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1 Motivation 
 

Chirurgiesimulatoren bekommen einen immer größeren 

Stellenwert zur Ergänzung der Ausbildung von Chirurgen. 

Durch die Simulation können neue Operationsmethoden 

und ‐techniken patientenfern trainiert werden. Während 

Chirurgiesimulatoren im Bereich der Zahnmedizin bereits 

im Einsatz sind, stellen Simulatoren in der Viszeral‐ und 

Gefäßchirurgie eine neue Entwicklung dar. Während erste 

Simulatoren die echtzeitfähige Deformationssimulation und 

Interaktion fokussierten bestehen heutige Herausforderun‐

gen in einer möglichst realistischen Visualisierung sowie in 

der patientenspezifischen Simulation auf Basis von Patien‐

tendaten der medizinischen Bildgebung.  

Damit der Chirurg durch das Training optimal unterstützt 

werden kann, müssen möglichst Szenarien vorliegen, die 

sowohl den Anforderungen von Anfänger, als auch denen 

erfahrener Chirurgen entsprechen. 

Der Beitrag stellt eine Methode vor, um aus patientenspezi‐

fischen Modellen krankheitsfallspezifische Trainingsszena‐

rien zu erstellen. Hierbei wird der Fokus auf die Leber ge‐

setzt, die besonders häufig von Metastasen betroffen ist 

und daher häufig das Zielorgan minimalinvasiver Eingriffe 

ist.  

 

2 Verwandte Arbeiten 
 

Chirurgiesimulatoren stellen bereits in verschiedenen Berei‐

chen der Medizin einen großen Wert in der Ausbildung dar. 

Simulationssysteme, die direkt auf Daten der medizinischen 

Bildgebung basieren, haben hier bereits früh den Einzug in 

die Praxis gefunden. Die Simulation von Knochenstrukturen 

und ihrem Abtrag erfordert dort keine rechenaufwendige 

Physiksimulation und Diskretisierung der medizinischen 

Bilddaten (1). Für die Simulation von weichem Gewebe für 

die Viszeral‐ und Gefäßchirurgie wurde in (2) bereits 1994 

ein erster CAD‐basierter Chirurgiesimulator vorgestellt, der 

auf manuell erstellten geometrischen Modellen basierte. In 

(3) wurden Methoden zur Simulation des Gewebeverhaltens 

von Organen untersucht, die erstmals die Kriterien interak‐

tiver Echtzeitsimulationen erfüllten. Ähnliche Ansätze wur‐

den später ebenfalls in (4) verwendet, wobei erstmals zu‐

sätzlich Eigenschaften der inneren Gefäße wie der Puls oder 

Blutungen durch die Verletzung von Gefäßen berücksichtigt 

wurden.  

 

In (5) wurden durch Pincinbono et. al. Haptikgeräte für die 

Chirurgiesimulation verwendet, wobei eine Extrapolation 

der ausgegebenen Kräfte erfolgte, um den Realismus zu 

erhöhen, da die Wiederholraten für die haptische Simulati‐

on höher  sind (1kHz), als bei der ihr zur Grunde liegenden 

physikbasierten Simulation (200Hz). Für eine realistische 

Haptik ist eine möglichst realistische physikbasierte Defor‐

mationssimulation erforderlich, so dass die Ansätze von 

Pincinbono et. al. in (6) um linear anisotropische Deformati‐

onen erweitert wurde. Delingette et. al. erweiterten die 

Chirurgiesimulation und kombinierten in (7) hybrid elasti‐

sche Modelle mit Schnitten. Schnitte sind eine besondere 

Herausforderung, da sie topologischen Änderungen in den 

geometrischen Modellen entsprechen, die Auswirkungen 

auf die Deformationssimulation, die Kollisionserkennung 

und geometrische Struktur haben.  

Heutige kommerzielle Chirurgiesimulatoren für den Bereich 

der Weichgewebe sind zum Beispiel das LapVR System der 

Firma Immersion (8) oder die LapMentor Produktlinie der 

Firma Simbionix (9). Die Systeme ermöglichen das Training 

von einfachen Koordinationsübungen bis zu chirurgischen 

Eingriffen in verschieden Bereichen. Dort sind nur wenige 

Krankheitsausprägungen verfügbar mit denen trainiert 

werden kann. Visuelle Einschränkungen durch Rauch beim 

Koagulieren oder Sichtbeschränkungen durch stärkere 

Blutungen werden bisher ebenfalls noch nicht berücksich‐

tigt.  

