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1 Einleitung

Die Ultraschallabbildung stellt ein wichtiges Hilfsmittel der medizinischen Diagnostik dar.
Fiir zahlreiche Fragestellungen in der medizinischen Ultraschalldiagnostik ist die konven-
tionelle, radar-dhnliche Puls-Echo-Sonographie, die morphologische Bilder von Organen
bzw. Korperregionen hervorbringt, nicht ausreichend. Vielmehr ist z. B. in der Schlagan-
falldiagnostik, der Tumordiagnostik und der Kardiologie die Organperfusion, d. h. die Ver-
sorgung des Gewebes mit Blut, von grofitem Interesse. Ultraschallverfahren, die auf dem
Doppler-Prinzip beruhen, konnen Flussgeschwindigkeiten im Bereich von einigen bis ei-
nigen zehn cm/ s bestimmen. Geringere Geschwindigkeiten sind jedoch nicht zuverldssig
erfassbar, da Blut nur wenig effektive Streuer besitzt und da sich die Organe, in denen
die Blutflussgeschwindigkeit gemessen werden soll, relativ zum Ultraschallwandler wéh-
rend der Messung bewegen konnen, z. B. durch Herzschlag, Atmung und Handhabung des
Schallwandlers. Die Perfusion von Organen durch das Kapillarsystem ist mit Blutflussge-
schwindigkeiten assoziiert, die durch sonographische Doppler-Verfahren nicht abgebildet
werden konnen. Die Darstellung der Organperfusion gelingt dagegen mit dem Einsatz von
Ultraschall-Kontrastmitteln. Spezielle Ansétze zur Nutzung kontrastmittelspezifischer Ei-
genschaften sind Gegenstand der vorliegenden Arbeit.

Die kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren, die die Verteilung des Ultraschall-
Kontrastmittels im Gefdl3system der Organe bis in das Kapillarsystem visualisieren kon-
nen, basieren auf einer geeigneten Ausnutzung der Moglichkeiten, die ein Ultraschall--
Abbildungssystem, unter Kenntnis der charakteristischen Eigenschaften der Ultraschall--
Kontrastmittel, bietet. Dementsprechend werden im Kapitel 2 einige grundlegende Eigen-
schaften von Ultraschall-Abbildungssystemen vorgestellt.

Die charakteristischen Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel werden im Kapi-

tel 3 diskutiert. Ultraschall-Kontrastmittel werden ins Blut injiziert und reichern dieses mit

Streuern in Form von hiillenstabilisierten Mikroblasen an, deren Durchmesser im Bereich



1 Einleitung

weniger um liegt. Die gro3e Bedeutung der Mikroblasen fiir die Perfusionsabbildung liegt
darin begriindet, dass Mikroblasen aufgrund ihrer Echos von Gewebestreuern unterscheid-
bar sind. Diese Unterscheidbarkeit ist zum einen durch die Zerstorbarkeit der Mikrobla-
sen mittels Ultraschall gegeben und zum anderen durch die stark nichtlineare Streuung
der Mikroblasen, die als schwingungsfihige Systeme im Schallfeld Radialschwingungen
ausfithren. Das Kapitel fasst Ergebnisse anderer Arbeitsgruppen zusammen, die sich auf
die Charakterisierung von Mikroblasen spezialisiert haben, stellt aber auch die Ergebnisse
zahlreicher eigener Versuche zu diesem Themengebiet vor.

Basierend auf der Zerstorbarkeit der Mikroblasen durch Ultraschall einerseits und auf
der nichtlinearen Streuung der Mikroblasen andererseits konnten im Rahmen dieser Ar-
beit kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren entwickelt werden, die sich durch ho-
he Empfindlichkeit und gute Ortsauflosung auszeichnen. Diese werden in den Kapiteln 4
und 5 dargestellt und analysiert.

Die Zerstorbarkeit der Mikroblasen wird von der im Kapitel 4 erlduterten Zeitvarianz-
abbildung genutzt. Zur Detektion der Mikroblasen erfolgt eine mehrfache Abtastung des
Untersuchungsgebiets mittels Ultraschall. Die dabei aufgenommenen Echodaten werden
auf ein Modell bezogen, das die Reaktion der Mikroblasen auf die Schalleinwirkung als
einen nichtlinearen, zeitvarianten Prozess beschreibt. Dabei werden aus den Echodaten
Parameter extrahiert, die fiir diesen Prozess charakteristisch sind.

Das Kapitel 5 befasst sich mit der Ausnutzung der nichtlinearen Streuung der Mi-
kroblasen fiir eine kontrastmittelspezifische Abbildung. Die Auswertung der nichtlinearen
Streuung von Mikroblasen basiert wie die Auswertung der Zerstorbarkeit auf der mehrfa-
chen Abtastung des Untersuchungsgebietes mittels Ultraschall, wobei nacheinander unter-
schiedliche Ultraschallpulse gesendet werden, die beziiglich ihrer Tragerphase und Am-
plitude kodiert sind. Die so gewonnen Echodaten durchlaufen in Abhingigkeit vom ge-
sendeten Puls optimierte Empfangsfilter. Die Optimierung basiert auf Trainingsdaten, die
Mikroblasen, welche abgebildet werden sollen, und Gewebestreuer, welche nicht abgebil-
det werden sollen, représentieren.

Solche kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren wurden in vitro und im Rah-
men klinischer Studien in vivo an Probanden und Schlaganfallpatienten erfolgreich er-
probt. Um die diagnostisch relevante Information iiber die Perufusion zu erfassen, ist
ein kontrastmittelspezifisches Abbildungsverfahren allein nicht ausreichend. Zwar geben

kontrastmittelspezifische Bilder Auskunft dariiber, ob Mikroblasen nach der Injektion des



Kontrastmittels die untersuchte Region des Gewebes erreicht haben, aber die Geschwin-
digkeit, mit der das Blut in dieser Region ausgetauscht wird, ist nicht erfasst. Die Informa-
tionen tiber die Perfusionsgeschwindigkeit ergibt sich erst aus der Analyse von Konzen-
trations-Zeit-Verldufen, d. h. aus der Analyse von Folgen kontrastmittelspezifischer Bilder.
Diese Thematik wird im Kapitel 6 erortert. Die Anderungen der Kontrastmittelkonzentrati-
on, die ausgewertet werden, resultieren entweder aus dem Konzentrationsanstieg nach der
Injektion des Kontrastmittels (Bolus-Methode) oder aus der Wechselwirkung zwischen der
Zerstorung von Mikroblasen im Untersuchungsgebiet durch den Ultraschall und die Wie-
deranreicherung des Gebietes mit Mikroblasen durch die Perfusion (Wiederanreicherungs-
Methode, Verarmungs-Methode). Die Bolus-Methode und die Verarmungsmethode wur-
den insbesondere im Hinblick auf die Anwendung bei Schlaganfallpatienten adaptiert bzw.
neu entwickelt. Einige Ergebnisse werden in diesem Kapitel vorgestellt.

Das Kapitel 7 fasst die wichtigsten Ergebnisse der vorliegenden Arbeit zusammen.
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2 Ultraschall-Abbildungssysteme

2.1 Charakteristika eines
Ultraschall-Abbildungssystems

Der diagnostische Ultraschall bedient sich — abgesehen von wenigen Systemen fiir Spezi-
alanwendungen, die im Transmissionsbetrieb arbeiten [5,29,63] — der Puls-Echo-Technik.
Grundidee ist das rdumlich gerichtete Aussenden eines kurzen Schallpulses in das zu
untersuchende Medium und der ebenso rdumlich gerichtete Empfang der durch Grenz-
flachen und Streuer im Medium hervorgerufenen Echos. Mit Kenntnis der Richtcharak-
teristik des Senders und Empfingers sowie der Schallgeschwindigkeit lassen sich aus
den Echos Riickschliisse auf die Morphologie (griechisch ,,uoppn* = Gestalt, Form) des
untersuchten Mediums ziehen. Im Folgenden werden Charakteristika eines Ultraschall-
Abbildungssystems vorgestellt, soweit sie zum Verstindnis der vorliegenden Arbeit not-

wendig oder hilfreich sind.

21.1 Gerichtetes Aussenden und Empfangen von Ultraschall,
laterale und elevationale Auflosung

Abbildung 2.1 gibt den Aufbau eines Puls-Echo-Systems unter Verwendung eines Ul-
traschall-Arrays wieder. Als Array wird im Folgenden eine akustische Gruppenantenne
bezeichnet, die aus mindestens einer Zeile elektro-akustischer/akusto-elektrischer Wand-
lerelemente besteht. Alternative Wandler-Geometrien mit z. B. konzentrischer Element-
Anordnung werden in dieser Arbeit nicht betrachtet. Die in lateraler, d. h. in x-Richtung,
angeordneten Elemente haben bei linearen Arrays einen Abstand (engl. ,,Pitch®) d. Fiir ei-
ne artefaktfreie Abbildung ist dieser hochstens so grol3 wie die kiirzeste Wellenldnge Ay

der longitudinalen, transienten Schallwelle, die sich im an den Wandler angekoppelten



2 Ultraschall-Abbildungssysteme

Medium mit der Schallgeschwindigkeit ¢ ausbreitet.

d < Amin, € = Amin fmax (2'1)

Zur Abbildung des zu untersuchenden Mediums wird ein breitbandiger Puls mit der
Mittenfrequenz fy von einem Signalgenerator erzeugt und dem Sende-Strahlformer (engl.
»transmit beamformer*) zugefiihrt, der das Array derart ansteuert, dass eine Schallkeu-
le geformt wird, die in der Sendefokustiefe zgr ihre minimale laterale Ausdehnung an-
nimmt. Die so erzeugte transiente Schallwelle wird an Inhomogenitédten des akustischen
Feldwellenwiderstandes im Medium gestreut und teilweise in Richtung des Arrays zu-
rickgeworfen. Dem empfangenen Echo kann aufgrund der als konstant angenommenen
Schallgeschwindigkeit eine Tiefe zggeuer Zugeordnet werden, die der Schalllaufzeit #gcho

entspricht:

Echo * €0
ZStreuer — T (2'2)

Die Schallgeschwindigkeit in weichem, biologischen Gewebe betragt etwa cy = 1540m/ s.

Der Empfangs-Strahlformer (engl. ,,receive beamformer®) realisiert eine dynamische
Empfangsfokussierung, welche die laterale Ausdehnung der Empfangs-Schallkeule fiir je-
weilige Tiefe minimiert. Die aktuelle Empfangsfokustiefe zgr wird so stets der aktuellen
Tiefe z nachgefiihrt. Sowohl beim Senden als auch beim Empfangen werden meist nicht
alle Wandlerelemente genutzt, sondern nur eine Gruppe, die aktive Apertur. Die als Aper-
turbreite bezeichnete laterale Ausdehnung D dieser Gruppe — und damit die Anzahl der
aktiven Elemente — bestimmt die minimale laterale Ausdehnung o0y,¢ der Schallkeule in der

Fokustiefe zp, wobei zp = zgp = zgF gelte.

zp - A
D

Gemadl (2.3) wire eine moglichst breite Apertur wiinschenwert. Der Aperturbreite sind

Ola ~ (2.3)

allerdings durch die endliche Breite des Ultraschall-Wandlers prinzipielle sowie durch die
realisierbare Kanalzahl technische Grenzen gesetzt. Weiterhin ist plausibel, dass bei ak-
tiven Aperturen, die breiter sind als die Fokustiefe, die dufleren Elemente der Apertur

aufgrund der Richtcharakteristik der Einzelelemente sowie der im Gewebe stets vorhan-



2.1 Charakteristika eines Ultraschall-Abbildungssystems

denen Dampfung kaum einen Beitrag zur Abbildung in der Fokustiefe liefern und sogar
den Signal-Rausch-Abstand verschlechtern konnen. Offensichtlich kommt dem als F'-Zahl
(engl. ,,F number*) bezeichneten Verhéltnis
ZF

F = o 2.4)
zu dem die laterale Auflosung bei gegebener Wellenldnge 4 proportional ist, eine beson-
dere Bedeutung zu. Geometrisch definiert die F-Zahl einen Offnungswinkel. F-Zahlen,
die im Bereich des medizinischen Ultraschalls realisierbar und sinnvoll sind, liegen im Be-
reich von 2. Systeme, die mit kleineren F-Zahlen arbeiten, befinden sich, zumindest fiir
einige spezielle Anwendungen, in der Entwicklung.

Um die gewiinschte Fokussierung zu erreichen, erhalten die einzelnen Wandlerelemen-
te der aktiven Sende-Apertur beim Senden das Anregungssignal {iber unterschiedliche Ver-
zogerungen und Amplitudengewichte. Desgleichen werden beim Empfang die Signale der
Elemente der aktiven Empfangs-Apertur verschiedenen Verzégerungen und Gewichtun-
gen zugefiihrt und aufsummiert. Die Verzogerungen sind derart berechnet, dass im Fokus
konstruktive Interferenz eintritt. Uber die Amplitudengewichtung, die sogenannte Apodi-
sierung, wird die Auspragung von Nebenkeulen (engl. ,,side lobes*) beeinflusst, die aus
der endlichen Aperturbreite resultieren.

Die laterale 6 dB-Auflosung des Abbildungssystems entspricht bei identischer Sende-
und Empfangs-Fokussierung der 3 dB-Breite des Schallfeldes. Ohne Apodisierung gilt fiir

die laterale Auflosung:

ZF - A

Otat = 0, 85 (2.5)

Die Verwendung einer Apodisierung, z. B. durch ein Blackman-Fenster, fiihrt im Allge-
meinen zu Verringerung der Amplituden der Nebenkeulen auf Kosten einer verbreiterten
Hauptkeule.

Durch die Diskretisierung der Apertur in Einzelelemente und Zwischenrdume treten
zusétzliche Nebenkeulen auf. Aufgrund der Analogie zur Beugung an einem Gitter wer-
den diese Nebenkeulen als Gitterkeulen (engl. ,,Grating Lobe*) bezeichnet [2]. Der auf
die Hauptstrahlrichtung bezogene Winkel, unter dem die 1. Gitterkeule auftritt, liegt fiir
d = Zmin bei 90°. Fiir das in Abbildung 2.1 dargestellte System, welches die xz-Ebene

fiir z > 0 abbildet, wire diese Gitterkeule gerade nicht von Bedeutung, da sie bei z = 0
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und damit an der Grenze der abzubildenden Fliache ldge. Insbesondere bei Abbildungs-
systemen, die Phased-Arrays (vgl. Abbildung 2.3) verwenden und auf ein Schwenken der
Hauptstrahlrichtung angewiesen sind, ist ein Winkelabstand von 90° nicht ausreichend, um
Artefakte durch Mehrdeutigkeiten in der Bildgebung zu vermeiden. In diesen Fillen ist zur
VergroBerung des Winkelabstandes der Pitch zu verkleinern.

