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Zusammenfassung

Diese Arbeit stellt zwei Projekte vor, die sich beide mit der Verarbeitung und Analy-
se von Ultraschallbildern beschäftigen. Das erste Projekt hat die frühe Diagnose eines
ischämischen Schlaganfalls zum Ziel während das zweite Projekt die frühe Diagnose einer
Parkinson-Erkrankung zum Inhalt hat.
In den letzten Jahren haben sich Ultraschallkontrastmittel stark weiter entwickelt,

so dass ihre Verwendung die Anwendungsmöglichkeiten von medizinischem Ultraschall
enorm erweitert hat. Diese Arbeit beschreibt die letzten Entwicklungen dieser Kontrast-
mittel und stellt speziell dafür entwickelte Bildgebungs- wie auch Bildanalysemethoden
vor. Diese Methoden ermöglichen in ihrem Zusammenspiel das Verfolgen von verschie-
denen Kontrastmittelkinetiken und somit Rückschlüsse auf die zugrunde liegende Per-
fusion. Im Gegensatz zu etablierten Methoden wie z. B. der Doppler-Bildgebung ist es
damit möglich, die Mikroperfusion im Gewebe semi-quantitativ zu bestimmen und somit
Aussagen über die Versorgung eines bestimmten Gewebebereichs zu machen. Genutzt
wird dies in dieser Arbeit, um anhand verschiedener Studien nachzuweisen, dass eine
frühe Diagnose des ischämischen Schlaganfalls mit Ultraschall möglich ist.
Das Hauptproblem bei der Diagnose der weit verbreiteten Parkinson-Krankheit ist die

Tatsache, dass klinische Symptome erst dann feststellbar sind, wenn bereits ein Groÿteil
der betro�enen Nervenzellen unwiederbringlich geschädigt ist. Das zweite hier vorge-
stellte Projekt untersucht die Tatsache, dass oft spezi�sche Änderungen in betro�enen
Hirnarealen im Ultraschallbild sichtbar werden, bevor eine Erkrankung klinisch erkenn-
bar ist. Diese Änderungen sind nicht in den Bilder von Groÿgerätemethoden wie CT oder
MRT zu erkennen, was die Ultraschallbildgebung in diesem Fall neben den bekannten
Vorteilen besonders interessant macht. Diese Arbeit stellt Methoden vor, um die in den
Ultraschallbildern enthaltene Information besonders e�ektiv zu extrahieren und validiert
die erzielten Ergebnisse mittels verschiedener Studien für unterschiedliche Formen der
Parkinson-Erkrankung.
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Kapitel 1

Einleitung

Seit jeher ist der Mensch auf der Suche nach Werkzeugen, die seine Fähigkeiten erwei-
tern, ihm den Alltag erleichtern oder seine Produktivität steigern. Dieses Bestreben hat
natürlich vor dem Gebiet der Medizin nicht halt gemacht und ist dort sogar besonders
ausgeprägt, da nichts dem Menschen so wertvoll ist wie sein Leben und seine Gesundheit.
Zu Beginn beschränkte sich dies auf rein mechanische Werkzeuge, die die Untersuchung
und Therapie erleichterten und neue Verfahren ermöglichten. Eine stürmische Entwick-
lung vollzog sich in der zweiten Hälfte des 20. Jahrhunderts mit der Entwicklung von
nichtinvasiven bildgebenden Methoden. Diese erlaubten es erstmals, umfangreiche In-
formationen über den Zustand des menschlichen Körpers zu erhalten, ohne diesen zu
verletzen.
In der heutigen Zeit sind viele Bildgebungsmethoden ausgereift und die Häu�gkeit

substantieller Fortschritte einer Methode oder das Entdecken neuer Methoden hat ab-
genommen. Da die Qualität der durch diese Methoden erzeugten Bilder schon relativ
hoch ist, hat ein weiterer Bereich enorm an Bedeutung gewonnen, der bisher noch dem
Menschen vorbehalten war: das Bildverstehen. Zunehmend gewinnen Methoden an Trag-
weite, die die in den Bildern enthaltenen Informationen analysieren, extrahieren und in
anderen Formen präsentieren können. Dies ist im Allgemeinen einerseits ein deutlicher
Zeitgewinn oder E�zienzgewinn gegenüber der Tätigkeit des Menschen und kann ande-
rerseits zu Erkenntnissen führen, die ohne die maschinelle Interpretation nicht möglich
gewesen wären.
Diese Arbeit stellt zwei Projekte im Bereich der medizinischen Bildverarbeitung vor,

bei denen jeweils einer dieser Aspekte im Fokus steht. Das erste Projekt hat die frühe Dia-
gnostik von Schlaganfällen mittels medizinischem Ultraschall zum Thema. Dabei werden
bestimmte E�ekte von Ultraschall-Kontrastmitteln (UKM) ausgenutzt, die Rückschlüsse
auf die Mikro-Perfusion des Gewebes und somit den Zustand der Durchblutung erlauben.
Dies ist ein Beispiel für einen deutlichen Zeit- und E�zienzgewinn gegenüber der bishe-
rigen Praxis. Etablierte Groÿgerätemethoden, wie z. B. die Magnetresonanztomographie
oder die Computertomograpgie liefern detaillierte Bilder der betro�enen Hirnregion und
erlauben eine optimale Diagnose des vorliegenden Falls. Die Verwendung von medizi-
nischem Ultraschall als bildgebende Methode bringt im Vergleich dazu eine Reihe von
Vorteilen mit sich, wie z. B. geringere Untersuchungskosten, höhere Verfügbarkeit der
Geräte, kürzere Dauer der Untersuchung oder eine hohe Portabilität der Geräte. Die
Herausforderung hierbei ist es, eine zu den etablierten Methoden gleichwertige Qualität
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Kapitel 1 Einleitung

der Ergebnisse zu erhalten.
Die Ursprünge der vorgestellten Methoden liegen in dem bis September 2005 laufen-

den Projekt �Ultrasonographic monitoring and early diagnosis of stroke (UMEDS)�, das
durch die Europäische Union gefördert wurde und europaweit 11 Partner aus Forschung,
Bildung und Industrie � darunter die Universität zu Lübeck � zusammen brachte. Ziel
des UMEDS-Projektes war die Etablierung nichtinvasiver Techniken zur frühen Diagnose
von Schlaganfall und dessen Verlaufsüberwachung am Krankenbett, um den Ausgang der
Krankheit zu verbessern. Grundlage dafür war die Erweiterung der Errungenschaften in
der Mikrobläschen-Technologie (UKM) und in der harmonischen Ultraschallbildgebung,
um eine qualitative und quantitative Darstellung der Hirnperfusion zu erreichen. An der
Universität zu Lübeck bestand die Arbeitsgruppe aus dem Institut für Signalverarbei-
tung und der Klinik für Neurologie. Diese Zusammenarbeit erwies sich jedoch als so
fruchtbar, dass die Kooperation heute noch besteht. In der dem EU-Projekt folgenden
Zeit konnte das Projekt mehrere Preise und Auszeichnungen für sich verbuchen, dar-
unter einen �Honorable Mention Poster Award� auf der SPIE MI 2005 [73] sowie einen
�3. BVM-Preis 2006 für einen herausragenden wissenschaftlichen Beitrag� aus über 200
Einreichungen [69].
Das zweite in dieser Arbeit vorgestellte Projekt ist ein Beispiel für die Gewinnung

neuer Erkenntnisse durch Methoden des Bildverstehens, die ohne diese Technologie nicht
möglich gewesen wäre. Es handelt sich um die frühe Diagnose der Parkinson-Krankheit
durch transkraniellen medizinischen Ultraschall. Die frühe Diagnose ist bei Parkinson
enorm wichtig, da groÿe Teile des Gehirns schon unwiederbringlich geschädigt sind, wenn
sich die Krankheit durch klinische Symptome o�enbart. Bestimmte Regionen des Ge-
hirns werden jedoch schon vorher durch die Erkrankung verändert, was bisher nur durch
Ultraschallbilder � also auch nicht durch die bekannten Groÿgerätemethoden � sichtbar
gemacht werden kann. Die Analyse dieser Bilder mittels der vorgestellten Methoden führt
dann zu Resultaten, die zumindest in bestimmten Formen der Parkinson-Erkrankung
eine frühe Diagnose ermöglichen. Dabei wird auf die Berechnung von abstrakten Merk-
malen zurückgegri�en, deren Bedeutung sich dem Menschen nicht unmittelbar erschlieÿt
und somit eine weitere Stufe des �Verstehens� darstellt.
Diese Arbeit führt im folgenden Kapitel 2 in die Grundlagen der Ultraschallbildge-

bung ein. Mit dieser Technologie vertraute Leser können dieses Kapitel überspringen.
Dabei sei jedoch auf den Abschnitt 2.2 verwiesen, der eine aktuelle Übersicht über der-
zeitige Kontrastmittel enthält und speziell für UKM verwendete Bildgebungstechniken
erläutert. Kapitel 3 und 4 berichten über die beiden Projekte in der oben vorgestellten
Reihenfolge. Beide Kapitel beinhalten jeweils eine ausführliche Einleitung in das The-
ma sowie eigene Ergebnis- und Zusammenfassungsabschnitte. Kapitel 5 schlieÿlich zieht
Schlussfolgerungen aus den Projekten und gibt einen Ausblick über mögliche weitere
Tätigkeiten und o�ene Punkte.
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Kapitel 2

Ultraschall in der medizinischen

Diagnostik

Da in dieser Arbeit die Analyse von medizinischen Ultraschallbildern im Vordergrund
steht, werden in diesem Kapitel die zum Verständnis notwendigen Grundlagen noch
einmal zusammen gefasst. Die Anwendung von Ultraschall (US) als bildgebendes Ver-
fahren zur Untersuchung von organischem Gewebe in der Medizin wird als Sonogra�e
bezeichnet.

2.1 Bildgebungsarten

Als Ultraschall bezeichnet man im Allgemeinen Schallwellen im Frequenzbereich über
20 KHz. Diese Einteilung ist mehr oder weniger willkürlich. Physikalisch gesehen ist sie
nicht gerechtfertigt, da Schallwellen kleinerer Frequenz denselben physikalischen Gesetz-
mäÿigkeiten gehorchen wie Ultraschall. Sie hat zum Einen eher praktische Gründe, die
sich aus den Grenzen der menschlichen Wahrnehmung ergeben. Zum Anderen sind die
Gründe technischer Natur, da sich die Methoden der Schallerzeugung und des Schall-
nachweises wesentlich von denen im Hörschallbereich genutzten unterscheiden. Darüber
hinaus wird in der Literatur der Ultraschall noch vom Hyperschall (≥ 1 GHz) getrennt.
Diese Unterscheidung erscheint noch willkürlicher, ist jedoch dadurch gerechtfertigt, dass
sich bei Schall von sehr hohen Frequenzen Quantene�ekte bemerkbar machen können
und Erzeugungs- und Nachweismethoden sich wiederum grundlegend von den tieferen
Frequenzen unterscheiden. [82]
Prinzipiell wird die Bildgebung mittels Ultraschall dadurch ermöglicht, dass in dem

Ausbreitungsweg des Schalls zwischen Sender und Empfänger ein abzubildendes Ob-
jekt platziert wird. Durch Veränderungen des Schalls bzw. Abweichungen von erwarte-
ten Veränderungen kann auf die Struktur des Objekts rückgeschlossen werden. Dabei
kann entweder das Objekt direkt zwischen Sender und Empfänger platziert werden oder
Sender und Empfänger be�nden sich in einer Einheit, die das Schallecho des Objektes
aufnimmt (siehe Abbildung 2.1). Während das Durchstrahlungsverfahren häu�g in der
zerstörungsfreien Materialprüfung eingesetzt wird, kommt in der medizinischen Anwen-
dung praktisch ausschlieÿlich das sogenannte Impulsechoverfahren zum Einsatz. Dieses
Verfahren wird im Folgenden genauer erläutert.
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

(a) Durchstrahlungsverfahren (b) Impulsechoverfahren

Abbildung 2.1: Verfahren zur US-Bildgebung (aus [82])

Abbildung 2.2: Scanbereich der unterschiedlichen Sondentypen (aus [185])

2.1.1 Impulsechoverfahren

Beim Impulsechoverfahren bilden Sender und Empfänger eine Einheit � die sogenannte
Ultraschallsonde bzw. Transducer. In der Sonde be�ndliche Schallwandler senden kur-
ze Schwingungsimpulse in das zu untersuchende Gewebe, die an Inhomogenitäten der
Gewebestruktur teilweise gestreut bzw. re�ektiert oder absorbiert und in Wärme umge-
wandelt werden. Ein Teil des Signals wird zum Sender re�ektiert, der üblicherweise auf
dem piezoelektrischen E�ekt basiert und gleichfalls als Empfänger fungieren kann. Der
Frequenzbereich der ausgesendeten Schallpulse liegt dabei je nach Anwendung zwischen
1MHz und 40MHz.

Schallkopftypen

Nach ihrem Aufbau unterscheidet man verschiedene Schallkopftypen: Sektor-, Linear-
und Konvexsonden (siehe Abbildung 2.2). Entsprechend ihrer unterschiedlichen Eigen-
schaften (zum Beispiel der Ankopplungs�äche) unterscheiden sich ihre Anwendungs-
bereiche. Sektorschallköpfe gibt es als elektro-mechanische sowie elektronische Ausfüh-
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2.1 Bildgebungsarten

Nahfokussierung

Fernfokussierung

Nahfeld Fokuszone Fernfeld

Abbildung 2.3: Fokussierung des Ultraschallstrahls (aus [22])

rungen. Beim früher gebräuchlichen elektro-mechanischen Sektorscanner rotieren oder
pendeln wenige Piezokristalle um eine Achse und bauen somit ein dreieckiges Bild des ab-
getasteten Bereichs mit einem Winkel von 60◦ bis 120◦ auf. Eine Weiterentwicklung des
mechanischen Sektorschallkopfs ist der heutzutage übliche Phased Array-Schallkopf, bei
dem durch eine phasenverschobene Aussendung der Schallpulse der einzelnen Piezoele-
mente eine bestimmte Ausbreitungsrichtung allein durch die Elektronik erreicht werden
kann. Der Hauptvorteil des Sektorschallkopfs liegt in der geringen Ankopplungs�äche.
Dies ermöglicht die Untersuchung sonogra�sch schwierig zugänglicher Regionen, wie den
Herzbereich oder das Schädelinnere durch das Knochenfenster (siehe Abschnitt 3.2) oder
bei Neugeborenen durch die Fontanelle. Ein Nachteil ist eine schlechte Bildau�ösung im
schallkopfnahen Bereich, die mit einer Verzerrung einhergeht.

Beim Linearschallkopf sind die Piezoelemente in Reihe angeordnet. Das bedingt eine
parallele Schallausbreitung, wodurch ein rechteckiges Bild entsteht. Eindeutiger Vorteil
des Linearschallkopfes ist die gute Au�ösung auch schallkopfnaher Strukturen, was ihn
zum idealen Instrument bei der Untersuchung ober�ächlicher Strukturen wie z. B. der
Schilddrüse oder der Haut macht. Hauptnachteil ist die groÿe Fläche zur Ankopplung,
was die Handhabung bei beschränktem Platz erschwert.

Ein Konvexschallkopf verbindet einige Eigenschaften von Linear- und Sektorschallköp-
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

fen miteinander. Die Sendeelemente sind wie beim Linearscanner in Reihe angeordnet.
Die Ankopplungs�äche ist aber konvex gekrümmt. Hieraus ergibt sich der Vorteil einer
gegenüber dem Linearschallkopf verminderten Au�age�äche bei im Vergleich zum Sek-
torschallkopf besserer Nahfeldau�ösung. Das verleiht diesem Sondentyp die Eignung zu
Übersichtsuntersuchungen. Er wird vor allem im Bauchbereich verwendet. Hinsichtlich
der oben genannten Vor- und Nachteile (Au�age�äche und Au�ösungsvermögen) stellt
dieser Schallkopf einen Kompromiss dar, da sein Au�ösungsvermögen das des Linear-
schallkopfes nicht erreicht und Verzerrungen im Nah- und Fernfeld auftreten.

Fokussierung des Ultraschallstrahls

Bei den in der medizinischen Diagnostik verwendeten Frequenzen ist es im Allgemeinen
nicht möglich, einen scharf gebündelten Strahl zu erhalten. Um dennoch eine optimale
räumliche Au�ösung zu erhalten, muss ein möglichst kleiner Durchmesser des Strahls
angestrebt werden. Deshalb wird der Ultraschall auf eine bestimmte Tiefe fokussiert, so
dass dort der Schallstrahl eine �Taille� erhält. Bei einem fokussierten Schallkopf unter-
scheidet man drei Zonen: das Nahfeld, die Fokuszone und das Fernfeld (siehe Abbildung
2.3).
Das Nahfeld schlieÿt sich direkt an den Schallkopf an. Hier ist die Interferenz am

stärksten, woraus ein sehr inhomogenes Schallfeld resultiert. Daher ist das Nahfeld für
eine Bildbeurteilung nicht verwertbar. Im Bereich der Transkranielle Sonogra�e (TCS)
wird dieser E�ekt noch verstärkt, da im Nahfeld üblicherweise der Schädelknochen abge-
bildet wird. Dieser E�ekt ist bei Schallsonden mit divergierenden Schallbündeln (Konvex-
und Sektorschallköpfen) am stärksten, bei Linearsonden am geringsten ausgeprägt. Die
Fokuszone zeichnet sich zum einen dadurch aus, dass der Durchmesser des Ultraschall-
bündels am geringsten ist, zum anderen hier die höchste Schallstärke herrscht. Beides
sind unter anderem Voraussetzungen für eine gute Au�ösung.
Im Fernfeld laufen die Strahlen des Schallstrahlbündels auseinander. Da das Strah-

lenbündel auÿerdem beim Durchgang durch das Gewebe geschwächt wird, nimmt die
Schallintensität ab. Beide Vorgänge beein�ussen das Au�ösungsvermögen und damit die
Bildqualität negativ. Aus diesem Grund eignet sich die Fernzone mit zunehmendem Ab-
stand vom Schallkopf immer weniger für die Ultraschalldiagnostik. Im Bereich der TCS
wird deshalb üblicherweise jede Hemisphäre separat untersucht und der Fokus auf etwa
zwei Drittel der Tiefe einer Hemisphäre eingestellt.

Au�ösung und Tiefenverstärkung

Das Au�ösungsvermögen der US-Bildgebung hängt stark von der Frequenz (axial) und
von der Breite des Schallstrahls (lateral) ab. Das axiale Au�ösungsvermögen gibt an,
wann zwei axial hintereinander liegende Ebenen gerade noch getrennt werden können.
Hierzu muss die Schallwelle als möglichst kurzes Wellenpaket eingestrahlt werden. Das
laterale Au�ösungsvermögen hängt von der Breite des Schallstrahls ab. Deshalb variiert
die laterale Au�ösung, bedingt durch die Fokussierung, stark mit der Tiefe. Sie ist am
besten in der Fokuszone und beträgt dort 4�5 Wellenlängen. Sie ist somit 2- bis 3-mal
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2.1 Bildgebungsarten

Sende- Wellen- Eindringtiefe Ortsau�ösung Typische
frequenz länge (hin und rück) lateral axial Anwendung
[MHz] [mm] [cm] [mm] [mm]

2,0 0,78 25 3,0 0,8 Harmonic Imaging
3,5 0,44 15 1,7 0,5 Fötus, Leber, Herz, Niere
5,0 0,31 10 1,2 0,4 Gehirn
7,5 0,21 7 0,8 0,3 Prostata
10,0 0,16 5 0,6 0,2 Pankreas (interoperativ)
20,0 0,08 1,2 0,3 0,1 Auge, Haut
40,0 0,04 0,6 0,15 0,05 Intravaskulär

Tabelle 2.1: Eindringtiefe und Ortsau�ösung bei verschiedenen US-Frequenzen

schlechter als die axiale Au�ösung. Da die Au�ösung bei höheren Frequenzen besser
ist, wird immer die gröÿtmögliche Frequenz gewählt. Dabei muss die von der Frequenz
abhängige Eindringtiefe berücksichtigt werden. Mit zunehmender Frequenz werden die
Schallsignale stärker gedämpft, so dass sich die Eindringtiefe verringert. Tabelle 2.1 gibt
eine Übersicht über Eindringtiefe und Au�ösungsvermögen in Abhängigkeit von der
Frequenz.

Aufgrund der zunehmenden Dämpfung müssen Signale aus gröÿerer Tiefe in der Aus-
werteelektronik mehr verstärkt werden als Signale von ober�ächlichen Regionen. Dazu
wird das zurückkommende Echo auf einen laufzeitabhängigen Verstärker gegeben (Time
Gain Compensation/Control, TGC). Bei dieser auch als �Tiefenausgleich� bezeichneten
Methode nutzt man aus, dass die exponentielle Abnahme der Schallamplitude mit dem
Laufweg sich zumindest theoretisch durch eine entsprechende Verstärkung ausgleichen
lässt. Signale aus groÿer Tiefe (15 cm) werden dabei um bis zu 120 dB angehoben. Die
Signalamplitude des von einer Grenz�äche re�ektierten Signals wird damit unabhängig
von der Tiefe, aus der das Echo kommt. Das Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) wird
damit allerdings mit zunehmender Tiefe schlechter. Ein völlig korrekter Tiefenausgleich
ist allerdings aus verschiedenen Gründen nicht möglich. Zum einen ist die Vorausset-
zung eines exponentiellen Entfernungsgesetzes nur näherungsweise erfüllt. Zum ande-
ren beeinträchtigt auch die Frequenzabhängigkeit der Dämpfung die Wirksamkeit des
Tiefenausgleichs, da sie bei kurzen und daher breitbandigen Signalen einzelne Spektral-
komponenten in unterschiedlichem Maÿe schwächt, die Signale also im Ganzen verformt.
Dennoch erweist sich der Tiefenausgleich in der Praxis als sehr hilfreich. Manche Ge-
räte besitzen hierzu nur zwei Drehregler, einen für den Nahbereich und einen für den
Fernbereich, andere bis zu zehn Schieberegler, so dass die TGC für jeden Tiefenbereich
individuell reguliert werden kann.
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

Abbildung 2.4: Prinzip des A- und des B-Modes (aus [22])

2.1.2 Prinzipien der Bilderzeugung

A-Mode

Der A-Mode ist die einfachste Umsetzung des Impulsechoverfahrens. Ein einzelner Schall-
sender sendet einen kurzen Ultraschallimpuls aus und schaltet dann auf Empfang um. Die
re�ektierten Schallwellen werden vom piezoelektrischen Material in elektrische Spannung
umgewandelt. Die Intensität eines Echos (die Amplitude) korreliert mit der Spannung.
Das Ultraschallgerät erfasst die Amplitude der re�ektierten Echos und stellt sie auf ei-
nem Oszilloskop auf einer Zeitachse dar (�A-Bild�, A = Amplitude). Unter der Annahme
einer konstanten Schallgeschwindigkeit im untersuchten Gewebe wird diese Zeitachse in
eine Tiefenachse umgerechnet. Das A-Bild zeigt also die Intensitätsverteilung der re�ek-
tierten Echos entlang des Schallbündels (siehe Abbildung 2.4).
In den Anfängen der Sonogra�e war der A-Mode die Standarduntersuchungsmethode.

Heute wird er allenfalls noch bei der Echoenzephalogra�e angewendet, um z.B. schnell
eine Verlaufskontrolle einer Mittellinienverlagerung durchzuführen.

B-Mode

Der B-Mode ist eine Weiterentwicklung des A-Modes. Hier wird eine Helligkeitsvertei-
lung entlang des Schallbündels auf dem Monitor dargestellt (�B-Bild�, B = Brightness),
indem jedem Amplitudenwert ein Helligkeitswert zugeordnet wird. Dadurch wird aus
der Kurve der Echoamplituden eine Linie aus helleren und dunkleren Punkten (sie-
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2.1 Bildgebungsarten

Abbildung 2.5: Kombinierte B- und M-Mode Darstellung eines Hundeherzens (aus [186])

he Abbildung 2.4). Zur Erstellung eines Schnittbildes wurde anfangs die sogenannte
Compound-Technik verwendet. Der Schallkopf, der einen einzigen Piezokristall enthielt,
wurde an einer Führungsmechanik befestigt, die seine Bewegungen registrierte und in
kleinen Schritten verschob. An jeder Position des Schallkopfes erzeugte das US-Gerät
ein A-Bild, wandelte dieses in ein B-Bild und speicherte dieses. Dass setzte es aus den
gespeicherten Linien ein Schnittbild zusammen, den sogenannten Compound-Scan. Ul-
traschallbilder entstanden hier also erst nach Ausführen der Schallkopfbewegung.
Heute enthält ein Schallkopf viele (weit über hundert) Piezokristalle, die elektronisch

angesteuert werden. Neben der Richtung und der Laufzeit der Schallpulse und der In-
tensität des Echos wird die Lokalisation der angesteuerten Kristalle am Schallkopf regis-
triert. Aus diesen Daten wird sofort das Schnittbild erzeugt (Echtzeit-Sonogra�e). Die
Position des Schallkopfes muss also nicht mehr registriert werden, der Schallkopf wird
frei mit der Hand geführt. Das B-Bild ist wie das A-Bild eine Momentaufnahme der
Helligkeitsverteilung entlang eines Schallstrahls, nur dass hier viele Strahlen gleichzeitig
verarbeitet werden.

M-Mode

Eine weitere häu�g eingesetzte Darstellungsform ist der M-Mode. Beim M-Mode wird
die Intensität des Echos entlang des Schallstrahls in Grauwerte umgewandelt und wie
bei einem Serienbild im zeitlichen Verlauf erfasst. Resultat ist also ein zweidimensionales
Bild, bei dem auf der Abszisse die Zeit und auf der Ordinate die Tiefe angegeben ist. So
lassen sich die Bewegungen anatomischer Strukturen, z. B. der Herzklappen, eindimen-
sional darstellen.
Der M-Mode (M = Motion) wird hauptsächlich in der Kardiologie eingesetzt und ist

häu�g mit dem B-Mode gekoppelt, um den entsprechenden Schallstrahl des M-Mode-
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

Abbildung 2.6: 3D-Darstellung eines menschlichen Fötus. (aus [186])

Bildes lokalisieren zu können. Abbildung 2.5 zeigt das M-Mode-Bild eines Hundeherzens
in Kombination mit einem B-Bild. Die zeitliche Au�ösung des M-Mode ist bestimmt
durch die maximale Wiederholrate der Schallimpulse, die wiederum hauptsächlich von
der gewählten Eindringtiefe abhängt. Sie kann in der Praxis bis zu 5000Hz betragen.

3D- und 4D-Ultraschall

Als weitere Applikation wurde in den letzten Jahren die dreidimensionale Sonogra�e
(3D-Ultraschall) entwickelt. Der 3D-Ultraschall produziert räumliche Standbilder, und
der 4D-Ultraschall (auch genannt Live-3D: 3D plus Zeit) lässt dreidimensionale Darstel-
lung in Echtzeit zu. Zu der Erstellung eines Volumenbildes gibt es zwei Alternativen.
Entweder schwenkt oder zieht der Untersucher die Ultraschallsonde über das zu untersu-
chende Volumen, während das US-Gerät dies als eine Folge von Einzelbildern aufzeichnet.
Die einzelnen Bilder werden anschlieÿend mittels Registrierung zu einem Volumenbild
zusammen gefügt.
Eine weitere Möglichkeit besteht in der Verwendung einer Ultraschallsonde mit einer

zweidimensionalen Anordnung von Ultraschallwandlern in einem sogenannten Phased
Array. Hier wird der erforderliche Schwenk des Strahls nicht mechanisch, sondern elek-
tronisch durchgeführt. Die folgende Registrierung erfordert nun sehr viel weniger Auf-
wand, da die Bilderstellung unter sehr kontrollierten Bedingungen und auch mit viel
höherer Geschwindigkeit stattgefunden hat. Eine Phased Array-Sonde ist somit auch
Voraussetzung für 4D-Ultraschall.
Wie bei Volumenbildern üblich können Schnittbilder in beliebigen Ebenen aus diesen
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2.1 Bildgebungsarten

Abbildung 2.7: Duplex-Bild: Kombination aus Farbdoppler-Bild (oben) und Spektral-
Doppler-Sonogramm (unten). (aus [186])

errechnet werden. Alternativ können z. B. Intensitätswerte unterhalb eines Schwellwertes
oder innerhalb einer bestimmten Region komplett unterdrückt werden, um die dreidi-
mensionale Sicht auf eine spezielle Region zu ermöglichen (siehe Abbildung 2.6).

Doppler-Mode

Unter Ausnutzung des Doppler-E�ektes kann die Sonogra�e zur Flussgeschwindigkeits-
bestimmung genutzt werden. Wenn sich im US-Schallbündel Teilchen auf den Schallkopf
zu oder von ihm weg bewegen, wird die Frequenz des Schallpulses verschoben. Diese
Frequenzverschiebung ist detektierbar und kann wesentliche Informationen zur Diagno-
se beitragen. Man unterscheidet spektrale und bildgebende Doppler-Verfahren.
Bei der Spektral-Doppler-Sonogra�e wird die Bewegung in einer Zeit-Frequenz-Kurve

erfasst. Dies geschieht entweder kontinuierlich (Continuous-Wave-Doppler, CW-Doppler)
oder gepulst (PW-Doppler). Ergebnis ist ein Spektrogramm, dass die Geschwindigkeits-
verteilung der Teilchen im zeitlichen Verlauf erfasst.
Bei der Farbdoppler-Sonogra�e wird für einen groÿen Bereich eines konventionellen

Ultraschallbildes die örtliche Dopplerfrequenz (mittlere Flussgeschwindigkeit) und de-
ren Schwankungsbreite bestimmt. Die Flussgeschwindigkeit wird farbig kodiert dem
entsprechenden B-Bild überlagert. Hierbei steht üblicherweise die Farbe Rot für Be-
wegung auf den Schallkopf zu, während mit blauen Farbtönen Flüsse weg von der Sonde
kodiert werden. Bereiche der niedriger Geschwindigkeit werden durch die Elektronik
unterdrückt. Mittels der Schwankungsbreite werden Bereiche identi�ziert, in denen Tur-
bulenz vorherrscht. Diese wird im Bild üblicherweise grün kodiert. Die Kombination aus
Spektral-Doppler-Sonogramm und Farbdoppler-Bild nennt man auch Duplex-Bild (siehe
Abbildung 2.7).
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

Zur Bestimmung von Flussgeschwindigkeiten im Bereich der Kapillaren ist der
Doppler-Mode jedoch nicht geeignet, da die dort vorherrschenden Geschwindigkeiten
für eine hinreichend genaue Aussage zu niedrig sind.

