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1 Einfithrung

1.1 Medizinischer Hintergrund

Ultraschallabbildungsverfanren  werden zur Diagnose von  Muskelerkrankungen — und
Muskelverletzungen in vielen Bereichen einsetzt. Bei den Anwendungsgebieten handelt es sich
sowohl um neuromuskulére Erkrankungen wie Dystrophien [91, 36, 89] as auch um
Verénderungen der Muskulatur aufgrund von Verletzungen oder Traumatisierungen [56], die zu
Vernarbungen [56] oder Denervierung der Muskulatur [57] fhren kénnen.

Ziel dieser Arbeit ist es, quantitative Ultraschallabbildungsverfahren zu entwickeln, mit denen die
Diagnose dieser pathologischen Muskelveranderungen verbessert werden kann. Besonderes
Augenmerk wird dabel auf die Diagnose von Muskelverénderungen nach Bandscheibenoperationen
gelegt. Veranderungen des mediaden Stranges der lumbalen Rickenstreckmuskulatur stehen
moglicherwelse mit dem sogenannten Postdiskotomiesyndrom in Verbindung. Mit Postdiskotomie-
syndrom werden in [48] anhaltende starken Beschwerden nach der Operation einer lumbaen
Bandscheibe bezei chnet.

Das Postdiskotomiesyndrom tritt bei bis zu 40% aller Bandscheibenoperationen auf. Die
Betroffenen haben typischerweise ein Lebensalter zwischen 25 und 45 Jahren, und mit dem
Postdiskotomiesyndrom gehen Minderungen der Erwerbsfahigkeit von 20 bis 30%, be
ausgepragten Formen bis zu 100 % einher [48]. Nur in etwa 12 bis 16 % der Félle ist en
Rezidivprolaps, also ein erneuter Bandscheibenvorfall, die Ursache erneuter Beschwerden [108].
Die weiteren Ursachen fir das Postdiskotomiesyndrom sind weitgehend ungeklért. Die in dieser
Arbeit  entwickelten  Ultraschallabbildungsverfahren  sollen  die  Erforschung  des
Postdiskotomiesyndroms unterstiitzen. M 6gliche Pathomechanismen, die a's Erklarungsansétze des
Postdiskotomiesyndroms herangezogen werden, sind einerseits auf Schadigungen im Bereich des
Spinalnerves, andererseits auf Schadigungen im Bereich der lumbalen Rickenstreckmuskulatur
(Abbildung 1.1.1) und deren Nerven zurtickzufiihren. Um die genauen Ursachen zu kléren, sollen
zum Nachwels letzterer Schadigungen Ultraschallabbildungsverfahren verwendet werden, die
Vernarbungen sowie Denervierungen des medialen Strangs der Ruckenstreckmuskulatur
nachweisen. Daneben kann es alerdings auch zu einer erhohten Muskelaktivierung durch
Narbenbildung im Bereich des Spinalnerves kommen, deren Erkennung mit Ultraschall-
abbildungsverfahren nicht moglich ist.

Beide Ziele, die Erkennung von Vernarbungen im Bereich der Rickenstreckmuskulatur sowie die
Erkennung von Athrophien aufgrund von Denervierungen, erfordern vor allem eine kontrastreiche,
valide und reproduzierbare morphologische Abbildung der Rickenstreckmuskulatur, damit z. B.
Veranderungen im Muskelquerschnitt, welche mit einer Atrophie einher gehen, sicher erkannt
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werden konnen. Andererseits ist die Erkennung von Narbengewebe und von Verdnderungen der
inneren Struktur der Rickenstreckmuskulatur von Interesse. Hier ist der Einsatz bestimmter
quantitativer Abbildungsverfahren, die bel diesen speziellen Zwecken einen guten Kontrast
aufweisen, sinnvoll.

Faszie

Haut des Ruckens

Rucken-

Dornfortsatz
streckmuskulatur .

, , N ™ Querfortsatz
medialer Anteil

der Rucken-
streckmuskulatur

Facettengelenk

oA Durasack
[ Wirbelkorper,
E,. Bandscheibe ¥

o

Abbildung 1.1.1: Anatomie der lumbalen Riickenstreckmuskulatur und der Lendenwirbel

1.2 Quantitative Abbildungsverfahren

Der Kontrast des herkdmmlichen B-Bild-Verfahrens reicht in der Regel nicht aus, um die oben
genannten Ziele zu erreichen. Ziel dieser Arbeit ist es daher, quantitative Abbildungsverfahren zu
entwickeln, die gegeniiber dem B-Bild-Verfahren einen erhthten Kontrast bel der Abbildung der
Ruckenstreckmuskulatur generell aufweisen, und speziell bei der Abbildung von Vernarbungen der
Muskulatur kontrastreicher sind. Diesem Ziel kommt die grofte Bedeutung zu. Es kann, wie in
dieser Arbeit gezeigt wird, mit Hilfe von quantitativen Abbildungsverfahren erreicht werden. Dabel
wird den Abbildungseigenschaften der entwickelten Verfahrens insgesamt (Kontrast, Auflésung,
Signal-zu-Stérabstand sowie zum Teil auch Bildwiederholrate) eine hthere Bedeutung zugemessen
als der genauen, quantitativen Messung von Gewebeparametern fir eine automatische oder
weitgehend automatisierte Gewebeklassifizierung. Die zum Teil recht komplexe Aufgabe der
Interpretation dieser Bilder muf weiterhin durch den Arzt bzw. die Arztin durchgefuihrt werden. Fir
diesen Ansatz gibt es mehrere Grinde:
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Bei der Interpretation von Bildern der Muskulatur spielt die Morphologie eine grol3e Rolle, da
beispielsweise in Bildern der Rickenstreckmuskulatur in der Regel ene Vielzahl
unterschiedlicher Gewebearten abgebildet ist.

Fur eine Gewebecharakterisierung mul3 aul3erdem eine grof3e Anzahl von Histologien aller unter-
suchten Gewebearten vorliegen [93, 94], was beim Postdiskotomiesyndrom unmdglich ist, da
haufig keine erneute Operation vorgenommen wird, in welcher Gewebe entnommen werden
konnte [48].

Bei der quantitativ genauen Messung von Gewebeparametern mit dem Ziel der automatischen
Gewebecharakterisierung kann eine akzeptable Genauigkeit oftmals nur auf Kosten der
Abbildungsei genschaften, insbesondere der Auflésung, gegebenenfalls aber auch auf Kosten der
Bildwiederholrate erreicht werden.

Gewebecharakterisierungsverfahren benétigen quantitative Abbildungsverfahren mit mdglichst
guten Abbildungseigenschaften. Die Entwicklung von quantitativen Abbildungsverfahren kann
insofern auch als Grundlage fir die Gewebecharaketerisierung angesehen werden.

Zur Diagnose von Muskel erkrankungen wurden in der Vergangenheit bereits unterschiedliche quan-
titative Abbildungsverfahren einsetzt. Diese Arbeit baut auf den dort gewonnenen Erkenntnissen auf
und verbessert diese Abbildungsverfahren. Die Abbildungsverfahren lassen sich in drei Gruppen
unterteilen:

Bel der ersten Gruppe handelt es sich um Verfahren, die den Kontrast des herkdmmlichen B-Bild-
Verfahrens dadurch verbessern, dal3 B-Bilder der gleichen Schnittebene aus unterschiedlichen
Richtungen aufgenommen und gemittelt werden. Dieses Verfahren, die sogenannte Ultraschall-
Reflexions-Computer-Tomographie, ist in der Muskeldiagnostik bereits erfolgreich zur Diagnose
der Muskeldistrophie Dychenne angewendet worden [91, 89]. Die zweite Gruppe beinhaltet
Abbildungsverfahren, welche die Ultraschallechodaten mit dem Ziel auswerten, weitere Parameter
zu gewinnen, die bel der Schallausbreitung oder Rickstreuung eine Rolle spielen und gegentiber
dem B-Bild einen hoheren Kontrast aufweisen kdnnen. In der Vergangenheit wurde beispielsweise
die akustische Dampfung zur Muskeldiagnostik angewendet [5]. Viele neuro-muskulére
Erkrankungen werden sonographisch anhand der Speckletextur erkannt, so dal3 die automatische
Extraktion von Parametern, die die Speckletextur beschreiben, in der Muskelsonographie bereits
eingesetzt wurde [70,82]. In der vorliegenden Arbeit wird erstmals versucht, die beiden obigen
Ansdtze zu verknipfen, da aus den fur die Ultraschall-Reflexions-Computer-Tomographie
aufgenommenen Echodaten Bilder quantitativer Gewebeparameter mit héherer Genauigkeit und
Auflésung gewonnen werden kénnen.

In der dritte Gruppe sind Verfahren zusammengefaldt, die Ultraschall as Abbildungsverfahren
nutzen, um Gewebebewegungen aufgrund von auf3erlich angebrachter Kompression oder Vibration
oder von Eigenbewegungen des Koérper zu messen und so auszuwerten, dald Rickschltisse auf die
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Elastizitdt des Gewebes gezogen werden konnen. Abbildungsverfahren dieser Gruppe, deren
bekanntester Vertreter die Elastographie ist, werten Gewebeinformationen aus, die nicht oder nicht
direkt mit Schallausbreitung, Rickstreuung oder Reflexion in Verbindung stehen. Die Elastographie
kommt zumeist in der Tumordiagnostik zum Einsatz, wurde aber auch schon in der
Muskeldiagnostik eingesetzt [15]. Sie kommt auch bei den in dieser Arbeit verfolgten Ansatz zur
Anwendung.

Bel der Adaption der oben genannten Abbildungsverfahren fir die Muskeldiagnostik mul3 beachtet
werden, dad die Reflexionseigenschaften der Muskulatur (einschliefdich  Muskelfasern,
Reflexbandern, und Muskelfaszien) inhomogen sind [56]. Die Echodaten kénnen daher nur in
kleinen Bereichen als stationér angesehen werden. Dieser Tatsache wird in der vorliegenden Arbeit
bei der Entwicklung aller Abbildungsverfahren besondere Beachtung geschenkt und fthrt bei den
Abbildungsverfahren der ersten und zweiten Gruppe zum Einsatz multidirektionaler Echodaten.
Auch die in der Elastographie zum Einsatz kommenden Schétzverfahren wurden in Hinblick auf
Inhomogenitdten der Reflexionseigenschaften optimiert.

Die Arbeit gliedert sich in folgende Teile: Im zweiten Kapitel werden die fur die zu entwickelnden
Abbildungsverfahren relevanten stochastischen Eigenschaften der Ultraschallechosignale zu-
sammengefald. In Kapitel 3 werden neue Ultraschallabbildungsverfahren zur Extraktion guan-
titativer Gewebeparameter aus multidirektionalen Echodaten vorgestellt. In Kapitel 4 werden die
Grundlagen der Elastographie sowie ein neues, sehr recheneffizientes Verfahren fur die
Signalverarbeitung in der Elastographie entwickelt und anhand von Simulationen validiert. In
Kapitel 5 und Kapitel 6 werden Aufnahmesysteme fur die Aufnahme multidirektionaler Echodaten
und fur die Aufnahme von Elastographiebildern einschliefdlich eines Echtzeit-Elastographie-
Systems vorgestellt. Die Abbildungsverfahren werden anhand von in-vivo und Phantomaufnahmen
in Kapitel 7 validiert, verglichen und diskutiert. Kapitel 8 schliefdt diese Arbeit mit ener
Zusammenfassung ab.
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2 Statistische Eigenschaften der Ultraschallechosignale
aus biologischem Gewebe

In diesem Kapitel werden die statistischen Eigenschaften von Ultraschallechosignalen zusammen-
gefaldt, die fur die Abbildungsverfahren in dieser Arbeit von Interesse sind. Es handelt sich dabel
um die statistischen Eigenschaften der hochfrequenten Echodaten, der Amplitude sowie der
Intensitét der demodulierten Echosignale. Es werden die statistischen Eigenschaften der Echo-
signale, die sich bei Abbildung eines Mediums mit ortlich homogenen Streuerverteilungen ergeben
untersucht.

2.1 Random Walk Modell

In dieser Arbeit werden in der Regel Echosignale betrachtet, die von einer Gruppe von mehr oder
weniger zuféllig verteilten Streuern zurtickgestreut werden. Die statistischen Eigenschaften der zu
erwartenden Echoamplitude konnen zumeist mit dem Random-Walk-Modell hergeleitet werden,
das beispielsweise in [59] oder in [115] beschrieben wird. Das Random-Wak Modell (Abbildung
2.1.1) betrachtet nur Streuer, die sich innerhalb einer Auflésungszelle in der Tiefe z befinden, und
leitet die Statistik der dort erzielten komplexen Echoamplitude U. aus den statischen Eigenschaften
der Streuerverteilung her. Gemad dem Random-Walk-Modell ist die komplexe Amplitude des
Empfangssignals an einer beliebigen Stelle eines Ultraschallbildes eine Summe aus komplexen
Zahlen mit zufdllig schwankender Phase und Amplitude, die gegebenenfalls auch einen
deterministischen Anteil besitzen. In diesem vereinfachten, zweidimenionalen Modell lassen sich
die Ultraschallechosignal e folgendermal3en modellieren:

N
Uu,= > p(x'l.,z'l.,z) (2.1.1)
i=1

Hierbel stellt (x'; z';) die Position eines Streuers relativ zum Zentrum der Auflosungszelle in der
Tiefe z und p(x', z', z) die komplexwertige Punktbildfunktion dar. Die laterale Ortskoordinate, die
auf der die Tiefe bezeichnenden Koordinate z senkrecht steht, wird hier mit x bezeichnet. Die
Abbildungseigenschaften des Ultraschallabbildungssystems konnen innerhalb der betrachteten
Auflésungszelle als ortsunabhéngig angesehen werden, so dal3 die Punktbildfunktion nur von zwei
Veranderlichen abhangt. Jede komplexe Zahl p(x', z', z) ist also der Beitrag eines Streuers an der
Stelle (x';, z';) zur gesamten riickgestreuten Welle.
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Abbildung 2.1.1: Vereinfachtes Modell fiir Ultraschall-Pulsechosignale

Das Random-Walk-Modell zeigt anschaulich das Zustandekommen des Specklemusters bel einer
grolen Anzahl von zufdlig vertellten Streuern in der Auflésungszelle. In diesem Fall konnen die
Phasen ag(p(x';,z'.,z)) as zufdlig und gleichverteilt angenommen werden [12]. Die Summe
in Gleichung (2.1.1) kann man sich als Aneinanderrethung von N zufdligen Vektoren in der
komplexen Ebene vorstellen. Die Entfernung des Endpunktes vom Startpunkt ist U.. Je nachdem,
ob die Terme in Gleichung (2.1.1) sich Uberwiegend ausldschen oder verstarken, ergibt sich eine

mehr oder weniger groflze Amplitude |U +| :

Je nach Annahme (ber die statistischen Eigenschaften der Phasen arg(p(x’,,z';,z)) , der
Amplituden |P(x';,z";,2)| sowie der Streueranzehl N ergeben sich unterschiedliche statistische
Eigenschaften der komplexwertigen hochfrequenten Echosignale U. bzw. der demodulierten
Echosignale D=|U,| . Dieses Modell ist daher die Grundlage vieler Arbeiten tber die Statistik
erster Ordnung und die Statistik zweiter Ordnung der Echosignale, deren wichtigste Ergebnisse fir

diese Arbeit im folgenden zusammengefal’t werden.

2.2 Statistik erster Ordnung der Echosignale

In der Vergangenheit wurde vorwiegend die Statistik erster Ordnung der demodulierten Echosignale
D untersucht. Die demodulierten Echosignale sind Rayleigh-verteilt, wenn die Zahl der Streuer in
einer Auflésungszelle grof3 ist und die Streuer zuféllig verteilt sind [12, 116]. Diese Verteilung
besitzt nur einen Parameter, mit dem die Stérke der Ruckstreuung beschrieben werden kann.
Ruckstreuung an einer grofen Anzahl von nicht gleichverteilten Streuern fihrt néherungsweise zu
einer Rice-Verteilung der Echosignale [114]. Diese Verteilung besitzt zusétzlich zu dem Parameter
der Rayleigh-Verteilung einen Parameter, der den Grad der Kohérenz der Phasen in der Summe des
Random-Walk-Prozesses in Gleichung (2.1.1) beschreibt.
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Sind hingegen die Streuer zufdlig verteilt, wahrend die Anzahl N nicht as unendlich angenommen
werden kann, ist die Echoamplitude K-verteilt. Die Gultigkeit dieser Verteilung zur Beschreibung
von Ultraschallechodaten wurde in letzter Zeit haufig anhand von theoretischen Uberlegungen, in-
vitro und in-vivo-Messungen nachgewiesen [118, 98, 99, 64, 65, 59, 33, 20, 27]. Die K-Verteilung
wurde dabel erfolgreich genutzt, um Ruckstreuung von Brusttumoren und Myocardium zu
beschreiben. Auch diese Verteilung kann durch zwei Parameter beschrieben werden. Dabei
beschreibt ein Parameter die Stérke der Rickstreuung, der andere Parameter ist ein Mal3 fir die
Anzahl der Streuer.

In [3] wird eine Verteilung hergeleitet, mit der Rickstreuung an nicht gleichverteilten Streuern und
an einer kleinen Anzahl von Streuern beschrieben werden kann. Die daraus entstehende Verteilung
wird veralgemeinerte K-Verteilung genannt. In [3] und [39] wird sie aus dem Random-Walk
Modell hergeleitet. Die Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion der verallgemeinerten K-Vertellung ist

fD(d|a,v,n)=%(%) IO(VTd)Kal(bd) , (2.2.1)

mit
b=Va4o+ v2/n . (22.2)

h ist ein Skalierungsfaktor, der lediglich die Amplitude der Echosignale beschreibt. Durch
Anderung dieses Parameters kann die Verteilungsfunktion gestreckt oder gestaucht werden, behalt
ihre sonstige Form aber bei. Fur voll ausgebildetes Speckle, das durch einer hohe Anzahl von
Streuern  hervorgerufen  wird, strebt a gegen unendlich. Zugleich ist die
Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion der verallgemeinerten K-Verteilung identisch mit der
Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion der Rice-Verteilung [59]. Die Anzahl der Streuer in einer
Auflésungszelle mul3 hierbel grol3er als 10 sein, damit voll ausgebildetes Speckle vorliegt [104].
Der Parameter a ist daher ein Mal3 fur die Anzahl der Streuer in der Auflésungszelle. n beschreibt
den kohérenten Anteil der Echoamplitude [59] und ist ein Mal3 fur die Kohéarenz der Terme in der
Summe des Random-Walk-Modells in Gleichung (2.1.1). Fir a — o und n=0 ist die Verteilung
identisch mit der Rayleigh-Verteilung [59]. Gilt lediglich n =0, so ist die Verteilung identisch mit
der K-Verteilung. Gilt lediglich «—o0 |, soist die Verteilung identisch mit der Rice-Vertellung.

Zusammenfassend |&f3t sich sagen:

Der Parameter h ist ein Mal3 fur die Echoamplitude und entspricht dem Parameter der Rayleigh-
Verteilung.

Der Parameter a ist ein Mal3 fir die Anzahl der Streuer einer Auflésungszelle und entspricht dem
zusétzlichen Parameter der K-Verteillung
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Der Parameter n beschreibt die Kohdrenz der Anteill der Echosignale der Streuer in der
Auflésungszelle und entspricht dem zusétzlichen Parameter der Rice-Verteilung.

Die verdlgemeinerte K-Verteilung wurde erfolgreich verwendet, um die ortliche Verteilung der
Schallamplitude nach der Ausbreitung einer homogenen ebenen Schallwelle durch die Bauchdecke
oder durch Brustgewebe zu beschreiben [59].

Die Statistik erster Ordnung der Echosignale wird haufig mit Hilfe des sogenannten ,, SNR* der
demodulierten Echosignale beschrieben [116]. Mit SNR wird hierbei das Verhdtnis von
Erwartungswert mzur Wurzel der Varianz s der demodulierten Echosignal e bezeichnet:

SNR=E (2.2.3)
(02

Fir Rayleigh-verteilte Echosignale ist diese Verhditnis ca. 1,91 [113]. Fur Riceverteilte
Echosignale ist dieses Verhdtnis immer grofRer als 1,91 [113]. Der Parameter SNR nimmt fur K-
vertellte Echosignale einen Wert kleiner als 1,91 an. Fur die verallgemeinerte K-Verteilung gelten
diese Beschrdnkungen des Wertebereiches des SNR nicht, denn diese umfaldt alle vorgenannten
Verteilungen.

Die Statistik der hochfrequenten komplexen Echosignae U., dem zu den hochfrequenten
reellwertigen Echosignal U zugehdrigen analytischen Signal [29], wurden in der Vergangenheit
ebenfals untersucht, allerdings nicht fir die gleiche Vielzahl an Streueranordnungen. Die
komplexen Echosignale sind komplex zirkular Gauf3-verteilt in den Félen, in denen die
demodulierten Echosignale Rayleigh-verteilt sind [115].

2.3 Statistik zweiter Ordnung der Echosignale

2.3.1 Korrelation axial oder lateral verschobener Bildpunkte

Die Korrelation zweier axial oder lateral verschobener Bildpunkte wurde von Wagner in [113, 115]
und [116] untersucht. In [113] wurde die Autokorrelation der komplexen Amplituden zweier axial
oder lateral verschobener Echoamplituden hergeleitet. Unter der Annahme einer oOrtlich nicht
autokorrelierten Struktur, an der die Echosignale gestreut werden (d.h. die Autokorrelationsfunktion
dieser Struktur entspricht einer ortlichen Deltafunktion), entspricht die Autokorrelationsfunktion
einer Faltung der Punktbildfunktion des Ultraschallabbildungssytems mit sich selbst. Ist die Struktur
ortlich autokorreliert, etwa aufgrund einer bestimmten Streuergrof3e oder zum Tell regelméfdigen
Anordnung der Streuer, verbreitert sich die Autokorrelationsfunktion der komplexen Echosignale.
Dieser Zusammenhang wird in Kapitel 2.4 anhand des L eistungsdichtespektrums der Echosignale
ndher erlautert, da dieses direkt mit der Autokorrelationsfunktion der komplexen Echosignale fir
axial verschobene Bildpunkte zusammenhangt.
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Die Autokorrelationsfunktion der Intensitéten  |U +|2 und der Amplitude der demodulierten
Echosignale ‘U +‘ sind fast identisch miteinander [116] und entsprechen bis auf einen Faktor dem
Betragsquadrat der Autokorrelationsfunktion der komplexen Echosignale U.. Fir komplexe
Echosignale hergeleitete Aussagen Uber Korrelationdangen lassen sich daher auf demodulierte
Echosignale Ubertragen.

2.3.2 Korrelation eines aus verschiedenen Richtungen aufgenommenen Bildpunktes

Wird derselbe Gewebebereich gemald Abbildung 2.3.1 aus zwei Richtungen aufgenommen, so sind
die Specklemuster der beiden B-Bilder ebenfalls korreliert. Der Grad der Korrelation hangt vom
Transducerabstand Dx und der Grof3e der Apertur ab. Analytische Herleitungen finden sich in [12],
detaillierter auch in [107] und [116].

Transducer- Dx - S Transducer-
position 1 é h\ position 2
T S N
e
Gewebeberei cﬁ S R

Abbildung 2.3.1. Ein von zwei verschiedenen Transducerpositionen aufgenommener Gewebebereich

Die Korrelation r (Dx) wurde in [116] in Abhangigkeit der lateralen Punktbildfunktion pix (x', z) fUr
die Intensititen der Echosignale theoretisch hergeleitet. Mit Intensitét wird das Quadrat der
Amplitude der demodulierten Echosignale bezeichnet. Diese gilt ndherungsweise ebenfalls flur die
in dieser Arbeit betrachteten Amplituden der demodulierten Echosignale [116]:

p(Ax)ZkN[‘I——I'x,{‘plm(x',z)‘z}‘z] , (23.1)

f=2Ax/(Az)

wobel | die Wellenlange der Ultraschallwellen ist, FT, die Fouriertransformation bezlglich x
bezeichnet und iy eine Normierungskonstante ist, die r (0) =1 garantiert. Der grundsétzliche
Verlauf der Korrelationsfunktion 1&3t sich mit Gleichung (2.3.1) ermitteln. Auf diese Weise kann
z. B. angegeben werden, wie weit der Wandler in lateraer Richtung bewegt werden muf3, damit
man ein weiteres, naherungsweise unkorreliertes Bild erhdt. In [12] wird hierfir ene
Transducerverschiebung von 45 % der Aperturgrol3e, in [116] eine Transducerverschiebung von
60 % der Aperturgrof3e angegeben. Da die Korrelation von der Punktbildfunktion des Systems
abhangt und somit nicht geréteunabhéngig angegeben werden kann, wird die Korrelation in Kapitel
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5.5 fir ein bestimmtes System gemessen.

2.4 Spektrale Eigenschaften der Echosignale

Das L eistungsdichtespektrum der Echosignale kann zur Beschreibung der Statistik zweiter Ordnung
herangezogen werden. Es enthdlt die gleiche Information wie die (zeitliche) Autokorrelations-
funktion der hochfrequenten (oder komplexwertigen) Echosignale, da diese Uber die Fourier-
transformation eindeutig zusammenhangen [10]. Das L eistungsdichtespektrum der Echosignale lal3t
sich in vier multiplikative Komponenten separieren [68, 93]:

Das L eistungsdichtespektrum des Sendesignals. Der Einfachheit halber werden Einflisse durch
die Elektronik des Ultraschallgerdtes und durch Wandlung von elektrischer in akustischer
Energie und umgekehrt ebenfalls diesem L ei stungsdichtespektrum zugeordnet.

Der Einflufd der Beugung des Sendesignals und Einfluf3 der Empfangsfokusierung.
Die Frequenzabhangigkeit der Rlckstreuung.

Der Einflud der akustischen Gewebedampfung. Die Gewebeddmpfung (Einheit dB/cm) ist ein
Materialparameter, dessen Frequenzabhangigkeit gut durch eine lineare Funktion angendhert
werden kann.

Waéhrend die ersten beiden Komponenten (mefdbare) Gerdteeigenschaften sind, stellen die beiden
letzteren Komponenten Gewebeeigenschaften dar. Die Freguenzabhangigkeit der Rickstreuung
hangt fur zuféllig verteilte Streuer in bekannter Weise von der Grof3e der Streuer ab [115]. Sind die
Streuer klein gegentber der Wellenlange des verwendeten Ultraschallsystems, so ist das
L eistungsdichtespektrum der riickgestreuten Energie proportional zur vierten Potenz der Frequenz.
Mit zunehmender Streuergréle fallt die Ordnung des Anstiegs des L eistungsdichtespektrums tber
der Freguenz geringer aus, oder das L eistungsdichtespektrum féllt sogar mit zunehmender Frequenz
ab.
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3 Ultraschall-Abbildungsverfahren mit
multidirektionalen Echodaten

3.1 Motivation und Aufnahmegeometrie

Ein Grundproblem quantitativer Abbildungsverfahren auf der Basis von Ultraschallechodaten ist,
dad fur die Berechnung quantitativer Gewebeparameter Echodaten aus zum Teil recht grof3en
Gewebebereichen - sogenannten Segmenten [93] - herangezogen werden missen, um Schétzer mit
genlgend geringen Varianzen zu erhaten. Neben dem Nachteil, dal3 sich daraus oft eine zu
schlechte raumliche Auflésung der so gewonnen Parameterbilder ergibt, ist ein noch grofReres
Problem, dal3 fur eine Vielzahl von Verfahren stationdare Echodaten und damit Echodaten aus
homogenen Gewebebereichen benttigt werden. In der Regel, insbesondere in der
Muskelsonographie, sind die Echodaten innerhalb der SegmentgrofRen, wie sie fur zuverldssige
Schatzungen von Gewebeparametern benttigt werden, nicht stationdr bzw. die entsprechenden
Bereiche nicht homogen.

Wird derselbe Gewebebereich aus elner anderen Richtung aufgenommen, so sind die demodulierten
Echodaten, wie in Kapitel 2.3.2 beschrieben, auch bel isotroper Struktur nicht identisch. Die
Korrelation hangt bei isotroper Struktur von der Wandlergrof3e, der Bildtiefe und dem Abstand der
Transducerpositionen ab, an denen die Einzelbilder aufgenommen wurden. Durch die Beschallung
desselben Gewebebereiches aus mehreren Richtungen ist es somit moglich, eine grélere Menge
unkorrelierter Echodaten mit gleichen stochastischen Eigenschaften aus der selben Region zu
erzielen. In der vorliegenden Arbeit wurde das Ziel verfolgt, die Datenmenge auf diese Weise so zu
vergrofdern, dald ein Datensegment, das aus jedem Einzelbild genommen wird, nur wenige Speckles
enthdlt. Dadurch wird der Einflu von Inhomogenitéten auf die Genauigkeit der Schétzung
guantitativer Parameter minimiert.

In der Vergangenheit wurden multidirektionale Ultraschallechodaten bereits fir die sogenannte
Ultraschall-Reflexions-Computer-Tomographie, auch Spatial-Compounding [12] genannt, benutzt.
Bel diesem Verfahren wird die Tatsache ausgenutzt, da3 durch eine Mittelung von aus ver-
schiedenen Richtungen aufgenommenen, demodulierten Ultraschallechodaten die zuféligen
Einflisse der Echoamplitude (also das Speckle) reduziert werden. Das Verfahren kommt auch in
dieser Arbeit zum Tragen und wird in Kapitel 3.3 detailliert beschrieben. Fur dieses Verfahren
wurde eine Vielzahl verschiedener Aufnahmegeometrien vorgeschlagen, um multidirektionale
Echodaten der gleichen Schnittebene aufzunehmen.

Eine Mo&glichkeit ist, einen linearen oder sektorférmiger Transducer mechanisch auf einer Bahn um
das Objekt herum zu bewegen (Abbildung 3.1.1) [89,35]. Eine andere Moglichkeit besteht darin,
einen Sektorscanner linear Uber das aufzunehmende Objekt zu bewegen [107]. Aufgrund des in
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dieser Arbeit betrachteten Organs, der menschlichen Rickenstreckmuskulatur, wurde ein
Sektorscanner gewéhlt, der linear Uber den Ricken des Patienten bzw. der Patientin verfahren wird
(Abbildung 3.1.2).

Transducerpositionen

. \

Transducerpositionen
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S onen
pase

Abbilding I 7.1 Autnatime  mulidrektionaler - Fchodaten  an Obiekien,  dle von allen Seien zug.nglg  sind
D Anordung — kaomn it emem  Seklorscamer  (liks) oder emem lnearen  Scanner (rechls) verwendet
werder.

Transducerpositionen

if1111l
g

Objekt

Abbildung  3.1.2: Aufnahme multidirektionaler Fchodaten an (bjekten, die nur von einer Seite zu -
g nglich sind.