Beispiel: Ein Phased-Array soll einen Windelbereich von +45° bezogen auf die Nor-
malenrichtung der Arrayoberfliche abtasten. Das zughdrige Bild gibt dann
einen Sektor mit einem Winkelbereich von 90° wieder. Der Winkelabstand der
Hauptkeule zur ersten Gitterkeule betrage 90°. Befindet sich im Winkel von
—45° ein Streuer in einer Tiefe von z. B. 4 cm, so erscheint das Bild dieses
Streuers nicht nur bei —45°, 4 cm im Bild, sondern au3erdem als Artefakt bei
45°, 4 cm. Dies ist so zu erklédren, dass bei einem Schwenkwinkel der Haupt-
strahlrichtung von 45° die erste Gitterkeule in —45°-Richtung weist, sodass
in diese Richtung auch Schall abgestrahlt wird und auch aus dieser Richtung

Schall empfangen wird.

In Elevations-Richtung, d. h. in y-Richtung, erfolgt die Formung der Schallkeule {ibli-
cherweise durch eine akustische Linse, die den elevationalen Fokus in der Tiefe zg,, fest-
legt und somit gleichzeitig die elevationale Auflosung Je;. Eine Verbesserung der Eleva-
tionsfokussierung ist durch mehrzeilige Arrays moglich. Solche 1,5 D-Arrays verfiigen
iiblicherweise iiber eine ungerade Anzahl von Zeilen, die symmetrisch zur mittleren Zei-
le angesteuert werden. Jedes zusitzliche Zeilenpaar erfordert so viele zusétzliche Sende-

Empfangs-Kanile wie fiir das entsprechende einzeilige Array verwendet werden.

Das empfangene Echo am Ausgang des Empfangs-Beamformers représentiert ein durch
die Schallkeulen im Sende- und Empfangsfall gepragtes Volumen, dessen in z-Richtung
bzw. in Hauptstrahlrichtung verlaufende Symmetrieachse im Folgenden als Strahllinie
(engl. ,,beam line*‘) bezeichnet wird. Eine Hiillkurvendetektion des zu einer Strahllinie ge-
horenden Echos liefert eine A-Linie, wobei A fiir Amplitude steht. Eine A-Linie ist damit
ausdriicklich weder mit der Strahllinie noch mit dem mit ihr assoziiertem Echo gleichzu-

setzen.
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Senden Empfangen
Signal- '
generator Empfinger
= T
Sende- Empfangs-
Strahlformer Strahlformer
-
i aktive : .
<— Array D |
z=0 :Apelrtur: z=( ,’=

{ f

i 2= %
= _ 1 = _ 1
z ZSF . z z X

yT%x “ 7 %
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Abbildung 2.1: Prinzipieller Aufbau eines Puls-Echo-Systems. Beim Senden steuert der Sende-
Strahlformer die aktive Apertur so an, dass im Sendefokus bei z = zgg der Schallstrahl optimal
schmal ist. Beim Empfang realisiert der Empfangs-Strahlformer eine dynamische Fokussierung,
die die Breite des Schallstrahls fiir die jeweilige Tiefe zg minimiert.

2.1.2 Betrachtungen zur axialen Auflosung des
Abbildungssystems

Die axiale Auflosung, d. h. die Auflosung in Schallausbreitungsrichtung, eines Puls-
Echo-Systems wird durch die Pulsdauer bzw. die Bandbreite des Echos eines idealen
Punktstreuers bestimmt. In der Ultraschalltechnik ist es iiblich, zur Charakterisierung der
axialen Auflosung den axialen Abstand J,x anzugeben, den zwei in Hauptstrahlrichtung
liegende Streuer voneinander einnehmen miissen, damit sich die Einhiillenden ihrer Echos
bei 50 % bzw. —6 dB ihres Maximums {iberlappen. Wie Abbildung 2.2 veranschaulicht,
ist hierfiir die Halbwertsbreite im Zeitbereich A¢ des Echos maf3geblich, die tiber eine Un-
schérferelation mit der Halbwertsbreite im Frequenzbereich A f* verkniipft ist. Allerdings
bedient sich diese Unschérferelation nicht der Halbwertsbreiten im Zeit- und Frequenzbe-
reich, sondern der Pulsdauer 7p und der Bandbreite Bp, die als Schwerpunktradien oder
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Amplitude —

Abbildung 2.2: Die axiale Auflosung eines Ultraschall-Systems wird von der Lénge des Ultra-
schallpulses und damit von der Bandbreite bestimmt. Die Darstellung im Zeitbereich zeigt einen
modulierten GauBpuls, d. h. einen Triger mit gauBformiger Einhiillenden. Die —6 dB-Bandbreite
A f verhilt sich reziprok zur —6 dB-Pulsdauer und héngt nicht von der Frequenz des Tragers ab.

Varianzen interpretiert werden konnen und sich aus dem Zeitsignal f (¢#) und deren Fou-
riertransformierten F' (w) wie folgt berechnen lassen [36]:

/ TR0l / 2P () do
Tp = KL= , Bp= KL= (2.6)
/ |f (1)|?dt / IF (o) do

Die Konstante K kann beliebig gewidhlt werden, um fiir ein bestimmtes Signal anschau-
liche Werte von 7p und Bp zu erhalten. Bespielsweise liefert K = 24/3 fiir ein Rechteck
im Zeitbereich fiir 7p die Breite des Rechtecks. Im Folgenden sei K = 1. Dann lautet die
Unschérferelation
1
Tp - Bp > E 2.7)
Das Gleichheitszeichen in (2.7) gilt fiir den Fall des GauB3pulses

) =e a0, (2.8)

sodass der GauBpuls bei gegebener Bandbreite die kiirzest mogliche Pulsdauer liefert und

somit einen optimalen Puls im Sinne o. g. Randbedingungen darstellt. Die Betrachtung der

10
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Halbwertsbreiten ergibt fiir den Gau3puls Az - A f = 0, 88, ohne dass hierdurch der Nach-
weis erbracht wire, dass der GauBpuls dieses Produkt minimiert. Bereits diese Schwierig-
keit verdeutlicht, dass die Frage nach dem optimalen Puls fiir die Ultraschallbildgebung
nicht einfach zu beantworten ist. Technisch realisierte Systeme zeigen oft auch Pulsfor-
men, die durch einen schnellen Anstieg und einen langsameren Abfall gekennzeichnet und
daher bezogen auf das Maximum der Einhiillenden asymmetrisch sind.

Ein interessanter Aspekt der Unschérferelation liegt in der Moglichkeit, durch An-
wendung eines Allpassfilters die Dauer eines Pulses zu vergroflern, ohne dass sich die
Bandbreite verdndert. Es entsteht ein sogenannter Chirp, ein Signal, dessen Momentan-
frequenz sich tiber der Zeit dndert. Statt eines kurzen Pulses hoher Amplitude wird ein
entsprechend langerer Puls niedrigerer Amplitude aber gleicher Bandbreite gesendet. Im
Empfanger wird ein Allpass eingesetzt, der die Phase des Spektrums im Hinblick auf ei-
ne kurze Pulsdauer veridndert. Da dieser Allpass die Pulsdauer verkiirzt, wird er auch als
Kompressionsfilter bezeichnet. Die beschriebene Vorgehensweise tragt entsprechend den
Namen Pulskompression und erscheint vorteilhaft, da z. B. aus Griinden der Sicherheit
und Realisierbarkeit die Ausgangsspannung der Sendeendstufen und die Druckamplitude
der Schallwelle begrenzt sind. Die Technik ist zudem auf allgemeinere Sendesignale und
Emfpangsfilter erweiterbar, die zusitzlich den Frequenzgang der Ubertragungsstrecke be-
riicksichtigen konnen. Allerdings ist die technische Umsetzung wenig fortgeschritten, da
u. a. besondere Anforderungen an die Linearitdt und Zeitinvarianz der Systeme zu stel-
len sind, die zuldssigen bzw. realisierbaren Leistungen im zeitlichen Mittel bereits ausge-
schopft sind und die Sender und Empféanger technisch aufwendiger werden.

Da die Auflosung, unabhingig davon, ob die Halbwertsbreite A¢ oder die Pulsdauer 7p
betrachtet wird, nur von der Einhiillenden und nicht von der Frequenz des Tragers abhéngt,
folgt daraus, dass die axiale Auflosung unabhingig von der Mittenfrequenz des gesende-
ten Pulses ist. Mal3gebend ist vielmehr die Bandbreite. Dennoch besteht in der technischen
Realisierung von Ultraschall-Wandlern eine Verbindung zwischen der Mittenfrequenz f
eines Wandlers, der tiblicherweise ein Bandpasscharakteristik besitzen wird, und der Band-
breite. Im medizinisch besonders relevanten Frequenzbereich von etwa 1 MHz bis 15 MHz
lassen sich Ultraschall-Arrays mit einer relativen Bandbreite A f/f von 50—80 % fertigen,
wenn flir Af die elektro-akustische Wandlung beim Senden und die akusto-elektrische
beim Empfangen beriicksichtigt werden. Ausgehend von einem idealisierten Puls, dessen
Einhiillende durch (2.8) gegeben ist, betrigt die axiale Auflosung

11
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C
A—f.

Beispiel: Ein Ultraschallwandler mit einer Mittenfrequenz von f = 5MHz und einer

Oax = (2.9)

relativen Bandbreite von 80 % verfiigt iiber eine Bandbreite von A f = 4 MHz.
Aus der Schallgeschwindigkeit von ¢y =~ 1500m/ s folgt somit eine axiale
Aufldsung von 6, = 12018['}111; 3

ausgegangen, dass der Ultraschallwandler beliebig breitbandig angeregt wird

= 0, 375 mm. Hierbei wird idealisierend davon

und die Ubertragungsfunktion des Wandlers einen GauBpuls formt.

2.1.3 Abtastung der Objektebene

Die Abbildung einer Schicht des Mediums in der xz-Ebene erfolgt diskret durch paralleles
Versetzten der Strahllinie in lateraler Richtung. Dies geschieht bei linearen (engl. ,.linear
array“‘) und gekriimmt-linearen (engl. ,,curved linear array*‘) Arrays durch Verschieben der
aktiven Apertur und im Falle der phasengesteuerten Arrays (engl. ,,phased array*) durch
Schwenken der Strahllinie. Abbildung 2.3 verdeutlicht die Abtastung.

Als Ergebnis der Abtastung der Objektebene liegt ein Satz von Echos vor, die jeweils
einer Strahllinie zuzuordnen sind. Dieser Satz von Echodaten wird als Scan bezeichnet.
Um ein morphologisches Bild der Objektebene zu erhalten, werden aus den Echos durch
Hiillkurvendetektion A-Linien erzeugt. Die anschlieBende Scankonvertierung fiillt durch
Interpolation die Bildebene mit Amplitudenwerten entsprechend der abgetasteten Geome-
trie. Die helligkeitskodierte Darstellung der Amplituden wird als B-Bild (engl. ,,B scan®;
,B*: ,brightness‘, Helligkeit) bezeichnet.

2.1.4 Definition der Punktbildfunktion

Zur systemtheoretischen Beschreibung von Abbildungssystemen wird i. Allg. die Punkt-
bildfunktion herangezogen. Diese ist analog zur Impulsantwort durch das Abbild eines

idealen Punktobjektes gegeben. Sind also ein Objekt durch
a(x,y,z) (2.10)

und das zugehorige Bild durch

12
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lineares gekriimmt-lineares phasengesteuertes
Array Array Array

[ ] aktive Apertur

Abbildung 2.3: Abtastung der Objektebene mit verschiedenen Array-Typen. Gekriimmt-lineare
Arrays decken einen grof3en, faicherformigen Bildbereich ab und werden z. B. zur Abbildung der
Leber und Niere eingesetzt. Phasengesteuerte Arrays bendtigen nur kleine Schallfenster und sind
daher zur Abbildung des Herzens durch die Spalte zwischen den Rippen geeignet und zur Abbil-
dung des Gehirns durch ein Knochenfenster an der Schlife. Phasengesteuerte Arrays erfordern
besonders schmale Array-Elemente und stellen hhere Anforderungen an den Strahlformer.

b(x,y,z) (2.11)
gegeben, so stellt das zum Punktobjekt
a(x,y,z2)=0(x—xX,y—y,z—7) (2.12)
korrespondierende Bild
b(x,y,z)=h(x,y,z,%,7,7) (2.13)

die Punktbildfunktion des Abbildungssystems dar [75]. Aufgrund der begrenzten Auflo-
sung des Abbildungssystems wird die Punktbildfunktion den Punktstreuer als rdumlich
ausgedehnt wiedergeben. Die Abhéngigkeit der Punktbildfunktion von den Koordinaten
X, v, z des Punktstreuers hat in der Ultraschallabbildung durchaus Berechtigung, da u. a.
die Strahlformung zu einer Ortsvarianz der Punktbildfunktion fiihrt. Zunichst folgt un-
ter der Annahme der Linearitit, dass sich das Bild b (x, y, z) eines beliebigen Objektes

13
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a (X, ¥, Z) aus der Beziehung

b(x,y,z)= ///a (JE,)E,Z') h (x,y, Z,)E,)?,Z') dxdydz (2.14)
R3

berechnen lasst.

In begrenzten Objektbereichen ist die Ortsinvarianz der Punktbildfunktion gegeben:

h(x,y,z,yé,)?,z') :h(x—)é,y—)?,z—z',0,0,0) :h(x—)é,y—)?,z—z') (2.15)

Unter diesen Voraussetzungen geht die Uberlagerung gemiB 2.14 in eine Faltung iiber:

b(x,y,z) = ///a()f,)?,z')h(x—)E,y—)?,z—z')d)fd)?dz' (2.16)
R3
= a(x,y,z)xxxh(x,y,2)
R3

Auch wenn die angegebene Faltung sehr hilfreich fiir eine mathematische Beschreibung
des Ultraschall-Abbildungssystems ist, so ist andererseits ihre Anwendbarkeit stark einge-
schrénkt.

In den Unterkapiteln 2.1.1 und 2.1.2 wurde ausgefiihrt, welche Auflésungen in late-
raler (x), elevationaler (y) und axialer (z) Richtung zu erwarten sind. Im Fokus ist die
—6 dB-Ausdehnung der Punktbildfunktion durch die angegebenen Auflésungen J,x, Olat,
Je] ndherungsweise gut beschrieben. Dieser Raum wird anschaulich als Auflosungszel-
le bezeichnet, da Streuer oder Strukturen innerhalb dieses Volumens in der Abbildung
nicht aufgelost werden konnen, d. h. nicht voneinander getrennt darstellbar sind. Die Vor-
stellung, ein Punktstreuer werde auf ein Ellipsoid abgebildet, das durch die Auflésungen
aufgespannt wird, ist i. Allg. jedoch zu simpel. Abbildung 2.4 veranschaulicht Punktbild-
funktionen in Form von B-Bildern, die auf Simulationen beruhen. Simuliert wurde ein
72 mm breites, lineares 5 MHz-Array. In Wasser wurden 6 Punkstreuer bei x = 0 mm,
z =[12, 24, 36, 48, 60, 72] mm angeordnet. Aus der Mittenfrequenz fy = 5 MHz und der
Schallgeschwindigkeit ¢y = 1500 m/ s ergibt sich eine Wellenldnge 19 = 0, 3 mm.