2.1.3 Artefakte der Ultraschallbildgebung

Die Ultraschallbildgebung im Allgemeinen sowie die transkranielle Sonogra�e im Spe-
ziellen leiden unter typischen Artefakten, die die Bildqualität negativ beein�ussen. Als
Artefakte werden Strukturen in US-Bildern bezeichnet, die nicht die anatomischen Ge-
gebenheiten widerspiegeln, sondern physikalische oder technische Ursachen haben. Auf
die Problematik des abnehmenden SNR mit zunehmender Untersuchungstiefe und die
Abhängigkeit von der genutzten Frequenz wurde in Abschnitt 2.1.1 bereits eingegangen.
Dies führt dazu, dass mit zunehmender Eindringtiefe generell der Kontrast abnimmt und
Strukturen schlechter erkennbar sind. Das Phänomen des Speckle-Rauschen beein�usst
ebenfalls groÿ�ächig die US-Bilder. Es wird weiter unten vorgestellt. Anschlieÿend wer-
den die TCS-spezi�schen Artefakte erläutert. Weitere Artefakte sind vor allem bei der
medizinischen Diagnose�ndung relevant. Sie werden hier daher nur kurz erwähnt:

Schallschatten Schwarzer/Dunkler Bildteil hinter einer Struktur, die den Schall stark
re�ektiert oder absorbiert.

Laterales Schattenzeichen Schatten hinter den Rändern einer kreisförmigen Struktur,
da der Schall dort seitlich abgelenkt wird.

Distale Schallverstärkung Heller Streifen hinter Strukturen, die den Schall weniger
schwächen als das umliegende Gewebe (z. B. Zyste).

Laufzeitartefakt Verzerrung anatomischer Strukturen durch starke Diskrepanz zwi-
schen tatsächlicher und angenommener Schallgeschwindigkeit.

Spiegelartefakt Durch einen starken Re�ektor generiertes Spiegelbild einer realen
Struktur.

Wiederholungsechos Helle band- oder kometenschwei�örmige Bereiche, die durch
Mehrfachre�exion des Ultraschalls entstehen.

Schichtdickenartefakt Echos mit geringer Stärke und unscharfer Kontur eines wenig
fokussierten Impulses an einer schrägen Grenz�äche. Vor allem in �üssigkeitsge-
füllten Hohlorganen können so nicht vorhandene Strukturen vorgetäuscht werden.

Speckle-Rauschen

Als Speckle werden die markanten, körnigen und sich auf kurzer Distanz abwechselnden
hellen und dunklen Flecken bezeichnet, die typisch für fast jedes Ultraschallbild sind.
Sie entstehen im Gewebe durch Interferenz der Schallwellen aufgrund der Kohärenz des
eingestrahlten Signals. Die Bezeichnung �Speckle�, die sowohl für einen einzelnen Inten-
sitäts�eck wie auch für das gesamte Interferenzmuster steht, leitet sich vom englischen
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Speckle (engl.: Sprenkel, Tupfen, Flecken) ab. Plausibel wird die Speckle-Entstehung,
wenn die Unebenheiten des beschallten Gewebes als Streuzentren betrachtet werden,
von denen Kugelwellen unterschiedlicher Phase ausgehen, die im Fernfeld interferieren.
Dabei entsteht eine räumliche Struktur mit zufällig verteilten Intensitäts-Minima und
-Maxima, die die eigentlich erwarteten Intensitäts-Minima und -Maxima zum Teil deut-
lich überlagern kann.
Speckle-Rauschen führt in der Sonogra�e zu einer schlechteren Bildqualität, die insbe-

sondere die Ortsau�ösung verschlechtert. Zur Reduzierung des Speckle-Rauschens �ndet
sich in der Literatur immer wieder der Hinweis, dass ein vergleichsweise einfacher Me-
dian�lter bereits gute Ergebnisse in der Rauschreduktion erzielt. Dies tri�t zum Teil zu,
kann jedoch mit geeigneten Verfahren noch deutlich verbessert werden. Erste statistische
Analysen postulierten eine Rayleigh-Verteilung des Speckle-Rauschens [175]. Häu�g zu
beobachten ist jedoch die Annahme, dass das Rauschen multiplikativ ist und mit Hil-
fe der Logarithmustransformation in additives, unkorreliertes Gauss-förmiges Rauschen
transformiert werden kann [172, 193]. Dass diese Annahme vereinfacht und unnatürlich
ist, zeigt [111]. Darin wird ein zusätzlicher Vorverarbeitungsschritt vorgestellt, der im
Wesentlichen aus einer nichtlinearen Prozedur zum Vermindern von Ausreiÿern besteht.
Durch diesen Schritt erhält das Speckle-Rauschen die Form von weiÿem Gauss-förmigen
Rauschen und bestehende, darauf optimierte Verfahren können somit mit zutre�ender
Annahme angewendet werden.

Artefakte der transkraniellen Sonogra�e

Die transkranielle Sonogra�e leidet unter der Tatsache, dass das gesamte Gehirn durch
Knochen umschlossen ist. Knochen führt zu einer starken Dämpfung des Signals und
somit zu einem stark vermindertem SNR. Grundsätzlich ist durch so einen dicken Kno-
chen keine Ultraschallbildgebung möglich. Es existiert jedoch im Bereich der Schläfe
ein sogenanntes Knochenfenster. Dabei handelt es sich um einen Bereich des Schädels,
der regelmäÿig Stellen verminderter Knochendicke aufweist und daher von Ultraschall
verhältnismäÿig gut durchdrungen werden kann [182]. Dadurch ist die Signaldämpfung
nicht so stark und es kann US-Bildgebung durchgeführt werden.
Die Struktur dieses Knochenfensters variiert mit dem Alter und mit dem Geschlecht.

Insbesondere bei älteren Frauen muss damit gerechnet werden, dass die Hälfte nicht
oder nicht ausreichend untersuchbar ist. Aber auch bei Männern oder jüngeren Frauen
verfügen in der Regel 5-10% der Fälle nicht über ein geeignetes Knochenfenster. Zwi-
schen diesen Extremen gibt es auch schlecht geeignete Knochenfenster, die relativ klein
oder partitioniert auftreten. Insbesondere in den letztgenannten Fällen kommt es zu
sogenannten Streifenartefakten. Diese sind im Prinzip ein Spezialfall von den oben er-
wähnten Abschattungsartefakten. Die Abschattung geschieht aber schon sehr nahe an
der Ultraschallsonde, wodurch sich ein dunkler Streifen unterschiedlicher Breite axial
durch das gesamte Bild zieht. Neben dieser Ursache können Streifenartefakte � eher
selten � grundsätzlich auch bei längeren Untersuchungen durch eingetrocknetes Ultra-
schallgel entstehen. Diese Ursache lässt sich aber schnell beheben. Die Detektion und
Berücksichtigung der Streifenartefakte in der Bildverarbeitung und -analyse wird in Ab-
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(a) Keine Streifenartefakte (b) Breiter Artefakt links und schmaler Artefakt
rechts

Abbildung 2.8: Vergleich von US-Bildern mit und ohne Streifenartefakten (beide mit
maximaler Kontrastmittelverstärkung).

schnitt 3.6.1 vertieft.

2.1.4 Harmonic Imaging

Tri�t eine Schallwelle auf ein �neutrales� Medium, das diese lediglich absorbiert, re�ek-
tiert, bricht und/oder streut, bleibt trotz dieser Ein�üsse die Form des Pulses im Kern
erhalten. Bei genauerer Betrachtung verhält sich jedoch menschliches Gewebe nicht neu-
tral im obigen Sinn, sondern tritt mit der Schallwelle in Wechselwirkung. Es resultieren
nichtlineare Rückstreueigenschaften, die bei der konventionellen B-Bild- oder Dopplerso-
nogra�e unberücksichtigt bleiben, mit Hilfe geeigneter Techniken aber für die Bildgebung
genutzt werden können.
Ultraschallwellen erzeugen im Gewebe aufgrund ihrer longitudinalen Natur Zonen er-

höhten Drucks und Zonen verminderten Drucks. In Zonen erhöhten Drucks wird das
Gewebe komprimiert, wodurch die Schallgeschwindigkeit vorübergehend zunimmt. In
Zonen verminderten Drucks entspannt sich das Gewebe, sodass die Schallgeschwindig-
keit abnimmt. Dadurch ändert sich die Form des Schallpulses und zwar umso mehr, je
gröÿer seine Eindringtiefe ist. Die Verzerrung des Schallpulses induziert � mit wachsen-
der Eindringtiefe zunehmend � harmonische Schwingungen. Harmonische Schwingungen
� auch Oberwellen genannt � stellen ganzzahlige Vielfache der Grundfrequenz dar. In
der medizinischen Ultraschalltechnik kommt aufgrund der starken Dämpfung höherer
Schallfrequenzen in Körpergewebe nur der ersten Oberwelle praktische Bedeutung zu
(siehe Abbildung 2.9). Im Gegensatz zum deutschen Sprachraum wird die erste har-
monische Oberwelle im angloamerikanischen Sprachraum bereits als second harmonic
bezeichnet.
Die im Pulsecho enthaltenen harmonischen Schwingungen sind dem ursprünglichen

Signal überlagert und können mit Hilfe geeigneter Techniken heraus ge�ltert und zur
Schnittbilddarstellung von Gewebe verwendet werden. Der Sinn des Verfahrens beruht
auf zwei physikalischen E�ekten. Einerseits steht das Auftreten harmonischer Schwin-
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Abbildung 2.9: Ultraschallpuls und Überlagerung von Oberwellen im Echo (aus [182])

gungen in quadratischem Zusammenhang zur Schallintensität. In der Praxis bedeutet
dies, dass starke Ultraschallsignale zusätzlich verstärkt werden, während ohnehin schwa-
che Signale zunehmend nicht mehr wahrnehmbar sind. Da die Ultraschallenergie de�ni-
tionsgemäÿ im Fokusbereich des Schallfeldes am stärksten ist, können auf diese Weise
eine zusätzliche Fokussierung erreicht und sogenannte Nebenkeulen des Schallfeldes un-
terdrückt werden.
Andererseits treten harmonische Schwingungen erst bei längerer Passage des Ultra-

schalls durch Gewebe auf. Entsprechend können auf diese Weise aus dem Nahfeld des
Ultraschallsignals stammende Artefakte, wie z. B. Reverberationen der Hautober�äche,
deutlich reduziert werden. Umgekehrt bedeutet dies allerdings, dass bei schlanken Pa-
tienten mit bereits idealen Untersuchungsbedingungen bei der konventionellen Technik
der Einsatz von harmonic imaging eher zu einer Verschlechterung der Bildqualität führt.
Ihren vollen Nutzen entfaltet die Berücksichtigung der harmonischen Schwingungen in

der Bildgebung bei der Verwendung von Ultraschallkontrastmitteln. Dies erläutert der
folgende Abschnitt im Detail.

2.2 Ultraschallkontrastmittel

Kontrastmittel sind elementarer Bestandteil radiologischer Gefäÿdiagnostik. Vor allem
für medizinische Laien ist dieser Begri� daher eng an Röntgenkontrastmittel mit deren
spezi�schen Problemen gekoppelt. Die Verstärkung der Rückstreuung des Ultraschalls ist
zwar die am häu�gsten genutzte, aber nicht die einzige von Ultraschallkontrastmittteln
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Gas Ultraschallkontrastmittel Di�usionsvermögen

Luft Albunex, Levovist, Echovist hoch

niedrig

Schwefelhexa�ourid (SF6) SonoVue
Per�ourpropan (C3F8) Optison, De�nity
Per�ourpentan (C5F12) EchoGen
Per�ourhexan (C6F14) +
Sticksto� (N2)

Imagent/Imavist

Tabelle 2.2: Di�usionsvermögen derzeit verwendeter UKM. Ein niedrigerer Wert bedeu-
tet bessere Persistenz. (aus [182])

UKM. In Verbindung mit neueren spezi�schen Bildgebungstechniken (siehe Abschnitt
2.2.4) wird zur Bildgebung hauptsächlich oder sogar ausschlieÿlich ein vom UKM emit-
tiertes Signal heran gezogen. Eine Signalverstärkung im eigentlichen Sinn �ndet hierbei
nicht statt, da dies prinzipiell auch ohne UKM empfangbare Signale voraussetzt. [182]

2.2.1 Aufbau der UKM

Alle heute klinisch verwendeten oder sich in klinischer Testphase be�ndenden Ultra-
schallkontrastmittel bestehen aus miroskopisch kleinen Gasbläschen. Diese haben sich
gegenüber anderen, zu Beginn der Entwicklungsphase ebenfalls untersuchten Substanz-
klassen, wie z. B. kolloidale Suspensionen, Emulsionen oder wässrigen Lösungen durch-
gesetzt. Grund dafür ist der im Vergleich zu diesen Substanzklassen hohe Unterschied
des Schallwiderstands zwischen Gas und umgebenden Gewebe. Gegenüber einer Ver-
dopplung der Rückstreuung durch Suspension führt Gas zu einer um den Faktor 1000
höheren Rückstreuung des Ultraschalls [137]. Darüber hinaus sind Gasbläschen im Ge-
gensatz zu festen oder �üssigen Schallre�ektoren oder -streuern kompressibel, was eine
Voraussetzung für resonanzbasierte Ultraschallverfahren wie z. B. Harmonic Imaging ist
(siehe Abschnitt 2.2.4).
Entstehen z. B. durch eine Injektion mit Luft gefüllte Mikrobläschen in der Blutbahn,

so steigt der Kontrast kurzzeitig, die Luft di�undiert jedoch innerhalb weniger Sekun-
den in das umgebenden Blut. Zur Lösung dieses Problems wurden bereits Anfang der
1980er Jahre Sticksto�gasbläschen mit einer Gelatinekapsel hergestellt, die mit einem
Durchmesser von ca. 80µm aber zu groÿ waren, um die Mikrozirkulation der Lunge zu
passieren. Dies erforderte daher zur Organdarstellung jeweils eine arterielle Injektion des
Kontrastmittels. Heutzutage ist die Herstellbarkeit kleiner, den Erythrozytendurchmes-
ser von 6�8µm nicht überschreitender Gasbläschen zur peripher-venösen Injektion ein
gelöstes Problem.
Die hohe Stabilität und Langlebigkeit heute verwendeter UKM beruht zum einen auf

dem Einsatz von Substanzen, die die Bläschenober�äche stabilisieren und zum anderen
auf der Verwendung von Gasen, die gegenüber Luft ein deutlich geringeres Vermögen
haben, aus dem Bläschen zu di�undieren und sich im Plasma zu lösen. Derartige Gasbläs-
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Ober�ächenstabilisator
(OS) bzw. Kapsel (K) Ultraschallkontrastmittel Druckstabilität

keine Echovist niedrig

hoch

Palmitinsäure (OS) Levovist
Phospholipide (OS) SonoVue, De�nity, Imagent/Imavist
Albumin (K) Optison, Albunexa

Polymere (K) PB127

aAlbunex besitzt im Gegensatz zu Optison nur eine sehr geringe Druckstabilität.

Tabelle 2.3: Druckstabilität von Mikrobläschen in Abhängigkeit des verwendeten Ober-
�ächenstabilisators. Ein hoher Wert bedeutet bessere Persistenz. (aus [182])

chen werden bei Änderungen des Umgebungsdrucks weniger schnell zerstört und lösen
sich spontan langsamer auf. Neuere UKM enthalten daher Gase mit deutlich geringerem
Di�usionsvermögen als Luft (siehe Tabelle 2.2).
Das Ausmaÿ, mit dem ein Gas aus einem Mikrobläschen heraus di�undiert und sich

im Plasma löst, nimmt mit steigendem Molekulargewicht ab. Längerkettige Per�our-
karbongase bieten daher die höchste Stabilität, nehmen allerdings mit zunehmendem
Molekulargewicht in ihrer Flüchtigkeit ab. So liegt z. B. das Per�ourpentan in Echo-
Gen bei Raumtemperatur als Flüssigkeit vor und geht erst bei Körpertemperatur in den
gasförmigen Zustand über.
Die eingesetzten Mikrobläschenstabilisatoren reduzieren die Ober�ächenspannung

bzw. bilden auf molekularer Ebene eine Art �Kapsel�, wodurch sich die Druckstabili-
tät der Gasbläschen erhöht und damit ihre Lebensdauer im Blut verlängert wird (siehe
Tabelle 2.3). Da eine zu stabile, un�exible Kapsel allerdings zum Verlust der Schwin-
gungseigenschaften der Bläschen führt und ihren Einsatz im Rahmen des Harmonic
Imaging (HI) beschränkt, sind einer derartigen Stabilisierung Grenzen gesetzt. Ange-
strebt wird eine hohe Stabilität bei gleichzeitig hoher Kompressionsfähigkeit.

2.2.2 Ausgenutzte E�ekte zur UKM-Bildgebung

Das physikalische Verhalten eines Mikrobläschens im Ultraschallfeld wird im Wesentli-
chen durch die auf es einwirkende Schallenergie sowie durch seine Stabilität bestimmt
(siehe Tabelle 2.3). Die einwirkende Schallenergie entspricht nicht exakt der vom Gerät
ausgesendeten Energie, da abhängig von der Entfernung bereits eine Dämpfung durch
das dazwischen liegende Gewebe statt �ndet. Durch den bei der TCS im Schallweg
vorhandenen Knochen impliziert diese Tatsache, dass die lokal auf ein Mikrobläschen
einwirkende Schallenergie deutlich geringer ist, als in den meisten anderen Körperregio-
nen.
Darüber hinaus hängt es von der Stabilität der Bläschen ab, ob sie bei einem bestimm-

ten Schalldruck noch nichtlinear oszillieren oder bereits zerstört werden. Der als Maÿ
für die ausgesendete Schallenergie dienende MI erlaubt daher zwar eine Abschätzung
des Mikrobläschenverhaltens. Zur genauen Vorhersage ist jedoch eine genaue Kenntnis
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des Untersuchungsgebietes und der spezi�schen Eigenschaften des gewählten Kontrast-
mittels notwendig.
Bei niedrigem MI überwiegt der E�ekt, dass Mikrobläschen aufgrund des hohen Schall-

widerstands zwischen Gas und umgebenden Gewebe bzw. Blut starke Schallrückstreuer
sind. Dabei führen gröÿere Bläschen und höhere Sendefrequenzen zu einer sehr e�ekti-
ven Steigerung des Rückstreuverhaltens. Durch den Schädelknochen bzw. die notwendige
Lungengängigkeit des Kontrastmittels sind diese beiden Faktoren in der Praxis jedoch
begrenzt. Darüber hinaus kann es bereits bei niedriger Schallenergie zu einem Oszillieren
der Bläschen kommen, durch das diese selbst zu Ultraschall-Sendern werden, deren Fre-
quenz der Fundamentalfrequenz entspricht (lineares Oszillieren). Dieses Verhalten zeigt
sich bevorzugt, wenn die Bläschen mit der vom Durchmesser abhängigen Resonanzfre-
quenz angeregt werden.
Bei mittlerem MI bleibt die Bläschenkompression in der positiven Phase der akus-

tischen Druckwelle zeitlich gegenüber der Expansion in der negativen Phase zurück.
Das Oszillieren des Mikrobläschens verhält sich dann nicht mehr linear zum akustischen
Schalldruck. Das Bläschen oszilliert neben der Fundamentalfrequenz zusätzlich in Viel-
fachen dieser Frequenz (harmonische Oberschwingungen).
Eine weitere Erhöhung der Schallenergie führt zum Aufbrechen der Bläschenhülle

und zum Austritt des Gases ins umliegende Gewebe bzw. Blut. Die Zerstörung geht
mit einem kurz dauernden starken Signalanstieg insbesondere harmonischer Frequen-
zen einher. Zwar limitiert diese Zerstörung Ultraschallverfahren (CAI), die auf einer
verstärkten Rückstreuung bzw. dem nichtlinearen Oszillieren aufbauen, andererseits er-
ö�net sich durch den emittierten Schallpuls (SAE) eine weitere Möglichkeit, UKM und
deren Verteilung nachzuweisen (siehe auch Abschnitt 3.5).
Hohe Konzentrationen von UKM können zu einer ausgeprägten Schallrückstreuung

aus dem sondennahen Gewebe führen, sodass im sondenfernen Gewebe die Schallenergie
nur noch gering ist und somit auch geringe Echointensitäten von dort zurückgestrahlt
werden. Durch diese besondere Form des Abschattungse�ektes (Kontrastmittelschall-
schatten) kann der paradoxe E�ekt entstehen, dass nach Gabe insbesondere hoher Kon-
trastmittelmengen sondenfern niedrigere Signalintensitäten festgestellt werden als vor
Gabe der Kontrastmittel [150].

2.2.3 Kontrastmittelübersicht

In diesem Abschnitt folgt eine Übersicht über die bekannten bzw. etablierten UKM,
die die wesentlichen Eigenschaften und Unterschiede darstellt. Die Übersicht ist [182]
entnommen.

Albunex

Albunex war das erste zugelassene Kontrastmittel (Japan, USA). Die 3, 8±2, 5µm groÿen
Luftbläschen sind von einer 30�50 nm dünnen Kapsel aus Humanalbumin umgeben. Nach
peripher-venöser Injektion können sie das Lungenkapillarbett passieren. Allerdings sind
die Albunexmikrobläschen sehr druckemp�ndlich, sodass ihre Halbwertszeit bei unter
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1min liegt. Diagnostische Aussagen sind daher bereits linkskardial nur noch begrenzt
möglich. Eine Kontrastmittelanreicherung des linken Ventrikels wird nur in 2

3
der Fälle

erreicht, eine Untersuchung des Gehirns ist so gut wie unmöglich.

Optison

Optison ist dem Albunex vergleichbar, enthält aber ein Per�ourkarbongas (Per�ourpro-
pan) an Stelle von Luft, was dem gegenüber zu einer deutlich höheren Stabilität und
Verlängerung der zur Diagnostik zur Verfügung stehenden Zeit führt. Der Durchmesser
der Gasbläschen im Blutplasma beträgt 2,0�4,5µm.

Levovist

Levovist war das erste UKM, das für vaskuläre Fragestellungen in Europa zugelassen
wurde. Die Luftbläschen sind vor Herstellung der Suspension an Galaktose gebunden.
Zu dieser Zuckermatrix wurde eine geringe Menge Palmitinsäure (0,1%) hinzugefügt.
Nach Au�ösen des Galaktosegranulats liegen in der resultierenden Suspension fein ver-
teilt 2�8µm groÿe Luftbläschen vor. Die Ober�äche der Mikrobläschen wird von einer
monomolekularen Palmitinsäureschicht umgeben, wodurch die Ober�ächenspannung re-
duziert und die Stabilität erhöht wird.

Echovist

Die Luftbläschen von Echovist sind, vergleichbar dem Levovist, vor Herstellung der Sus-
pension an Galaktose gebunden. Durch Zugabe von Wasser entsteht nach Au�ösen des
Zuckers die injizierbare Suspension. Im Gegensatz zu Levovist fehlt beim Echovist die die
Blasenober�äche stabilisierende Palmitinsäure. Dies führt dazu, dass die Bläschen nicht
lungengängig sind und das arterielle Gefäÿsystem nicht erreichen, obwohl ihr Durchmes-
ser nur bei 2, 0± 2, 0µm liegt.

SonoVue

SonoVue ist ein Kontrastmittel zweiter Generation, bei dem durch Zugabe von physiolo-
gischer Kochsalzlösung zu dem lyophilisierten Pulver eine verdünnte Suspension entsteht.
Diese Suspension enthält Schwefelhexa�ouridgas in Form fein verteilter Mikrobläschen.
Die Gasbläschen haben einen Durchmesser von im Schnitt 2,5µm, wobei 90% kleiner
sind als 8µm. Die Bläschenober�äche wird im Wesentlichen durch eine monomolekulare
Phospholipidhülle stabilisiert. Weitere im Trockenpulver enthaltene stabilisierende Sub-
stanzen sind Palmitinsäure und Polyäthylenglykol. Die Suspension ist nach Zubereitung
bei Raumtemperatur über 6 Stunden stabil. SonoVue ist von europäischen Behörden für
neurosonogra�sche Zwecke zugelassen worden und wird in der klinischen Routine regel-
mäÿig bei Patienten mit unzureichenden Schallbedingungen zur Diagnostik der basalen
zerebralen Arterien verabreicht.
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EchoGen

EchoGen ist bei Raumtemperatur ein Emulsion, die das Per�ourkarbongas Dodeca�our-
pentan (DDFP) aufgrund eines Siedepunkts von 28,5 ◦C in Form fein verteilter, 0,4µm
groÿer Flüssigkeitströpfchen enthält. Das Einspritzen der Emulsion in ein Fläschchen mit
Unterdruck im Rahmen der Zubereitung zur intravenösen Injektion und die Körpertem-
peratur nach Injektion bewirken den Übergang des DDFP in den gasförmigen Zustand.
Im Blut liegt es in Form 2�5µm groÿer Gasbläschen vor, die aufgrund des geringen Dif-
fusionsvermögens und der geringen Plasmalöslichkeit von DDFP lange persistieren. Die
Ausscheidung erfolgt in unveränderter Form über die Lunge.

2.2.4 Spezi�sche Bildgebungstechniken

Die verstärkte Schallrückstreuung von Ultraschallkontrastmitteln (UKM) lässt sich im
Prinzip mit allen konventionellen Ultraschallverfahren nutzen. Durch die Verteilung des
UKM im Blut kommt es bei allen Verfahren zu einer selektiven Anhebung der Signalin-
tensität des Gefäÿsystems gegenüber dem umgebenden Gewebe. Dieser E�ekt kann mit
konventionellen, dopplerabhängigen Verfahren allerdings nur im Bereich der groÿen Ge-
fäÿe genutzt werden. Da sich die Strömungsgeschwindigkeit durch UKM nicht ändert,
bleibt sie in der Mikrozirkulation weiterhin unterhalb der mittels Frequenzkodierung
gegenüber Gewebeechos detektierbaren Geschwindigkeit.
Die Bildgebung der Mikroperfusion mittels Ultraschall ist deshalb eine Kombination

aus speziellen, auf UKM optimierte Bildgebungstechniken (contrast agent-speci�c ul-
trasound imaging technique, CAI) und einer Datenerfassungs- und Datenverarbeitungs-
technik (data acquisition and processing technique, DAP). Letztere ist mittels einer CAI
dazu in der Lage, den Verlauf einer UKM-Konzentration zu observieren, zu evaluieren
und in Form einzelner Parameter kompakt darzustellen. Dabei lässt sich die Kombina-
tion aus CAI und DAP in einigen Fällen variieren. Im Folgenden werden einige aktuelle
CAI vorgestellt. Die in dieser Arbeit entwickelten DAP werden in Kapitel 3 vorgestellt.

(Second) Harmonic Imaging

Dieses üblicherweise als HI, manchmal als Second Harmonic Imaging (SHI, 1. Oberwelle)
bezeichnete Verfahren nutzt das in Abschnitt 2.1.4 beschriebene Phänomen der nichtli-
nearen Re�ektionen aus. Dieses im normalen Gewebe wenig auftretende Phänomen wird
bei Ultraschallkontrastmitteln zum maÿgeblich ausgenutzten Bildgebungsverfahren. Bei
dieser ältesten aller CAI-Techniken wird ein Bandpass�lter so eingestellt, dass haupt-
sächlich die erste empfangene Oberwelle zur Bildgebung genutzt wird. Dies ist aber
prinzipbedingt nicht optimal möglich und führt zu Lasten der axialen Au�ösung.
Die Erzeugung der harmonischen Frequenzen ist ein nichtlinearer Prozess. Die Am-

plitude der Oberwellen steigt mit steigendem Schalldruck überproportional an bis hin
zu dem Punkt an dem die Mikrobläschen zerstört werden. Die Zerstörung selbst erzeugt
zusätzliche hochfrequentige Signalkomponenten. Obwohl eine Zerstörung des UKM im
Allgemeinen nicht erwünscht ist, wird oft eine Intensität des Schalldrucks gewählt, bei
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Abbildung 2.10: Auslöschung der Grundfrequenz und Verstärkung der Oberwellen bei
Pulse Inversion Harmonic Imaging (aus [154])

der ebenfalls Mikrobläschen zerstört werden. Dies wird in Kauf genommen, um einen
maximalen Kontrast im Bild zu erhalten.
Bei einer normalen Bildrate von z. B. 10 Bildern pro Sekunde kann der Anteil der zer-

störten Mikrobläschen schon so hoch sein, dass ein sichtbarer Verstärkungse�ekt durch
das UKM gänzlich ausbleibt. Dieser E�ekt erklärt das Scheitern von Untersuchungen
oder Experimenten von unerfahrenen Untersuchern, die in der Annahme handeln, ein
UKM könne ohne Änderung der Bildgebungstechnik verwendet werden. Um eine starke
Kontrastmittelantwort zu sehen, muss im Allgemeinen die Bildrate künstlich reduziert
werden, damit zerstörte Mikrobläschen in der Bildebene wieder ersetzt werden können.
In den Anfängen wurde dazu eine mit (Teilen) der Herzfrequenz synchronisierte Bildrate
verwendet (transient response harmonic imaging) aufgrund der Erfahrungen in der Echo-
kardiogra�e. Heutzutage bieten alle moderneren Geräte die Möglichkeit, die Bildrate fest
einzustellen und das Interpulsintervall auf mehrere Sekunden auszudehnen.
Sehr viele Studien belegen die Wirksamkeit und Aussagekraft dieser Methode, unter

anderem bei der Diagnose des ischämischen Schlaganfalls (siehe Kapitel 3 und das Lite-
raturverzeichnis). Die Ergebnisse sind bisher jedoch nur qualitativer Natur, da verschie-
dene physische Eigenschaften, wie z. B. der durch UKM entstehende, tiefenabhängige
Abschattungse�ekt, eine quantitative Auswertung der Perfusion nicht erlauben.