In beiden Fallen kann die Bewegung des Wandlers automatisch durch einen Motor geschehen [89].
Zu einer automatischen Bewegung des Wandlers wurden in der Vergangenheit zwei Alternativen
vorgeschlagen: In [35] wurde der Transducer manuell verfahren, wahrend die Wandlerbewegung
mechanisch registriert wurden. Eine solche Anordnung hat den Vorteil, dal3 sie prinzipiell fur ale
Organe verwendbar ist. Eine weitere Alternative ist, mehrere lateral versetzte B-Bilder der gleichen
Schnittebene mit einem Phased-Array aufzunehmen [6, 100]. Dazu werden jeweils nur
Untergruppen des Arrays zur Bildgebung verwendet (Abbildung 3.1.3). Ein entscheidender Nachtell
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dieser Technik ist, dal3 sich durch die Verringerung der verwendeten Elementenzahl die laterale
Auflésung der Einzelbilder verschlechtert. Des weiteren konnen aufgrund der begrenzten
Gesamtbreite nur wenige unabhéngige B-Bilder aufgenommen werden, eine Erhéhung der Anzahl
der unabhangigen B-Bilder geht mit einer Veringerung der verwendeten Elementenzahl pro
Einzelbild und damit der Auflésung einher [60]. Ein entscheidender Vorteil dieser Technik ist
allerdings die Echtzeitfghigkeit [6, 100].

In dieser Arbeit steht die Untersuchung der prinzipiellen Vorteile der Verwendung multi-
direktionaler Echodaten in der Muskelsonographie im Vordergrund, daher wird ein mechanisch
bewegter Wandler verwendet, mit dem eine weitaus grof3ere Menge an stochastisch unabhangigen
Echodaten erzielt werden kann als mit Phased-Arrays, deren Apertur Ublicherweise vergleichsweise
kleinist.

Untergruppen

I

’ ‘ ‘ Einzelelemente
eines Phased-Arrays

Abbildung 3.1.3: Spatial Compounding mit einem Phased-Array

3.2 Kompensation von Systemeigenschaften

Wie bereits in Kapitel 2 erwahnt, hangen die vom Wandler aufgenommenen Echodaten nicht nur
von den Eigenschaften des Gewebes ab, sondern auch von den Systemeigenschaften des ver-
wendeten Ultraschallgerédtes. Ausfuhrliche theoretische Modelle fir Ultraschallechodaten, die dle
wichtigen Komponenten der Ultraschallbildgebung berticksichtigen, finden sich in [68] und [93].
Damit quantitative Ultraschallabbildungsverfahren von Systemeigenschaften unabhéngige und
somit nur von den Gewebeeigenschaften abhangige Echodaten liefern, missen die Echodaten
zunachst von den Einfliissen des Systems befreit werden. Eine vollstandige Befreiung ist aufgrund
der begrenzten Bandbreite des Systems und des damit verbundenen irreversiblen
Informationsverlust nicht mdglich. Eine Kompensation von Systemeigenschaften kann aber
dennoch innerhalb der nutzbaren Bandbreite des Systems die Systemeigenschaften und damit auch
insbesondere deren Tiefenabhangigkeit kompensieren.
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Die Systemeigenschaften werden zusammenfassend durch die von der axialen Ortskoordinate z' und
einer dazu senkrecht stehenden, kartesischen, lateralen Ortskoordinate x' sowie die von der Tiefe z
abhangigen Punktbildfunktion p(x’, z’, z) vollstandig beschrieben. Sie l&3t sich in zwei
multiplikative Komponenten pa(z', z) und pia(x', z) separieren:

pWx'zz)=p, (2'2) p4(x'z) (3.2.1)

Diese Komponenten werden im folgenden axiale und laterale Punktbildfunktion genannt. Die
Autokorrelationsfunktion des Speckles |43t sich in gleicher Weise in eine axiale und eine laterale
Autokorrelationsfunktion unterteilen. Sowohl die axide as auch die laterale Auto-
korrelationsfunktion der Echosignale héangen wie in Kapitel 2.3.1 beschriecben von den
entsprechenden Komponenten der Punktbildfunktion ab. Aufgrund der starken Ortsabhéngigkeit der
lateralen Punktbildfunktion wegen der Fokussierung und der Beugung der Ultraschallwellen lassen
sich die durch die laterale Punktbildfunktion beschriebenen Systemeigenschaften in der Regel nicht
kompensieren. Von einer ortsunabhangigen und nur von den Eigenschaften des Gewebes
abhangenden lateralen Autokorrelationsfunktion der Echosignale kann daher bei dem Entwurf
guantitativer Abbildungsverfahren nicht ausgegangen werden.

Die vorwiegend in die axiale Autokorrelationsfunktion der Echosignale eingehenden Einfllsse des
Aufnahmesystems lassen sich am einfachsten durch eine Betrachtung des L ei stungsdichtespektrums
(Kapitel 2.4) beschreiben. Das Leistungsdichtespektrum der Echosignale wird durch das Sende-
signal, die Einflisse der Elektronik, der elektroakustischen Wandlung, sowie durch die Beugung
beeinfludt. Um diese Einflisse kompensieren zu konnen, ist die Aufnahme hochfrequenter
Echosignale erforderlich, auch wenn eine Vielzahl quantitativer Abbildungsverfahren nur
demodulierte Echodaten verwendet [93, 68]. Ein Verfahren zur Kompensation dieser Eigenschaften
wird in [68] beschrieben: Das Beugungsspektrum des Wandlers und die Form des Sendesignals
werden mefdtechnisch erfaldt, indem hochfrequente Echodaten eines homogenen Streuerphantoms
aufgenommen werden. Die Streuerdichte des verwendeten Phantoms ist sehr hoch, und die
verwendeten Streuer sind klein gegenlber der Wellenlange der Ultraschallwellen, so dal3 die
Echosignale als Rayleigh-verteilt angenommen werden kdnnen, die Echosignale keine kohérenten
Anteile enthalten und die Frequenzabhangigkeit bekannt ist (siehe Kapitel 2.4). Zwischen Phantom
und Wandler befindet sich eine Wasservorlaufstrecke, deren Lange variiert wird. Auf diese Weise
werden Echodaten des Phantoms in verschiedenen Tiefen aufgenommen. Es werden jewells nur
Echodaten direkt unter der Grenzschicht zwischen Wasservorlaufstrecke und Phantom verwendet,
damit die phantomspezifische Dampfung nicht in die Messung eingeht.

Die so aufgenommenen tiefenabhéngigen Beugungsspektren werden fir eine axiale inverse
Filterung aufgenommener hochfrequenter Echodaten verwendet. Diese Korrektur wird im folgenden
kurz Beugungskorrektur genannt. In dieser Arbeit wird im folgenden davon ausgegangen, dal3 die
Echodaten beugungskorrigiert sind.
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Neben einer Beugungskorrektur ist fur die meisten quantitativen Abbildungsverfahren auch eine
Korrektur der frequenzabhangigen Dampfung der Echosignale notwendig, eine Ausnahme stellt nur
die Schétzung der lokalen Dampfung dar. Eine solche Dampfungskorrektur wird ebenfalls in [93]
und [68] beschrieben. Sie korrigiert den Einflu® der mittleren, frequenzabhangigen Dampfung.
Lokale Dampfungsinhomogenitaten werden nicht berticksichtigt. Im folgenden wird auch davon
ausgegangen, dal? die Ultraschallechodaten in dieser Weise dampfungskorrigiert wurden.

3.3 URCT

Die Ultraschall-Reflexions-Computer-Tomographie, englisch , Ultrasound Reflection Mode
Computerized Tomography“ oder kurz URCT, ist ein Verfahren zur Reduktion des Einflusses von
Speckle in diagnostischen Ultraschallbildern. Das Verfahren wird zum Tell auch , Spatial
Compounding“ genannt, die entsprechenden Bilder werden daher im folgenden kurz
Compoundingbilder genannt. Das Verfahren wurde in [89] bereits erfolgreich fir die
Muskelsonographie zur Diagnose der Muskeldistrophie Dychenne verwendet. Daneben wurde die
URCT zur Diagnose einer Vielzahl von anderen Organen benutzt, wie z. B. Mamma [89],
Schilddriise [89], Nieren [6, 35] und Leber [100, 35].

Spatial Compounding wurde bereits 1978 in [12] vorgeschlagen. Bei diesem Verfahren werden
mehrere aus der gleichen Schnittebene aufgenommene Ultraschallbilder durch Mittelung der
jeweiligen Bildinhalte zu einem Gesamtbild Uberlagert. Damit diese Mittelung zu einer Speckle-
reduktion fuhrt, missen geméai’ Kapitel 2.3.2 die Bilder aus gentigend unterschiedlichen Richtungen
aufgenommen worden sein, damit sie moglichst unkorreliert sind.

Da die Ruckenstreckmuskulatur fur Ultraschall nur von einer Seite, dem Riicken, zugéanglich ist,
wird die in Kapitel 3.1 und Abbildung 3.1.2 beschriebene Aufnahmegeometrie eingesetzt. In der
Vergangenheit wurden fur andere Anwendungsbereiche (Mamma und Schilddriise) auch andere
Geometrien vorgeschlagen, die ein Kapitel 3.1 ausfihrlich besprochen wurden.

Neben der Reduktion des Speckles weisen URCT-Bilder noch weitere positive Eigenschaften auf:
Zum einen ist die Anisotropie beziglich axialer und lateraler Auflésung geringer als bei her-
kémmlichen B-Bildern. Diese Eigenschaft wird in [89] und [37] ausfuhrlich beschrieben und hangt
vom Winkelbereich ab. Bei einem Winkelbereich von 180° ergibt sich eine isotrope Auflésung. In
der in dieser Arbeit betrachteten Aufnahmegeometrie wird ein Sektorscanner linear in lateraler
Richtung bewegt und nimmt dabei mehrere Einzelbilder der gleichen Schnittebene auf, dabei ist der
Winkelbereich durch den Winkelbereich des Sektorscanners (meist zwischen 90° und 120°)
beschrankt. Die laterale und die axiale Auflésung der Compoundingbilder liegen dann immer
zwischen der lateralen und der axidlen Auflésung des verwendeten B-Bildsystems (sofern
Bewegungseinflisse und Schallgeschwindigkeitsinhomogenitéten vernachléssigbar sind). Die
laterale und axiale Aufldsungen sind aber weiterhin unterschiedlich. Zum anderen werden durch die
Richtungsvielfalt eventuelle Abschattungen, etwa durch Rippen [88], aber auch durch Regionen mit
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gegentiber dem umliegenden Gewebe stark unterschiedlicher Dampfung [74] reduziert. Steht dieser
Effekt im Vordergrund und wird nicht in erster Linie eine Specklereduktion gewinscht, sind
gegebenenfalls andere Verkntpfungen der Einzelbilder als die Mittelwertbildung sinnvoller: In [88]
wird beispielsweise die Maximalwertbildung vorgeschlagen. Das Verfahren der URCT reduziert
eine weitere Anisotropie des herkdbmmlichen B-Bildes: Reflexionen von Grenzflachen sind im B-
Bild heller, wenn sie senkrecht beschallt werden [49]. Im Compoundingbild erscheinen daher diese
in der Regel gekrimmten Flachen aufgrund der Richtungsvielfalt vollstandiger [88].

Das Compoundingbild wird bel der verwendeten Geometrie in einem kartesischen Gitter berechnet
(Abbildung 3.3.1). An jedem Gitterkreuzungspunkt werden die demodulierten Echodaten des dem
Punkt am néchsten liegenden Samples Dy, der demodulierten Echodaten eines jeden Einzelbildes
m gemittelt. Der Mittelwert wird dem Gitterkreuzungspunkt zugeordnet. Das so entstehende Bild
wird grauwertkodiert dargestel|t.

DXC

<>

Einzelbilder
m=1...M Compounding-

t'r/ gitter
i T

} Dz,

Abbildung 3.3.1: Spatial Compounding oder URCT mittels lateral versetzter Sektorscans.

Die Specklereduktion durch URCT wird in der Literatur durch die Erhohung des SNR des
Compoundingbildes gemal3 Gleichung (2.2.3) gegenuber einem Einzelbild quantifiziert. Unter
Verwendung von M unkorrelierten Bildern ergibt sich eine Erhhung um den Faktor /a7 [96]. In

der Praxis weisen die verwendeten Einzelbilder immer eine gewisse Korrelation auf, so daf3 sich der
Faktor F der Erhdhung des SNR zu

M

M
(Z . P[J) (3.31)

i=1j=1

F=

M=
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ergibt [60], wobei r ;,; den Korrelationskoeffizienten der betrachteten Bildpunkte in den
Einzelbildern i und j bezeichnet. Dieser héngt vom lateralen Abstand der Transducerpositionen und
der Tiefez ab.

3.4 Ein Verfahren zur Schatzung der frequenzabhingigen lokalen Dampfung
mit multidirektionalen Echodaten

Die frequenzabhéngige Dampfung wurde in der Vergangenheit bereits zur Diagnose von
Muskelerkrankungen eingesetzt [5]. In friheren Arbeiten wurde die frequenzabhéngige Dampfung
in der Regel allein aus dem Abfall der riickgestreuten Leistung Uber der Tiefe geschétzt, entweder
durch Subtrahieren der Leistungsdichtespektren in verschiedenen Tiefen (Log-Spectral-Difference-
Methode [55]) oder durch eine lineare Regression des Leistungsdichtespektrums tber der Tiefe
(Multi-Narrowband Method [21]). Diese Methoden eignen sich jedoch nur dazu, die Dampfung in
homogen riickstreuenden Regionen zu schétzen. In nicht homogen riickstreuenden Geweberegionen
wird das Ergebnis dieser Schétzer sehr stark durch die Anderung der Reflektivitét tiber der Tiefe
beeinflufd. Mit Hilfe eines neuartigen multidirektionalen Schétzers konnte die Abhangigkeit des
Dampfungsschétzers von der Reflektivitét deutlich reduziert werden [75]. Die Grundlage dieses
Schétzverfahrens soll in Abbildung 3.4.1 verdeutlicht werden. In dieser Abbildung wird ein
schematisches B-Bild einer Region mit einer gegentber dem umliegenden Gewebe hdheren
Dampfung dargestellt. Aufgrund der erhdhten Dampfung ergibt sich hinter dieser Region ein
Schallschatten. Wird die Beschallungsrichtung gedndert, so befindet sich dieser Schatten an einer
anderen Position. Die Richtungsabhéngigkeit dieser Schallschatten kann ausgenutzt, um die
Dampfung in robuster Weise lokal zu schétzen. Dazu werden die hochfrequenten Echodaten Uk, i,
verwendet. Der Schétzer berechnet die frequenzabhangige lokale Dampfung (Abweichung der
Dampfung von einem globalen Mittelwert) an bestimmten diskreten Stellen & = ks D.. Dazu wird in
geeigneter Weise die mittlere logarithmische Leistungsdichte eines Bereiches vor dieser Stelle, also
fUr k <ksDx, mit der mittleren logarithmischen Leistungsdichte hinter diesem Bereich, aso flr
k > ksDu, verglichen.

Die Schatzung der mittleren logarithmischen Leistungsdichtespektren L(w,k ,/,m) an diskreten
Stellen k= ksDx wird spater noch beschrieben. Es reprasentiert die mittleren logarithmischen
L eistungsdichtespektren der Echodaten aus einer Tiefe Zz(w,k ., m) , deren genaue Definition
ebenfalls folgt. Die Mittelung erfolgt Uber einem Bereich von (2 K, + 1) D Abtastwerten. Die
Dampfung kann dann in folgender Welse bestimmt werden:

1 L(w .k +K, Lm)—L(w,k ~K, ,lm)

L m)== 41
xy (kL m) 27w, k +K, L m)—Z(w,k K, Lm) (34.3)
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Ultraschallwandler
distale Schatten * Py '

Region hoher Dampfung

Abbildung 3.4.1. Abhdngigkeit distaler Schallschatten von der Beschallungsrichtung

Auf diese Weise bertihren sich die beiden Bereiche, die zur Berechnung der Dampfung verwendet
werden, Uberlappen aber nicht. Der Dampfungsterm wird dann besonders grof3, wenn genau in der
dem Abtastwert ks zugeordneten Tiefe ein stark dampfendes Medium vorliegt. Die Schétzung des
mittleren logarithmischen L eistungsdichtespektrum erfolgt in folgenden Schritten:

Zunéachst werden die L eistungsdichtespektren Ry u(w,/,m ks) mit Hilfe des Periodogramms geschatzt.
Die Fensterfunktion W, (Hanning-Fenster), die bei der Schétzung des Periodogramms verwendet
wird, hat eine axiale Lange von Ny Abtastwerten:

N 2

1SN o/ @AT (k=1)
Ry (w kg lm)= 2w U(k ~1)A, +kim®€ (34.2)

fft|k=1
Zur Reduktion der Varianz werden 2 Kr+ 1 Periodogramme gemittelt:

w,k I m)= 1

R
ool @ ikl 2K ,+1,. -

Z R, ((U,ks—l-K,l,m). (3.4.3)

Anschlief3end wird das logarithmische mittlere Periodogramm Ly(W,ks,/,m) berechnet. Dabel wird
ein lateraler Mittelwert berechnet und subtrahiert, um Artefakte durch die Schichtstruktur der
Ruckenmuskulatur zu reduzieren sowie den Einflufld der globalen Dampfung und der Beugung zu
eliminieren:

L
LUU(w,kS,I,m) 10 dB log, R UU(w ke, L m)— Z_: 10 dB |OgloﬁUU(w,ks,A,m) (3.4.

4)

Ein lokaler Mittelwert L(w,k,,m) und ein Schwerpunkt Z(w,k ,.,m) wird schlieflich in
folgender Weise berechnet:
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KL
ZK LUU(w,kS+K,l,m)T(LUU(w,kS+K,l,m))
_ K=—
Lw,k,Lm)= L = (3.4.5)
L
X T(Lyylw.kgte,lm))
k==K,
KL
> KT(LUU(w,kS+K,l,m))
_ _c K:_KL
2(w,k m)=3AT Ay — (3.4.6)
X T(Lyy(w kot m))
k==K,
mit
1 L
I R e (34.7)
0 sonst

Durch die Benutzung des Selektionsoperators 7(x) wird gewahrleistet, dal? solche Bereiche, deren
Reflektivitdt um mehr as L.x=8dB vom Mittelwert abweicht, von der Berechnung aus-
geschlossen werden. Auf diese Weise werden Ungenauigkeiten des Schétzers durch Inhomo-
genitdten des Gewebes weiter reduziert. Ein solcher Ausschlul? inhomogener Bereich von der
Dampfungsberechnung wurde bereits in [93] vorgeschlagen.

Die axide Fensterlange (2 K. + 1) wurde so gewahlt, dal? sie ungeféhr einen Gewebebereich von
3cm représentiert. Daraus ergibt sich eine axiale Auflésung der Dampfungsbilder, die etwa in
dieser GroRenordnung liegt. Die laterale Aufldsung des Schétzers entspricht ungefahr der lateralen
Auflésung des verwendeten B-Bild-Systems. Wenn mehrere dieser Dampfungsbilder gemald dem
Compoundingprinzip gemittelt werden, ergibt sich eine Bildauflosung, die zwischen der lateralen
und der axialen Bildauflésung der einzelnen Dampfungsbilder liegt. Laterde und axiade
Aufldsungen sind naherungsweise gleich und liegen bei etwa 5 mm. Des weiteren werden durch die
Mittelung digenigen Anteile besonders verstérkt, die in alen enzelnen Dampfungsbildern
vorhanden sind. So werden Anteile, die auf lokalen Inhomogenitéten der Rickstreuung beruhen,
herausgefiltert.

3.5 Verfahren zur Schitzung stochastischer Eigenschaften der Riickstreuung

Die im folgenden beschriebenen Verfahren schétzen Parameter, die stochastische Eigenschaften der
Ruckstreuung beschreiben, aus den Echodaten und bilden diese ab. Es werden dazu, wie auch bei
der URCT und der Dampfungsschétzung, kartesisch abgetastete Bilder erzeugt [44]. Zur Schétzung
eines Texturparameters am Punkt P werden gemal3 Abbildung 3.5.1 die Echodaten aus kleinen
Bereichen aller Beschallungsrichtungen um den Punkt P verwendet. Diese Bereiche werden im
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folgenden Segmente genannt. Sie werden so gewahlt, dal3 P jeweils genau in der Mitte des
Segmentes liegt.

Abbildung 3.5.1: Berechnung eines Parameters am Punkt P aus multidirektionalen Echodaten.

Die im folgenden angegebenen Rechenvorschriften fur die Parameter beziehen sich immer auf die
Berechnung eines Parameters am Punkt P. Die korrigierten Echodaten, die gemal3 Abbildung 3.5.1
fUr die Berechnung der Parameter am Punkt P verwendet werden, werden mit w;,,, (hochfrequente
Echodaten) bzw. d;,,, (demodulierte Echodaten) bezeichnet. uy,,, und dy,,, Sind also zum Zweck der
einfacheren Beschreibung in Abhéngigkeit von P neu indizierte Teilmengen von U;,, und Dy. k
bezeichnet hierbei den Index des Abtastwertes in axialer Richtung und mufd immer kleiner oder
gleich der Segmentgrof3e K’ sein. / bezeichnet den Index der A-Linie und muf3 kleiner oder gleich
der Segmentgrél3e L’ in lateraler Richtung sein. Der Index m bezeichnet die Einzelbildnummer.
Dieser Index muf kleiner oder gleich der Anzahl M’ der fir die Berechnung am Punkt P
verwendbaren Einzelbilder sein. Es werden nur Echodaten solcher Einzelbilder verwendet, aus
denen Segmente der Grof3e K' Abtastwerte und L' A-Linien um den Punkt P ausgeschnitten werden
konnen.

3.5.1 Momentenbasierte Verfahren

3.5.1.1 SNR

Der wohl am haufigsten zur Beschreibung der Statistik erster Ordnung verwendete Parameter ist das
SNR der demodulierten Echodaten [93]. Fur ein Segment kann dies gemal3 der Formel
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sNr=H (3.5.1)
g

mit

K L M

p= 2

K'L M2 Sy m2y R

2 2 d
. \/K'L M'kzlzzlmzl( bim )2 \/(K’L M'kzlzzlmzld“m) &

(35.2)

berechnet werden. Diese Definition fur das Signal-Rausch-Verhdtnis wurden in der Vergangenheit
haufig in der Weise verallgemeinert, da? Momente der nicht notwendigerweise ganzzahligen
Ordnung k verwendet werden [27]:

Hy
SN RK=_ (3.5.3)

O-K

mit

(3.5.4)

Fur Medien mit zufélliger Streueranordnung existiert eine eindeutige Zuordnung zwischen den
Erwartungswerten von SNR und SNR, und der mittleren Streuerdichte des Mediums. Aul3erdem ist
der Quotient stets von der Stéarke der Streuer unabhangig. Auf diese Weise messen diese Parameter
eine von der Reflektivitdt unabhangige Gewebeeigenschaft. Der Zusammenhang zwischen SNR
bzw. SNRx und der Streuerdichte ist monoton: mit steigender Streuerdichte streben SNR und SNRg
gegen einen Grenzwert [27, 117, 109, 64]. Allgemein kénnen mit diesen Parametern Regionen
erkannt werden, deren Streuerdichten unter 10 Streuern pro Ausflosungszelle liegen. Steigt die
Streuerdichte weiter an, andern diese Parametern sich nicht mehr grundlegend, dawie in Kapitel 2.2
erwdhnt, die Echodaten (unter Annahme zufélliger Streuerverteilung) Rayleigh-verteilt sind. Fur
Rayleigh-verteilte Daten sind die Erwartungswerte der Parameter SNR und SNRy Konstanten, die
nicht vom Parameter der Rayleigh-V erteilung abhéngen.

3.5.1.2 Momentenbasierte Schitzung von Parametern der K-Verteilung

Fir die Beschreibung der Statistik erster Ordnung der Echosignale haben anstelle der SNR-basierten
Momente die normalisierten Momente der Form
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2n
; —ED"_
(ED")

(3.5.5)

Bedeutung erlangt [118, 97, 117, 59, 65]. Die normalisierten Momente wurden dabei allerdings
nicht direkt zur Gewebecharakterisierung verwendet. Vielmehr wurden Zusammenhange der
Momente mit den Parametern der K-Verteilung ausgenutzt, die sich fir n=0 aus der
veralgemenerten K-Verteilung in Gleichung (2.2.1) ergibt. In der Regel [118, 97, 117, 59, 65]
wurde dazu, wie in [41] ausfuhrlich beschrieben, ein Zusammenhang des zweiten Momentes mit
dem Parameter a der K-Verteillung genutzt:

12=2(1+§) (3.5.6)

Auf die ebenfalls mogliche Schdtzung von a Uber 753 [97] soll hier nicht eingegangen werden, da sie
gegenuiber der I-basierten Schétzung keine Vorteile aufweist und deutlich aufwendiger ist. In [41]
wurde der auf I, basierte Schétzer der Parameter der K-Verteilung mit einem Maximum-Likelihood
Schétzer verglichen. Wie zu erwarten ist, hatte dabei der Maximum-Likelihood Schétzer eine
geringere Varianz. In [59] wurde die momentenbasierte Schatzmethode auf die verallgemeinerte K-
Verteilung (n # 0) Ubertragen. In der dort vorgeschlagenen Methode werden 7, und /3 zur Schétzung
von a und n verwendet. Es ergibt sich alerdings ein nicht immer eindeutig l6sbares
Gleichungsystem. Aus den obengenannten Griinden wird in dieser Arbeit auf die momentenbasierte
Schétzung der Parameter der verallgemeinerten K-Verteilung oder der K-Verteilung verzichtet und
in Kapitel 3.54 ein Maximum-Likelihood-Schdtzer fir die verallgemeinerte K-Verteilung
entwickelt.

3.5.2 Frequenzabhingige Riickstreuung

Wie in Kapitel 2.4 dargelegt, enthdlt das Leistungsdichtespektrum der Echosignale neben
Informationen Uber die Gewebedampfung, wie sie in Kapitel 3.4 fir entsprechende Parameter
genutzt wurden, auch Informationen Uber die Grofie und die Stérke der Streuer. Fir die Berechnung
entsprechender Gewebeparameter, die diese Informationen enthalten, mul3 das Leistungsdichte-
spektrum geschétzt werden. Dies kann mit Hilfe des Periodogramms geschehen. Zur Reduktion der
Varianz wird das Periodogramm uber ale A-Linien und alle Einzelbilder, die fur das betrachtete
Segment zur Verfigung stehen, gemittelt. Dazu werden die von Geréteeinfliissen befreiten
Echodaten verwendet und das L eistungsdichtespektrum innerhalb der Bandbreite des Transducers
geschétzt:

L K' 2
—j (k—1)
R, ()=t S S |5 Wy, T (357)
u KLMllmlklkkl

Das logarithmische L ei stungsdi chtespektrum
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L, (0)=1010g;4(R,, (@) (35.8)

uu

wird anschliel3end durch eine lineare Funktion

0()—0()0

+b (3.5.9)

w
()= by5—+bg=by——+b,

uu

angendhert [90]. Der Parameter b;, der die Steigung dieser linearen Funktion beschreibt, hangt in
monotoner und eindeutiger Weise von der Streuergréf3e ab [90]: Mit steigender Streuergréfe sinkt
dieser Parameter. Dies folgt unmittelbar aus den in [115] hergeleiteten und in Kapitel 2.4
beschriebenen Zusammenhangen zwischen der Freguenzabhéngigkeit der Echosignale und der
Streuergréf3e. Neben der Steigung wird die lineare Funktion noch durch einen weiteren Parameter
beschrieben. Hierzu wird entweder der Wert des logarithmischen L eistungsdichtespektrums in der
Bandmitte b, oder der Achsenabschnitt b, (Schnittpunkt der linearen Funktion mit der
Frequenzachse) verwendet. Diese Parameter héngen allerdings sowohl von der Stérke der
Rickstreuung als auch von ihrer Frequenzabhéngigkeit ab [90].

3.5.3 Co-occurrence-Parameter

3.5.3.1 Berechnung

Aus der Co-occurrence-Matrix (COM) konnen Parameter hergeleitet werden, die die Statistik
zweiter Ordnung der demodulierten Echodaten beschreiben. Das Verhdltnis zwischen diesen
Parametern und den Eigenschaften der Streuer kann allerdings nicht analytisch hergeleitet werden.
Dennoch wurden diese Parameter bereits erfolgreich zur Gewebecharakterisierung verwendet
[4,93,110].

Die COM ist en zwedimensionaes Histogramm, mit dem die gemeinsame
Wahrscheinlichkeitsdichte der Grauwerte aler Bildpunktpaare geschétzt wird, die voneinander
einen axialen Abstand Dk und einen lateralen Abstand D/ haben. In dieser Arbeit werden nur axiale
Verschiebungen berlicksichtigt (DI =0), da die Statistik der Echodaten in laterder Richtung
aufgrund der festen Fokussierung des Einzelwandlers Uber der Tiefe nicht as stationdr angesehen
werden kann. Das zweidimensionale Histogramm wird in je M Intervallen der Grauwerte geschétzt:

Cl.,l.,,(Ak,Al)Z(card(k’, I'"m" k" [1"m"):

! " — ! " — . — . J— (3'5'10)
kK —k"|=AKA I =1"=AINd,, = ANy = A,0)

wobei 4, die Grauwerte des i-ten Intervalls bezeichnet, in dem das Histogramm geschétzt werden
soll. Das Echobild wird in 7 Graustufen quantisiert und normiert:
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d
~ klm
dk,l,m: \/ 1 © L
: : Z Z Z d2 : (3.5.11)
K'L'"M' (21 [Ty 21 Kim],
mit
A={A4,,..., A4}

R (35.12)

Hierbel deutet der Operator [..]a die Quantisierung auf / Graustufen an. Durch diese Normierung
werden die Echodaten fur die Berechnung der COM auf eine einheitliche Helligkeit normiert. Dies
ist wichtig, damit die Co-occurrence-Parameter von der Reflektivitdt unabhangig sind. Parameter,
die aus der COM berechnet werden sind:

das Angular-Second-Moment (ASM)

C., . (0,AK)\?
. 35.13
lez—l( K'-L'-M’ ) | )
der Kontrast (CON)
11,1 [ C,.(0,Ak)
CON=2 "2 X —ror (35.14)

(i —i")|=n

die Korrelation (COR) der betrachteten Bildpunkte

I C,.(0,4k)

1

Z i , _ ,
r=1i"=1 K"L"M' IJVIJH
= l =

COR= (3.5.15)

OpOpyi

wobei  u,,u,,0, und o, Mittelwert und Standardabweichung der Datenvektoren ¢y und cy

bezeichnen, mit

(c)),= ZC WS0AK) ey, =

A 5.
W K,L Y ZC i (0, AK) (3.5.16)

W K’L -M' ;7

die Entropie (ENT)
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(3.5.17)

[ 1 C,.,0AFk) C...(0,Ak)
i'i og i1

ENT=—
iz:li'Z::l K'L'-M' K'L'-M'

3.5.3.2 Optimaler Abstand der Punktpaare

Mit der Berechnung von Co-occurrence-Parametern wird das Ziel verfolgt, Streueranordnungen, die
sich in Streuerdichte, Streuergrofe und Regelméaldigkeit der Streueranordnung, nicht aber in der
mittleren Reflektivitét unterscheiden, diskriminieren zu koénnen. Der axiale Abstand Dk der
Bildpunktpaare bel der Schétzung der Co-occurrence-Matrix sollte daher so gewahlt werden, dal?
dieses Zidd moglichst gut erflllt wird. Ein Mald fir die Diskriminierbarkeit ist die
Mahalanobisdistanz. Die Mahalanobisdistanz setzt as Mald fur die Diskriminierbarkeit zweier
Parametersdtze die Differenz ihrer Mittelwerte mit der Streuung des Parameters sowie der
Korrelation der Parameter untereinander in Beziehung [110,93]:

A=Vl —ay)" Sy~ (35.18)

Hierbei sind mp und np die Mittelwertvektoren der Parameter, die aus zwei unterschiedlichen
Echodatensédtzen berechnet wurden. S ist die Streumatrix der Parametervektoren. Der optimale
axiale Abstand Dk wurde daher so ermittelt, dal3 die Mahalanobisdistanzen Dy zwischen den Co-
occurrence-Parametern, die aus drel verschiedenen Phantomen berechnet wurden, maximal werden.
Die Phantome unterschieden sich in ihren Streuerdichten sowie der Grof3e ihrer Streuer (Tabelle
3.5.1). Die Maximierung der Summe der Mahal anobisdistanzen ergab einen optimalen Abstand Dk,
der einer halben Wellenl&nge des verwendeten 5 MHz Wandlers entspricht.

