgrenzen einhalten, aber nicht im Rahmen eines Gesamtsystems auf Basis von

Bilddaten aus dem CT, wie die Daten dieser Arbeit belegen.

Ein GroBteil der klinischen Navigation erfolgt ohne Evaluation der CT- Daten [6, 154]. Bei
intraoperativer Navigation im Rahmen von Korrekturosteotomien und Pedikelschrauben-
insertionen zeigen MRT und CT im klinischen Einsatz ,,genaue* Vergroerungen, Distanz- und
Winkelmessungen. Die Spezifizierung der Genauigkeit unterbleibt jedoch meist. Oft wird ein
klinisches Kriterium wie Patientenzufriedenheit, Primérstabilitit, intraoperative Frakturhdufig-
keit und dhnliches zur Evaluation der Systeme herangezogen [93, 105, 183]. Dieses Vorgehen

erlaubt keine Quantifizierung eines Fehlers im Bilddatensatz.

Fiir Anwendungen wie der Erstellung von alloplastischem Knochenersatz am Schédel nach
CAD- Vorlagen kommen eigene QualitdtssicherungsmaBnahmen zum Einsatz [98, 122]. Die
Arbeit nach CT- Daten verringert dennoch die Genauigkeit der meisten Navigationssysteme, da
sich Fehler der einzelnen Komponenten eines Systems summieren. Bewegungsartefakte fiihren
dariiber hinaus zu unberechenbaren Abweichungen, die der Arbeit mit den Systemen ein nicht zu

unterschitzendes Risiko hinzufiigen konnen [121].

Diese Arbeit zeigt, dass symmetrische Objekte mit dem Tomoscan M ortstreu dargestellt wer-

den, und beziffert die Genauigkeit der Lokalisation am Knochen.

Fiir die genaue Darstellung von Implantatschéften im Bereich des Femur wird ein fiir die Mes-
sung definierter Schwellenwert empfohlen [196]. Dieser muss jedoch jeweils empirisch be-
stimmt werden, was klinisch wenig praktikabel erscheint. Eine klinische Fragestellung lésst sich
dariiber hinaus bei maBhaltiger Darstellung von Metall nicht mehr beantworten, da diese Darstel-

lung in Bereichen der Skalierung stattfindet, die alle anderen Korpergewebe ausblendet.

Die Skalierung durch Falschfarben ist in der Klinik eine praktikable Methode zur breiteren Ska-

lendarstellung und VergréBerung des Informationsgehalts [79]. Sie imitiert jedoch fiir die Di-
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mensionsdarstellung die Einstellung eines schmalen Fensters, nur dass an Stelle der Grenzvoxel
Voxel einer bestimmten Farbe treten. Die Variabilitidt von Dimensionsdarstellungen im CT wird

dadurch nicht minimiert.

Die Anwendung moglichst breiter Fenster zur Minimierung der Variabilitit der Darstellung wird
vorgeschlagen [83]. Dies verwischt jedoch den fein graduierten Informationsgehalt eines CT-
Datensatzes und schlief3t bei einer Fensterbreite von 4000 HU in 256 Graustufen ein Dichtewert-
intervall von 15,625 HU innerhalb einer Graustufe zusammen. Die einzelnen Graustufen der
Skalierung behalten auch in dieser Methode den Charakter eines Schwellenwerts und schaffen

durch die Zusammenfassung von Dichtestufen eine grobere Darstellung.

Algorithmen zur Korrektur von Artefakten werden angewandt und weiter entwickelt. Eine ge-
naue Quantifizierung des Effekts von Artefakten oder Algorithmen auf Abmessungen findet je-
doch selten statt [30, 139, 180]. Im Mikrofokus- CT ist zwar eine bessere Annidherung an die
Grenzschicht zu Implantaten moglich, aber auch hier sind Artefakte vorhanden. Die Methode ist

dariiber hinaus keine Standardtechnik in der Klinik [174].

In der Arbeit mit dem Tomoscan M ist eine Beurteilung der Grenzschicht zu Implantaten durch
Artefakte unmoglich. Klinisch praktikable Referenzstandards und Systemkalibrierungen fiir die
Anwendung der Daten als Navigationsbasis wéren wiinschenswert. Bisher hat sich hierfiir jedoch

keine Methode standardmifBig durchgesetzt.

5.1.2 Mehrzeilen- CT und Spiral- CT

Fiir CT- Scans im Schichtmodus beschreiben viele Autoren Ungenauigkeiten der Z- Achse, wes-
halb fiir den Tomoscan M eine Erfassung der Lokalisation des Scanners im Raum entwickelt
wurde. StandardmiBig wird jedoch lediglich die Kontrolle der z- Achse im Rahmen der Kon-

stanzpriifung mit den entsprechend grofen Toleranzbereichen durchgefiihrt [145].

Im Spiral- CT entstehen schnell Datensitze eines Volumens. Bewegungsartefakte werden so
vermindert [112]. Die Genauigkeit der Z- Achse ist jedoch weiterhin von der Justierung der Vor-
schiibe abhédngig, auch wenn die Achsenauflosung in modernen Mehrzeilenscannern annidhernd
der VoxelgroBe in x-y- Richtung entspricht [28, 52, 53, 95, 106, 107, 109]. Eine Kontrolle der
Vorschiibe wird jedoch klinisch nur in der Konstanzpriifung durchgefiihrt. Prinzipiell sind im

Spiral- CT zwar isotrope Voxel mit gleicher Abmessung in x-, y- und z- Achse moglich, die
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schwierige Rekonstruktionsgeometrie fiihrt aber vor allem bei Variationen des Pitch beim Spiral-

CT zu spezifischen Artefakten [99, 180].

5.1.3 Technische Restriktionen durch den Scanner

Signifikante Groflenskalierungsfehler sind fiir manche MRT- Bilder nachgewiesen. Fiir das CT
liegen jedoch keine Daten vor [73]. In dieser Arbeit wurde kein Nachweis fiir fehlerhaft skalierte

Voxel beim Tomoscan M erbracht.

Detektoren konnen altern und so die Wiedergabetreue einschrinken [112, 156]. Bewegungsarte-
fakte konnen durch den Zeitbedarf der Datenaquisition in der Klinik nie ganz ausgeschlossen
werden [62, 143]. Am Knochenphantom in dieser Arbeit haben diese Effekte jedoch keinen rele-

vanten Einfluss gezeigt.

Der Partialvolumeneffekt ist durch die Methode der Computertomografie bedingt. Auch in dieser
Arbeit sind viele Effekte der Knochen- und Implantatdarstellung dadurch erklarbar. Methoden
zur Interpolation des Partialvolumeneffekts bei der Lokalisation von Objekten bekannter Grof3e

und Rontgendichte (z.B. Marker) wurden publiziert [30, 41, 71].

Die untersucherabhingige Auswertung verhindert oft eine weitergehende Standardisierung von
Messungen an CT- Bildern. Als Ausweg wird die maschinelle Bildauswertung diskutiert. Die
automatisierte Auswertung kann iiber Schwellenwerte definierte Grenzlinien einbeziehen, dar-
iber hinaus jedoch auch definierte Gradienten, Steigungen oder Wendepunkte in Dichtezunah-
mekurven von Grenzzonen betrachten. Die Auswertung iiber Falschfarbenkodierung wird ange-
wandt. Dies fiihrt zwar zu standardisierter Auswertung, liefert aber immer noch virtuelle Abmes-

sungen, die von reellen Maf3en differieren [28, 63, 79, 83, 86, 114, 181].