Pulse Inversion Harmonic Imaging

Die Bezeichnung Pulse Inversion Harmonic Imaging oder manchmal Phase Inversion
Harmonic Imaging steht für eine Bildgebungstechnik, bei der pro Scanlinie zwei Pulse
mit möglichst kurzem Abstand ausgesendet und zwei Echos empfangen werden. Die
beiden Pulse sind dabei um 180◦Grad phasenverschoben, was einer Invertierung nahe
kommt. Nachdem beide Echos empfangen wurden, werden diese addiert (siehe Abbildung
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Kapitel 2 Ultraschall in der medizinischen Diagnostik

Abbildung 2.11: Zusammenhang zwischen MI und der Intensität der harmonischen Fre-
quenzen verschiedener Strukturen (aus [154])

2.10).

Die linearen Anteile der Echos weisen in beiden Fällen dieselben Eigenschaften auf
� die Form bleibt nach dem Durchdringen des Gewebes weitgehend unverändert. Auf-
grund der Phasenverschiebung löschen sich somit die linearen Anteile der Echos durch
die Addition fast vollständig aus. Die Re�ektivität eines nichtlinearen Streuers hinge-
gen hängt von dem absoluten Gewebedruck ab, der durch den eingestrahlten Ultraschall
verändert wird. Dies führt dazu, dass sich die Form des Echos abhängig vom eingestrahl-
ten Schallpuls verändert. Eine Addition der beiden verschiedenen Echos resultiert nicht
in einer Auslöschung, sondern ergibt im Idealfall die erste harmonische Oberwelle mit
reduzierter Amplitude.

Diese Technik ermöglicht also theoretisch eine perfekte Trennung von linearen und
nichtlinearen Signalkomponenten im empfangenen Echo ohne die axiale Au�ösung zu
beeinträchtigen. Ein wesentlicher Nachteil ist jedoch, dass die Bildrate halbiert wird, da
doppelt so viele Schallpulse verarbeitet werden müssen, um ein Bild zu erzeugen.

Pulse Inversion Harmonic Imaging (PIHI) ist ebenfalls dazu geeignet die Zerstörung
von Mikrobläschen abzubilden bzw. tauchen diese Signale aufgrund ihrer nichtlinearen
Natur immer im PIHI-Signal mit auf und lassen sich nicht vermeiden. Da die harmo-
nischen Schwingungen eher niedriger Amplitude sind und durch das Gewebe stärker
gedämpft werden, tendieren viele Untersucher dazu, die verwendete Schallintensität so-
weit zu erhöhen, bis ein Groÿteil der Bläschen zerstört wird und die Methode somit ein
gutes Signal liefert. Die Bildrate muss allerdings in diesem Fall noch weiter herunter
gesetzt werden, damit die zerstörten Bläschen in der Bildebene ersetzt werden können.
Ein weiterer nachteiliger E�ekt ist, dass bei hohen Schallintensitäten die nichtlinearen
Re�ektionseigenschaften des Gewebes deutlicher zu Tage treten (siehe Abbildung 2.11
und Abschnitt 2.1.4).
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Techniken basierend auf UKM-Zerstörung

US-Bildgebungstechniken, die auf dem Doppler-E�ekt basieren (siehe Abschnitt 2.1.2),
ermitteln die farbkodierte Flussgeschwindigkeit vor allem durch Vergleich aufeinander
folgender Pulse mit Abbildung der dabei detektierten Signaländerungen. Wird ein Mi-
krobläschen durch einen Puls zerstört, ist es im nachfolgenden Puls nicht mehr für einen
Vergleich verfügbar und die Korrelation geht verloren. Da sich somit in diesem Fall
ein groÿer Unterschied zwischen den beiden Pulsen ergibt, lässt sich dieser E�ekt für
die Bildgebung ausnutzen. Diese Methode wird als Loss Of Correlation (LOC) Imaging
bezeichnet.
Eine ähnliche Technik nutzt diesen E�ekt für den konventionellen B-Bild-Ultraschall

aus. Insbesondere für Kontrastmittel mit harter Schale ist die heute übliche Annahme,
dass die Zerstörung selbst ein eigenes Schallsignal erzeugt, dass nicht notwendigerweise
dem Echo des eingestrahlten Schallpulses entspricht. Dessen Energie und Frequenzen
liegen im Bereich des diagnostischen Ultraschalls und es kann somit mit heute üb-
lichen Breitbandschallwandlern nachgewiesen werden. Bei dieser Stimulated Acoustic
Emission (SAE) genannten Technik beruht die Detektion entweder auf dem Vergleich
der empfangenen Schallsignale vor und nach dem zerstörenden Puls oder es wird eine
Reihe von Pulsen analysiert, um den Verlauf der Kontrastmittelkonzentration genauer
modellieren zu können (siehe Abschnitt 3.5).
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Kapitel 3

Ultraschall-Perfusionsbildgebung zur

Diagnostik von Schlaganfällen

3.1 Einleitung

Der Schlaganfall ist im Jahr 2008 die dritt häu�gste Todesursache in Deutschland, davon
sind 80% der Fälle ischämischen Ursprungs � also entstanden durch Minderdurchblutung
des Gehirngewebes infolge unzureichender oder fehlender arterieller Blutzufuhr [24]. Die
Krankheit ist die häu�gste Ursache dauerhafter Behinderung und in Industrieländern
die teuerste Krankheit überhaupt [192]. Aufgrund der Häu�gkeit stellen die Kosten für
Akutbehandlung, Rehabilitation und Folgekosten für die Therapie bedeutsame Ausga-
ben im Gesundheitswesen dar. Etwa die Hälfte der Folgekosten sind indirekte Kosten
durch den Ausfall der Produktivität der Betro�enen [9].
Wenn die Symptome früh genug identi�ziert werden und der Patient rechtzeitig behan-

delt wird, kann sein Leben gerettet werden. Dabei gibt es einen direkten Zusammenhang
zwischen dem Ausmaÿ der irreversiblen neurologischen Funktionsstörungen, kognitiven
De�ziten und Sprachstörungen einerseits sowie der Zeit, die zwischen dem Auftreten
der Symptome und dem Beginn der Behandlung verstrichen ist. Ein weiterer diesen
Zusammenhang beein�ussender Faktor ist die Genauigkeit der Diagnose [21, 38]. Zu die-
sem Zweck sind transkranielle, nicht invasive Bildgebungsmodalitäten erstrebenswert,
die eine schnelle und akkurate Diagnose ermöglichen [42].
Um lokale Ischämien zu detektieren und deren Entwicklung zu beobachten, ist es sinn-

voll, die Perfusion des Gehirns abzubilden. Verschiedene Techniken wie die Perfusions-
MRT, Perfusions-CT, SPECT oder PET werden dazu momentan genutzt, die eine exakte
Diagnose sowie auch Prognose erlauben [87]. Diesen Techniken ist jedoch allen gemein,
dass sie verhältnismäÿig teuer sind, die Untersuchung viel Zeit in Anspruch nimmt und
ihre Anwendung aufgrund des festen Einbaus der Gerätschaften bei schlecht bewegli-
chen oder kritisch kranken Patienten nicht in Frage kommt. Darüber hinaus kommt es
bei einigen dieser Techniken zu einer grundsätzlich zu vermeidenden Strahlenbelastung
des Patienten [75].
Im Gegensatz zu den genannten Techniken ist die Sonogra�e eine einfache, erschwing-

liche, weit verbreitete Bildgebungstechnik, die direkt am Krankenbett verwendet wer-
den kann. Diese Eigenschaften machen die Sonogra�e besonders im Notfall zu einer sehr
wertvollen Alternative. Die Analyse der Gehirnperfusion mittels konventioneller Ultra-
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Boluskinetik Wiederau�üllkinetik Destruktionskinetik

Kontrastmittelbolus Konstante Infusion

KM-Konzentrationsverläufe

Abbildung 3.1: Übersicht über die verschiedenen Kinetikverfahren. Die Boluskinetik ba-
siert im Gegensatz zu den anderen beiden Verfahren nicht auf der Zer-
störung des Kontrastmittels.

schallbildgebung im B-Mode oder Doppler-Verfahren ist jedoch im Allgemeinen nicht
zuverlässig genug. Die Dämpfung durch den Schädelknochen sowie durch das temporale
Knochenfenster hervor gerufenen Bildartefakte wie auch die geringe Anzahl der Erythro-
zyten und eine geringe Flussgeschwindigkeit führen zu einem sehr niedrigen SNR und
somit zu einer schwierigen Diagnose�ndung.
Nachdem die Sonogra�e schon in den 60er Jahren des letzten Jahrhunderts in der

neurologischen Diagnose verwendet wurde [121], haben die Einführung der Ultraschall-
Kontrastmittel (UKM) sowie kontrastmittelspezi�sche US-Bildgebungsmethoden dazu
beigetragen, diese Einschränkungen zu überwinden. Nachdem die UKM zuerst ihre An-
wendung in der Echokardiogra�e fanden [159, 65], wurde ihr Nutzen für die transkraniel-
le Sonogra�e wenig später entdeckt [142]. Wie bei den anderen Bildgebungsmodalitäten
auch bedarf es einer gründlichen Einarbeitung und Übung, um die für eine zuverlässige
Diagnose�ndung notwendige Erfahrung in diesem sich schnell weiter entwickelnden Feld
zu erwerben [52]. Die Entwicklung immer neuer US-Gerätegenerationen führt zu einer
immer besseren Qualität der grundlegenden Ultraschallbilder wie auch zu immer sensi-
tiveren kontrastmittelspezi�schen Verfahren, so dass in naher Zukunft eine Erweiterung
auf die 3D-Kontrastmittelsonogra�e denkbar erscheint [3].
Dieses Kapitel der vorliegenden Arbeit stellt drei Methoden der kontrastmittelspezi-

�schen Ultraschallbildgebung vor. Diese unterscheiden sich im Wesentlichen durch ver-
schiedene Kontrastmittelkinetiken und unterschiedliche Schallintensitäten (siehe Abbil-
dung 3.1) und den daraus resultierenden Eigenschaften wie z. B. Qualität der Ergebnisse
und Untersuchungsdauer. Allen Verfahren ist gemein, dass sie zur Bewertung der Mi-
krozirkulation im Gewebe entwickelt wurden, um den Schweregrad und die Ausbreitung
von (zerebro-)vaskulären Erkrankungen zu bestimmen. Zur Bewertung der Makrozir-
kulation intrakranieller Arterien können andere Verfahren, wie z. B. die transkranielle
Ultraschallangiogra�e [62], zum Einsatz kommen. Darüber hinaus sind weitere Anwen-
dungen, wie z. B. die Perfusionsmessung hirneigener Tumoren bekannt [83].
Ein Groÿteil der vorgestellten Methoden und Ergebnisse wurden im Rahmen des von

der EU geförderten Projektes �Ultrasonographic monitoring and early diagnosis of stro-
ke (UMEDS)� mit der Laufzeit von 2002 bis 2005 erarbeitet. Das Ziel des Projekts war
die Etablierung von nicht-invasiven Techniken zur frühen Schlaganfalldiagnose sowie
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der bettseitigen Überwachung des Patienten, um den Behandlungserfolg zu verbessern.
Ein Schwerpunkt lag dabei auf der Erweiterung der jüngsten Entwicklungen im Bereich
der Mikroblasentechnologie und des Ultraschall-Harmonic-Imaging zur qualitativen und
quantitativen Evaluierung der Perfusion des Gehirns. Teilnehmende Institutionen waren
neben der Universität zu Lübeck neurologische Kliniken verschiedener anderer europäi-
scher Universitäten sowie Vertreter der Pharma- (Kontrastmittel) und Medizintechnik-
industrie (US-Geräte).
Alle drei Verfahren basieren auf derselben Untersuchungsanordnung, die in Abschnitt

3.2 beschrieben wird. Im Anschluss an die Vorstellung der drei grundlegenden Analyse-
methoden in den Abschnitten 3.3, 3.4 und 3.5 werden darauf aufbauende automatische
Auswerteverfahren vorgestellt, die die erhaltene Information weiter verdichten und einen
Schritt Richtung Expertensystem darstellen (Abschnitt 3.6).

3.2 Untersuchungsanordnung und Bilderfassung

In den folgenden Abschnitten werden verschiedene Methoden beschrieben, die jeweils
andere Kontrastmittelverläufe analysieren. Die grundsätzliche Untersuchungsanordnung
und die Erfassung der Ultraschallbilder ist jedoch bei allen Methoden gleich und wird
deshalb in diesem Abschnitt erläutert.
Grundsätzlich leidet die transkranielle Sonogra�e unter der Tatsache, dass das gesamte

Gehirn durch Knochen umschlossen ist. Knochen führt zu einer starken Dämpfung des
Signals (siehe Kapitel 2) und somit zu einem stark vermindertem SNR. Es gibt jedoch
drei anatomische Bereiche, die eine US-Bildgebung des Gehirns mit Einschränkungen
ermöglichen:

• transorbital (durch die Augenhöhle),

• transnuchal (über den Nacken) sowie

• durch das temporale Knochenfenster.

Für die in dieser Arbeit vorgestellten Methoden ist allein die Bildgebung durch das
temporale Knochenfenster von Bedeutung. Dabei handelt es sich um einen Bereich der
Schläfe, in dem der Schädelknochen verhältnismäÿig dünn ist [182]. Dadurch ist die
Signaldämpfung nicht so stark und es kann � insbesondere durch Kontrastmittel ver-
stärkt � US-Bildgebung durchgeführt werden. Das Knochenfenster ist bei verschiedenen
Menschen unterschiedlich stark ausgeprägt und kann sogar gar nicht vorhanden sein. In
diesem Fall ist auch die kontrastmittelverstärkte transkranielle Sonogra�e nicht möglich.
Abbildung 3.2 zeigt die Position der Sonde während einer beispielhaften Untersuchung
einer Patientin.
Eine deutliche Steigerung des SNR wird durch die in Abschnitt 2.2 vorgestellten

Ultraschall-Kontrastmittel (UKM) erzielt. Die Verwendung von derartigen Kontrast-
mitteln in Verbindung mit einem hinreichend dünnen Schädelknochen ermöglicht erst
die Beurteilung der zerebralen Mikroperfusion, wie sie für die � insbesondere ischämi-
sche � Schlaganfalldiagnostik erforderlich ist. In Verbindung mit den UKM wird die
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Abbildung 3.2: Position der US-Sonde zur Bildaufnahme

Verwendung kontrastmittelspezi�scher Bildgebungsmethoden des US-Systems voraus-
gesetzt, die unter dem Begri� des Harmonic Imaging zusammengefasst werden können
(siehe Abschnitt 2.1.4). Eine optimale Bildqualität kann erreicht werden, indem zu dem
jeweils verwendeten US-Gerät bzw. US-Sonde das passende Kontrastmittel ausgewählt
wird [166].
Dieses verbesserte SNR wird nun verwendet, um den Verlauf der Kontrastmittelkon-

zentration bei einer spezi�schen Bildrate zu beobachten bzw. je nach Schallintensität
durch Kontrastmittelzerstörung auch zu beein�ussen. Da das UKM hauptsächlich im
Blutkreislauf vorhanden ist, kann auf diese Weise eine Beziehung zwischen dem Kon-
trastmittelverlauf und der tatsächlichen Perfusion hergestellt werden.
Die Schnittbildebene der 2-D-Graustufen-Bilder be�ndet sich in axialer, dienzepha-

ler Lage, wobei der dritte Ventrikel als Orientierungshilfe genutzt wird. Aufgrund der
Abschwächung des Ultraschallsignals durch den Schädelknochen können Bilder hinrei-
chender Qualität im Allgemeinen nur für eine Groÿhirnhemisphäre angefertigt werden.
Dies bedeutet, dass die Untersuchungstiefe am US-Gerät auf 10 cm und der Fokus auf
8 cm eingestellt werden. Folglich besteht die Untersuchung eines Patienten aus der Er-
fassung von zwei Bildsequenzen � eine für jede Hemisphäre. In Abbildung 3.3 ist die
Position des Ultraschallfächers als helle Linie über einem CCT-Schnittbild skizziert. In
Ausnahmefällen ist ein sogenannter bilateraler Ansatz möglich, bei dem die Untersu-
chungstiefe auf 15 cm herauf gesetzt wird und somit eine einzige Bildsequenz ausreicht,
um die gesamte relevante Schnitt�äche abzubilden. Dieser Ansatz setzt jedoch ein her-
vorragend geeignetes Knochenfenster voraus [32].
Häu�g ist das Knochenfenster hingegen nicht optimal geeignet, was sich neben einer
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Abbildung 3.3: Illustration der Position eines temporalen US-Schnittbildes über einem
CCT-Schnittbild.

allgemeinen Signaldämpfung hauptsächlich in sogenannten Streifenartefakten manifes-
tiert. Diese Artefakte entstehen durch punktuelle Abschattungen des US-Signals im Be-
reich des Knochenfensters und ziehen sich parallel zur Schallausbreitungsrichtung durch
das gesamte Bild. Aufgrund ihrer Form sind sie relativ einfach von Perfusionsdefekten
zu unterscheiden, sie vermindern jedoch die Fläche, für die ein verwertbarer Befund er-
stellt werden kann. Abschnitt 3.6.1 beschäftigt sich mit der automatischen Detektion
von Streifenartefakten.

3.3 Boluskinetik

Bei der Untersuchung der Boluskinetik wird das UKM dem Patienten als Bolus ver-
abreicht. Verschiedene darauf basierende Verfahren werden im Allgemeinen unter dem
Begri� Bolus Harmonic Imaging (BHI) zusammen gefasst.
Nach der Entdeckung von lungengängigen Kontrastmitteln begann der Siegeszug des

kontrastmittelverstärkten Ultraschall [125, 14]. Der Fokus der Anwendung lag dabei
aufgrund der klinischen Relevanz und des guten SNR hauptsächlich auf der Echokardio-
gra�e. Schnell wurde allerdings auch der Nutzen für die Neurosonogra�e erkannt [15].
Dabei war BHI das erste Verfahren, das im Zusammenhang mit der Analyse von UKM-
Kinetiken verwendet wurde. Zuvor wurde bereits versucht, das SNR der transkraniellen
Sonogra�e � speziell Transcranial color-coded duplex sonography (TCCD) � durch die
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Abbildung 3.4: Temporale BHI-Bilder einer gesunden linken Hirnhälfte. Links ist das
erste Bild einer BHI-Sequenz zu sehen. Das verabreichte Kontrastmittel
hat das Gehirn noch nicht erreicht (Grundintensität). Das rechte Bild ist
21 Sekunden später aufgenommen zum Zeitpunkt der maximalen UKM-
Sättigung und zeigt das durch Harmonic Imaging verbesserte SNR.

Verwendung von Kontrastmitteln zu erhöhen [42]. Hier fand die Analyse der Kinetik
aber noch keine Berücksichtigung. Nichtsdestotrotz wurde bereits die kontrastverstärkte
TCCD als der klassischen Variante überlegen angesehen.
Neben der Anwendung im Bereich der Schlaganfalldiagnostik wird die Boluskinetik

aufgrund ihrer langjährigen Existenz in vielen anderen Gebieten erfolgreich genutzt.
Darunter fällt natürlich die Echokardiogra�e, aber auch die Leber oder die Niere werden
mit dieser Methode untersucht. Andere Anwendungen am Gehirn sind z. B. die Detektion
von Sinusvenenthrombosen [79].
Die gröÿten Einschränkungen der Methode am Gehirn liegen zum Einen in der starken

Dämpfung des Schallsignals durch den Schädelknochen [131, 157] und zum Anderen in
der verhältnismäÿig langen Untersuchungszeit (siehe folgenden Abschnitt und [66]). Da
der Untersucher die US-Sonde freihändig hält, führt eine lange Untersuchungsdauer zu
stark wahrnehmbaren Bewegungsartefakten, die die Bildqualität entsprechend vermin-
dern [93, 97].

3.3.1 Aufnahme der Bilder

Eine BHI-Sequenz besteht üblicherweise aus etwa 20 bis 40 Einzelbildern f0, . . . , fn−1.
Bei einer Pulsrate von 2

3
Hz bzw. einem Interpulsintervall von 1500ms benötigt die Bil-

derfassung zwischen 30 und 60 Sekunden für eine Sequenz. Die Aufnahme der Bilder
wird gestartet, sobald der Bolus in die antekubitale Vene des Patienten injiziert wurde.
Abhängig vom Zustand des Patienten und der vorliegenden Krankheit kann die Ankunft
des Kontrastmittels ca. 5 bis 10 Bilder, d. h. 7,5 bis 15 Sekunden nach der Injektion in
der Bildebene erwartet werden.
Während des Durch�usses des Bolus durch das perfundierte Gehirngewebe steigt die
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Zeit0

Intensität

Ankunft in der Bildebene

Abbildung 3.5: Typischer Intensitätsverlauf nach Injektion eines UKM-Bolus

Kontrastmittel-Konzentration und damit die Bildintensität schnell auf ein Maximum an
und fällt danach wieder langsam auf ein niedrigeres Niveau zurück, das aber aufgrund
der Rezirkulation des Kontrastmittels höher als das anfängliche Intensitätsniveau liegt
(siehe Abbildung 3.5).
Unglücklicherweise kann die Perfusion (zerebraler Blut�uss oder Volumen) aufgrund

verschiedener Ein�ussfaktoren nicht quantitativ gemessen werden. Es können jedoch
verschiedene Parameter der Zeit-Intensitätskurve bestimmt werden, die den Verlauf des
UKM-Bolus qualitativ charakterisieren und somit in Verbindung zu der tatsächlichen
Perfusion stehen. Da die Auswertung pixelbasiert erfolgt, wird zwischen globalen und
lokalen Parametern unterschieden. Die globalen sind für das gesamte Bild gleich während
die lokalen für jeden Pixel separat berechnet werden.

3.3.2 Bestimmung der Hilfsparameter

Für die Berechnung der eigentlich aussagekräftigen Parameter (s. u.) ist zuerst die Be-
stimmung einiger Hilfsparameter nötig. Dazu zählt die globale Ankunftszeit t0 des UKM
in der Bildebene. Die Zeit t0 ist der früheste signi�kante Intensitätsanstieg in dem per-
fundierten Gehirnbereich nach der Injektion des Kontrastmittels.
Zur Schätzung von t0 wird zuerst der Zeit-Intensitätsverlauf des Bereichs des Ultra-

schall-Fächers im Ortsbereich für jedes Bild fj gemittelt. Von dieser gemittelten Kur-
ve wird die Ableitung gebildet und ausgehend von dem Zeitpunkt mit der maximalen
Ableitung rückwärts in der Zeit der Punkt gesucht, an dem die Ableitung sehr klein
oder negativ wird. Aufgrund der Hochpass-Charakteristik der Ableitung wird die ört-
lich gemittelte Kurve ebenfalls im Zeitbereich mit einem Tiefpass ge�ltert, um eventuell
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vorhandenes Rauschen zu minimieren.
Darüber hinaus werden lokal für jeden Pixel noch die folgenden Hilfsparameter be-

stimmt:

Grundintensität i0(x) =
1

t0

t0∑
j=0

(3.1)

Maximale Intensität imax(x) = max
j=0...n−1

{fj(x)} (3.2)

Zeitpunkt des lokalen Maximums tmax, wobei ftmax(x) = imax(x). (3.3)

Alle Bilder vor dem Zeitpunkt t0 werden zeitlich gemittelt, um für jeden Pixel x den
Wert der Grundintensität i0 zu erhalten. Die Grundintensität repräsentiert den Intensi-
tätsanteil, der auf die Gewebeantwort ohne Kontrastmittelsignal zurückzuführen ist und
als solcher konstant bleibt (siehe Abbildung 3.4). Abbildung 3.6 zeigt eine exemplarische
Zeit-Intensitätskurve, in der neben der globalen Zeit t0 auch die drei oben genannten
lokalen Parameter verdeutlicht sind.

3.3.3 Local Peak Intensity

Die lokale Spitzenintensität oder LPI wird erhalten durch die Intensitätsdi�erenz zwi-
schen der Grundintensität i0 und der Maximalintensität imax an einer Koordinate x:

LPI(x) = imax(x)− i0(x). (3.4)

Diese Berechnung ist in Abbildung 3.6 verdeutlicht. Die erhaltenen Werte werden
auf das Intervall [min{LPI(x)},max{LPI(x)}] normalisiert, um die Vergleichbarkeit ver-
schiedener LPI-Parameterbilder zu gewährleisten. Zur besseren Übersicht für die behan-
delnden Ärzte wird der LPI-Parameter als farbkodiertes Bild dargestellt. Dabei reprä-
sentieren weiÿe bis gelbe Farben hohe und dunkle Farben niedrige LPI-Werte (siehe
Abbildung 3.8 (a)). LPI-Werte ohne relevante Information (z. B. negative Werte) wer-
den grau dargestellt. Diese Methode erleichtert dem Untersucher den Vergleich und somit
auch die Beurteilung der verschiedenen Parameterbilder [148].
Darüber hinaus existiert für den Untersucher die Möglichkeit, die untere und obere

Grenze für die Normalisierung selbst festzulegen und somit das Normalisierungsinter-
val auf einen interessierenden Bereich einzuschränken. Werte unterhalb des Minimus
sowie oberhalb des Maximums werden dann einheitlich dargestellt (Thresholding und
Clipping).

3.3.4 Time To Peak

Die lokale Zeit bis zum Erreichen der Spitzenintensität oder TTP wird gebildet aus der
Di�erenz zwischen Ankunft des Kontrastmittels in der Bildebene (t0) und der Zeit tmax,
zu der das Kontrastmittelniveau seinen höchsten Punkt erreicht hat (siehe Abbildung
3.6). Dieser Parameter verdeutlicht somit, ob eine Region direkt oder über Umwege mit
Blut versorgt wird.
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Abbildung 3.6: Berechnung der Parameter LPI und TTP.

TTP(x) = tmax(x)− t0. (3.5)

Wie bei dem voran gehenden Parameter beschrieben, werden die Werte ebenfalls als
farbkodiertes Bild präsentiert. Anders als die anderen drei Parameter ist TTP ein zeitli-
cher Parameter, was sich in der Wahl der Farbtabelle niederschlägt. Niedrige TTP-Werte
werden als schwarze bis dunkelblaue Bereiche dargestellt während hohe Werte hellblau
bis weiÿ eingefärbt werden (siehe Abbildung 3.8 (b)). Aus dem relativ groÿen Abtast-
intervall von 1,5 s resultiert die Tatsache, dass nur wenige Farben tatsächlich verwendet
werden. Auch hier werden Werte ohne Information grau dargestellt.

3.3.5 Area Under Curve

Der lokale Parameter Fläche unter der Kurve oder AUC wird durch Aufsummieren al-
ler Pixelintensitäten beginnend mit Bild ft0 berechnet. Die Grundintensität i0(x) wird
dabei nicht berücksichtigt. Der interessante Teil der Zeit-Intensitätskurve für diesen Pa-
rameter beginnt mit dem An�uten des UKM und beinhaltet den Höchstwert. Um die
Vergleichbarkeit innerhalb eines Bildes sowie zwischen verschiedenen AUC-Bildern zu
gewährleisten, muss immer über dieselbe Anzahl Bilder integriert werden. Die Summa-
tion darf nicht beim Höchstwert anhalten, da dieser ein lokaler Parameter ist und von
Pixel zu Pixel variieren kann. Deshalb läuft die Summation immer bis zu dem Bild ft0+r,
wobei r manuell bestimmt wird. Der Standardwert für r ist 10, da empirisch nachge-
wiesen wurde, dass der Höchstwert der Kontrastmittelkonzentration nach spätestens 15
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Abbildung 3.7: Berechnung der Parameter AUC und Average Rising.

Sekunden erreicht ist. Die Berechnung erfolgt somit durch

AUC(x) =

t0+r∑
j=t0

fj(x)− i0(x) (3.6)

und wird in Abbildung 3.7 illustriert. Die erhaltenen Werte werden in Anlehnung an den
Parameter LPI farbkodiert dargestellt (siehe Abbildung 3.8 (c)).

3.3.6 Average Rising

Die durchschnittliche Steigung oder Average Rising der Zeit-Intensitätskurve ist wie-
derum ein lokaler Parameter, der sich auf die durchschnittliche Blut�ussgeschwindigkeit
bezieht (siehe Abbildung 3.7). Der Parameter wird durch das Verhältnis von LPI zu
TTP gebildet und vereint somit zeitliche und Intensitätsaspekte in einem Bild:

Slope(x) =
LPI(x)

TTP(x)
. (3.7)

Wiederum werden die erhaltenen Werte in Anlehnung an den Parameter LPI farbko-
diert dargestellt (siehe Abbildung 3.8 (d)).
Der erste Ansatz war diesen Parameter mit Hilfe �niter Di�erenzen zu berechnen und

das Maximum zu bestimmen, da die Blut�ussgeschwindigkeit als konstant angenom-
men wird. Ein visueller ad-hoc-Vergleich der beiden Methoden zeigte jedoch sofort, dass
die in Gleichung 3.7 beschriebene Methode ganz o�ensichtlich besser zu der Perfusion
korreliert.
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3.3 Boluskinetik

(a) Local Peak Intensity (LPI) (b) Time To Peak (TTP)

(c) Area Under Curve (AUC) (d) Average Rising

Abbildung 3.8: Exemplarische BHI Parameterbilder eines gesunden Freiwilligen.