Phantomnummer Streuergrofie Streueranzahl/Auflosungszelle
1 15 mm >>10
2 63-200 m 3-4
3 63-200 m 10

Tabelle 3.5.1: Streueigenschaften von Phantomen zur Ermittlung des optimalen axialen Abstandes

Dk der Bildpunktpaare bei Schiitzung der Co-occurrence-Matrix

3.5.4 MLE von Parametern der verallgemeinerten K-Verteilung

Die bisher vorgestellten Ansdtze der Parameterextraktion auf der Grundlage der Statistik erster
Ordnung basieren auf Momenten. Die Frage nach dem optimalen Parameter fur die
Gewebecharaketerisierung 183t sich in zwei Tellfragen untergliedern:

1) Welches sind die Parameter, mit denen man am besten zwischen normalem und pathol ogischem
Gewebe unterscheiden kann?
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2) Welches sind die Parameter, die mit der niedrigsten Varianz geschétzt werden kénnen?

Wie in Kapitel 2.2 erlautert, ist die veralgemenerte K-Vertellung ein universeller Ansatz zur
Beschreibung der Statistik erster Ordnung demodulierter Echosignale. Daher liegt es nahe, die
Parameter dieser Verteilung mit Hilfe eines Maximum-Likelihood-Schétzers (MLE) zu bestimmen
[80]. Solche Schétzer sind haufig asymptotisch wirksam [10]. Der vorgeschlagene Schétzer wird
daher im bezug auf die Varianz gute Eigenschaften besitzen. Im bezug auf die Diskriminierbarkeit
von normalen und pathologischem Gewebe ergibt sich aus diessm Ansatz dennoch keine
Einschrankung, da Erwartungswerte anderer bisher vorgeschlagener Parameter, die die Statistik
erster Ordnung beschreiben (etwa Momentfunktionen), aus den Parametern der verallgemeinerten
K-Verteilung berechnet werden kénnen, und zwar mit Hilfe der Gleichung [10]

Eg(D)=Ig(d)fD<d|v,o<,n)dd . (3.5.19)

Um eine einfachere Schreibweise verwenden zu kdnnen, wird im folgenden davon ausgegangen,
dal? die Echodaten fur das Segment, fir welches die Parameter der verallgemeinerten K-Verteilung
geschétzt werden, in vektorisierter Form dz[dl...d N ]T und nicht mehr getrennt nach Einzelbild
und A-Linie vorliegen. Die d; gehen aus einer Umsortierung der d,,,, hervor und werden im
folgenden als stochastisch unabhangige Stichproben einer Zufallsvariablen D angesehen. Um die
Parameter der K-Vertellung mit enem Maximum-Likelihood-Schétzer aus stochastisch
unabhangigen Realiserungen zu schétzen, werden digenigen Parameter ermittelt, die den
L ogarithmus der gemeinsamen Verteilungsfunktion maximieren [10]. Bei der verallgemeinerten K-
Verteilung muf3 daher folgendes Maximum gesucht werden:

N
(x,v,n)=arg max“’v’”(kzl |ngD(dk‘o<,v,n)) . (3.5.20)

Gleichung (3.5.20) 1&% sich nur numerisch I6sen. Die numerische Maximierung von
Gleichung (3.5.20) ergibt zwei Probleme:

1. Fir die Maximierung muf es moglich sein, die Verteilungsfunktion der verallgemeinerten K-
Verteilung schnell, genau und in einem groRen Parameterraum ohne numerische Uberlaufe
auswerten zu kénnen.

2. Es mui3 eine Optimierungsstrategie verwendet werden, die das globale Maximum unabhangig
von der Existenz |okaler Maxima sucht.

Zur Losung beider Probleme werden zunéchst die Terme in Gleichung (3.5.20) umsortiert:
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kg‘,llong(dk|o<,v,n)N(Iog(2b)+o<|og [)2—0(2 —Iog(l"(o()))
B § (35.21)

N N vd,
+o<kZ:: Iog(dk)+kzz‘,1 log7, e +Iog<Ka,1(bdk))

1

Der Logarithmus der modifizierten Besselfunktion Io(x) kann mit Hilfe einer in [85] angegebenen
Approximation auch fur groRe x ohne numerische Uberlaufe gefunden werden. Diese hat fiir
x > 3,75 die Form

& & (375Y
Io(x)N— dDal=—) . (3.5.22)
X

Daher wird fur x> 3,75 der Logarithmus der modifizierten Besselfunktion folgendermalien
approximiert:

8 i
Iog(lo(x))x—%log(x)Jrlog(Z a<3775> ) , (3.5.23)

i=0

Fir den Logarithmus der Gamma-Funktion ist in [85] ebenfalls eine Approximation angegeben, die
eine Auswertung auch fur groRe Argumente ohne Uberlaufe ermdglicht. Fir eine schnelle
Auswertung der K-Bessel-Funktion K a(x) wurde diese in verschiedenen Bereichen von x und a
durch Polynome dritter Ordnung von log(x) angendhert. Es wurden jewells eigene
Polynomapproximationen »(a;,x) fur a; zwischen 0 und 100 in Schrittweiten von 0,1 und fir log(x)
zwischen —2 und 7 in Intervallen der Lange 0,25 durchgefiihrt und abgespeichert. Bel der
Auswertung der K-Bessel-Funktion fir ein beliebiges a und x wird jewells zwischen den
Ergebnissen derjenigen vier Polynomapproximationen kubisch interpoliert, deren a; dem a am
nachsten liegen. Dies sind die vier Polynome:

rlog_p.x)r(e,x) rle, .x) rleg ,.x); mit e <a<e, ;. (3.5.24)

Da die Koeffizienten fur diese kubische Interpolation nur von a abhéngen, konnen diese vor der
Summe in (3.5.21) ausgewertet werden. Die Koeffizienten fir die Polynomapproximation wurden
mit einer Kleinste-Quadrate-Approximation gefunden, wobel die unter Matlab 5.2 verfligbaren K-
Bessal-Funktionen benutzt wurden. Diese beruhen auf einer Implementation aus [2].

Um das globale Maximum von (3.5.21) unabhangig von der Existenz mehrerer lokaler Maxima zu
suchen, muf3 zundchst eine globale Suche erfolgen. Dies stellt angesichts der Dimensionalitét des
Problems (das Maximum muf3 in einem dreidimensionalen Raum gesucht werden, da die
veralgemeinerte K-Verteilung drei Parameter besitzt) einen nicht zu bewdltigenden zeitlichen
Aufwand dar. Die Dimensiondlitdt des Problems wird daher zundchst durch die folgenden
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Uberlegungen reduziert: Das zweite Moment M, der verallgemeinerten K-Verteilung kann auf
folgende Weise analytisch ausgewertet werden [59]:

. 1 1) 2\ >
M2—(1+4(1+o‘)v )r/ (3.5.25)

Die direkte Schatzung durch das empirische zweite Moment

/\

1 N

M, v g (3.5.26)
liegt in der Regel sehr nah an M,, was anhand von Phantomaufnahmen mit verschiedenen
Streuerkonstellationen validiert wurde. Daher kann mit (3.5.25) bei gegebenen n und a eine
Schétzung

n= 1( 1) 5 (3.5.27)
v

berechnet werden, welche fir die globale Maximierung benutzt wird. Die zu maximierende
Funktion hangt somit nur noch von den Parametern a und n ab. Fir die globale Suche wird in eéinem
dichten Gitter von 30 x 30 Gitterpunkten (a®, n;) gesucht mit

«®=(0,15k)% , k=0..29 (3.5.28)
und

_21 —_
vi=3! . 1=0..29 (3.5.29)

Anschliefend wird eine lokale Suche von dem Gitterpunkt (a®, n) gestartet, an dem der maximale
Funktionswert ermittelt wurde. Diese Suche wird ohne die Vereinfachung aus Gleichung (3.5.25)
im dreidimensionalen Raum durchgefiihrt. Dazu wird das Powell-V erfahren [85] verwendet.
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4 Abbildung elastischer Gewebeeigenschaften mit
Ultraschall

4.1 Grundlagen

4.1.1 Messung elastischer Gewebeeigenschaften mit Ultraschall

Die Messung elastischer Gewebeeigenschaften mit Ultraschall ist ein relativ neuer Zwelg der
Ultraschallbildgebung. Dabei werden in der Literatur zwel verschiedene Ansédtze beschrieben.
Beiden Ansétzen gemein ist, dal3 zwischen der Aufnahme mehrerer Echosignale aus dem gleichen
Gewebebereich das Gewebe lokal bewegt wird. Diese lokalen Bewegungen werden durch Anayse
der Echodaten bestimmt und mit dem Ziel ausgewertet, Informationen Uber die Elastizitdt des
Gewebes bis hin zu einer Rekonstruktion des Elastizitismoduls gewinnen. Die Ultraschall-
echosignale werden also nur as Hilfsmittel eingesetzt, lokale Gewebebewegungen zu bestimmen,
letztere konnen auch mit anderen Abbildungsverfahren bestimmt werden. Somit werden bei diesen
Verfahren Informationen Uber das Gewebe genutzt, die nicht direkt aus den Ultraschallechosignalen
abgeleitet werden kdnnen.

Das Verfahren der Sonoelasticity [58, 50] versetzt das Gewebe in niederfrequente Schwingungen,
deren Amplitude mit herkdmmlichen Doppler-Methoden gemessen wird und Rlckschlisse auf die
Elastizitdt gibt. Das Verfahren der Elastographie [69] verwendet quasi-statische Kompressionen des
Gewebes unterschiedlicher Stérke, um Ultraschallechosignale des Gewebes bei unterschiedlich
starker Kompression aufzunehmen. Diese Echosignale werden anschlieffend mit dem Zidl
anaysiert, die lokale Kompression des Gewebes zu berechnen. Die lokale Kompression 183t
Rickschlusse auf die Elastizitét des Gewebes zu. Eine Rekonstruktion des Elastizitdsmoduls aus
den gemessenen Kompressionen wurde bereits in vielen Arbeiten beschrieben [102, 42, 105, 103],
ist alerdings nur moglich, wenn die Randbedingungen bekannt sind und die Kompression
dreidimensional gemessen wurde. Aufgrund der einfacheren Anwendbarkeit der Elastographie
gegentiber der Sonoelasticity (es kann auf eine Vibrationsquelle verzichtet werden) kommt die
Elastographie in dieser Arbeit zur Anwendung.

4.1.2 Aufnahmekonzepte in der Elastographie

Die in der Elastographie notwendige Kompression des Gewebes kann auf verschiedene Weise
geschehen. In der Vergangenheit wurden Verfahren beschrieben, in denen diese Kompression durch
korpereigene Bewegungen, z. B. den Pulsschlag erzeugt wurden [17]. Eine hdufiger verwendete
Maoglichkeit ist allerdings die Applikation eines auf3eren Drucks, und zwar manuell durch den
handgehaltenem Transducer, semi-manuell mit einem manuell bewegten, fest eingespannten
Transducer [79] oder durch einen automatisch bewegten Wandler [52,53]. In dieser Arbeit werden
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Konzepte betrachtet, in denen die Kompression manuell oder semi-manuell durch den Transducer
ausgelibt wird, da diese einfach zu applizieren sind.

4.1.3 Datenmodell und Verschiebungsschitzung

In der Elastographie wird angenommen, dal3 Echosignale des komprimierten Gewebes zeitlich
komprimierte und zeitverschobene Abbilder der Echosignale aus dem unkomprimierten Gewebe
sind. Ungenauigkeiten dieses Modells durch Bewegungsartefakte, Mel¥fehler bel der Aufnahme der
hochfrequenten Echodaten und ene Verdnderung der Form der Speckle durch die
Gewebekompression, wie sie aus dem Random-Walk-Model (Kapitel 2.1) herleitbar sind, werden
aul3er acht gelassen, da sie nur fur sehr grof3e Gewebekompressionen relevant sind. Es gilt daher

t

Uz(t)zUl(Hjs(t’)dt’)zUl(t+T(t)) mit T(I)Ijs(t')dt' , (4.1.1)
0 0

wobei U,(7) eine A-Linie aus den Echodaten des komprimierten Gewebes und U,(¢) die selbe A-
Linie des unkomprimierten Gewebes ist. s(¢) ist die lokale Gewebekompression in axialer Richtung.
Die Gewebekompression, eine ortsabhangige Funktion, wird hier ebenfalls as zeitabhangige
Funktion betrachtet. Die Zuordnung eines Zeitpunktes ¢ zu einer Tiefe z im Gewebe erfolgt in
gleicher Welse wie bel den Echosignaen gemd? r=2z/c. t(f) wird im folgenden lokale
Zeitverschiebung oder kurz Verschiebung genannt.

Um die Funktion s(z) aus den Signalen U,(f) und U,(f) zu schétzen, wird die Kreuzkovarianz-
funktion dieser Signale verwendet. Um die Kreuzkovarianzfunktion verwenden zu kdnnen, missen
zundchst verschiedene Annahmen an die Stationaritét der Echosignale gemacht werden. Diese
Annahmen stellen Naherungen dar, die im folgenden und in Abbildung 4.1.1 erlautert werden.
Zunéchst wird angenommen, dal3 die Kompression s(¢) in einem bestimmten zeitlichen Intervall um
t = tp ds konstant angenommen werden kann:

O:ao_l (412)

ao wird hierbel als Kompressionsfaktor bezeichnet. Daraus ergibt sich aus Gleichung (4.1.1):

Uz(t)=Ul(a0t+T1) (4.1.3)
mit
lo
lef s(t’)dt’—soto (4.1.4)

0

Ein @hnliches Datenmodell findet sich in der Literatur bel der Schdtzung von Relativ-
geschwindigkeiten der Quellen / Empfanger-Bewegungen im passiven Sonar [31]. Durch
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EinfUhrung einer weiteren Naherung, die besagt, dal3 in einem noch kleineren zeitlichen Intervall
um ¢ = ¢, die Zeitverschiebung al's konstant angesehen werden kann, ergibt sich das Modell:

U,(t)=U (t+T) (4.1.5)
mit
T, =TtSoh (4.1.6)

Iy 11 !

Abbildung 4.1.1: Erlduterung der im Datenmodell verwendeten Linearisierungen und Ndherungen

Geht man weiter davon aus, dai die statistischen Eigenschaften der Echosignale im betrachteten
Bereich zeitunabhangig sind, so sind Ui(r) und U,(f) gemeinsam stationdre Prozesse [10]. Die
Zeitverschiebung kann durch Auswertung der empirischen Kreuzkovarianzfunktion bestimmt
werden [86]. FUr gemeinsam stationare Prozesse hangt sie nur von einer relativen Zeitverschiebung
ab [10]. Die Kreuzkovarianzfunktion wird aus Echodaten eines zeitlichen Intervalls der Lange 7+
geschétzt, in dem die Zeitverschiebungen der Echosignale als konstant und somit die Echosignale
als stationdr angesehen werden. 7= wird im weiteren Verlauf dieser Arbeit kurz mit Fensterlinge
bezeichnet. Die empirische Kreuzkovarianzfunktion zweier Signale X(7) und Y(¢), geschatzt aus
einem Datenintervall der zeitlichen Lénge 7r ist durch
t+Tel2

)= [ Y(t+1)X ()dt (4.1.7)
t,~Tel2

definiert. Alternativ dazu wird in dieser Arbeit auch die Definition
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4+T /2

)= [ Y(t+7/2) X (t—7/2)dt (4.1.8)
t,—Tgl2

Cyx (

verwendet. Diese Definition unterscheidet sich von (4.1.7) nur durch die Verwendung eines zeitlich
verschobenen Datenintervalls. Setzt man Echosignale geméld (4.1.5) voraus, so ist die Kreuz-
kovarianzfunktion gemal? (4.1.7) eine um t. verschobene Replika der Autokovarianzfunktion der
Echosignale:

v, T=T) (4.1.9)

Der Betrag der Autokovarianzfunktion ist an der Stelle t =0 maximal. Daher ist der Betrag der
Kreuzkovarianzfunktion gemai (4.1.9) bei t. maximal. Die Zeitverschiebung t . kann daher dadurch
bestimmt werden, dal3 nach dem Maximum der empirischen Kreuzkovarianzfunktion gesucht wird.
Auf diese Weise wird in der Elastographie in den meisten Féallen, so auch in den ersten Aufsdtzen zu
diesem Thema[69], die Zeitverschiebung zwischen zwei Bereichen der Echosignale geschétzt.

4.1.4 Berechnung der lokalen Kompression aus Verschiebungen

Um die lokale Kompression an der Stelle ¢, zu schétzen, werden zunéchst, wie oben beschrieben,
Verschiebungen der Echosignale an verschiedenen Stellen in einer Umgebung von ¢, geschéatzt.
Zeitverschiebungen t, werden in der Regel an verschiedenen diskreten Punkten gleichen Abstandes

t,=kT (4.1.10)

geschétzt. 7s wird im folgenden Schrittweite genannt. Gemald (4.1.4) mul3, um die lokale
Kompression aus lokalen Verschiebungen zu berechnen, die lokale Verschiebung zeitlich abgel eitet
werden. Hierfir wird in vielen Arbeiten eine einfache Differenzenbildung zwischen zeitlich
aufeinanderfolgenden V erschiebungsschatzungen vorgeschlagen [69]:

Trv1™ Tk
S = e—

k TS

(4.1.11)

Linearisiert man die Beziehung zwischen Kompression und Verschiebung geméi’ Gleichung (4.1.6),
so kann die Steigung der Gerade durch einen Kleinste-Quadrate-Schétzer bestimmt werden. Diese
Steigung entspricht der lokalen Gewebekompresson am Punkt 7. Fur die Schétzung der
Kompression aus Verschiebungsschatzungen wurde die Verwendung eines Kleinste- Quadrate-
Schétzers erstmals in [43] vorgeschlagen. Da die Verschiebung gemél Gleichung (4.1.6) linear von
der zu schdtzenden Kompression s, abhangt, ergibt sich folgendes diskretes Modell:

T =Soht Tt e (4.1.12)
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Diese Gleichung soll im folgenden dazu verwendet werden, um die Kompressionen sx an den durch
Gleichung (4.1.10) definierten Zeitpunkten zu schétzen. Dazu sollen Nmr Verschiebungs-

T L
schédtzungen, und zwar T:(Tk*(NF.Rfl)/Z’“"Tk+(NF.R*1)/2) verwendet werden. Es wird im

folgenden vorrausgesetzt, dal3 Nqr ungrade ist. Durch Einsetzen von so= s, in Gleichung (4.1.12)
ergibt sich

T,=5, t+Tot€e, fUr k=N o/2<I<k+Ng/2 . (4.1.13)

Die Kompression sx kann durch einen Kleinste-Quadrate-Schatzer [10] geschétzt werden. Ein
solcher Schétzer kann gemal3

-1
(i")‘(ATA) ATT=MT (4.1.14)
0

konstruiert werden. Hierbel ist 4 eine (NVmr X 2) Matrix der folgenden Form:

A=[[1..1]7 [« t r

k—(N 1)/2 "k+(N 1)/2]

FIR™ FIR™

Da nur die Kompression s; und nicht to von Interesse ist, 183 sich Gleichung (4.1.14) beziiglich s,
konzentrieren:

i=(Ng—1)/2

s, = > M, T, _. (4.1.15)
i=—(Ngg—1/2

Dabei ist zu beachten, dal3 die erste Spalte der Matrix M, die fur die Schétzung von s« verwendet
wird, nicht von der Wahl von & in Gleichung (4.1.13) abhéngt. Aus diesem Grund entspricht die
Schétzung der Kompression aus den geschétzten Zeitverschiebungen gemald Gleichung (4.1.15)
einer FIR-Filterung der Zeitverschiebungen mit den Filterparametern gemal3 der ersten Spalte von
M.

Der in [43] zur Schidzung der Kompression vorgeschlagene Kleinste-Quadrate-Schétzer
gemald (4.1.14) beriicksichtigt keine Korrelationen der Fehler der Verschiebungsschétzungen. Da
die Datenintervalle, die zur Schdtzung der Verschiebungen verwendet werden, tberlappen, sind
aufeinanderfolgende Verschiebungsschétzungen allerdings in der Regel korreliert. Dies ist
insbesondere dann der Fall, wenn das Datenintervall der Lange 7r zur Schézung der
Kreuzkovarianzfunktion deutlich grof3er als die Schrittweite Ts der Verschiebungsschéatzung ist.
Ublicherweise iiberlappen die Fenster zur Schatzung von Verschiebungen zu 50-90%, d. h. T¢/Tx
liegt zwischen 0,1 und 0,5 (siehe. z.B. [47,112,1]). Aus diesem Grunde ergeben sich starke
Korrelationen zweier aufeinanderfolgender Verschiebungsschéatzungen. Wahrend der Kleinste-
Quadrate-Schéatzer gemdl3 Gleichung (4.1.14) fur identisch normalverteilte, unkorrelierte und
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erwartungswertfreie Stérungen (Cov (¢, ,¢,)=0 fir k#/) die Cramer-Rao-Schranke erreicht und
somit ideal ist [10], ist dies fUr korrelierte Stérungen nicht der Fall [87]. Fur diesen Fall kann bei
bekannter Kovarianzmatrix W der Storungen e, analog zu Gleichung (4.1.14) ein Schatzer
konstruiert werden, der die Cramer-Rao-Schranke (fir weiterhin normalverteilte und
erwartungswertfreie Stérungen) erreicht [34]:

-1
(Sk)—<ATW1A) Awir=m'T (4.1.16)

To

Dieser Schétzer wird verallgemeinerter Kleinste-Quadrate-Schétzer genannt. Die Kovarianzmatrix
W, welche Toplitz-Struktur hat, kann empirisch ermittelt werden, da sie fir geringe Kompressionen
nicht von der Dehnung abhangt [9]. Im Ubrigen kann in Gleichung (4.1.16) statt der
Kovarianzmatrix W auch eine auf die aufgrund der Toplitz-Struktur identischen Elemente der
Hauptdiagonalen normierte Matrix eingesetzt werden, ohne dal3 sich der entsprechende Schétzer
andert. Eine solche Matrix ist auch vom Signal-zu-Stérabstand der Echodaten unabhéngig [9].

4.2 Fehlerquellen der Zeitverschiebungsschitzung

Die Zeitverschiebungsschatzung wird durch verschiedene Arten von Fehlern beeinflufd. In der
Literatur wird hierbei zwischen Dekorrelationsrauschen und Schétzfehlern aufgrund verrauschter
Echosignale unterschieden. Mit dem recht unspezifischen Begriff Dekorrelationsrauschen [19]
werden ale Arten von Fehler bezeichnet, die sich darin aul3ern, dal3 trotz rauschfreier Echosignale
die Teilintervalle der Echosignale vor und nach der Kompression, die mit Hilfe der empirischen
Kreuzkovarianzfunktion in Gleichung (4.1.7) bzw. (4.1.8) verglichen werden, nicht nur in Form
einer reinen Zeitverschiebung voneinander abweichen. In dieser Arbeit wird zwischen drei
Fehlerquellen der Zeitverschiebungsschétzung unterschieden, von denen die ersten beiden in der
Literatur unter den Begriff Dekorrelationsrauschen fallen:

Schétzfehler aufgrund axialer Gewebekompression
Transversale Bewegungsartefakte
Stochastische Fehlerquellen aufgrund verrauschter Echosignale
Diese Fehlerarten und mdgliche Ansétze zur Reduktion werden im folgenden naher erlautert.

4.2.1 Schiitzfehler aufgrund axialer Gewebekompression

Aufgrund der axialen Gewebekompression kann es zu erheblichen Schétzfehlern in der Schétzung
der Zeitverschiebung kommen. Diese Fehler sind allesamt darin begrtindet, dal3 das Modell, welches
bei der Schatzung von Zeitverschiebungen die Echodaten als gemeinsam stationére stochastische
Prozesse ansieht, nur ndherungsweise stimmt. Durch die in Gleichung (4.1.1) beschriebene
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Beziehung zwischen den Echosignalen sind die Echodaten nicht gemeinsam stationér [14, 18, 31],
selbst wenn jedes Echosignal fir sich ein stationdarer Prozef3 sein kann. FUr nicht stationére Prozesse
ist aber die Kreuzkovarianzfunktion nicht nur von der relativen Zeitverschiebung der Echosignale
abhangig und somit das oben erwahnte Vorgehen zur Schétzung lokaler Zeitverschiebungen
ungenau. Wenn jedes Echosignal fur sich noch ein nicht stationdrer Prozef3 ist, was gerade bei den
in der Muskeldiagnostik vorkommenden inhomogen riickstreuenden Medien haufig der Fall ist,
werden die Schétzfehler noch verstérkt. Der hier erwadhnte Schétzfehler wurde in der Literatur Gber
Elastographie erstmals in [13] erwahnt und in [18] ausfuhrlich beschrieben. Er wurde alerdings in
der Literatur Uber Zeitverschiebungsschétzung (Englisch , Time Delay Estimation®, kurz TDE)
schon friher behandelt [8, 31]. Auf welche Weise die Modellungenauigkeit der Annahme
stationdrer Prozesse zu Schétzfehlern in der Zeitverschiebungsschdtzung fiuhren, 183t sich
anschaulich erklaren:

Daes sich bel den betrachteten Signalen um stochastische Prozesse handelt, ist die Einhtillende der
Echosignale innerhalb des in der Kreuzkovarianzfunktion betrachteten Intervalls nicht konstant. In
Abbildung 4.21 sind beispielhaft hochfrequente Echosignale vor und nach einer
Gewebekompression skizziert. Die Kompression des Gewebes ist in diesem Beispiel homogen, was
gemal (4.1.4) zu einem linearen Verlauf der Zeitverschiebung fuhrt. Die Echosignale weisen an
einer Stelle eine deutlich erhdhte Amplitude auf. Ein solcher Fall kann aufgrund der zufélligen
Schwankungen der Echoamplitude, die zu dem bekannten Specklemuster im B-Bild fuhrt, auftreten.
Es konnen aber auch Inhomogenitdten der Rickstreueigenschaften des Gewebes vorliegen. In der
Schétzung der Kreuzkovarianzfunktion durch das Integral (4.1.7) wird dieser Teil der Echodaten
besonders stark gewichtet. Dies ist in Abbildung 4.2.2 skizziert, wo der Integrand U, (7) U;(t)
Uber der Zeit fir mehrere Positionen, an denen die Zeitverschiebung geschétzt werden soll,
aufgetragen ist. Es ist unmittelbar einsichtig, dal3, sofern sich die Amplitudentiberhbhung im
Zeitfenster der Lange 7+ befindet, die zur Schéatzung der Kreuzkovarianzfunktion verwendet wird,
dieser Tell die Schatzung der Zeitverschiebung dominiert. Aus diesem Grund bleiben die
geschétzten Zeitverschiebungen t in einem Zeitintervall der Lange 27¢ fast konstant (und zwar
gleich der Zeitverschiebung an der Amplitudenerhthung). Nach einer zeitlichen Ableitung zur
Schéatzung der lokalen Kompression ergeben sich deutliche Abweichungen vom eigentlichen
konstanten Verlauf der lokalen Kompression. Der oben beschriebene Effekt tritt besonders stark an
Grenzflachen zwischen zwei homogenen Bereichen unterschiedlicher Reflektivitat auf. Aufgrund
des sich dort ergebenden typischen Bildartefaktes im Kompressionsbild wurde dieser Effekt in [14]
»underline-Effect” genannt. In [13] wurde zur Reduktion dieser Fehler eine logarithmische
Amplitudenkompression der Echosignale vorgeschlagen. Diese logarithmische Kompression fihrt
dazu, dai3 lokale Amplitudenschwankungen die Schétzung der Zeitverschiebungen weniger stark
beeinflussen. Dieser Ansatz wird in Kapitel 4.5.1.6 naher erlautert und erweitert.

Ein weiterer Ansatz zur Reduktion dieses Fehlers ist die zeitliche Kompression der Echosignale.
Dabei werden die Echosignale zeitlich so gestaucht, dal3 die zeitliche Stauchung durch die
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Kompression des Gewebes zum Teil ausgeglichen wird. Dazu kann das gesamte Echosignal mit
einer approximativ aus den Echodaten bestimmten oder aus anderen Quellen bekannten
Kompression zeitlich gestaucht werden, bevor Zeitverschiebungen geschétzt werden [13]. In letzter
Zeit wurden adaptive Verfahren auf die Elastographie tbertragen, die Gewebekompressionen aus
den Echodaten schétzen und diese Schatzung dazu verwenden, die Echosignale lokal zeitlich so zu
stauchen, dai3 die Einflisse durch die Kompression des Gewebes fast vollsténdig ausgeglichen
werden [78, 19, 1]. In anderen Verfahren werden Zeitverschiebungen und Kompression mittels
Korrelationsverfahren gleichzeitig geschétzt. VVerfahren dieser Art waren bereits vor der Einflihrung
der Elastographie bekannt [7]. Dasin [78] fur die Elastographie entwickelte Verfahren ist besonders
recheneffizient. Insgesamt sind diese Verfahren aber deutlich zeitaufwendiger als herkbmmliche
Verfahren zur Schéatzung der Kompression.

Abbildung 4.2.1: hochfrequente Echosignale eines inhomogen riickstreuenden Mediums vor und nach
einer Gewebekompression.
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Abbildung 4.2.2: Die starke Gewichtung von Zeitpunkten grofier Echoamplitude der Kreuz-
kovarianzfunktion fiihrt zu Schdtzfehlern in der Zeitverschiebungsschdtzung

Alternativ zu diesen Verfahren wird in Kapitel 4.5.3 anhand von Simulationen gezeigt, dal3 durch
eine geeignete Wahl der Fensterléange 7r zur Schétzung der Kreuzkovarianzfunktion und der Anzahl
der Verschiebungsschétzungen Negr, die zur Schétzung der Kompression verwendet werden,
ebenfalls eine deutliche Reduktion dieses Fehlers erzielt werden kann.