Diese Arbeit zeigt, dass Objekte durch den Tomoscan M unabhiéngig von untersuchten Bildver-
arbeitungsalgorithmen trotz untersucherabhingiger subjektiver Auswertung in x-y- Richtung
ortstreu dargestellt werden. In 3D- Rekonstruktionen wird so die Position eines Implantats oder

Loches genau definiert, auch wenn keine realistische Dimension des Implantats ermittelt wird.
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5.2 Diskussion der Methodik

In der gewihlten Methode konnen Fehler durch den Knochen, dessen Bearbeitung, durch die
Implantate, durch die Handhabung wéhrend der Versuchsdurchfiihrung, durch mangelhafte
Standards der Datenerhebung und durch die Auswertung vorkommen. Im Folgenden werden die

Fehlermoglichkeiten néher betrachtet.

5.2.1 Fehlermoglichkeiten durch Knochen

Fiir Knochen wird im CT in Abhéngigkeit von der Lokalisation im Korper, von der histologi-
schen Beschaffenheit, vom Geschlecht und vom Lebensalter eine grof3e Variabilitit der Kno-
chendichte gefunden [10, 40, 69, 70, 79, 82, 84, 88, 92, 107, 113, 117, 120, 126, 150]. Knochen-

dichtevariationen haben auch Auswirkungen auf Biomechanik und Implantatsitz [198, 199].

Fiir die Methode wurde aus Griinden der verfiigbaren Dimensionen und einfacheren Beschaffung
nicht fixierte Rindertibia verwendet. Die Kortikalis dieses Knochens zeigt im CT analog zu den
oben beschriebenen Dichtevariationen die in Abbildung 36 dargestellten schwankenden Dichte-

werte iiber die Dicke und die gesamte Linge der Kortikalis unabhingig von Implantaten.

Abbildung 36: Inhomogene Knochendichte der Kortikalis des Knochenphantoms, FoV 150,
WW=1000 HU, WL=1000 HU.

Die natiirliche Oberfliche der Kortikalis dieses Knochens ist im gesamten diaphysdaren Umfang
ldngs konkav und quer konvex gekriimmt. Da jedoch zur achsengerechten Ausrichtung der Bohr-
locher die in Abbildung 37 gezeigte plane Referenzoberfliche geschaffen werden muss, werden

verschieden dichte Knochenschichten durch die Messlochreihe angeschnitten.

Da Kantendarstellungen im CT von lokalen Dichtewerten abhingen, resultieren aus der Dichte-
variation die in Abbildung 36 gezeigten konisch zulaufenden Locher, deren Dimensionen nur

durch horizontale Hilfslinien standardisiert erfasst werden konnen.
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Abbildung 37: Plan gefrdste Knochenoberflache.

Durch die unterschiedlichen Dichtewerte im Messbereich wird die Festlegung einheitlicher
Schwellenwerte fiir alle Einstellungen unmoglich. Die unterschiedlichen Dichtewerte fiihren in
Scanbildern zu inhomogener Knochendarstellung und zu eingeschriankter Abgrenzbarkeit gegen-
tiber Implantaten, wie Abbildung 38 zeigt. In den Ergebnissen zeigen sich durch diese Inhomo-

genitéten jedoch keine alterierten Lochpositionen.

Abbildung 38: Mangelhafte Differenzierung der Knochenschraube mit Magnet vom Knochen im
zentralen Langsschnitt; Fov=50, WW=0 HU, WL=1100 HU.

Die Lagerung von unfixiertem Knochen zwischen Messungen muss aus hygienischen Griinden
bei =-20°C tiefgekiihlt erfolgen. Die Messungen werden jedoch im klimatisierten Operationssaal
bei 20°C vorgenommen. Dies bewirkt eine Wiarmedehnung des Knochens bei Temperaturanglei-
chung in Abhingigkeit vom Warmedehnungskoeffizienten a (akax = 20x 10"6/K) seiner Kalk-
struktur. Die Ausdehnung von 100mm Kalk betridgt nach der Formel lxa = lwarm / (1+aA,) fiir
einen Temperaturunterschied von A=40K ungefihr 0,08mm [102]. Diese temperaturabhingigen
Dimensionsvariationen sowie temperaturabhiingige Variationen von Dichtewerten im CT werden

auch in der Literatur beschrieben [80, 91]. Um solche Effekte zu vermeiden, werden die Bearbei-
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tung und die Messungen bei Raumtemperatur des Knochens durchgefiihrt und so A; sowie A;

minimiert.

Unfixierter Knochen trocknet im Kontakt mit Raumluft aus. Zur Vorbeugung von trocknungsbe-
dingten Lingendifferenzen wird der Knochen befeuchtet und mit rontgendurchldssiger Folie

geschiitzt.

5.2.2 Fehlermoglichkeiten durch Bearbeitung

Die Prizision der Bohrlochpositionen im Knochen ist von der Bearbeitung abhingig. Dabei kon-
nen Fehler bei der Bedienung der Friasmaschine vorkommen. Zur prizisen Fertigung des Kno-
chenphantoms durch Facharbeiter in der Versuchswerkstatt wird deshalb eine Werkszeichnung
als Arbeitsvorlage erstellt und eine Fertigungstoleranz der Lochposition von +0,05mm entspre-
chend Tabelle 3 vorausgesetzt. Das schlief3t natiirlich Ungenauigkeiten der Maschine selbst oder
der Bearbeitung nicht aus, was aber zur Einhaltung einer verniinftigen Relation von Aufwand

und Nutzen vernachléssigt bleibt.

Ungenaue Lochpositionen und Lochdurchmesser sind durch Ungenauigkeiten des Bohrers selbst
oder durch exzentrischen Lauf der Bohrmaschine moglich. Durch Verkippen des Gewinde-
schneiders kann das am Locheingang zentrierte Gewinde in der Tiefe des Loches verlaufen. Da
der Gewindeschneider Material abtragend arbeitet, verdndert ein exzentrischer Gewindeschnitt
die Lochflanke einseitig. Ein Verlaufen des Bohrers und ein exzentrischer Gewindeschnitt kann
durch inhomogene Knochendichte im Bereich des Loches verstirkt werden. Diese Fehler sind

durch enge Fertigungstoleranzen jedoch zu vernachlissigen.

Die Darstellung des Lochbodens hingt stirker als die Knochenoberflache vom gewihlten Fens-
ter ab, da die Lochwand die Form des Bodens abhéngig von der Schichtposition verzerrt. Aul3er-
dem wird der Lochboden beim Bohren durch die Bohrerspitze mit einem Spitzenwinkel von
~120° kegelformig ausgeformt. Die Vielzahl der beeinflussenden Faktoren kann im Bild nicht
differenziert werden. Da die fehlende symmetrische Referenzfliche am Lochboden die Anwen-

dung eines Standards unmoglich macht, wurde die Tiefe der Locher nicht vermessen.

5.2.3 Fehler der Implantate

Die Herstellung der Implantate erfolgt unter Fertigungstoleranzen. Diese sind teilweise in den

Werkszeichnungen im Kapitel 3.2 angegeben. Manche Toleranzen sind vom Hersteller als sen-
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sible Daten klassifiziert und einer Publikation nicht zuginglich. Alle Fertigungstoleranzen von
Implantatabmessungen liegen jedoch nach Angaben der Hersteller fiir die verwendeten Teile im
Bereich <0,05mm und sind damit kleiner als die Skalierung des Messgerits sowie kleiner als die
minimale Voxelgroe und rdumliche Auflosung des Scanners. Eine Ungenauigkeit der Implanta-

te als Ursache fiir groBere Differenzen vom Nominalmal ist deshalb wenig wahrscheinlich.