Die Softwarebibliothek SOFA (Simulation Open Framework 

Architecture) (10) stellt die erste modularisierte Möglichkeit 

dar, eine Chirurgiesimulation zu erstellen.  

 

3 Methode 
 

Der Beitrag stellt im Folgenden eine Methode vor, um 

krankheitsfallspezifische Simulationsmodelle zu erstellen, 

durch die Trainingsszenarien zur Verfügung gestellt werden 

können, die den entsprechenden Trainingsbedürfnissen 

angepasst werden können. Wir fokussieren auf die Simula‐

tion der Leber, die als größte Drüse des menschlichen Kör‐

pers häufig von Krebserkrankungen betroffen und das zent‐

rale Organ des Stoffwechsels ist (11).  

 

Tumoren haben häufig eine runde Ausprägung und infiltrie‐

ren das umliegende Gewebe. Sie verdrängen in Ihrem 

Wachstum Gefäße und können so die Blutversorgung in‐

nerhalb des Organs stören. Bei späterem Krankheitsfort‐

schritt unterscheiden sich maligne (bösartige) und benigne 

(gutartige) Tumore. Maligne Tumore bilden häufig Metasta‐

sen und ihre Abgrenzung zu dem Organgewebe wird im 

späteren Wachstum diffus. Im weiteren Wachstum verdrän‐

gen sie nicht nur innere Strukturen sondern können diese 

durchwachsen und auch die Organgrenzen überschreiten, 

so dass ein maligner Lebertumor auf die benachbarte Gal‐

lenblase übertreten kann.  



  

 

3.1 Generierung der Ausgangsmodelle 
 

Für eine patientenspezifische Chirurgiesimulation muss die 

geometrische Repräsentation der Organe, Gefäße und 

Strukturen aus der medizinischen Bildgebung gewonnen 

werden. Die Computertomographie (CT) und die Magnetre‐

sonanztomographie (MRT) erstellen äquidistante Schicht‐

bilder des menschlichen Körpers. Dieser Volumendatensatz 

bildet die Basis für die geometrischen Modelle. Hierfür 

werden die relevanten anatomischen Strukturen, für die ein 

geometrisches Modell zu erstellen ist, von den anderen 

Strukturen abgegrenzt. Insbesondere im Bereich der Opera‐

tionsplanung ist diese Segmentierung häufig aufwendig und 

erfolgt meist manuell oder halbautomatisch (12)(13). Wäh‐

rend bei der Simulation von festem Gewebe direkt mit 

diesem Volumendaten interagiert werden kann, müssen für 

Weichgewebesimulationen diskrete geometrische Modelle 

erstellt werden. Die relevanten Strukturen werden aus den 

Volumendaten segmentiert und in Dreieck‐ oder 

Tetraedernetze überführt, die in der physikbasierten Simu‐

lation verwendet werden können. Das Segmentieren dieser 

Strukturen ist aufwendig, da sich die anatomischen Struktu‐

ren in der medizinischen Bildgebung häufig nur gering in 

ihren Grauwerten unterscheiden.  

Als Basis für interaktive Simulationsmodelle können Seg‐

mentierte Strukturen aus medizinischen Planungssystemen 

verwendet werden(14), die jedoch häufig in der geometri‐

schen Komplexität reduziert werden müssen. In Planungs‐

systemen werden häufig Dreiecksnetzte für die Modelle von 

Organen und Tumoren verwendet, während Gefäße durch 

Skelette repräsentiert werden. In der interaktiven Echtzeit‐

simulation müssen nicht nur die Oberflächen der Strukturen 

beschrieben werden, sondern auch ihr Volumen. Physikali‐

sche Simulationsmodelle, wie die finite Elemente Methode 

(FEM) oder Feder‐Masse Systeme (FMS) verwenden geo‐

metrische Primitive wie Tetraeder, Dreiecke oder Kanten 

(Simplizes) zur Bestimmung auftretender Kräfte bei einer 

Verformung. Die Simulation von Organen erfolgt häufig mit 

Tetraedermodellen, die aus den Dreiecksnetzen der Pla‐

nungssysteme approximiert werden können (15).  

 

 

Abbildung 1: Die Mittellinie aus Liniensegmenten 
und Durchmesserangaben beschreibt ein Gefäß. Eine 
Oberfläche wird zur realitätsnahen Visualisierung 
benötigt.  