3.3.7 Mathematisches Modell für die Boluskinetik

Neben der bereits beschriebenen Methode der direkten Parameterextraktion aus den
Zeit-Intensitätskurven und anschlieÿender Visualisierung als Parameterbild existiert
ebenfalls ein Ansatz, die Boluskinetik mit Hilfe einer mathematischen Funktion zu mo-
dellieren [189, 96, 53]. Dieses Modell wird ebenfalls bei anderen Bildgebungsmodalitäten
wie z. B. Magnetresonanztomographie (MRT) zur Modellierung eines Kontrastmittel-
bolus verwendet [39, 134]. Es besteht aus der Grundintensität des Gewebes i0, einem
logistischen Teil zur Modellierung der Kontrastmittelan�utung sowie einem exponenti-
ellen Abfall zur Modellierung der natürlichen Abnahme der UKM-Konzentration:

i(t) = i0 + a1 ·
1

1 + e−a3(t−t0)︸ ︷︷ ︸
Anflutung

· e−a2t︸︷︷︸
Abnahme

. (3.8)

Hierbei bezeichnet i(t) die Signalintensität als Funktion über der Zeit. Der Parameter
a1 gibt die Sättigung des UKM im Blut an (siehe Parameter LPI, Abschnitt 3.3.3), a3
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Zeit0

Intensität

t0

Abbildung 3.9: Beispielhafte Realisation des BHI-Modells aus Gleichung 3.8

die durchschnittliche Steigung (siehe Parameter Average Rising, Abschnitt 3.3.6) und t0
den Zeitpunkt der An�utung des Kontrastmittels (siehe Abschnitt 3.3.2). Zu beachten
ist hierbei, dass t0 hier den Punkt des stärksten Anstiegs der logistischen Komponente
markiert. Der tatsächliche Zeitpunkt der An�utung liegt also davor. Mit a2 wird die
Halbwertszeit des UKM im Blut bezeichnet. Ein typischer Verlauf dieser Kurven ist in
Abbildung 3.9 dargestellt.
Der groÿe Vorteil bei Verwendung dieses Modells liegt in der Reduktion des Rauschens.

Dadurch dass der Verlauf der Kurve durch das Modell vorgegeben ist, werden andere
Ein�üsse soweit wie möglich eliminiert bzw. heraus ge�ltert. Ein Anpassen des Mo-
dells an die gemessenen Daten erzeugt immer einen glatten, stetigen Kurvenverlauf, der
in der Realität üblicherweise anzunehmen ist. Genau dieser Anpassungsvorgang ist je-
doch der gröÿte Nachteil dieser Methode. Die dafür notwendigen Verfahren wie z. B. der
Levenberg-Marquardt-Algorithmus [98] sind sehr zeitaufwändig. Darüber hinaus kann
mit diesem Modell der Zeitpunkt t0 nicht exakt bestimmt werden, so dass eine Anwen-
dung des in Abschnitt 3.3.2 beschriebenen Verfahrens notwendig ist.

3.3.8 Ergebnisse

Die BHI-Methode ist die älteste der Bildgebungsmethoden der transkraniellen Kontrast-
mittelsonogra�e. Dementsprechend ist die Validierungsbasis sehr umfangreich, sowohl
von unserer als auch von anderen Arbeitsgruppen. Hauptsächlich ist die Ermittelung
des �besten� Parameters Gegenstand der Verö�entlichungen. Dazu wurden Phantom-
experimente und Experimente an gesunden Probanden und Patienten heran gezogen.
Neben dem ischämischen Schlaganfall sind teilweise auch andere zerebrale, die Perfusion
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betre�ende Erkrankungen Gegenstand der Untersuchungen (z. B. Sinusvenenthrombo-
se [79] oder Tumorerkrankungen [53]).
In den Anfängen der BHI-Methode vor ungefähr 10 Jahren war die Fragestellung eher

grundlegender Natur inwieweit das HI die Bildgebung verbessern konnte. Eine starke
Verbesserung durch die neue Bildgebungsmethode wurde festgestellt und mit der Tiefen-
abhängigkeit auch bereits ein Schwachpunkt der Methode identi�ziert. Es kristallisierte
sich aber auch schon in Studien an gesunden Patienten heraus, dass einige Parameter
(LPI, AUC) besser geeignet waren als andere [138, 184, 56].
Neben dem eigentlichen Anwendungsgebiet des menschlichen Gehirns gab es auch

Tierversuche an Hunden [150] sowie Experimente mit Flussphantomen [17]. In den Tier-
versuchen wurde der Abschattungse�ekt als Grund für das Phänomen identi�ziert, dass
mit zunehmender Schallintensität die LPI geringer aus�el. Auch andere wiesen auf die
notwendige Beachtung der Schallintensität hin [55]. In den kontrollierten Bedingungen
des Phantomexperiments war dieser E�ekt nicht so stark und es konnte der direkte
Zusammenhang von Flussgeschwindigkeit zu den einzelnen Parametern nachgewiesen
werden.
Weitere Studien untersuchten gröÿere Patientenkollektive [73, 183, 151, 158] und ver-

glichen die Ergebnisse mit anderen Bildgebungsmodalitäten wie z. B. CT oder MRT [145,
104, 128]. Zunehmend liegt nun der Schwerpunkt auf der semiquantitativen Darstellung
der Schwere der Perfusionsdefekte und dem Identi�zieren von Schwellwerten zum regel-
basierten Einteilen von Regionen je nach Schweregrad [109, 34, 187].
Weitere interessante Publikationen schlagen vor, einen bilateralen Ansatz zu wählen,

um die gesunde direkt mit der betro�enen Hemisphäre vergleichen zu können [80]. Dies
hat in einer kleinen Studie mit 4 Patienten bereits erste viel versprechende Ergebnisse
erbracht [33]. Darüber hinaus wurde festgestellt, dass auch in einer Multi-Center-Studie
mit der kontrastmittelbasierten transkraniellen Sonogra�e bei gleichem Untersuchungs-
protokoll vergleichbare Ergebnisse erzielt werden können [61].

3.4 Wiederau�üllkinetik

Die Untersuchung der Wiederau�üllkinetik des UKM basiert im Gegensatz zur Bolus-
kinetik auf einer gleich bleibenden Konzentration des Kontrastmittels (siehe Abbildung
3.1), die durch eine konstante Injektion des UKM in die antekubitale Vene des Patienten
erreicht wird. Dabei wird durch einen starken sonogra�schen Puls die Zerstörung des ge-
samten momentan vorhandenen Kontrastmittels erreicht und anschlieÿend der Prozess
der Wiederanreicherung beobachtet.
Eingeführt wurde diese Methode Ende der 90er Jahre zur Quanti�zierung der Perfu-

sion des Myokard [180, 78]. Die Anwendung auf zerebrale Perfusion und weitere Ent-
wicklung fand durch unsere Gruppe einige Jahre später statt [101, 102, 103, 147]. Ein
weiterer, nicht auf bestimmte Organe beschränkter Ansatz �ndet sich in [191]. Hier wird
mittels Bayesscher Faktorenanalyse unter Zuhilfenahme eines Marko�-Netzwerks ver-
sucht, die Pixel basierend auf ihren zeitlichen und örtlichen Beziehungen in verschiedene
Perfusions-Klassen automatisch zu klassi�zieren. O�ensichtlich hat dieser Ansatz jedoch
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bisher nicht viel Beachtung gefunden.

3.4.1 Bilderfassung und Prinzip

Die Durchblutung eines Gefäÿes ergibt sich aus dem Produkt der Flussgeschwindigkeit
v des Blutes mit der Durchschnitts�äche a. Zur Quanti�zierung der Perfusion in einer
bestimmten Hirnregion kann für beide Parameter einer proportionale Maÿzahl aus den
US-Sequenzen ermittelt werden: Die Geschwindigkeit β ≈ v, mit der sich das UKM in
der betre�enden Region anreichert sowie die maximal messbare Konzentration A ≈ a
des Kontrastmittels.
Bei Auftreten eines Schallpulses werden die Mikrobläschen des Kontrastmittels durch

die bei dieser Methode genutzten Schallintensität weitgehend zerstört. Um ein weiteres
Bild zu erzeugen, muss sich das UKM also erst wieder in der Mikrozirkulation anreichern.
Die Konzentration des UKM in den Gefäÿen hängt also vom Zeitintervall ∆t zwischen
zwei Aufnahmen ab. Daher ist die zerebrale Durchblutung erst ab einem bestimmten mi-
nimalen Interpulsintervall bestimmbar, das a priori nicht bekannt ist. Zur Bestimmung
der Flussgeschwindigkeit des UKM ist es wiederum nötig, unterschiedliche Interpulsin-
tervalle zu betrachten, um die zeitliche Änderung der Konzentration an verschiedenen
Punkten abzutasten. Aus diesen Überlegungen ergibt sich, dass beide Parameter nur bei
stetig steigendem Interpulsintervall ∆t ermittelt werden können.
Da jede Messung der Anreicherungskurve diese beein�usst, können die Abtastwer-

te nicht direkt hintereinander erfasst werden. Nach jeweils einem Bild mit maximaler
Schallintensität wird das nächste Bild nach dem steigenden Interpulsintervall aufgenom-
men. Danach muss erst wieder eine Zeit tr abgewartet werden, damit die UKM-Konzen-
tration wieder das Ausgangsniveau erreicht. Die Zeit tr beträgt üblicherweise mindestens
4 Sekunden.
Zur Abtastung der Zeit-Intensitätskurve werden bei der RHI-Methode 8 Abtastwer-

te zu den Zeitpunkten t = 250ms, 500ms, 750ms, 1000ms, 1500ms, 2000ms, 3000ms,
4000ms verwendet (siehe Abbildung 3.11). Aufgrund der oben beschriebenen Einschrän-
kung dauert die Akquisition der Bilder nicht nur 4 Sekunden, sondern mindestens 28
Sekunden, da zwischen jedem Abtastvorgang tr Sekunden verstreichen müssen. Übli-
cherweise wird zur Rauschminderung zusätzlich noch jeder Abtastpunkt mehrfach er-
fasst und anschlieÿend durch Mittlung ein bereinigter Wert verwendet. Diese Methode
vervielfacht die benötigte Zeit für die gesamte Untersuchung. Abbildung 3.10 zeigt vier
gemittelte Beispielbilder einer RHI-Sequenz.

3.4.2 Mathematisches Modell

Die Integration über einen lokalen Bildbereich liefert ein Maÿ für die Konzentration
des Kontrastmittels im Gewebe. Das Auftragen dieser regional gemessenen Intensität
i(t) über dem steigenden Pulsintervall ∆t weist einen exponentiellen Verlauf auf, der
die Konzentrationsveränderung verdeutlicht. Die Messwerte liegen auf einer Kurve, die
durch die Funktion

i(t) = A ·
(
1− e−β∆t + i0

)
(3.9)
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(a) t = 250ms (b) t = 500ms

(c) t = 1000ms (d) t = 3000ms

Abbildung 3.10: Die zeitlich gemittelten Bilder für ausgewählte Abtastzeitpunkte ver-
anschaulichen die intervallabhängige Intensitätssteigerung.

Zeit [s]

Intensität
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Modellierte Intensität
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Abbildung 3.11: Veranschaulichung des RHI-Verfahrens
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(a) Perfusion (A · β) (b) Flussgeschwindigkeit (β)

Abbildung 3.12: Exemplarische Parameterbilder der RHI-Methode. In den grauen Be-
reichen konnte das Modell nicht an die Daten ge�ttet werden.

modelliert werden kann. Abbildung 3.11 veranschaulicht den Vorgang inklusive exem-
plarisch gemessener Intensitätswerte. Hierbei gibt A die Sättigung des Kontrastmittels
an, β beschreibt dessen Einströmgeschwindigkeit und i0 die Schallre�ektion des Gewebes
ohne Blut- bzw. Kontrastmittel�uss (Grundintensität). Da A proportional zu a und β
proportional zu v ist, liefert das Produkt A · β eine diagnostisch wichtige Maÿzahl für
die lokale Perfusion im untersuchten Hirnbereich.

Die erhaltenen gemittelten Bilder werden genutzt um das Modell (Gleichung 3.9) an
die Werte anzupassen und somit Werte für die gesuchten Parameter A und β zu be-
stimmen. Die Perfusion Aβ sowie die Flussgeschwindigkeit β werden ähnlich zu den
BHI-Parameterbildern als farbkodierte Bilder dargestellt, um dem Untersucher die in
der Sequenz enthaltenen Information auf einen Blick zu präsentieren. Beispielhafte Pa-
rameterbilder sind in Abbildung 3.12 gezeigt.

Aufgrund der tiefen abhängigen Abschwächung der vom Gewebe re�ektierten Schall-
wellen schwächt sich das Intensitätsmaÿ A, und somit auch das Perfusionsmaÿ Aβ, mit
wachsender Entfernung des Gewebes von der Schallquelle ab (siehe Abbildung 3.12 (a)).
Dieser E�ekt tritt bei der Flussgeschwindigkeit β jedoch nicht auf, da sie sich als relative
Intensitätsänderung, also als zeitliche Ableitung, aus der US-Sequenz ergibt (siehe Abbil-
dung 3.12 (b)). Aus diesem Grund kann zur Quanti�zierung das β-Bild einer Normierung
der lokalen Messwerte auf die individuellen physiologischen Werte des Patienten unter-
zogen werden, die durch die mittlere Flussgeschwindigkeit der Thalamusregion gegeben
sind. Um die Artefakte des pixelweisen Fittings zu reduzieren und eine zweckmäÿige
Darstellung zu erreichen, können die Wertebereiche durch Clipping und Thresholding
eingeschränkt werden.
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3.4.3 Ergebnisse

Die diagnostische Relevanz der RHI-Methode ist durch mehrere Studien belegt. In ei-
ner Studie an fünf männlichen Beagle Hunden konnte nachgewiesen werden, daÿ sich
die medikamentöse Veränderung der Perfusion entsprechend auf die bestimmte Flussge-
schwindigkeit β auswirkt [153]. Dazu wurden die Hunde sediert und durch den intakten
Schädel einer Ultraschalluntersuchung unterzogen, während ihnen eine kontinuierliche
Injektion des UKM OptisonTM verabreicht wurde. Mittels des Carboanhydrasehemmers
Acetazolamid wurde der zerebrale Blut�uss verstärkt und anschlieÿend die Untersu-
chung erneut durchgeführt. Darüber hinaus wurden Interpulsintervalle bis zu 8000ms
untersucht. Eine Steigerung des Intervalls über 4000ms trug jedoch keine zusätzliche
Information zur Gewinnung der oben beschriebenen Parameter bei.
In einer weiteren Studie wurde die zerebrale Perfusion von 12 gesunden Probanden

mittels der RHI-Methode bestimmt [156]. Die Bilderfassung wurde nach dem in Ab-
schnitt 3.2 beschriebenen Verfahren durchgeführt. Den Probanden wurde das UKM
OptisonTM mit zwei Infusionsgeschwindigkeiten (0,5 und 1,0 ml/min) verabreicht. Die
Sättigung des Kontrastmittels A korrelierte dabei signi�kant mit der Infusionsgeschwin-
digkeit (p = 0, 02), während die Flussgeschwindigkeit keine signi�kante Korrelation auf-
wies. Eine qualitative Analyse der Parameterbilder zeigte die homogenste Visualisierung
der Perfusion im Bereich des ipsilateralen Thalamus sowie im Bereich der mittleren Ar-
teria cerebri. Weiterhin wurde eine hohe Varianz der Parameter zwischen verschiedenen
Individuen beobachtet. Als Schlussfolgerung wird festgehalten, dass die Darstellung der
Wiederanreicherung der zerebralen Mikrozirkulation nach Destruktion mittels transkra-
niellem Ultraschall möglich ist.
Eine dritte, von uns in [108] verö�entlichte Studie verglich die mittels RHI erhaltenen

Parameterbilder mit Stroke-MRT-Bildern derselben Patienten. Acht Patienten mit aku-
tem Mediasyndrom wurden mit der RHI-Methode und der in Abschnitt 3.2 beschriebe-
nen Bilderfassung untersucht. Im zeitlichen Abstand von weniger als 4 Stunden wurde
ein Stroke-MRT (PWI/DWI) als Referenzmethode durchgeführt. Im MRT wurde die
Fläche mit normaler gegenüber verspäteter Kontrastan�utung (> 4s in PWI) bestimmt.
Für Hirnareale mit signi�kant verzögerter Kontrastan�utung konnte als Grenzwert für
die Flussgeschwindigkeit β = 8.08 ∗ 10−6 bestimmt werden. Somit konnten kritisch-
minderperfundierte Hirnareale von normal perfundiertem Hirngewebe im akuten Me-
diainfarkt abgegrenzt werden.

3.5 Destruktionskinetik

Die Untersuchung der Destruktionskinetik des UKM basiert wie die Wiederau�üllkinetik
auf einer gleich bleibenden Konzentration des Kontrastmittels (siehe Abbildung 3.1), die
durch eine konstante Injektion des UKM in die antekubitale Vene des Patienten erreicht
wird. Bei dieser Methode ist die verwendete Schallintensität (MI) sowie die Framerate
hoch, so dass die Kontrastmittel-Konzentration durch eine schnelle Folge von US-Pulsen
stark vermindert wird. Durch das Anpassen eines mathematischen Modells an die ge-
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(a) Erstes DHI-Bild (b) Letztes DHI-Bild

Abbildung 3.13: Exemplarische Ultraschallbilder vom Beginn (a) und vom Gleichge-
wichtszustand einer DHI-Sequenz (b).

messenen Daten werden ebenfalls farbkodierte Parameterbilder erstellt, die zur Diagnose
heran gezogen werden können. Verschiedene auf dieser Methodik basierende Verfahren
werden unter dem Begri� des Diminution Harmonic Imaging zusammengefasst.
Eingeführt wurde diese Methode zu Beginn dieses Jahrzehnts zur Bewertung von Per-

fusionsbedingungen in der Leber und im Gehirn [189]. Konkurrierende Arbeiten erschie-
nen wenig später, basierten allerdings auf einem vergleichsweise einfachen Modell der
exponentiellen Abnahme [105]. Im folgenden wurden mehrere Modelle verglichen [110],
wobei das hier beschriebene und in [70] verö�entlichte � zumindest in vitro � die bisher
besten Ergebnisse zeigt.

3.5.1 Bilderfassung und Prinzip

Abbildung 3.13 (a) zeigt exemplarisch das erste Bild einer DHI-Sequenz mit anfangs
hohem Kontrastmittelniveau. Durch eine Folge von Ultraschallpulsen mit einem Inter-
pulsintervall von 150ms bis 600ms wird die Kontrastmittelkonzentration vermindert, da
durch den bei dieser Methode verwendeten Schalldruck die Mikrobläschen im Kontrast-
mittel degenerieren. Nach ca. 10 Pulsen wird ein Gleichgewichtszustand erreicht, in dem
bei jedem Puls genau soviel Kontrastmittel zerstört wird, wie im folgenden Interpuls-
intervall in die Bildebene einströmt. Abbildung 3.13 (b) zeigt das letzte Bild derselben
DHI-Sequenz. Die globale Intensitätsminderung ist deutlich sichtbar, wenngleich es eini-
ge Regionen gibt, in denen sich die Intensität kaum verändert hat. Dies betri�t haupt-
sächlich Bereiche mit sehr niedriger (Gewebe) oder sehr hoher Blut�ussgeschwindigkeit,
wie z. B. die Arteria cerebri posteriori (im Bild links).
Das vorgestellte Modell ist spezi�sch für den DHI-Prozess, der unseres Erachtens auch

unter den Modellen zur Ultraschall-Analyse der Perfusion eine besondere Stellung ein-
nimmt. Im Gegensatz zu vielen anderen Ansätzen zur Perfusions-Analyse hängt die Ent-
wicklung der UKM-Konzentration beim DHI-Prozess direkt von der Intensität und der
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Frequenz der verwendeten Beschallungspulse ab. Folglich beein�usst hier die Messung
selbst wie von uns in [71] beschrieben den gemessenen Prozess drastisch.

Wie Abbildung 3.13 zeigt, gibt es Regionen, in denen die Intensität nur wenig vermin-
dert wird oder nicht unter einen bestimmten Wert sinkt. Dies beruht auf der Tatsache,
dass das Ultraschall-System nicht nur eine Echoantwort vom Kontrastmittel erhält, son-
dern darüber hinaus auch die (lineare) Antwort des Gewebes. In diese Region wird
verhältnismäÿig wenig Kontrastmittel eingespült bzw. die Flussgeschwindigkeit ist sehr
niedrig. In anderen Regionen ist die Flussgeschwindigkeit sehr hoch, so dass zwischen
zwei US-Pulsen sich die Kontrastmittelkonzentration wieder der Sättigung nähert und
folglich in jedem Bild eine hohe Intensität erreicht wird. Obwohl diese Grundintensi-
tät Ib ein o�ensichtlicher Bestandteil des Prozesses ist, wurde sie nach unserem Wissen
bisher nicht in ein DHI-Modell integriert. Die Integration wurde sogar für unnötig be-
funden [189].

Weiterhin wird die UKM-Konzentration C(n) modelliert, obwohl nur die Bildintensi-
tät I(n) beobachtet werden kann. Bisherige Publikationen haben für den Zusammenhang
zwischen Konzentration und Bildintensität keine Annahme gemacht und die Intensitäts-
werte direkt verwendet. Folgende Überlegungen sprechen dafür, dass bei vereinfachter
Sichtweise ein linearer Zusammenhang angenommen werden kann.

Die gesamte Untersuchung dauert normalerweise unter 2 Sekunden, im Extremfall
6 Sekunden. Aufgrund dieser kurzen Zeitspanne kann davon ausgegangen werden, dass
die Blut�ussgeschwindigkeit p im zeitlichen Verlauf konstant bleibt. Die Zerstörung des
Kontrastmittels hängt vom Schalldruck ab, der durch Interferenze�ekte im Ortsbereich
lokal unterschiedlich stark ausgeprägt ist. Dieses �Schalldruckfeld� ändert sich jedoch
nicht, da die gesendete Schallintensität und die geschallte Ebene nicht geändert werden.
Da gerade eine Eigenschaft des DHI-Prozesses die Gleichverteilung des Kontrastmittels
ist, kann der zerstörte Anteil d des Kontrastmittels folglich ebenso als konstant angenom-
men werden. Dies bedeutet, dass z. B. eine Verdoppelung der UKM-Konzentration eine
Verdoppelung der Anzahl der zerstörten Mikrobläschen nach sich zieht, was wiederum
eine Verdoppelung des emittierten Schallsignals verursacht. Dieser Zusammenhang wird
nichtlinear erst durch Eigenschaften des Ultraschall-Systems wie z. B. Verstärkung oder
Bildnachverarbeitung. Diese Faktoren bleiben jedoch während der Untersuchung kon-
stant. Somit kann zwischen der UKM-Konzentration C(n) und der durch das UKM
entstehenden Intensität Ic(n) ein linearer Zusammenhang angenommen werden. Die
Grundintensität Ib wird additiv modelliert:

Ic(n) := k · C(n) (3.10)

I(n) := Ic(n) + Ib (3.11)

Hierbei ist n der Index für den Ultraschallpuls, da der gesamte Prozess prinzipbedingt
nur zu diskreten Zeitintervallen beobachtet werden kann.
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C(n)

Ultraschallpuls
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11

C(1)

C∞

Destruktion

Messung

Perfusion

Tatsächliche Konzentration
Beobachtete Konzentration

Abbildung 3.14: Veranschaulichung des DHI-Verfahrens

3.5.2 Mathematisches Modell

Drei Faktoren beein�ussen die UKM-Konzentration in der untersuchten Bildebene: Blut-
ein�uss, Blutab�uss und Zerstörung des Kontrastmittels. Abbildung 3.14 verdeutlicht
diesen Prozess. Durch jeden Puls wird ein konstanter Teil d des Kontrastmittels zerstört.
Diese Zerstörung kann als instantan betrachtet werden [69], deshalb fällt die modellier-
te Kurve der tatsächlichen Konzentration zu den Zeitpunkten der US-Pulse gerade ab.
Im Interpulsintervall erfolgt sowohl eine Einspülung von frischem, mit UKM gesättig-
tem Blut als auch ein Ab�uss von Blut mit der momentan im betrachteten Volumen
vorhandenen UKM-Konzentration. Letzteres wird exponentiell modelliert. Zusammen
ergibt dies folgendes, rekursives Modell für die beobachtete Konzentration zu den Be-
schallungszeitpunkten [31]:

C(n+ 1) = C(1) ·
(
1− e−p·∆t

)︸ ︷︷ ︸
Einfluss

+C(n) · d︸︷︷︸
Zerstörung

· e−p·∆t︸ ︷︷ ︸
Abfluss

. (3.12)

Hierbei bezeichnet ∆t die Zeit zwischen zwei Pulsen (Interpulsintervall), d gibt den
Anteil des Kontrastmittels an, der nicht zerstört wird (0 ≤ d ≤ 1) und p ist der sogenann-
te Perfusionskoe�zient, so dass e−p·∆t den Teil des Blutes ergibt, der ausgetauscht wird.
Um die Konzentration im n-ten Schritt direkt zu berechnen, kann folgende geschlossene
Form verwendet werden:
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C(n) = C(1) ·
(
xn−1 + y · x

n−1 − 1

x− 1

)
, mit (3.13)

x = d · e−p·∆t und

y = 1− e−p·∆t.

Zuerst wurde das Modell mit Least-Squares Methoden an die Bilddaten der Ultra-
schallsequenz angepasst und so der Perfusionskoe�zient p errechnet, der letztlich Auf-
schluss über die Perfusion geben soll. Genauso wird der ortsabhängige Destruktions-
koe�zient d bestimmt, der die Destruktionswirkung des Ultraschallpulses ortsaufgelöst
wiedergibt [35]. Durch die Anpassung können diese Parameter des zugrunde liegenden
mathematischen Modells nur mit eingeschränkter Genauigkeit geschätzt werden [37].
Des weiteren muss die Tiefenabhängigkeit der Destruktionswirkung des Ultraschallpul-
ses auf das Kontrastmittel berücksichtigt werden. Ein weiterer Ansatz, der von uns in [66]
vorgestellt und in [70] deutlich erweitert wurde, wird im folgenden erläutert.

Das sich einstellende Gleichgewicht zwischen Zu�uss, Ab�uss und Destruktion resul-
tiert in einem konstanten Intensitätswert, der als Grenzwert I∞ des zugrunde liegenden
Modells (mit n→∞) interpretiert werden kann:

I∞ := lim
n→∞

I(n)

(3.11)
= lim

n→∞
Ic(n) + Ib

(3.10)
= lim

n→∞
k · C(n) + Ib

(3.13)
= k · C(1)

[
lim
n→∞

xn−1 + lim
n→∞

y · x
n−1 − 1

x− 1

]
+ Ib

p>0
= k · C(1) · y · −1

x− 1
+ Ib

= Ic(1) · −y
x− 1

+ Ib

= Ic(1) · e−p·∆t − 1

d · e−p·∆t − 1
+ Ib.

(3.14)

Gleichung 3.14 zeigt, dass es zunächst nicht notwendig ist, den Parameter k zu bestim-
men, der den Zusammenhang zwischen Konzentration und Intensität beschreibt. Nach
der Umformung der obigen Gleichung erhalten wir die Formel zur direkten Berechnung
des Perfusionskoe�zienten p:
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I∞ − Ib = Ic(1) · e−p·∆t − 1

d · e−p·∆t − 1

Ic∞ · d · e−p·∆t − Ic∞ = Ic(1) · e−p·∆t − Ic(1)

e−p·∆t · [Ic∞ · d− Ic(1)] = Ic∞ − Ic(1)

−p ·∆t = ln
Ic∞ − Ic(1)

Ic∞ · d− Ic(1)

p =
1

∆t
ln
Ic∞d− Ic(1)

Ic∞ − Ic(1)

p
(3.11)
=

1

∆t
ln
I∞d− I(1) + Ib(1− d)

I∞ − I(1)

(3.15)

Dabei sei
Ic∞ := lim

n→∞
Ic(n) = I∞ − Ib (3.16)

der Intensitätsanteil, der im Gleichgewichtszustand auf das UKM zurückzuführen ist. Die
Berechnung von p ist abhängig von der initialen Intensität I(1), der Intensität im Gleich-
gewichtszustand I∞, der Grundintensität Ib sowie vom Destruktionskoe�zienten d. Die
ersten beiden Werte können direkt den Bilddaten entnommen werden. Um eventuell
vorhandenes Rauschen zu minimieren, kann es dabei sinnvoll sein, I∞ als den zeitlichen
Mittelwert der drei letzten Intensitätswerte zu bestimmen.
Die Integration der Grundintensität in das Modell ist notwendig, da die DHI-Methode

einen hohen Schalldruck verwendet. Bei diesem Schalldruckniveau sind die nichtlinearen
Resonanzen des Gewebes bereits nicht mehr zu vernachlässigen (siehe Abschnitt 2.2.4),
da diese bei zunehmendem Schalldruck stärker an Resonanzeigenschaften zunehmen als
dies bei den Kontrastmitteln der Fall ist (siehe Abbildung 2.11).
Zur Schätzung des Destruktionskoe�zienten d wird davon ausgegangen, dass die De-

struktion unmittelbar nach dem Ultraschallpuls auftritt. Im folgenden Intervall bis zum
nächsten Puls kommen dann nur noch die Flusse�ekte zum Tragen. Wenn also das In-
tervall hinreichend kurz gewählt wird, kann d mit der folgenden Grenzwertentwicklung
als Koe�zient von zwei aufeinander folgenden Werten betrachtet werden:

Ln := lim
∆t→0

I(n+ 1)− Ib
I(n)− Ib

= lim
∆t→0

Ic(n+ 1)

Ic(n)

= lim
∆t→0

kC(1)
[
xn + y x

n−1
x−1

]
kC(1)

[
xn−1 + y x

n−1−1
x−1

]
(3.13)
=

dn

dn−1
= d

(3.17)

Da die Gleichung 3.17 für alle n gültig ist, können zwei beliebige Ln gleichgesetzt
werden und somit die Gleichung zur Bestimmung von Ib aufgelöst werden. Wir wählen
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(a) Perfusionskoe�zient p (b) Destruktionskoe�zient d

Abbildung 3.15: Exemplarische DHI-Parameterbilder. Je heller die Intensität, desto stär-
ker die Perfusion bzw. desto schwächer die Destruktion. Homogen
graue (a) und schwarze (b) Bereiche sind ungültige Pixel.

n = 1 und n = 2 von der Kurve mit der höchsten Aufnahmefrequenz (6,67 Hz), da sich
das Kontrastmittelniveau hier noch nahe an der Sättigung be�ndet und somit die Fluss-
e�ekte noch nicht so stark sind, die Destruktion vom Absolutwert jedoch am höchsten
ausfällt:

L1 = L2

I(2)− Ib
I(1)− Ib

=
I(3)− Ib
I(2)− Ib

Ib =
I(2)2 − I(3)I(1)

2I(2)− I(3)− I(1)

(3.18)

Somit sind alle zur Berechnung des Perfusionskoe�zienten notwendigen Werte verfüg-
bar und dieser kann mittels der Gleichung 3.15 berechnet werden. Zur Vermeidung von
möglichen Fehlern wird dabei Ib auf den höchst möglichen Wert gesetzt (255 bei 8 bit-
Graustufenbildern), wenn der Nenner in Gleichung 3.18 Null ist. Des Weiteren wird Ib
auf die minimale Intensität der Zeit-Intensitätskurve beschränkt, da die Grundintensität
zu keinem Zeitpunkt gröÿer sein kann als die Gesamtintensität.
Nach der Berechnung des Perfusionskoe�zienten werden die Werte normalisiert und

farbkodiert in einem Parameterbild dargestellt. Dabei werden die Bildpunkte, bei denen
der Grenzwert I∞ > α · I(1) ist (mit α frei wählbar, i. A. 1) als ungültig markiert, da
hier die Modellannahme nicht zutri�t. Abbildung 3.15 zeigt Parameterbilder von p und
d.