Abschlief3end sei noch erwdhnt, dal3 auch das durch (4.1.1) beschriebene Modell, nach dem die
Echosignale zeitlich komprimierte Versionen voneinander sind, in der Ultraschallelastographie
nicht exakt ist. Die Echosignale stellen Uberlagerungen der Signale der einzelnen Streuer dar, die
durch einen Random-Walk (siehe Kapitel 2.1) modelliert werden konnen. Bel grofen
Kompressionen andern sich die Abstande zwischen den Streuern so stark, dal3 das Ergebnis dieser
koharenten Uberlagerung der Streuer ein vollkommen anderes sein kann. Die Schitzung der lokalen
Gewebekompression wird durch diesen Prozef3 beeinflulét. Bei den Ublicherweise sehr geringen
Kompressionen im Bereich kleiner als 1%, die zur Elastographie verwendet werden, ist dieser
Effekt allerdings vernachl&ssigbar.

4.2.2 Transversale Bewegungsartefakte

Durch die Kompression des Gewebes kommt es neben den gewtinschten axialen Bewegungen der
Streuer auch zu Bewegungen transversal zur Ausbreitungsrichtung des Schalles. Dies fuhrt dazu,
dad enige Signalanteile aus dem unkomprimierten Gewebe in der gleichen A-Linie des
komprimierten Gewebes nicht mehr wiedergefunden werden kénnen. In diesem Fall kann auch die
axiale Verschiebung nicht mehr oder zumindest nicht mehr genau geschétzt werden. Diese Fehler
kénnen nur dadurch reduziert werden, dal3 transversale Bewegungen des Gewebes entweder vor der
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Schétzung der Kompression korrigiert werden [19, 78, 52, 61, 62, 63, 47] oder aber die Schitzung
der Verschiebung direkt mehrdimensional durchgefthrt wird [67]. In beiden Fallen muissen
Gewebeverschiebungen transversal zur Schallausbreitungsrichtung geschétzt werden. Dies kann
analog zur axialen Verschiebungsschéatzung mit Hilfe von Korrelationsverfahren [67, 119, 38], aber
auch mit , Optical-Flow"-Verfahren [61, 62, 52] geschehen. Meist kénnen allerdings nur laterale
und nicht Bewegungen in Elevationsrichtung geschétzt bzw. kompensiert werden, da in der Regel
nur zweidimensionale Ultraschallbilder aufgenommen werden. Es gibt aber bereits Ansdtze zur
Aufnahme dreidimensionaler Datensétze in der Elastographie, mit Hilfe derer auch Bewegungen der
Streuer in Elevationsrichtung zur Ausbreitungsrichtung des Schalles vollstdndig kompensiert
werden konnen [38, 52]. In Kapitel 4.5.4 wird en neues recheneffizientes Verfahren zur
Kompensation lateraler Bewegungse nfllisse beschrieben.

4.2.3 Stochastische Fehlerquellen

Neben den bisher genannten systematischen Fehlern der Zeitverschiebungsschétzung und somit der
Kompressionsschétzung resultiert eine weitere Fehlerquelle daraus, dal? die Echosignale Ui () und
U,(f) nicht direkt, sondern nur mit Rauschsignalen ni(f) und n,(f) Uberlagert gemessen werden
konnen. In dieser Arbeit wird angenommen, dal3 diese Rauschsignale gegenseitig, sowie mit den
Echosignalen unkorreliert sind und die selben stochastischen Eigenschaften besitzen.

Aufgrund dieser Rauschsignale ist eine exakte Messung der Zeitverschiebung und der lokalen
Kompression unmoglich. Die Varianz der Zeitverschiebungsschétzung kann nach unten mit Hilfe
der Cramer-Rao-Schranke abgeschétzt werden. Diese Grenze bezeichnet den niedrigsten mittleren
quadratischen Fehler, den ein Schétzer bei verrauschten Daten erreichen kann. Unter Annahme einer
reinen Zeitverschiebung zwischen den betrachteten Echosignalen gemal? (4.1.5) wurde die Cramer-
Rao-Schranke der Zeitverschiebungsschétzung von verschiedenen Autoren auf verschiedene Weise
hergeleitet. In [86] wurden diese verschiedenen Ansatze zusammengefaldt. Dort wurde gezeigt, dal
die Ergebnisse der verschiedenen Arbeiten zueinander dquivalent sind. Da die Zeitverschiebungen
erwartungstreu geschétzt werden, wird hier eine Abschdtzung fir die Varianz der
Zeitverschiebungsschétzung angegeben:

2 2 2 -1
02>2_"{}°2“’ CUU(w)/C”"<w;dw} (4.2.1)

T/TF 0 1+2CUU(w)/Cnn(w

Hierbei bezeichnet Cyu(w) das Leistungsdichtespektrum der Echodaten Ui(f) und Ux(z). C,.(w)
bezeichnet das Leistungsdichtespektrum der Rauschsignale ni(7) und n,(z). In [95] und [31] wird
dartiber hinaus ein Ausdruck fir die Cramer-Rao-Schranke fur die Varianz des Schétzers des
Kompressionsfaktors ao in Gleichung (4.1.3) hergeleitet. Dies ist gleichzeitig die Cramer-Rao-
Schranke fir Kompressionsschétzer:



4 Abbildung el astischer Gewebeeigenschaften mit Ultraschall 46

(4.2.2)

N

, 241 waZCéU(w)/Cin(w)d -t
g = w .
T?; 01+2CUU(w)/Cnn(w)

Ts bezeichnet hierbel die zeitliche Lange der zur Kompressionsschatzung verwendeten
Datenintervalle und wird in dieser Arbeit mit Gesamtbeobachtungsdauer bezeichnet. Diese beiden
Ausdricke eignen sich dazu, die Effizienz von Schétzverfahren zur Schéatzung von
Zeitverschiebungen und Kompressionen zu beurtellen. In Kapitel 4.5.3 wird anhand von
Simulationen gezeigt, dal} das in dieser Arbeit vorgestellte recheneffiziente Verfahren zur
Schétzung von Zeitverschiebungen die Cramer-Rao-Schranke néherungsweise erreicht.

4.3 Multikompressionsansitze

In der Elastographie ist es in der Regel sinnvoll, nicht nur zwel, sondern mehrere
Ultraschalldatensétze unter verschieden starker Kompression aufzunehmen. Die Kompression kann
dann aus je zwei dieser Kompressionsbilder unter aufeinanderfolgenden Kompressionsstufen
berechnet werden. Das Gesamtkompressionsbild ergibt sich dann als Summe der Einzel-
kompressionshilder. Dieser Ansatz wurde in [66], [111] und [46] n&her erlautert. Ziel dieser
Verfahren ist die Reduktion der mit ,, Dekorrelationsrauschen” bezeichneten Fehler. Die Differenz
der Kompression zwischen der Aufnahme zweier Einzelbildern sollte dabel so gering sein, dal3 die
Einzelbilder moglichst &hnlich sind.

Da ein Zid dieser Arbeit die Entwicklung eines echtzeitfdhigen Systems zur Messung und
Darstellung von Kompressionshildern ist, soll dieses Konzept auf Echtzeitsysteme Ubertragen
werden. Ein solches System wird in Kapitel 6.2 beschrieben. Es wird davon ausgegangen, dal’ das
Gewebe in einem solchen System kontinuierlich komprimiert wird und Kompressionsbilder s(x,z)
zu Zeitpunkten ¢ =k Tr berechnet werden. 7r bezeichnet hierbel die Zeit, die zwischen dem
Berechnen zweier Kompressionshilder vergeht. Dem klassischen Multikompressionsansatz aus [66]
entspricht in einem solchen System die gleitende Summation von Ns aufeinanderfolgenden
Kompressionsbildern &hnlich einer gleitenden Mittelwertbildung:
N1
S xz)= 2 5, (x2) (43.1)
i=0

Dieser Vorgang entspricht einer zeitlichen transversalen Filterung der Kompressionsbilder. In der
Praxis erweist sich eine einfache zeitliche rekursive Filterung der Form

Ek(x,z):pMEk_l(x,z)+sk(x,z) (4.3.2)

mit O < py < 1 asweniger aufwendig. Diese rekursive Filterung hat einen énlichen
Mittelungseffekt wie die FIR-Filterung.
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4.4 Ausgleich des Druckabfalls iiber der Tiefe

Wird zur Kompression des Gewebes ein Objekt endlicher Ausdehnung verwendet, so ergibt sich
auch in dem in Bezug auf seine elastischen Eigenschaften homogenen Gewebe eine inhomogene
Druckverteilung. Diese Problem wurde in [83] und [84] ausfuhrlich behandelt. Unter Annahme
einer linearen Beziehung zwischen Druck und lokaler Kompression féllt proportional zum Druck
auch die Kompression des Gewebes ab. Dies fuhrt zu inhomogenen Kompressionsbildern, in
grof3erer Tiefe z treten nur noch geringe Kompressionen auf. Der Abfall ist um so grof3er, je kleiner
die Auflageflache des verwendeten Kompressors ist. Der Effekt kann nur dann rechnerisch
vollstdndig kompensiert werden, wenn sowohl die Randbedingungen als auch die Form des
Kompressors vollstandig bekannt ist und das Material homogen ist.

Ein analoges Problem tritt bel der Kompensation von Dampfungseinflissen in B-Bildern auf. In
dieser Arbeit wird dieses Problem daher in dhnlicher Weise wie beim B-Bild durch eine tiefen-
abhangige , Verstarkung“ gemindert, und zwar indem Kompressionen s(f) nach deren Schéatzung,
jedoch vor der Anzeige von Kompressionsbildern mit einer Funktion as(f) multipliziert werden.
Diese Funktion ag(f) ist eine monoton steigende Funktion.

4.5 Ein recheneffizientes Verfahren zur Schitzung von Zeitverschiebungen

4.5.1 Die Phasennullstellensuche

Wie in Kapitel 4.1.3 beschrieben, wird die Zeitverschiebung zwischen den hochfrequenten
Echosignalen in der Regel bestimmt, indem das Maximum der Kreuzkovarianzfunktion der
hochfrequenten Echosignale gesucht wird. Grundlage dieses Verfahrens ist die Tatsache, dai die
Autokovarianzfunktion ein Maximum bei der Verschiebung Null hat und die Kreuzkovarianz-
funktion unter Vernachldssigung von Rauschen eine zeitlich verschobene Version der
Autokovarianzfunktion ist. Betrachtet man die den hochfrequenten Echosignalen zugehorigen
analytischen Signale [29], im folgenden kurz analytische Echosignale genannt, so kann alternativ
zur Suche des Maximums auch die Tatsache genutzt werden, dal3 deren Autokovarianzfunktion bei
Verschiebung Null reellwertig ist, denn dort entspricht der Wert der Autokovarianzfunktion der
Varianz der betrachteten analytischen Echosignale. Daraus folgt, da die Phase der
Kreuzkovarianzfunktion bei der gesuchten Zeitverschiebung eine Nullstelle hat. Im folgenden wird
ein Verfahren vorgestellt, dal3 die Nullstelle der Kreuzkovarianzfunktion der analytischen Echo-
sgnale sucht. Diese Kreuzkovarianzfunktion ist gleichzeitig das anadytische Signa der
Kreuzkovarianzfunktion der reellwertigen Echosignale.

4.5.1.1 Suche der Phasennullstelle mittels modifizierter Newton-Iteration

Die analytischen Echosignale des unkomprimierten und des komprimierten Gewebes werden mit
U1:(¢) und U.«(r) bezeichnet. Die Phase der Kreuzkovarianzfunktion wird mit j () bezeichnet:
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pl)=agle, , (1)) (4.5.1)

Die Nullstelle von j (r) befindet sich bei der gesuchten Zeitverschiebung des Signals Uai.(f)
gegeniber Us.(f). Die Nullstelle kann iterativ mit dem Newton-V erfahren bestimmt werden:
$(z,)

tn+1: tn_m (452)

mit ¢ (1)=0¢(¢)/o¢ . Ein Nachteil dieses Verfahrens ist, daR die zeitliche Ableitung der Phase
der Kreuzkovarianzfunktion bendtigt wird. Fir die betrachteten bandbegrenzten Signale ist die
Phase in der Nahe der Nullstelle eine néherungsweise lineare Funktion. Ihre Steigung entspricht der
Schwerpunktsfrequenz w, der verwendeten Ultraschallechosignale. Diese Beziehung,

¢ (1)~ w, (4.5.3)

gilt sogar exakt an der gesuchten Nullstelle von j (¢) [40]. Die Gleichung (4.5.2) kann daher
vereinfacht werden zu

(4.5.4)

Die Konvergenz dieser modifizierten Newton-Iteration wird im folgenden fir rauschfreie Signale
bewiesen.

4.5.1.2 Theoretischer Konvergenzbeweis

Der folgende Beweis zeigt die Konvergenz der modifizierten Newton-Iteration fUr rauschfreie,
zeitverschobene stochastische Signale gemald Gleichung (4.1.5). Die Kreuzkovarianzfunktion der
analytischen Echosignale ist die Fourierriicktransformatierte ihres Kreuzspektrums:

l o0
CU1+ U2+ ( t) - E _J‘oo CU

v (w)e’ dw (4.5.5)

1+ 2+

Setzt man auf der rechten Seite von Gleichung (4.5.5) die in Gleichung (4.1.9) angegebene
Beziehung zwischen Autokovarianzfunktion und Kreuzkovarianzfunktion ein und verwendet die
folgende Beziehung zwischen dem Lestungsdichtespektrum der anaytischen und der
hochfrequenten Echosignale, so erhdt man:

0 fur w<0
Cy,, U“(w)—{ (4.5.6)

4CU1U1(w) far w>0

Daraus ergibt sich die Beziehung
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2% jw(t—T,)
¢y v (0=2fC, (e dw (45.7)

1+~ 2+ TTO 171

Gleichung (4.5.7) wird nun fir bandbegrenzte Ultraschallechosignale analysiert. Fur diese Signale
kénnen immer eine untere Bandgrenze w; und eine obere Bandgrenze w, angegeben werden. Das
Leistungsdichtespektrum kann aufRerhalb dieser Grenzen zu Null angenommen werden. Die
Schwerpunktsfrequenz der Echosignale w, liegt zwischen diesen Grenzen. Die relative Bandbreite

(4.5.8)

liegt fur Ultraschallechosignale weit unter 200%. Daher kann folgende Ungleichung angenommen
werden:

O<w,<wy<w,<2w, (4.5.9)

Mit Ungleichung (4.5.9) kann Gleichung (4.5.7) zu
jwlt=7)

w)e “dw (4.5.10)

vereinfacht werden. Der Mittelwertsatz der Intergralrechnung [11] der Analysis besagt, dal3 fir eine
kontinuierliche Funktion g(x) mit

glx) =0 fir a<x<b

ein &€ mit a<&<b exidiert, sodal gilt:

b b
[ r(x)g(x)dx=r(€) [ g(x)dx . (4.5.11)

Da das L eistungsdichtespektrum immer nicht negativ reell ist, kann gefolgert werden:

2 jQ(t—TC)(})Z
—e

(¢)= C w)dw (4.5.12)

2+

¢ UU(

U 171

1+U
Wy

Es ist daher offensichtlich, dal3 die Phase der Kreuzkovarianzfunktion in (4.5.12) ein Produkt von
(z+t2) mit einer unbekannten Frequenz W) ist:

¢(t)=arg(cUl+U2+(t))=Q(t)(t—rc) (45.13)
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Diese Frequenz W(7) liegt nach dem Mittelwertsatz der Integrarechnung innerhalb der
Bandgrenzen:

w,<Q(<w, (4.5.14)

Im folgenden wird Gleichung (4.5.14) zur Herleitung eines Ausdrucks verwendet, der die Reduktion
der Abweichung der Zeitverschiebungsschétzung von der gesuchten Zeitverschiebung durch die
modifizierte Newton-Iteration (4.5.4) beschreibt. Dieser Fehler berechnet sich zu

e =(t—-71) .

Zunéchst wird der Fall betrachtet, dal? dieser Fehler positiv ist. Dadurch erh@lt man aus (4.5.14):

wy (1, =7 )< (t,)=wy(t, =T J<w,(t,—7 ) (4.5.15)

Mit (4.5.4) erhdlt man

w, (1 =7 )<Q(t )t —1t . )<w,(t =7 ) (4.5.16)

n

Nach Division durch w, und Subtraktion von (z,-tc) erhdlt man

(21—1) (¢ —7)=—(t, +7)> (22—1)(&7—'%) (4.5.17)

0 wO

und somit

w, I -7 w
U R

wO tn_Tc wO

(4.5.18)

Unter Annahme eines negativen Schétzfehlers erhdit man nach analoger Rechnung das gleiche
Ergebnis. Diese Ungleichung zeigt, wie der verbleibende Schétzfehler durch die modifizierte
Newton-Iteration reduziert wird. Sowohl die linke als auch die rechte Seite sind gemal3 (4.5.9)
betragsméfdig kleiner Eins. Die rechte Seite ist negativ, die linke positiv. Daher ist der Betrag des
Fehlersimmer kleiner als eine geometrische Folge

€, <€pq" (4.5.19)
mit
w
g= 1-— 1 4 ]<1 (4.5.20
@ 0
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was die Konvergenz beweist. ¢ < 1 kann direkt aus (4.5.9) hergeleitet werden. Fur eine relative
Bandbreite von 100% wird ¢ zu 0,5. Durch diesen Beweis wurde die Konvergenz des Verfahrens
unter Benutzung der Kreuzkovarianzfunktion, welche eine deterministische Funktion ist, bewiesen.
In der Praxis wird alerdings die empirische Kreuzkovarianzfunktion verwendet, die aus
verrauschten Daten und Datenintervallen endlicher Lange geschétzt wird. Neben der Frage der
theoretischen Konvergenz des Verfahrens spielt daher auch die Frage eine Rolle, wie genau das
Verfahren unter diesen realen Bedingungen Zeitverschiebungen schétzen kann. Dieses Problem
wird in Kapitel 4.5.3 mit Simulationen untersucht.

4.5.1.3 Anwendung auf zeitdiskrete Signale

Zunéchst soll alerdings die Frage untersucht werden, wie das durch Gleichung (4.5.4) beschriebene
Verfahren zur Schdtzung von Zeitverschiebungen mit den zeitdiskret abgetasteten Daten realisiert
werden kann. Aufgrund der sehr geringen Kompression des Gewebes sind die Zeitverschiebungen
zwischen den Echosignalen so gering, dal3 sie in der Regel mit einem Fehler geschétzt werden
muissen, der deutlich geringer als die Abtastzeit der verwendeten Echosignaleist.

Die kontinuierliche, empirische Kreuzkovarianzfunktion aus Gleichung (4.1.7) bzw. (4.1.8) wird
durch die diskrete, empirische Kreuzkovarianzfunktion [10] ersetzt. Hierbei wird das Integral durch
eine Summe Uber die entsprechenden zeitdiskreten Werte ersetzt. Um bel der
Zeitverschiebungsschétzung Genauigkeiten unterhalb der Abtastzeit der Echosignale zu erzielen,
muld die Kreuzkovarianzfunktion auch bei Zeitverschiebungen ausgewertet werden, die keine
ganzzahligen Vielfachen der Abtastzeit sind. Dazu werden in der Regel zeitdiskrete Signale
benttigt, die gegenliber den abgetastet vorliegenden Signalen um ein nicht ganzzahliges Vielfaches
der Abtastzeit zeitverschoben sind. Ein solches zeitdiskretes Signal kann durch eine geeignete
Interpolation der vorliegenden zeitdiskreten Signale erzeugt werden. Diese Interpolation wird in der
Literatur Uber Elastographie rekonstruktive Interpolation genannt [16]. Sei a; eine abgetastete
Version des bandbegrenzten Signals x(¢)

akzx(kA T) , (4.5.21)

dann wird ein abgetastetes Signal b, bendtigt, so dal gilt:

b=x(kAT+7) (4.5.22)

Es wird davon ausgegangen, dal3 die Abtastfrequenz 1/DT” mehr as doppelt so grol3 ist as die
hochste Frequenzkomponente des bandbegrenzten Signals x(f) und damit das Nyquist-
Abtasttheorem fir tiefpal3begrenzte Signale erfillt ist.
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Abbildung 4.5.1: Vergleich der Ubertragungsfunktionen der linearen zur idealen Interpolation. Die
Signalspektren (Betrag der Fouriertransformierten) fiir hochfrequente reellwertige Echosignale (rechts)
und Basisbanddaten (links) sind ebenfalls skizziert.

Da durch die Abtastung aufgrund der Einhaltung des Abtasttheorems keine Information verloren
geht, ist prinzipiell eine Rekonstruktion von b, aus a, moglich. Eine fir grof3e Datenmengen recht
genaue Rekonstruktion kann mit Hilfe der Formel

bk=IDI-—I'(DI——I'(ak)eij> (4.5.23)

durchgefiinrt werden, wobel DFT wund IDFT diskrete Fourier- und diskrete Fourier-
ricktransformation bezeichnen. Die Interpolation gemdald (4.5.23) ist alerdings &aufierst
rechenaufwendig. Die im bezug auf Rechenaufwand einfachste Interpolation stellt die Nachste-
Nachbar-Interpolation dar:

by =a; 1 /a1 (4.5.24)

Der Operator [..] bezeichnet hierbei Rundung in Richtung des néchsten ganzzahligen Wertes. Eine
genauere Interpolation mit vertretbarem Rechenaufwand ist die lineare Interpolation:

b= ceil [ ) i +[ =~ floor | — )
= o v K e ] 4.5.25
g AT ] AT k+f|oor(ﬁ) AT AT k+ceil<ﬁ) ( )

Der Operator , floor* bezeichnet dabei Rundung in Richtung der néchst kleineren ganzen Zahl, der
Operator ,,ceil“ Rundung in Richtung der ndchst grof3eren ganzen Zahl. Eine lineare Interpolation
gemal3 (4.5.25) kann als Filterung des Puls-Amplitudenmodulierten (PAM) Signals

a(t)zh”n(t)*'_i a;6(t—iAT) mit h (1)=tri (ﬁ) (4.5.26)

mit anschlief3ender Neuabtastung dieses kontinuierlichen Signals an den Stellen
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kAT +7 (4.5.27)

angesehen werden. Das Signal «(¢) ist nicht identisch mit dem urspriinglichen kontinuierlichen
Signal x(¢). Aufgrund der Abtastung hat das Signal

o0

2 a;86(t—iAT) (4.5.28)

i=—00

ein 2p/DT-periodische Fouriertransformierte, dieim Band von

—<w<— (4.5.29)

mit der mit dem Faktor 1/DT" multiplizierten Fouriertransformierten von x(7) Ubereinstimmt. Durch
eine Filterung mit

H oy (0)=AT rect (%) (4.5.30)

kann daher x(r) rekonstruiert werden. Bel der linearen Interpolation erfolgt aber gemal3 (4.5.26) eine
Filterung mit

wAT
H..

“n(w):ATsiz(T) . (4.5.31)

In Abbildung 4.5.1 werden die Spektren der beiden Filterfunktionen verglichen. In dieser Abbildung
wird aul3erdem beispielhaft ein bandbegrenztes Spektrum (Betrag der Fouriertransformierten) der
Ultraschallechodaten skizziert. Anhand dieser Skizze ist unmittelbar einsichtig, dal3 es fir
bandbegrenzte Spektren sinnvoll ist, diese Signale zunéchst ins Basisband zu transformieren, sie
dort linear gemal3 (4.5.25) zu interpolieren und anschlief3end wieder ins Ursprungsband zurtick zu
transformieren. In Abbildung 4.5.1 (rechts) wird die Filterung durch die lineare Interpolation fir
diesen Fall skizziert. Gegentiber Abbildung 4.5.1 (links) ergibt sich bei Basisbanddaten der Vorteil,
dai die periodischen Wiederholungen des Spektrums besser unterdriickt werden, da sie auf eine
Nullstelle der si-Funktion aus Gleichung (4.5.31) treffen. Des weiteren wird das (erwiinschte)
Spektrum im Frequenzband von -p/DT bis p/DT weniger stark verzerrt, da die si-Funktion in der
N&he ihres Maximums einen weniger steilen Verlauf hat (und damit der Rechteckfunktion ndher
kommt). Basisbanddaten, die im folgenden durch den Index ,b“ gekennzeichnet werden, ergeben
sich aus einem analytischen Echosignal x.(f) gemal3

x,(f)=x,(1)e "™ (45.32)
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Wi bezeichnet hierbei eine geeignete Frequenz in der Mitte des Frequenzbandes der Echosignale.
Als Mittenfrequenz wird in dieser Arbeit die Schwerpunktsfrequenz w, gewahlt, die auch zur
Umrechnung von Phasen in Zeitverschiebungen in der modifizierten Newton-lteration verwendet
wird. Da die Echosignale bei der Berechnung von Elastogrammen nur zur Berechnung der
Kreuzkovarianzfunktion verwendet werden, ist eine Ricktransformation der Echodaten ins
Ursprungsband nach der linearen Interpolation nicht notwendig, da die empirische
Kreuzkovarianzfunktion der anaytischen Echosignale auf einfache Weise auch mit Hilfe von
Basishanddaten berechnet werden kann. Zwischen der empirischen Kreuzkovarianzfunktionen der
Basisbanddaten und derjenigen der analytischen Echosignale gilt die Beziehung:

v v (tl=e” e, (1) (4.5.33)

Wie sich anhand von Simulationen in Kapitel 4.5.3 zeigen wird, erh&lt man durch die Verwendung
von Basisbanddaten in Verbindung mit einer linearen Interpolation eine einfache und genaue
Moglichkeit der Interpolation, die die Genauigkeit der Zeitverschiebungsschétzung nicht beeinflulit,
aber deutlich weniger aufwendig ist a's Interpolationen héherer Ordnung.

4.5.1.4 Startwerte des iterativen Verfahrens

Fur die Konvergenz des modifizierten Newton-Verfahrens ist die geeignete Wahl eines richtigen
Anfangswertes notwendig. Dies ist deshalb der Fall, da die Phase der Kreuzkovarianzfunktion, die
in der iterativen Rechenvorschrift (Gleichung (4.5.4)) benttigt wird, nicht eindeutig numerisch
bestimmt werden kann, wenn sie das Band zwischen —p und p verl&. Durch eine geeignete Wahl
des Startwertes der Iteration kann dies verhindert werden. Der gewahlte Startwert darf daher nicht
allzu weit von der zu schétzenden Zeitverschiebung entfernt sein. Da V erschiebungsschdtzungen an
verschiedenen zeitdiskreten Punkten der Echosignale geméald (4.1.10) durchgefiihrt werden, kann das
Ergebnis der Verschiebungsschétzung des zeitlich vorhergehenden Punktes as Startwert fur die
Zeitverschiebungsschdtzung verwendet werden. Gemald Gleichung (4.1.4) ist die Zeitverschiebung
eine stetige Funktion. Wenn die Punkte, an denen Zeitverschiebungen berechnet werden, dicht
genug gewahlt werden, befindet sich der gewahlte Startwert also immer nah genug an der gesuchten
Zeitverschiebung. Der Anfangswert des ersten Punktes, an dem eine Zeitverschiebung berechnet
werden soll, kann zu Null gewéhlt werden, denn gemél3 Gleichung (4.1.4) sind die Echosignale von
Zielen, die direkt am Wandler liegen, nicht zeitverschoben.

4.5.1.5 Rechenvorschrift des Verfahrens

Der Vollstandigkeit halber sai hier noch die Rechenvorschrift des Verfahrens angegeben. Wie in
Kapitel 4.1.4 beschrieben, wird das Verfahren dazu verwendet, die Verschiebung t (¢) aus Gleichung
(4.1.1) an diskreten Stellen kT iterativ zu schétzen. Diese Schatzung wird mit tx bezeichnet. Die
Zwischenergebnisse der Iteration werden in der folgenden Rechenvorschrift mit T(k"” bezeichnet,
wobei m der Iterationsindex ist. Die Anzahl der Iterationen, die durchgefuhrt werden, wird mit N,

bezeichnet. Die Rechenvorschrift lautet:
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(0)_
Ty =0
(0)_ N,)
T = Tr-1
TF
.o m-1) 2AT T(m—l) . T(m—l)
Tgfm):,r(kml)_wiarg e J W Ty Z Ulb(kTs+nAT+kT U2b kTs+nAT_kT
0 -7,
"ToAT
(4.5.34)

wobei die Signae U, (t) und U, (¢) linear interpolierte Versionen der abgetastet

vorliegenden Basisbanddaten Uin(nDT) und Uu(nDT) sind, welche aus diesen folgendermal3en
berechnet werden:

(NJZ.b(Z)=(C€i| (ﬁ)—ﬁ)Uib(ATﬂoor (ﬁ))+ (4.5.35)
(ﬁ—floor (ﬁ)) U, b(A T cell (ﬁ))

Diese Rechenvorschrift gibt an, wie die Zeitverschiebung aus den abgetastet vorliegenden
Basisbanddaten Uin(2DT) und Ua,(nDT) berechnet werden kénnen.

4.5.1.6 Logarithmische Kompression

Aus der Modellannahme, dal3 die Echodaten gemeinsam und einzeln stationdre, stochastische
Prozesse gemald Gleichung (4.1.5) sind, resultiert das Schétzverfahren, wonach mit Hilfe der
Kreuzkovarianzfunktion lokale Zeitverschiebungen und aus diesen die Kompression geschatzt
werden. Die Ungiltigkeit dieser Annahme fuhrt zu Schétzfehlern bei der Kompressionsschétzung.
Diese Fehler wurden in Kapitel 4.2.1 néher erlautert. Zur Reduktion dieser Schétzfehler wurde in
[13] eine Amplitudenkompression der hochfrequenten Echodaten vorgeschlagen. Céspedes schlagt
zwei verschiedene Moglichkeiten zur Amplitudenkompression der Echodaten vor, die mit Hilfe des
V orzeichenoperators sign durchgefiihrte, sogenannte 1-bit Kompression gemaf3

U pitaog( 1) =810 (U (1)) (4.5.36)

bzw. die logarithmische Kompression gemal3

U og(1)=10g (1+ pl(U (1)) sign(U (1)) . (4.5.37)

In dieser Gleichung stellt p einen Faktor dar, der den Grad der Kompression angibt. Fir  p—0
stellt Gleichung (4.5.2) ndherungsweise nur eine Skalierung mit dem konstanten Faktor p dar, die
die Zeitverschiebungsschétzung nicht beeinfluld. Fir p—oo ergibt sich eine mit einem Faktor
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multiplizierte Version der 1-bit Kompression. Die durch Gleichung (4.5.37) gegebene
logarithmische Kompression der hochfrequenten Echodaten reduziert zwar Schétzfehler, die
dadurch entstehen, dal3 die Echodaten nicht gemeinsam oder moglicherweise nicht einmal fir sich
stationdr sind. Aufgrund der nichtlinearen Verarbeitung ergeben sich aber neue Schétzfehler in der
Zeitverschiebungsschétzung, die je nach verwendetem Schétzverfahren unterschiedlich stark
ausgepragt sind. In [13] und [14] werden diese Schétzfehler beschrieben.