5.2.4 Fehlermoglichkeiten des Tomoscan M

Nur definierte Toleranzen des Scanners werden monatlich in der Konstanzpriifung kontrolliert.
Die Uberpriifung in der Konstanzpriifung schlieBt einige aufwindige Testscans mit einem groB-
volumigen Priifphantom entsprechend Abbildung 39 ein. Die standardmifige Integration der
Testscans in den Versuchsablauf wird durch den notwendigen Wechsel zwischen Phantom und
Knochen unmdéglich. Fehlerintervalle miissen sich deshalb auf die in Tabelle 1 beschriebenen

Toleranzgrenzen der Konstanzpriifung beschrinken.

Abbildung 39: Scanbild des Phantoms zur Konstanzpriifung mit verschiedenen Priifelementen.

Eine reibungsarme Funktion der Mechanik des Scanners ist nur mit Spiel in allen beweglichen
Teilen moglich. Das fiihrt beim Tomoscan M zu nicht definierten Toleranzen im Vorschub und
in der Lagerung der Gantry wie des Patiententisches. Die Position der Schicht in Relation zur
Lochachse ist bei Lingsschnitten jedoch abhingig von der Genauigkeit des Vorschubs in der z-
Richtung [3, 4]. Das Anfahren von Schnittpositionen unterliegt deshalb einer Vorschubtoleranz,
die sich in diesen Messungen jedoch nur in Asymmetrien der Objektdarstellung nachvollziehen
lasst, wie sich bei der Darstellung von Abutment und Magnet in Abbildung 31 und Abbildung 33

zeigt.

Bei den Querschnittdarstellungen der Implantate kommt es beim Ubergang vom Implantat zur

Umgebung an den Enden der Implantate zu starken Partialvolumeneffekten in Abhingigkeit vom
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Anteil des erfassten Implantats in der Schicht. Eine feinere Auflosung der Enden wird jedoch
beim Tomoscan M durch die limitierte Einstellbarkeit der Schichtposition in Schritten von Imm

begrenzt.

Das Messwerkzeug des Scanners ist in 0,1mm- bzw. 0,1°- Schritten skaliert. Eine Moglichkeit
zur Kalibrierung der Messeinrichtung existiert beim Tomoscan M nicht. Eine Uberpriifung der
Messeinrichtung des Scanners ist nur durch den Vergleich nach der Erhebung bekannter Abmes-

sungen moglich, was bei diesen Messungen die gezeigten Messwertintervalle liefert.

Die Ortsauflosung des Rontgenféchers ist im Idealfall besser als 0,7mm. Wenn Objekte dichter
beisammen liegen, kann deren Differenzierung durch den Scanner unmoglich werden. Im klini-
schen Gebrauch reicht die Ortsauflosung trotzdem oft selbst zum Nachweis feiner Strukturen im
Gewebe, da die rdumliche Auflosung nicht die Position einer Kante definiert, sondern den
kleinsten noch darstellbaren Abstand zwischen hochkontrastierenden Objekten im Strahlen-
gang[168]. Der Scanner kann somit die Position einer Kante genauer als 0,7mm lokalisieren,
wenn die Kante weit genug vom néchsten rontgendichten Objekt entfernt ist. Dies ist bei den
hier gewéhlten Achsenabstidnden, Lochdurchmessern und Implantaten der Fall. Wie die grof3e
Variabilitdat der Dimensionsdarstellung von Lochern und Implantaten zeigt, iiberwiegen die Ef-
fekte des Partialvolumeneffekts und der Grenzschichtartefakte der Kantendarstellung die Effekte

der Ortsauflosung offensichtlich.

Fiir die Darstellungen dieser Arbeit wird die Homogenitét der Dichtewertermittlung wichtiger
als die Ortsauflosung, da die homogene Ermittlung des Dichtewerts im Voxel iiber den Ein-

schluss eines Voxels in eine Kategorie bei Anwendung eines Schwellenwerts entscheidet.

Oft verwendete Kombinationen der Scanparameter werden in Standardprogrammen hinterlegt.
Sie konnen manuell nachbereitet werden. Der Systemadministrator kann so Bildverarbeitungsal-
gorithmen frei den jeweiligen Meniibuttons zuordnen. Welche Auswirkungen die Auswabhl hat,
kann im Einzelfall nicht ohne aufwindige Rekonstruktion der Rohbilddaten differenziert wer-
den. Welcher Algorithmus sich hinter den Einstellungen ,,sharp®, ,,standard* und ,,smooth* ver-
birgt, wird erst durch ein Kiirzel in der Darstellung ersichtlich. Auf Modifikationen dieser Stan-

dardeinstellungen wurde zugunsten praktikabler Arbeitsabldufe in dieser Arbeit verzichtet.

Die Rohrenspannung bietet noch weitere Variationsmoglichkeiten, die jedoch nach den Ergeb-
nissen dieser Arbeit keinen gravierenden Einfluss auf die Prizision der Lokalisation hat. Auf die

weitere Variation wurde deshalb verzichtet.
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5.2.5 Fehler durch unsachgemifBe Versuchsdurchfiihrung

Fehler konnen durch schlechte Positionierung des Objekts in der Gantry hervorgerufen werden.
Auf die strenge Einhaltung der in Tabelle 6 beschriebenen Standards zur Positionierung des Ob-
jekts im Strahlengang muss deshalb geachtet werden. Zur Vermeidung von Bewegungsartefak-
ten wird das Objekt unabhingig vom Scanner gelagert. Dabei kommen keine rontgendichten

Halteelemente im Strahlengang vor.

Durch die Standardisierung der Scanprozedur konnen Fehler bei der Scandurchfiithrung weitest-
gehend vermieden werden. Dennoch sind in der Darstellung der Querdurchmesser der Implantate
und der Implantatlinge auffillige Kurvenverldufe und Messwertspriinge zu sehen, die sich nicht
durch die beschriebenen Einflussfaktoren erkldren lassen. Eine Diskontinuitét der Gantrytransla-
tion beim Anfahren der Schichten erklirt diese Kurvenverldufe besser. Da Scan und Auswertung
jedoch zeitlich und rdumlich getrennt voneinander erfolgen, ist ein Nachweis von Ursachen die-

ser auffilligen Kurvenverldaufe nicht moglich.

5.2.6 Fehlerhafte Darstellung von Objektgrenzen

Die Darstellung von Lochflanken beeinflusst Messungen. Im Idealfall fiir eine Messung liegt die
Schnittebene parallel und mittig zur Achse des Implantats oder Lochs. Das minimiert den Par-
tialvolumeneffekt an den Flanken. Liegt die Schnittebene parallel zur Achse, kann sie das Imp-
lantat oder das Loch dennoch exzentrisch schneiden. In tangentialen Schnitten verstérkt sich da-

durch jedoch der Partialvolumeneffekt an Kanten, wie Abbildung 40 erldutert.

Ausdehnung des Partialvolumenbereichs der
Kantendarstellung

L d
W Tangentiale Schicht

Zentrale Schicht

Abbildung 40: Erlduterung zum Partialvolumeneffekt.

Der Partialvolumeneffekt macht die Darstellung der Flanken von Fenstereinstellungen und
Dichteinhomogenititen abhédngig. Eine kleine Fensterbreite schafft dabei zwar virtuell scharfe

Kanten. Die Kante fillt dennoch meist in den Bereich mehrerer Voxel, so dass Dimensionen mit
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der Fenstereinstellung schwanken. Dimensionsbestimmungen im CT beruhen deshalb immer auf

einer virtuellen Kantendarstellung, deren Lokalisation vom gewéhlten Fenster abhéngt.

Eine Verkippung der Lochachse gegen die Scanebene bewirkt eine Verzerrung der Darstellung
in Form einer Ellipse oder eines Ellipsenausschnitts. Dennoch ermittelt der Scanner die Position
auch unabsichtlich schrig getroffener Lochflanken so symmetrisch, dass die hier ermittelten ge-
ringen Spannweiten der Lochachsenabstinde resultieren. Nach den Ergebnissen dieser Arbeit
kann das Zentrum der Darstellung des Implantats oder des Loches als prizise im vorgegebenen

Rahmen betrachtet werden.