3.5.3 Phantom-Experiment

Um das vorgestellte Modell zu validieren, wurde ein in vitro Experiment durchgeführt,
dass basierend auf einem Flussphantom die menschliche, zerebrale Mikrozirkulation
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Abbildung 3.16: Schematische Zeichnung des Flussphantoms

nachahmen sollte. Anhand dieses Phantoms wurde der Zusammenhang zwischen der
vorgegebenen Flussgeschwindigkeit und dem Perfusionskoe�zienten p untersucht.
Wir konstruierten ein einfaches Flussmodell, in dem das Kapillar-Phantom durch eine

Dialysekartusche (Hemo�lter F60S, Fresenius Medical Care, Bad Homburg) repräsen-
tiert wurde. Die Kartusche besteht aus 9000 Kapillaren mit einem Innendurchmesser von
weniger als 200µm. Die Flüssigkeit (Wasser bei 22◦ C) wurde durch eine programmier-
bare Schlauchpumpe mit de�nierten Flussraten durch das System befördert. Über eine
Spritzenpumpe wurde das UKM mit einer de�nierten Flussgeschwindigkeit dem System
zugeführt. Abbildung 3.16 zeigt den schematischen Aufbau des Experiments [110].
Mittels eines selbst gefertigten Sondenhalters wurde die Ultraschallsonde in einem

Winkel von 90◦ zum Phantom gehalten und lieferte somit ein Schnittbild der Dialysekar-
tusche. Harmonic Imaging wurde mit einem SONOS 5500 Ultraschallsystem der Firma
Philips und einer S4-Sonde (1,8�3,6MHz) durchgeführt. Der Mechanischer Index war
1,6 und Verstärkung sowie Sendeleistung wurden den gesamten Zeitraum über konstant
gehalten. Standardisierte Beschallungsbedingungen wurden über einen akustischen Ab-
standshalter (AC-3, ATS Laboratories, Bridgeport, USA) realisiert. Über einen an den
EKG-Eingang des US-Systems angeschlossenen Signalgenerator wurde de�nierte Bild-
frequenzen erreicht. Die maximale Tiefe wurde auf 8 cm (Fokus bei 6 cm) gesetzt.
Das verwendete UKM SonoVue R© (siehe Abschnitt 2.2.3) wurde im Verhältnis von

4,8ml mit 5,2ml Wasser gemischt. Um eine konstante UKM-Konzentration zu erhalten,
wurde die Infusionsrate linear abhängig von der Flussgeschwindigkeit zwischen 10 und
80ml/h geregelt. Die Spritzenpumpe wurde nach jeder aufgenommenen Bildsequenz (54
Bilder) um 90◦ gedreht, um das Schweben von Kontrastmittel zu vermeiden.
Fünf Flussraten (4,5; 9; 18; 27; 36ml/min) wurden bei fünf Bildfrequenzen untersucht

(1; 1,33; 2; 4; 6,67Hz). Die verwendeten Flussraten resultierten in Flussgeschwindig-
keiten (0,25; 0,5; 1; 1,5; 2mm/s), die vergleichbar denen der menschlichen zerebralen
Mikrozirkulation sind [123, 173]. Auf die schnellen, destruktiven Pulsraten folgten drei
Bilder bei 0,25Hz, um eine Wiederanreicherung des Kontrastmittels zu ermöglichen.
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Intensitätswerte
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Abbildung 3.17: Beispielhafte Zeit-Intensitätskurve des Phantoms im Bereich der ROI

Jedes Experiment wurde sechs Mal wiederholt, um durch Mittelwertbildung eine mög-
lichst rauschbereinigte und aussagekräftige Messwertreihe zu erhalten. Abbildung 3.17
zeigt eine gemittelte, beispielhafte Zeit-Intensitätskurve, aus der der Konzentrationsver-
lauf deutlich wird.
Um durch das UKM auftretende Abschattungse�ekte auszuschlieÿen, analysierten wir

die Bilddaten einer rechteckigen Region Of Interest (ROI) der Gröÿe 20× 5mm, die in
einem Abstand von 30mm zur Sonde platziert wurde (siehe Abbildung 3.18). Des Weite-
ren wurden die Intensitätsdaten in der Form normalisiert, dass die anfängliche Intensität
auf 1 gesetzt wurde. Die erhaltenen Bilddaten wurden verwendet, um den Perfusions-
koe�zienten p nach der in Abschnitt 3.5.2 beschriebenen Methode zu berechnen. Zum
Vergleich wurde der Perfusionskoe�zient nach der alten Methode aus [66] berechnet. Da
in diesem Phantomexperiment die Grundwahrheit in Form der vorgegebenen Perfusion
bekannt ist, haben wir die berechneten p-Werte zur Perfusion P in Beziehung gesetzt.
Die überaus beeindruckenden Ergebnisse sind in Abbildung 3.19 zu sehen.
Die erhaltenen Werte für den Perfusionskoe�zienten unterstützen die Theorie eines

linearen Zusammenhangs. Das Anpassen einer Geraden an die durch die neue Methode
erhaltenen p-Werte ergibt

P = 3, 47 · p+ 0, 44 (3.19)

wobei P hier die bekannte Flussgeschwindigkeit bezeichnet.

3.5.4 Weitere Ergebnisse

Weitere Ergebnisse sind in diesem Zusammenhang zu erwähnen, die teilweise nicht aus
unserer Arbeitsgruppe stammen.
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Abbildung 3.18: Platzierung der ROI im Phantom-Experiment

Bereits 2002 wurde in einer Studie an Freiwilligen vermutet, dass der Ansatz der De-
struktionskinetik zusätzliche Informationen über die zerebrale Perfusion innerhalb einer
sehr kurzen Untersuchungszeit liefern könnte [105]. Dabei wurde ein einfaches Modell
der exponentiellen Abnahme an die Daten angepasst.
In einem älteren Phantomexperiment zur Validierung der Destruktionskinetik wurde

ein nicht näher spezi�ziertes Modell an die erhaltenen Daten angepasst. Lediglich die
Software (SigmaPlot) ist angegeben [91]. Es wird jedoch festgestellt, dass die Destruktion
linear mit der Schallintensität zunimmt.
Im Jahr 2004 verö�entlichte Studien untersuchten den Ein�uss unterschiedlicher Ul-

traschalltechniken (phase inversion und contrast burst imaging), sowie verschiedene Bild-
frequenzen und Kontrastmittel auf die Ergebnisse [35, 37].
Im Vergleich zu MRT-Perfusionsbildgebung wurde in [108] festgestellt, dass es bei

Patienten mit akutem Mediasyndrom tatsächlich möglich ist, signi�kante Grenzwerte
zum Abgrenzen kritisch-minderperfundierter Hirnareale zu �nden. Dieses Ergebnis ist
vor allem diagnostisch relevant.
Interessant ist auch der Ansatz aus [30], die räumliche Bildzusammensetzung von

Ultraschallbildern (spatial compounding) durch die DHI-Methode entscheidend zu ver-
bessern.

3.6 Automatische Auswerteverfahren

Basierend auf den vorgestellten Parameterbildern der verschiedenen HI-Verfahren sind
weitere, in [174] und [93] von unserer Arbeitsgruppe verö�entlichte Methoden entwickelt
worden, um die darin enthaltene Information weiter aufzuwerten und zu verdichten. Im
folgenden Unterabschnitt 3.6.1 werden häu�ge Artefakte der transkraniellen Sonogra�e
� sogenannte Streifenartefakte � analysiert und eine Methode zur automatischen Er-

50



3.6 Automatische Auswerteverfahren

(a) Korrelation nach altem Modell (b) Korrelation nach hier vorgestelltem Modell

Abbildung 3.19: Korrelation des Perfusionskoe�zienten zur bekannten Perfusion

kennung vorgestellt. Unterabschnitt 3.6.2 erläutert die automatische Klassi�zierung von
Regionen der Ultraschallbilder in Perfusionsdefekte nach abgestuftem Schweregrad. Die
Erkennung von Streifenartefakten ist dabei eine essentielle Voraussetzung.

3.6.1 Erkennung von Streifenartefakten

Auf der Basis der farbkodierten Parameterbilder soll es möglich sein, schlecht durchblu-
tete Hirnareale zu erkennen. Sie sind in dem farbigen Bild dunkel dargestellt. Allerdings
gibt es auch Bereiche, die trotz ihrer geringen Intensität nichts über eine schlechte Durch-
blutung aussagen. Solche Bereiche sind beispielsweise Streifenartefakte.
Ein Streifenartefakt ist ein Merkmal im Bild, welches durch die Messung entstanden

ist, real aber nicht existiert. Es kann auftreten durch eine Unregelmäÿigkeit an der Ober-
�äche, die den Schall blockiert. Be�ndet sich im Aufnahmebereich eine Luftblase oder
Haare, entsteht an dieser Stelle ein Streifenartefakt. Ebenso können Unregelmäÿigkeiten
im Knochenfenster ursächlich sein. Dieses führt dazu, dass der Bereich von der Analyse
ausgenommen werden muss, da er verfälschte Werte liefert. Des Weiteren können ebenso
die Bereiche, welche die jeweils gegenüberliegende Hirnhemisphäre abbilden oder sich
im Randbereich des Bildes be�nden, von der Betrachtung ausgeschlossen werden, da
dort bei der Rückantwort des Gewebes bereits zu viel Fluktuation auftritt und daher die
Intensitätswerte zu verfälscht sind.
Zur Erkennung der Streifenartefakte nutzt der vorgestellte Algorithmus aus, dass die

Artefakte wie schlecht durchblutete Gebiete, also dunkel, erscheinen und dass sie immer
strahlen förmig im Bild verlaufen. Wird das Ultraschallbild als Sektor eines Kreises be-
trachtet, so verlaufen die Streifenartefakte entlang der Radien dieses Kreises. Auÿerdem
verbreitern sie sich vom Zentrum zum Rand des Kreises. Sie sind somit, genau wie das
Gesamtbild, vergleichbar mit Kreissektoren.
Der Algorithmus macht sich die Form der Streifenartefakte zu Nutze, indem jeweils

einzelne sektorartige Gebiete im Bild auf ihren Durchschnittsgrauwert untersucht wer-
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den. Dazu wird zunächst das Bild, welches einem Kreissektor mit 90◦ Winkel entspricht,
in 32 Untersektoren der Breite 2,8◦ geteilt. Eine solche Einteilung stellt einen Kom-
promiss zwischen gröÿtmöglicher Genauigkeit und Berechnungsgeschwindigkeit dar. Ein
Untersektor entspricht in seiner Gröÿe einem typischen Streifenartefakt.
Bevor jeder maskierte Kreissektor eigenständig betrachtet wird, werden die Bilder

Abbildung 3.20: Ursprüngliches Parameterbild (links), Filtermaske (mitte) und Ergebnis
der Filterung (rechts)

Abbildung 3.21: Acht unbearbeitete Beispielbilder jeweils ohne (links) und mit (rechts)
markierten Streifenartefakten.
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einer Vorverarbeitung unterzogen, um die Streifen hervorzuheben indem man sie abdun-
kelt oder die Teile eines unterbrochenen Streifenartefakts verbindet. Dies wird erreicht
durch das Anwenden einer Filtermaske, die vertikale Strukturen betont (siehe Abbil-
dung 3.20). Dabei wird vernachlässigt, dass die Artefakte als Kreisradien nicht überall
vertikal verlaufen. Es können theoretisch Abweichungen bis zu einem Winkel von 45◦

entstehen. Dies kann jedoch zunächst vernachlässigt werden, da es sich hier noch nicht
um die eigentliche Erkennung der Artefakte handelt. Hauptanliegen der Filterung ist es,
eventuelle Unterbrechungen des Artefaktes zu überbrücken.
Anschlieÿend werden einzelne Streifen analysiert. Ein Streifen ist nur dann ein Arte-

fakt, wenn in seiner gesamten Länge ein konstant niedriger Grauwert vorherrscht. Wür-
de der gesamte Streifen in seinem Grauwert gemittelt werden, könnten fälschlicherweise
auch Gebiete als Artefakt klassi�ziert werden, die nur in ihrer unteren Hälfte dunkel
gefärbt sind. Dies sind jedoch keine Streifenartefakte.
Um einen durchgehend niedrigen Grauwert zu erkennen, wird der Streifen in fünf

Abschnitte geteilt, die einzeln untersucht werden. Nur wenn jeder der fünf Abschnitte
einen ausreichend geringen Grauwert aufweist, gilt der gesamte Streifen als Artefakt.
Das Ergebnis des Algorithmus ist eine binäre Maske, die Streifenartefakte maskiert.
Zur Bewertung des vorgestellten Algorithmus wurde dieser an 16 BHI-Bildern getes-

tet, davon drei mit manuell eingefügten Artefakten, drei ohne Streifen- und zehn mit
Streifenartefakten. In allen 16 Bildern wurden zum Einen per Hand die Streifenartefak-
te markiert zum Anderen fand eine Markierung durch den Algorithmus statt. Mit Hilfe
der beiden, aus dem Originalbild entstandenen, Bilder wurde verglichen, wie viele Pixel
durch den Algorithmus anders markiert wurden als per Hand.

Abbildung 3.22: Streifendetektion bei künstlich eingefügten Streifenartefakten. Die
ersten drei Abbildungen enthalten künstliche Streifenartefakte, das
vierte Bild ist das Originalbild.

Anschlieÿend wurde der Anteil der anders, also falsch markierten Bereiche im Be-
zug auf das gesamte Ultraschallbild berechnet. Bei den Bildern ohne Streifenartefakte
entstanden abweichende Areale zwischen 0 � 3%. In den Bildern mit den echten Streifen-
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(a) Zeit-Intensitätskurven einiger gesunder loka-
ler Gehirnregionen

(b) Die fünf Clusterzentren nach dem k-Means-
Verfahren

Abbildung 3.23: Illustration der automatischen Perfusionsklassi�zierung

artefakten in Abbildung 3.21 wurden 5 � 7% der Fläche falsch markiert. Die Abweichung
betrug bei den Bildern mit künstlichen Artefakten (siehe Abbildung 3.22) 0 � 1%. Im
ersten Bild von Abbildung 3.22 werden sowohl die beiden echten Streifen (vgl. Original
unten rechts), der mittlere künstliche Streifen sowie der rechte breite Streifen gefunden.
Lediglich der Steifen links im Bild wird nicht detektiert, was daran liegt, dass er zu
schmal ist.
In den folgenden zwei Bildern wurden untypische Streifen eingefügt, die aufgrund ihrer

Lage und Form keine Streifenartefakte seien können. Diese wurden vom Algorithmus
auch nicht markiert. Nur die echten Streifen aus dem Originalbild werden erkannt. In
allen vier Bildern tritt der rechte Bildrand als Artefakt auf, was vernachlässigt werden
kann, da am Bildrand generell Verfälschungen auftreten.
Betrachtet man die entstandenen Abweichungen so fällt auf, dass diese zum einen

dadurch entstehen, das der rechte Bildrand als Artefakt markiert wird. Ebenso treten
diese im unteren Bereich der Bilder auf. Da dieser Bereich bereits in die gegenüberlie-
gende Hemisphäre fällt, ist dies vernachlässigbar. Wie in den Abbildungen 3.21 und 3.22
erkennbar liefert der Algorithmus also eine ausreichend genaue Markierung der Streifen-
artefakte und damit eine Auslöschung der zur weiteren Analyse ungeeigneten Bereiche.

3.6.2 Automatische Klassi�zierung von Perfusionsdefekten

Die automatische Klassi�zierung von Perfusionsdefekten hat zum Ziel, zur automati-
schen Erstellung von Diagnosen (Computer Aided Diagnosis) herangezogen zu werden
und somit auch unerfahrenen Ärzten eine Hilfestellung zu geben. Die Methode basiert
darauf, die Zeit-Intensitätskurve als Merkmalsvektor zu interpretieren, bei dem jeder
Abtastpunkt in der Zeit als ein Merkmal verwendet wird [95].
Die Zeit-Intensitätskurve spiegelt den Ein� und Auswaschvorgang des Kontrastmittels
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Abbildung 3.24: Zwei Beispiele für die Güte des vorgestellten Verfahrens. Die weiÿen
Flächen zeigen durch das Verfahren erkannte Bereiche. Die grau einge-
kreisten Bereiche sind tatsächliche Ischämien.

im Gewebe wider. Werden verschiedene Kurven gleicher oder sehr ähnlicher Perfusion
miteinander verglichen, so ist eine Ähnlichkeit des Kurvenverlauf sichtbar (Abbildung
3.23 (a)). Perfusionsgestörte Areale können sich untereinander ebenfalls im charakte-
ristischen Signalverlauf ähneln. Die Idee ist nun, eine Di�erenzierung zwischen perfu-
sionsgestörten und normal perfundierten Regionen anhand des Zeit-Intensitätsverlaufs
vorzunehmen.
Für jede Koordinate wird ein Zeit�Intensitätsmerkmal gebildet, so dass jede Koordi-

nate durch ein solches Merkmal repräsentiert wird. Die Dimension eines Zeit�Intensitäts-
merkmals hängt direkt von der Anzahl der Ultraschallbilder ab. Dieser multidimensionale
Merkmalsraum wird mit dem k-Means-Verfahren in k homogene Cluster partitioniert.
Die optimale Clusterzahl k wird experimentell ermittelt. Das Verfahren liefert bei k = 5
die besten Ergebnisse. Die resultierende Zuordnung der Koordinaten zu verschiedenen
Clustern ergibt ein Clusterbild, welches in verschiedenen Grautönen eingefärbt ist. Da-
bei repräsentiert jeder Grauton die Zugehörigkeit zu einem bestimmten Cluster. Ein
gute Di�erenzierung der Clusterzentren ergibt sich aus der Darstellung, wenn alle fünf
Clusterzentren in einem Diagramm visualisiert werden (Abbildung 3.23 (b)).
Anschlieÿend wird das Clusterbild binarisiert, in dem Cluster, die ischämische Re-

gionen enthalten, weiÿ eingefärbt werden und alle anderen Cluster schwarz. Die Ob-
jektkontur wird mit den morphologischen Operatoren Opening und Closing nachbe-
arbeitet. Das resultierende Binärbild ist das Ergebnis dieses Verfahrens und kodiert
ischämische Gehirnregionen in weiÿ und gesunde in schwarz. Bei diesem Verfahren kann
auch auf die Rauschunterdrückung der Signalkurven verzichtet werden. Dies liegt daran,
dass ein auf den Zeit�Intensitätsverlauf angewendeter Mittelwert�lter, den Abstand des
Zeit�Intensitätsmerkmals zu einem bestimmten Clusterzentrum bzgl. der euklidischen
Distanz nicht ändert.
Das Verfahren wurde auf einer Datenbasis von 26 Patientendatensätzen validiert. 12

der Patientendatensätze wiesen Ischämien auf, bei 10 konnte in der Kontrolluntersu-
chung keine Ischämie festgestellt werden. 4 Patientendatensätze wiesen keinen eindeuti-
gen Befund auf. Die Validierung erfolgte in Zusammenarbeit mit Neurologen, in dem die
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Flächen der ischämischen Gehirngebiete mit den Flächen der gefunden Ischämien auf
eine Übereinstimmung von mindestens 66% verglichen wurde.
In 20 Fällen konnten die Kontrollbefunde bestätigt werden. 4 der 26 Patientenda-

tensätze erlaubten keine eindeutige Aussage und in 2 Patientendatensätzen wurden zu
groÿe Bereiche des Bildes als ischämisch klassi�ziert. Zwar wiesen die jeweiligen Patien-
ten jeweils Ischämien auf, doch waren die Gebiete, die als ischämisch klassi�ziert wurden,
erheblich gröÿer (112% und 84% gröÿer) als die tatsächlichen Minderperfusionen. Zwei
Beispiele für die Güte des Verfahrens sind in Abbildung 3.24 zu sehen. Die linke Seite
zeigt ein gutes Beispiel für gefundene Ischämie zu sehen, während rechts bedingt durch
starke Artefaktebildung ein schlechtes Beispiel zu sehen ist. Das Verfahren ist robust
und wird nur wenig durch Rauschen beein�usst. Die Performance hängt einzig vom k-
Means-Algorithmus ab, der schnell Resultate liefert. Eine Echtzeit�Verarbeitung von
Patientendatensätzen ist somit möglich. Eine nach gelagerte Streifenartefakterkennung
ist allerdings nötig [92, 94].

3.7 Zusammenfassung

Die drei vorgestellten Methoden zur Analyse von US-Kontrastmittelkinetiken ermög-
lichen alle in mehr oder weniger starkem Umfang die Bewertung der Perfusion kleiner
Gefäÿe. Ausgehend von dem Schwerpunkt dieser Arbeit ist das Hauptanwendungsfeld die
transkranielle Sonogra�e zur Diagnose von Perfusionsstörungen des Gehirns wie z. B. der
ischämische Schlaganfall. Grundsätzlich spricht jedoch nichts gegen einen Einsatz dieser
Methoden in anderen per Ultraschall erreichbaren Geweben. In diesem Fall sollten die
Ergebnisse qualitativ signi�kant besser ausfallen, da aufgrund des dann nicht vorhan-
denen Schädelknochens die Signalqualität des Ultraschallsignals deutlich besser ist. Der
Schädelknochen ist immer noch die vorherrschende Begrenzung bei der Anwendung der
Methode am Gehirn [157].
Die drei Methoden weisen unterschiedliche Eigenschaften auf, die in Tabelle 3.1 in

Kurzform aufgeführt sind. Die BHI-Methode ist die älteste Methode und hat ihre Zu-
verlässigkeit demzufolge schon in vielen Studien bewiesen. Ihre Ergebnisse gelten als va-
lidiert und sie wird teilweise schon in der klinischen Routine eingesetzt. Darüber hinaus
ist die vergleichsweise einfache Berechnung der Parameter dem intuitiven Verständnis
der Ergebnisse zuträglich, was ihre Akzeptanz zusätzlich erhöht. Als grundsätzlicher und
schwer wiegender Nachteil ist die lange Untersuchungsdauer von bis zu 90 Sekunden pro
Hemisphäre zu nennen. Diese ist nicht nur für den Patienten unangenehm. Die notwen-
dige Fixierung der Ultraschallsonde ist durch den Untersucher manuell über so einen
langen Zeitraum so gut wie nicht zu gewährleisten, so dass es häu�g zu Bewegungsar-
tefakten durch Änderung der Schnittebene kommt. Des Weiteren ist für diese Methode
relative viel Kontrastmittel notwendig, da zweimal ein Bolus appliziert werden muss.
Das Replenishment Harmonic Imaging (RHI) ist das zweitälteste Verfahren und eben-

falls recht gut untersucht. Die Qualität der Ergebnisse überzeugt jedoch nicht in dem-
selben Maÿ wie bei der BHI-Methode. Dazu kommt, dass aufgrund der Eigenarten der
US-Kontrastmittelbildgebung, das Wiederau�üllen nicht direkt sequentiell sondern nur
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UKM-Kinetik Schall-
intensität

Unter-
suchungs-
dauer

Vorteile Nachteile

BHI
(3.3)

Analyse eines
Kontrastmit-
telbolus

nicht
zerstöre-
risch

60�90 s � am besten vali-
diert
� intuitive Ver-
ständlichkeit der
Parameter
� beste Qualität
der Ergebnisse

� lange Untersu-
chungsdauer
� Bewegungsar-
tefakte
� viel KM nötig

RHI
(3.4)

Wiederauf-
füllen des
KM bei
konstanter
Konzentrati-
on

zerstöre-
risch

45 s � wenig KM nö-
tig

� lange Untersu-
chungsdauer
� Qualität der
Ergebnisse nicht
optimal

DHI
(3.5)

Destruktion
des KM
bis Gleich-
gewichts-
zustand bei
konstanter
Konzentrati-
on

zerstöre-
risch

1,5�7 s � sehr kurze
Untersuchungs-
dauer
� gutes mathe-
matisches Modell
� wenig KM
nötig

� Qualität der
Ergebnisse nur
hinreichend

Tabelle 3.1: Vergleich der vorgestellten Analyseverfahren

in kontinuierlich wachsenden Intervallen aufgenommen werden kann. Dazwischen muss
jeweils die Ursprungskonzentration wieder erreicht werden. Dies resultiert in einer Un-
tersuchungsdauer von 45 Sekunden für eine Zeit-Intensitätskurve, die nur 4 Sekunden
lang ist. Genau wie bei der BHI-Methode ist es auch hier schwierig die Einhaltung der-
selben Schnittebene sicherzustellen. Deshalb ist das Auftreten von Bewegungsartefakten
ebenfalls sehr wahrscheinlich. Zusammen genommen überwiegen die Nachteile dieser
Methode, so dass sie deutlich an Bedeutung verloren hat und kaum noch zum Einsatz
kommt bzw. in der Forschung berücksichtigt wird. Neueste US-Gerätegenerationen ver-
fügen jedoch über eine sehr sensitive Kontrastmittelbildgebung, die so gut wie kein UKM
zerstört. So kann auf das zwischenzeitliche Wiederau�üllen verzichtet und der Prozess
direkt abgebildet werden. Die Untersuchungszeit reduziert sich damit auf 4 Sekunden.
Vielleicht führt dies zu einem Wiederau�eben der RHI-Methode.