Volumenmodelle aus Tetraedern sind nicht für die Simulati‐

on von Gefäßen geeignet, da bei diesen feinen und oft 

verzweigten Strukturen eine zu hohe Anzahl von Tetraedern 

notwendig wäre, um ihre Form abzubilden. Anstatt  Tetra‐

eder zu verwenden, wird die Mittellinie der Gefäße be‐

stimmt. Mittellinien werden in der Computersimulation als 

miteinander verbundene Liniensegmente beschrieben. 

Gefäße können ihre Mittellinie beschreiben, wenn für jeden 

Punkt der Mittellinie der Gefäßdurchmesser bekannt ist 

(Abbildung 1). Die physikbasierte Simulation eines Gefäßes 

kann auf Basis des Skelettes realisiert werden. Hierbei wird 

die Oberflächenrepräsentation zur Visualisierung mit der 

Anordnung der Skelettstruktur synchronisiert. Die Oberflä‐

chenrepräsentation kann ebenfalls aus der Skelettrepräsen‐

tation generiert werden, die dann nicht so stark den Arte‐

fakten (Stufenbildung) der medizinischen Bildgebung unter‐

liegen.  

 

Abbildung 2: Der Tumor (braun) wird als Oberflä-
chengeometrie aus Dreiecken beschrieben, die Gefäße 
(violett) als Skelettstruktur und die Leber aus einem 
Tetraedernetz, das die Stabilität des Volumens bei der 
physikbasierten Simulation gewährleistet. 

Für die weitere Beschreibung wird im Folgenden als Or‐

ganmodell der Leber ein Tetraedernetz, für das Gefäßmo‐

dell eine Skelettrepräsentation und für Tumore eine Ober‐

flächenbeschreibung aus Dreiecken (Abbildung 2) verwen‐

det.  

3.2 Kombination patientenspezifischer Modelle 
 

Um krankheitsfallspezifische Modelle zu erzeugen, können 

entweder manuell generierte Läsionen in die organischen 

Modelle integriert werden oder patientenspezifische 

Geometrien verschiedener Patienten mit einander kombi‐

niert werden. Um ein realistisches krankheitsfallspezifisches 

Trainingsszenario zu erstellen, wird das gesunde Organ 

eines Patienten mit den dazugehörenden Gefäßen durch 

eine Krankheitsausprägung eines anderen Patienten erwei‐

tert.  

Die Organgeometrie entspricht einem Tetraedernetz, das 

für die Deformationssimulation verwendet wird, wobei das 

physikalische Verhalten des Gesamtmodells durch die phy‐

sikbasierte Simulation der Tetraeder erreicht. Wenn in das 

Gewebe eines gesunden Organmodells ein Tumor integriert 

wird, dann müssen in diesem Bereich die Gefäße verscho‐

ben werden und die physikalische Eigenschaften der betrof‐

fenen Tetraeder angepasst werden, da Tumoren zu einer 

Gewebeverhärtung führen.  



  

 

Das geometrische Modell eines Tumors wird daei innerhalb 

des Organmodells platziert, wobei das entsprechende Ge‐

fäßskelett ebenfalls durch den Tumor überlagert wird. Das 

Tumormodell, das aus anderen patientenspezifischen Daten 

gewonnen wurde als das Organmodell, kann entsprechend 

den Anforderungen an das angestrebte Trainingsszenario 

variiert werden. Für ein Basistraining von Anfängern kann 

ein kleiner Tumor solitär am Rand der Leber platziert wer‐

den, wo er durch einen einfachen chirurgischen Eingriff 

virtuell entfernt werden kann. Für das Training erfahrener 

Chirurgen ist eine zentralere Position eines größeren Tu‐

mors möglich, der entsprechend schwieriger zu entfernen 

ist.  

 

3.3 Anpassen des Gefäßskeletts 
 

Die Leber wird von drei Gefäßästen durchzogen. Die Leber‐

arterie und Lebervene bilden den Blutzufluss und ‐abfluss in 

die Leber, während die Portalvene das Blut aus Darm, Ma‐

gen, Milz und Gallenblase in die Leber transportiert (16). Um 

diese Gefäße durch einen Tumor zu verschieben, müssen 

die Liniensegmente der Skelette flexibel verschoben wer‐

den, so dass die Länge der einzelnen Segmente erhalten 

bleibt.  Jedes Skelett besteht aus ܰ Liniensegmenten. Jedes 

Liniensegment  Ԧ݁  mit ݆ ∈ ܰ wird durch die Eckpunkte ݒԦ
 

und ݒԦ
ଵ beschrieben (Gl. 1). Aus der Differenz zwischen der 

aktuellen Länge | Ԧ݁| und der Ruhelänge ݈

 des Segmentes 

werden die Verschiebungsvektoren ݑሬԦ୨
 und ݑሬԦ୨

ଵ in Gl.2 und 

Gl.3 bestimmt, durch die die Ruhelänge erhalten werden 

kann.  