14
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mm ag®

Ohne Apodisierung, zy, =24 mm, F =1, d =2A,,.
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Abbildung 2.4: Punktbildfunktionen in B-Bild-Darstellung fiir verschiedene Array- und
Fokussierungs-Parameter. Punktstreuer bei x = Omm, z = [12, 24, 36, 48, 60, 72] mm in Was-
ser. Simulation fiir ein 72 mm breites Array mit einer Mittenfrequenz f, = 5 MHz und ca. 80%
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relativer Bandbreite, dynamische Empfangsfokussierung.
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2.2 Charakteristika der Objektabbildung

2.2.1 Dampfung und Schallfeldcharakteristik

In weichem Gewebe gilt ndherungsweise, dass sich die Dimpfung a in dB, die eine Schall-
welle wiahrend der Ausbreitung erféhrt, proportional zum Produkt aus zuriickgelegter Di-
stanz / und Frequenz f verhélt. Ein typischer Wert flir den Proportionalitdtsfaktor o ist
0, Sﬁ. Um diese tiefenabhédngige Dampfung der Echos zu kompensieren, wird eine
zeitabhiangige Verstarkung durchgefiihrt (Tiefenausgleich, engl.: ,,time gain compensation

(TGC)“).

Beispiel: Fiir eine Abbildung in einer Bildtiefe von z = 7, 5 cm durchlauft eine Schall-
welle im Puls-Echo-Betrieb eine Distanz/ = 15 cm. Bei einer Mittenfrequenz
des Schallpulses von 5 MHz ergibt sich durch das verlustbehaftete Medium
fiir a = 0, 5dBMHz ! cm~!eine Didmpfung von @ = 0, 5dBMHz~ ' cm™! -
15cm-5 MHz = 37, 5 dB. Wird die Schallgeschwindigkeit mit cp =~ 1500 m/ s
angenommen, so betrigt die Signallaufzeit tgcho = //c = 100 us. Damit ist
vom Empfangsverstirker eine Erhdhung der Verstdrkung um 0,375dB/ us
gefordert.

Allgemein lasst sich fiir die Verstarkung g in dB des Empfangsverstérkers fordern

g=go+afc-t. (2.17)

Die obigen Betrachtungen lassen auer Acht, dass Puls-Echo-Systeme breitbandige Si-
gnale verwenden. Wird die Mittenfrequenz als Reprédsentant fiir das bandbegrenzte Spek-
trum gewahlt, so ist zu beriicksichtigen, dass diese Mittenfrequenz aufgrund der frequenz-
abhéngigen Ddmpfung mit zunehmender Tiefe zu niedrigeren Frequenzen hin verschoben
wird.

Der Tiefenausgleich hat neben der Kompensation der Gewebeddmpfung noch eine
weitere Aufgabe, ndmlich die Kompensation der aufgrund der Beugung tiefenabhingigen
Empfindlichkeit eines Ultraschallsystems: Die Amplitude des Schalldrucks, der aus dem
gesendeten Puls resultiert, ist entlang des Schallstrahls nicht konstant, sondern nimmt in

grober Ndherung bis zur Sendefokustiefe zgr zu und féllt im Fernfeld monoton ab. Je nach
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2.2 Charakteristika der Objektabbildung

betrachteter Apertur ldsst sich diese Tiefenabhingigkeit durch unterschiedliche Naherun-
gen beschreiben, auf die hier nicht ndher eingegangen wird. Entsprechende Berechnungen
und Simulationen liefert [3]. Die gleiche Tiefenabhéngigkeit stellt sich beim Empfang ein,
wobei ggf. eine dynamische Empfangsfokussierung zu beriicksichtigen ist. Auch in einem
verlustfreien Medium fiihrt die beschriebene Schallfeldcharakteristik zu einer tiefenabhén-
gigen Empfindlichkeit des Systems. Dieser Effekt ist in Abbildung 2.4 durch einen TGC,
der eine Z%—Abhéingigkeit der Echoamplitude voraussetzt, teilweise kompensiert. Die Ziz—
Abhéangigkeit entspricht der im Fernfeld giiltigen Fraunhofer-Naherung fiir den Sende-
und Empfangsvorgang.

Moderne Ultraschall-Abbildungssysteme berechnen, basierend auf den Einstellungen
des Benutzers und der Kenntnis der Strahlformungs-Parameter, eine Kennlinie des Tiefen-
ausgleichs, die sowohl Dampfungs- als auch Beugungseffekte beriicksichtigt. Der Untersu-
cher erhilt zusdtzlich die Mdglichkeit, die Normkennlinie zu variieren, um eine Anpassung
an die Untersuchungsgegebenheiten vorzunehmen.

Prinzipiell wird das Abbildungssystem durch den Tiefenausgleich zeitvariant, jedoch
ist diese Zeitvarianz bis auf den gewiinschten Effekt des Tiefenausgleichs vernachlissig-
bar. Allerdings nimmt das Signal-Rausch-Verhiltnis aufgrund der Dampfung und der Beu-
gung mit zunehmender Tiefe ab, sodass dem Tiefenausgleich Grenzen gesetzt sind.

2.2.2 Speckle

Nach der im Abschnitt 2.1.3 beschriebenen Abtastung der Objektebene liegt nach Hiill-
kurvendetektion und Scankonvertierung ein B-Bild der Objektebene vor, das einem Ort
im Bildbereich eine Echoamplitude zuordnet. Eine zur axialen Position z und lateralen
Position x korrespondierende Echoamplitude E (z, x) wird in Ultraschallsystemen {ibli-
cherweise in eine normierte Bildintensitdt 0 < 7 (z,x) < 1 in Form eines Grauwertes

tibersetzt. Dabei ist eine lineare Beziehung der Form

E
I =

(2.18)

El’lOI’l’l’l

aufgrund der groflen Reflektivitdtsunterschiede zwischen unterschiedlichen biologischen
Gewebetypen [30] eher ungeeignet. Bewihrt hat sich dagegen eine logarithmische Dar-

stellung iiber einen Dynamikbereich Dgj4, wobei die Lage des Dynamikbereichs durch
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Enin festgelegt wird:

1 fir  E > Emax .
I]()g — logIO(E)l;;)kg;lO(Emin) fiir Emin < E < Emax , mlt DBﬂd — loglo (Emax)
0 fiir E < Emin i
(2.19)

Befindet sich in der Objektebene nur ein einzelner Streuer, dessen rdumliche Ausdeh-
nung in allen Dimensionen deutlich kleiner ist als die Auflosungszelle des Abbildungssys-
tems, so liefert das B-Bild eine Darstellung des Betrages der Punktbildfunktion. Befinden
sich innerhalb einer Auflosungszelle mehrere Streuer bzw. Grenzflachen, so ist die der
Auflésungszelle zuzuordnende Echoamplitude ein Resultat der auftretenden Interferenz,
die sowohl konstruktiv als auch destruktiv sein kann. Ein Vergleich typischer Durchmes-
ser biologischer Zellen von einigen 10 xm mit den Auflésungen eines typischen medizi-
nischen Ultraschall-Abbildungssystems von wenigstens einigen 100 #m verdeutlicht, dass
sich in einer Auflosungszelle allein tausende Zellen mit unbekannter und variabler Fein-
struktur befinden, sodass nur eine stochastische Beschreibung der zu erwartenden Echo-
amplitude moglich ist. Auch wenn sich in benachbarten Auflésungszellen das gleiche Me-
dium befindet, wird die Echoamplitude aufgrund der als zufillig anzusehenden Phasen-
beziehungen der sich iiberlagernden Wellen variieren. Ein Bildausschnitt, der homogenes
Gewebe darstellt, zeigt deshalb ein granulare Struktur, die als Speckle (engl. fiir ,,spren-
keln*) bezeichnet wird. Die Speckle-Struktur, insbesondere die Speckle-Grofle, hangt mit
der Punktbildfunktion des Abbildungssystems zusammen, nicht jedoch mit der eigentli-
chen Struktur der Streuer in der Auflosungszelle, die gemil3 der Definition der Auflosungs-
zelle nicht unterscheidbar sind [3]. Ein Beispiel fiir die Speckle-Struktur im homogenen
Schilddriisengewebe zeigt Abbildung 2.5.

Die mittlere Echoamplitude gibt die Echogenitit, ein Parameter, der sich aus Streuquer-
schnitt der Streuer, Streuerdichte und Dampfung zusammensetzt, des Mediums wieder.
Das Speckle-Muster stellt somit ein diesem Messwert {liberlagertes Rauschen dar. Zur Er-
lauterung dieses Phdnomens sollen die Echoamplituden in einem Bildausschnitt betrachtet
werden, der eine flir eine statistische Auswertung ausreichend grofle Anzahl von Auflo-
sungszellen wiedergibt, der jedoch gleichzeitig in axialer Richtung nur eine geringe Aus-
dehnung hat, so dass die Dampfung vernachléssigbar ist. Weiterhin soll der Bildausschnitt
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SM5-UG
17.35.03 11/06/02
MI 0.7

7.5L40/7.2

Abbildung 2.5: Mit SieScape® erstelltes Panoramabild, in dem die Schilddriise des Autors zu er-
kennen ist, die mit ihrem linken und rechten Lappen die Luftrohre umschliet. Die granulare
Speckle-Struktur im homogenen Schilddriisen-Gewebe ist deutlich zu erkennen. Die linke und

rechte Halsschlagader sind im Querschnitt als schwarze, kreisférmige, an die Schilddriise an-
grenzende Strukturen sichtbar.
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2 Ultraschall-Abbildungssysteme

nur einen Gewebetyp beinhalten, wie in Abbildung 2.6 gekennzeichnet.

Das zugehorige Histogramm der linearen, normierten Bildintensitdten in Abbildung 2.7
spiegelt die charakteristische Form einer Rayleigh-Verteilung wieder. Tatsidchlich beschreibt
ein ,,Random Walk* die Uberlagerung der aus einer Aufldsungszelle stammenden Echos
[79]. Die durch Hiillkurvendetektion abgeleitete Echoamplitude geniigt dann einer Rayleigh-
Verteilung mit der Wahrscheinlichkeitsdichte-Funktion:

E _&
P(E)=— ¢ > (2.20)

Offensichtlich hat die Wahrscheinlichkeitsdichte-Funktion nur den Parameter s, von

dem die Varianz o und der Mittelwert x wie folgt abhéingen:

o? = %, (2.21)

o= \/gs. (2.22)

Das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) beziiglich der einem Medium zuzuordnenden

Echoamplitude ist gegeben als Verhiltnis der zu erwartenden Echoamplitude x und der
Standardabweichung o der Echoamplitude. Dieses Verhiltnis ist bei einer Rayleigh-Ver-

teilung eine Konstante:

2
sNR=4_- L. = | _~1,0 (2.23)
o 2 44— 4 —7

Experimentell 1dsst sich die zu erwartende Rayleigh-Verteilung der Echoamplituden

nicht immer nachweisen, insbesondere dann nicht, wenn statt Echoamplituden Bildinten-

sitdten herangezogen werden. 4 Griinde kdnnen mafigebend sein:

1. Der Zusammenhang zwischen Bildintensitit und Echoamplitude ist nichtlinear, z. B.
gemal (2.19).

2. Die Voraussetzungen fiir die Rayleigh-Verteilung der Echoamplituden sind nicht er-
fiillt, weil z. B. die Anzahl der Streuer in der Auflésungszelle zu gering ist oder die
Streueranordnung teilweise regelmifig ist. Die Voraussetzungen sind insbesondere

auch dann nicht erfiillt, wenn nichtlineare Wellenausbreitung und Streuung auftre-
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2.2 Charakteristika der Objektabbildung

Abbildung 2.6: B-Bild des rechten Schilddriisen-Lappens iiber einen Dynamikbereich von 55 dB.
Blau markiert der Bildausschnitt, aus dem die zur Erstellung des in der Abbildung 2.7 gezeigten
Histogramms verwendeten Echodaten entnommen sind. Zusétzlich werden Echodaten aus dem
rot markierten Bildausschnitt zur Erlduterung des Bildkontrasts in Abschnitt 2.2.3 herangezogen.
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2 Ultraschall-Abbildungssysteme

ten. Auf diesen Punkt wird in den Abschnitten 4.1.3 und 5.4.3 sowie 5.4.4 ndher

eingegangen.

3. Der Amplitudenbereich realisierbarer Systeme ist beschrinkt, sodass Amplituden-

begrenzung auftreten muss.

4. Andere Rauschquellen, z. B. Rauschen der Empfangselektronik, fiihren insbesonde-

re bei kleinen Amplituden zu Fehlern.

2,5¢

1,5t / Ni

Wahrscheinlichkeitsdichte

0,5p

0 0,2 0,4 0,6 0.8 1
Normierte Bildintensitat

Abbildung 2.7: Histogramm der Bildintensitét / des in Abbildung 2.6 markierten Bildausschnitts.
Die durch Streifen des Histogramms wiedergegebenen relativen Haufigkeiten sind auf die Strei-
fenbreite normiert, um eine Reprasentation der Wahrscheinlichkeitsdichte zu erhalten. Das Hi-
stogramm gibt in guter Ndherung eine Rayleighverteilung mit einem Mittelwert © = 0, 3 und
einer Standardabeweichung ¢ = 0, 157 wieder. Hieraus resultiert ein SNR = 1, 91.

2.2.3 Bildkontrast

Fiir den Betrachter eines medizinischen Ultraschallbildes ist die Unterscheidbarkeit von

Gewebetypen von vorrangigem Interesse. Die Moglichkeit, diese Unterscheidung zu tref-
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2.2 Charakteristika der Objektabbildung

fen, soll im Rahmen dieser Arbeit mit dem Begriff Kontrast beschrieben werden. Erfiil-
len die Gewebetypen die in Abschnitt 2.2.2 genannten Kriterien, die zur Ausbildung von
Speckle fiihren, so konnen sich die Gewebetypen nur noch in der mittleren Echoamplitude
unterscheiden, denn dass Verhéltnis von Mittelwert und Standardabweichung ist durch die
Rayleigh-Verteilung gemil3 (2.23) festgelegt. Die Trennbarkeit zweier Medien in einem
Bild ldsst sich anhand der Histogramme der Intensitdten beider Medien bewerten. Eine
solche Darstellung zeigt Abbildung 2.8. Die Echodaten, die Schilddriisen-Parenchym und
Muskel représentieren, sind aus den in Abbildung 2.6 markierten Bereichen entnommen.
Die Wahrscheinlichkeitsdichte Pp (/) des Parenchyms entspricht, wie bereits im Abschnitt
2.2.2 diskutiert, gut einer Rayleigh-Verteilung. Fiir das Muskelgewebe ist diese Uberein-
stimmung der Wahrscheinlichkeitsdichte Py (/) mit einer Rayleigh-Verteilung weniger
gut; das SN Ry liegt bei 1, 45. Zum Vergleich wurden an beide Histogramme Rayleigh-
Verteilungen im Sinne des kleinsten quadratischen Fehlers angepasst und als durchgezo-

gene Linien in die Abbildung eingetragen.