Die Notwendigkeit der Definition von Fenstereinstellungen macht die Darstellung der Variatio-
nen an Kanten nur schrittweise moglich. Es entstehen punktuelle Darstellungen durch Messwer-
te, wihrend Fenstereinstellungen flieBend variiert werden konnen. Die interpolierende Darstel-
lung der Messungen durch Kurven kann dabei Zwischenwerte nur abschitzen, Ein von den

Stichproben nicht erfasster sprunghafter Messwertverlauf ist jedoch sehr unwahrscheinlich.

5.2.7 Fehler durch Artefakte

Unilaterale Artefakte in der Darstellung eines Objekts haben iiber die Modifikation der Kanten-
darstellung direkten Einfluss auf die Objektposition und Dimension. Ein Loch kann dadurch
seine Ortstreue in der Darstellung verlieren. Im klinischen Alltag ist die Differenzierung zwi-

schen Artefakt und Objektdarstellung nicht eindeutig definiert und vom Untersucher abhingig.

20 3.6/0.0

Abbildung 41: Artefakte am Knochenphantom und an einem Implantat.

Viele Knochenstrukturen erzeugen Artefakte [70]. Im Einzelfall muss die klinische Relevanz
geklért und entschieden werden, ob sie der Beantwortung der klinischen Fragestellung entgegen-
stehen. Auch der Knochen in dieser Arbeit erzeugt deutliche Artefakte im Bereich der Spongio-

sa, wie Abbildung 41 zeigt, oder am Lochboden in Abbildung 42.
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Die Implantate erzeugen immer Grenzschichtartefakte, die zu ihrer vergroflerten Darstellung im
CT fiihren. Selten zeigen sich an Implantaten Artefakte wie in Abbildung 41. Artefakte kénnen
auch entstehen, da {iber Lagerungshilfen eine Referenz des Lagerungsgestells zur plangefristen

Oberfldache hergestellt werden muss, um den Knochen horizontal oder vertikal auszurichten.

Ein durch Artefakte verursachter Einfluss auf die Dimensionsmessungen von Implantaten und
Lochern im Knochen belegt diese Arbeit. Ein Einfluss auf die Ortstreue der Darstellung lasst

sich in dieser Arbeit jedoch nicht statistisch signifikant belegen.

5.2.8 Fehlerhafte Messwertablesung

An die durch die Voxel gerasterte Darstellung werden manuell Hilfslinien angelegt, die zwangs-
laufig UnregelmiBigkeiten interpolieren. Der Grad der Interpolation ist jedoch aufgrund der viel-
gestaltigen Darstellungen nicht standardisierbar. Zusitzlich féllt die Rasterung des Bildes je nach
FoV unterschiedlich grob aus, wie Abbildung 42 fiir den Vergleich zwischen FoV=200 und
FoV=120 belegt.

Abbildung 42: Darstellung eines Lochpaars im Langsschnitt. Links: FoV=200, WW=0 HU,
WL=0 HU. Rechts: FoV=120, WW=1000 HU, WL=1000 HU.

Der Abstand zwischen den Hilfslinien wird durch das Messwerkzeug in Schritten von 0,Imm
wieder digitalisiert, was eine maximale Genauigkeit der Messwertablesung von +0,1mm ergibt.
Bei einer Voxelgroe von ~0,39mm bei FoV=200 kann die Messung deshalb um ein Intervall
von 0,7mm differieren, wihrend die Hilfslinien an den Lochflanken nach wie vor innerhalb des
gleichen Grenzvoxelpaares platziert sind. Trotz der moglichen Toleranz findet sich jedoch die
deutlich geringere Spannweite der Lochabstidnde in diesen Messungen, was den Einfluss der

manuellen Interpolation verdeutlicht.

Die Variation der Fensterbreite produziert virtuell scharfe bis weiche Kantendarstellungen. Die

Abbildung 42 stellt den Vergleich zwischen WW=0 HU und WW=1000 HU dar. Die Platzierung
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von Hilfslinien wird mit weicherer Kantendarstellung wie in Abbildung 42 schwieriger, da Kan-
tendarstellungen breiter und Ecken runder werden. Die Verwendung zusitzlicher Hilfslinien pa-
rallel zur Knochenoberflidche definiert Orientierungspunkte und minimiert so eine willkiirliche
Linienplatzierung. In WW= 2400 HU war trotzdem durchgehend keine Hilfslinienpositionierung

mehr moglich.

Der Abstand von 100mm muss zur Positionierung von Hilfslinien und MaBlinien vergrofert
werden, wobei nicht beide Locher des Paares gleichzeitig in einem Bild sichtbar sind. Durch
fehlerhafte Abstimmung des Grafikprogramms mit dem Bild kann es zu Verschiebungen der
Grafik gegen das Bild und so zu falschen Messwerten kommen. Ein Einfluss in diesen Messun-

gen kann aber iiber das beschriebene Intervall hinaus nicht nachgewiesen werden.

Durch den Ubertrag der ermittelten Messwerte vom Bildschirm ins Protokoll sowie den Ubertrag

aus dem Protokoll in SPSS kann es zu Ubertragungsfehlern kommen.

5.3 Kritische Betrachtung der Ergebnisse

Der Stand der Forschung zeigt, dass Daten vom Tomoscan M zur Ortstreue und zur Qualitét der
Dimensionserfassung von extraoralen Implantaten nicht im notwendigen Rahmen vorliegen.
Dimensionsangaben gescannter Objekte miissen evaluiert werden. Dagegen zeigt diese Arbeit
die Ortstreue symmetrischer Objekte im CT- Scan unabhéngig von relativen Abmessungen, wih-

rend die Dimensionen der Objekte vom gewihlten Fenster abhiingen.

Zum Beleg werden die Messungen und ihre Aussagen beziiglich Lochabstdnden, Lochdurchmes-

sern und Implantatdarstellung deshalb im Folgenden kritisch beleuchtet.

5.3.1 Messungen

Abstidnde werden zwischen nahen und entfernten Lochflanken von Lochpaaren mit 10mm Loch-
abstand, Loch- Implantat- Paaren mit 10mm Lochabstand und einem Lochpaar mit 100mm

Lochabstand bestimmt.

Die Methode beschrinkt sich auf die Distanz 10mm, weil die Abstinde der kurzen Distanz in
einer praktikablen Relation mit der Darstellung der Implantate stehen miissen. Die Distanz
100mm wird als Kompromiss zur Darstellung einer langeren Distanz gewihlt, da die Linge des
Knochens und ein moglichst groer Abstand zu den Kalibrierlochern limitierend fiir die Positio-

nierung der Locher sind. Lochdurchmesser werden nicht berechnet, sondern durch direkte Ver-
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messung evaluiert, da sonst Durchmesserdifferenzen des gewindetragenden Implantatloches

durch die Mittlung auf die Nachbarlocher iibertragen werden.

5.3.2 Errechnete Werte

Die Lochabstinde und die Abstinde zwischen Lochern und Implantaten werden aus dem Mit-
telwert der Summe der zwei Flankenabstédnde eines Lochpaars berechnet, da Lochachsen und
Implantatachsen nicht im Schnittbild dargestellt werden. Zur Abstimmung mit der Skalierung
des Messgerits miissen Mittelwerte auf eine Stelle hinter dem Komma gerundet werden. Durch
Rundung und Mittelwertbildung werden Ungenauigkeiten der Messwerterhebung jedoch abge-
schwicht und verzerrt. Die Auswirkungen dieser Ungenauigkeiten bewegen sich jedoch insge-

samt alle innerhalb des schmalen Intervalls, das im Ergebnisteil aufgezeigt wird.