Bisher ist jedenfalls die kurze Untersuchungsdauer ein Privileg der DHI-Methode. Auf-
grund der in diesem Bereich vorliegenden Flussgeschwindigkeiten und Schallintensitäten
ist die Erreichung des Gleichgewichtszustandes bereits nach 1,5 Sekunden möglich (je
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nach Pulsfrequenz). Dies ist ein groÿer grundsätzlicher Vorteil der Methode, da dies
die Wahrscheinlichkeit der Bewegungsartefakte unabhängig von der Fähigkeit des Un-
tersuchers drastisch reduziert. Des Weiteren muss zwischen der Abbildung der beiden
Hemisphären nur ca. 4 Sekunden gewartet werden, bis die Ursprungskonzentration wie-
der sicher erreicht ist. Somit kann die komplette Untersuchung in unter 10 Sekunden
durchgeführt werden ohne eine zweite Kontrastmittel-Injektion. Diese kurze Untersu-
chungsdauer erlaubt es sogar, die Untersuchung während eines abklingenden KM-Bolus
durchzuführen, da die Kontrastmittelkonzentration über diesen Zeitraum hinreichend
konstant bleibt. Es spricht also nichts dagegen, die DHI-Untersuchung grundsätzlich als
Teil der BHI-Untersuchung mit durchzuführen. Das weiter entwickelte mathematische
Modell ist noch sehr jung und somit kaum mittels klinischen Studien validiert. Die bis-
herigen Ergebnisse sind jedoch sehr viel versprechend, so dass auch die Qualität der
Ergebnisse noch verbessert werden dürfte. Grundsätzlich räumt unsere Arbeitsgruppe
der DHI-Methode das gröÿte Potential ein.
Neben den eigentlichen Analysemethoden BHI, RHI und DHI sind Ansätze vorgestellt

worden, die die Informationen der Parameterbilder weiter verdichten und aufwerten. Dies
ist zum Einen die automatische Erkennung der Streifenartefakte (Abschnitt 3.6.1) und
zum Anderen die automatische Klassi�zierung der Bilder in Regionen von Perfusionsde�-
ziten unterschiedlichen Schweregrads (Abschnitt 3.6.2). Diese Verfahren sind ein Schritt
in Richtung computergestützter Diagnose (CAD) bzw. hin zu einem Expertensystem.
Die Validierung wurde jedoch erst in Ansätzen durchgeführt, so dass die Aussagekraft
der Ergebnisse bisher noch beschränkt ist.
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Kapitel 4

Transkranielle Sonogra�e zur

Diagnostik von Parkinson

4.1 Einleitung

Die Parkinson-Krankheit bzw. Morbus Parkinson (MP) ist eine langsam fortschreitende
neurologische Erkrankung. Sie zählt zu den degenerativen Erkrankungen des Extrapy-
ramidalmotorischen Systems. Die Hauptsymptome sind Rigor (Muskelstarre), Tremor
(Muskelzittern) und Bradykinese (verlangsamte Bewegungen), welche bis hin zu Akine-
se (Bewegungslosigkeit) führen kann, sowie posturale Instabilität (Haltungsinstabilität).
Ausgelöst wird sie durch das Absterben von Zellen in der Substantia Nigra (SN), ei-
ner Struktur im Mesencephalon (Mittelhirn), die den Botensto� Dopamin herstellt. Der
Mangel an Dopamin führt letztlich zu einer Verminderung der aktivierenden Wirkung
der Basalganglien auf die Groÿhirnrinde. Parkinson-Syndrom (PS) ist der Oberbegri�
für das Auftreten der Leitsymptome des Morbus Parkinson. [11, 117]
Parkinson-Syndrome werden in vier Gruppen eingeteilt:

• Idiopathisches Parkinson-Syndrom (IPS), ca. 75% aller PS

• Familiäre Formen des Parkinson-Syndroms (genetisch bedingt)

• Symptomatische (sekundäre) Parkinson-Syndrome

• Parkinson-Syndrome im Rahmen anderer neurodegenerativer Erkrankungen (aty-
pische Parkinson-Syndrome)

Groÿe Teile der Bevölkerung sind von dieser Krankheit betro�en. Die Prävalenz des
IPS liegt bei 100�200/100.000 Einwohner. Bei den über 65-jährigen liegt die Prävalenz
sogar bei 1.800/100.000 Einwohnern in Deutschland [25].
MP kann schematisch in drei Phasen eingeteilt werden: Phase 1 ist der krankheits-

freie Zustand, in dem Risikofaktoren vorhanden sind, der Verlust an Neuronen in der
SN den normalen altersbedingten Verlust aber nicht überschreitet. Phase 2 ist der frühe
�prä-diagnostische� Zustand, in dem der Neuronen-Verlust den normalen altersbeding-
ten Wert überschreitet, klassische Symptome des MP aber noch nicht oder nur wenig
ausgeprägt festzustellen sind. In Phase 3 schlieÿlich sind diese Symptome deutlich genug,
um die klinische Diagnose anhand der weithin akzeptierten Kriterien zu ermöglichen. [5]
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Eine frühe Diagnose des MP ist somit enorm wichtig, da klinische Symptome erst
sichtbar werden, wenn schon ein substantieller Teil der Neuronen (über 60%) in der SN
im Hirnstamm unwiderru�ich geschädigt ist [4]. Obwohl MP derzeit als unheilbar ein-
gestuft wird, können die Symptome durch bestimmte Medikamente gemildert werden.
Neuroprotektive Medikamente können zudem Neuronen der SN schützen, wenn diese be-
reits in der präklinischen Phase verabreicht werden [12, 26, 135]. Darum ist es notwendig,
eine Methode zu entwickeln, die frühe Schädigungen der SN detektiert, um Individuen
unter Risiko zu identi�zieren.
Für die familiären Formen der Parkinsonkrankheit existiert solch ein früher Indikator

in der Form von spezi�schen genetischen Mutationen, die mit hoher Wahrscheinlichkeit
zu einer klinischen Manifestation eines MP führen [124, 88]. Diese Mutationen können
durch genetische Tests erkannt werden. Allerdings sind diese Tests zeitaufwändig und
teuer. Dazu kommt, dass der Teil der Bevölkerung, der diese Mutationen aufweist, ver-
hältnismäÿig klein ist. Deshalb sind genetische Tests ungeeignet, um z.B. im Rahmen
einer Vorsorgeuntersuchung angewendet zu werden. Eine schnellere und kostengünstigere
Methode, um Individuen ohne diese Mutationen zu identi�zieren, ist eine enorme Hilfe,
da dann nur noch zweifelhafte Ergebnisse einem genetischen Test unterzogen werden
müssten.
Neuere Arbeiten lassen vermuten, dass es durch die Transkranielle Sonogra�e (TCS)

möglich wird, sowohl idiopathischen als auch genetisch bedingten MP zu einem frühen
Zeitpunkt zu detektieren [7, 8, 45, 176, 178]. In Ultraschallbildern des Mesencepha-
lons weist die Substantia Nigra ein spezi�sches hyperechogenes Muster in ca. 90% der
Parkinson-Patienten auf [149, 46]. Dieses Muster ist in anderen Schnittbildverfahren wie
CT oder MRT nicht zu erkennen. Diese SN-Hyperechogenität ist mit einer signi�kant
schwächeren Aufnahme von 18-Flourodopa (FDOPA) im Striatum assoziiert, wie mit-
tels der Positronen-Emissions-Tomographie gemessen werden konnte [47]. Mittels post
mortem Histologie von betro�enen Patienten wurde eine positive Korrelation zwischen
der SN-Hyperechogenität und der Konzentration von Eisen und Ferritin in der SN nach-
gewiesen [194].
Diese Ergebnisse sind alle sehr viel versprechend und haben bereits zu Anwendungs-

Empfehlungen von transkranieller Sonogra�e im Bereich der neurodegenerativen Krank-
heiten der Europäischen Gesellschaft für Neurologie geführt [177]. Allerdings basieren
diese Ergebnisse auf der manuellen Auswertung der untersuchten Bilder und sind demzu-
folge in hohem Maÿe untersucherabhängig. Die quantitative Bestimmung der Echogeni-
tät des Hirnparenchyms ist methodisch schwierig und eine untersucherunabhängige Ana-
lysemethode ist bisher nicht vorhanden. In den bisherigen Publikationen wurde entspre-
chend nicht die Echogenität sondern die Fläche der subjektiven Echogenitätsanhebung
im Vergleich zum umgebenden Hirngewebe quanti�ziert, was methodisch angreifbar ist.
Nichtsdestotrotz ist es sehr interessant und viel versprechend, dass dieses Phänomen

mit Ultraschall auftritt, da Ultraschall eine schnelle und kostengünstige Methode ist,
die insbesondere auch bei unbeweglichen oder unkooperativen Patienten sehr gut ein-
gesetzt werden kann. Um einen frühen und untersucherunabhängigen MP-Indikator zu
entwickeln und zu validieren, ist zunächst die Entwicklung eines automatischen oder zu-
mindest semiautomatischen Algorithmus zur Analyse von TCS-Bildern des Hirnstamms
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4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Abbildung 4.1: Anatomische Lage der SN im Bereich des Mesencephalons [162].

notwendig.
In den folgenden Abschnitten dieses Kapitels werden unsere Ansätze zur Lösung die-

ses Problems beschrieben. Abschnitt 4.2 beschreibt von uns entwickelte Segmentierungs-
verfahren, die die interessierenden Regionen � namentlich das Mesencephalon und die
Substantia Nigra � in Ultraschallbildern segmentieren. Anschlieÿend folgt in Abschnitt
4.3 die Beschreibung der Merkmalsextraktionsverfahren, die für die Beschreibung der
segmentierten Regionen zum Einsatz kommen. Die Bewertung und Validierung dieser
Verfahren �ndet sich in Abschnitt 4.4. Abschnitt 4.5 schlieÿt dieses Kapitel mit einer
Zusammenfassung.

4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Damit aussagekräftige Merkmale sich nur auf die relevanten Bildregionen beziehen, müs-
sen diese Region segmentiert werden. Ansätze, um Objekte in Ultraschallbildern zu
segmentieren, gibt es mehrere. In [119] ist dazu eine umfangreiche Übersicht erschie-
nen. Nachfolgend werden zwei Ansätze vorgestellt, um die in diesem Projekt relevanten
Regionen zu segmentieren. Der erste und ältere dient zur Segmentierung der SN und
basiert hauptsächlich auf morphologischen Bildoperationen. Der zweite, jüngere Ansatz
dient zur Segmentierung der Mesencephalon-Region und basiert auf einer Erweiterung
von aktiven Konturen, die das anatomische Vorwissen über Form und Lage des Objekts
in Form von Trainingsdaten integrieren.
Die grundsätzliche Untersuchungsanordnung und die Erfassung der Ultraschallbilder

ist in diesem Projekt sehr ähnlich zu der aus dem Projekt zur Schlaganfall-Diagnostik
(siehe Abschnitt 3.2). Abbildung 3.2 zeigt die Position der Sonde während einer bei-
spielhaften Untersuchung einer Patientin. Auch bei den Untersuchungen hinsichtlich des
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(a) MRT-Bild (b) Ultraschall-Bild

Abbildung 4.2: Transversale Schnittbilder des Gehirns mit Lage des Mesencephalons
(dunkle Region in der Mitte).

Morbus Parkinson leidet die transkranielle Sonogra�e unter der Tatsache, dass das ge-
samte Gehirn durch Knochen umschlossen ist. Knochen führt zu einer starken Dämpfung
des Signals (siehe Kapitel 2) und somit zu einem stark vermindertem SNR. Die Bild-
gebung durch das temporale Knochenfenster erlaubt jedoch Bilder von ausreichender
Qualität [182]. Die kontrastmittelverstärkte transkranielle Sonogra�e ist hingegen nicht
möglich, da sich das Kontrastmittel nur im Blutkreislauf be�ndet. In diesem Projekt
geht es aber um die Abbildung von Gehirnstrukturen.
Die interessierende Region nennt sich Substantia Nigra (SN) und liegt im Bereich

des Mesencephalons (Mittelhirn), was wiederum als ein Teil des Hirnstamms zwischen
Brücke und Zwischenhirn liegt. Abbildung 4.1 zeigt einen Transversalschnitt durch das
Mesencephalon in dem die SN als dunkle Region in beiden Flügeln ungefähr im mittleren
Drittel zu erkennen ist. Das Mesencephalon selbst hat einen Umriss, der in etwa einem
Schmetterling ähnelt. Dieser Umriss ist in den Ultraschallbildern verhältnismäÿig gut zu
erkennen und dient somit als Orientierungshilfe bei der Aufnahme der Bilder.
In den Ultraschallbildern kann das Mesencephalon als dunkle Form identi�ziert wer-

den, die die Form eines Schmetterlings hat. Abbildung 4.2 zeigt die Lage des Mesence-
phalons im Gehirn in einem MRT-Bild (a) und im entsprechenden Ultraschallbild (b).
Aufgrund des mit zunehmender Entfernung vom Schallkopf abnehmenden SNR wird
jeweils nur die dem Schallkopf zugewandte Hälfte des Mesencephalons für die weite-
re Analyse verwendet. Somit ist also für jede Untersuchung das Akquirieren von zwei
Bildern notwendig.
In jeder Hälfte des Mesencephalon liegt die SN relativ genau im mittleren Drittel.

Dies ist der Bereich, in dem die beobachtete Hyperechogenität auftritt. In etwa 90%
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(a) SN nicht sichtbar bei gesunder Person (b) SN sichtbar als heller Fleck bei einem PS-
Patienten

Abbildung 4.3: Manuell segmentierte ipsilaterale Hälfte des Mesencephalons (rot).

der gesunden Fälle ist die Gröÿe der SN-Hyperechogenität (aSN) in einer axialen Bil-
debene unterhalb des Schwellwerts von 0,2 cm2, wohingegen bei PS-Patienten in mehr
als 90% der Fälle dieselbe Region als helle Fläche mit einer Gröÿe von über 0,2 cm2

erscheint [177]. Abbildung 4.3 zeigt einen klaren Unterschied zwischen einer normalen
SN, die nicht abzugrenzen ist (a) und einer hyperechogenen SN, die deutlich als heller
Fleck zu sehen ist.

4.2.1 Segmentierung der SN-Hyperechogenität

Ein klassisches Maÿ zur Bestimmung der SN-Hyperechogenität ist die Fläche bzw. Aus-
dehnung dieser Region (aSN). Üblicherweise wird dieser Parameter durch die manuelle
Segmentierung dieser ROI ermittelt. Im Folgenden wird ein von uns in [68] verö�ent-
lichter Ansatz vorgestellt, diese Region mittels eines semi-automatischen Verfahrens zu
segmentieren. Dabei beschränkt sich die manuelle Komponente auf die Segmentierung
des Mesencephalons. Anschlieÿend folgt der automatische Teil, der davon ausgehend die
SN segmentiert.
Dieser Ansatz reduziert die Untersucherabhängigkeit zum einen dadurch, dass der

Untersucher nur noch den kompletten oberen Mesencephalon-Flügel segmentiert. Die
Struktur und Variabilität des Mesencephalons hängt nicht vom Krankheitsstatus der
Person ab, die untersucht wird. Darüber hinaus ist das Mesencephalon besser gegenüber
dem umgebenden Gewebe abzugrenzen, als dies für die SN der Fall ist. Dadurch ergibt
sich eine verringerte Variabilität der Segmentierung sowohl beim selben wie auch zwi-
schen verschiedenen Untersuchern. Weiterhin wird durch die vergleichsweise groÿ�ächige
Segmentierung die gesamte Information im interessierenden Bildbereich (ROI) genutzt,
insbesondere im nahen Umgebungsbereich der SN.
Abhängig von der Genauigkeit der manuellen Segmentierung kann es passieren, dass
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(a) Maske zur Dämpfung des umliegenden Gewe-
bes

(b) Maske zur Dämpfung der äuÿeren Drittel (El-
lipse nur zur Illustration eingezeichnet)

Abbildung 4.4: Exemplarische, an das Mesencephalon bzw. die SN angepasste Masken,
um die anatomisch bekannte SN-Region zu betonen.

die segmentierte Region in das umliegende Gewebe hinein reicht, das nicht mehr zum
Mesencephalon gehört. Dieses weist üblicherweise ebenfalls hohe Intensitätswerte auf,
die die automatische Segmentierung der SN negativ beein�ussen können. Um diesen
Ein�uss zu minimieren, wird die ROI pixelweise mit einer Maske multipliziert, die aus
der ursprünglichen manuellen Segmentierung gebildet wird. Die Maske (Pixelwerte 1
für Objekt und 0 für Hintergrund) wird mit einem 17x17-Mittelwert�lter ge�ltert und
pixelweise quadriert. Die resultierende Maske weist Werte zwischen 0 und 1 auf und
dämpft den Rand der ursprünglich segmentierten Region (siehe Abbildung 4.4 (a)).

Aufgrund der anatomischen Gegebenheiten muss die SN im mittleren Drittel der seg-
mentierten ROI liegen (siehe Abbildung 4.1). Um eine Detektion der SN auÿerhalb dieser
Region zu vermeiden, wird die ROI in einem weiteren Schritt mit einer Maske pixelweise
multipliziert, die Intensität in den äuÿeren beiden Dritteln der ROI dämpft. Zur Erstel-
lung der Maske wird mittels zentrierten Momenten zweiter Ordnung eine Ellipse an die
ROI angepasst [167]. Die Intensitätswerte der Maske werden abhängig von ihrer Entfer-
nung d zur Nebenachse der Ellipse berechnet. Sei l die Länge der Hauptachse der Ellipse.
Dann gilt für d < 1

6
l ein Intensitätswert von 1 (keine Dämpfung). Für 1

6
l ≤ d ≤ 1

2
l fällt

der Wert von 1 einer Gauss-Kurve folgend auf 0 ab. Für 1
2
l < d gilt ein Wert von 0. Ab-

bildung 4.4 (b) zeigt eine beispielhaft eine so generierte Dämpfungsmaske. Diese beiden
Schritte der Bild-Vorbehandlung sind in Abbildung 4.5 (b) zu sehen.

Da die SN insbesondere nach der Vorbehandlung der hellste Fleck in der ROI ist, wird
das Bild mit einem heuristisch bestimmten Schwellwert zuerst binarisiert. Dies resultiert
in einem Binärbild (Abbildung 4.5 (c)), in dem die SN aufgrund des Speckle-Rauschens
noch durch schwarze Flecken unterbrochen ist. Darüber hinaus verbleiben aus diesem
Grund ebenfalls kleine helle Flecken auÿerhalb der SN im Binärbild.
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4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Abbildung 4.5: Ablaufdiagramm des morphologischen SN-Segmentierungsverfahrens.

Um das Speckle-Rauschen zu vermindern, wird das Bild mit einem linienförmigen
Strukturelement (7x2 Pixel) dilatiert. Im entstehenden Bild (Abbildung 4.5 (d)) wird
das gröÿte zusammenhängende Objekt ausgewählt und wiederum dilatiert, um nahe an
dem Objekt liegende kleine Flecken mit einzubeziehen. Das genutzte Strukturelement ist
in diesem Fall ein Kreis mit dem Radius 5 Pixel. Für eine Einführung in morphologische
Operatoren siehe z. B. [43].
Das resultierende Bild (Abbildung 4.5 (e)) wird als Maske genutzt, um aus dem

Schwellwert-Bild (Abbildung 4.5 (c)) das gröÿte Objekt zusammen mit den umliegen-
den, möglicherweise durch Speckle-Rauschen abgetrennten, Flecken heraus zu schneiden
(Abbildung 4.5 (g)). Als letzter Schritt wird auf dieses Bild ein Closing angewendet,
da die zugrunde liegende anatomische Struktur keine Löcher aufweist. Da auÿerdem die
Kontur der SN relativ glatt verläuft, kommt hierbei als Strukturelement ein Kreis mit
dem Radius 10 Pixel zum Einsatz (Abbildung 4.5 (h)).

4.2.2 Segmentierung des Mesencephalons

Der Ansatz, die bis dato übliche manuelle Segmentierung der Fläche der SN-Hyperecho-
genität mittels eines (semi-)automatischen Algorithmus nachzubilden zeigte anfangs viel
versprechende Ergebnisse. Nach weiteren Untersuchungen konnte die Qualität der Er-
gebnisse jedoch nicht aufrecht erhalten werden. Der Schwerpunkt der Arbeit verlagerte
sich auf die Berechnung der Merkmale für den gesamten Bereich des Mesencephalons.
Um hier weiter vorhandene Untersucherein�üsse zu reduzieren, wurde ein Segmentie-
rungsverfahren für den Mesencephalonbereich entwickelt. Dieses basiert auf statistischen
Modellen, die a priori Informationen verwenden, die in einer Trainingsphase in den Al-
gorithmus eingebracht werden. In diesem Abschnitt werden die wesentlichen Aspekte
des Verfahrens erläutert. Für tiefergehende Details wird auf die entsprechende Arbeit
verwiesen [81].
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Abbildung 4.6: Ultraschallbild des Gehirns mit gesetzten Konturpunkten das Mesence-
phalon umgebend

Ziel statistischer Modelle ist es, Bilder zu verstehen und dadurch die Segmentierung
von Objekten in ihnen zu ermöglichen. Diese Verfahren wurden entwickelt, um Klassen
von bekannten Objekten zu beschreiben. Diese Objekte sind einander zwar ähnlich,
jedoch nicht identisch. Beispiele solcher Objektklassen sind medizinische Strukturen oder
menschliche Gesichter. Der Aufbau dieser Objekte (z. B. Augen, Nase, Mund etc.) ist
jeweils derselbe, während die genaue Struktur von Bild zu Bild und Mensch zu Mensch
unterschiedlich ist.
Statistische Modelle versuchen genau diese Variabilität in Form und Textur zu erfas-

sen. Um solche Modelle aufbauen zu können, ist daher a priori Wissen über die Klasse der
Objekte nötig. Besonders bei der Interpretation medizinischer Bilder ist eine profunde
Kenntnis der Anatomie der abgebildeten Region unabdingbar. Durch dieses Vorwissen
ist es möglich, Artefakte oder fehlende Bilddaten zu kompensieren. Die Modelle besitzen
also essenzielle Charakteristika der Klasse von zu beschreibenden Objekten. Gleichzeitig
können die Modelle deformiert werden, um auf unbekannte Objekte derselben Klasse zu
passen. Dementsprechend müssen die Modelle zwei notwendige Eigenschaften aufweisen.
Zum einen sollten sie vollständig sein, d. h. sie sollten jedes mögliche Objekt der entspre-
chenden Klasse umfassen können. Zum anderen sollten sie so spezi�sch sein, dass sie nur
echte Mitglieder der Klasse erkennen, d. h. Bilder die nicht Objekte der entsprechenden
Klasse zeigen, auch als solche identi�zieren.
Ein Objekt in einem Bild lässt sich durch seine Form und durch seine Grauwert-

verteilung beschreiben. Die statistischen Modelle sind dementsprechend unterteilt in
statistische Formmodelle und statistische Grauwertmodelle.

Statistische Formmodelle

Ein statistisches Formmodell (statistical shape model) genannt, hat die Aufgabe, die
Form eines Objekts zu erfassen und zu beschreiben. Dieses geschieht durch n Kontur-
punkte (landmarks), mit denen wichtige Konturen nachgestellt werden. In einem Gesicht
wäre dies z. B. die Umrandung von Mund, Augen oder Nase. Das Beispiel des Mesence-
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4.2 Segmentierung relevanter Regionen

(a) Übereinander liegende Trainingsformen vor
dem Angleichen

(b) Übereinander liegende Trainingsformen
nach dem Angleichen

(c) Resultierende Mittel-
wertsform

Abbildung 4.7: Schritte zum Angleichen des Trainingsdatensatzes

phalon hat hingegen eine wesentlich einfachere Form. Hier wird die äuÿere Grenze des
Mesencephalon beschrieben, wie Abbildung 4.6 zeigt. Die Konturpunkte sollten an mar-
kanten Stellen und Grenzen (Augenmitte, Mundwinkel, etc.) im Bild gesetzt werden.
Da aber in diesem Fall die Form des zu untersuchenden Objekts eine relativ einfache
ist, beschreiben die Konturpunkte intuitiv nur die Umrandung des Mesencephalon. Des
Weiteren sollten die Konturpunkte in möglichst gleichen Abständen gesetzt werden.

Um die Variationen in der Form eines Objekts zu analysieren, sind mehrere verschie-
dene vorsegmentierte Bilder von Objekten dieser Klasse notwendig, die den Trainings-
datensatz bilden. Zu jedem Bild gehört ein Vektor x mit 2n Elementen, wobei die
Elemente die Konturpunktkoordinaten sind. Ein Vektor ist also wie folgt aufgebaut:
x = (x1, x2, . . . , xn, y1, y2, . . . , yn)T .

Da die eigentliche Form eines Objekts nach einfachen Transformationen wie Transla-
tion, Rotation oder Skalierung gleich bleibt, werden die Trainingsbilder zuerst einander
angeglichen, um diese Transformationse�ekte aus den Bildern zu entfernen (siehe Ab-
bildung 4.7). Ziel ist es, die Summe D der Distanzen von jeder Form zur sogenannten
Mittelwertsform zu minimieren und somit alle Formen in eine bestimmten Referenzlage
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zu bringen:

D =
∑
i

|xi − x̄|2 → min,

wobei xi eine einzelne Form im Datensatz ist und x̄ den Mittelwert aller Formen repräsen-
tiert. Eine gebräuchliche Methode, die Formen einander anzugleichen, ist die Procrustes
Analysis [132, 164].
Im nächsten Schritt wird aus den Trainingsbildern ein parametrisiertes Modell der

Formvariabilität erstellt:
x = M(bs),

wobei bs ein Vektor aus spezi�schen Parametern und M das Modell selbst ist, das ei-
ne bestimmte Form x darstellt. Dazu werden die Daten der Trainingsbilder mittels der
Hauptkomponentenanalyse auf die wesentlichen t Eigenvektoren φi und Eigenwerte λi
reduziert. Durch die ermittelten Werte können alle Formen (x) eines Trainingsdatensat-
zes approximiert werden als

x ≈ x̄+ (φ1φ2 . . . φt)


bs1
bs2
...
bst

 = x̄+ Φsbs.

Dabei beschreibt die Matrix Φs = (φ1φ2 . . . φt) die Variabilität des Modells. Und bs ist ein
t-dimensionaler Vektor bs = ΦT

s (x−x̄), der die Formparameter des Modells repräsentiert.

Statistische Grauwertmodelle

Die Form eines Objekts wird durch ein statistisches Formmodell bereits erfasst. Um ein
Objekt vollständig beschreiben zu können, müssen auÿerdem die Grauwertintensitäten
des Objekts ermittelt werden. Zu diesem Zweck wird ein statistisches Grauwertmodell
(Model of Texture) erstellt. Die Grauwertverteilung eines Bildes kann beschrieben wer-
den als:

g = (g1, g2, . . . , gm)T ,

wobei g ein Vektor mit Grauwerten und m die Anzahl der Pixel in der Objektober�äche
zwischen den Konturpunkten ist.
Die Variation der Grauwertverteilung wird auch hier aus dem Trainingsdatensatz er-

mittelt. Dazu ist es nötig, die mittlere Grauwertverteilung der Daten zu errechnen. Um
dies zu erreichen, müssen zuerst die Grauwertunterschiede, die aus der unterschiedlichen
Form der Objekte resultieren, eliminiert werden. Das geschieht durch Image Warping,
indem alle Trainingsbilder so verformt werden, dass alle zu untersuchenden Objekte die-
selbe Form haben, in diesem Fall die Mittelwertsform aus dem statistischen Formmodell.
Um die Menge der n Konturpunkte eines Bildes in die der Mittelwertsform zu über-

führen wird die Delaunay�Triangulierung genutzt. In diesem Verfahren werden Punkte
so zu Dreiecken vernetzt, dass innerhalb des Umkreises jedes Dreiecks kein Eckpunkt

68



4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Abbildung 4.8: Mittelwertsform mit Triangulierung

Abbildung 4.9: Formfreie Bilder aus dem Trainingsdatensatz zur Ermittelung der Grau-
wertvariation
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eines anderen Dreiecks liegt. Dadurch ist sichergestellt, dass die Dreiecke des Netzes
möglichst groÿe Innenwinkel aufweisen.
Um die Form und dementsprechend die Grauwertintensitäten jedes Bildes auf eine

mittlere Form zu bringen, wird sowohl auf die Form im entsprechenden Bild als auch
auf die Mittelwertsform die Triangulierung angewandt. Abbildung 4.8 zeigt die Triangu-
lierung der Mittelwertsform. Somit entsteht eine Eins-zu-eins-Beziehung zwischen den
Dreiecken der Form im Bild und der Mittelwertsform des Modells. Somit können die
Grauwerte jedes Dreiecks des Bildes auf das entsprechende Dreieck der Mittelwertsform
durch eine a�ne Transformation mit Interpolation abgebildet werden. Anschlieÿend wer-
den die Grauwerte der nun formfreien Bilder normiert, um die Abhängigkeit von z. B.
unterschiedlichen US-Geräteeinstellungen zu verringern. Abbildung 4.9 zeigt eine Reihe
von formfreien Objekten aus einem Trainingsdatensatz von Bildern des Mesencephalon.
Aus den Intensitäten aller Bilder wird der Mittelwert ḡ berechnet. Analog zu den

Formmodellen wird auch bei der Grauwertverteilung eine Hauptkomponentenanalyse
durchgeführt. Auch hier werden aus der Kovarianzmatrix k Eigenwerte λi und Eigen-
vektoren φi berechnet und somit die Grauwerte g eines Objekts wie folgt approximiert:

g ≈ ḡ + (φ1φ2 . . . φk)


bg1
bg2
...
bgk

 = ḡ + Φgbg.

Auch in diesem Falle ist das Grauwertmodell wie das Formmodell von einem Vektor bg
von Parametern (hier Grauwert-Parameter) abhängig.
Da sowohl Form als auch Grauwertverteilung eines Objekts in Modelle gefasst wurden,

kann das komplette Objekt durch Wahl der entsprechenden Form- und Grauwertpara-
meter durch die Gleichungen

x ≈ x̄+ Φsbs

g ≈ ḡ + Φgbg

dargestellt werden, wobei Φs und Φg die Variationen von Form und Grauwerten des
Trainingsdatensatzes beschreiben.
Um nur noch einen Vektor von Parametern anpassen zu müssen, werden beide Werte-

Vektoren bs und bg kombiniert; bs wird auÿerdem gewichtet:

b =

(
Wsbs
bg

)
=

(
WsΦ

T
s (x− x̄)

ΦT
g (g − ḡ)

)
.

Ws ist eine Matrix von Gewichten für jeden Formparameter in bs. Damit nur noch ein
Parametervektor c nötig ist, wird b weiter zusammengefasst zu:

b = Φcc,

wobei Φc die Eigenvektoren und c die Modellparameter sind, die sowohl Form als auch
Grauwerte des Modells beschreiben. Für Φc gilt:

Φc =

(
Φcs

Φcg

)
.
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4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Abbildung 4.10: Mittelwertsform und mittlere Grauwertintensität aus einem Trainings-
datensatz

Das Modell ist folglich nur noch von der Variation von c abhängig:

x ≈ x̄+ ΦsW
−1
s Φcsc

g ≈ ḡ + ΦgΦcgc.

Zur weiteren Vereinfachung wird geschrieben:

x ≈ x̄+Qsc

g ≈ ḡ +Qgc

mit:
Qs = ΦsW

−1
s Φcs

Qg = ΦgΦcg.

Abbildung 4.10 zeigt die Mittelwerte von Form und Grauwerten des Mesencephalon.