 

(1)    Ԧ݁ ൌ Ԧݒ 
ଵ െ Ԧݒ

  

(2)    ሬԦݑ
ଵ ൌ  െ

ଵ

ଶ
൫ห Ԧ݁ห െ ݈


൯݁̂  

(3)    ሬԦݑ
 ൌ  

ଵ

ଶ
൫ห Ԧ݁ห െ ݈


൯݁̂  

 

Da der Tumor nur einen Teil der Gefäße beeinflusst, müssen 

die Eckpunkte bestimmt werden, die sich innerhalb des 

Tumors befinden. Für jeden Eckpunkt ݒԦ  des Gefäßskelettes 

wird der Oberflächenpunkt Ԧ  mit dem kürzesten euklidi‐

schen Abstand nach (17) bestimmt. Mit der Oberflächen‐

normale  ሬ݊Ԧ  wird  ߬ሺݒԦሻ in Gl. 4 bestimmt und kennzeichnet, 

wie der Eckpunkt zur Tumorgeometrie lokalisiert ist (Gl. 5). 

 

(4)    ߬ሺݒԦሻ ൌ ሺݒԦ െ Ԧሻ ሬ݊Ԧ  

(5)    ߬ሺݒԦሻ ൝
൏ 0            ܾ݈݄ܽݎß݁ݑܽ
ൌ 0 ä݄݈݂ܿ݁ݎܾܱ݁ ݂ݑܽ

 0             ܾ݈݄ܽݎ݁݊݊݅
 

 

Für alle Vertices, die sich in der Tumorregion befinden 

(߬ሺݒԦሻ  0), wird ein gemeinsamer Verschiebungsvektor 

bestimmt, um zu gewährleisten, dass die Gefäßstruktur aus 

der Tumorregion bewegt werden kann.  

 

 

Abbildung 3: Die Gefäße durchqueren den Tumor 
(gelb). Die Oberfläche der Gefäße kann das Tumorge-
webe durchdringen, obwohl die Liniensegmente voll-
ständig außerhalb liegen. 

Zur Bestimmung dieses Verschiebungsvektors, werden die 

Schnittpunkte zwischen dem Gefäßskelett und der Tumor‐

oberfläche bestimmt. Eine Liniensegment wird von der 

Tumoroberfläche geschnitten, wenn ߬൫ݒԦ
൯ ∙ ߬൫ݒԦ

ଵ൯ ൏ 0 gilt. 

Durch das Gewicht ߙ (Gl. 6) wird der entsprechende 

Schnittpunkt  Ԧܿ  des Liniensegmentes  Ԧ݁  durch lineare Inter‐

polation (Gl. 7) bestimmt.  

 

(6)  ൫ߙ Ԧ݁൯ ൌ
த൫୴ሬሬԦౠ

బ൯

ఛቀ௩ሬԦೕ
భቁିதቀ୴ሬሬԦౠ

బቁ
 

(7)        Ԧܿ ൌ ሺ1 െ Ԧݒሻߙ
ଵ  Ԧݒߙ

, wenn ߙ ∈ ሾ0,1ሿ 

(8)       uሬԦ ൌ  
1

N
∑ cԦj െ cԦT  

 

Der Mittelpunkt der Schnittpunkte  Ԧܿ  (rot dargestellt in 

Abbildung 3) wird durch deren arithmetisches Mittel ihrer 

Positionen bestimmt. Der Abstandsvektor zwischen diesem 

Mittelpunkt und dem Mittelpunkt der Tumorgeometrie cԦT 

wird als einheitlicher Verschiebungsvektor uሬԦ für die Vertices 

des Gefäßskelettes innerhalb der Tumorregion verwendet 

(Gl. 8).  

Die Verschiebung der Gefäße erfolgt iterativ, wobei ein 

Vertex immer in Richtung des Verschiebungsvektors ver‐

schoben wird. Anschließend erfolgt die Korrektur der Kan‐

tenlängen (siehe Gl. 1 ‐ Gl. 3), wodurch die Gefäßstruktur 

dynamisch aus dem Tumorbereich herausbewegt wird. 