5.3.3 Lochabstiinde

Die Auswertung belegt die weitgehende Unabhingigkeit der Lochabstinde von Scanparametern

innerhalb eines Toleranzbereichs.

Jeder Lochabstand wird im Rahmen einer Differenzmessung aus dem Abstand von 4 Lochflan-
ken zueinander ermittelt, wobei sich durch Symmetrieeffekte und Mittelwertbildung Fehler der
absoluten Lochflankenpositionen minimieren. Die Hilfslinien nivellieren durch manuelle Positi-
onierung oft Unterschiede zwischen Grenzvoxelpositionen. Bei scharfen Kanten, wie sie WW=0
hervorruft, liegen oft viele Grenzvoxel genau auf einer Linie, wodurch die Hilfslinie genau auf
die Kante anstatt mehr oder weniger willkiirlich in ein Voxel gelegt werden kann. Bei Kippung
des Knochens kommen die Flanken durch schrig versetzte Voxel zur Darstellung, wodurch sich
fiir den Betrachter ein Streifen von Grenzvoxeln mit prominenten Ecken ergibt, der den Spiel-
raum zur Positionierung im Ubergang von weifen zu schwarzen Voxeln zum Teil auf einen
Bruchteil eines Voxels minimiert. Diese Mechanismen benutzen zwar alle die rein virtuelle Dar-
stellung einzelner Voxel. Sie reichen dennoch aus, den Irrtum bei der Platzierung der 4 Hilfsli-
nien im Standardscan in >95% der Fille auf insgesamt maximal 1 Voxel pro erhobenem Ach-
senabstand zu beschrianken. Der Versatz einer Hilfslinie um diesen Betrag ergibt nach Bildung
des Mittelwerts jene 0,2mm Abweichung, die maximal 5% der Achsenabstidnde im Standardscan

an 10mm und an 100mm iiberschreiten.

Zwischen mehreren Gruppen zeigen sich signifikant unterschiedliche Mittelwerte von Lochab-

standen. Die Faktoren fiir signifikante Mittelwertverschiebungen bei Parametervariationen wer-
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den im Kapitel 4 beschrieben. Auch hochsignifikante Unterschiede zwischen Gruppen finden

sich jedoch alle innerhalb des im Ergebnisteil beschriebenen schmalen Intervalls [1, 190].

5.3.4 Lochdurchmesser

Die Lochposition zeigt sich in dieser Arbeit im CT ortstreu. Der Lochdurchmesser ist jedoch
vom Fensterzentralwert WL abhingig. Die Anhebung von WL ruft eine nahezu linear proportio-
nale Lochdurchmesserzunahme hervor. Durch die groe Variabilitit der Lochdurchmesser sind
die beobachteten Konfidenzintervalle der Mittelwerte um den Faktor 10 breiter als die der Loch-
abstdnde. Gleichzeitig findet sich eine vergleichsweise geringe Abhingigkeit der Lochdurchmes-

ser von der Fensterbreite WW.

Die deutlichen Variationen der Messwerte bewegen sich nach Tabelle 25 in einer durchschnittli-
chen Spannweite von 3,2mm und einer Maximalspannweite von 4,4mm. Allein die Variabilitéit

des Lochdurchmessers ist also bereits grofier als der Lochdurchmesser von 3,15mm selbst.

Die Lochdurchmesser werden im Gegensatz zur Implantatdarstellung mit steigendem WL gro-
Ber. Durchmesser von Implantaten werden mit steigendem WL kleiner. Die Darstellung einer

Kante wandert somit durch Anhebung von WL in Richtung der htheren Dichte des Scanobjekts.

5.3.5 Implantatdarstellung

Bei der Implantatdarstellung muss grundséatzlich zwischen den drei Achsen der Darstellung un-
terschieden werden. Querschnitte, Lingen und Durchmesser im Lingsschnitt haben durch die
Anschnittgeometrie jeweils spezifische Eigenschaften in der Darstellung durch den Tomoscan
M. Dennoch findet die Darstellung aller beobachteten Implantate durch den Tomoscan M in al-
len beobachteten Fenstereinstellungen und unter allen beobachteten Parametervariationen im
Vergleich zur geometrischen Abmessung des Objekts an dem speziellen Ort meist stark verein-

facht und vergrofBert statt.

Durchgehend mallgerechte Implantatdarstellungen werden bei keinem Implantat im tiberpriiften
Rahmen der Fenstereinstellungen und Parameter gefunden. Eine maB3gerechte Implantatdarstel-
lung ist im dargestellten Rahmen nicht standardisierbar. In einigen wenigen Fillen stellt der
WL=3000 HU einen korrekten Durchmesser des Schraubenkorpus im Querschnitt dar. Die Krop-
fung des Abutments im Querschnitt wird ebenfalls bei hohen WL teilweise magerecht darge-

stellt. Der Magnet und die kraniale Abutmenthiilse werden jedoch durchgehend zu grof3 darge-
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stellt. Bei peripheren Liangsschnitten und bei Querschnitten am Ende des Implantats kann durch
Partialvolumeneffekte beim teilweisen Einschluss des Implantats in die Scanschicht in einzelnen
Schichten das Nominalmal} vorgetduscht werden, findet aber nie Korrespondenz in benachbarten

Schichten.

Bei WW=0 ist keine parallele differenzierende Darstellung von unterschiedlich dichter Materie
wie Knochen und Implantaten moglich, wie Abbildung 38 zeigt. Eine Differenzierung verschie-
den dichter Objekte in einem Bild wird bei breiterem WW moglich, wie Abbildung 43 zeigt.
Hierdurch wird jedoch die Lokalisation von Kanten verschlechtert, so dass eine sichere Diffe-
renzierung der Kante in dieser Arbeit bei WW=2400 HU unmoglich wird. Alle Implantate wer-

den jedoch auch bei breitem WW groBler als deren Nominalmal3 dargestellt.

Die Spannweite der Darstellung nimmt mit steigender Dichte des Objekts reziprok zur Vergrof3e-
rung ab. Eine Spannweite der Implantatdarstellung bei zentralen Lingsschnitten von ~0,5mm an
jeder Flanke unter Variation von WL entspricht =5 Voxeln pro Flanke bei FoV=50. Die Variati-
on der Darstellung geht somit weit tiber die insgesamt maximal 2 Voxel geometrischer Spann-

weite zwischen beiden Seiten hinaus.

Die Darstellung der Knochenschraube wird durch ihre Lage im Knochen bei Schwellenwerten
unterhalb der Knochendichte deutlich erschwert. Bet WW=0 wird die Differenzierung ganz un-
moglich, solange Knochen und Schraube gleichzeitig dargestellt werden. Abbildung 43 zeigt in

einem Uberblick iiber alle Implantate die Darstellung der Knochenschraube bei breitem Fenster.

Abbildung 43: Darstellung der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten im Léngs-
schnitt, FoV 120, WW=1000 HU, WL=1000 HU.

Die zylindrische Form des Gewindeschafts wird verzerrt. Der Flansch wird nicht dargestellt. Das
Blindloch fehlt. Der durch die Bohrspitze konisch ausgeformte Lochboden bewahrt einen Hohl-

raum im Bereich der Schraubenspitze.
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Abbildung 38 zeigt dagegen die Darstellung der Kombination mit dem Magneten im Lings-
schnitt. Die rechte Kante der Knochenschraube kann nicht differenziert werden. Dennoch gelingt
die Grenzfindung bei hoheren Schwellenwerten innerhalb des Knochens, da dieser dann nicht

mehr in die Darstellung integriert wird.