Active Shape Models (ASM)

Mit Hilfe des aus dem Trainingsdatensatz erstellten Modells kann nun ein neues Bild in-
terpretiert werden. Zu diesem Zweck müssen wie bereits beschrieben die richtigen Werte
für die Parameter in c (bzw. bs und bg) gefunden werden. Dabei können Funktionen hel-
fen, die zum Beispiel den Fehler zwischen dem Modell (mit geeigneter Parameterwahl)
und dem gegebenen Bild minimieren. Eine andere Möglichkeit ist es, die Wahrscheinlich-
keit, dass das Modell das Bild beschreibt, durch Variation des Modells zu maximieren.
Es handelt sich dabei o�ensichtlich um Optimierungsprobleme. Ist unbekannt, wo sich
das gesuchte Objekt im Bild be�ndet, so ist dieses Problem der Parametersuche kein
triviales. Ist hingegen die ungefähre Lage des Objekts bekannt, reichen lokale Optimie-
rungstechniken aus, um das Problem zu lösen. Im Folgenden werden zwei Bildinterpre-
tationsverfahren beschrieben, die mit Hilfe der vorgestellten Modelle versuchen, dieses
Problem zu lösen: Active Shape Models und Active Appearance Models.
Active Shape Model (ASM) ist ein von Cootes und Taylor [19] entwickeltes Verfah-

ren, dem statistische Modelle zugrunde liegen. Es dient zum Finden bzw. Segmentieren
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Abbildung 4.11: Formkontur mit Konturpunkten und dazugehörigen Pro�len

von Objekten in Bildern. ASM ist ein formbasiertes Verfahren. Es stellt eine Weiterent-
wicklung der Snakes (aktiven Konturen) dar und wird deshalb auch als smart snakes
bezeichnet. Ziel ist es, in neuen, unbekannten Bildern die Form eines bekannten Objekts
zu �nden.
Aufbauend auf dem statistischen Modell wird zu jedem Punkt des Modells ein Mit-

telwertpro�l ḡ aus allen Grauwertpro�len dieses Punkts aus dem Trainingsdatensatz
erstellt. Ein Grauwertpro�l gi liegt senkrecht zur Kontur der Form (siehe Abbildung
4.11) und besteht aus den Intensitätswerten entlang dieser Linie.
Mit diesen Informationen ist es möglich, neue Bilder zu untersuchen. Dafür wird als

erstes die Mittelwertsform des Modells in dem neuen Bild möglichst nahe am gesuchten
Objekt platziert (initialisiert). Die Initialisierung der Form ist ein wichtiger Punkt, von
dem der Ausgang des Suchalgorithmus abhängt. Sie kann automatisch oder manuell
erfolgen. Da jedoch die Sonogra�ebilder von minderer Qualität und mit Bildrauschen
durchsetzt sind, versagt oft eine automatische Initialisierung. Daher wird hier die Form
manuell platziert bzw. nachgebessert. Nachdem die Mittelwertsform im Bild platziert
ist, muss sie an das gegebene Bild angepasst werden, um das gesuchte Objekt möglichst
genau zu beschreiben.
Anschliessend wird für jeden Punkt der Kontur die Mahalanobis-Distanz zwischen

dem aktuellen Pro�l gs und dem mittleren Pro�l ḡ minimiert. Dazu wird das aktuel-
le Pro�l entlang des mittleren Pro�ls verschoben und die Position mit der geringsten
Mahalanobis-Distanz ausgewählt. Dies wird in Abbildung 4.12 visualisiert.
Nachdem die lokal optimale Position aller Konturpunkte Xopt gefunden wurde, müssen

die Parameter des Modells angepasst werden, so dass

f(bs, Xt, Yt, s, θ) = |Xopt − TXt,Yt,s,θ(x̄+ Φsbs)|2

minimal ist. Zuerst wird mit einem festen Wert für bs nur die Position der gesamten Form
mit Rotation θ, Translation (Xt, Yt) und Skalierung s angeglichen. Schlieÿlich werden die
Form-Parameter bs für diese Position angepasst

bs = ΦT
s (T−1

Xt,Yt,s,θ
(Xopt)− x̄),

so dass f(bs, Xt, Yt, s, θ) minimal wird. Dieses Anpassen des Modells an das entsprechen-
de Bild erfolgt in mehreren Iterationen, bis das Ergebnis für die Parameter konvergiert.
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4.2 Segmentierung relevanter Regionen

Abbildung 4.12: Die obere Abbildung symbolisiert das gemittelte Grauwertpro�l ḡ eines
bestimmten Konturpunktes im Modell mit in diesem Fall jeweils k = 3
Werten zu beiden Seiten des Punktes. Die untere Abbildung zeigt das
tatsächliche Pro�l unter demselben Punkt mit m = 7 Werten zu beiden
Seiten. Der graue Bereich kennzeichnet gs. Dieser kann um jeweils 4
Positionen nach links und rechts verschoben werden, sodass unter 2(m−
k) + 1 = 9 Positionen die maximale Übereinstimmung zwischen ḡ und
gs gefunden werden kann.
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Active Appearance Models (AAM)

Active Appearance Model (AAM) wurden ebenfalls von Cootes und Taylor [19] entwi-
ckelt und stellen eine Weiterentwicklung der ASM dar. Im Gegensatz zu ASM ist diese
Methode nicht nur formbasiert sondern auch texturbasiert.
Auch in diesem Fall liegt ein Minimierungsproblem zugrunde. Der AAM-Algorithmus

minimiert die Unterschiede zwischen dem zu untersuchenden Objekt im Bild und dem
durch das Modell beschriebenen Objekt. Ein Di�erenzvektor

δg = gbild − gmodel

beschreibt dabei die Abweichung zwischen dem Grauwertvektor des Bildes gbild und dem
Grauwertvektor des Modells mit aktueller Parameterwahl gmodel. Sowohl gbild als auch
gmodel liegen in Mittelwertsform als normierter Grauwertvektor vor. Durch Variation der
Modellparameter wird ∆ = |δg|2 schrittweise minimiert.
Da die Anzahl an Parametern groÿ sein kann, ist dies ein schweres hochdimensiona-

les Optimierungsproblem. Jedoch ist jede Parameteranpassung des Modells an ein neues
Bild wieder ein ähnliches Problem. Dieses führt dazu, dass die Lösung der gesamten Pro-
blemklasse schon teilweise im Vorfeld während der Modellerstellung berechnet werden
kann. In diesem Fall unterteilt sich das schwere Optimierungsproblem in zwei Teilproble-
me: zum einen sollte das Verhältnis zwischen δg und der Parameteränderung δc bekannt
sein und zum anderen kann diese Kenntnis bei der Minimierung von ∆ genutzt werden.
Ist δc hinreichend klein, kann ein linearer Zusammenhang R angenommen werden:

δc = R · δg.

Der Ein�uss der Parameteränderung δc auf das aktuelle Bild kann bereits während
der Erstellung des Modells erfasst werden: Bei den Bildern im Trainingsdatensatz sind
die �wahren� Werte der Modellparameter c0 bekannt. Bei diesen Bildern können eine
Reihe von gezielten Versuchen durchgeführt werden, bei denen die Modellparameter zu
c geändert werden:

δc = c0 − c.
Dabei wird sowohl δc also auch δg erfasst und protokolliert. Zusätzlich werden Positi-
on, Gröÿe und Ausrichtung der Modelle leicht geändert und als Positionsparameter t
zusammen gefasst. Die Variation von c und t kann sowohl systematisch als auch zufällig
erfolgen. Die Parameter (δc und δt) und die Ergebnisse δg werden in Matrizen erfasst
(C, T,G). Alle n Tests können schlieÿlich zusammengefasst werden, als:

(δc1, δc2, . . . , δcn) = R · (δg1, δg2, . . . , δgn)

C = R ·G

Nun kann mit R und dem vorliegenden Fehler δg eine Vorhersage über Parameterände-
rungen getro�en werden, die den Fehler vermutlich verringern. Dies setzt voraus, dass
die gefundene Beziehung R zwischen Grauwertfehler δg und Parameteränderung δc auch
für unbekannte Bilder gültig ist. Durch diese Tests während der Modellerstellung müssen
während der eigentlichen Segmentierung keine Fehlergradienten berechnet werden.
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4.3 Merkmalsberechnungen

Zur Anpassung der Modellparameter an neue Bilder ist nun wie bei ASM auch hier
die Initialisierung der Startkontur wichtig. Dabei wird die Mittelwertsform mit den mitt-
leren Grauwertintensitäten an die gewünschte Stelle des Bildes gesetzt, sodass die Form
möglichst genau über dem gesuchten Objekt liegt. Da AAM das Bild nur in der direkten
Umgebung der aktuellen Modellposition untersucht, ist auch hier die Initialisierung von
groÿer Bedeutung. Dann werden die Parameter c des Modells iterativ angepasst, bis der
Fehler δg möglichst gering ist und konvergiert. Für eine ausführliche Beschreibung der
Verfahren vgl. Cootes [19], Stegmann [163] oder Hamarneh [48, 49].

Vergleich zwischen ASM und AAM

Liegen ein Trainingsdatensatz und ein daraus errechnetes Grauwertmodell vor, können
sowohl ASM als auch AAM durchgeführt werden. Der ASM-Algorithmus nutzt allerdings
nur die Informationen über die Form und wenige Pixel in der Nähe der Umgebung der
Formkontur, wogegen der AAM-Algorithmus neben den Informationen über die Form
auch die Information über die Grauwertverteilung nutzt. Dadurch kann das Objekt in
seiner gesamten Erscheinung, statt nur in seinen Umrissen, nachgebildet werden.
Ein weiterer Unterschied zwischen den Methoden liegt darin, dass ASM das Bild in der

näheren Umgebung des Modells durchsucht. D. h., nachdem die lokal optimale Position
für jeden Punkt mit dazugehörigem Pro�l gefunden wurde, wird zuerst die Position für
die gesamte Formkontur optimiert und danach die Formparameter bs angepasst. AAM
hingegen analysiert nur die Region direkt unter dem Modell. Daher wird die Position
der Form nicht mehr angepasst. Beide Algorithmen sind relativ schnell und liefern im
Allgemeinen gute Ergebnisse (siehe Abschnitt 4.4.1).

4.3 Merkmalsberechnungen

Ein weiterer Schwerpunkt unserer Arbeitsgruppe ist neben dem vorwiegend verwendeten
Merkmal der Gröÿe der SN-Hyperechogenität (aSN) andere, besser geeignete Merkmale
zu entwickeln. Dabei stellt sich die grundlegende Frage, ob zur Merkmalsberechnung
nur die aSN oder die gesamte Fläche des Mesencephalons zur Berechnung heran gezogen
wird. Aufgrund der hohen Variabilität der segmentierten aSN zwischen verschiedenen
Untersuchern, haben wir es als nicht sinnvoll erachtet, nur die aSN zur Merkmalsbe-
rechnung zu verwenden. Der Untersucher segmentiert die SN, wenn sie seiner Meinung
nach vom restlichen Mesencephalon zu unterscheiden ist. Aufgrund variierender akusti-
scher Knochenfenster, unterschiedlicher Erfahrungslevel der involvierten Mediziner und
aufgrund der Tatsache, dass die Segmentierung unter Kenntnis des klinischen Bildes
durchgeführt wird ist diese Methode wie von uns in [67] gezeigt in höchstem Maÿe un-
tersucherabhängig.
Unser in [72] verö�entlichter Ansatz reduziert die Untersucherabhängigkeit zum einen

dadurch, dass der Untersucher nur noch den kompletten oberen Mesencephalon-Flügel
segmentiert. Die Struktur und Variabilität des Mesencephalons hängt nicht vom Krank-
heitsstatus der Person ab, die untersucht wird. Darüber hinaus ist das Mesencephalon
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besser gegenüber dem umgebenden Gewebe abzugrenzen, als dies für die SN der Fall ist.
Dadurch erwarten wir eine verringerte Variabilität der Segmentierung sowohl beim selben
wie auch zwischen verschiedenen Untersuchern. Weiterhin wird durch die vergleichswei-
se groÿ�ächige Segmentierung die gesamte Information im interessierenden Bildbereich
genutzt, insbesondere im nahen Umgebungsbereich der SN.
Auf der segmentierten ROI werden das Trägheitsmoment sowie die sieben Hu-Mo-

mente berechnet [59]. Die Verwendung von Momenten als Merkmale im Bereich der
Bildverarbeitung hat sich in vielen Fällen als fruchtbar erwiesen [6, 168]. Noch nicht
abschlieÿend geklärt ist jedoch der Ein�uss der Diskretisierung auf die Genauigkeit der
Momente in der digitalen Bildverarbeitung [86]. Die Angaben über Invarianz sind deshalb
mit kleinen Fehlern behaftet.
Das (physikalische) Trägheitsmoment wird an die Bildverarbeitung adaptiert, indem

Bildintensität als Masse interpretiert wird und somit die Verteilung der Intensitätswerte
der ROI repräsentiert wird. Wie aus der Berechnungsvorschrift ersichtlich, ist der Wert
des Moments abhängig von der Gröÿe der ROI. Mit zunehmender Gröÿe nimmt auch das
Trägheitsmoment zu. Wir sehen jedoch trotz dieser Tatsache von einer Normalisierung
ab, da so indirekt die Gröÿe der ROI als Information erhalten bleibt. Das Moment
schwankt zwischen einer uniformen und einer zentrischen Verteilung und wird berechnet
als

I =
∑
x

∑
y

(
(x− x)2 + (y − y)2

)
· f(x, y) (4.1)

wobei f(x, y) die Bildintensität in Pixel (x,y) darstellt und x und y die Koordinaten
des ROI-Schwerpunkts sind, der folgendermaÿen berechnet wird:

x =
m10

m00

und y =
m01

m00

. (4.2)

Hierbei sind m00, m01 und m10 einfache, nicht zentrierte Momente nullter und erster
Ordnung. Sie werden berechnet als [43]

mpq =
∑
x

∑
y

xp · yq · f(x, y). (4.3)

Aufbauend auf den einfachen Momenten lassen sich die zentralen Momente µpq be-
rechnen:

µpq =
∑
x

∑
y

(x− x̄)p(y − ȳ)qf(x, y) (4.4)

Die zentralen Momente bis zum Grad 3 sind:
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µ00 = m00

µ01 = 0

µ10 = 0

µ11 = m11 − x̄m01 = m11 − ȳm10,

µ20 = m20 − x̄m10,

µ02 = m02 − ȳm01,

µ21 = m21 − 2x̄m11 − ȳm20 + 2x̄2m01,

µ12 = m12 − 2ȳm11 − x̄m02 + 2ȳ2m10,

µ30 = m30 − 3x̄m20 + 2x̄2m10,

µ03 = m03 − 3ȳm02 + 2ȳ2m01.

(4.5)

Indem man das entsprechende zentrale Moment durch das entsprechend skalierte Mo-
ment vom Grad 0 teilt, wird erreicht, dass die Momente zusätzlich skalierungsinvariant
sind:

ηij =
µij

µ
(1+ i+j

2 )
00

(4.6)

Die Hu-Momente φi wurden aufgrund ihrer Invarianz bezüglich Translation, Rotation
und Skalierung verwendet, um die ROIs zu charakterisieren. Dies sind Ein�üsse, die
dem Untersucher zugeschrieben werden können und in der Analyse nicht berücksichtigt
werden sollen. Sie basieren auf den translations- und skalierungsinvarianten Momenten
ηij mit i+ j ≥ 2:

φ1 = η20 + η02

φ2 = (η20 − η02)2 + (2η11)2

φ3 = (η30 − 3η12)2 + (3η21 − η03)2

φ4 = (η30 + η12)2 + (η21 + η03)2

φ5 = (η30 − 3η12)(η30 + η12)[(η30 + η12)2 − 3(η21 + η03)2]+

(3η21 − η03)(η21 + η03)[3(η30 + η12)2 − (η21 + η03)2]

φ6 = (η20 − η02)[(η30 + η12)2 − (η21 + η03)2] + 4η11(η30 + η12)(η21 + η03)

φ7 = (3η21 − η03)(η30 + η12)[(η30 + η12)2 − 3(η21 + η03)2]−
(η30 − 3η12)(η21 + η03)[3(η30 + η12)2 − (η21 + η03)2].

(4.7)

Bei der ursprünglichen Anwendung der Hu-Momente kam es in unserer Implemen-
tierung zu einem Tippfehler bei der Berechnung des zentralen Moments µ21. Statt der
Berechnung nach

µ21 = m21 − 2x̄m11 − ȳm20 + 2x̄2m01 (4.8)
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Name Symbol Mögliche Werte Beschreibung

Klinisches
Parkinson-
syndrom

P nicht vor-
handen (P0),
vorhanden (P1)

Gibt an, ob klinische Parkinsonsymptome
(unabhängig von der Ursache) beobachtet
werden können.

Mutations-
status

M keine Mutation
(M0), heterozy-
gote Mutation
(M1), homozy-
gote Mutation
(M2)

Gibt an, ob im PARKIN- bzw. PINK1-Gen
in keinem, in einem oder in beiden Allelen
Mutationen vorhanden sind.

Tabelle 4.1: Kriterien für die Einteilung der verfügbaren Daten in Gruppen

erfolgte die Berechnung nach folgender Formel (die letzte Addition war eine Multipli-
kation):

µ21 = m21 − 2x̄m11 − ȳm20 · 2x̄2m01 (4.9)

Dieser Fehler wirkte sich auf die Berechnung der Hu-Momente φ3 − φ7 aus. Da der
Fehler erst sehr spät entdeckt wurde, wurden bereits Studien mit diesen falsch berechne-
ten Hu-Momenten durchgeführt. Da diese aber teilweise bessere Ergebnisse erbrachten,
als die korrekt berechneten Hu-Momente, werden die falsch berechneten Hu-Momente
im Folgenden als modi�zierte Hu-Momente φ̄i bezeichnet.

4.4 Ergebnisse

Nr Code n Bemerkung

PA 1 P1/M1 25 Klinische Parkinsonsymptome vorhanden, sowie heterozygote
Mutation

PA 2 P0/M1 19 Kein Parkinsonsyndrom, aber Mutation(en)
PA 3 P1/M0 28 Klinische Parkinsonsymptome vorhanden, aber keine Mutation
PA 4 P0/M0 36 Kontrollgruppe, kein Parkinsonsyndrom, keine Mutation

Tabelle 4.2: Verteilung der im Zusammenhang mit PARKIN-Mutationen gewonnenen
TCS-Bilder auf vier Gruppen

Zur Validierung der beschriebenen Segmentierungsmethoden und zur Bewertung der
extrahierten Merkmale stand eine Reihe unterschiedlicher Bilddaten zur Verfügung. Die
Daten stammen aus zwei Untersuchungsreihen und werden in Gruppen eingeteilt. Die
zur Einteilung genutzten Kriterien sind in Tabelle 4.1 aufgeführt.
Der erste Datensatz beinhaltet die Untersuchungen von Personen, in der Mutationen

des PARKIN-Gens gehäuft auftreten. Die Anzahl der Bilder n und die Einteilung in
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4.4 Ergebnisse

Nr Code n Bemerkung

PI 1 P0/M0 8 Kontrolle, kein Parkinsonsyndrom, keine Mutation
PI 2 P0/M1 9 Kein Parkinsonsyndrom, heterozygote Mutation
PI 3 P1/M0 18 Nach Alter und Geschlecht angepasste Teilgruppe von PA 3
PI 4 P1/M1 11 Heterozygote PINK1-Mutationsträger mit Parkinsonsymptomen
PI 5 P1/M2 4 Homozygote PINK1-Mutationsträger mit Parkinsonsymptomen

Tabelle 4.3: Zur Verfügung stehende Gruppen im Zusammenhang mit PINK1-
Mutationen

Automatische SN-Segmentierung mit Schwellwert
13 14 15 16 17 18 19 20

Korrelation (p) 0.5538 0.5538 0.5544 0.5544 0.3890 0.3890 0.3945 0.3945

Tabelle 4.4: Korrelation der manuellen mit der automatischen Segmentierung SN-
Hyperechogenität

Untergruppen gemäÿ den aufgeführten Kriterien ist in Tabelle 4.2 angegeben. Vervoll-
ständigt wird dieser Datensatz durch die entsprechenden Kontrollbilder. Angaben über
die Familienanamnese wurden bei diesen Daten nicht erfasst.
Der zweite Datensatz beinhaltet die Untersuchungen von Personen, in der Mutationen

des PINK1-Gens gehäuft auftreten. Die Anzahl der Bilder n und die Einteilung in Un-
tergruppen gemäÿ den aufgeführten Kriterien ist in Tabelle 4.3 angegeben. Auch dieser
Datensatz wird durch die entsprechenden Kontrollbilder vervollständigt.

4.4.1 Segmentierungsverfahren

Segmentierung der Substantia Nigra

Das in Abschnitt 4.2.1 vorgestellte Verfahren zur Segmentierung der SN-Hyperecho-
genität wurde anhand des ersten Datensatzes (PARKIN) validiert. Die vorherrschende
Frage war dabei die Genauigkeit der Segmentierung, also in welchem Maÿ die automa-
tisch bestimmte Fläche der SN-Hyperechogenität mit der manuell segmentierten Fläche
korreliert.
Der beschriebene Algorithmus ist auf die Vorgabe eines Parameters angewiesen. Die-

ses ist der Schwellwert t, der für den ersten Binarisierungsschritt verwendet wird. Um
den geeignetsten Wert zu ermitteln wurde der Algorithmus mit Schwellwerten aus dem
Intervall t = 13..20 berechnet. Anschlieÿend wurde die Korrelation mit Hilfe des Rank-
korrelationskoe�zienten nach Spearman bestimmt. Tabelle 4.4 zeigt die resultierenden
p-Werte für die acht Berechnungen.
Wie an diesen Ergebnissen zu sehen ist, ist die Korrelation mangelhaft. Das automati-

sche Verfahren kann nicht als Ersatz für die manuelle Segmentierung verwendet werden.
Die Ursache für die schlechte Leistung des Algorithmus sehen wir hauptsächlich darin,
dass die Möglichkeit einer nicht vorhandenen SN-Hyperechogenität nur unzureichend be-

79



Kapitel 4 Transkranielle Sonogra�e zur Diagnostik von Parkinson

rücksichtigt ist. Im weiteren Verlauf der Arbeit sind wir von dem Ansatz abgegangen, die
klassische Herangehensweise (Bestimmung der Gröÿe der SN-Fläche) zu automatisieren.
Stattdessen haben wir die Bestrebungen verstärkt, die gesamte Mesencephalon-Fläche
zu segmentieren und die darin enthaltene Information mittels geeigneten Merkmalen
sichtbar zu machen.
Darüber hinaus ist aber sehr interessant, dass die automatisch bestimmte Gröÿe der

SN-Hyperechogenität anscheinend einen Rückschluss auf den Mutationsstatus zulässt
(siehe Abschnitt 4.4.2).

Segmentierung des Mesencephalons

Im folgenden Abschnitt werden die Ergebnisse für das Verfahren der Mesencephalon-
Segmentierung (vgl. Abschnitt 4.2.2) vorgestellt [81]. Wie beschrieben erlaubt der Al-
gorithmus eine Variation des Verhaltens durch Einstellung der Parameter Pro�llänge
des Modells k und zu durchsuchende Pro�llänge m. Versuche ergaben, dass m nicht
wesentlich gröÿer als k sein sollte, um gute Ergebnisse zu erzielen. Eine Konsequenz
dieser Einstellung ist, dass die Kontur in jedem Iterationsschritt nur um wenige Pixel
verschoben werden kann.
Die vorgestellten Verfahren wurden grundsätzlich separat validiert, d. h. es wurde

für den Datensatz der PARKIN-Bilder (vgl. Tabelle 4.2) ein Trainingsdatensatz und
für den Datensatz der PINK-Bilder (vgl. Tabelle 4.3) ein Trainingsdatensatz erstellt.
Für das Verfahren der Active Shape Model (ASM) wurde keine Validierungsstudie un-
ter Einbeziehung klinischer Experten durchgeführt, da relativ schnell deutlich wurde,
dass der AAM-Algorithmus in allen Bereichen die besseren Ergebnisse liefert. Der ASM-
Algorithmus liefert keine minderwertigen Ergebnisse, jedoch ist die Anpassung der Mo-
delle oftmals zu ungenau. Darüber hinaus hat die Initialisierung der Mittelwertsform
einen groÿen Ein�uss auf den Ausgang der Segmentierung. Diese Tatsache gewinnt noch
an Bedeutung durch die schon erwähnte Beschränkung in der möglichen Translation der
Kontur pro Iterationsschritt.
Wie bei dem ASM-Algorithmus beein�usst auch beim AAM-Algorithmus die Initia-

lisierung, wobei nicht bei allen Bildern signi�kante Unterschiede auftreten. Trotzdem
wurde aufgrund der Abhängigkeit zwischen Initialisierung und Ergebnis zusätzlich zu
der möglichen Translation der Mittelwertsform noch eine Möglichkeit zur Anpassung
der Gröÿe sowie der Ausrichtung in der Implementierung realisiert. Im Vergleich sind
die PARKIN-Bilder grundsätzlich weniger von der Initialisierung abhängig als die PINK-
Bilder, da letztere im Mittel eine deutlich schlechtere Bildqualität aufweisen. Manche
Bilder sind dadurch extrem von der Initialisierung abhängig, so dass erst nach mehr-
facher Initialisierung ein passables Segmentierungsergebnis erzielt wird. Jedoch ist es
äuÿerst selten, dass ein Bild � auch nach wiederholter Anpassung der Initialisierung �
überhaupt nicht segmentiert werden kann.
Die Segmentierungsergebnisse wurden im Rahmen einer Studie von zwei klinischen

Experten validiert. Dafür wurden 25 Bilder der PARKIN-Gruppe und 25 Bilder der
PINK-Gruppe von einem Experten initialisiert. Die initialisierte Mittelwertsform wurde
nicht in Gröÿe oder Ausrichtung verändert und pro Bild höchstens zweimal korrigiert.
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4.4 Ergebnisse

(a) PARKIN-Gruppe (b) PINK-Gruppe

Abbildung 4.13: Interrater-Reliabilität der beiden Experten bei den validierten Bilder-
gruppen

Nach erfolgter Initialisierung wurden vier segmentierte Bilder zur Auswahl gestellt: ein
Bild, das dem Ergebnis der genauen Initialisierung entspricht und drei Bilder, die aus
einer leicht verschobenen Initialisierung resultieren (d. h. die gewählte Anfangsposition
wurde um ±5 Pixel in x und y Richtung verschoben).
Die Bilder wurden anschlieÿend von beiden Experten nach folgender Bewertung vali-

diert:

• 1 bedeutet, die Segmentierung passt auf das Bild.

• 2 bedeutet, die Segmentierung unterschätzt das Bild, d. h. die Kontur ist zu klein,
füllt das Mesencephalon also nicht genügend aus.

• 3 bedeutet, die Segmentierung überschätzt das Bild, d. h. die Kontur geht über die
Struktur des Mesencephalon im Bild hinaus.

• 4 bedeutet, dass die Segmentierung das Bild sowohl über- als auch unterschätzt,
d. h. an manchen Stellen geht die Kontur über den Strukturrand hinaus und an
manchen liegt die Kontur nicht nahe genug am Strukturrand.

Bei der Bewertung der jeweils 25 Bilder gilt im Folgenden ein Bild als �erfolgreich�
segmentiert, wenn eins der vier Segmentierungsergebnisse als passend bewertet wurde.
Die Interrater-Reliabilität der Einschätzungsergebnisse beider Experten als Maÿ der

Objektivität liegt für beide betrachteten Bildergruppen bei 70% (siehe Abbildung 4.13).
Unter der Prämisse, dass Werte zwischen 60% und 80% in der Literatur schon als
brauchbare Ergebnisse bezeichnet werden, sind dies durchaus akzeptable Werte.
Bei der PARKIN-Gruppe wurden 20 der 25 Bilder wurden von beiden Betrachtern

gleichermaÿen als erfolgreich segmentiert bewertet, d. h. eine der vier Segmentierungen
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(a) PARKIN: jedes Bild wurde von mindes-
tens einem Betrachter als passend einge-
stuft

(b) PINK: 22 der 25 Bilder passend; mit
deutlicher Tendenz zu �überschätzt�

Abbildung 4.14: Bewertung der PINK- und PARKIN-Gruppen durch beide Betrachter.
Vier Segmentierungsergebnisse pro Bild durch leicht verschobene Initia-
lisierungen.
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wurde von beiden als passend eingestuft. Alle 25 Bilder wurden von mindestens einem
der beiden Betrachter als erfolgreich bewertet, wie Abbildung 4.14 (a) zeigt. Auf alle 100
Bilder bezogen, wurden 79 von einem der beiden Evaluierenden als passend bewertet,
wobei 51 Bewertungen übereinstimmen.
Bei der PINK-Grupper wurden nur 14 der 25 Bilder von beiden Betrachtern gleicher-

maÿen als erfolgreich segmentiert bewertet, d. h. eine der vier Segmentierungen wurde
von beiden als passend eingestuft. 22 der 25 Bilder wurden von einem der beiden Be-
trachter als erfolgreich bewertet, wie Abbildung 4.14 (b) zeigt. Auf alle 100 Bilder be-
zogen wurden nur 45 von einem der beiden Evaluierenden als passend bewertet, wobei
19 Bewertungen davon übereinstimmen. Der Groÿteil der Bilder (68 mit 47 Überein-
stimmungen, siehe Abbildung 4.13 (b)) wurde als überschätzt eingestuft, was sich durch
die schlechtere Bildqualität erklären lässt. Die eher �weichen� PINK-Bilder lassen den
Algorithmus die tatsächliche Segmentierungskante oft verfehlen. Die Segmentierungser-
gebnisse bei der PINK-Gruppe fallen im Durchschnitt folglich schlechter aus als bei der
PARKIN-Gruppe.
Um die Ergebnisse der Segmentierungen und speziell die Ergebnisse für die PINK-

Gruppe zu verbessern, wurden nach der ersten Validierung Änderungen in der Imple-
mentierung unternommen. Es ist dadurch möglich, die Initialisierung genauer an das
Bild anzupassen. Zuerst wird die Position der Mittelwertsform festgelegt; dann kann die
Gröÿe und die Ausrichtung der Formkontur weiter angepasst werden. Durch die starke
Abhängigkeit der Segmentierung von der Initialisierung steigt durch diese genauere An-
passung der initialisierten Formkontur die Qualität der Segmentierungsergebnisse. Um
dies zu verdeutlichen, wurden die 25 Bilder der PINK-Gruppe noch einmal von einem
Experten segmentiert und bewertet. Abbildung 4.15 zeigt die Ergebnisse der erneuten
Segmentierung mit feiner angepasster Initialisierung. Dabei ist zu erkennen, dass nun
wesentlich mehr Bilder als passend bewertet wurden (blaue Kreise, 68 von 100) als bei
der vorherigen Segmentierungsreihe ohne Gröÿen- oder Winkeländerung der initialen
Formkontur (rote Kreuze). 24 der 25 Bilder wurden als erfolgreich segmentiert einge-
stuft.