Offensichtlich iiberlappen die Histogramme bzw. die Wahrscheinlichkeitsdichte-Funk-
tionen, sodass ein Schluss von der Bildintensitit auf ein Medium fehlerbehaftet ist. Soll ei-
ne Klassifikation in zwei Klassen ausschlieBlich auf der Bildintensitit beruhen — also nicht
z. B. auf nachbarschaftlichen Beziechungen von Bildpunkten — so muss ein Schwellwert /g
bestimmt werden. Da im gegebenen Beispiel die mittlere Bildintensitét des Muskels uy
geringer ist als die des Parenchyms xp, sollen die Bildpunkte, deren Intensitdt groBer ist als
Ig der Klasse ,,Parenchym® zugeordnet werden, und Bildpunkte, deren Intensitét kleiner
ist als /s, der Klasse ,,Muskel“. Uber die Wahrscheinlichkeitsdichten, die die Bedingung

00
/ P(x)dx =1 (2.24)
o0

erfiillen, lasst sich der Klassifikationsfehler ¢ (/s) fiir einen gegebenen Schwellwert ange-

ben:

Is 00
e(ls) = % . / Py (x)dx + / Pp (x) dx (2.25)
—00 Is

Eine besonders einfache wie anschauliche Darstellung ergibt sich unter Anwendung von
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Verteilungsfunktionen

X

F(x)= / P (y)dy, (2.26)

—0
denn dann ist

Fvy(s)+ (1 —Fp ([s)).

e(ls) = 5

Als Klassifikationsfehler soll

(2.27)

e = rr}ine (ls) =¢ (Is,opt) (2.28)
S

bezeichnet werden.

Fiir bestimmte, in analytischer Form gegebene Verteilungsfunktionen existieren ge-
schlossene Losungen fiir . Werden nur Medien betrachtet, die ein voll ausgebildetes
Speckle-Muster zeigen, so muss ¢ allein durch die Mittelwerte « der Medien definiert sein.
Solche Voraussetzungen sind im Rahmen der in dieser Arbeit untersuchten Abbildungs-
verfahren nicht gegeben, da insbesondere Effekte nichtlinearer Ausbreitung und Streuung
betrachtet werden und nur simulierte oder experimentelle Daten vorliegen. Der Klassifika-
tionsfehler wird daher mittels numerischer Verfahren aus diskreten Verteilungsfunktionen

gewonnen.

Abbildung 2.9 zeigt Histogramme derselben Daten wie Abbildung 2.8, jedoch basie-
rend auf einem logarithmischen Zusammenhang zwischen Bildintensitit und Echoampli-
tude. Wie bereits in Abschnitt 2.2.2 dargelegt, ist diese Visualisierung vorteilhaft, um
einen grolen Dynamikbereich abdecken zu konnen. Der Vergleich der Abbildungen 2.8
und 2.9 macht einen weiteren Vorteil augenfillig: In der logarithmierten Darstellung erge-
ben sich fiir Medien, die sich beziiglich der Echogenitit und damit beziiglich der mittleren
Echoamplitude unterscheiden, dhnliche Maxima der relativen Héufigkeit einer Bildinten-
sitdt und dhnliche Standardabweichungen. Somit vermitteln Medien, die ein ausgebildetes
Speckle-Muster bei unterschiedlicher Echogenitét zeigen, einen dhnlichen Bildeindruck
bei entsprechend unterschiedlicher mittlerer Bildintensitdt. Dadurch werden tatsidchlich
Abweichungen der Textur vom typischen Speckle-Muster besser erkennbar. Auch die Ver-

gleichbarkeit von B-Bildern, die mit unterschiedlichen Empfangsverstirkungen oder an
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25
[ Parenchym
[ Muskel

ol [ Schwellwert

—
N
T

—_
(=]

Wahrscheinlichkeitsdichte

wn

OnL hfﬂmﬂmm

0 0,2 0,4 0,6 0,8 1
Normierte Bildintensitét

Abbildung 2.8: Histogramme der Bildintensitét zweier Gewebetypen. Das zugehorige B-Bild zeigt
Abbildung 2.6. Zur Normierung des Histogramms vgl. Abbildung 2.7. Die durchgezogenen Li-
nien sind Kleinste-Quadrate-Anpassungen von Rayleigh-Verteilungen, wobei beim Muskel die
Ubereinstimmung unzureichend ist. Aufgrund der Uberlappung der Histogramme lassen sich
die Gewebetypen nicht eindeutig klassifizieren. Das beste Klassifikationsergebnis liefert der ein-
gezeichnete Schwellwert. Dieser wurde aus den diskreten Verteilungsfunktionen berechnet, so-
dass er nicht exakt mit dem Schnittpunkt der angepassten Wahrscheinlichkeitsdichte-Funktionen
iibereinstimmt.

unterschiedlichen Patienten mit entsprechend unterschiedlichen Schallbedingungen auf-

genommen wurden, profitiert von der logarithmischen Darstellung der Echoamplituden.

2.3 Abtastungsschemata

2.3.1 Uberlegungen zur kiirzestméglichen Wiederholbarkeit
einer Puls-Echo-Messung

Im einfachsten Fall der Erzeugung eines B-Bildes wird die Objektebene fortlaufend ab-

getastet. Da es technisch mit vertretbarem Aufwand und dem geforderten Signal-Stor-
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Abbildung 2.9: Reprisentation der gleichen Daten wie in Abbildung 2.8, jedoch in logarithmischer
Skalierung der Bildintensitdt und ohne Normierung der relativen Haufigkeit auf die Wahrschein-
lichkeitsdichte. Die logarithmische Darstellung fiihrt dazu, dass die Verteilungen fiir Muskel
und Parenchym trotz unterschiedlicher Mittelwerte dhnliche Standardabweichungen und Maxi-
ma aufweisen.

Abstand nicht moglich ist, mit einem Schallwandler bzw. einem Arrayelement wahrend
des Empfangs zu senden, folgt das minimale Zeitintervall #,;, zwischen der Aufnahme

zweler Echos aus der maximal abzubildenden Bildtiefe zax:

(2.29)

Theoretische bestiinde noch die Moglichkeit, gleichzeitig mehrere Strahllinien in groBem
lateralen Abstand mit voneinander unabhingigen Aperturen zu formen, um fy,;j, im Mittel
zu verringern. Derartige Ansitze sind jedoch derzeit durch kommerzielle Systeme nicht zu
realisieren, denn zur gleichzeitigen Ansteuerung von zwei Aperturen ist auch eine doppelt
so gro3e Anzahl an Sende- und Empfangskanélen erforderlich. Auch eine Kodierung der
Sendepulse, die eine Zuordnung eines Echos zu einem Sendepuls ermoglichte, soll wegen
nicht in befriedigender Weise zu 16sender Probleme ausgeschlossen werden.
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Die Beziehung (2.29) ist, solange keine Kodierung der Sendepulse erfolgt, in kei-
ner Weise geeignet, die Eindeutigkeit der Abbildung zu gewihrleisten, wie die folgen-
den Uberlegungen zeigen. Weisen benachbarte, aufeinanderfolgend abgetastete Strahlli-
nien einen Abstand Ax <« zmax voneinander auf, so erscheint ein Streuer, der auf der
Strahllinie & in der Tiefe zymax + Az positioniert ist, auf der Strahllinie £ 4+ 1 ndherungs-
weise in der Tiefe Az, wenn fp,i, gemalB (2.29) gewdhlt ist. Die abgebildete Echoamplitude
dieses Artefakts hingt von der lateralen Auflosung des Systems ab sowie von der Damp-
fung und tiefenabhingigen Schallfeldcharakteristik, wie im Abschnitt 2.2.1 dargelegt ist.
Eine dynamische Empfangsfokussierung ist in diesem Zusammenhang zwar in Bezug auf
die tiefenabhdngige Schallfeldcharakteristik hilfreich, jedoch keine Patentldsung, denn die
fiir die Abbildung des Artefakts maf3gebliche Empfangsfokussierung ist fiir die Tiefe Az
berechnet. Jenseits des Fokus verschlechtert sich die laterale Auflosung, sodass diese in
der Tiefe zyax + Az, in der sich der Streuer, der das Artefakt hervorruft, tatsachlich befin-
det, kaum zur Schwichung des Artefakts beitragen kann. Die Ausprigung des Artefakts
héngt daher vornehmlich von der Schwichung der Echoamplitude durch Dampfung und
Tiefenabhéingigkeit der Schallfeldcharakteristik ab. In schwach ddmpfenden Medien muss

dementsprechend das Zeitintervall ¢y, groBer gewidhlt werden, als (2.29) angibt.

Eine Moglichkeit, #nin doch dhnlich (2.29) zu wiéhlen, besteht in der besseren raumli-
chen Trennung der nacheinander abgetasteten Strahllinien. Sollen beispielsweise K Linien

an den Positionen

xp=k-Ax,k=1...K, K gerade (2.30)

aufgenommen werden, so lieBen sich die Positionen statt in der Reihenfolge

X1,X2 ... XK—1, XK (2.31)

auch in der Reihenfolge

X1, XK 415 X2, XK 400 XK, XK (2.32)

sortieren. Dies entspricht einer Sortierung in zwei Subgruppen, die abwechselnd abgear-
beitet werden. Damit weisen aufeinanderfolgend beriicksichtigte Strahllinien eine lateralen
Abstand von
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LSy Ax (2.33)

2
auf. Leider treten bei diesem lateral verschrankten Abtastschema (engl. ,,interleaving®) Ar-
tefakte durch Bewegung des Mediums, z. B. durch Atmung und Herzschlag, unangenehm

in Erscheinung, da sie sich durch ,,Briiche an den Gruppengrenzen duflern.

2.3.2 Abtastungsschemata fur Fluss- und
Kontrastmittelabbildung

Im medizinischen Ultraschall ist es iiblich, die Objektebene fortlaufend immer wieder ab-
zutasten, um dem Untersucher z. B. ein kontrolliertes Aufsuchen verschiedener Untersu-
chungsebenen zu ermdglichen. In Abhédngigkeit von der maximalen Untersuchungstiefe,
der Bildbreite und der Strahlliniendichte bzgl. der Abtastung in lateraler Richtung ergeben
sich Bildraten fp im Bereich von etwa 1 — 100 Hz. Unter der Annahme, dass zwischen der
Aufnahme zweier Bilder keine zusétzlichen Wartezeiten zu beriicksichtigen sind, ergibt
sich die Zeit Tg zur Aufnahme eines Bildes aus dem Kehrwert der Bildrate:

1
~ f

Der Begriff ,,Bild*“ wird hier und im Folgenden im Sinne von ,,Scan“ verwendet, vgl.
Unterkapitel 2.1.3.

Abbildungsverfahren, die zeitvariante Phanomene, wie z. B. Blutfluss oder die Zer-

Th (2.34)

storung von Ultraschall-Kontrastmitteln, auswerten oder eine kodierte Anregung mit un-
terschiedlichen Sendepulsen verwenden, erfordern die Aufnahme mehrerer Echos entlang
derselben Strahllinie. Die Gruppe von Echos, die zu demselben Bild und derselben Strahl-
linie gehdren, wird als Ensemble bezeichnet. Die Anzahl der Strahllinien pro Bild, und
damit auch die Anzahl der Ensembles pro Bild, sei mit Ng bezeichnet. Zu einem Ensem-
ble gehoren N Echos und damit auch N Sendepulse. Insbesondere bei Blutflussmessung
erfolgt durch die Akquisition der N Echos pro Strahllinie eine Abtastung, aus der Riick-
schliisse auf eine Bewegungsgeschwindigkeit, nimlich die Blutflussgeschwindigkeit, ge-
zogen werden. Aufgrund verschiedener Randbedingungen wie der zu beobachtenden Blut-
flussgeschwindigkeit, der verfiigbaren Aufnahmezeit und dem Einfluss von Bewegungs-

artefakten soll die Abtastfrequenz f, (prf: Pulsrepetitionsfrequenz) in weiten Grenzen
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vorgegeben werden konnen. Beziiglich dieser Abtastung ist eine Abtastbedingung ein-
zuhalten, die einen Zusammenhang zwischen dem eindeutigen Geschwindigkeitsbereich
UBereich = Umax — Umin» Umax > Umin Und der Abtastfrequenz f,,r sowie der Wellenlinge

Ao = % herstellt, wobei fy die Mittenfrequenz der gesendeten Pulse ist:

A
Umax — Umin = fprf' 5 (2.35)
¢
Omax — Umin l ) fer
co 2 fo

Gleichung (2.35) besagt, dass sich ein Streuer zwischen zwei Abtastungen hochstens
um % in Schallausbreitungsrichtung bewegen darf. Dies entspricht einer maximalen Ver-
schiebung der Echosignale um eine Periode der Sendefrequenz. Die Zeit zwischen zwei

Abtastungen wird als Pulsrepetitionsintervall 7},; bezeichnet und ist mit

(2.36)

gegeben.
Der zeitliche Abstand 7}, wird im Hinblick auf die Eindeutigkeit der Messung die Zeit

tmin Nicht unterschreiten dirfen:

Tpri 2 Imin (2.37)

Ist Tori > tmin, S0 wird die zur Verfligung stehende Messzeit nicht optimal genutzt. Wird
Tpyi weiter vergrofert, so dass

Toii > N - tmin, N; € N > 1, (2.38)

lassen sich zwischen der Aufnahme zweier Echos desselben Ensembles (N; — 1) Echos
anderer Ensembles aufzunehmen. Diese Form der verschrinkten Abtastung (engl. ,.inter-
leaving*) verdeutlicht Abbildung 2.10.

Tritt wiahrend der Aufnahme der N; ineinander verschrinkten Ensembles ein Bewe-
gungsartefakt auf, z. B. durch Atmung, so sind diese Ensembles und damit die daraus
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2 Ultraschall-Abbildungssysteme

t
tmin < T;)ri < 2 ’ tmin 4
X /
/|
/
/
z /|
/
I > N
3}
/ ~
; ~
/ A Q’)S
! N
/ v 9
z=0 / !
~ |
o
S
5
I
Z = Zmax LO i
Strahllinie 1 Strahllinie 2

Abbildung 2.10: Verschriankte Abtastung (engl. ,,interleaving®). Die mehrfache Abtastung einer
Strahllinie soll mit dem Abtastintervall T,; erfolgen. Ist die fiir eine Puls-Echo-Messung maf-
gebliche Schalllaufzeit #,,,;, bis zur Tiefe z,x und zuriick so viel kleiner als das Abtastintervall
Tori, dass Zeit fiir weitere Messungen bleibt, so werden diese fiir weitere Strahllinien vorgenom-
men.

berechneten Bildlinien in dhnlicher Weise betroffen. Im dargestellten Bild spiegelt sich
unter diesen Bedingungen die Anzahl der verschriankten Ensembles durch entsprechend
breite vom Artefakt betroffene Streifen wieder.