Durch eine Abwandlung, die im folgenden hergeleitet werden soll, lassen sich die Schétzfehler bei
der Zeitverschiebungsschéatzung deutlich reduzieren. Die logarithmische Kompression reduziert
Schétzfehler durch nicht stationdre bzw. nicht gemeinsam stationéare Echodaten, indem Amplituden-
schwankungen der Echodaten reduziert werden. Die in Kapitel 4.2.1 beschriebene, Uberméldige
Gewichtung bestimmter Teile der Echosignae in der Schdtzung der empirischen
Kreuzkovarianzfunktion aufgrund von Amplitudentiberhéhungen wird dadurch erheblich reduziert.
Insbesondere die 1-bit Kompression verandert aber auch die fir die Zeitverschiebungsschéatzung
wichtige Phaseninformation der Echosignale stark, wodurch neue Schétzfehler eingefiihrt werden.
Es erscheint daher sinnvoll, nur die Einhullende der Echosignale unter Beibehaltung der Phasen-
information logarithmisch zu komprimieren. Dies ist mit den bel der Phasennullstellensuche
verwendeten (komplexwertigen) analytischen Echosignalen gemal? der Gleichung

Ulog+(t)=Iog(1+p\(UJt))\)ejmg(U*(t)) (4.5.38)

maoglich. Da die Phasennullstellensuche mit Basisbanddaten arbeitet, konnen auch direkt die
Basisbanddaten geméal’ der Gleichung

Ujogp(t)=10g 1+ p\(Ub(r))\)ej A9 (4.5.39)

logarithmisch komprimiert werden. Dies entspricht einer logarithmischen Kompression
gemal3 (4.5.38) mit anschlief3endem Abwértsmischen. Die Reduktion des Schétzfehlers durch die
logarithmische Kompression und die Vortelle der logarithmischen Kompression der Einhtllenden
im Vergleich zur logarithmischen Kompression der hochfrequenten Echodaten werden in Kapitel
4.5.3.3 anhand von Simulationen néher untersucht.

4.5.2 Theoretische Gemeinsamkeiten mit anderen Verfahren

Wie bereits erwahnt, missen Zeitverschiebungen in der Elastographie mit Genauigkeiten geschétzt
werden, die deutlich unterhalb der Abtastzeit der Echosignale liegen. Dieses Problem wurde bisher
auf verschiedene Weise gel6st, zusammenfassende Artikel Uber einige der verwendeten Verfahren
finden sich in [16] und [25]. Die bisher hauptséchlich in der Elastographie verwendeten Verfahren
zur Schétzung von Zeitverschiebungen gehen dieses Problem auf unterschiedliche Weise an:
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Phasenbasierte Verfahren schétzen zunéchst Phasenverschiebungen zwischen Echosignalen und
rechnen diese in Zeitverschiebungen um. Da die Phasenverschiebungen keiner Quantelung durch
die Abtastzeit unterliegen, konnen diese Verfahren im Prinzip Zeitverschiebungen mit
Genauigkeiten oberhalb der Abtastzeit schétzen. Phasenbasierte Verfahren haben alerdings das
Problem, dal? die eindeutige Zuordnung von Phasenverschiebungen zu Zeitverschiebungen nur
fur monofrequente Signale eindeutig moglich ist. Be der Umrechnung von Phasen-
verschiebungen zu Zeitverschiebungen kommt es daher hdufig zu Ungenauigkeiten. Ein Beispiel
flr ein phasenbasiertes Verfahren ist das aus der Geschwindigkeitsschdtzung beim Puls-Doppler
abgeleitete Autokorrelationsverfahren [101, 67].

Korrelationsverfahren, die das Maximum der Kreuzkovarianzfunktion suchen, kdnnen
Zeitverschiebungen mit hoherer Genauigkeit bestimmt, wenn die Echodaten so interpoliert
werden, dal? sie mit hoherer Abtastfrequenz vorliegen. Diese Art der Interpolation wird in der
Literatur Uber Elastographie , rekonstruktive Interpolation” genannt [16]. Verfahren, die solche
rekonstruktive Interpolationen verwenden, sind in der Regel zeitaufwendig.

Anstait die Echodaten neu zu interpolieren, gibt es auch Verfahren, die die
Autokovarianzfunktion in der Néhe des gefundenen Maximums an eine bestimmte, vorgegebene
Autokovarianzfunktion anpassen, sogenannte ,Curve-Fitting® Methoden. Diese Verfahren
werten zunadchst die Kreuzkovarianzfunktion nur an Vielfachen der Abtastzeit aus und suchen
digenigen beiden Zeitverschiebungen, zwischen denen sich das Maximum befindet.
Anschliel3end wird an die Kreuzkovarianzfunktion in der Umgebung des Maximums eine
Parabel [30] oder eine Kosinusfunktionen [24] angepaldt, deren Maximum analytisch bestimmt
werden kann. In einem Vergleich [16] erwies sich die Anpassung an eine Kosinusfunktion fur
diein der Ultraschalldiagnostik tiblichen Signale als genauer.

Das fur die FluBmessung verwendete Autokorrelationsverfahren wurde in [67] bereits zur
Schétzung von Zeitverschiebungen in der Elastographie verwendet. Die Zeitverschiebung wird in
diesem Verfahren aus der Phase der Kreuzkovarianzfunktion bei der Verschiebung Null geschétzt:

-1
r~Lan(ey, ,, 0)--20 (4540

Dieses Verfahren entspricht dem Verfahren der Phasennullstellensuche geméi (4.5.4), ohne dal3
eine Iteration durchgefihrt wird. Das Autokorrelationsverfahren néhert die Phase der
Kreuzkovarianzfunktion in einem grof3en Bereich durch eine lineare Funktion an, wahrend das
Verfahren der Phasennullstellensuche nur davon ausgeht, dal? die Ableitung der Phase an der Stelle
Null gleich der Schwerpunktsfrequenz ist. Insbesondere fur grofie Zeitverschiebungen ergeben sich
daher beim Autokorrelationsverfahren grofde Ungenauigkeiten. Fur grof3e Zeitverschiebungen ergibt
sich aulRerdem das Problem, dal3 die Phase nicht mehr eindeutig in Zeitverschiebungen umgerechnet
werden kann. Dieses Problem wurde dlerdings in [67] durch die Verwendung von
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Nachbarschaftsbeziehungen und in [22] durch Vorabinformation, die aus einem zweidimensionalen
Korrelationsverfahren gewonnen wurden, reduziert.

Die gleiche Approximation verwendet die sogenannte Correlation-Interpolation-Method [23,24].
Diese Methode verwendet zur Schétzung von Zeitverschiebungen allerdings die reellwertigen,
hochfrequenten Echodaten. Nimmt man enen linearen Verlauf der Phase der Kreuz-
kovarianzfunktion der analytischen Echosignade an, so ist die Kreuzkovarianzfunktion der
hochfrequenten (reellwertigen) Echosignale eine Kosinusfunktion. Die Correlation-Interpolation-
Method bestimmt zunéchst die Parameter dieser Kosinusfunktion aus drei Punkten der
Kreuzkovarianzfunktion der hochfrequenten Echodaten. Diese Punkte liegen in der Nahe des
Maximums. Anschlief?end wird die Maximalstelle der Kosinusfunktion berechnet. Auch diese
Methode ist fur breitbandige Echosignale ungenau.

4.5.3 Analyse des Verfahrens mittels Simulationen

4.5.3.1 Simulationsmethoden zur Erstellung von hochfrequenten Datensiitzen fiir die
Elastographie

Um die Genauigkeit der Phasennullstellensuche im Vergleich zu anderen Verfahren mit Hilfe von
Computersimulationen zu ermitteln, missen Paare hochfrequenter Echosignale Ua(7) und Us(f) von
unkomprimierten und komprimierten Gewebe simuliert werden. Die in dieser Arbeit verwendete
Methode simuliert hochfrequente Echosignale von A-Linien mit voll ausgebildetem Speckle, indem
die Echos von einer grofen Zahl von Streuern gleicher Stéarke Uberlagert werden. Die Echosignale
eines jeden Streuers werden bis auf unterschiedliche Laufzeiten als identisch, und zwar gleich Ug(z)
angenommen:

N

U, (0= ;1 U (t-7) (4.5.41)

Die Laufzeiten t;, die der Schall fir den Hin- und Riickweg zwischen Wandler und Streuer benétigt,
werden as zufdlig und gleichverteilt Uber einem Zeitintervall 0<t¢ < Tha angenommen. Als
Sendesignal Ug(r) wird ein Gauf3-Puls angenommen:

2 2
U, (0)=U e " sin(wyr) - (45.42)

N

Um den EinfluR von Rauschen auf die Zeitverschiebungs- und Kompressionsschatzung zu
untersuchen, wurden die Empfangssignale Uis(r) und Usx(f) mit zueinander und zu den Signalen
unkorrelierten Rauschsignalen Uberlagert. Diese Rauschsignale sind in der Regel deutlich
breitbandiger as die Echosignale. Aus diesem Grund werden die Echosignale digital oder auch
schon vor der Analog-Digita-Umsetzung so gefiltert, dald nur Signalanteile innerhalb der
Bandbreite des Transducers verwendet werden, da diese einen gentgend hohen Signal-zu-
Storabstand aufweisen. Dies wird in dieser Simulation durch eine Filterung mit Rauschsignalen
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Uberlagerter Signadle mit einem Rechteckfilter berticksichtigt. Als Rauschsignal wird weil3es
Rauschen verwendet. Das gefilterte Rauschsignal hat daher ein L eistungsdichtespektrum von

C (w)=c2 rect “IZwo) (4.5.43)
nn N Awl?2

Die Signale Ui4(¢) und U() haben (fir Ns — o) ein Leistungsdichtespektrum von

Wl =g\ 5 —(le]-wg?0?
Cy(w)=rect a2 |95e : (4.5.44)

Als Signal-zu-Stérabstand der Echodaten wird im folgenden das Verhdtnis

C

(4.5.45)

oo w)dw
E
w)d w

C

)
SNR,=2

e,

0
bezeichnet. Es wurden Empfangssignale mit einem Signal-zu-Stérabstand SNRe der
hochfrequenten Echodaten von 40 dB, 30 dB, 20 dB und 10 dB simuliert. In dieser Arbeit werden
zwei verschiedene Arten von Echosignalpaaren Ui(f) und Uay(f) simuliert. Echosignalpaare mit
einer konstanten Zeitverschiebung t. gemal3 Gleichung (4.1.5) kdnnen simuliert werden, indem
diese Zeitverschiebung bel der Simulation von Us(¢) berticksichtigt wird:

NT
U, (1)= ;l U (t-7,~7) (4.5.46)

Nimmt man eine konstante lokale Kompression s, des Gewebes bei der Aufnahme des 2. Echo-
signals gemal3 Gleichung (4.1.3) an, so kann diese durch die Gleichung

NT
U, ()=3 U (i—(1+sg)7,) (4.5.47)
i=1

simuliert werden. Bel einer Computersimulation werden die Signale Ui(f) und Ux(f) durch
abgetastete  Signdle  redlisiert. Dennoch  missen  die  Zeitverschiebungen  in
Gleichung (4.5.41), (4.5.46) und (4.5.47) exakt, und nicht nur diskretisiert durch die verwendete
Abtastzeit, umgesetzt werden. Dies ist recheneffizient moglich, indem die Uberlagerung der
Echosignale der einzelnen Streuer im Frequenzbereich durchgefihrt wird:

i=1

NS .
U,s(t)=n——r(2 e’m’l—_r(Us(t))) (4.5.48)
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Hierbal bezeichnen FT und IFT Fourier- bzw. die Fourierriicktransformation, die durch die diskrete
Fouriertransformation realisiert werden.

Die simulierten Echosignale haben eine Mittenfrequenz von f,=wo/(2p) von 7,5MHz. Die
Bandbreite wurde zu Df=Dw/(2p) =5MHz gewédhlt. Die Echosignde wurden mit einer
Abtastfrequenz von 30 MHz erzeugt. Die Konstante s des Gauf3pulses wurde zu 75 ns gewahlt.
Damit ist die Leistung des Gauf3pulses bei 5 MHz und 10 MHz auf ¥ der maximalen Leistung (bei
7,5 MHz) abgefallen. Diese Werte sind typische Werte in der Ultraschalldiagnostik.

4.5.3.2 Vergleich der Genauigkeit der Zeitverschiebungsschitzung

Die simulierten hochfrequenten Echodaten wurden fir einen Vergleich der Genauigkeiten
verschiedener Verfahren zur Zeitverschiebungsschatzung verwendet. In diesen Vergleich wurden
die folgenden Verfahren einbezogen:

Phasennullstellensuche ohne logarithmische Kompression (PNS)
Phasennullstellensuche mit logarithmischer Kompression (PNSL)
Kreuzkorrel ationsmethode mit rekonstruktiver Interpolation gemal? Gleichung (4.5.23) (KKM)

Kreuzkorrelationsmethode mit rekonstruktiver Interpolation und logarithmischer Kompression
der hochfrequenten Echosignale (KKML)

Correlation-Interpolation-Method (CIM) [23, 24]

Der Grad der logarithmischen Kompression wurde stets so gewahlt, dal3 das als SNR bezeichnete
Verhdltnis aus Mittelwert und Standardabweichung der Hillkurve der Echosignale gemald
Gleichung (2.2.3) durch die logarithmische Kompression auf 3 erhéht wird. Ohne logarithmische
Kompression liegt dieser Wert wie in Kapitel 2.2 beschrieben bei 1,91, da voll ausgebildetes
Speckle simuliert wurde. Die Ergebnisse der Bestimmung reiner Zeitverschiebungen, die gemald
Gleichung (4.5.46) ssimuliert wurden, sind in Abbildung 4.5.2 bis Abbildung 4.5.6 dargestellt. Es
wurden zufallig gewdahlte Zeitverschiebungen verwendet, die betragsmaldig kleiner als die Abtastzeit
waren, und je 2000 Zeitverschiebungen aus 30 Echosignalpaaren mit je 2048 Abtastwerten
bestimmt. Aus diesen Simulationen wurde der mittlere quadratische Fehler (MSE) der
Zeitverschiebungsschdtzung bestimmt und auf die Schwerpunktsfrequenz der Echosignale fp
normiert. FUr die Zeitverschiebungsschétizung wurden Fensterlangen 7: von 16, 32 und 64
Abtastwerten verwendet. Die Abbildungen zeigen den normierten mittleren quadratischen Fehler

NMSE=MSE- /2 (4.5.49)

der Verfahren PNS, PNSL, KKM, KKML und CIM in dB. Bei der Phasennullstellensuche wurde
die Anzahl der Iterationen zunachst so grofld gewahlt, dal der Einflufd der endlichen Anzahl von
Iterationen vernachldssigbar ist. In diesen Abbildungen ist zum Vergleich die in gleicher Weise
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normierte Cramer-Rao-Schranke (NCRLB) gemél Gleichung (4.2.1) dargestellt. Diese Schranke
stellt die theoretische untere Grenze des mittleren quadratischen Fehlers dar. In der gewé&hlten
Konfiguration erreichen die Verfahren PNS, PNSL und KKM die Cramer-Rao-Schranke anndhernd.
Der logarithmische Abstand zur Cramer-Rao-Schranke liegt in der Regel bel ca. 1-2 dB. Damit
zeigt sich, dal die logarithmische Kompression und die verwendete lineare Interpolation bei der
Phasennullstellensuche die Genauigkeit der Zeitverschiebungsschdtzung nur unwesentlich
beeinflussen. Die Ergebnisse der Verfahren KKM und PNS haben nicht nur die gleiche Varianz,
sondern sind auch stark korreliert. Es ergab sich ein Korrelationskoeffizient zwischen den
Schétzfehlern beider Verfahren von 0,987. Dies folgt daraus, dal3 der Betrag der
Kreuzkovarianzfunktion der analytischen Signale in der Ndhe des Maximums nicht sehr stark
schwankt. Daher liegt das Maximum des Realteils der Kreuzkovarianzfunktion der analytischen
Echosignale, der bel der Kreuzkorrelationsmethode ausgewertet wird, stets in der Nahe der
Phasennullstelle.

Die Verfahren KKML und CIM erreichen die Cramer-Rao-Schranke nicht. Die logarithmische
Kompression fuhrt im Verfahren KKML zu so grof3en Signalverzerrungen, dal3 bel den betrachteten
Fensterlangen und Signal-zu-Stérabstanden der Echodaten der Schétzfehler fast konstant bleibt. Die
Anndherung der Kreuzkovarianzfunktion bei der Correlation-Interpolation-Method an eine
Kosinusfunktion fuhrt bei diesen Verfahren zu Ungenauigkeiten, die die Schwankungen durch
additives Rauschen bel weitem Ubersteigen.
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Abbildung 4.5.2: Vergleich des auf die Periodendauer einer Grundschwingung normierten Schdtzfehlers
reiner Zeitverschiebungsschdtzungen mit der Cramer-Rao-Schranke fiir verschiedene Fensterldngen. Die
Schdtzung erfolgte mit PNS.
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Abbildung 4.5.3: Vergleich des auf die Periodendauer einer Grundschwingung normierten Schdtzfehlers
reiner Zeitverschiebungsschdtzungen mit der Cramer-Rao-Schranke fiir verschiedene Fensterlingen. Die
Schétzung erfolgte mit PNSL.
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Abbildung 4.5.4: Vergleich des auf die Periodendauer einer Grundschwingung normierten Schdtzfehlers
reiner Zeitverschiebungsschdtzungen mit der Cramer-Rao-Schranke fiir verschiedene Fensterldngen. Die
Schétzung erfolgte mit KKM.
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Abbildung 4.5.5: Vergleich des auf die Periodendauer einer Grundschwingung normierten Schdtzfehlers
reiner Zeitverschiebungsschdtzungen mit der Cramer-Rao-Schranke fiir verschiedene Fensterlingen. Die
Schdétzung erfolgte mit CIM.
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Abbildung 4.5.6: Vergleich des auf die Periodendauer einer Grundschwingung normierten Schdtzfehlers
reiner Zeitverschiebungsschdtzungen mit der Cramer-Rao-Schranke fiir verschiedene Fensterldngen. Die
Schdtzung erfolgte mit KKML. Der Schdtzfehler ist ndherungsweise von der Fensterldinge Tr unabhdngig.

4.5.3.3 Analyse der Genauigkeit der Kompressionsschéitzung

Die Analyse der Genauigkeit der Kompressionsschétzung beschrankt sich auf die Verfahren PNS
und PNSL, da sich im vorigen Abschnitt gezeigt hat, dal3 die Verwendung von CIM und KKML zu
grof3en Ungenauigkeiten fuhrt und KKM prinzipiell dhnliche Ergebnisse wie die Phasennullstellen-
suche liefert.

Es wurden fur alle Simulationen Kompressionsschétzungen aus 20 Echosignalpaaren mit je 2048
Abtastwerten bestimmt. Fur den in Kapitel 4.1.4 beschriebenen verallgemeinerten Kleinste-
Quadrate-Schéatzer muf3 die Autokovarianzfunktion der Schétzfehler der Zeitverschiebungs-
schétzung bekannt sein. Diese wurde empirisch anhand von 10 weiteren Echosignalpaaren
bestimmit.

Die Echodaten vor und nach einer Kompression des Gewebes wurden gemal? Gleichung (4.5.47)
simuliert. Die Ergebnisse der Kompressionsschétzungen sind in Abbildung 4.5.7 bis Abbildung
4.5.10 dargestellt. Bei der Phasennullstellensuche wurde die Anzahl der Iterationen wieder so grof3
gewdhlt, dal3 der Einflu3 der endlichen Anzahl von Iterationen vernachlassigbar ist. In diesen
Abbildungen ist der mittlere quadratische Fehler der geschétzten Kompression in dB dargestellt (die
Kompression ist eine dimensionslose Grof3e). Der mittlere quadratische Fehler wird mit der Cramer-
Rao-Schranke der Kompressionsschédtzung gemd? Gleichung (4.2.2) verglichen. Bel der
Kompressionsschétzung wurden die Fensterlange 7: der Zeitverschiebungsschéatzung, die
Schrittweite 7s zwischen den Zeitpunkten, an denen Zeitverschiebungen berechnet werden und die
Anzahl der Zeitverschiebungen Ngg, die zur Berechnung der Dehnung mit Hilfe des
verallgemeinerte Kleinste-Quadrate-Schétzers verwendet werden, variiert. Aus diesen Parametern
ergibt sich die Gesamtbeobachtungsdauer 7 des Datenfensters, das zur Schétzung der Kompression
verwendet wird zu:
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T, =T

G +(N

FHWNg=UT (4.5.50)
Der Einflufd der gewahlten Fensterlange 7= wird in Abbildung 4.5.7 demonstriert. Die Echodaten
wurden hierbel mit einer Kompression von 0,25 % simuliert. In dieser Abbildung sind Fehler der
Kompressionsschdtzung mit den Verfahren PNS und PNSL dargestellt, die mit ener
Gesamtbeobachtungsdauer 7 = 104 Abtastwerten erstellt wurden. Die Fensterlangen 7= wurde
zwischen 8 und 32 Abtastwerten variiert. Die Anzahl Ngr wurde entsprechend Gleichung (4.5.50)
so angepaldt, dald 7 konstant bleibt. Es zeigt sich, dal3 das Verfahren prinzipiell in der Lageist, die
Kompression so genau zu schétzen, dal3 der Schétzfehler nur etwa 1-2 dB Uber der theoretisch

moglichen Grenze liegt.

Wird die Fensterlange 7= grol3 gewahlt, so ergeben sich fur hohe Signal-zu-Stérabstdnde SNRe
Schéatzfehler bei der Dehnungsberechnung, die deutlich tber der Cramer-Rao-Schranke liegen. Dies
liegt daran, dal3 die Annahme einer konstanten Zeitverschiebung innerhalb des Fenster, in dem die
Zeitverschiebung berechnet wird, nicht erfllt ist. Dieser Fehler wurde in Kapitel 4.2.1 ausfuhrlich
beschrieben. Dieser Effekt ist deutlich geringer ausgepragt, wenn die logarithmische Kompression
der Basishanddaten verwendet wird. Es zeigt sich auch hier, dal? die Genauigkeit der Kompressions-
schdtzung durch die logarithmische Kompression im betrachteten Bereich des Signal-zu-
Storabstandes der Echodaten allenfalls positiv aber niemals negativ beeinfluf3t wird.

In Abbildung 4.5.8 wird die Abhangigkeit des Schétzfehlers fir Kompressionen von 0,25 % und
1% in Abhangigkeit der Gesamtbeobachtungsdauer 7c dargestellt und mit der Cramer-Rao-
Schranke verglichen. Es wurde eine Fensterlange von 7 = 16 Abtastwerten gewahit. Es zeigt sich,
dal’ der Gesamtfehler die in Gleichung (4.2.2) vorausgesagte Abhéangigkeit von der Gesamt-
beobachtungsdauer T besitzt:

1
MSE~—% (4.5.51)

3
Te
In dieser Abbildung wird auch der Einflul3 der Kompression untersucht. Es zeigt sich, dal3 bei 1 %
der Schétzfehler um etwa 3 dB gegenuiber 0,25 % ansteigt. Daher sollten in der Regel so viele
Bilder aufgenommen werden, dal3 die Kompression zwischen zwei aufeinanderfolgenden Bildern
diesen Wert nicht deutlich tUberschreitet.
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Die bisherigen Ergebnisse wurden mit ener Schrittweite von einem Abtastwert (7s= DT)
durchgefiihrt. Der Einflud  grofRerer  Schrittweiten 7s auf die Genauigkeit der
Kompressionsschdtzung  wird in  Abbildung 459 demonstriert. Bel  konstanter
Gesamtbeobachtungsdauer 75 von 104 Abtastwerten und konstanter Fensterlangen 7: von 16
Abtastwerten wurden T7s zwischen einem und 18 Abtastwerten variiert und Ner gemal
Gleichung (4.5.50) angepald. Die mittlere Erhohung des MSE des Verfahrens PNS durch die
Schrittweitenerhthung wird in Abbildung 4.5.9 dargestellt. Deutliche Erhdhungen ergeben sich erst,
wenn die Schrittweite eine halbe Fensterlange tiberschreitet ( 7s < 0,5 TF).

In Kapitel 6.2 wird ein System zur Aufnahme und Darstellung von Elastographiebildern in Echtzeit
vorgestellt. Dieses System verwendet die Phasennullstellensuche zur Schédtzung der lokalen
Kompression. In einem solchen System muissen aus Zeitgrinden die Anzahl der Iterationen klein
und die Schrittweite Ts grol3 gewahlt werden. In weiteren Simulationen wurde der Einflufd von
reduzierten Werten fur die Anzahl der Iterationen simuliert. Kompressionen wurden mit dem
Verfahren PNS geschétzt. In Abbildung 4.5.10 wird der Schétzfehler des Verfahrens fur zwel
Iterationen (N, = 2) und unterschiedliche Schrittweiten 7s= DI, Ts=4 DI, Ts= 9DI, Ts= 18 DT
dargestellt. Diese Simulation wurde mit einer Gesamtbeobachtungsdauer 7 = 148 Abtastwerten
und einer Fensterlange 7+ = 16 Abtastwerten durchgefihrt. Es wurden Kompressionen von 0,25 %,
0,5 % und 1,0 % gewahit.
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Abbildung 4.5.7: Abhdngigkeit des Schdtzfehlers der Kompressionsschitzung von der verwendeten Fenster-
ldnge und Vergleich mit der Cramer-Rao-Schranke (Tc= 104 Abtastwerte).
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Abbildung 4.5.8: Abhdngigkeit des Schdtzfehlers der Kompressionsschdtzung von der Gesamt-
beobachtungsdauer fiir verschiedene Kompressionen (SNRe = 100).
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Abbildung 4.5.9: Einfluf3 der Schrittweite Ts auf den Schdtzfehler der Kompressionsschdtzung fiir
eine grofie Anzahl von Iterationen bei der Phasennullstellensuche.
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Abbildung 4.5.10: Abhdngigkeit des Schdtzfehlers der Kompressionsschétzung von der Kompression fiir
begrenzte Schrittweiten Ts/DT und N, = 2 Iterationen fiir SNRe = 20 dB (links) und SNRe = 30 dB
(rechts). Die Fensterlinge betrdgt Tr = 16 Abtastwerte (Tc = 148 Abtastwerte).
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4.5.3.4 Korrelation der Schiitzfehler in Multikompressionsansiitzen

Fur die Frage, welches in einem Multikompressionsansatz, wie er in Kapitel 4.3 beschrieben wurde,
die optimale Kompression zwischen zwei Kompressionsstufen ist, ist die Korrelation der den
einzelnen Kompressionshildern einer Serie Uberlagerten Schatzfehler von besonderer Relevanz. In
jedem Fall dirfen die Kompressionsstufen nicht zu grof3 gewahlt werden, da die Kompressions-
schétzung ansonsten aufgrund transversaler Bewegungsartefakte unbrauchbar wird.

Mit Hilfe einer Simulation soll aber die Frage geklart werden, ob die Kompressionsschédtzung bei zu
dichter Wahl der Kompressionsstufen negativ beeinflufdt wird. Dies ist theoretisch denkbar, da die
Schétzfehler der Kompressionsschétzung fir kleine Kompressionen naherungsweise unabhéngig
von der Kompression sind, sowie auch die Cramer-Rao-Schranke in Gleichung (4.2.2) von der
Kompression unabhéngig ist. Durch Verwendung ener Vielzahl von Einzelkompressions-
schétzungen, die addiert werden, kann sich der Schétzfehler gegentiber der Schétzung aus nur zwel
Bildern dadurch erhthen, dal3 sich die Fehler der Einzelkompressionsschatzungen aufsummieren.
Waéren die Schétzfehler der Ns summierten Einzelkompressionsschéatzungen unkorreliert, so wirde
die Gesamtkompression um den Faktor \/ﬁS grolRer sein as die Varianz mit der Einzel-
kompressionsschétzungen.

Das Problem wird in Abbildung 4.5.11 skizziert. In dieser Abbildung ist zur Erlauterung des
Problems die Kompression der elliptischen Lasion Ubertrieben dargestellt. Die Kompression kann
auf zwei Arten berechnet werden, durch Vergleich der Bilder 1 und 5 oder durch Vergleich von 1
und 2; 2 und 3; 3 und 4; 4 und 5 mit anschlief3ender Addition der Einzelkompressionsbilder.

Dieser Fall wurde mit Hilfe einer Simulation nachgestellt: Es wurden 30 A-Linien mit je 2048
Abtastwerten simuliert. Zu diesen A-Linien wurden jeweils 4 weitere A-Linien derart simuliert, dal3
die angenommene Gewebekompression zwischen je zwel A-Linien 0,0005% betrégt. Die
Gesamtkompression betréagt also 0,002 %. Zum Vergleich wurde zunéchst die Kompression unter
Benutzung aller A-Linien berechnet. Anschlief3end wurde die Kompression aus nur zwel A-Linien
(der ersten und der letzten A-Linie) berechnet. Die gleiche Simulation wurde mit Signal-zu-
Storabstanden der Echodaten SNRe von 100 und 1000 (20 dB und 30 dB) durchgefihrt. Fir die
Schétzung der Zeitverschiebungen wurden Fensterléngen 7= von 16 Abtastwerten gewahlt.

Es zeigte sich, dal3 die Schétzfehler der Zeitverschiebungsschétzungen in beiden Féllen, also
Berechnung von 4 Einzelkompressionsbildern mit anschlief3ender Addition und Berechnung eines
einzigen Kompressionsbildes mit entsprechend gréf3erer Kompression, nahezu identisch sind. Der
Korrelationskoeffizient der Schétzfehler der Zeitverschiebungsschétzung lag - bei nahezu gleicher
Varianz - bel 0,97. Damit zeigt sich, da3 bei Benutzung von Zwischenbildern bei der
Kompressionsschétzung fir kleine Kompressionen nicht nur die Varianz des Schétzfehler gleich
bleibt, sondern der Schétzfehler selbst fast identisch ist wie bel einer Schdtzung der Kompression



4 Abbildung elastischer Gewebeeigenschaften mit Ultraschall 68

ohne die Verwendung von Zwischenbildern. Da dadurch gezeigt wurde, dald der Schétzfehler durch
die Verwendung von Zwischenbildern nicht erhoht werden kann, ist es sinnvoll, mdglichst viele
Zwischenbilder zur Berechnung von Kompressionsschatzung zu verwenden, um Schétzfehler
aufgrund transversaler Bewegungen klein zu halten.

»

zunehmende Kompression

Abbildung 4.5.11: 5 Bilder einer Multikompressionsserie. Die Kompression kann durch Vergleich des 1. mit
dem 5. Bild berechnet werden oder aber durch die Berechnung von vier Kompressionsbildern aus jeweils
aufeinanderfolgenden Bildern und anschliefiender Addition aller Kompressionsbilder.

4.5.3.5 Vergleich der Rechenkomplexitit

Den bei weitem grofdten Teil der Rechenzeit in allen Verfahren beansprucht die Berechnung von
Kreuzkovarianzfunktionen und die Interpolation der Daten. Die Phasennullstellensuche benttigt
daflr in jeder Iteration fur jeden Abtastwert je 2 Multiplikationen einer reellen Zahl mit einer
komplexen Zahl, eine Multiplikation zweier komplexer Zahlen und eine Addition zweier komplexer
Zahlen. Dies ergibt

T

E
PNS= 14 - (4552)

N .
A

bﬂ

Rechenoperationen.