4.4.2 Bewertung der Merkmalsextraktion

Die erste Fragestellung beschäftigte sich mit der Reproduzierbarkeit der in der Literatur
vorhandenen Aussage, dass es möglich ist, mittels TCS das Vorhandensein eines Par-
kinsonsyndroms festzustellen. Zu diesem Zweck wurden die Gruppen PA 1 und PA 3
zur Gruppe P1 sowie die Gruppen PA 2 und PA 4 zur Gruppe P0 zusammengelegt.
Die einzige Unterscheidung zwischen den beiden neuen Gruppen war somit die Existenz
eines Parkinsonsyndroms.
Neben den Hu-Momenten wurde die Gröÿe der SN-Hyperechogenität (aSN) manuell

und automatisch bestimmt. Aufgrund der Unsicherheit über den geeigneten Schwellwert
wurde diese Gröÿe für das Intervall t = 13..20 berechnet, also 8 Merkmale. Zusätzlich
wurde die relative Gröÿe der SN in Bezug auf die Gröÿe des (manuell) segmentierten
Mesencephalons als weiteres Merkmal herangezogen. Das Trägheitsmoment wurde so-
wohl für die Region des Mesencephalons als auch für die acht verschiedenen Regionen
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Abbildung 4.15: Gegenüberstellung von alten Ergebnissen ohne Gröÿen- und Winkel-
änderungen der Initialisierung und neuen Ergebnissen. Die neuen Er-
gebnisse (blaue Kreise) werden im Durchschnitt besser bewertet als die
alten (rote Kreuze).84
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P1 vs. P0
Merkmal p αlocal Sensitivität Spezi�tät

1. Hu-Moment 0,1107 0,00042 0,62 0,62
2. Hu-Moment 0,0262 0,00022 0,96 0,33
3. Hu-Moment 0,0901 0,00028 0,84 0,36
4. Hu-Moment 0,0901 0,00029 0,84 0,36
5. Hu-Moment 0,0901 0,00031 0,84 0,36
6. Hu-Moment 0,4425 0,00167 0,29 0,95
7. Hu-Moment 0,5498 0,00250 0,67 0,54

Mesencephalon Trägheit 0,1087 0,00033 0,73 0,51
SN Trägheit (t=13) 0,1087 0,00036 0,91 0,38
SN Trägheit (t=14) 0,1419 0,00083 0,91 0,33
SN Trägheit (t=15) 0,1324 0,00050 0,93 0,33
SN Trägheit (t=16) 0,2487 0,00125 1,00 0,26
SN Trägheit (t=17) 0,1395 0,00063 1,00 0,26
SN Trägheit (t=18) 0,1256 0,00045 0,98 0,28
SN Trägheit (t=19) 0,2171 0,00100 1,00 0,26
SN Trägheit (t=20) 1,0000 0,00500 1,00 0,28

SN relative Gröÿe (t=13) 0,0250 0,00021 0,93 0,41
SN relative Gröÿe (t=14) 0,0451 0,00025 0,93 0,38
SN relative Gröÿe (t=15) 0,0378 0,00023 0,89 0,41
SN relative Gröÿe (t=16) 0,1087 0,00038 1,00 0,26
SN relative Gröÿe (t=17) 0,0594 0,00026 0,98 0,31
SN relative Gröÿe (t=18) 0,0432 0,00024 1,00 0,31
SN relative Gröÿe (t=19) 0,2171 0,00056 0,96 0,31
SN relative Gröÿe (t=20) 0,1395 0,00071 0,96 0,31

SN Gröÿe auto (t=13) 0,0054 0,00016 0,96 0,41
SN Gröÿe auto (t=14) 0,0054 0,00016 0,96 0,41
SN Gröÿe auto (t=15) 0,0132 0,00018 0,80 0,54
SN Gröÿe auto (t=16) 0,0132 0,00019 0,80 0,54
SN Gröÿe auto (t=17) 0,0063 0,00017 0,89 0,49
SN Gröÿe auto (t=18) 0,0063 0,00017 0,89 0,49
SN Gröÿe auto (t=19) 0,0142 0,00019 0,82 0,51
SN Gröÿe auto (t=20) 0,0142 0,00020 0,82 0,51

SN Gröÿe manuell 5 · 10−6a 0,00015 0,98 0,51

Tabelle 4.5: p-Werte des Mann-Whitney U Test und lokale kritische Signi�kanznive-
aus (αlocal) für ein globales Signi�kanzniveau von 0,005 (Bonferroni-Holm
Methode). Optimale Sensitivitäts- und Spezi�tätswerte für jedes Merkmal
durch ROC-Analyse bestimmt.

aKorrelation ist auf lokalem kritischen Niveau signi�kant.
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P0/M1 vs. P0/M0
Merkmal p αlocal Sensitivität Spezi�tät

1. Hu-Moment 0,0005482a 0,00056 0,89 0,80
2. Hu-Moment 0,0039018 0,00063 0,84 0,65
3. Hu-Moment 0,9225704 0,00100 0,53 0,60
4. Hu-Moment 0,9225704 0,00125 0,53 0,60
5. Hu-Moment 0,9225704 0,00167 0,53 0,60
6. Hu-Moment 0,3223856 0,00083 0,63 0,65
7. Hu-Moment 0,9225704 0,00250 0,47 0,70

Mesencephalon Trägheit 0,0000008a 0,00016 0,95 0,75
SN Trägheit (t=13) 0,0000039a 0,00023 1,00 0,80
SN Trägheit (t=14) 0,0000047a 0,00024 1,00 0,80
SN Trägheit (t=15) 0,0000033a 0,00022 0,95 0,75
SN Trägheit (t=16) 0,0000027a 0,00021 0,95 0,75
SN Trägheit (t=17) 0,0000022a 0,00020 0,95 0,75
SN Trägheit (t=18) 0,0000015a 0,00019 0,95 0,75
SN Trägheit (t=19) 0,0000136a 0,00036 0,95 0,70
SN Trägheit (t=20) 1,0000000 0,00500 0,84 0,75

SN relative Gröÿe (t=13) 0,0000057a 0,00025 1,00 0,80
SN relative Gröÿe (t=14) 0,0000081a 0,00033 1,00 0,80
SN relative Gröÿe (t=15) 0,0000136a 0,00038 1,00 0,70
SN relative Gröÿe (t=16) 0,0000057a 0,00026 1,00 0,65
SN relative Gröÿe (t=17) 0,0000057a 0,00028 1,00 0,65
SN relative Gröÿe (t=18) 0,0000160a 0,00042 1,00 0,65
SN relative Gröÿe (t=19) 0,0000753a 0,00045 1,00 0,60
SN relative Gröÿe (t=20) 0,0000753a 0,00050 1,00 0,60

SN Gröÿe auto (t=13) 0,0000004a 0,00015 1,00 0,80
SN Gröÿe auto (t=14) 0,0000004a 0,00016 1,00 0,80
SN Gröÿe auto (t=15) 0,0000010a 0,00017 1,00 0,75
SN Gröÿe auto (t=16) 0,0000010a 0,00017 1,00 0,75
SN Gröÿe auto (t=17) 0,0000012a 0,00018 0,89 0,85
SN Gröÿe auto (t=18) 0,0000012a 0,00019 0,89 0,85
SN Gröÿe auto (t=19) 0,0000068a 0,00029 0,95 0,80
SN Gröÿe auto (t=20) 0,0000068a 0,00031 0,95 0,80

SN Gröÿe manuell 0,0741725 0,00071 0,58 0,80

Tabelle 4.6: p-Werte des Mann-Whitney U Test und lokale kritische Signi�kanznive-
aus (αlocal) für ein globales Signi�kanzniveau von 0,005 (Bonferroni-Holm
Methode). Optimale Sensitivitäts- und Spezi�tätswerte für jedes Merkmal
durch ROC-Analyse bestimmt.

aKorrelation ist auf lokalem kritischen Niveau signi�kant.

86



4.4 Ergebnisse

Abbildung 4.16: ROC-Kurven des Trägheitsmoments (links) und von φ1 (rechts).

der aSN berechnet. Insgesamt wurden also 33 Merkmale mittels des Mann-Whitney-U-
Test auf ihre Eignung geprüft, die Gruppe P1 von der Gruppe P0 zu trennen. Dabei
wurde für jedes Merkmal ausgehend von einem globalen Signi�kanzniveau α = 0, 005
mit der Bonferroni-Holm-Methode [57] ein lokales Signi�kanzniveau αlocal bestimmt, um
die Alphafehler-Kumulierung bei multiplen Paarvergleichen zu berücksichtigen. Die Er-
gebnisse sind in Tabelle 4.5 aufgeführt. Es ist deutlich zu sehen, dass einzig die manuell
bestimmte aSN eine signi�kante Aussage erlaubt. Alle anderen Merkmale weisen kei-
ne signi�kante Korrelation auf, was der schlechten Korrelation der automatischen zur
manuellen Gröÿenbestimmung der SN-Hyperechogenität zuzuschreiben ist.

Die zweite Fragestellung zielte auf die Eignung der transkraniellen Sonogra�e als
Frühindikator für Morbus Parkinson ab [67, 72, 144]. Aufgrund der Datenlage wurde
die Fragestellung auf ein genetisch bedingtes PS verfeinert. Es wurde also untersucht,
ob zwei Gruppen von Personen, die klinisch keine Parkinsonsymptome aufweisen, sich
aber hinsichtlich ihres Mutationsstatus unterscheiden, mittels der oben beschriebenen
Merkmale getrennt werden konnten (P0/M0 vs. P0/M1). Zu diesem Zweck wurden die
Gruppen PA 2 und PA 4 gegeneinander getestet. Die Ergebnisse sind in Tabelle 4.6
aufgeführt. In diesem Fall erzielen das auf der Region des Mesencephalon berechnete
Trägheitsmoment sowie die automatisch bestimmte aSN mit t = 13 und t = 14 hervor-
ragende Ergebnisse. Ebenso noch hoch signi�kant und unabhängig von der aSN ist das
1. Hu-Moment φ1.

Um Abgrenzungswerte zwischen Parkin-Mutationsträgern und Kontrollen zu bestim-
men, verwendeten wir ROC-Berechnungen. Die erhaltenen Werte für die beiden besten
Merkmale Trägheitsmoment und erstes Hu-Moment zeigten eine hohe Sensitivität und
eine moderate Spezi�tät (siehe Abbildung 4.16). Der Grenzwert für das Trägheitsmo-
ment ist 16.7 · 107 und für das erste Hu-Moment 1.2 · 10−2. Abbildung 4.17 zeigt die
Untersuchungen in einem Plot der beiden Merkmale gegeneinander. Es ist deutlich zu
sehen, daÿ die beiden Gruppen gut getrennt werden können.

Nachdem der zweite Datensatz verfügbar war, der aus Personen mit PINK1-Muta-
tionen bestand, wurde die Reproduzierbarkeit der zweiten Fragestellung (P0/M0 vs.
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Abbildung 4.17: Die 39 Untersuchungen beider Gruppen in einem Plot der zwei besten
Merkmale gegeneinander.

P0/M1) an diesen Daten geprüft. Nach der oben beschriebenen Methode wurde wieder
für jedes Merkmal der Mann-Whitney-U-Test an den Gruppen PI 1 und PI 2 durchge-
führt. Interessanterweise ist wieder das Trägheitsmoment der Mesencephalon-Region das
am besten trennende Moment, gefolgt vom 3. modi�zierten Hu-Moment φ̄3. Ein Plot der
beiden am besten trennenden Merkmale gegeneinander ist in Abbildung 4.18 zu sehen.

Die dritte Fragestellung betraf wiederum die Gruppe der PINK1-Mutationsträger.
Wir sind der Frage nachgegangen, ob sich bei an PS erkrankten Personen Unterschiede
zeigen, die im Zusammenhang zu ihrem Mutationsstatus stehen. Dazu wurden Grup-
pen aus heterozygoten (PI 4) und homozygoten (PI 5) PINK-Mutationsträgern gebil-
det. Diese wurden jeweils mit einer Kontrollgruppe verglichen, die der Gruppenstruktur
nach Alter und Geschlecht angepasst war und weder Parkinsonsymptome noch ent-
sprechende Mutationen aufwies (PI 3). Nach der Bewertung der einzelnen Merkmale
mittels oben beschriebener Prozedur zeigte sich wiederum, dass das Trägheitsmoment
der Mesencephalon-Region sowie das 3. modi�zierte Hu-Moment φ̄3 zur Trennung der
Gruppen am besten geeignet sind. Abbildung 4.19 zeigt die Ergebnisse der heterozy-
goten und Abbildung 4.20 die Ergebnisse der homozygoten Mutationsträger jeweils im
Vergleich zu den Kontrollen. Aufgrund der geringen Fallzahl ist die Aussagekraft dieser
Ergebnisse jedoch beschränkt.
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Abbildung 4.18: Plot der beiden am besten trennenden Merkmale im Fall P0/M0 vs.
P0/M1 bei PINK1-Mutationsträgern

4.5 Zusammenfassung

In diesem Kapitel werden Bausteine vorgestellt, die notwendig sind, um eine frühe un-
tersucherunabhängige Diagnose von Morbus Parkinson mit transkranieller Sonogra�e
zu ermöglichen. Zum einen sind dies (semi-)automatische Segmentierungsverfahren, die
die interessierenden Regionen des Mesencephalons und der Substantia Nigra bestim-
men. Zum anderen sind dies Merkmalsextraktionsverfahren, die neben der Gröÿe dieser
Regionen weitere darin enthaltene Informationen extrahieren. Der groÿe Vorteil dieser
Verfahren ist ihre Untersucherunabhängigkeit und beliebige Reproduzierbarkeit.
Der vorgestellte Algorithmus zur Segmentierung der SN verfehlt sein ursprüngliches

Ziel, die manuelle Segmentierung der SN zu ersetzen. Der Nutzen dieser manuellen Seg-
mentierung ist jedoch zweifelhaft, da sie einerseits nur sehr schlecht zu reproduzieren
ist und andererseits in der Mesencephalon-Region auÿerhalb der SN enthaltene Infor-
mation vernachlässigt. Interessanterweise scheint der vorgestellte Algorithmus jedoch
im Hinblick auf die Bestimmung des Mutationsstatus eine Relevanz zu besitzen (siehe
Tabelle 4.6). Dies muss jedoch noch genauer untersucht werden, da diese Tatsache auf-
grund der fehlenden Korrelation der automatischen zu der manuellen Segmentierung der
bisherigen Lehrmeinung widerspricht.
Das in Abschnitt 4.2.2 erläuterte Verfahren zur semi-automatischen Segmentierung

des Mesencephalons ist ein groÿer Schritt zur untersucherunabhängigen Analyse der Ul-
traschallbilder. Wie die Ergebnisse der Validierungsstudie zeigen, erlaubt die Methode in
einer Vielzahl von Fällen die reproduzierbare und exakte Segmentierung des für die Be-
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Abbildung 4.19: Plot der beiden am besten trennenden Merkmale im Fall P1/M0 vs.
P1/M1 bei PINK1-Mutationsträger

Abbildung 4.20: Plot der beiden am besten trennenden Merkmale im Fall P1/M0 vs.
P1/M2 bei PINK1-Mutationsträgern
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rechnung der ebenfalls vorgestellten Merkmale wichtigen Mesencephalonbereichs. Allein
die Initialisierung muss noch durch den Untersucher durchgeführt werden, was neben
der Reproduzierbarkeit einen enormen Zeitgewinn mit sich bringt. Die Verfeinerung der
Initialisierungsmöglichkeiten (Skalierung und Rotation) erlaubt dies sogar für die in der
Bildqualität sehr unzureichend vorliegenden Bilder der PINK-Gruppe. Somit ist fest-
zustellen, dass durch dieses Verfahren sowohl die Bilder der PINK- als auch die Bilder
der PARKIN-Gruppe erfolgreich mit Hilfe des AAM-Algorithmus segmentiert werden
können, so dass eine weitere Verarbeitung und Analyse der nun segmentierten Region
möglich ist.
Die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Analysen beinhalten die erste Studie,

die den Parkin-Mutationsstatus mit anderen Verfahren separiert als durch die Fläche
der SN-Hyperechogenität. Sowohl das Trägheitsmoment als auch das erste Hu-Moment
φ1 wurden als geeignete Parameter identi�ziert, Kontrollpersonen von Mutationsträgern
zu trennen. Dieses Ergebnis ist auÿergewöhnlich wichtig, da klinische Befunde in Hin-
sicht auf Parkinson und die Fläche der SN nicht dazu in der Lage sind. Ein hoher Wert
des Trägheitsmoments für die Kontrollgruppe ist plausibel, da es auf eine homogene-
re Verteilung der Intensitätswerte im Mesencephalon hindeutet. Die Interpretation des
Hu-Moments ist weniger o�ensichtlich. Es ist ein abstraktes Maÿ, das aufgrund seiner
Invarianz bezüglich a�nen Transformationen die relevante Information aufdeckt.
Die Analyse der TCS-Bilder wird durch einen untersucherunabhängigen Algorithmus

durchgeführt. Dies ist ein weiterer Punkt besonderen Interesses, da bisherige Studien ent-
weder die manuell bestimmte Fläche der SN oder ein eigenes qualitatives Maÿ verwendet
haben, die jedoch allesamt untersucherabhängig sind. Als Einschränkung unserer Ana-
lysen ist jedoch zu nennen, dass die Anzahl der untersuchten Personen relativ klein ist,
jedoch ausreichend für eine statistische Analyse. Diese Untersuchungen wurden zudem
noch mit einer manuellen Segmentierung des Mesencephalons durchgeführt, wodurch ein
gewisses Maÿ an Untersucherabhängigkeit verbleibt. Es bleibt zu evaluieren, wie sich die
semi-automatische Segmentierung des Mesencephalons auf die Ergebnisse auswirkt.
Zusammenfassend ist zu sagen, daÿ diese Arbeit wichtige Grundlagen dafür legt, einen

Früh-Indikator zur Diagnose einer Parkinson-Erkrankung zu entwickeln. Die bisheri-
gen Verfahren ermöglichen es, unterschiedliche genetisch de�nierte Populationen in Hin-
sicht auf Parkinson zu separieren, die bisher durch klinische oder Standard-Ultraschall-
Prozeduren nicht getrennt werden konnten. Weiterhin ist es sehr interessant und viel
versprechend, dass das Phänomen der SN-Hyperechogenität nur in Ultraschallbildern
auftritt, da Ultraschall eine schnelle, kostengünstige und breit verfügbare Methode ist,
die insbesondere auch bei unbeweglichen oder unkooperativen Patienten sehr gut einge-
setzt werden kann.
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Kapitel 5

Schlussfolgerungen und Ausblick

In dieser Arbeit werden zwei Projekte vorgestellt, die enorm von der fruchtbaren Verbin-
dung zwischen Informatik � hier medizinische Bildverarbeitung � und Medizin pro�tie-
ren. Die räumliche Nähe und die gebündelte Kompetenz der medizinischen und technisch-
naturwissenschaftlichen Fakultäten der Universität zu Lübeck sind der Nährboden für
viele ähnlich erfolgreiche Projekte.

Beide Projekte beschäftigen sich mit der Bildgebung mit medizinischem Ultraschall,
einer Technologie, die in dem Ruf steht schwer interpretierbare Bilder zu liefern und
die deshalb von der Gemeinschaft der medizinischen Bildverarbeiter eher stiefmütterlich
behandelt wird. Nichtsdestotrotz bietet Ultraschall eine Menge interessanter Aspekte,
die es gegenüber anderen Bildgebungsverfahren � insbesondere Groÿgerätemethoden �
ausspielen kann. Insbesondere die Schnelligkeit, die Portabilität sowie die wirtschaftli-
chen Rahmenbedingungen beim Einsatz von Ultraschall sind in diesem Zusammenhang
zu nennen.

Zum einen ist die Anscha�ung und der Unterhalt von Ultraschall-Geräten vergleichs-
weise kostengünstig, was neben der grundsätzlichen Verfügbarkeit auch die Neuinves-
titionen in weiter entwickelte Gerätegenerationen erheblich erleichtert. Weiterhin ist es
die Dauer einzelner Untersuchungen, die im Bereich von nur wenigen Minuten liegen,
die bei derselben Auslastung eines Gerätes eine vielfach höhere Anzahl von Untersu-
chungen erlaubt und damit auch die Belastung des Patienten durch die Untersuchung
auf eine kürzere Zeitdauer beschränkt. Zum anderen sind Ultraschallgeräte im Allge-
meinen portabel, d. h. sie können zum Patienten gebracht werden und nicht umgekehrt.
Dies ist insbesondere ein Vorteil für schwer kranke und/oder in ihrer Mobilität stark
eingeschränkte Patienten, die somit nicht die Strapazen einer Umlagerung oder eines
Transports erdulden müssen.

Aber auch andere Aspekte sind wichtig, die diese Methode von anderen unterscheiden.
So pro�tiert das hier vorgestellte Projekt zur frühen Diagnose der Parkinson-Krankheit
von der Tatsache, dass die untersuchten Bildveränderungen bzw. -anomalien bislang
allein im Ultraschallbild und nicht in anderen tomographischen Schnittbildverfahren
sichtbar gemacht werden können.
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5.1 Ultraschall-Perfusionsbildgebung zur Diagnostik

von Schlaganfällen

Die Zusammenfassung dieses Projekts in Abschnitt 3.7 macht deutlich, dass die enge Ko-
operation mit der Klinik für Neurologie der Universität zu Lübeck viele Neu- und Wei-
terentwicklungen hervor gebracht hat, die das Feld der Schlaganfall-Diagnostik enorm
bereichern. Dies hat unter anderem zu Würdigungen geführt, wie ein Honorable Mention
Poster Award [73] und ein Preis für das drittbeste Paper unter allen Einreichungen auf
der BVM-Konferenz [69].
Die als Grundlage verwendete Ultraschallbildgebung führt dazu, dass alle vorgestellten

Methoden prinzipbedingt vielfältige Vorteile gegenüber klassischen Groÿgerätemethoden
wie CT oder MRT aufweisen und somit als Ziel dieses Projektes klar ist, möglichst viele
Untersuchungen mittels Groÿgeräten zu reduzieren. Dies vermindert im Fall der CT die
persönliche Strahlenbelastung und reduziert � groÿ�ächig angewandt � signi�kant die
Kosten der Schlaganfall-Diagnostik gegenüber allen Groÿgeräten.
Wie schon in der Zusammenfassung deutlich geworden ist, ist dafür vorrangig eine

weiter gehende Validierung insbesondere der jüngeren Methoden unabdingbar. Darüber
hinaus ist das Projekt insgesamt noch nicht als abgeschlossen zu betrachten, und wir
schlagen folgende Maÿnahmen und Weiterentwicklungen vor:

• Integration eines Speckle-Filters in der Bildvorverarbeitung. Somit kann die Bild-
qualität der Ausgangsbilder verbessert werden, was vermutlich insgesamt zu zuver-
lässigeren Ergebnissen besserer Qualität führen wird. Als Implementierung einer
Methode scheint der Algorithmus von Michailovich et al. [111] geeignet zu sein.
Eine Übersicht über aktuelle Despeckling-Filter �ndet sich in Loizou et al. [89].

• Eine vergleichende Studie von DHI auf dem aktuellen, hier vorgestellten Entwick-
lungsstand mit z. B. BHI in seiner aktuellen Ausprägung fehlt auch für ältere DHI-
Varianten. Ein Vergleich existiert in Wilkening et al. [188] aus dem Jahr 2005, in
dem BHI präferiert wird. Die Konzeption des Vergleichs erscheint jedoch ein wenig
fragwürdig und natürlich hat sich seitdem die DHI-Methode enorm weiter entwi-
ckelt.

• Eine der stärksten technischen Limitationen der vorgestellten Methoden ist die
beschränkte Flexibilität, mit der die Pulsfolgen der US-Geräte beein�ussbar sind.
Hier lohnt es sich vermutlich, sich mit Geräteherstellern auseinander zu setzen,
inwieweit eigene �exible Pulsfolgen möglich sind, die komplett selbst de�nierte
Intervalle mit von Puls zu Puls wechselnder Schallintensität erlauben.

• Des Weiteren sollte die Forschung in Richtung automatische Auswertung intensi-
viert werden. Hier wäre z. B. die Kombination von BHI- mit DHI-Informationen
zur Klassi�zierung von Gehirnregionen denkbar, die sich aufgrund der beiden in
einem Zyklus durchführbaren Methoden anbietet. Es müsste dann allerdings eine
Registrierung der jeweiligen Methodenergebnisse durchgeführt werden, was eine
nicht unerhebliche Hürde darstellt.

94



5.2 Transkranielle Sonogra�e zur Diagnostik von Parkinson

• Nicht zuletzt sei der Fortschritt bei Ultraschallgeräten erwähnt, der bereits Kon-
trastmittelbilder mit sehr viel besserer Au�ösung ermöglicht als in dieser Arbeit
gezeigt. In naher Zukunft wird es möglich sein, dreidimensionale Kontrastmittel-
bilder zu erzeugen, so dass die Erstellung von echten dreidimensionalen Kontrast-
mittelkinetiken in greifbare Nähe rückt. Dies erweitert den Informationsgehalt der
Ergebnisse natürlich ungemein und ermöglicht weitere, vielfältige neue Auswerte-
methoden.

5.2 Transkranielle Sonogra�e zur Diagnostik von

Parkinson

Im Gegensatz zum vorgestellten Projekt zur Diagnose�ndung bei Schlaganfall ist der
Fokus dieses Projektes nicht so sehr auf E�zienzsteigerung gelegt, sondern auf die Er-
zielung neuer Erkenntnisse. Gemeinhin wird medizinischer Ultraschall vor allem wegen
seiner wirtschaftlichen und praktischen Vorteile gegenüber anderen Modalitäten einge-
setzt und dabei die im Vergleich mindere Qualität der Ergebnisbilder in Kauf genommen.
In diesem Fall jedoch liefert die Ultraschalltechnologie Informationen über den Zustand
des untersuchten Gewebes, die mit einer anderen Untersuchungstechnik nicht oder nur
sehr aufwendig erhalten werden können.
Auch hier ist es die enge Kooperation zwischen den klinischen und technischen Ex-

perten, die die Voraussetzung zur erfolgreichen Bearbeitung dieses Projektes geschaf-
fen hat. Die Zusammenfassung dieses Projektes in Abschnitt 4.5 macht deutlich, dass
diese Arbeit wichtige Grundlagen dafür legt, einen Früh-Indikator zur Diagnose einer
Parkinson-Erkrankung zu entwickeln. Die vorgestellten Verfahren ermöglichen es, un-
terschiedliche genetisch de�nierte Populationen in Hinsicht auf Parkinson zu separieren,
die bisher durch klinische oder Standard-Ultraschall-Prozeduren nicht getrennt werden
konnten. Darüber hinaus legen die Ergebnisse die Vermutung nahe, dass auch für den
Fall des idiopathischen Parkinson mit dieser Methodik eine Prognose getro�en werden
kann.
Wie das andere vorgestellte Projekt ist auch diese Arbeit noch nicht abgeschlossen. Ne-

ben dem Erfordernis einer umfangreicheren Validierung mittels gröÿerer Studien schlagen
wir folgende Punkte vor, an denen in diesem Projekt weiter gearbeitet werden kann:

• Diese Methodik ist vermutlich auch zur Unterscheidung von Parkinson zu ähnlichen
extrapyramidalen, auf Levodopa reagierende Bewegungsstörungen geeignet [46].
Schmidauer et al. berichten über eine Hypoechogenität der Substantia Nigra im
Zusammenhang mit dem Restless-Legs-Syndrom [136]. Dies sollte näher untersucht
werden.

• Die mittels Ultraschall detektierbaren hyper- oder hypoechogenen Bereiche be-
schränken sich höchstwahrscheinlich nicht nur auf die Substantia Nigra. In einigen
Formen von Parkinson gibt es Hinweise, dass auch die spezi�sche Erscheinung
des Nucleus Lentiformis (NL) in der transkraniellen Sonographie eine Hilfe in der
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präklinischen Diagnostik sein kann. Möglicherweise kann die Kombination der aus
beiden Regionen extrahierten Merkmale dabei helfen, eine spezi�sche Bewegungs-
störung sicherer zu identi�zieren. Hierfür ist die Neuentwicklung oder Anpassung
von Segmentierungsmethoden für diesen Bereich erforderlich sowie die Bestimmung
von aussagekräftigen Merkmalen.

• Ein weiteres Ziel ist es, die durch die manuelle Initialisierung der Mesencephalon-
Segmentierung verbliebene Untersucherabhängigkeit weiter zu reduzieren. Dies
kann z. B. durch die Entwicklung eines Verfahrens erreicht werden, dass die vor-
her bestimmte Mittelwertkontur automatisch im Bild platziert. Dabei stünde dann
nicht so sehr die Korrektheit der Platzierung im Vordergrund � da sich die eigent-
liche Segmentierung noch anschlieÿt � sondern die Reproduzierbarkeit wäre das
Hauptziel dieser Erweiterung.

• Interessanterweise scheint das Verfahren der semi-automatischen SN-Segmen-
tierung im Hinblick auf die Bestimmung des Mutationsstatus eine Relevanz zu be-
sitzen (siehe Tabelle 4.6). Dies muss genauer untersucht werden, da diese Tatsache
aufgrund der fehlenden Korrelation der automatischen zu der manuellen Segmen-
tierung der bisherigen Lehrmeinung widerspricht. Dabei muss in dem Verfahren
auch eine mögliche Hypoechogenität der SN berücksichtigt werden.

• Weitere Studien sind nötig, um diese Methode bei anderen Formen monogeneti-
schen Parkinsons zu validieren und die Verwendbarkeit in der klinischen Routine
zu überprüfen. Darüber hinaus wäre die Durchführung von prospektiven Studi-
en an IPS-Patienten aufschlussreich, um die Eignung der vorgestellten Methoden
auch für die Diagnose des Idiopathisches Parkinson-Syndrom zu bewerten.
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