Während der Verschiebung ist zu jedem Vertex ݒԦ  des Ge‐

fäßskelettes zusätzlich der entsprechende Gefäßradius ݎ  zu 

berücksichtigen. Das Volumen der Gefäße kann sich noch 

immer innerhalb der Tumorregion befinden (߬ሺݒԦሻ  ݎ 

0ሻ, wenn die Vertices sich bereits außerhalb befinden 

(߬ሺݒԦሻ ൏ 0ሻ. In diesem Fall wird der direkte Abstand zwi‐

schen dem Vertex und dem nächst gelegenen Punkt auf der 

Tumoroberfläche als Verschiebungsvektor verwendet (Gl. 

9), dargestellt am oberen Gefäßast in Abbildung 3.  

 

(9)  uሬԦi ൌ ሺvԦi െ pሬԦ
i
ሻ/|vԦi െ pሬԦ

i
| 

 

Die Schrittweite entlang der Verschiebungsvektoren wird 

relativ zum Durchmesser der Tumorgeometrie bestimmt. 

Für die Berechnung des Durchmessers, wird hierbei die 

Länge der Diagonalen des achsenorientierten Grenzvolu‐



  

mens verwendet. Die Verschiebung ist erst dann abge‐

schlossen, wenn das Gefäßvolumen sich über mehrere 

Iterationen außerhalb der Tumorregion befindet. Die Kor‐

rektur der Kantenlängen führt zu einer Bewegung der Verti‐

ces entlang der Liniensegmente und damit unter Umstän‐

den in Richtung der Tumorregion.  

 

3.4 Abbildung maligner Tumore 
 

Das bisherige Verfahren (Abschnitt 3.3) beschreibt, wie 

Gefäße vollständig aus der Tumorregion verdrängt werden 

können, was dem Verhalten eines benignen Tumors ent‐

spricht. Maligne Tumore verschieben nur am Beginn ihres 

Wachstums die Gefäße. In späteren Phasen durchdringen 

sie andere Gewebestrukturen und wachsen durch die Gefä‐

ße hindurch, so dass die Gefäße nur in einem begrenzten 

Maß verschoben werden. Um dieses Verhalten abzubilden, 

wird der Verschiebungsvektor mit  β ∈ ሾ0,1ሿ gewichtet, so 

dass der Fortschritt der Verschiebung durch Gl. (10) be‐

schrieben wird.  

 

(10)  vԦiሺt  ∆tሻ ൌ  vԦiሺtሻ   βuሬԦi 

 

Im ersten Zeitschritt erfolgt die Verschiebung mit β ൌ 1, 

wodurch eine Verschiebung entsprechend eines benignen 

Tumors entsprochen wird. In jedem weiteren Zeitschritt Δt 

wird das Gewicht β verringert, so dass die Intensität der 

Verschiebung abnimmt. Der Vorgang der Verschiebung ist 

abgeschlossen, wenn alle Vertices des Gefäßbaumes die 

Tumorregion verlassen haben oder das Gewicht β den Wert 

0 erreicht hat.  

 

 

3.5 Anpassung der physikalischen Eigenschaften 
 

Im Zusammenhang mit der Verschiebung der Gefäße er‐

folgt die Anpassung der physikalischen Parameter. Die 

Gefäße, der Tumor und das Organgewebe unterscheiden 

sich hinsichtlich ihrer Materialeigenschaften und der Festig‐

keit des Gewebes. 

 

 

Abbildung 4: Oberflächendarstellung der Leber (links) 
mit gelb dargestelltem Tumor. Unterscheidung der 
Steife Werte (rechts): Tetraeder, die von dem Tumor 
beeinflusst werden sind rot dargestellt. Für eine bessere 
Darstellung wurde die äußere Tetraederschale visuali-
siert. 

Für die Umsetzung der vorgestellten Methode werden zur 

Simulation Feder‐Masse Modelle (Federsteife und ‐

dämpfung) und finite Elemente Modelle (E‐Modul, Poisson 

Verhältnis) zur Simulation verwendet. Nachdem die Ver‐

drängung der Gefäße gemäß Abschnitt 3.3 bzw. 3.4 abge‐

schlossen wurde, werden die Parameter der inneren Struk‐

turen auf die Tetraederstruktur des umliegenden Gewebes 

übertragen. Hierfür wird der Volumenanteil ermittelt um 

den eine innere Struktur einen Tetraeder der Organgeomet‐

rie überlagert. Der Tetraeder erhält dann anteilig die phy‐

sikbasierten Parameter der infiltrierenden Struktur, so dass 

ein inhomogenes physikalisches Verhalten realisiert wird 

(Abbildung 4).  