Vier Abraumaussparungen an der Schraubenspitze und eine konische Anspitzung der Schraube
erkldaren noch eine Querschnittzunahme dieses Bereichs in Scanbildern. Differierende Durch-
messer am zylindrischen Schaft belegen jedoch die Abweichung der Darstellung vom reellen Im-
plantat. Der kraniale Anteil der Schraube unterliegt dem Einfluss des Flansches und wird deshalb
in Abhédngigkeit vom Schwellenwert mit breiter Spannweite dargestellt. Im Schraubenkopf be-
findet sich das Blindloch mit Innengewinde zur Aufnahme des Abutments oder des Magneten.
Das Loch kommt jedoch nur in randstindigen Querschnitten und dort nur in Ausnahmefillen wie
in Abbildung 44 zur Darstellung. In Lingsschnitten zeigt sich maximal eine leichte Abflachung
in zentralen Schichten. Dies belegt, dass dichte Strukturen eingeschlossene Hohlrdume kaschie-

ren kOnnen.

7.1

h

Abbildung 44: Darstellung des Blindlochs im Schraubenkopf. FoV 50, WW=0 HU, WL=3000 HU.

Der Flansch der Knochenschraube wird im CT in Langs- und Querschnitten schlecht differen-
ziert. Er weist ein konisches Profil mit Dicken von 0,2mm bis 0,5mm und 10 versenkte Locher
von 0,5mm Durchmesser auf. Zur Darstellung der Locher ist die rdumliche Auflosung des Scan-
ners mit >6,25 LP pro cm zu gering. Die Strukturen des Flansches sind dariiber hinaus fiir die
Differenzierung innerhalb eines groberen Voxelrasters zu fein. Der Flansch fiihrt dadurch zur

Erhohung der Voxeldichte im Bereich, ohne selbst dargestellt zu werden.

In der Querschnittdarstellung der Knochenschraube bei WL=800-1200 HU fiihrt dieser Effekt zu
einer breiten Darstellung des Schraubenkopfes, wobei der Schraubenkorpus bei diesen Schwel-
len noch gar nicht vom Knochen unterschieden werden kann. Wenn die Schwelle ab <1400 HU
eine Differenzierung des Schraubenkorpus vom Knochen ermdoglicht, stellt sich der Flansch je-

doch weniger deutlich bis gar nicht mehr dar. Im Langsschnitt verstirkt der Flansch die in
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Abbildung 43 sichtbare konische Deformierung der Implantatflanken, die eine standardisierte

Hilfslinienpositionierung erschwert.

Beim Abutment ist weder im Langs- noch im Querschnitt eine Differenzierung zwischen Hiilse
und Abutmentschraube moglich. Die Kropfung und der Ansatz an der Knochenschraube werden
im Léangsschnitt in allen Einstellungen entsprechend der Abbildung 43 kaschiert. Im Querschnitt
stellt sich jedoch eine Einschniirung dar, die der Abmessung des Implantats an dieser Stelle nahe
kommt. Das iibrige Abutment wird in allen anderen Querschnitten zwischen 0,5 und 1mm zu
grof} dargestellt. In der kranialen randstidndigen Schicht fithren Partialvolumeneffekte zu groflen

Querschnittvariationen.

Die Darstellung der tragenden Knochenschraube wird bis auf den von der Abutmenthiilse ver-

deckten kranialen Teil nicht vom Abutment beeinflusst.

Der Magnet fiihrt im Quer- und Lingsschnitt zu stirkerer Vergroflerung als das Abutment. Die
VergroBerung geht mit einer Abrundung der kranialen Lingsschnittdarstellung einher. Die kra-
niale Rundung, die sich in Abbildung 43 zeigt, ist jedoch stark iiberhoht, wie ein Vergleich mit
der Fotografie des Magneten in Tabelle 4 belegt. Die Darstellung der Knochenschraube am
Magneten wird bis auf den verdeckten Schraubenkopf nicht durch den Magneten beeinflusst.
Der Querschnitt des Magneten nimmt von kaudal nach kranial kontinuierlich zu, was dem Ein-
fluss der Kropfung und dem Magnetkern entspricht. Im Bereich des magnetischen Kerns kommt
es wie in Abbildung 43 in einigen Schichten im Quer- und im Léangsschnitt zu ringformigen Ar-

tefakten, die Hohlrdume oder Gaseinschliisse in der Kapsel vortdauschen konnen.

Durch die vergroBerte Implantatdarstellung wird die Beurteilung der Kontaktfliche zwischen
umgebendem Gewebe und Implantat bei allen untersuchten Implantaten unméglich. Die Kon-
taktflache zum Knochen fillt in allen untersuchten Einstellungen regelméfig in den Bereich der

Grenzschichtartefakte des Implantats.

Eine differenzierte Betrachtung der untersuchten Implantate durch den Tomoscan M wird bisher

in der Literatur nicht in dieser Form vorgefunden.

5.4 Schlussfolgerungen

Die Ergebnisse dieser Arbeit beleuchten die Lokalisation und die Dimension von Strukturen am

Knochen mit dem Tomoscan M und den Einfluss extraoraler kraniofazialer Implantate, Scanpro-
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tokolle und Fenstereinstellungen darauf. Aus den Messungen von Achsenabstinden lassen sich

nach der Diskussion die folgenden Schlussfolgerungen ziehen:

Achsenabstinde von Lochern und Implantaten sind im CT- Bild in der untersuchten Kon-

figuration innerhalb der genannten Toleranzen genau.

Die untersuchten Implantate und Scannereinstellungen haben keinen klinisch relevanten
Einfluss auf die Achsenabstinde im CT- Bild, auch wenn durch sehr kleine Spannweiten
der Messwerte innerhalb einzelner Gruppen signifikante Differenzen zwischen Gruppen

gefunden werden.

Die statistisch nicht signifikanten Differenzen zwischen Standardgruppen und Goldstan-
dard an 10mm oder an 100mm sprechen gegen Fehler in der Voxelskalierung oder bei

der Messwertablesung.
Klinisch bedeuten die geringen MaBBabweichungen, Differenzen und Toleranzintervalle
von Achsenabstidnden, dass Positionen gescannter Objekte im CT mit hoher Genauigkeit

wiedergegeben werden.

Die Ergebnisse zeigen Unterschiede zwischen reellen Dimensionen und Abmessungen von Lo-

chern und Implantaten in der Darstellung durch den Tomoscan M im Léngs- und Querschnitt.

Dies fiihrt nach der Diskussion zu folgenden Schliissen:

Anderungen des Fensterzentralwerts WL fithren bei maBstabgerechter Skalierung zu ei-

ner anndhernd proportionalen Veridnderung der Dimensionen der untersuchten Implantate
und Locher. Der Grad der Dimensionsdnderung ist von der Dichte des Objekts abhédngig.
Dichte Objekte unterliegen einer starkeren Dimensionsdnderung unter Variation von WL

im CT. Die Fensterbreite WL zeigt diesen Effekt nicht.

Unterschiedlich rontgendichte Gewebe benotigen zur mafitreuen Darstellung in Compu-
tertomogrammen unterschiedliche, teilweise extreme Signalskalierungen. Die parallele
maftreue Darstellung verschieden rontgendichter Objekte in einem Bild ist im Computer-

tomogramm nicht moglich.

Die Dimensionen rontgendichter Implantate werden durch nicht korrekte Erfassung von
Dichtewerten im Randbereich vergrofert. Sie kommen nur in extremen Fenstereinstel-

lungen den reellen Maf3en nahe, bei denen jedoch biologische Gewebe nicht mehr beur-
teilbar sind. Kontaktflichen von Knochen und Weichgewebe zum Implantat werden re-

gelhaft nicht in die Darstellung integriert und sind somit nicht differenzierbar. Daraus er-
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gibt sich fiir die klinische Arbeit, dass die Osseointegration oder der Weichgewebekon-

takt der untersuchten Implantate durch Scans mit dem Tomoscan M nicht beurteilbar ist.