Bel der Kreuzkorrelationsmethode muissen die Echodaten rekonstruktiv interpoliert werden. Dies
kann nicht mittels linearer Interpolation durchgefiihrt werden, da hochfrequente und nicht ins
Basisband transformierte Echodaten verwendet werden. Die Ordnung des Interpolators muld
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mindestens 8 betragen [16] und kann mit Hilfe eines FIR-Filters realisiert werden [92]. Dadurch
ergeben sich

T

18 —L (4.5.53)

Nikm= T

Rechenoperationen fir eine Berechnung der Kreuzkovarianzfunktion. Damit benttOigt die
Berechnung der reellwertigen Kreuzkovarianzfunktion &hnlich viele Rechenoperationen wie die
Berechnung der komplexen Kreuzkovarianzfunktion.

In [16] wird ein Verfahren beschrieben, welches das Maximum der Kreuzkovarianzfunktion durch
eine Einschachtelung bestimmt. Die Anwendbarkeit dieses Verfahren in der Elastographie wurde
allerdings bisher nicht validiert. Um eine Genauigkeiten bei der Zeitverschiebungsschétzung von
etwa 0,004/f, zu erzielen, mul’ die Kreuzkovarianzfunktion mindestens 10 mal ausgewertet werden.
Die Simulationen in Kapitel 4.5.3.3 haben gezeigt, dald fur die Phasennullstellensuche N, =2
Iterationen, und damit zwel Auswertungen der Kreuzkovarianzfunktion, in der Regel ausreichen.
Damit erweist sich die Phasennullstellensuche als erheblich schneller.

4.5.4 Reduktion des Einflusses lateraler Verschiebungen

Der Einflul transversaler Bewegungsartefakte, die in Kapitel 4.2.2 beschrieben wurden, auf die
Genauigkeit der Kompressionsschéatzung kann reduziert werden, indem Bewegungen des Gewebes
transversal zur Schallausbreitungsrichtung aus den Ultraschallechodaten geschétzt und kompensiert
werden. Auf diese Weise wird das Dekorrelationsrauschen reduziert. Ansétze dazu finden sich in
der Literatur zahlreich [19, 52, 47]. Diese Verfahren sind hédufig zeitaufwendig. Das
Standardverfahren, ,Block-Matching® genannt, [67] ist eine zweidimensionale Erweiterung der
Kreuzkorrelationsmethode: Die Kreuzkovarianzfunktion wird in Fenstern geschétzt, die
zweidimensional ausgedehnt sind, also mehrere A-Linien umfassen. Es wird nicht nur die
Abhangigkeit der Kreuzkovarianzfunktion von der axialen Verschiebung, sondern auch von der
lateralen Verschiebung der A-Linien betrachtet. Durch Bestimmung der lateralen und axialen
Verschiebung, die diese Kreuzkovarianzfunktion maximiert, kann die laterale Verschiebung des
betrachteten Gewebeberei ches bestimmt werden. Aufgrund des zweldimensionalen Raumes, in dem
Verschiebungen gesucht werden mussen, und der zur Berechnung der Kreuzkovarianzfunktion
verwendeten zweidimensional ausgedehnten Fenster ist diese V erschiebungsberechnung gegentiber
der reinen axialen V erschiebungsberechnung deutlich zeitaufwendiger.

In diesem Kapitel wird das Verfahren der Phasennullstellensuche so erweitert, dal3 auch laterale
Verschiebungsanteile bestimmt werden koénnen. Dieses Verfahren wird erweiterte Phasennull-
stellensuche genannt. Das erweiterte Verfahren verwendet wie die Phasennullstellensuche Basis-
banddaten zur Berechnung der Kreuzkovarianzfunktion der anaytischen Echodaten. Diese
Basishanddaten werden in diesem Unterkapitel mit Ui(z, /) und Ux(t, /) bezeichnet. Der Index !/
bezeichnet hierbel die Nummer der A-Linie. Ziel des Verfahrens ist die Bestimmung von axialen
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Verschiebungen t;; und lateralen Verschiebungen D/, der Echosignale in A-Linie [ zur Zeit
= k Ts.

Die erweiterte Phasennullstellensuche bestimmt zunéchst fir alle (k, /) sowie verschiedene laterale
Verschiebungen D/ die Zeitverschiebungen zwischen zwei zeitlichen Intervallen zweier Echosignale
U(t, I) und Ux(t, [+DI). Fir die Bestimmung dieser Zeitverschiebung kann die Phasennullstellen-
suche gemdl? Gleichung (4.5.34) verwendet werden. Auf diese Weise ergibt sich eine Zeitver-
schiebung t;,n. AuRerdem wird, als MaR der Ahnlichkeit der A-Linien / und /+DI, die Kreuz-
kovarianzfunktion an der gefundenen Nullstelle der Phase bestimmit:

T.AT
F T - T
kIl Al k,l,Al) (4554)

NIV nZ=:O Ulb(kTs+nAT+ > )UZb(kTS+nAT— >

Dieser mit ¢, » bezeichnete Wert entspricht dem Wert innerhalb der ,,arg”-Funktion in der letzten
Iteration in Gleichung (4.5.34). Da die Phasennullstelle t,,;» gleichzeitig die Maximalstelle der
Kreuzkovarianzfunktion ist, wurde auf diese Weise die Maximalstelle t,;n, und gleichzeitig das
Maximum ¢, der Kreuzkovarianzfunktion in axialer Richtung, bei einem lateralen Versatz der A-
Linien von DI, bestimmt. Zur Bestimmung der lateralen Verschiebung D/;; werden die berechneten
¢ @nschliefiend in lateraler Richtung gemittelt:

N, 12

Coral= 2 ChiimAl (4.5.55)

n=-N,kI2

Anschlief3end wird die laterale Verschiebung D/;; durch eine Maximumsuche bestimmit:

A lk,l=argmaXAZEk,l,Al (4'5'56)

Die axiale Zeitverschiebung t, wird durch

TkJ:Tk,z,Asz (4.5.57)

bestimmt. Das hier vorgestellte Verfahren besitzt Ahnlichkeiten zum haufig verwendeten , Block-
Matching“-Verfahren. Statt alerdings die Kreuzkovarianzfunktion unter Verwendung zwei-
dimensionaler Datenfenster zu berechnen und sowohl in axialer Richtung als auch in lateraler
Richtung ein Maximum zu suchen, wurden die Maxima in axialer Richtung unter Verwendung der
Phasennullstellensuche bestimmt. Dieses Verfahren verwendet eindimensionale Fenster. Anstelle
der Verwendung zweidimensionaler Fenster zur Bestimmung der Kreuzkovarianzfunktion erfolgt
eine Mittelung der durch die Phasennullstellensuche bestimmten Maxima ¢,y In
Gleichung (4.5.55). Je nachdem, wie dicht zwel aufeinanderfolgende A-Linien 0rtlich
zusammenliegen, kann es sinnvoll sein, auch laterale Verschiebungen zu korrigieren, die geringer
as eine A-Linie sind. Dafir muissen zunéchst laterale Verschiebungen genauer as mit ener
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Auflosung ener A-Linie geschétzt werden. Dies ist moglich, indem aternativ zu einer
Maximierung gemal3 Gleichung (4.5.56) &hnlich der Correlation-Interpolation-Method €;; o; in
der Néhe der Maximalstelle DI, durch ein Polynom dritter Ordnung interpoliert wird und dessen
Maximum bestimmt wird (Abbildung 4.5.12). Fur die Bestimmung der Polynomkoeffizienten
werden die vier grofRten Werte von €y, 5; bei ganzzahligen DI verwendet. Ein &hnliches
Vorgehen wurde fur die Bestimmung lateraler Verschiebungen bereits in [32] vorgeschlagen.
Nachdem in dieser Weise laterde Verschiebungen DI, bestimmt wurden, werden diese
Verschiebungen in den Basisbanddaten korrigiert. Dazu wird Ux(t, /) lokal entsprechend der
lateralen Verschiebungen verschoben:

UZb(t’l):UZb(t’l+Al[l/TS},l) . (4558)
Eine Verschiebung um eine nicht ganzzahlige Anzahl von A-Linien erfolgt mit Hilfe einer linearen

Interpolation. Die korrigierten Echodaten werden anschlief?end dazu verwendet, die axiae
Verschiebung mit Hilfe der Phasennullstellensuche zu bestimmen.

In Kapitel 7.4.1.1 wird anhand von Phantomexperimenten gezeigt, dal3 dieses Verfahren die
Genauigkeit der Verschiebungsschétzung erhoht.

Cr.1 o

die 4 groften
Werte bei
ganzzahligen D/ Polynom

/ \

Abbildung 4.5.12: Genaue Bestimmung des Maximums der Kreuzkovarianzfunktion in lateraler
Richtung durch Anpassung an ein Polynom 3. Grades.
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4.6 Diskussion der Ergebnisse

Die in Kapitel 4.5.3 durchgefiihrten Simulationen zeigen, dal3 das in der Elastographie gewdahlte
Verfahren der Kompressionsschétzung durch Schéatzung von Zeitverschiebungen sinnvoll ist, wenn
die Parameter (Gesamtkompression des Gewebes, Fensterlange etc.) geeignet gewéhlt werden. Die
Schétzung der Kompression aus Zeitverschiebungen sollte mit einem verallgemeinerten Kleinste-
Quadrate-Schétzer durchgefihrt werden. Das gewdhlte Verfahren ist deshalb sinnvoll, da die
theoretische untere Schranke fur die Varianz der Kompressionsschéatzung bei entsprechender Wahl
der Parameter fast erreicht wird. Somit ist eine deutliche Verbesserung der Genauigkeit des
Kompressionsschéatzung durch Einsatz anderer Schétzer nicht zu erwarten.

Es hat sich weiterhin gezeigt, da? das in diesem Kapitel vorgestellte neue Verfahren zur
Zeitverschiebungsschdtzung, die Phasennullstellensuche, mit breitbandigen Signalen deutlich
weniger rechenaufwendig ist als die von anderen Autoren verwendete Kreuzkorrelationsmethode.
Die Phasennullstellensuche erreicht in Simulationen reiner Zeitverschiebungsschatzungen - mit for
Ultraschallabbildungssystem Ublichen Signalen - fast die Cramer-Rao-Schranke. Im Gegensatz dazu
haben die Simulationen gezeigt, dald ein anderes schnelles Verfahren, die Correlation-Interpolation-
Methode diese Schranke nicht erreicht. Der Geschwindigkeitsgewinn geht dort zu Lasten der
Genauigkeit.

Der Wahl der Parameter kommt eine besondere Bedeutung zu: die Simulationen haben gezeigt, dal3
es bel gegebener Gesamtbeobachtungsdauer 7c zur Schétzung der Kompression sinnvoll ist, die
Fensterlange T« zur Verschiebungsschétzung maoglichst gering zu wahlen, hingegen die Anzahl Ner
der zur Kompressionsschatzung mittels des verallgemeinerten Kleinste-Quadrate-Schétzers ver-
wendeten Verschiebungsschatzungen grofld zu wahlen. Aus dieser Forderung folgt auch, dal3 esin
der Regel nicht sinnvoll ist, die Kompression nur as Differenz zweier aufeinanderfolgender
V erschiebungsschédtzungen zu berechnen. Die Simulationen ergaben, dal3 Fensterléngen von 16 bis
hochstens 40 Abtastwerten (bel einem Verhdltnis von Abtastfrequenz zu Mittenfrequenz der
Ultraschallsignale von 4:1) sinnvoll sind.

Die Verwendung geringer Fensterlangen zur Verschiebungsschédtzung birgt allerdings die Gefahr,
dal3 Schétzfehler grofker als eine halbe Periodendauer bezogen auf die Mittenfrequenz f, der
Echosignale auftreten. Das kann in dem iterativen Verfahren dazu fuhren, dal3 die Zeitverschiebung
im folgenden um eine ganze Periodendauer falsch geschétzt wird, sich aso fortpflanzt. Solche
Fehler werden , False-Peak-Detection“ Fehler oder ,Aliasing® genannt und treten in dhnlicher
Weise auch bel der Kreuzkorrelationsmethode auf. Das Auftreten dieser Fehler fihrt in der Regel
dazu, dal3 die Kompressionsschétzung im gesamten Bereich der A-Linie nach Auftreten dieses
Fehlers unbrauchbar ist. Die in diesem Kapitel vorgestellte logarithmische Kompression ermoglicht
es, den ungunstigen Einflul? groRRerer Fensterlangen 7: zur Verschiebungsschdtzung auf die
Genauigkeit der Verschiebungsschétzung zu reduzieren. In diesem Zusammenhang kann es
gegebenenfalls sinnvoll sein, Verfahren einzusetzen, die die Kompression durch adaptive Dehnung
der Signale schdtzen [1, 77]. Diese Verfahren verwenden zur Schéatzung der
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Kreuzkovarianzfunktionen stets die Gesamtbeobachtungsdauer 7s. Schétzfehler, wie sie bal zu
grol3er Wahl der Fensterlangen bel der Zeitverschiebungsschétzung vorkommen, treten bel diesen
Verfahren nicht auf. Durch die grof3e zeitliche Lange der Fenster bei der Schétzung der Kreuz-
kovarianzfunktion treten in diesen Verfahren gegebenenfalls keine Fehler durch Aliasing auf. Es sei
alerdings darauf hingewiesen, dal3 diese Verfahren aul3erst zeitaufwendig sind und die Genauigkeit
der Kompressionsschétzung theoretisch nicht erheblich steigern kénnen.

Der durch die Cramer-Rao-Schranke der Kompressionsschétzung in Gleichung (4.2.2) angegebene
Term ist unabhéngig von der gewéhlten Kompression. Dies kann zu dem Schlul® fuhren, die
Kompresson moglichst gro3 zu wahlen, um dadurch den Signal-zu-Storabstand der
Kompressionsschédtzung zu steigern, und zwar proportional zur gewahlten Kompression. Abgesehen
davon, dai dies nur begrenzt moglich ist (um z. B. Verletzungen des Gewebes zu vermeiden) und
auch nicht immer sinnvoll ist, da das Gewebe teilweise nichtlinear auf Kompressionen reagiert [28],
kann dies in der Praxis auch zu erheblichen Schétzfehlern fuhren. Einerseits wurde in Simulationen
gezeigt, dald der Schatzfehler der Kompressionsschétzung in der Praxis bei Kompressionen um
1,0 % gegeniiber Kompression von 0,25 % deutlich ansteigt. Andererseits werden bei grof3eren
Kompressionen die transversden Bewegungsartefakte so erheblich, dal3 sich sogar eine
Verringerung des Signal-zu-Storabstandes der Kompressionsschétzung ergibt.

Im Gegensatz dazu ist es sinnvoll, grofdere Kompressionen des Gewebes durch Aufnahme von
Zwischenbildern zu verfolgen. Die Gesamtkompression kann dabei grol3 gewdahlt werden, die
Kompression zwischen der Aufnahme zweier Einzelbilder sollte allerdings so klein gewahlt werden,
dal? transversale Bewegungsartefakte und Schétzfehler aufgrund axialer Kompression des Gewebes
vernachléssigbar sind. Die Gesamtkompression kann durch Addition der errechneten Kompression
der Einzelbilder errechnet werden. Simulationen in Kapitel 4.5.3.4 haben gezeigt, da3 sich
Schétzfehler der Kompressionsschétzung aufgrund von Rauschen, das den Zwischenbildern
Uberlagert ist, gegenseitig aufheben. Dieser Weg der Vermeidung transversaler Bewegungsartefakte
in der Elastographie ist der effektivste und eleganteste, wenngleich er technisch, aufgrund der hohen
anfallenden Datenmengen héufig zu aufwendig ist. In diesem Fall kdnnen zumindest die lateralen
Bewegungsartefakte durch Verfahren, wie sie in Kapitel 4.5.4 vorgestellt wurden, kompensiert
werden. Das dort vorgestellte Verfahren hat den Vortell, besonders recheneffizient zu sein.
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S Ein multidirektionales Aufnahmesystem fiir die
Abbildung des menschlichen Riickens

5.1 Anforderungen an den Mef3platz

Sollen diein Kapitel 3 vorgestellten quantitativen Abbildungsverfahren angewendet werden, so sind
bestimmte Anforderungen an das Datenaufnahmesystem zu stellen.

Um die Belastung der Patientinnen und Patienten mit teilweise gravierenden Rickenbeschwerden
moglichst gering zu halten, sollte die Untersuchung nicht langer als wenige (1 - 3) Minuten dauern
und im Liegen durchgefthrt werden.

Zur Aufnahme multidirektionaler Echodaten mul der Wandler mechanisch in lateraler Richtung
verfahren werden. Da die interessierende Schnittbildebene, in der sich Vernarbungen befinden, von
aullen nicht genau zu erkennen ist und aufgrund der fehlenden Echtzeitfahigkeit nicht gesucht
werden kann, mul3 der Wandler zusétzlich noch in Elevationsrichtung verfahrbar sein. Fir eine
moglichst gute Auflésung der multidirektionalen Abbildungsverfahren muf3 gewahrleistet sein, daf?
die genaue oOrtliche Herkunft samtlicher Echosignale bekannt ist. Daher sollte die laterae
Positioniergenauigkeit des mechanischen Systems so hoch sein, dal3 die Positionierungsfehler
gegentiber der lateralen Auflosung des B-Bildsystem vernachlassigbar klein sind. Des welteren
mussen die geometrischen Kenndaten des Sektor-Scanners bekannt sein. Die unvermeidbaren
(vorwiegend axialen) Bewegungen des Patienten durch Atmung muissen durch rechnerische
Verfahren detektiert und korrigiert werden. Eine weitere praktische Anforderung stellt die
ausreichende Ankopplung des Ultraschallwandlers wahrend der transversalen Bewegung dar.

Die vorgestellten Abbildungsverfahren erfordern die Aufnahme hochfrequenter Echodaten. Die sich
daraus ergebenden Anforderungen und mégliche Losungen wurden in [106] und [93] ausfthrlich
diskutiert. Fir die meisten quantitativen Abbildungsverfahren missen die hochfrequenten
Echodaten beugungs- und dampfungskorrigiert vorliegen. Diese Korrekturen wurden in Kapitel 3.2
bereits beschrieben.

5.2 Beschreibung des Mef3systems

Abbildung 5.2.1 zeigt die wichtigsten Komponenten des multidirektionalen Aufnahmesystems. Das
Aufnahmesystem verwendet ein konventionelles Ultraschallgerdt (Sonoline SL-2 der Firma
Siemens). Fur die Aufnahme wird ein mechanischer Einzelwandler im Sektorscanbetrieb verwendet
(Mittenfrequenz 5 MHz). Wenngleich in heutigen Systemen zur Muskelsonographie vorwiegend
lineare Schallkdpfe verwendet werden [56], ist die Notwendigkeit der Verwendung eines
Sektorschallkopfes dadurch gegeben, dal3 nur auf diese Weise multidirektionale Echodaten bei
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linearer lateraler Aperturbewegung erzielt werden konnen. Der Ultraschallwandler wird durch einen
Schrittmotor linear in lateraler und elevationaler Richtung Uber den Ricken des Patienten bewegt.
Dabei werden die hochfrequenten Echodaten (HF-Daten) mehrerer lateral versetzter B-Bilder der
gleichen Schnittebene aufgenommen. Durch die Beweglichkeit des Schallwandlers in zwei
Dimensionen ist das Aufnahmesystem in der Lage, multidirektionale Echodaten mehrerer paralleler
Schnittebenen aufzunehmen. Wahrend einer Aufnahme werden 8 Schnittebenen mit je 11
Einzelbildern aufgenommen. Die einzelnen Aufnahmepositionen werden, wie in Abbildung 5.2.2
erlautert, meanderformig angesteuert. Durch diese Art, die gewunschten Aufnahmepositionen
anzusteuern, werden Bewegungsartefakte, die die Auflésung beeinflussen, gering gehalten, da alle
Bilder einer Schnittebene direkt hintereinander angesteuert werden. Durch die meanderférmige
Aufnahme wird der Gesamtweg klein und damit die Aufnahmezeit kurz.

Bewegung in Elevationsrichtung

§ (Schrittmotor)
5 MHz Sektor-Scanner
- /| Siemens
X Sonoline SL-2
lineare laterale Bewegung
(Schrittmotor)

HF-Daten

12-bit A/D Wandler

Schnittebene durch den
Rucken des Patienten

PC

Abbildung 5.2.1: Ultraschallsystem zur Aufnahme multidirektionaler Echodaten

Die Datenaufnahme erfolgt mit einer 12-bit-AD-Wandlerkarte der Firma Spectrum, welche die HF-
Daten vor der Verstérkung durch den zeitabhangigen Verstéker TGC (, Time Gain Control“)
abtastet. Aufgrund des hohen Dynamikbereiches der AD-Wandlerkarte kann auf einen TGC
verzichtet werden [93,106]. Dies hat den Vorteil, daf3 die z. T. unbekannten und nichtlinearen
Eigenschaften eines solchen Verstarkers die Signale nicht beeinflussen. Nach der Datenaufnahme
werden die hochfrequenten Echodaten auf der Festplatte des PC gespeichert. Zur Reduktion der
Datenmenge wird dabei zum Teil ein Komprimierungsverfahren eingesetzt, welches ohne
Informationsverluste arbeitet [76].
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Abbildung 5.2.2: Transducerpositionen, die vom Wandler durch den X-Y-Tisch angefahren werden. Das
Bild zeigt eine Aufsicht auf den Riicken.

5.3 Ankopplung

Wahrend der gesamten Aufnahme muld sich zur Ankopplung des Wandlers an den Rlcken en
Medium mit dhnlicher akustischer Impedanz wie biologisches Gewebe zwischen Wandler und
Ricken befinden. In der Regel wird hierfir ein spezielles Gel verwendet. Aufgrund der nicht ebenen
Form des Ruckens wird der Abstand zwischen Riicken und Wandler fir einige Wandlerpositionen
recht grof3 (etwa 1 cm), so dal3 grof3e Mengen Gel notig wéren. Die Handhabung dieser Mengen Gel
wére unmdglich, da das Gel wahrend der Aufnahme wegflief3en wirde. Auch die Verwendung einer
kommerziell erhditlichen Vorlaufstrecke aus einem speziellen Kunststoff erwies sich as nicht
brauchbar, da die akustische Anpassung an den Korper schlecht war und es zu Artefakten im
Ultraschallbild in Form von Mehrfachechos kam. Zusétzlich wurde der Schall noch stark gedampift.

Zur Ankopplung wird daher ein Styroporrahmen verwendet (Abbildung 5.3.1), der in seiner Form
gut an die Form des Riickens im Bereich der unteren Lendenwirbel angepaldt ist. Die Haut Uber dem
zu beschallenden Teil des Rickens wird mit etwas Gel bestrichen. Anschlief3end wird eine Folie
(sehr diinne Frischhaltefolie) in den Styroporrahmen gespannt, blasenfrei an das Gel angepref3t und
an den Réndern am Rahmen befestigt. Das dadurch entstehende Becken wird mit Wasser gefllt. In
diesem Wasserbad bewegt sich der Wandler wahrend der Aufnahme.
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Abbildung 5.3.1: Ankopplung des durch den X-Y-Tisch (s. Abbildung 5.2.2) bewegten Ultraschallwandlers
an den Riicken durch ein Wasserbad.

5.4 Geometrische Genauigkeit des Systems

Die Auflésung des Compoundingbild hangt enerseits von der durch die Beugungsphysik
bestimmten Aufldsung der verwendeten B-Bilder ab. Andererseits bestimmt aber auch die geo-
metrische Genauigkeit der Uberlagerung die Auflosung der Bilder. Mit geometrischer Genauigkeit
soll im folgenden die Genauigkeit bezeichnet werden, mit der die ortliche Herkunft eines
bestimmten Bereiches der mutidirektionalen Echodaten bekannt ist. Diese Genauigkeit hangt in dem
verwendeten System ab von:

1. der exakten Kenntnis der Bewegung des Wandlers wahrend des Scanvorgangs des mechanischen
Wandlers und des Schrittmotors.

2. Bewegungsartefakten wahrend der Aufnahme, insbesondere hervorgerufen durch die Atmung.
3. der genauen Kenntnis und der Homogenitét der Phasengeschwindigkeit.

Punkt 3 wird in dieser Arbeit vernachlassigt. Bel der URCT handelt es sich um ein inkohérentes
Verfahren. Es gibt umfangreiche Untersuchungen dber den Einflul3 inhomogener Schall-
geschwindigkeiten in biologischem Gewebe auf Ultraschallabbildungssysteme [54, 73, 51]. Diese
EinflilRe sind in der Regel so gering, dal? sie nur fur koharente Uberlagerungen von Echosignalen,
wie etwa durch einen elektronischen Beamformer, eine signifikante Rolle spielen. In den folgenden
Unterkapiteln 5.4.2 und 5.4.1 wird auf die Punkte 1. und 2. eingegangen.

5.4.1 Kalibrierung des mechanischen Systems

Die Bewegung des Einzelelementwandlers durch den Schrittmotor kann a's exakt bekannt voraus-
gesetzt werden. Die Repositionierungsgenauigkeit des im X-Y-Tisch verwendeten Linearvorschubs
ist verglichen mit der Wellenlange der verwendeten Ultraschall hoch, der Repositionierungsfehler
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liegt unter 10 mm. Die Unbekannten der Sektorgeometrie kdnnen durch ein Kalibrierungsverfahren
gefunden werden. Diese sind (Abbildung 5.4.1):

der Winkel j o der ersten A-Linie
der Winkel Dy zwischen den A-Linien

der Abstand o zwischen dem Mittelpunkt der Apertur des Schallwandlers und dem Mittel punkt
des Sektors.

v Sektor

Abbildung 5.4.1:Geometrische Kenngrofien des mechanisch bewegten Einzelwandlers.

Die Kalibrierung erfolgt mit Hilfe eines Drahtphantoms, in welchem 20 Drahte im Abstand von
1 cm T-férmig angeordnet wurden. Abbildung 5.4.2 zeigt das Drahtphantom im Querschnitt. Das
Drahtphantom wurde in einem Wasserbad aus verschiedenen Winkeln aufgenommen. Der Wandler
wurde linear in lateraler Richtung bewegt. Es wurden funf Bilder im Abstand von 1cm auf-
genommen. In diesen Bildern wurde jewells die Position (A-Linie und Laufzeit des Echos) von 9
der 20 Dréhte durch Suchen des lokalen Maximums des demodulierten Echosignals geschétzt.
Anschlief3end wurden die gesuchten Parameter mit einem Optimierungsverfahren so geschétzt, daf?
die Abweichungen der geschétzten kartesischen Positionen eines Drahtes in den funf Bildern
minima werden. Dieses Optimierungsverfahren soll im folgenden ndher beschrieben werden.
M 6chte man die Position eines Drahtes (Index m) im Raum in kartesischen K oordinaten bestimmen,

so kann dazu jedes der 9 Ultraschallbilder verwendet werden. Die errechnete kartesische Position
7’,1,,,1 hangt von alen drei oben genannten Parametern der Sektorgeometrie ab:

Fum b Abr)=[x, (g, Ab, 7).z, (bg,Ad,ro)| (5.4.1)
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Da die aus verschiedenen Bildern n geschétzten Positionen fur den Draht m gleich sein miissen,
kénnen die drei Parameter der Sektorgeometrie so gewahlt werden, dal3 die Summe der
Abweichungen der jeweils fur einen Draht ermittelten Positionen minimal wird:

5 9 2
S(¢O’A¢>,ro)=\/2 ) 7K15(¢0,A¢,r0)—% Y Fo (g A,y (5.4.2)
k=1g=1 A=1
(qf;o,Acf),rA0)=argmin(¢0’A¢lro)(S(¢>O’A¢>,r0)) (543)

Der minimale Fehler Smi, ist ein Mald dafir, wie grof3 die Unsicherheit aufgrund verbleibender
geometrischen Ungenauigkeiten des Systems ist. Dabel ist zu beachten, dal3 in diesem Fehler auch
die Ungenauigkeiten bei der Bestimmung der Position der Drahte in den B-Bildern erhalten sind.
Diese Ungenauigkeit wird durch die Auflésung des B-Bildes bestimmt. Der verbleibende
(minimale) Fehler lag bei dem verwendeten Aufbau unter 0,5 mm. Dies liegt im Bereich der zu
erwartenden Auflésung des verwendeten B-Bildsystems. Bei einem anderen Aufbau, in dem ein
elektronisch fokussierter Wandler mit hoherer Mittenfrequenz und Bandbreite zum Einsatz kam,
konnte ein Fehler von 0,23 mm erreicht werden [45], was zeigt, dal3 die Genauigkeit des Verfahren
hauptséchlich von der Genauigkeit der Positionsschédtzung der Drahte abhéngt.

Transducerpositionen

Plexiglasrahmen
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Abbildung 5.4.2: Drahtphantom zur Bestimmung der geometrischen Kenndaten des Einzelwandlers

5.4.2 Korrektur von Bewegungen des Patienten durch Atmung

Wahrend des Scanvorgangs andert sich die relative Position des Patienten zum System durch
Bewegung, insbesondere durch die Atmung. Diese Bewegung kann sehr gut as eine reine axiale
Bewegung modelliert werden, d. h. es andert sich der Abstand Dz zwischen Wandler und Riicken
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wéhrend der Aufnahme. Dies kann auch so modelliert werden, dal3 sich (bei festliegendem
Patienten) die Position des Ultraschallwandlers andert (Abbildung 5.4.3). Der Abstand Dx,
zwischen einer gedachten mittleren Position des Riickens und dem Transducer schwankt wéhrend
einer Aufnahme um etwa 3 mm. Da diese Schwankung im Vergleich zur axialen Auflésung des
verwendeten B-Bildsystem grof3 ist, kommt es zu einem deutlichen Verschmieren des
Compoundingbildes, dhnlich einer verwackelten Photographie. Die Aufnahmezeit kann nicht so
welit verringert werden, dal? die Bewegung durch die Atmung vernachl&ssigt werden kdnnen. Sie
wird nach unten im Wesentlichen durch die Zeit fur die Ubertragung der hochfrequenten
Echosignale aus der AD-Wandlerkarte in den PC-Speicher begrenzt.

Es muf3 daher ein Weg gefunden werden, die Distanzen Dz, zwischen Transducer und Ricken
wahrend der Aufnahme des m-ten Einzelbildes aus den Echodaten zu schétzen. Fir ein solches
Verfahren soll der in jedem Einzelbild gut sichtbare Ubergang von Wasserbad zum Riicken
verwendet werden. Dieser soll durch ein Segmentierungsverfahren gesucht und an ein Modell
angepalyt werden, dal? einerseits Parameter zur Beschreibung der Form dieses Ubergangs und
anderersaits die gesuchten Distanzen Dz,, enthdlt.

Dv  Dr De o
Z*
Dz, Dz, Dz; Dz z = prx)
7
y >
\’/\\x
Ubergang Wasserbad/Riicken

Y Z

Abbildung 5.4.3: Modell der durch die Atmung hervorgerufenen Bewegungen. Es werden nur axiale
Bewegungskomponenten beriicksichtigt.