Tatséchlich ist die Komplexitét der zu einem Bild gehdrenden Strahlsequenzen (engl.
»beam sequence®) noch weitaus groBer. Bei Ultraschallgeridten wird zur Flussabbildung
meist der Duplex-Modus (auch ,,Farb-Duplex‘) eingesetzt. Weitere Erlduterungen zur Funk-
tion dieses Verfahrens sind im Abschnitt 4.2.2 zu finden. Dabei wird dem in der Re-
gel grauwertkodierten morphologischen B-Bild die Flussinformation farbkodiert iiberla-
gert (Farbdoppler, engl. ,,color mode*). Wahrend fiir B-Bilder breitbandige Sendepul-
se eingesetzt werden, verwenden die Puls-Doppler-Verfahren (engl. ,,pulsed wave dopp-
ler*) schmalbandigere Sendepulse, um die Geschwindigkeitsaufldsung und das Signal-
Rausch-Verhéltnis (SNR, engl. ,,signal-to-noise ratio*“) zu verbessern. Weiterhin erfordern
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2.3 Abtastungsschemata

die Doppler-Verfahren Ensemble-Groflen von typischerweise 10 — 20, wodurch sich die
Aufnahmezeit vergroBert und die Bildrate entsprechend verringert. Um fiir die jeweilige
Applikation vertretbare Bildraten zu erzielen, werden Kompromisse beziiglich des Bildfel-
des und der lateralen Auflosung eingegangen. Die Darstellung der Flussinformation, die
wegen der Ensemble-GroBe besonders viel Messzeit erfordert, wird auf einen Ausschnitt
des Morphologischen B-Bildes begrenzt, der im Folgenden als ROI bezeichnet wird (engl.
»region of interest*). Durch Verringerung der Strahlliniendichte des Flussbildes und des B-
Bildes wird Aufnahmezeit durch Verringerung der lateralen Auflosung eingespart. Ferner
werden z. T. zwei (engl. ,,parallel mode, parallel beams*) oder mehr Strahllinien gleichzei-
tig erfasst. Hierzu erzeugt der Sende-Strahlformer einen verbreiterten Schallstrahl, inner-
halb dessen zwei oder mehr parallel arbeitende Empfangs-Strahlformer entsprechend viele
nebeneinander liegende Empfangs-Strahlen fokussieren, sodass aus einem Sende-Vorgang
zwei Echos korrespondierend zu zwei Bildlinien resultieren. Der erzielte Zeitgewinn wird
durch eine entsprechend der nicht optimalen Sende-Fokussierung verschlechterte laterale
Auflosung erkauft. Um die unterschiedlichen Anforderungen an die Ultraschalldaten zu
erflillen, aus denen die morphologischen Bilder, d. h. liblicherweise die B-Bilder, und die
funktionellen Bilder, z. B. Bilder der Blutflussgeschwindigkeit, gewonnen werden, resul-
tieren diese aus unabhingigen Puls-Echo-Messungen. Damit die ggf. im endgiiltigen Bild
in einer Uberlagerung dargestellten Informationen kongruieren, werden die zu den zwei
Abbildungsmodi gehorenden Echodaten nicht bildweise nacheinander aufgenommen, son-
dern quasi gleichzeitig, indem die Abtastschemata beider Modi ineinander verschriankt
werden. Das Ergebnis ist duerst komplex und kann im Hinblick auf verschiedene Aspek-

te, insbesondere Artefakte, optimiert werden, auf die nicht niher eingegangen werden soll.

2.3.3 Nomenklatur

Im Folgenden gilt fiir Sendepulse und Echos sowie, soweit anwendbar, flir Impulsantwor-

ten, Ubertragungsfunktionen etc. folgende Nomenklatur:
wsi (1) (2.39)

t bezeichnet die Zeit, wobei der Nullpunkt der Zeitachse durch den Beginn des

jeweiligen akustischen Sendepulses definiert ist.

31
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bezeichnet entweder dass Messmedium, z. B. Gewebe oder Kontrastmittel,

oder ein Bild in einer Bildfolge
Np bezeichnet die Strahllinie und damit die Sende- und Empfangsfokussierung

(Strahlformung und Position).
.. N bezeichnet die Position innerhalb eines Ensembles.
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3 Ultraschallkontrastmittel

3.1 Einleitung

3.1.1  Zur Entwicklungsgeschichte der
Ultraschallkontrastmittel

Ultraschallkontrastmittel gehen weniger auf eine Entwicklung als vielmehr auf eine Ent-
deckung zuriick. Die erste veroffentlichte Beobachtung stammt von R. Gramiak und P. M.
Shah [43] aus dem Jahr 1968, zitiert in [89, S. 3ff]. Wéhrend einer Untersuchung am Her-
zen mit einem M-Mode-Ultraschallgerit fiel eine massive Steigerung der Echogenitét des
Blutes nach der Gabe von Indocyaningriin auf. Als M-Mode (,M*: engl. ,,motion*, ,,.Be-
wegung®) wird die fortlaufende Abbildung einer A-Linie bezeichnet, wobei die A-Linien
meist in Form eines Streifens nebeneinander geschrieben werden. Indocyaningriin ist ein
Farbstoft, dessen Konzentration im Blut mithilfe optischer Verfahren sicher zu bestimmen
ist. Die Konzentration des Farbstoffs zu bestimmten Zeiten in bestimmten Blutgefd3en
erlaubt Riickschliisse auf die Organperfusion oder auf sogenannte Shunts (engl. ,,shunt:
»Nebenschluss), d. h. abnorme Verbindungen zwischen Gefd3systemen oder der linken
und rechten Herzhilfte. Um den zeitlichen Konzentrationsverlauf zu bestimmen, ist im
Allg. eine wiederholte Blutentnahme erforderlich.

Nach anfénglichen Unklarheiten iiber den Ursprung der Echogenitéitserh6hung deute-
ten bereits Untersuchungen, die 1970 publiziert wurden [71], darauf hin, dass kleine Gas-
blischen, sogenannte Mikroblasen (engl. ,,Microbubbles®), fiir die Echogenitétssteigerung
verantwortlich sind. Lufbldschen, die durch Schiitteln wéssriger Losungen entstehen, ha-
ben eine sehr kurze Lebensdauer, sind potentiell gefahrlich und nicht lungengingig, d. h.
sie konnen das Kapillarsystem der Lungen nicht passieren. Wie in den Abschnitten 3.1.3
und 3.2 noch genauer erldutert wird, sind Mikroblasen, die durch eine Hiille stabilisiert
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3 Ultraschallkontrastmittel

sind und Durchmesser von einigen um besitzen, als Ultraschallkontrastmittel gut geeig-
net. Derartige Mikroblasen wurden in den 1980er Jahren kommerziell entwickelt. Die erste
Generation von Ultraschallkontrastmitteln war noch nicht lungengingig, musste also arte-
riell verabreicht werden.

Obwohl kommerzielle Ultraschallgerite erst in den 1970er Jahren B-Bilder in Echt-
zeit generieren konnten und die ortsaufgeloste Blutflussabbildung durch die Farbdoppler-
Technik erst in den 1980er Jahren begann, wurden bereits zu Beginn der 1970er Jahre
verschiedene Einsatzgebiete fiir Ultraschallkontrastmittel identifiziert [64, 89]:

e Validierung der abgebildeten Anatomie
e Diagnose von Shunts

e Diagnose von Herzklappenfehlern durch Detektion des Blutriickflusses

Mit dem Fortschritt in der Gerdtetechnik @nderten sich auch die Applikationen. In
den 1980er Jahren, als kommerzielle Ultraschallkontrastmittel in der Entwicklung waren,
konnten Ultraschallgerite B-Bilder des Herzens liefern. Allerdings grenzte sich die Herz-
kammer vom Hermuskel oft kaum ab. Ultraschallkontrastmittel boten Abhilfe. Nach Gabe
eines Ultraschallkontrastmittels tritt das Blutvolumen in den Herzkammern hell hervor,
und die Stromung des Blutes ist in Bildfolgen gut erkennbar. Z. T. ist auch eine Verdnde-
rung der Echogenitit des Herzmuskels feststellbar, sodass erste Ansétze verfolgt wurden,
Perfusionsdefekte im Herzmuskel zu diagnostizieren [35, 84]. Allerdings stellte sich her-
aus, dass B-Bilder kaum einen Riickschluss auf die Kontrastmittelkonzentration erlauben
(Siehe auch Abschnitt 3.3.2). Zwar erhohen die Mikroblasen die Reflektivitit des Blutes,
aber gleichzeitig auch dessen Ddmpfung. Wird das Blutvolumen des Gewebes, das be-
reits liber Streuer verfligt, mit Mikroblasen angereichert, so hingt es von verschiedenen
Parametern ab, ob schlieBlich die gesteigerte Reflektivitit oder die gesteigerte Dampfung
iiberwiegt [117].

In den 1990er Jahren wurden lungengéngige Ultraschallkontrastmittel verfiigbar. Ul-
traschallgerite boten aulerdem die Moglichkeit der farbkodierten Blutflussdarstellung mit-
tels Farbdoppler. Dopplerverfahren sind auf Echos aus dem Blut angewiesen, um die Blut-
flussgeschwindigkeit schitzen zu konnen. Da Blut ohne Ultraschallkontrastmittel nur we-

nig effektive Streuer beinhaltet, ist die Flussdarstellung in tiefliegenden Organen oder im
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3.1 Einleitung

Gehirn schwierig. Ultraschallkontrastmittel sind geeignet, durch Erhohung der Reflekti-
vitit des Blutes ein fiir Doppler-Verfahren ausreichendes Signal-Rausch-Verhéltnis auch
bei adipdsen, d. h. ibergewichtigen, Patienten oder im Gerhirn zu erzielen. Dennoch kom-
men Ultraschallkontrastmittel fiir dieses Anwendungsgebiet nicht sehr oft zur Anwendung.
Griinde hierfiir liegen in der immer weiter gesteigerten Empfindlichkeit der Ultraschallge-
riate und in den hohen Kostern der Ultraschallkontrastmittel, die von den Krankenkassen

nicht gedeckt werden.

3.1.2 Aktuelle und zukiinftige Einsatzgebiete der
Ultraschallkontrastmittel

Die Erkenntnis, dass Mikroblasen aufgrund nichtlinearer und zeitvarianter Effekte von
Gewebestreuern unterscheidbar sind [40, 59, 67, 98, 125, 134], fihrte in den 1990er Jah-
ren zur Entwicklung kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren. Kontrastmittelspe-
zifische Abbildungsverfahren stellen erhebliche Anforderungen an die Ultraschallgerite,
sowohl in Bezug auf die Datenaufnahme als auch in Bezug auf die Signalverarbeitung.
Diese Anforderungen wurden und werden bisher nur von Ultraschallsystemen der Ober-
klasse (,,High-End-Geréte*) erfiillt.

Die herausragende Eigenschaft kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren besteht
in der indirekten Abbildung der Organperfusion. Perfusion bezeichnet im Rahmen dieser
Arbeit die Versorgung eines Organes mit Blut. Weitere Erlduterungen finden sich im Ka-
pitel 6. Die Versorgung findet durch Kapillaren statt, deren Durchmesser zu gering sind,
um die Gefdf3-Morphologie mit Ultraschall abzubilden. Auch ist die Blutflussgeschwin-
digkeit in den Kapillaren zu gering, um eine Flussabbildung mit Doppler-Verfahren zu
ermoglichen.

Ein kontrastmittelspezifisches Abbildungsverfahren liefert fiir eine gegebene Auflo-
sungszelle eine Bildintensitdt /o, die im Rahmen des Dynamikbereichs des Systems eine

monoton steigende Funktion der Kontrastmittelkonzentration C ist:

dia (C) -
dc ~
Leider ist die Funktion / (C) nichtlinear, ortsvariant und zudem in nichtlinearer Weise ab-

0 G.1)

héngig von vielen Bildgebungsparametern, insbesondere vom absoluten Schalldruck sowie
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von der Mittenfrequenz und Dauer des verwendeten Pulses. Ein Problem stellt die durch
Kontrastmittel verursachte Dampfung dar, auf die in Abschnitt 3.3.2 eingegangen wird.
Durch zeitliche Verdanderung der Kontrastmittelkonzentration im Medium zwischen dem
Schallwandler und der Auflosungszelle wird die zugehorige Dampfung und damit auch
Ip (C) zeitvariant. Dennoch zeigen derartige Bilder bzw. Bildfolgen, wie sich das ins Blut
injizierte Kontrastmittel im Kapillarsystem verteilt. Unter Beriicksichtigung der Charakte-
ristika der Kontrastmittel und der Abbildungsverfahren kann so qualitativ und evtl. sogar
quantitativ auf die Perfusion eines Organs geschlossen werden.

Von Seiten der Medizin besteht ein erhebliches Interesse an schnellen, kostengiinstigen
Verfahren zur Perfusionsbewertung, denn regionale Abweichungen von der gewebetypi-

schen Perfusion sind Hinweise auf schwerwiegende Erkrankungen:

e Herzinfarkt = Zelltod im Herzmuskel infolge einer Ischdmie (Minderdurchblu-

tung), ausgeldst durch Verschluss der Herzkranzgefafle

e Schlaganfall = In den allermeisten Fillen fiihrt der Verschluss einer Hirnarterie

zu einer Ischimie, in deren Folge Hirnzellen absterben

e Tumore = Tumorgewebe weist in aller Regel eine vom umgebenden Gewebe ab-
weichende Perfusion auf. Um wachsen zu konnen, muss ein Tumor eigene Blutge-
fale ausbilden. Bosartige Tumore sind eher stirker perfundiert als das umliegende
Gewebe, gutartige schwicher. Aufgrund der Bedeutung, die der Perfusionsabbildung
zukommt, wird auf diesem Gebiet verstéirkt geforscht. Die Abbildungen 3.1 und 3.2

zeigen einige Beispiele.