Durch die Variabilitdt der Kantendarstellung im CT in Abhéngigkeit von Fenstereinstel-
lungen konnen Knochenoberflichen und Lochflanken ohne entsprechende Kalibrierung

der Knochendarstellung nicht als genaue Messpunkte betrachtet werden.

Der Abstand der Scanschicht zur Lochachse in Lingsschnitten zeigt sich in Schnittbil-

dern mitbestimmend iiber Abmessungen von Implantaten und Lochern.

Aus den in Lingsschnitten ermittelten Abmessungen eines Implantats 1dsst sich anhand
der Anstiege der Messwertkurven bei Variation von WL eine Aussage iiber die Position
der Implantatachse in Relation zur z- Achse des Scanners ableiten, da die Geometrie zy-
linderformiger Implantate bei randnaher Lage der Schicht den Durchmesser senkt,
gleichzeitig jedoch den Partialvolumeneffekt im Kantenbereich steigert. Weitergehende
Aussagen sind nur durch Betrachtung mehrerer Schichten unter Beachtung der Streuung

der Messwerte moglich.

Aussagen iiber das Profil eines Implantats durch Querschnittmessungen sind nur durch
Betrachtung mehrerer Schichten moglich. Verzerrungen konnen hierbei durch mangel-
hafte Genauigkeit der Schichtlokalisation in z- Richtung sowie durch Differenzen zwi-

schen Schichtlokalisationen in x-y- Richtung entstehen.

Fiir die experimentelle Arbeit mit dem Tomoscan M ergibt sich:

Durch die achsensymmetrische Orientierung der Dichtegradienten an Lochflanken und
Implantatflanken sind die Dimensionsidnderungen an Lochern und Implantaten bei Varia-

tion von WL achsensymmetrisch.

Achsensymmetrische Objekte ohne unilaterale Artefakte werden durch den Tomoscan M
in der x-y- Richtung ortstreu dargestellt. Nicht achsensymmetrische Objekte weisen je-
doch unterschiedlich steile Kantengradientenkurven auf, was zu unterschiedlicher virtuel-

ler Kantendarstellung fiihrt. Die Objektposition wird dadurch verfilscht.

Die Rekonstruktion mehrerer Schichten mit Vektorisierung der Objektachsen und Refe-
renzierung der z- Achse des Scanners muss klidren, ob die Objektachsen auch in der geo-
metrischen Schichtmitte angenommen werden konnen. Die Lokalisation ist dabei jedoch
entweder von der genauen Positionierung der Schicht in z- Richtung oder von deren ge-

nauer Referenzierung abhingig.
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¢ Bei schmalem Fenster wird die Differenzierung zwischen Knochen und Implantat oft
unmoglich. Nicht lineare Skalierungen der Dichtewerte konnen hier die Differenzierung

ermoglichen.

e Maschinelle Auswertung und Falschfarbendarstellung von Rontgendichtewerten kénnen
falsche Genauigkeiten von Dimensionen vortduschen, wenn vernachléssigt wird, dass

Computertomografien Objektkanten virtuell aufbereiten.

e Tangential getroffene Kanten schaffen grofle Partialvolumeneffekte. Dadurch wird die
Erfassung fein abgestufter Rontgendichtegradienten iiber die gesamte Breite der erfassten
Dichtewerte wichtig. Orthogonal getroffene Kanten im Strahlengang benétigen zur opti-

malen Darstellung eine moglichst gute rdumliche Auflésung.

e Beim Tomoscan M gelingt eine zur genauen Objektpositionierung ausreichend homoge-
ne Erfassung der Dichtewerte der an der Kantendarstellung beteiligten Voxel, auch wenn
deren Zahl die der geometrisch die Kante erfassenden Voxel iibersteigt. Die Homogenitét
der Dichtewerterfassung zeigt sich dabei wenig abhidngig von Implantaten und von der

GroBe der Bildmatrix.

5.5 Ausblick

Diese Arbeit belegt, dass Locher und zylindrische Implantate im Scan durch den Tomoscan M in
x-y- Richtung ortstreu zur Darstellung kommen, wihrend ihre Dimension in Abhéngigkeit von

Fenstereinstellungen variiert.

Die genauere Rekonstruktion der z- Achse aus Volumendaten im Rahmen der technischen Ent-
wicklung erlaubt die Darstellung genauer dreidimensional orientierter Loch- bzw. Implantatach-
sen. Sofern die Abmessungen dieser Objekte bekannt sind, lassen sich aus den CT- Daten iiber
Schwerpunktberechnungen Referenzpunkte fiir Anwendungen in der Navigation erstellen. Diese
werden dhnlich enge Toleranzbereiche aufweisen, wie sie fiir Lochabstinde in dieser Arbeit be-

schrieben werden.

Diese Arbeit belegt, dass Dimensionen von Implantaten aus Titan und anderen Metallen regel-
haft zu grofl wiedergegeben werden. Auch Lochdurchmesser sind im CT nach diesen Ergebnis-
sen stark von Fenstereinstellungen abhédngig. Die Darstellung im CT kann deshalb keine Infor-
mation iiber Kontaktflichen der Implantate zu Korpergewebe liefern. Die Beurteilung von Kno-
chenkontaktflachen und Osseointegration von Implantaten durch das CT ist somit nicht zweck-

mifBig. Hierfiir miissen andere Modalititen Anwendung finden.

92



Distanzen zwischen Strukturen sind immer abhéngig von Partialvolumeneffekten der Kantendar-
stellung und somit vom Schnittwinkel zum Objekt. Symmetrische Objekte bieten an symmet-
risch zueinander liegenden Flichen gleiche Schnittwinkel und somit gleich grof3e Partialvolu-
meneffekte. Mittelpunkte von Objekten und Strukturen konnen so unabhéngig von differieren-
den Dimensionen mit hoherer Genauigkeit ermittelt werden. In wieweit die gezeigten Effekte im
Einzelschicht- CT auf die Spiraltechnik tibertragbar sind kann durch die komplizierten Bildver-
arbeitungsalgorithmen dieser Technologie nicht in diesem Rahmen beleuchtet werden. Mogli-

cherweise ergeben sich jedoch auch dort neue Perspektiven fiir weitere Entwicklungen.

Diese Arbeit liefert Anregungen, aus der Breite von Dichtegradienten an Knochengrenzen den
Schnittwinkel der Knochenoberflichen zur z- Achse im Einzelschicht- CT zu ermitteln. Daraus
lasst sich der Schnittwinkel der Scanschicht zur Oberfliache abschitzen und somit Knochendi-

cken innerhalb einer Schicht senkrecht zur Knochenoberflache ndherungsweise ermitteln.
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6 Zusammenfassung

Im Berliner Zentrum fiir craniofaciale Fehlbildungen in der Klinik fiir Mund-, Kiefer- und Ge-
sichtschirurgie-Klinische Navigation und Robotik der Charité- Campus Virchow-Klinikum wird
Bildgebung, Navigationstechnologie und Robotik zusammengefiihrt und in Anwendungen im
Operationssaal integriert. In diesem Rahmen wird das mobile CT Philips Tomoscan M in die
operative Routine sowie in die Diagnostik und Planung von Eingriffen zur Implantation von ext-
raoralen Knochenankern zur Epithesenfixierung mit einem robotergestiitzten Assistenzsystem

eingebunden.

Aus der Arbeit mit dem Tomoscan M in der robotergestiitzten Epithesenfixierung ergibt sich die
Fragestellung nach der Ortstreue und Genauigkeit der Dimensionen von kndchernen Strukturen
und extraoralen kraniofazialen Implantaten im Schnittbilddatensatz. Dariiber hinaus ist nicht
bekannt, in welchem Rahmen Fenstereinstellungen und Scanprotokolle die Darstellung der Imp-

lantate und Knochenstrukturen beeinflussen.