Dazu wird der Ubergang zwischen Wasserbad und Riicken (Abbildung 5.4.3) zunachst durch eine
Funktion z = pr(x) modelliert, die durch ein Polynom vom Grad », beschrieben werden kann:

Np
pplx)=2 a x" (5.4.4)
n=1

Auf ene Konstante a, kann verzichtet werden, wenn davon ausgegangen wird, daf3 das
Koordinatensystem (x, z) gemald Abbildung 5.4.3 so gewéhlt wird, dal3 ao= 0 gilt.
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Die Position des Wasserbad/Riicken Ubergangs ist in jedem der Einzelbilder deutlich sichtbar. Er
kann daher automatisch in jedem Einzelbild segmentiert werden. Das Ergebnisist jeweilseine Linie
z = pu(x, Dz,,), die durch den spéter noch beschriebenen Segmentierungsalgorithmus bis auf die
additive Konstante Dz,, an L Punkten (x,,, z,;) ermittelt wurde (je ein Punkt pro A-Linie). Der
Segmentierungsalgorithmus ermittelt den Ubergang zwischen Riicken und Wasserbad zunichst
jedoch in einem eigenen Koordinatensystem (x*, z*), in dessen Ursprung sich jeweils der Wandler
befindet. Bezeichnet man die so gefundene Linie im Koordinatensystem (x*, z*) as p,* (x*,,) so
kénnen die Punkte ins globale K oordinatensystem (x, y) Ubertragen werden:

)l—mAx 545

*
X =X
m,l m

Durch Vergleich der gemessenen Linien mit dem Modell gemal3

NP
pm(xmlerAx): > anxnmlJrA z,te,, (5.4.6)

n=

kann ein Fehler ¢, definiert werden, der linear von den gesuchten Parametern abhangt. Mdchte man
den mittleren quadratischen Fehler

> Z ek ; (5.4.7)

minimieren, so kann der lineare Kleinste-Quadrate-Schétzer fir die Modellparameter
(A 21’"-’AZN’“1’---’C‘N") verwendet werden, welcher sich z. B. in [10] findet.

Um den Ubergang z =p, (x, ) Wasserbad/Riicken in jedem Einzelbild zu finden, muf fir jede
A-Linie [/ nach dem k gesucht werden, dessen Abtastwerte D,,, den Ubergang enthalten. Die
einfachste Losung dieses Segmentierungsproblem ist eine Suche nach dem kleinsten k, dessen
Echoamplitude einen gewissen Schwellwert Uberschreitet. Der Nachteil dieser Methode ist, dai
Wandlereintrittsechos aufgrund mangelhafter Anpassung, Luftblasen im Wasserbad und
Reflexionen der Folie das Ergebnis stark verfdschen. Wandlereintrittsechos kénnen im B-Bild den
Ubergang Wasserbad/Riicken bertihren, da der Wandler wiahrend der Aufnahme sich nur sehr knapp
tiber dem Riicken bewegt (der Ubergang Wasserbad/Riicken ist nicht von diagnostischem Interesse).
Da Wandlereintrittsechos ihre Position wahrend des Scanvorgangs nicht é@ndern, obwohl der
Wandler bewegt wird, kénnen sie zunachst einfach herausgefiltert werden. Dazu wird der folgende
Korrel ationskoeffizient berechnet:
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M M
mz=1 m =1,Zr:n #m Uk,l,mlUk,l,mz
6y (k1) =" (548)

Die hochfrequenten Echodaten werden an denjenigen Stellen (k, /) zu Null gesetzt, an denen der
Korrelationskoeffizient den Wert 0,2 Uberschreitet. Anschlieffend werden die Echodaten
demoduliert. Die so gewonnenen Echodaten werden D’,,  genannt.

Der Ubergang Wasserbad/Riicken  wird in  folgender Weise bestimmt:  Der
Segmentierungsalgorithmus verwendet ein Verfahren aus [26]. Bel diesem Verfahren wird
heuristisch eine Wahrscheinlichkeit fur jede beliebige Kontur definiert. Anschlief3end wird die
Kontur gesucht, die diese Wahrscheinlichkeit maximiert. Die definierte Wahrscheinlichkeit
berlicksichtigt einerseits die Wahrscheinlichkeit des Auftretens der Amplitudenverteilung D';;,, bel
einer bestimmten Kontur, und andererseits die Wahrscheinlichkeit der Kontur selber. In letzteren
Anteil kann heuristisch Vorwissen tber die Kontur eingebracht werden. So wurde bertcksichtigt,
da? @) die Kontur eine gewisse Glattheit aufweist, dal3 b) der Ricken Ublicherweise einen
bestimmten Abstand zum Wandler hat, sowie daf3 ¢) der Ubergang eine ungefahr horizontale Linie
ist. Dieses Vorwissen wurde durch entsprechende Straffunktionen in die Wahrscheinlichkeit
eingebracht.

Mit dem verwendeten Kleinste-Quadrate-Schétzer ist es moglich, die Standardabweichung des
Fehlers bel der Segmentierung sowie die Standardabweichungen der Dz,, zu schétzen [10]. Bei einer
untersuchten Gruppe von 10 Schnittebenen unterschiedlicher Patienten ergab sich ein Fehler bel der
Segmentierung von der geschétzten Linie von 0,5 mm. Daraus ergeben sich aufgrund der Vielzahl
der verwendeten Segmentpunkte eine Standardabweichung der Dz, von 80 nm. Es kann daher
davon ausgegangen werden, dald nach einer auf diese Weise durchgefiihrten Korrektur von
Bewegungsartefakten die Auflosung der Compoundingbilder nicht mehr durch die Atmung
beeinflul3t wird.

5.5 Wahl der lateralen Wandlerverschiebung

Die laterale Wandlerverschiebung zwischen den aufgenommenen Einzelbildern sollte so gewéahlt
werden, dal3 die Speckle der Einzelbilder néherungsweise unkorreliert sind. Wie in Kapitel 2.3.2
dargelegt, hangt die Korrelation zweier Einzelbilder auch von der lateralen Punktbildfunktion des
Systems ab. Da diese nicht genau bekannt ist und Simulationen, wie sie in [72] vorgeschlagen
werden, nicht durchgefiihrt werden kénnen, da die Geometrie nicht genau bekannt ist, wurde die
Korrelationsfunktion zweier Einzelbilder fir das verwendete System direkt gemessen. Dazu wurde
ein kommerziell erhéltliches Specklephantom verwendet. Dieses wurde, wie in Abbildung 5.5.1
verdeutlicht wird, von mehreren Transducerpositionen aufgenommen. Die Korrelation der B-Bilder,
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die von Position (1) und Position (2) aufgenommen wurden, wurde in Abhangigkeit der Bildtiefe
der betrachteten Region z, der lateralen Transducerverschiebung Dx und des Betrachtungswinkels b
gemessen.

Wandlerpositionen

ey Az ©)

/- interessierende
A < homogene
Geweberegion

Abbildung 5.5.1: Messung der Korrelation zweier von Position (1) und Position (2) aufgenommener Ultra-
schallbilder.

Es stellte sich heraus, dal3 die Korrelationsfunktion nur von der effektiven lateralen Verschiebung
Dx' sowie vom mittleren Abstand der interessierenden Region zum Transducer z' abhangt. Die
Abhangigkeit der Korrelationsfunktion von der effektiven lateralen Verschiebung Dx' ist eine
Exponentialfunktion mit einer tiefenabhéngigen Korrelationsbreite x(z'):

p(Ax’,z’)ze_Ax'/E(Z/) (5.5.1)

Abbildung 5.5.2 zeigt die Abhangigkeit der Korrelationsbreite x(z') von z'. Wie gemal3 Gleichung
(2.3.1) zu erwarten ist, ist die Korrelationsbreite im Bereich des Fokus des Einzelwandlers am
groften. Anhand der gemessenen Korrelation kann nun ein sinnvoller Wert daftr gewahlt werden,
wie weit der Wandler zwischen der Aufnahme einzelner Sektorscans in lateraler Richtung bewegt
werden muf3. Es wurde eine Transducerverschiebung von 0,75 cm gewahlt, was gewéhrleistet, dal3
in allen Bildregionen die Korrelation lateral aufeinanderfolgender Bilder immer kleiner as 0,12 ist.
Dies entspricht etwa einer halben Aperturbreite des ca. 1,4 cm breiten Wandlers und damit dem in
[12] vorgeschalgenen Wert. Damit ist die Annahme unkorrelierter Echodaten aus den Einzelbildern
bei der Schazung von Texturparametern weitgehend erfillt.  Aufgrund  dieses
Korrelationskoeffizienten zwischen den Einzelbildern erh@it man durch das Verfahren der URCT
eine Verbesserung des SNR des Compoundingbildes geméal3 Gleichung (2.2.3) um einen Faktor von
etwa 3,14. Dies entspricht etwa der Verwendung von N« = 9,86 unkorrelierten Bildern. Fir die
URCT konnte unter Umstanden auch die Wahl einer kleiner Wandlerverschiebungen zu einer
hoheren Specklereduktion fuhren. In [74] wurde untersucht, an welchen Positionen Bilder
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Reduktion des Speckles im Compoundingbild zu erzielen. Die lateralen Abstdnde zwischen den zu
verwendenden Bildern waren dabel tiefenabhangig, und der Abstand zwischen je zwel
aufeinanderfolgenden Einzelbildern ist nicht konstant. Fir das verwendete System wird in der
Bildmitte bei der Wahl optimaler Transducerpositionen gemal3 [74] das SNR um einen Faktor von
ca 0,25 reduziert, was einer Benutzung von Ng = 16 unkorrelierten Bilder entspricht. Im diesem
Fall mufdten alerdings 45 Einzelbilder mit nicht konstantem Wandlerabstand verwendet werden,
von denen ein Tell je nach Bildposition nicht benutzt wurde. Die Nachteile der starken Erhdhung
der Aufnahmezeit ist unverh@tnismaldig grof3 verglichen mit der vergleichbar geringen Erhéhung
des SNR. Hinzu kommt, daf3 die zusdtzlich aufgenommenen Bilder nicht fir die anderen
quantitativen Abbildungsverfahren verwendet werden konnen, da die Einzelbilder untereinander zu
stark korreliert sind. Aus diesem Grund stellt die getroffene Wahl der konstanten
Transducerverschiebung von 0,75 cm eine guinstige Wahl dar.

x/mm

35}

25 |

151

057

2> 3 4 5 6 7 8 9 10
Z'lecm

Abbildung 5.5.2: Korrelationsldnge X als Funktion der durchschnittlichen Entfernung der Bildregion zum
Transducer.



6 Aufnahmesysteme zur Abbildung elastischer Gewebeeigenschaften mit Ultraschall 85

6 Aufnahmesysteme zur Abbildung elastischer Gewebe-
eigenschaften mit Ultraschall

Fur die Aufnahme der fir die Elastographie bendtigten hochfrequenten Ultraschalldaten wurden
zwei Systeme verwendet. Das erste System besteht aus einem ,, High-End*-Ultraschallgerét, das die
hochfrequenten Ultraschallechodaten in digitalisierter Form, alerdings nicht in Echtzeit, zur
Verfigung stellt. Es wird in Kapitel 6.1 beschrieben. Das zweite System besteht aus einem
Ultraschallgerédt mit analoger Schnittstelle fur die hochfrequenten Echosignale. Diese werden von
einem PC mit einer AD-Umsetzerkarte abgegriffen. Dieses System wird in Kapitel 6.2 beschrieben.
Esist in der Lage, Elastogramme in Echtzeit darzustellen. Da das erste System nicht echtzeitfghig
ist, wurde fur dieses System ein Applikator zum kontrollierten Applizieren des Druckes entwickelt,
um Bewegungsartefakte weitgehend zu vermeiden. Bei dem verwendeten Echtzeitsystem treten
diese weniger auf, da die Datenaufnahme dort ein interaktiver Prozef3 ist, in dem diese Artefakte
waéhrend der Aufnahme erkannt und vermieden werden kénnen, indem die Applikation des Druckes
angepal’dt wird.

6.1 Aufnahmesystem und Applikator zur Off-Line Aufnahme von
hochfrequenten Ultraschallechodaten fiir die Elastographie

Das erste System [71] besteht aus einem ,, High-End“ Ultraschallsystem der Firma Siemens, der
Siemens Sonoline-Elegra. Die Signalverarbeitung dieses Gerétes erfolgt tberwiegend digital und
verwendet z. B. enen digitalen Beamformer. Weiterhin besitzt es einen auf einem Unix-
Betriebssystem basierenden, integrierten Computer. Auf der Festplatte dieses Computers kénnen
mehrere grof3e und zeitlich eng beieinanderliegende Bildsequenzen ohne Zeitverlust aufgenommen
werden. Das Gerét stellt in diesem Bildspeicher bereits ins Basisband gemischte Echodaten zur
Verfigung. Die Kommunikation des Gerdtes mit einem externen PC erfolgt Uber digitae
Schnittstellen (RS-232, Ethernet). Mittels verschiedener Protokolle (FTP via TCP/IP, sowie
proprietére Protokolle) konnen die Datenaufnahme gesteuert und die hochfrequenten Echodaten
ausgelesen werden. Der Transfer der Basisbanddaten eines Ultraschallbildes in den PC dauert in
dem vorliegenden System einige Sekunden. Daher ist eine Berechnung von Kompressionsbildern in
Echtzeit mit diesem System nicht mdglich, obwohl die Phasennullstellensuche prinzipiell
Echtzeitfahigkeit ermoglicht.
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Abbildung 6.1.1: System zur kontrollierten Applikation der Kompression bei der Elastographie.

Um mit diesem System Echodaten aufzunehmen, die bel einer Berechnung der lokalen Dehnung zu
maoglichst geringen Bewegungsartefakten fuhren, wird eine definierte Kompression des Gewebes
mittels eines Applikators durchgefuhrt. Der Applikator wurde speziell fur die Aufnahme von
Elastogrammen der Ruckenmuskulatur konzipiert. Die Aufnahme der Echodaten der Ricken-
streckmuskulatur erfolgt in Bauchlage. Eine manuelle Kompression durch einen handgehaltenen
Transducer ist bel diesem System nicht sinnvoll, da eine Kontrolle Uber die Stérke der applizierten
Kompression ohne spezielle Druckmef3vorrichtungen, wie sie in [62] beschrieben werden, nicht
maoglich ist. Des weiteren kann es wahrend der Kompression zu Verkippungen des Ultraschall-
wandlers und damit verbundenen Bewegungsartefakten im Kompressionsbild kommen. Der
Applikator und das Aufnahmesystem ist in Abbildung 6.1.1 dargestellt. Der Schallwandler ist in
eine Halterung eingespannt, welche an einem Vierkantrohr befestigt ist, das horizontal in die
gewiinschte Position verschoben und arretiert werden kann. Die Halterung dieses Vierkantrohres
wiederum kann zur Gewebekompression mit Hilfe einer Spindel, die mit einer Kurbel betétigt wird,
in vertikaler Richtung verschoben werden. Die Steigung dieser Spindel betrdgt 2 mm, das heift, bei
einer vollen Umdrehung der Kurbel verschiebt sich der Schallwandler vertikal um 2 mm. An der
Kurbel ist eine achtteilige Skala angebracht, so dal3 eine Verschiebung des Schallwandlers in
0,25 mm Schritten genau eingestellt werden kann. Besonders fur die Aufnahme von
Multikompressionshildern ist dieser Aufbau geeignet, da man mit Hilfe der Kurbel eine gut
dosierte, gleichméllig ansteigende Kompression des Gewebe applizieren kann. Wéhrend das
Gewebe durch Drehen der Kurbel mit konstanter Geschwindigkeit gleichméldig komprimiert wird,
werden durch das Ultraschallgerét die Basisbanddaten von bis zu 60 Ultraschallbildern gespeichert,
die anschlief3end zum PC transferiert werden. Das hier beschriebene Elastographiesystem wird im
folgenden ,, Off-Line Elastographiesystem* genannt.
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6.2 Ein System zur Abbildung von Kompressionsbildern in Realzeit

Mit Hilfe des sehr recheneffizienten Verfahrens der Phasennullstellensuche ist es erstmals méglich,
Kompressionsbilder in Bruchteilen einer Sekunde zu berechnen. Somit kdnnen Kompressionsbilder
in Echtzeit, parallel zum herkdmmlichen B-Bild, wéhrend der Aufnahme der hochfrequenten
Echodaten berechnet und angezeigt werden [81]. In diesem Kapitel wird ein System vorgestellt, das
Kompressionsbilder mit ca. 4 Bildern pro Sekunde anzeigt. Das System besteht aus einem
herkdbmmlichen Ultraschallgerdt (Kretz Combison 330) und einem PC (Pentiuma 200 MHz
MMXa) mit eingesteckter A/D-Umsetzerkarte (GaGe 6012). Die Kompression des Gewebes
erfolgt in diesem System mit dem Transducer und muf3 kontinuierlich manuell appliziert werden.
Das System ist in Abbildung 6.2.1 skizziert. Es verwendet einen abdominalen Sektorscanner fir
7,5 MHz. Die hochfrequenten Echodaten werden von einer A/D-Umsetzerkarte mit einer Rate von
30 MHz direkt in den Speicher des PCs abgetastet. Die Abtastung erfolgt unabhangig durch die
A/D-Umsetzerkarte und belastet den Prozessor nicht. Die A/D-Umsetzerkarte tastet etwa
3,75 Bilder/s ab. Dies entspricht jedem 4. Bild, das vom Ultraschallwandler aufgenommen wird.

konventioneller PC

Ultraschall- PC-RAM
1. Bild
hochfirequente 5. Bild Elastogramm-

Echodaten 9. Bild berechnung

15 Bilder/s 13. Bild
17. Bild
21. Bild Elastogramme

4 Bilder/s
7,5 MHz
abdominale
Sonde

* Gewebe

Abbildung 6.2.1: Systemskizze des Echtzeitelastographiesystems.

Das System berechnet ein Kompressionshild aus je zwel aufeinanderfolgenden hochfrequenten
Datensétzen. Das Kompressionshild zeigt die Kompression eines Teilbereiches von etwa
3,0cmx 3,7cm GroRRe. Es wird farbkodiert und nicht-scankonvertiert dargestellt. Die fur die
Phasennullstellensuche bendtigten Basisbanddaten werden berechnet, indem zunéachst der
Imaginarteil der analytischen Echosignale mit Hilfe eines FIR-Filters der Ordnung 16 berechnet
wird, welches mit Festkommawerten der Wortlange 8-bit rechnet. Die Implementierung der
Phasennullstellensuche verwendet 32-bit Gleitkommawerte.

Das System zeigt den Absolutwert der Kompression an, so dal3 das Gewebe entweder (mit
ansteigendem Druck) komprimiert oder (mit abnehmendem &uf3eren Druck) wieder ausgedehnt
werden kann. Die aufgenommenen hochfrequenten Echodaten und die berechneten
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Kompressionsbilder werden in Ringspeichern gespeichert, damit sie nach der Datenaufnahme zur
Dokumentation und fur weitere Nachverarbeitungsschritte zur Verfigung stehen. Limitiert durch
den Speicher des PCs (128 MB) werden in diesen Ringspeichern die hochfrequenten Echodaten von
40 Ultraschallbildern und 520 Kompressionsbildern gespeichert. Ein Kompressionsbild hat eine
Grofe von 60 x 84 Bildpunkten.

Zur Schéatzung der Kompression verwendet das System die Phasennullstellensuche. Aus
Zeitgrinden wird auf die logarithmische Kompression verzichtet. Das System schétzt die
Kreuzkovarianzfunktion gemal? Gleichung (4.1.7). Es werden N, = 2 Iterationen durchgefihrt, die
Fensterlange 7= wurde zu 40 Abtastwerten und die Schrittweite Ts zu 18 Abtastwerten gewéhlt. Die
Gesamtbeobachtungsdauer 7 der Echodaten betrégt 148 Abtastwerte.

Das System verwendet den in Kapitel 4.3 beschriebenen Multikompressionsansatz der zeitlichen
Filterung der Kompression mit Hilfe eines rekursiven Filters. Der dabei verwendete Grad der
Mittelung, der mit Hilfe des Faktors pu in Gleichung (4.3.2) verandert werden kann, ist in dem
System variabel einstellbar.

Die etwa 266 ms, die das System zur Berechnung und Anzeige eines Elastogramms benttigt, teilen
sich folgendermal3en auf: die Datenaufnahme und Datenaufbereitung bendtigt etwa 40 ms, die
Berechnung der Basisbanddaten benttigt etwa 70 ms, die Berechnung von Elastogrammen bendtigt
etwa 146 ms, und die Anzeige der Bilder etwa 10 ms. Von den 146 ms, die die Berechnung der
Elastogramme benétigt, entfallen etwa 136 auf die Schatzung von Zeitverschiebungen.
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7 in-vitro und in-vivo-Resultate

7.1 URCT

Die Vorteile der Ultraschall-Reflexions-Computer-Tomographie (URCT) werden in Abbildung
7.1.2 und Abbildung 7.1.1 anhand von Phantomaufnahmen demonstriert. In Abbildung 7.1.2
werden Compoundingbilder und Einzelbilder eines kommerziell erhaltlichen Specklephantoms
(Victoreen 84-317, Multi-Purpose Tissue Equivalent Phantom) einander gegentibergestellt. Die in
Kapitel 3.3 erlauterten Vortelle des Verfahrens gegeniiber dem konventionellen B-Bild-Verfahren
lassen sich an diesen Abbildungen demonstrieren. Die Specklereduktion in den
Compoundingbildern ist deutlich erkennbar. Der Vergleich der mit (1) gekennzeichneten
Regionen zeigt, wie Abschattungseffekte, hier durch die aufgrund der hohen Rlckstreuung in der
hellen Region hoheren Dampfung, bei der URCT reduziert werden. In konventionellen B-Bildern
sind kleine Lasionen z.T. nicht oder nur schwer zu erkennen, da sie durch das Specklemuster
maskiert werden. In Compoundingbildern sind diese Lasionen in der Regel aufgrund der
Specklereduktion dennoch deutlich erkennbar (siehe Region ,(2)*). Die Erkennbarkeit von
Lasionen wird durch die URCT daher deutlich erhéht [60]. Des weiteren werden in URCT-Bildern
Grenzflachen vollstéandiger dargestellt (siehe Region ,,(3)“). Dieser Effekt wird auch in Abbildung
7.1.1 demonstriert. Diese Abbildung stammt von einem Specklephantom, welches mit dem
Geliermittel Agar-Agar erstellt und mit mit Streuern in Form von Kieselgel versehen wurde. Es
enthdlt eine ca. 1,5cm dicke Lasion mit etwas geringerer Kieselgelkonzentration. Die daraus
resultierende geringere Rickstreuung ist im Einzelbild nicht zu erkennen, da sie ebenfalls durch das
Speckle maskiert wird. Im Compoundingbild ist die Lasion aufgrund des hoheren SNR deutlicher
zu erkennen.

Abbildung 7.1.1: Gegeniiberstellung von Phantomaufnahmen eines Phantoms aus Agar-Agar mit
Kieselgel. Die ca 1,5 cm grofie Ldsion ist im Compoundingbild (rechts) deutlicher zu erkennen als im
konventionellen B-Bild (rechts). Abmessungen in mm.



7 in-vitro und in-vivo-Resultate 90

Abbildung 7.1.2: Gegeniiberstellung von Phantomaufnahmen eines kommerziell erhdltlichen Speckle-
Phantoms mit dem konventionellen B-Bild-Verfahren (links) und dem URCT-Verfahren (rechts).

In Abbildung 7.1.3 bis Abbildung 7.1.7 werden die Eigenschaften des Verfahrens anhand von in-
vivo Aufnahmen der Rickenmuskulatur demonstriert. Abbildung 7.1.3 und Abbildung 7.1.4 stellen
konventionelle B-Bilder und Compoundingbilder der nicht-traumatisierten Rickenmuskulatur
gegeniber. Es wird sowohl ein Compoundingbild mit der in Kapitel 5.4.2 vorgestellten Korrektur
der Bewegungen durch die Atmung al's auch ein Compoundingbild ohne diese Korrektur dargestellt.

Die Reduktion des Speckles durch das Verfahren der URCT ist auch in diesen Bildern deutlich
erkennbar. Des weiteren zeigt sich, dal3 auch der groRere Bildbereich der Compoundingbilder
Vorteile bei der Begutachtung der Muskelverdnderungen im Seitenvergleich bietet. Der Vergleich
des atmungskorrigierten und nicht atmungskorrigierten Compoundingbildes zeigt, dal3 eine solche
Korrektur notwendig ist, da sonst deutliche Verschmierungen auftreten. Abbildung 7.1.5 zeigt ein
extremes Beispiel der Notwendigkeit einer Atmungskorrektur. Die Bewegung durch die Atmung
betrug hier etwa 5 mm, was zu extremen Verschmierungen fhrt.

Abbildung 7.1.6 und Abbildung 7.1.7 zeigen Compoundingbilder und konventionelle B-Bilder einer
Rickenmuskulatur nach einer Bandscheibenoperation. Der chirurgische Zugang zur Bandscheibe
wurde Uber die linke Seite gewéhlt. Dies fuhrt zu einer typischen unterbrochenen Struktur der
Faszie (Vergleiche auch die anatomische Skizze in Abbildung 1.1.1). Dies ist im Compoundingbild



7 in-vitro und in-vivo-Resultate 91

deutlich besser zu erkennen als im konventionellen B-Bild. Vernarbungen im medialen Strang der
Rickenstreckmuskulatur sind allerdings auch im Seitenvergleich schwer zu erkennen.

000 200 : 2. 00 8.00 8.00

Abbildung 7.1.3:Compoundingbild einer nicht traumatisierten Riickenmuskulatur ohne (links) und mit
(rechts) Korrektur von atmungsbedingten Bewegungen (Abmessungen in cm).

Abbildung 7.1.4: Einzelbild, welches fiir die Erstellung des Compoundingbildes verwendet wurde (konven-
tionelles B-Bild). Abmessungen in cm.
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Abbildung 7.1.5: Compoundingbilder, die die Notwendigkeit der Korrektur der Patientenbewegungen
durch Atmung demonstrieren. Das linke Bild wurde ohne, das rechte mit einer solche Korrektur berechnet.

000 200

Abbildung 7.1.6: Compoundingbild einer Riickenmuskulatur nach einer Bandscheibenoperation. Der
chirurgische Zugang erfolgte iiber die linke Seite. Die Durchtrennung der Faszie ist deutlich zu erkennen
Das rechte Bild wurde mit, das linke ohne Atmungskorrektur erstellt (Abmessungen in cm).

&.00

Abbildung 7.1.7: Konventionelles B-Bild, welches fiir das Compoundingbild in Abbildung 7.1.6 verwendet
wurde.



7 in-vitro und in-vivo-Resultate 93

7.2 Frequenzabhéngige Dimpfung

Das Vefahren zur Dampfungsschdtzung wird in  Abbildung 7.21 anhand eines
Phantomexperiments demonstriert. In diesem Bild ist deutlich zu erkennen, dal3 die axiale
Auflésung gegentiber der lateralen Auflésung bei mit diesem Verfahren berechneten Bildern
schlechter ist. Hier zeigt sich aber auch, dal3 das Verfahren nicht unter den von anderen Verfahren
bekannten Artefakten bei inhomogen riickstreuenden Medien leidet.

0.00 2000  40.00

- -

-20.00

Abbildung 7.2.1: Ddmpfungsbild (links) und Compoundingbild (rechts) eines Streuerphantoms. Dunkle
Bereiche kennzeichnen Gebiete geringer Dimpfung, helle Bereich Gebiete hoher Dampfung.

In Abbildung 7.2.2 werden ein Compoundingbild und ein Dampfungsbild einer Riickenmuskul atur
nach einer Bandscheibenoperation gegentbergestellt. Der Zugang wurde Uber die rechte Seite
gewdhlt, was zu der schon in Kapitel 7.1 erwdhnten durchtrennten Faszie fihrt, die im
Compoundinghbild deutlich zu erkennen ist (Region 1). Details dieser Grof3e sind im Dampfungsbild
aufgrund der schlechten Aufldsung nicht zu erkennen. In dem gezeigten Dampfungsbild grenzt sich
der mediale Strang der Ruckenmuskulatur allerdings insbesondere lateral klar ab, was im
Compoundingbild nicht der Fall ist. Das Dampfungsbild kann daher dazu verwendet werden, den
medidlen Strang der Rickenmuskulatur abzugrenzen. Somit kann die Flache des
Muskel querschnittes ermitteln werden, was eines der Ziele der klinischen Studie ist.
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Abbildung 7.2.2: Compoundingbild (links) und Ddmpfungsbild (rechts) einer Riickenmuskulatur nach einer
Bandscheibenoperation. Der Zugang wurde iiber die rechte Seite gewdhlt. Der Faszienschnitt ist dort zu
erkennen (1). Der mediale Strang der Riickenmuskulatur ist im Compoundingbild lateral schlecht
abzugrenzen. Das Ddmpfungsbild (rechts) erleichtert diese Abgrenzung (Abmessungen in cm).

7.3 Abbildung stochastischer Eigenschaften der Riickstreuung

In Abbildung 7.3.1 wird ein Compoundingbild des kommerziell erhéltlichen Specklephantoms
(Victoreen 84-317, Multi-Purpose Tissue Equivalent Phantom) einer Abbildung des Parameters b,
(Steigung der linearen Regression der Frequenzabhangigkeit der Rickstreuung) gegentibergestellt.
In dem Specklephantom befinden sich neben einer grofien dunklen L&sion mehrere Dréhte, deren
Durchmesser deutlich grof3er ist as der mittlere Durchmesser der Streuer. Daher hat der Parameter
b1, wie in Kapitel 3.5.2 beschrieben, an diesen Stellen einen deutlich geringeren Wert als im
umliegenden Material.

Abbildung 7.3.2 zeigt Bilder der Parameter b, und b, der Ruckenmuskulatur nach einer
Bandscheibenoperation. Die Bilder wurden aus den gleichen Echodaten berechnet wie das
Compoundingbild in Abbildung 7.1.6. Wie erwartet, enthdlt der Parameter b, keine neue
Information gegeniiber dem Compoundingbild. Die zur Schédtzung des L eistungsdichtespektrums
verwendeten Segmente haben ein Ausdehnung von ca. 1 mm in lateraler Richtung und 1,6 mm in
axialer Richtung. Das Speckle wurde aufgrund dieser Segmentgrofien auf Kosten der ortlichen
Aufldsung gegeniiber dem Compoundingbild weiter reduziert. Der Parameter bn, liefert keine
diagnostisch verwertbaren Ergebnisse. Dies kann daran liegen, dald die Schétzung durch starke
Inhomogenitaten der Ruckstreuung beeinfluf3 wird, die im Phantombild in Abbildung 7.3.1 nicht
auftreten.



7 in-vitro und in-vivo-Resultate 95

000 2000  40.00 000 2000  40.00
- - - -

20,00

Abbildung 7.3.1: Compoundingbild eines Specklephantoms (links) und Abbildung des Parameters b;, der
die Steigung der logarithmierten Riickstreuung iiber der Frequenz angibt (rechts). Abmessungen in mm.
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Abbildung 7.3.2: Parameterbilder der linearen Regressionsparameter by (links) und b, (rechts). Die
Abbildung zeigt eine Riickenmuskulatur nach einer Bandscheibenoperation. Das zugehorige
Compoundingbild ist in Abbildung 7.1.6 abgebildet. Abmessungen in cm.