Der Ultraschall ist auf dem Gebiet der Perfusionsabbildung noch kein etabliertes Ver-
fahren, und es gibt mehrere konkurrierende Techniken auBerhalb des Ultraschalls: Die
Perfusions-CT (CT: Computer-Tomographie, engl. ,,Computed Tomography*) liefert un-
ter Einsatz geeigneter Kontrastmittel Perfusionsbilder. Da die Verteilung des sehr schnell
injizierten Kontrastmittels, z. B. 50ml in 5 [69, 70,137, 138], in ihrem zeitlichen Verlauf
beobachtet werden muss, kann statt des sonst iiblichen dreidimensionalen Datensatzes nur
eine Bildebene erfasst werden. Diffusions- und Perfusions-Magnetresonanztomographie
(MRT, Kernspintomographie), die ebenfalls mit Kontrastmitteln arbeiten, liefern Informa-
tionen iiber Vitalitdt und Perfusion des Gewebes [4,97] und gelten als der Gold-Standard,

36



3.1 Einleitung

SIEMENS SIEMENS
3.5C40H/4.00 3.5C40H/4.00

Abbildung 3.1: Links: B-Bild einer Leber, das keine offensichtlichen Verdnderungen zeigt. Rechts:
Im kontrastmittelspezifischen Bild dieser Leber treten Metastasen als dunkle, kreisformige Fle-
cken hervor, wihrend das umliegende, mit Kontrastmittel angereicherte Gewebe hell erscheint.
Das hier verwendete kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren ist das Ensemble® Contrast
Imaging, das auf der Puls-Inversion beruht. Bei dem verwendeten Kontrastmittel handelt es sich
um Levovist ™. Die Veroffentlichung der Bilder erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Dr.
Thomas Albrecht, Klinik fiir Radiologie, Universitétsklinikum Benjamin Franklin, Freie Univer-
sitdt Berlin.

d. h. als Referenzverfahren. Derartige MRT-Untersuchungen sind jedoch nicht nur zeit-
aufwendig und kostenintensiv, sondern insbesondere aufgrund der Untersuchungsbedin-
gungen fiir viele Patienten nicht anwendbar. PET (Positronen-Emissions-Tomographie)
und SPECT (engl. ,,Single Photon Emission Computed Tomography*) basieren auf der
Detektion von Photonen (Gamma Quanten), die infolge eines radioaktiven Zerfalls unmit-
telbar (SPECT) oder mittelbar (PET, {iber den Umweg eines Positrons) ausgesendet wer-
den [13, 15]. Radioaktive markierte Substanzen, sogenannte ,,Tracer* (engl. ,trace‘: Spur),
dienen als Kontrastmittel. Die Wahl der markierten Substanz erméglicht eine funktionelle
Abbildung in dem Sinne, dass die Substanz an bestimmte biologische Zelltypen anbindet.
PET ist SPECT in Bezug auf die erzielbare Bildqualitit, d. h. Auflosung und Artefaktfrei-
heit, deutlich tiberlegen. Kosten, besonders der PET, und Verfiigbarkeit beider Verfahren
sind fiir die klinische Anwendung zur Zeit noch inakzeptabel.

Im Vergleich zu den Alternativmethoden ist die Perfusionsabbildung mittels Ultra-
schall nicht nur kostengiinstiger, vertraglicher und weniger zeitaufwendig, sondern auch
fiir mehr Patienten anwendbar und potentiell verfiigbar. Auch mehrfache Untersuchungen
zur Verlaufsbeobachtung (engl. ,,Monitoring*) und Therapiekontrolle sind mdglich. Ein
Problem besteht darin, dass Ultraschallbilder untersucherabhidngig und schwerer interpre-
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Pulsinversion

32s
1.&2.

Ventrikel

<« frontal

Zeitvarianz-Abbildung

3. Ventrikel

0s 20s

Abbildung 3.2: Kontrastmittelsgeziﬁsche Ultraschallbilder eines menschlichen Gehirns, 0s, 20s,
und 32 s nach einer Levovist ™ -Injektion. Abbildung der dienzephalen Ebene druch das tempo-
rale Knochenfenster mit einem 2,5 MHz-Phased-Array. Die Bildtiefe betrdgt 10 cm. Die Ab-
bildung zeigt einen Vergleich des Pulsinversions-Verfahrens (siche Kapitel 5), welches sich
durch hohe Orts- und Zeitauflosung auszeichnet, mit dem Verfahren der Zeitvarianzabbildung
(engl. ,,time-variance imaging, TVI“,siche Kapitel 4), welches einen sehr hohen Kontrastmittel-
Gewebe-Kontrast erzielt.

tierbar sind. Sehr einschriankend fiir die Etablierung der Ultraschall-Perfusionsabbildung
ist jedoch die Tatsache, dass selbst neue Ultraschallgerite im mittleren und unteren Preis-
segment meist keine kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren bieten, dass in den
meisten Landern die Kosten fiir Ultraschallkontrastmittel nicht durch die Krankenkassen
iibernommen werden und dass je nach Land bestimmte Ultraschallkontrastmittel bisher
nicht oder nur fiir bestimmte Applikationen zugelassen sind. Aus den beiden letztgenann-
ten Griinden erklart sich, dass nicht einmal die Anwendung von Ultraschallkontrastmitteln
fiir die Blutflussdarstellung im Farbdoppler-Modus bei Patienten mit ungiinstigen Schall-
bedingungen Verbreitung findet.

Mikroblasen, deren Hiille z. B. durch Besatz mit Antikdrpern an bestimmte Zelltypen
bindet, sodass diese Zellen im Ultraschallbild lokalisiert werden konnen, stellen neue Ap-
plikationen in Aussicht [23, 77]. Dieser Ansatz wird als ,,Targeted Imaging* bezeichnet.
Auferdem konnen Medikamente in Mikroblasen eingeschlossen und am gewiinschten Ort
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durch Zerstorung der Hiille mittels Ultraschall freigesetzt werden [68, 80]: ,,Drug Delive-

(13

ry

3.1.3 Anforderungen an ein Ultraschallkontrastmittel
Um fiir den klinischen Einsatz geeignet zu sein, sollte ein Kontrastmittel [89, S. 136]
e ungiftig sein,

e moglichst geringe Auswirkungen auf die Himodynamik haben und, besonders fiir
kardiologische Anwendungen, keine Wechselwirkungen mit dem Herzmuskel zei-

gen,

e die Lunge passieren konnen.

Fiir Spezialanwendungen, wie die Detektion von Shunts, kann es mitunter wiinschens-
wert sein, dass die Mikroblasen die Lungenpassage nicht iiberstehen. Die aufgezihlten
Eigenschaften sind durch hiillenstabilisierte Mikroblasen mit einem Durchmesser von we-
niger als 10 um erfiillbar, wenn das Hiillenmaterial und die Gasfiillung geeignet gewéhlt
werden. Im Hinblick auf die Ultraschallabbildung miissen weitere Anforderungen for-
muliert werden. Unter Beriicksichtigung unterschiedlicher Ultraschallabbildungsverfahren

und Applikationen soll das Kontrastmittel

e im eingesetzten Frequenzbereich effektive Streuer bereitstellen,
e cin giinstiges, d. h. groBes, Verhéltnis von Riickstreuung zu Dampfung zeigen,

e durch Ultraschall nicht oder nur gezielt, d. h. bei einem definierten Schalldruck,

zerstort werden konnen,
e bereits bei vergleichsweise geringen Schalldriicken stark nichtlinear reagieren,
e im Blutkreislauf eine moglichst lange Lebensdauer besitzen,

e Mikroblasen mit einer definierten Durchmesser- bzw. Resonanzfrequenzverteilung

bereitstellen.
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Targeted Imaging und Drug Delivery (vgl. Abschnitt 3.1.2) erfordern weitere, spezielle
Eigenschaften. Fiir bestimmte kontrastmittelspezifische Ultraschall-Abbildungsverfahren
und Quantifizierung von Perfusion ist von Interesse, welche Lebensdauer eine nach der
Zerstorung der Blasenhiille durch Ultraschall entstandene freie Mikroblase hat und ob sich
Mikroblasen nach Spaltung durch Ultraschall wiedervereinigen oder schnell aufidsen.

3.2 Aufbau und Zusammensetzung

3.2.1 Prinzipieller Aufbau

Ultraschallkontrastmittel bestehen aus einem in einer Hiille eingeschlossenen Gasvolu-
men. Die Hiille soll das eingeschlossene Gas an der Diffusion in die umgebende Fliis-
sigkeit (Blut) hindern. Mit kleiner werdendem Durchmesser der Blase und abnehmender
Sattigung der umgebenden Fliissigkeit mit dem verwendeten Gas nimmt die Lebensdauer
einer Mikroblase ab. Laut [57] betrdgt die Lebensdauer einer hiillenlosen Luftblase mit ei-
nem Radius Ry = 10 gm in ungesattigtem Wasser 1 s. Ein Radius von Ry = 1 um verkiirzt
die Lebensdauer auf 10 ms. Im einfachsten Fall kann der Auflosung der Mikroblase durch
Herabsetzung der Oberflichenspannung entgegengewirkt werden. Zu diesem Zweck ent-
hélt der Kontrastmittel Levovist® Palmitinsiure, deren Molekiile sich an der Grenzschicht
zwischen Gas und Fliissigkeit ausrichten und eine Hiille bilden, indem das hydrophile Ende
des Molekiils in die Fliissigkeit ragt und das hydrophobe in das Gas. Semirigide Hiillen aus
Proteinen (Albumin, z. B. Optison®, Amersham) oder Lipiden (z. B. Sonovue®, Bracco,
Deﬁnity®, Bristol-Meyers Squibb Medical Imaging, Inc.) schiitzen die Mikroblasen an-
derer Kontrastmittel. Zusitzlich erhoht die Wahl eines Gases mit geringer Loslichkeit die
Lebensdauer der Mikroblasen. Als geeignet haben sich verschiedene Fluorkohlenwasser-
stoffe herausgestellt, die z. B. in Optison®, Sonovue® und Deﬁnity® eingesetzt werden.
Erfolgreich experimentiert wurde auch mit rigiden Hiillen aus Polymeren (z. B. Sonavist® ,
Schering AG). Hiillenstabilisierte Mikroblasen verbleiben fiir wenigstens 10 min in aus-
reichender Zahl im Blutkreislauf, um Bildgebung betreiben zu kdnnen — meist deutlich
langer. Mikroblasen, die nicht mehr zirkulieren, sondern sich z. B. durch eine Affinitédt zu
bestimmten biologischen Zellen in der Leber stationdr aufhalten, konnen je nach Hiillen-
material wenigstens 10 min existieren, sodass sie dort abgebildet werden kdnnen, nachdem
der Blutkreislauf im Wesentlichen wieder frei von Mikroblasen ist [7, 8, 66]. Mikroblasen
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mit rigiden Hiillen sollen auch noch nach Tagen nachgewiesen worden sein.

Flissigkeit Hille

Gas

<&

Dy

Abbildung 3.3: Mikroblasen bestehen aus einem von einer Hiille eingeschlossenen Gasvolumen.
Die Hiille vermindert die Diffusion des Gases in die umgebende Fliissigkeit.

3.3 Typische akustische Eigenschaften von
Kontrastmitteln

3.3.1 Streuung

Im Folgenden sollen einige Effekte erldutert werden, die fiir die Streuung einer Schall-
welle durch eine Mikroblase von Bedeutung sind. Dabei wird die Hiille, wenn sie nicht
ausdriicklich erwihnt wird, auBer Acht gelassen. AuBBerdem sind weitere Vereinfachungen
vorgenommen worden, die im einzelnen der zitierten Literatur zu entnehmen sind. Die Be-
schreibung des Verhaltens einer Blase in einem Schallfeld ist extrem komplex, da unzéh-
lige Parameter und Phdnomene von Bedeutung sein konnen wie z. B.: Radialschwingung,
Oberflachenspannung, viskose Verluste, Warmeleitung, Strahlungsdruck, chemische Re-
aktionen [113]. Je nach den vorliegenden Randbedingungen, der geforderten Genauigkeit
der mathematischen Beschreibung und der beriicksichtigten Phanomene werden verschie-
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Abbildung 3.4: Optische Bilder eines Mikrobldschens, welches frei durch eine Kapillare
(Schlauch) schwimmt. Die Bilder zeigen die Durchmesserdnderung wihrend eines Zyklus’ der
Ultraschallanregung. Die Anregung erfolgte mit einer Mittenfrequenz von 0, 5 MHz und einer
maximalen negativen Druckamplitude von 0, 47 MPa. Der Bildausschnitt entspricht 88 xm mal
58 um. Die Aufnahmen 1-5, von links oben nach rechts unten, haben einen zeitlichen Abstand
von jeweils 330 ns, die Aufnahmen 5 und 6 einen Abstand von 660 ns. Die maximale Durchmes-
ser in Aufnahme 4 betragt 12, 8 um. Die Aufnahmen wurden freundlicherweise von M. Poste-
ma, A. Bouakaz und N. de Jong, Erasmus University Medical Center, Rotterdam, Niederlande
zur Verfligung gestellt. Gezeigt ist eine Mikroblase eines experimentellen Ultraschallkontrast-
mittels, das curch Bracco Research SA, Genf, Schweiz beritgestellt wurde.
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dene Niherungen angesetzt, um die Losung der ggf. nichtlinearen, partiellen Differential-
gleichung zu ermdglichen [1,31,41,53,57,60,90,140]. Die folgenden Ableitungen basieren
im Wesentlichen auf einer modifizierten Rayleigh-Plesset-Gleichung. Andere Ansétze, die
sich auf ein Arbeit von Trilling [115] beziehen, sind in [19] zu finden. Die im Folgenden
anhand von theoretischen Betrachtungen gemachten Voraussagen tliber das Streuverhalten
von Mikroblasen sind nicht automatisch fiir breitbandige Anregung giiltig. Die Tatsache,
dass das Superpositionsprinzip fiir nichtlineare Systeme nicht gilt, macht dies versténdlich.
Obwohl die Einfliisse der Hiille hier meist unberiicksichtigt bleiben, lassen sich prinzipi-

elle Schlussfolgerungen beziiglich des Verhaltens von Mikroblasen im Schallfeld ziehen.

3.3.1.1 Lineare Streuung

Ein MaB fiir die Effektivitét eines Streuers ist der Streuquerschnitt, der als Quotient

Ps
==, 32
oS =T (3.2)
Ps Leistung der gestreuten Welle,
Ig Leistungsdichte der einfallenden Welle,

definiert ist. Bewegt sich die Oberflache eines Streukorpers wihrend des Streuvorgangs
nicht, sodass sich das Volumen des Streuers wihrend einer Periode des Anregungssignals
nicht verdndert, so wird die Streuung als passiv bezeichnet. Abbildung 3.4 dokumentiert,
dass Mikroblasen, deren Radius R\ deutlich kleiner ist als die Wellenldnge 4 der akusti-
schen Welle in der Fliissigkeit, im Schallfeld eine Radialschwingung ausfiihren, d. h. ihren
Radius und damit thr Volumen periodisch dndern. Damit sind die Mikroblasen Schallquel-
len, die ihre abgestrahlte Leistung aus der einfallenden akustischen Welle beziehen. Diese
Art der Streuung wird als aktiv bezeichnet. Die aktive Streuung erlangt bei Streukorpern
Bedeutung, deren Kompressibilitdt wesentlich grofer ist als die des umgebenden Medi-
ums, wobei aktive und passive Streuung nicht vollkommen unabhéngig voneinander sind.
Die aktive Streuung der Mikroblasen zeigt eine von Resonanz geprigte Frequenzabhin-
gigkeit, die sich in Frequenzbereiche unterhalb, in der Nédhe, und oberhalb der Resonanz-

frequenz gliedern lésst.

Anregungsfrequenz unterhalb der Resonanzfrequenz Dic Tatsache, dass Mi-

kroblasen verglichen mit Festkorper-Streuern besonders effektive Streuer sind, ldsst sich
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3 Ultraschallkontrastmittel

anhand der Gleichung (3.3) erldutern, die den Streuquerschnitt eines sphérischen Streuers
in einer Fliissigkeit unterhalb einer moglichen Resonanzfrequenz beschreibt [3,51,57, 88,
89,112]:

oo = o REOL. (1 - @)2, (33)
9 c;‘ KF
os Streuquerschnitt,
Ry Ruheradius des Streuers,
WA Kreisfrequenz der einfallenden, akustischen Welle,
CF Schallgeschwindigkeit der umgebenden Fliissigkeit,
KS Kompressibilitét des Streuers,
KF Kompressibilitét der Fliissigkeit.