Zur Beantwortung dieser Fragestellung wird ein Knochenphantom entworfen, das die Vermes-
sung der Darstellung von Implantaten, Lochabstinden und Lochdurchmessern durch den To-
moscan M erlaubt. Das Knochenphantom besteht aus unfixierter Rindertibia, in deren Kortikalis
durch eine Frasmaschine Locher mit einem genau vermessenen Bohrer in definiertem Abstand in
definierter Tiefe in einer Flucht achsenparallel eingebracht werden. Kalibrierlocher erlauben die

Kontrolle der Parallelitit der Lochreihe mit der Scanschicht.

In eines der Locher wird nach Leeraufnahmen eine Knochenschraube entsprechend den Herstel-
lervorgaben implantiert. Auf diese werden ein Abutment oder ein Magnet aufgesetzt. Leerauf-
nahmen sowie Aufnahmen der Knochenschraube, des Abutments und des Magneten werden pa-
rallel zur Lochachse median und paramedian sowie orthogonal zur Lochachse erstellt. Die Auf-
nahmen werden unter variierten Scanparametern sowie unter peripherer Lage des Phantoms in

der Gantry und unter nicht horizontaler Lochreihenausrichtung wiederholt.

Die Erhebung von Lochabstidnden, Lochdurchmessern und Implantatabmessungen wird durch
Werkzeuge der Scannerkonsole nach festgelegtem Standard durchgefiihrt. Die Auswertung fasst

deshalb Ungenauigkeiten des Scans und der Messwerterhebung zusammen.
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Zur Differenzierung der Darstellung unter variierten Fenstereinstellungen werden Lochdurch-
messer und Implantatabmessungen nach vorgegebenem Schema unter verschiedenen Einstellun-
gen der Fensterbreite WW, des Fensterzentralwerts WL und des Scanfelds Field of View ausge-

wertet.

Die Einschidtzung von Abweichungen erfolgt durch den Vergleich der in den Scans ermittelten

Abmessungen mit den bekannten Abmessungen des Phantoms und der Implantate.

Bei einem Lochabstand von 10mm liegen in allen ausgewerteten Messungen mit allen Implanta-
ten, allen Scannereinstellungen und in allen Schnittrichtungen die ermittelten Lochabstinde in
tiber 99% der Fille zwischen 9,9mm und 10,2mm. Der Mittelwert der Messungen liegt bei
~10,07mm. Kein Wert liegt unter 9,9mm. MaBe iiber 10,3mm wurden in 2 Fillen gesehen. Am
Lochabstand 100mm liegen bei allen ausgewerteten Fillen in allen Variationen ebenfalls iiber
99% der Lochabstiande zwischen 99,9mm und 100,2mm. 4 Fille liegen unter 99,9mm und 2 Fil-
le tiber 100,2mm. Der Mittelwert liegt bei ~100,05mm.

Innerhalb dieser Spannweite der Messwerte ergeben sich in der Varianzanalyse Unterschiede
zwischen unterschiedlichen Gruppen, die darauf im Bonferroni- Paarvergleich einer Faktoren-
analyse unterzogen werden. Trotz der Unterschiede zeigt hierbei keine der moglichen Einstel-
lungen klinisch relevante Tendenzen einer verzerrten Positionsermittlung. Die Positionen von
Lochachsen und Implantatachsen werden somit unabhiingig von Variationen der Scanparameter

oder der Objektposition in der Gantry durch den Tomoscan M sehr exakt wiedergegeben.

Eine groB3 gewihlte Fensterbreite WW zeigt in den Experimenten schlechter lokalisierbare Kan-
ten, da die Darstellung der Dichtegradienten an Kanten iiber viele Voxel verteilt wird und so die
Definition eines eindeutigen Messpunkts schwerer wird. Kleine Fensterbreiten verhindern jedoch
teilweise die Differenzierung zwischen Implantat und Knochen. Aus diesen Griinden liefern ei-

nige Fenstereinstellungen nicht auswertbare Darstellungen.

Lochdurchmesser und Implantatdimensionen zeigen im Gegensatz zu Achsenabstidnden von Lo-
chern und Implantaten eine ausgeprégte proportionale Gro3enzunahme unter Anhebung des
Fensterzentralwerts WL. An nicht implantattragenden Lochern zeigen sich Durchmesser zwi-
schen 0,7mm und 5,8mm, am Implantatloch sogar bis 6,8mm bei einem reellen Lochdurchmes-
ser von 3,15mm. Dabei korrelieren WL und Lochdurchmesservariation stark mit einem Be-

stimmtheitsmaB 7* von =~0,776. Die Variation der Lochdurchmesser unter Variation der Fenster-
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breite WW fillt dagegen mit einer Spannweite der Mittelwerte zwischen 0,03mm und 0,35mm

sehr gering aus, solange die Lochkanten korrekt ermittelt werden konnen.

Die Variabilitit der Implantatdimensionen unter unterschiedlichen Fensterzentralwerten WL fllt
analog zu Lochdurchmessern grof3 aus. Die Dimensionen nehmen jedoch mit hoheren WL ab, da
die Gradienten der Kantendarstellung bei Implantaten im Vergleich zur Darstellung von Lochern
entgegengesetzt verlaufen. Auch hier zeigt sich die zu WL proportionale Variabilitdt der Dimen-
sionsdnderung. Die Variabilitdt nimmt mit dichterem Implantatmaterial ab. So zeigt bei steigen-
dem WL die Knochenschraube eine stirkere GroRenabnahme als das Abutment, und das Abut-
ment eine stirkere GroBBenabnahme als der Magnet. Gleichzeitig werden jedoch alle Implantate
in den allermeisten Einstellungen zu grof3 abgebildet. Das nominelle Maf} oder kleinere Abmes-
sungen werden bei allen Implantaten hochstens in Ausnahmeféllen unter extremen Einstellungen

von WL dargestellt.

Potentielle Fehlermoglichkeiten bei der Ermittlung der vorgestellten Ergebnisse finden sich in
der Variabilitéit der Dichte und der Dimension des Knochenphantoms. Durch die Bearbeitung
des Knochens und Fertigungstoleranzen industrieller Produkte werden auch dort Fehler méglich.
GroBeres Fehlerpotential bietet die Funktionsweise und Anwendung des Scanners bei der Ver-
suchsdurchfithrung sowie die Datenauswertung nach dem Scan. Eine mogliche Verzerrung der
Ergebnisse wird im Rahmen der Moglichkeiten im Experiment und in der Datenauswertung

vermieden, muss jedoch in die Betrachtung integriert werden.

Fiir die klinische Arbeit mit dem Tomoscan M ergibt sich aus dieser Arbeit, dass das CT die Po-
sition gescannter Objekte zueinander korrekt darstellt, die Dimension der Objekte jedoch von der
Signalskalierung bei der Darstellung, die der Kliniker durch Fenstereinstellungen vornimmt,
beeinflusst wird. Die Beeinflussung von Dimensionen stellt sich in den untersuchten Kategorien
proportional zum Fensterzentralwert dar. Dimensionen gescannter Objekte konnen nur dann als
exakt akzeptiert werden, wenn die fiir diese Objekte notwendige spezifische Fenstereinstellung
kalibriert wurde. Die Kantendarstellung sehr rontgendichter Objekte durch den Tomoscan M
fiihrt in klinisch iiblichen Fenstereinstellungen regelhaft zur Vergroerung dieser Objekte, wo-
durch eine Darstellung der Kontaktfliche zum umgebenden Gewebe unmoglich wird. Dies ldsst
somit keine Beurteilung der Osseointegration und des Weichgewebekontakts von extraoralen

kraniofazialen Implantaten im CT zu.
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