7 in-vitro und in-vivo-Resultate 96

Abbildung 7.3.3: Parameter ASM (links) und Compoundingbild einer Riickenmuskulatur nach einer
Bandscheibenoperation. Der Zugang wurde tiber die linke Seite gewdhlt. Abmessungen in cm.

Abbildung 7.3.4: Kombination aus Parametern der verallgemeinerten K-Verteilung. Das zugehdrige
Compoundingbild ist in Abbildung 7.3.3 abgebildet. Abmessungen in cm.

In Abbildung 7.3.3 wird ein Compoundingbild einem Bild des Co-occurrence-Parameters ASM
gegenubergestellt. Fir die Berechnung der Co-occurrence-Matrix wurden Segmente der Grole
K' =30 Abtastwerte und L' = 3 Abtastwerte gewdahit. Die demodulierten Echodaten wurden in 30
Amplitudenstufen quantisiert. Die Bilder zeigen eine Ruckenstreckmuskulatur nach einer
Bandscheibenoperation, deren Zugang Uber die linke Seite gewdhlt wurde. Der Patient ist am
Postdiskotomiesyndrom erkrankt. Im Compoundingbild ist im Seitenvergleich nicht zu erkennen, ob
der mit (1) gekennzeichnete Bereich eine Vernarbung dargestellt, da eine entsprechende helle
Struktur auch in der rechten Rickenstreckmuskulatur im mit (2) gekennzeichneten Bereich auftritt.
Der mit (3) gekennzeichnete helle Bereich gehort zum Wirbel und ist daher diagnostisch nicht mehr
von Interesse.
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Das Bild des Co-occurrence Parameters ASM zeigt dennoch im Seitenvergleich Unterschiede, die
auf eine Vernarbung in der linke Halfte hinweisen. Durch die vor der Histogrammberechnung
vorgenommene Normierung ist dieser Parameter in Grenzen, die von der Dynamik des
Aufnahmesystem vorgegeben werden, von der Reflektivitat unabhangig.

In Abbildung 7.3.4 wird ein Bild der Parameter n/a, welche aus der verallgemeinerten K-Verteilung
hergeleitet wurden, dargestellt. Es enthdlt ahnliche Informationen wie das Bild des Parameters
ASM. Da der Skalierungsparameter h der verallgemeinerten K-Verteilung nicht verwendet wurde,
beinhaltet auch dieses Bild nur Informationen, die von der Reflektivitat unabhangig ist. Dieses Bild
wurde mit Segmenten der Grof3e K' = 50 Abtastwerte und L' = 1 Abtastwert berechnet und ist daher
besser aufgel 0st als das Bild des Parameters ASM.

7.4 Elastographie

7.4.1 Phantommessungen

7.4.1.1 Phantommessungen zur Validierung der Kompensation lateraler Verschiebungen

Die Eignung des in Kapitel 4.5.4 beschriebenen Verfahrens zur genaueren Bestimmung axialer
Verschiebungen bei vorhandenen lateralen Verschiebungen wird in diesem Abschnitt anhand eines
Phantomexperiments demonstriert. Ein Schwammphantom mit homogener Ruckstreuung wurde
von zwei leicht verschobenen Transducerpositionen aufgenommen. Fur die Aufnahme wurde ein
7,5 MHz Phased-Array verwendet. Die hochfrequenten Echodaten wurden mit 36 MHz abgetastet.
Der Wandler wurde nach der Aufnahme des ersten Bildes um ca. 100 mm in axiale und ca. 250 mm
laterale Richtung verschoben. Dies entspricht einem Versatz der Echodaten von zwel A-Linien in
lateraler Richtung und funf Abtastwerten in axialer Richtung. Eine geringe Rotation des Wandlers
konnte nicht verhindert werden.

Abbildung 7.4.1 (links) zeigt grauwertkodiert die Schétzungen der axialen Verschiebung t,, mit
Hilfe der Phasennullstellensuche ohne eine Korrektur lateraler Bewegungen. Abbildung 7.4.1
(rechts) zeigt grauwertkodiert eine Schétzung der axialen Verschiebung t,; mit Hilfe der erweiterten
Phasennullstellensuche. Fur die Schéatzung der axialen Verschiebungen wurden Fensterléngen von
T+ =50 Abtastwerten in axialer Richtung und N. =9 Abtastwerte in lateraler Richtung gewahlt.
Aufgrund der leichten Rotation des Transducer steigt die geschétzte axiale Verschiebung von links
oben nach rechts unten linear etwas an. Diesem linearen Trend Uberlagert sind ortlich variierende
Schétzfehler aufgrund des den Echosignalen Uberlagerten Rauschens und aufgrund von
transversalen Bewegungen des Transducers. Da diese durch die erweiterte Phasennullstellensuche
korrigiert werden, fallt dieser Schétzfehler bel der Anwendung der erwelterten
Phasennullstellensuche deutlich geringer aus. Nach Abzug des linearen Trends aufgrund der
Rotation des Wandlers kann der Schétzfehler abgeschétzt werden. Es zeigte sich, dal3 der
Schétzfehler durch die Korrektur in diesem Beispiel um 8 dB verringert wurde.
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Abbildung 7.4.1: Grauwertkodierte Verschiebungsschdtzungen der axialen Verschiebung zweier
Ultraschallbilder eines Schwammphantoms, geschdtzt ohne Kompensation lateraler Bewegungen (links)
und mit Kompensation lateraler Bewegungen (rechts). Das Schwammphantom wurde zwischen der
Aufnahme der Bilder lediglich translatorisch und etwas rotatorisch bewegt, nicht komprimiert
(Abmessungen in mmy).

Die Genauigkeit der Schéatzung laterder Verschiebungen wurde mit enem zweiten
Phantomexperiment abgeschétzt [78]. Ein hochfrequenter Datensatz mit 200 A-Linien wurde so in
zwei Hélften von je 100 A-Linien geteilt, dal? der eine Datensatz die A-Linien mit geraden und der
andere Datensatz die A-Linien mit ungeraden Nummern enthdlt. Der laterale Versatz dieser
Datensétze betragt genau eine halbe A-Linie, bezogen auf eine neue, von 1-100 zdhlende
Numerierung der A-Linien. Eine Schétzung der lateralen Verschiebung (7= 100 Abtastwerte,
N =9) egab be diessm Experiment einen Schétzfehler (rms) von 8% einer A-Linie
Genauigkeiten in dieser Grélenordnung reichen in der Regel aus, um die Einfllsse der lateralen
Gewebebewegungen effektiv zu korrigieren.

7.4.1.2 Kompressionsmessungen an Phantomen

In Kapitel 453 wurde die Genauigkeit der Kompressionsschéizung anhand simulierter
Ultraschallechodaten abgeschétzt. Will man die Ergebnisse dieser Simulationen mit
Phantommessungen vergleichen, so stof3t man auf das Problem, dal3 es unmdglich ist, eine genau
definierte und ortlich gleichmaiig verteilte Kompression auf ein Phantom auszutben. In Kapitel
453 stellte sich aber auch heraus, dal3 der Fehler der Kompressionsschdtzung fur kleine
Kompressionen von der Kompression selbst unabhéngig ist. Daher konnen die Teile des Fehlers der
Kompressionsschétzung, die nicht von Gewebebewegungen herriihren, abgeschétzt werden, indem
zwei Ultraschalldatensétze eines homogenen Gewebephantoms aufgenommen werden, ohne dal3
eine Kompression des Phantoms stattfindet. Aus diesen Ultraschalldatensdtzen kann anschlief3end
die Kompression geschétzt und mit dem Sollwert Null verglichen werden. Das Ergebnis eines
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solchen Versuchs ist in Abbildung 7.4.2 dargestellt, wobel das Off-Line Elastographiesystem
verwendet wurde. Als Gesamtbeobachtungsdauer zur Berechnung des Kompressionsbildes wurden
T = 150 Abtastwerte und eine Fensterlange 7\ = 32 Abtastwerte gewahlt. In dieser Abbildung wird
der mittlere Fehler der Kompressionsschatzung tber der Tiefe dargestellt und mit der Cramer-Rao-
Schranke fur verschiedene Signal-zu-Storabsténde der hochfrequenten Echodaten verglichen. Da
dieser Signal-zu-Storabstand mit zunehmender Tiefe aufgrund von Démpfung und Beugung
abnimmt, wird auch die Kompressionsschétzung dort ungenauer.
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Abbildung 7.4.2: Fehler der Kompressionsschdtzung in einem Schwammphantom iiber der Tiefe

In  Abbildung 7.4.3 ist ein Kompressionshild eines Schwammphantoms dargestellt.
Kompressionsbilder werden in dieser Arbeit stets grauwertkodiert dargestellt. Die
Grauwertkodierung erfolgt stets in der in Abbildung 7.4.3 dargestellten Weise: helle Grauwerte
kennzeichnen Bereiche grof3er Dehnungen, dunklere Grauwerte kennzeichnen Bereiche geringer
Dehnung. In den folgenden Kompressionsbildern wird auf einen Farbbalken, der diese Zuordnung
kennzeichnet, verzichtet.

In das Abbildung 7.4.3 dargestellte Schwammphantom wurde mit einem Geliermittel (Agar-Agar)
eine Verhartung eingebracht. Da sich die akustischen Eigenschaften des Schwammes durch das
Geliermittel nicht andern, ist die Verhdrtung im B-Bild nicht sichtbar (Abbildung 7.4.6). Das
Kompressionshild zeigt die typische Verteilung der Kompression bel Versuchen, in denen ein harter
Einschlul? in einem weichen Hintergrund komprimiert wird. Derartige Kompressionsverteilungen
wurden von verschiedenen Autoren in FEM-Simulationen berechnet, z. B. in [19].
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Die hochfrequenten Echodaten fir dieses Kompressionsbild wurden mit dem Off-Line
Elastographiesystem aufgenommen. Der Schwamm wurde in drei Stufen um insgesamt 0,5 %
komprimiert. Das Kompressionshild wird in Abbildung 7.4.3 tiefenkorrigiert dargestellt. Als
Korrekturfunktion (gemal3 Kapitel 4.4) wurde eine proportional zur Tiefe ansteigende (und damit
lineare) Funktion gewahlt. Zur Berechnung wurde eine Gesamtbeobachtungsdauer von 7 = 240
Abtastwerten verwendet. Die Fensterlange betrégt 7-=32 Abtastwerte. Die Verschiebungs-
berechnung erfolgt mit logarithmischer Kompression der Einhillenden. Zunachst wurde die
Kompression aus den Zeitverschiebungen durch einen einfachen Klenste-Quadrate-Schétzer
geschatzt und nicht durch enen veralgemeinerten Kleinste-Quadrate-Schdtzer. Die
Phantomaufnahme demonstriert, dal3 mit Hilfe der Elastographie Informationen tber das Gewebe
gewonnen werden konnen, die im herkémmlichen B-Bild nicht sichtbar sind.

In Kapitel 4.5.3 wurde gezeigt, dal3 die Genauigkeit der Kompressionsschdtzung bei gleicher
Gesamtbeobachtungsdauer 7c mit zunehmender Fensterlange 7: zur Verschiebungsschétzung
abnimmt. Dieser Effekt ist weniger stark ausgeprégt, wenn eine logarithmische Kompression
verwendet wird. Dieses Ergebnis wird anhand einer Phantomaufnahme validiert, indem das in
Abbildung 7.4.3 dargestellte Kompressionsbild mit Fensterlangen von 64 bzw. 128 Abtastwerte
berechnet wurde. Das Ergebnis wird in Abbildung 7.4.4 dargestellt. Zusétzlich wird ein
Kompressionsbild dargestellt, welches ohne logarithmische Kompression mit 7r = 128 Abtastwerte
berechnet wurde. Die Verschlechterung der Bildqualitét bei grofReren Fensterléangen, insbesondere
wenn auf die logarithmische Kompression verzichtet wird, ist deutlich erkennbar.

In Abbildung 7.4.5 wurde zur Schatzung der Kompression aus den Zeitverschiebungen der in
Kapitel 4.1.4 vorgestellte verallgemeinerte Kleinste-Quadrate-Schétzer verwendet. Eine
Verringerung des Rauschens gegentiber Abbildung 7.4.3 ist zu erkennen.

In Abbildung 7.4.7 wird ein Kompressionsbild dargestellt, welches mit dem Echzeit-
Elastographiesystem erstellt wurde. Auch bei diesem Bild wurde ein Multikompressionsansatz
verwendet, indem, wie in Kapitel 6.2 beschrieben, eine zeitliche 1IR-Filterung der Kompressions-
bilder durchgefihrt wird. Der verwendete Faktor pu aus Gleichung (4.3.2) wurde zu 0,75 gewahilt.
Es zeigt sich, dal? die Qualitét des Kompressionsbildes nicht deutlich von den Off-Line berechneten
Elastogrammen abweicht.
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Abbildung 7.4.3: Kompressionsbild eines Schwammphantoms, in das mit einem Geliermittel (Agar-
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Agar) eine Verhdrtung eingebracht wurde (Tr = 32 Abtastwerte).

Abbildung 7.4.4: Kompressionsbild aus Abbildung 7.4.3, berechnet mit einer Fensterlinge von 64
Abtastwerten (links), 128 Abtastwerten (Mitte) sowie 128 Abtastwerten, aber ohne logarithmische

Kompression (rechts).
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Abbildung 7.4.5: Kompressionsbild, geschdtzt mit einer Fensterlinge von 32 Abtastwerten. Die
Kompression wurde aus den Zeitverschiebungen mit einem verallgemeinerten Kleinste-Quadrate-Schdtzer

berechnet.

Abbildung 7.4.6.: B-Bild der gleichen Schnittebene wie die oben gezeigten Kompressionsbilder.
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Abbildung 7.4.7: Kompressionsbild eines weichen Schwammes mit hartem Einschlufp (Agar-Agar),
berechnet mit dem Echtzeit-Elastographiesystem. Der Versuchsaufbau wird links skizziert.
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7.4.2 In-vivo Ergebnisse

Die Eignung des Verfahrens fur die Muskelsonographie wird in diesem Kapitel an zwei Beispielen
demonstriert. Das erste Beispiel Abbildung 7.4.8 zeigt ein Lipom in der Oberschenkelmuskulatur.
Das Lipom, welches nach der Aufnahme entnommen und histologisch untersucht wurde, befand
sich sehr dicht unter der Hautoberflache und war tastbar. Es war deutlich hérter als das umliegende
Gewebe und stellt sich daher im Kompressionsbild dunkel dar. Das Lipom ist im Kompressionsbild
deutlicher zu erkennen als im B-Bild, welches durch Speckle gestort ist. Die hochfrequenten
Echodaten wurden mit dem Echtzeit-Elastographiesystem aufgenommen. Aus den abgespeicherten
hochfrequenten Echodaten wurden anschlief3end Kompressionsbilder mit einer gegentiber dem
Echtzeitsystem groferen Anzahl von Bildpunkten berechnet.

Bei dem zweiten Beispiel handelt es sich um den linken medialen Strang einer nicht traumatisierten
Ruckenstreckmuskulatur im unteren Lendenwirbelbereich. Die hochfrequenten Echodaten fiir dieses
Bild wurden mit dem Off-Line Elastographiesystem und dem  mechanischen
Kompressionsapplikator aufgenommen. Fur die Berechnung dieses Bildes kam das
Korrekturverfahren fir laterale Bewegungen zum Einsatz. Es zeigt sich, dal3 im Kompressionsbild
Strukturen, wie z. B. Sehnen und Faszien, innerhalb der Ruckenmuskulatur deutlicher zu erkennen
sind (siehe Pfeile).

Abbildung 7.4.8: Kompressionsbild (links) und B-Bild (rechts) eines Lipoms in der Oberschenkel-
muskulatur
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Abbildung 7.4.9: Kompressionsbild (links) und konventionelles B-Bild (rechts) einer nicht-
traumatisierten Riickenmuskulatur. Abmessungen in cm. Details wie Faszien und Sehnen sind im
Kompressionsbild besser erkennbar (siche Pfeiel)

7.5 Diskussion

Die in vitro und in vivo-Aufnahmen, die in dieser Arbeit vorgestellt wurden, zeigen, dai3 die
entwickelten Abbildungsverfahren in der Muskelsonographie an unterschiedlichen Stellen sinnvoll
zum Einsatz kommen kdnnen.

Bel Anwendungen, an denen das konventionelle B-Bild diagnostisch nutzbare Informationen bietet,
die aber aufgrund des Uberlagerten Speckles stark gestort werden, ist die URCT ene sinnvolle
Erweiterung dieses Verfahrens. Es hat sich gezeigt, dal3 bei diesem Verfahren besonderer Wert
darauf gelegt werden muf3, dal3 Bewegungen wahrend der Aufnahme entweder verhindert oder
kompensiert werden, um eine starke Verschlechterung der Auflésung des Compoundingbildes zu
verhindern. Das in Kapitel 5.4.2 vorgestellte Verfahren, welches Bewegungen durch die Atmung
aus den aufgenommenen Ultraschallbildern schdtzt und kompensiert, hat sich in diesem
Zusammenhang als ein effektives Mittel erwiesen, atmungsbedingte Bewegungen zu kompensieren.
Nach einer solchen Korrektur haben Compoundingbilder auch bei in vivo Aufnahmen eine dhnliche
Aufldsung wie das herkdmmliche B-Bildverfahren, aber deutlich reduziertes Speckle.

Die in Kapitel 7.1 abgebildeten Beispiele demonstrieren, dal3 das Verfahren der URCT die
Abbildungsqualitét konventioneller B-Bilder auf verschiedene Weise, vor alem aber durch die
Reduktion des Speckles, entscheidend verbessert. Ein weiterer Vorteil, der insbesondere bel der
Diagnose der Ruckenstreckmuskulatur nach einer Bandscheibenoperation von Nutzen ist, ist der
grofkere Bildbereich, der den Seitenvergleich der traumatisierten und nicht-traumatisierten
Ruckenstreckmuskulatur ermdglicht. Anhand der Compoundingbilder der Riuckenstreckmuskulatur
kann die Schadigungen der Faszie durch eine Bandscheibenoperation sicherer nachgewiesen werden
als durch das B-Bild. Andere Schadigungen, wie z. B. Schadigungen des Muskelgewebes selbst
durch Vernarbungen oder Veranderung des Muskelgewebes nach einer Schadigung des Nerven,
zeigen sich im Compoundingbild und im konventionellen B-Bild nicht, oder sind anhand dieser
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Bilder nur sehr unsicher diagnostizierbar. In diesen Féllen ist die Nutzung anderer
Abbildungsverfahren sinnvoll, die Informationen nutzen, die von der Reflektivitét unabhéngig sind.
So hat sich gezeigt, dal3 quantitative Abbildungsverfahren, die die Specklestatistik auswerten, wie
etwa der Co-occurrence Parameter ASM oder Parameter der verallgemeinerte K-Verteilung, solche
von der Reflektivitdt unabhangige Informationen beinhalten. An einem Beispiel in Abbildung 7.3.3
und Abbildung 7.3.4 konnte gezeigt werden, dal3 dadurch Verdnderungen der Ricken-
streckmuskulatur dargestellt werden kénnen, die im Compoundingbild nicht sichtbar waren.
Aufgrund der Nutzung multidirektionaler Echodaten liegt die Auflosung dieser Bilder dabei nicht
wesentlich unter dem des Compoundingbildes, und die Qualitét dieser Bilder wird nicht sehr durch
Inhomogenitdten der Reflektivitét beeinfludt. Verfahren, die die Frequenzabhangigkeit der
Rickstreuung auswerten, ergaben in in-vivo Versuchen keine neue diagnostisch nutzbare
Information.

Denervierungen des medialen Strangs der Ruckenstreckmuskulatur gehen meist mit einer
Verringerung des Querschnitts einher, die im Seitenvergleich der nicht-traumatisierten und der
traumatisierten Seite oder aber im Langzeitverlauf erkannt werden kann. Die sichere Bestimmung
des Muskelquerschnitts ist insbesondere lateral schwierig, da die Muskulatur dort nicht durch das
Faszettengelenk oder die stark reflektierende Faszie begrenzt wird. Es hat sich gezeigt, dal3 Bilder
der akustischen Dampfung die Abgrenzung des medialen vom lateralen Strang unterstiitzen kénnen.
Anhand von Phantombildern konnte gezeigt werden, dal3 das in dieser Arbeit entwickelte Verfahren
der Dampfungsschéatzung aus multidirektionalen Echodaten in der Lage ist, Dampfung sicher von
Reflektivitdt zu unterscheiden. Die Auflosung ist allerdings im Vergleich zu alen anderen in dieser
Arbeit vorgestellten Verfahren deutlich geringer, so da3 Details wie Vernarbungen oder die
Durchtrennung der Faszie nicht sichtbar gemacht werden kénnen.

Ein weiteres in dieser Arbeit vorgestelltes Verfahren, die Elastographie, ist ebenfalls in der Lage,
von der Reflektivitédt unabhangige Information darzustellen. Dies zeigen am deutlichsten die
Phantomaufnahmen, aber auch die in-vivo Aufnahmen der RuUckenstreckmuskulatur. Die
Kompressionsbilder stellen die innere Struktur der Muskulatur deutlich konstrastreicher dar als das
B-Bild. Ein bedeutender Vortell gegentber den quantitativen Abbildungsverfahren, die in dieser
Arbeit vorgestellt wurden, ist die Echtzeitfahigkeit der Elastographie. Die Echtzeitfahigkeit konnte
durch das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Verfahren der Phasennullstellensuche erstmals
erreicht werden. Die Aufnahmen, die mit dem Echtzeitsystem erzielt wurden, zeigen, dal3
Elastographiebilder in Zukunft ebenso einfach aufgenommen werden kdnnen wie konventionelle B-
Bilder, was gegenuiber den Verfahren, die auf multidirektionalen Echodaten basieren und zum Tell
deutlich rechenaufwendiger sind, einen grofden praktischen Vortell darstellt. Die Qualitét der
Kompressionshilder des Echtzeit-Elastographiesystems, insbesondere der in-vivo-Bilder, leidet zur
Zeit vor alem noch unter Artefakten durch Bewegungen des Gewebes in lateraler oder
Elevationsrichtung, die reduziert werden kénnten, wenn die Bildrate des Echtzeit-Elastographie-
system erhoht wirde. Eine solche Erhdhung wirde die Kompression und Bewegungen zwischen
zwel aufeinanderfolgenden Ultraschallbildern verringern, ohne den Signal-zu-Storabstand der
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Kompressionsschdtzung zu verschlechtern, was in  Kapitd 4534 gezeigt wurde.
Bewegungsartefakte konnen andererseits auch durch Schétzung und Kompensation der Bewegung
in lateraler Richtung verringert werden. Ein Verfahren dazu wurde in Kapitel 4.5.4 vorgestellt und
anhand von Phantomaufnahmen in Kapitel 7.4.1.1 validiert. Solche Verfahren sind allerdings bisher
noch nicht echtzeitfahig und berticksichtigen meist keine Bewegungen in Elevationsrichtung. Eine
Erhéhung der Anzahl der zur Kompression verwendeten Ultraschallbilder erscheint daher sinn-
voller.

Andere Fehlerquellen kdnnen durch geeignete Parameterwahl bei der Kompressionsschétzung
deutlich reduziert werden. Die in Kapitel 4.5.3 anhand von Simulation hergeleiteten Ergebnisse
konnten in Kapitel 7.4.1.2 anhand von Phantomaufnahmen bestétigt werden. In der Regel ist es
sinnvoll, die Fensterlange zur Zeitverschiebungsschédtzung so klein wie moglich zu wahlen. Dies ist
bei in-vivo Aufnahmen zum Teil alerdings dadurch nicht moglich, dal3 aufgrund von
Bewegungsartefakten die Fensterlange nicht verringert werden kann, um ein Aliasing der
Zeitverschiebungsschétzung zu vermeiden. Die Nachteile groferer Fensterlangen kdnnen in diesem
Fall durch eine logarithmische Kompression der Einhillenden deutlich reduziert werden. Im
Echtzeit-Elastographiesystem konnte die logarithmische Kompression allerdings aufgrund des
Zeitaufwandes noch nicht angewendet werden. Insgesamt zeigt sich die Notwendigkeit der
Erhéhung der Bildrate, die dazu fihren wirde, dal3 Bewegungsartefakte weiter unterdrtickt wirden.
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8 Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wurden verschiedene quantitative Ultraschallabbildungsverfahren fir die
Muskeldiagnostik entwickelt. Ziel war die kontrastreichere Abbildung von Muskeln, speziell der
Ruckenstreckmuskulatur nach Bandscheibenoperationen. Es wurden zwel unterschiedliche Ansdtze
verfolgt.

Das erste Konzept beruht auf der Aufnahme und Auswertung multidirektionaler Echodaten. Dabel
wird derselbe Gewebeabschnitt aus mehreren Richtungen beschallt. Die Specklemuster der
einzelnen sich daraus ergebenden Ultraschallbilder sind bei geeigneter Wahl der Positionen, an
denen Bilder aufgenommen werden, unkorreliert. Die auf diese Weise erhdhte Menge an
stochastisch unabhéngigen Echodaten wurde dazu genutzt, Gewebeparameter genauer und
hochauflésender zu berechnen. Das Verfahren der Ultraschall-Reflexions-Tomographie (URCT)
macht sich die stochastische Unabhangigkeit zu Nutze, indem B-Bilder der gleichen Schnittebene
gemittelt werden. Das resultierende Compoundingbild ist deutlich weniger durch Speckle gestort.
Die so erzielte ungestorte Abbildung der Reflektivitédt erleichtert die Diagnose. Am Beispiel der
Ruckenstreckmuskulatur nach Bandschelbenoperationen konnte gezeigt werden, dal3 die Abbildung
der Morphologie der Muskulatur nach der Traumatisierung dadurch deutlich verbessert wird. Es
zeigte sich, dal3 das Verfahren ahnliche Auflésungseigenschaften wie das B-Bild, aber einen
deutlich erhohten Kontrast aufweist. Allerdings mussen Bewegungen durch Atmung wéahrend der
Aufnahme kompensiert werden. Dazu wurde ein Verfahren entwickelt, welches diese Bewegungen,
die bis zu 5mm betragen, anhand des Eintrittsechos des Rickens schétzt. Die URCT reicht
alerdings nicht aus, um alle diagnostischen Ziele bei der Diagnostik der Rickenstreckmuskulatur
zu erreichen. Fur spezielle Anwendungsfélle weisen andere quantitative Abbildungsverfahren einen
deutlich hoheren Kontrast auf. In dieser Arbeit wurde ein Verfahren entwickelt, welches die
frequenzabhangige Dampfung aus multidirektionalen Echodaten schétzt. Die multidirektionalen
Echodaten ermdglichen eine eindeutige Unterscheidung von Da&mpfung und Ruckstreuung. Die
Dampfungsbilder erleichtern die Segmentierung des medialen Anteils der Riickenstreckmuskulatur.
Damit kann der Muskelquerschnitt genauer ermittelt werden, was fur die Diagnose von Atrophien
durch operationsbedingte Schadigung der Nerven wichtig ist.

Ein Problem anderer quantitativer Ultraschallabbildungsverfahren, die z.B. Parameter, welche die
Speckletextur beschreiben, extrahieren und ortsaufgel 6st darstellen, ist, dal3 dazu eine grof3e Menge
stationdrer Echodaten benétigt wird, welche aus homogenen Gewebebereichen stammen mussen.
Mit den multidirektionalen Echodaten wird diese Bedingung dadurch erfillt, dal3 aufgrund der
Richtungsvielfalt unkorrelierte Echodaten mit gleichen stochastischen Eigenschaften zur Verfligung
stehen. Zur Auswertung der Statistik erster Ordnung, welche durch die verallgemeinerte K-
Verteilung beschrieben wird, wurde ein Maximum-Likelihood-Schétzer fir die Parameter dieser
Verteilung entwickelt. Ortsaufgeloste Bilder der Parameter zeigen von der Reflektivitét
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unabhangige Informationen. In Bildern der Ruckenstreckmuskulatur konnten so im Seitenvergleich
der traumatisierten und der nicht-traumatisierten Seite Unterschiede sichtbar gemacht werden, die
im Compoundingbild und im konventionellen B-Bild nicht sichtbar sind. Die so gewonnenen
Parameterbilder weisen ein Auflésung auf, die mit der Auflésung des B-Bildes vergleichbar ist. Fur
die Auswertung der Statistik zweiter Ordnung der Echodaten wurden Co-occurrence Parameter aus
multidirektionalen Echodaten geschétzt und ortsaufgel 6st abgebildet. Diese Bilder zeigen ebenfalls
von der Reflektivitdt unabhangige Informationen des Gewebes, die bei der Diagnose der
Rickenstreckmuskulatur in d@hnlicher Weise wie die aus der Statistik erster Ordnung extrahierten
Parameter genutzt werden kénnen.

Das zweite Abbildungskonzept, das in dieser Arbeit zum Einsatz kam, ist die Abbildung elastischer
Gewebeeigenschaften mit Hilfe der Elastographie. Dieses Verfahren wertet mehrere Ultraschall-
bilder aus und berechnet die lokale Kompressionen des Gewebes, die zwischen der Aufnahme der
Ultraschallbilder &uf3erlich angebracht wurde. Mit diesem Verfahren lassen sich Informationen tber
das Gewebe gewinnen und abbilden, die in den Echodaten eines einzelnen B-Bildes nicht enthalten
sind. Das Verfahren ist in der Lage, Bilder der Rlickenmuskulatur zu erzielen, die einen gegenuiber
dem B-Bild deutlich htheren Kontrast aufweisen.

In dieser Arbeit sind die Schétzverfahren zur Schétzung der lokalen Kompression aus Ultraschall-
echodaten entscheidend verbessert worden. Es wurde ein neues Verfahren zur Schétzung von
Zeitverschiebungen, die Phasennullstellensuche, entwickelt. Die hohe Recheneffizienz des
Verfahrens ermoglicht nunmehr die echtzeitféhige Anwendung der Elastographie, was ihre
klinische Anwendbarkeit auch in anderen Bereichen als der Muskeldiagnostik entscheidend
verbessert. Die Elastographie war bisher eine Technik, die eine zum Teil sehr rechenaufwendige
Auswertung der aufgenommenen Ultraschallechodaten erforderte. Die Echtzeitféhigkeit wurde an
einem Aufnahmesystem demonstriert, welches Elastographiebilder mit 3,75 Bildern/Sekunde
berechnet und darstellt. Die Kompressionsschdtzung mit Hilfe der Phasennullstellensuche wurde
durch Simulationen validiert und optimiert. Diese Simulationen zeigen, dal3 das Verfahren bei
richtiger Wahl aler einstellbaren Parameter (Fensterlangen, etc.) nahezu ideal ist, da die Cramer-
Rao-Schranke fast erreicht wird. Fir die Einstellung der Parameter wurden Empfehlungen
abgeleitet, die zusammen mit ener neu entwickelten logarithmischen Kompression der
Einhillenden der Echosignale, auch in inhomogenen Medien, wie sie in der Muskeldiagnostik
auftreten, eine genaue Schétzung der Kompression erméglichen.
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