Gleichung (3.3) setzt voraus, das der Radius Ry des Streuers deutlich kleiner ist als die
Wellenldnge 4 der akustischen Welle in der Fliissigkeit. Fiir Ultraschallkontrastmittel und
medizinischen Ultraschall sind diese Verhéltnisse gegeben, denn Ry liegt typischerweise
im Bereich von einigen Zehntel bis einigen xm und die Wellenlénge z. B. einer 3 MHz-
Welle in Wasser bei etwa 500 pm. Offensichtlich fiihrt gemal (3.3) die sehr viel groB3ere
Kompressibilitit eines Gases im Verhéltnis zur Kompressibilitdt der Fliissigkeit zu einem
sehr groBem Streuquerschnitt. Der Quotient Z—i im Klammerausdruck beschreibt den An-
teil der sogenannten aktiven Streuung, wihrend die 1 den Anteil der passiven Streuung

wiedergibt, die ein rigider Streuer gleichen Radius’ zeigt.

Anregungsfrequenz im Bereich der Resonanzfrequenz Eine Mikroblase, die
mit einem kompressiblen Gas gefiillt und von einem Medium endlicher Dichte umgeben
ist, stellt ein resonantes Gebilde beziiglich einer Radialschwingung dar. Da die Radial-
schwingung entscheidend fiir die Effektivitit einer Mikroblase als Streuer ist, wird bei der
Resonanzfrequenz die Effektivitdt maximal werden. Es ist bemerkenswert, dass Mikro-
blasen realisierbarer und medizinisch sinnvoller Gréf3e Resonanzfrequenzen in dem Fre-
quenzbereich zeigen, der fir die medizinische Ultraschallabbildung genutzt wird. Unter
Berticksichtigung der Oberflichenspannung ergibt sich die Resonanzfrequenz einer Mi-
kroblase zu

44



3.3 Typische akustische Eigenschaften von Kontrastmitteln

3ks - Py 4
WR = \/ >+ ¢ 3> 3.4
PFR; PrR}
PF Dichte der umgebenden Fliissigkeit,
Py statischer Umgebungsdruck,
e Oberflichenspannung.

Bei der Resonanzfrequenz (wa = wgr) erreicht der Streuquerschnitt den Wert

6 2
nROwR
2
4vg

: (3.5)

os ~
VF Viskositit der Fliissigkeit, die die Mikroblase umgibt.

Anregungsfrequenz oberhalb der Resonanzfrequenz Erfolgt die Anregung durch
eine Welle, deren Frequenz grof3er ist als die Resonanzfrequenz der Mikroblase, so nimmt

der Streuquerschnitt den Wert

os =41 R} (3.6)

an, wobei weiterhin Ry < 4 erfiillt sein muss.

3.3.1.2 Nichtlineare Streuung

Die aktive Streuung durch Mikroblasen resultiert aus einer Radialschwingung R (¢), die
fiir kleine Auslenkungen und sinusformige Anregung monofrequent ist. Mit zunehmender
Anregungsamplitude ist R (¢#) nicht mehr sinusformig und dementsprechend nicht mehr
monofrequent [3,42,46,58,76,98,103,118,123].

Wie Modellrechnungen ergeben [51] und Messungen bestitigen, werden im medizini-
schen Ultraschall Schalldriicke erreicht, bei denen solche nichtlinearen Effekte keineswegs
mehr vernachléssigbar sind, wie auch Abbildung 3.5 verdeutlicht. Die Abbildung zeigt als
Beispiel einen Vergleich zwischen den Echos einer Glasplatte und denen einer Mikro-
blase. Als Anregung diente eine Folge modulierter GauB3pulse mit einer Mittenfrequenz
von 3 MHz und unterschiedlichen Tragerphasen, die an den Echos der Glasplatte deutlich
werden. Bei einem Schalldruck von weniger als 0,7 MPa, den auch bildgebende Systeme

45



3 Ultraschallkontrastmittel

00

o
(9]
I

]
2
Z

R

§

F

05 —
180° - ?g;o
| 270 | | | 2700
19 0.5 1 15 2 25
S x 10
o0 270

Normierte Amplitude

x 10

Abbildung 3.5: Vermessung der Echos einer Mikroblase mit einem System von 2 breitbandigen
Ultraschallwandlern, deren Schallstrahlen sich unter einem Winkel von ca. 20° im Fokus kreu-
zen. Es wurden breitbandige, modulierte GauB3pulse mit einer Mittenfrequenz von 3 MHz und
verschiedenen Trigerphasen gesendet. Der maximale Schalldruck lag bei ca. 0,7 MPa. Oben:
Referenzmessung an einer Glasplatte. Unten: Echos einer freien Luftblase mit einem Radius
im Bereich von 1 — 2,5 um, die durch das Aufbrechen der Polymerhiille einer Kontrastmittel-
Mikroblase gewonnen wurde. Im Vergleich mit der Referenzmessung ist die nichtlineare Verzer-
rung der Pulsform deutlich zu erkennen.
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erreichen konnen, zeigen die Echos der Mikroblase deutlich nichtlineare Verzerrungen.
Die gezeigten Messungen stammen aus einer umfangreichen Messserie, die im Rahmen
eines gemeinsamen Projektes bei der Schering AG, Berlin, entstanden ist.

Mit zunehmender Anregungsamplitude werden in [51] eine Verminderung der Reso-
nanzfrequenz sowie eine VergroBBerung des Streuquerschnitts vorhergesagt. Dabei bezieht
sich der Streuquerschnitt auch auf die Energie, die bei anderen Frequenzen als der Anre-
gungsfrequenz abgestrahlt wird. Abbildung 3.6, die auf eigenen Messungen beruht [123],
bestitigt das Auftreten von Spektralkomponenten, die nicht im Anregungssignal enthalten
sind, sowie die Zunahme des Streuquerschnitts mit zunehmender Anregungsamplitude.
Mit steigendem Pegel des Anregungssignals treten zundchst Harmonische auf, deren Mit-
tenfrequenz ein ganzzahliges Vielfaches der Anregungsfrequenz f ist. Wird die Amplitu-
de des Anregungssignals weiter gesteigert, so kommen Spektralkomponenten hinzu, deren
Mittenfrequenzen keine ganzzahligen Vielfachen der Anregungsfrequenz sind. Dieses sind
die Subharmonische [101] bei § f; und Ultraharmonische bei (n + 1) - fo, n € N.

Zur Bezeichnung relevanter Spektralkomponenten, die bei nichtlinearer Streuung auf-

treten konnen, soll in dieser Arbeit die folgende Nomenklatur Anwendung finden:

1. Harmonische Erfolgt die Anregung durch ein monofrequentes Signal mit der Fre-
quenz fo oder durch ein breitbandiges Signal mit der Mittenfrequenz £, soll das
aus linearer Streuung resultierende Echosignal als 1. Harmonische (engl. ,.first har-
monic* oder ,,fundamental) bezeichnet werden. Die Frequenz fy trigt die Bezeich-

nung Fundamentalfrequenz oder 1. harmonische Frequenz.

2. Harmonische, n-te Harmonische Resultiert aus nichtlinearer Streuung ein Signal,
dessen Frequenz bzw. Mittenfrequenz 2 - fy betrégt, so ist dies die 2. Harmonische
(engl. ,,second harmonic*). Dementsprechend werden Signale, deren Frequenz » -

fo, n € N betrigt, n-te Harmonische genannt.
Hohere Harmonische Hohere Harmonische sind n-te Harmonische mitn > 1.

Subharmonische Als Subharmonische wird eine durch Nichtlinearitét hervorgerufene
Spektralkomponente bezeichnet, deren Frequenz bzw. Mittenfrequenz kleiner als fj
ist. In Abbildung 3.6 ist eine Subharmonische bei % fo in dem Spektrum deutlich zu

erkennen, das mit einer Anregungsamplitude von 19,1 V aufgenommen wurde.
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Ultraharmonische Ultraharmonische sind Spektralkomponenten, deren Frequenz bzw.
Mittenfrequenz ein nicht-ganzzahliges Vielfaches von f ist. In der Abbildung 3.6
sind solche Ultraharmonische mit den Frequenzen (n + %) - fo, n € N auszumachen,
die im vorliegenden Fall als Intermodulationsprodukte der Subharmonischen und der

Harmonischen verstanden werden konnen.

Ansatze zur Beschreibung der nichtlinearen Streuung Die nichtlineare Streu-
ung ist eine Eigenschaft, die Mikroblasen von Gewebestreuern unterscheidbar macht. Ein
Klasse kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren basiert daher auf diesem Phéno-
men, siche Kapitel 5. Um kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren zu entwickeln,
wire eine moglichst einfache mathematische Beschreibung der nichtlinearen Streuung
hilfreich. Vielfach wird der Ansatz verfolgt, den Zusammenhang zwischen dem Sendesi-
gnal s () und dem empfangenen Signal e () durch eine nichtlineare Funktion darzustellen,

die sich in eine Fourier-Reihe der Form

M
e)=fIs®]= D anls ®)]" (3.7)
m=1

entwickeln ldsst. Offensichtlich erklért diese Darstellung das Auftreten Harmonischer. An-
dererseits ist die Unzulénglichkeit eines solchen Ansatzes ebenso offensichtlich: Samtliche
frequenzabhingigen Effekte, die auf Energiespeicherung beruhen, sind durch Gleichung
(3.7) nicht erklarbar. Die obige Gleichung ist somit nur fiir spezielle Problemstellungen
geeignet.

Eine weitreichendere Moglichkeit bieten Volterra-Reihen [72,91]. Volterra-Reihen be-
schreiben nichtlineare Systeme iiber die Summe von Produkten des gefilterten Eingangs-
signals. Eine Volterra-Reihe erlaubt also, e (¢) wie folgt aus s (¢) abzuleiten, wobei eine
kontinuierliche Darstellung gewiahlt wurde:

M [0.¢]
e()=>. /---/hi(rl,...,ri)s(t—rl)...s(t—ri)drl...dri (3.8)
i=1 o
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in einer Konzentrati-

on von 0,1 mg/ ml mit einem Messaufbau dhnlich dem, der fiir die Messung gemal} Abbildung
3.5 verwendet wurde. Der Sendepuls war ein schmalbandiger, modulierte GauB3puls mit einer
Mittenfrequenz von 4 MHz und einer —20 dB-Bandbreite von 512 kHz. 0 dB in den dargestell-
ten Echosignalspektren entsprechen der jeweiligen Anregungsamplitude, d. h. die Spektren sind
auf die Amplitude des Sendesignals normiert. Mit steigender Anregungsamplitude nimmt of-
fensichtlich die Echoamplitude tiberproportinal zu. Auflerdem treten hohere Harnomische, eine
Subharmonische und Ultraharmonische auf. Bei der hdchsten Anregungsamplitude erscheint das
Spektrum quasi-kontinuierlich, und die hheren Harmonischen erfahren eine Verschiebung hin

zu tieferen Frequenzen.
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Instabile [88, 14.2] oder chaotische Systeme, die Subharmonische und Ultraharmoni-

sche generieren, werden auch durch die Volterra-Reihe nicht erfasst.

3.3.2 Dampfung

Fir die Dampfung von Ultraschallwellen in biologischem Gewebe im Frequenzbereich
des medizinischen Ultraschalls werden in der Literatur als wesentliche Phdnomene visko-
se Verluste, Relaxations-Verluste und Streuung angegeben [2,30]. Die Streuung soll typi-
scherweise einen Anteil von 10 — 15% an der Ddmpfung haben. Aus der Gesamtheit der
Phianomene resultiert die bereits in Abschnitt 2.2.1 zitierte Naherung, dass die Dampfung
in dB linear mit der Frequenz und der zuriickgelegten Strecke zunimmt.

Die Dampfung durch Streuung an rigiden Streuern beruht auf der Strahlungscharak-
teristik der Streuer; sie ist also nicht mit einer Umsetzung in Warme verbunden. Wie in
Abschnitt 3.3.1.1 erldutert, ist die Streuung an Mikroblasen wesentlich auf aktive Streuung
zurlickzufiihren, d. h. auf die Radialschwingung der Mikroblase. Diese Radialschwingung
erfahrt eine Dampfung u. a. durch die Viskositdt der umgebenden Fliissigkeit [51], durch
Wiérmetransport und durch Verluste im Hiillenmaterial [52]. Analog zum Streuquerschnitt
lasst sich ein Absoptionsquerschnitt definieren, der an dieser Stelle nur im Rahmen linearer
Néherungen diskutiert wird.

Der Absorptionsquerschnitt ist, ebenso wie der Streuquerschnitt, stark frequenzabhén-
gig und nimmt bei der Resonanzfrequenz sein Maximum an. Der Absorptionsquerschnitt
kann durchaus wesentlich grof3er sein als der Streuquerschnitt. Typischerweise werden bei
Anregung einer Mikroblase im Bereich der Resonanzfrequenz 90% der tiber Streu- und
Absoptionsquerschnitt einfallenden Leistung absorbiert. Die Dampfung durch Kontrast-
mittel kann deutliche Auswirkungen auf die Bildgebung haben, wie im Folgenden kurz

umrissen wird.

3.3.2.1 Bedeutung der Dampfung fiir die Bildgebung

Werden Mikroblasen ins Blut injiziert, so ist unvermeidlich, dass sich die Mikroblasen
nach einiger Zeit im gesamten Blutvolumen verteilen. Typische Mikroblasen-Konzentra-
tionen im Blut liegen bei 10° — 10’ ml™!. Dies entspricht 100 — 10.000 Mikroblasen in
einer Auflosungszelle mit einem Volumen von 1 mm?. Im Gewebe mit z. B. 10% Blut-

anteil befinden sich schlieBlich 10 — 1000 Mikroblasen in einer Auflosungszelle. Dieser
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Wertebereich erscheint verniinftig, um z. B. unterschiedliche Gewebetypen aufgrund ihres
Blutanteils zu differenzieren oder um die Anflutung (engl. ,,wash-in), d. h. den Konzentra-
tionsanstieg, in einem Organ nach einer Kontrastmittelinjektion zu beobachten. Allerdings
zeigen Dampfungsmessungen [39], dass Ultraschallkontrastmittel in einer Konzentration
von 103 ml~! bzw. hier 100 pro Auflésungszelle zu einer Dampfung von 2dBcm™ bei
5 MHz fiihren. Dies ist kaum weniger als die 2,5 dB, die bei derselben Frequenz von Ge-

1 7u erwarten sind. Gro-

webe mit einer Ddmpfung von typischerweise 0,5 dB MHz ! cm™
Bere, blutgefiillte Strukturen wie z. B. Blutgefifle und die Herzkammern kénnen nach Gabe
von Kontrastmittel starke Abschattungen hervorrufen, die eine Ultraschallbildgebung jen-
seits dieser Strukturen unmdglich macht [108]. Aufgrund der Dampfung des Kontrastmit-
tels ist ein herkdmmliches B-Bild zur Perfusionsabbildung nicht geeignet, wie ein Beispiel

verdeutlicht:

Beispiel: Mit einem 5 MHz-Schallwandler soll eine Auflosungszelle im Parenchym ei-
nes Organs in einer Tiefe von 5 cm abgebildet werden. Um Riickschliisse auf
die Perfusion zu erhalten, wird ein Kontrastmittel injiziert. Falls das Gewebe
zwischen Schallwandler und der Auflosungszelle kaum, aber die Auflosungs-
zelle stark perfundiert ist, so wird die Intensitit /5, mit der die Aufiésungszelle
im B-Bild abgebildet wird, ansteigen. Ist das Gewebe zwischen Schallwand-
ler und Auflosungszelle perfundiert, aber die Auflésungszelle schwach per-
fundiert, so wird /4 absinken. Offensichtlich kann es damit auch Fille geben,
in denen /a gleichbleibt oder sogar kleiner wird, obwohl die Auflosungszel-
le perfundiert wird. Da die Konzentration der Mikroblasen im Gewebe zwi-
schen Schallwandler und der betrachteten Auflosungszelle a priori unbekannt
ist, kann von /4 nicht auf die Perfusion der Auflosungszelle geschlossen wer-
den. Der Versuch, in Tiefen-Richtung iterativ Riickstreuung und Dampfung zu
schétzen, um doch auf die Perfusion schlieen zu kénnen, wird im Allgemei-
nen an der zu groflen Zahl von Unbekannten und der erzielbaren Genauigkeit

der Schitzungen scheitern.