 

4 Ergebnisse 
 

Dieser Beitrag stellt eine Methode vor, mit der erstmals 

patientenspezifische Merkmale von unterschiedlichen Pati‐

entendaten zu einem neuen krankheitsfallspezifischen 

Simulationsszenario zusammengeführt werden. Hierbei 

werden die Eigenschaften der infiltrierenden Tumoren und 

der inneren Strukturen berücksichtigt. Die Verschiebung der 

Gefäße durch die eingebrachte Tumorregion ermöglicht die 

zusätzliche Generierung realitätsnaher Szenarien, die auf 

das Trainingsvorhaben ausgerichtet sind. Während für 

erfahrene Chirurgen das patientenindividuelle Training für 

die Fortbildung von zentraler Bedeutung ist, ermöglicht die 

krankheitsspezifische Generierung von Trainingsszenarien 

das Training an Szenarien, die bisher noch nicht als patien‐

tenindividuelles Szenario zur Verfügung stehen. 

 

In Abbildung 6 ist das Skelett mit einer Portalvene vor der 

Verschiebung dargestellt. Hierbei wird deutlich in welchem 

Umfang Gefäße von einer Infiltration betroffen sein können. 

Abbildung 5 stellt die Phasen der Verschiebung vergrößert 

dar. Initial wird der Tumor von den Gefäßen durchzogen 

(Abbildung 5, A). Zu Beginn der Verschiebung werden die 

Verschiebungsvektoren bestimmt (Abbildung 5, B) die für 

weit innen liegende Strukturen einheitlich sind. Bei der 

Verschiebung wird die Gefäßstruktur aus der Region be‐

wegt (Abbildung 5, C) bis schließlich nur noch das Volumen 

der Gefäße und nicht deren Skelettstruktur in die Tumorre‐

gion eindringt (Abbildung 5, D). In (Abbildung 5, E) ist das 

Resultat der Verschiebung dargestellt, in der die Tumorre‐

gion nur noch von den Gefäßen umschlossen wird.  

 

5 Diskussion 
 

In weiteren Arbeiten werden Methoden untersucht, um 

Tumoren innerhalb des Zielorgans zu generieren, ohne 

hierfür eine segmentierte Tumorgeometrie zu verwenden. 

Diese Ansätze erfordern jedoch das Tumorwachstum durch 

Regeln zu beschreiben, um ein möglichst realistisches Tu‐

morwachstum zu ermöglichen. Die Generierung der krank‐

heitsfallspezifischen Szenarien bildet eine Ergänzung zur 



  

Anbindung an medizinische Planungssysteme und an die 

direkte Verarbeitung der medizinischen Bilddaten, die den 

Schwerpunkt weiterer Betrachtungen darstellen. Insbeson‐

dere für Chirurgen in der Ausbildung bildet das vorgestellte 

Verfahren einen direkten Einstieg mit realitätsnahen Szena‐

rien. 

Weiterhin sollen Verfahren entwickelt werden, Tumoren 

durch die Vorgabe einer TNM‐Klassifikation zu platzieren. 

Die TNM‐Klassifikation beschreibt das Stadium eines Tu‐

mors hinsichtlich seiner Größe, der Ausprägung und Lokali‐

sation von Metastasen. Es soll ermöglicht werden automati‐

sierte Trainingsszenarien auf Basis der Klassifikation zu 

erzeugen, da sie einen medizinischen Indikator für die 

Schwere eines Eingriffs darstellt.  
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Abbildung 6:Gefäßbaum nachdem die Gefäßäste, die von der Tumorregion betroffen waren verschoben wurden

Abbildung 5: Phasen der Verschiebung - In der Ausgangssituation durchqueren die Gefäße den Tumor (A); Im ersten Schritt
werden die Verschiebungsvektoren bestimmt (rot, B); Fortschreitend verlässt das Gefäß die Tumorregion (C); Obwohl alle Ge-
fäßskelette die Region verlassen haben ist die Verdrängung nicht abgeschlossen. Das Gefäßvolumen befindet sich noch antei-

lig in der Tumorregion (D); Ergebnis der Verschiebung (E)