Da Streuquerschnitt und Absorptionsquerschnitt unterschiedliche Frequenzabhingig-
keiten aufweisen und kommerzielle Kontrastmittel Mikroblasen mit unterschiedlicher Gro-
Be enthalten, wurde vorgeschlagen, das Streuungs-Dampfungs-Verhiltnis (engl. ,,Scatter-
ing-to-attenuation ratio (STAR)*) in Abhédngigkeit von der Frequenz zu ermitteln [12,39].
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Die Ergebnisse belegen, dass je nach Kontrastmittel das Streuungs-Dampfungs-Verhiltnis
mit der Frequenz sowohl zu- als auch abnehmen kann und auBerdem erhebliche Unter-
schiede zwischen Kontrastmitteln beziiglich des maximal erzielbaren Verhéltnisses beste-
hen. Allerdings gelten die Untersuchungen nur fiir das B-Bild-Verfahren, nicht aber fiir
kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren. Entsprechende Untersuchungen fiir diese

Verfahren stehen noch aus.

Kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren Kontrastmittelspezifische Abbil
dungsverfahren nutzen die nichtlineare Streuung oder irreversible Phinomene zur mog-
lichst ausschlieBlichen Abbildung der Mikroblasen. Dadurch kann erreicht werden, dass
das Vorhandensein von Mikroblasen in einer Auflosungszelle eindeutig im Bild erkennbar
wird. Somit kann, im Gegensatz zum Beispiel im vorigen Absatz, eine qualitative Aussage
iiber die Perfusion der Auflésungszelle getroffen werden. Dennoch ist die Dampfung durch
Kontrastmittel fiir kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren nicht unbedeutend, denn
sie erschwert eine Quantifizierung der Perfusion. Wéhrend beim B-Bild-Verfahren die
lineare Intensitdt /o proportional zum Schalldruck in der Auflosungszelle ist, ist dieser
Zusammenhang bei kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren stark nichtlinear. Ein
Anstieg der Dampfung im Gewebe zwischen Schallwandler und einer Auflosungszelle, die
Mikroblasen enthélt, kann zu einem noch stiarkeren Abfall der Bildintensitit fiihren als dies
im B-Bild der Fall wire. Basiert das kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren auf
der Zerstorung der Mikroblasen, kann im ungiinstigsten Fall der Schalldruck nicht mehr
ausreichen, um Mikroblasen zu zerstoren, sodass die Mikroblasen in der Auflosungszelle
nicht mehr detektiert werden. Ein weiteres Problem fiir eine Quantifizierung der Perfusion
stellt sich dadurch, dass 75 nicht nur von der Anzahl der Mikroblasen in der Auflosungs-
zelle und dem Ort der Auflosungszelle, sondern auch von der Kontrastmittelkonzentration
im Gewebe zwischen Schallwandler und Auflosungszelle abhéngt, die Einfluss auf die
Dampfung hat. Ansétze zur quantitativen Perfusionsabbildung, wie in Kapitel 6 erlautert
wird, sind auf die Beobachtung eines Konzentrations-Zeit-Verlaufs bzw. Intensitéts-Zeit-
Verlaufs (engl. ,,time-intensity curve) angewiesen, wobei sich letztgenannte Kontrastmit-
telkonzentration iiber der Zeit &ndern wird.

Zusammenfassend bleibt festzustellen, dass kontrastmittelspezifische Abbildungsver-
fahren essentiell fiir die Perfusionsabbildung sind. Mit ihnen gelingt eine qualitative und

auch semiquantitative Perfusionsabbildung, wie in Kapitel 6 gezeigt wird. In Bezug auf
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eine Quantifizierung der Perfusion sind moglichst empfindliche kontrastmittelspezifische
Abbildungsverfahren wiinschenswert, denn sie erlauben das Arbeiten mit sehr geringen

Kontrastmittelkonzentrationen und somit vernachlédssigbaren Artefakten durch Dampfung.

3.3.3 Irreversible Phanomene

o
O-%

Abbildung 3.7: Neben der langsamen Diffusion von Gas durch die Hiille in die umgebende Fliis-
sigkeit treten bei Schalleinwirkung auch schnelle, irreversible Phdnomene auf. Die Grafik il-
lustriert, dass durch die Schwigung der Mikroblase im Schallfeld die Hiille mitunter aufbricht.
Dadurch kann eine hiillenlose (freie) Gasblase entstehen (blaue Pfeile). Alternativ kann es auch
zu einer Spaltung der Mikroblase kommen, wobei sich die Hiille schlieBen kann oder freie Gas-
blasen zuriickbleiben (rote Pfeile). Derartige Phdnomene sind optisch beobachtet worden. Die

Veranderungen der Mikroblasenstruktur verdndert die akustische Streuung. Dies wird fiir kon-
trastmittelspezifische Abbildungsverfahren benutzt.

|

1

Befinden sich hiillenstabilisierte Mikroblasen in einer Fliissigkeit, so werden diese
schrumpfen, solange die umgebende Fliissigkeit nicht mit dem Gas der Fiillung gesittigt
ist [61, 62]. Unter Ultraschalleinwirkung finden wéhrend der Radialschwingung der Mi-
kroblase auch schnelle, irreversible Prozesse statt. Die Hiille des Mikrobldschens kann in

der Expansionsphase aufreiflen oder in der Kontraktionsphase zerbrechen. Je nach Hiille,
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3 Ultraschallkontrastmittel

Gasfiillung und GroBe der Mikroblase sind verschiedene Szenarien denkbar, die durch op-
tische Aufnahmen bestétigt und exemplarisch in Abbildung 3.7 illustriert sind [21,81,92]:

Freisetzung freier Gasblasen (engl. ,,release of free gas bubbles®) Zerbricht ei-
ne Hiille, so kann eine freie Gasblase zuriickbleiben. Aufgrund der fehlenden Hiille
ist die Lebensdauer diese Gasblase sehr begrenzt, jedoch ausreichend, um in einem
Zeitraum von einigen ms die Freisetzung und Auflosung einer solchen Mikroblase
auch akustisch zu beobachten. Nach Bruch der Hiille ist oft ein Anstieg der Reflekti-
vitit zu beobachten. Mit zunehmender Diffusion des Gases in die Fliissigkeit nimmt
danach die Reflektivitidt wieder ab.

Fragmentierung (engl. ,,fragmentation®) Alternativ zur Freisetzung einer einzelnen,
freien Gasblase ist nach Bruch der Hiille eine Zerteilung des Gasvolumens in viele,

kleinere Gasblasen moglich.

Teilung von Mikroblasen (engl. ,,splitting®) Ist das Hiillenmaterial flexibel genug,

konnen sich Mikroblasen teilen und neue, kleinere Blasen bilden.

Fusion von Blasen (engl. ,,fusion, coalescence) Mikroblasen kénnen miteinan-

der fusionieren, wobei eine Mikroblase mit intakter Hiille entstehen kann.

Gerichtete Diffusion (engl. ,,rectified diffusion) Eine oszillierende Mikroblase
kann in der Phase der Expansion aufgrund der groBBeren Oberfliche mehr Gas durch
Diffusion aus der Fliissigkeit aufnehmen, als sie wihrend der Kompressionsphase
verliert [89]. Bei diesem Effekt der gerichteten Diffusion (engl. ,rectified diffusi-
on*) spielt die Sattigung der Fliissigkeit mit dem entsprechenden Gas eine wichtige
Rolle.

Die oben genannten Phdnomene konnen einzeln oder in beliebigen Kombinationen
auftreten. Welche Phéinomene auftreten, hangt von der Zusammensetzung der Mikroblasen
sowie von siamtlichen Parametern des einwirkenden Ultraschalls ab [18,45,85,87,103].

Dass eine Zerstorung der Mikroblasen durch Ultraschall erfolgt, dokumentiert Abbil-
dung 3.8. Das grauwertkodierte, kontrastmittelspezifische Bild zeigt das Vorhandensein
von Levovist®-Mikroblasen mithilfe der Pulsinversions-Technik (Ensemble® Contrast
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Imaging). Innerhalb des markierten, trapezformigen Bildausschnitts wird im Farbdoppler-
Modus die Stromungsgeschwindigkeit der Mikroblasen farbkodiert abgebildet. Die Stro-
mung in Sende-Schallausbreitungsrichtung ist eine Folge des Strahlungsdrucks (engl. ,,ra-
diation force®) [23-25, 28,48, 114], den der Ultraschall auf die Mikroblasen ausiibt. Um
die Geschwindigkeitsabbildung innerhalb des Farbdoppler-Fensters zu ermdglichen, wer-
den entlang jeder Strahllinie des Fensters 12 Ultraschall-Pulse gesendet, die eine gro3ere
Pulsdauer und -amplitude haben als die Pulse, die fiir das Grauwertbild verwendet werden.
Deutlich ist zu erkennen, dass die zuséitzlich fiir den Farbdoppler gesendeten Pulse einen
dunklen Streifen verursachen, der den Schwenkwinkel der Schallstrahlen zeigt, die durch
das rautenférmige Farbdoppler-Fenster verlaufen. Der dunkle Streifen ist nicht nur ein An-
zeichen fir die Zerstorung der Mikroblasen, sondern gibt in seiner Auspragung auch die
Schalldruckverteilung wieder.

Wie die Zerstorung der Mikroblasen zur kontrastmittelspezifischen Abbildung genutzt

werden, wird im Kapitel 4 besprochen.

3.3.4 Weitere Charakteristika
3.3.4.1 Bewegung durch Strahlungsdruck

Im obigen Abschnitt 3.3.3 wurde bereits auf den Strahlungsdruck Bezug genommen, dem
Mikroblasen im Schallfeld ausgesetzt sind. Als weiteres Beispiel zeigt Abbildung 3.9 einen
Wirbel, der sich infolge des Strahlungsdrucks ausbildet und der dadurch erkennbar wird,
dass sich Flissigkeit mit dem Wirbel bewegt, in der die Mikroblasen des Kontrastmittels
durch Ultraschall zerstort wurden. Die Geriteeinstellungen sind bis auf das kleinere Bild-
feld mit denen in Abbildung 3.8 identisch.

In einem Schallfeld iiben Mikroblasen untereinander eine Kraft aus, die als sekundéire
Bjerknes-Kraft (engl. ,,secondary Bjerknes force*) bezeichnet wird. Diese Kraft fiihrt dazu,
dass Mikroblasen im Schallfeld Ansammlungen (,,Trauben‘) oder Mikroblasen-Paare mit
definiertem Abstand bilden [28].

3.3.4.2 Kontrastmittel fir hochfrequenten Ultraschall

Bisher sind Kontrastmittel fiir die Anwendung im Frequenzbereich von etwa 1 — 5 MHz

ausgelegt, da die Hauptanwendungsgebiete entsprechend des Marktpotentials in der Kar-
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Abbildung 3.8: Das grauwertkodierte Ultraschallbild zeigt Mikroblasen des Kontrastmit-
tels Levovist™ im Pulsinversions-Modus (Ensemble® Contrast Imaging). Im geschwenkten
Farbdoppler-Fenster wird die Stromungsgeschwindigkeit der Mikroblasen dargestellt, die aus
dem Strahlungsdruck resultiert. Die fiir den Farbdoppler zusétzlich gesendeten Pulse zerstdren
in grofem Umfang Mikroblasen, sodass sich ein dunkler Streifen in Richtung des Farbdoppler-
Fensters ausbildet.

diologie und in der Leberdiagnostik liegen (vgl. Abschnitt 3.1.2). Die Eignung zur Abbil-
dung der Hirnperfusion muss als Zufall angesehen werden. Die Dermatologie, die Ophthal-
mologie, der intravaskulére Ultraschall (IVUS) der Koronarien sowie die Ultraschallabbil-
dung an Versuchstieren sind interessante und in Bezug auf die Diagnostik aussichtsrei-
che Einsatzgebiete fiir Ultraschallkontrastmittel [26, 85, 86, 110]. Die von solchen Ultra-
schallsystemen genutzten Frequenzen liegen tiblicherweise im Bereich von 5 — 50 MHz.
Die kommerziellen Ultraschallgerite, die fiir diese Frequenzbereiche und Applikation ver-
fiigbar sind, bieten bisher keine kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren, und die
Kontrastmittel-Hersteller sehen aufgrund des sehr begrenzten Marktes keine Veranlassung,
spezielle Kontrastmittel fiir hochfrequente Anwendungen zu entwickeln, sodass die For-

schungsaktivitdten in diesen Bereichen noch sehr begrenzt sind.
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Abbildung 3.9: Der Farbdoppler-Modus verursacht Zerstérung von Levovist®-Mikroblasen (Dar-
stellung der Farbe deaktiviert). Aufgrund des Strahlungsdrucks, der entlang der Fardoppler-
Strahllinie besonders hoch ist, hat sich ein Wirbel ausgebildet, der im grauwertkodierten
Pulsinversions-Bild (Ensemble~ Contrast Imaging) gut zu erkennen ist. Uber einen Zeitraum
von 10 s (linkes Bild, rechtes Bild) ist die Bewegung des Wirbels in Richtung geringeren Schall-
drucks zu sehen.
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4 Abbildung schallinduzierter
Veranderungen der
Ultraschall-Kontrastmittel

Medizinische Ultraschall-Abbildungssyteme rufen im Allgemeinen keine irreversiblen Ver-
anderungen des Gewebes hervor, wihrend irreversible Verdnderungen beschallter Mikro-
blasen fast unvermeidbar sind (siche Abbildung 3.8). Verdnderungen der Mikroblasen-
Struktur, die in Abschnitt 3.3.3 beschrieben sind, haben Auswirkungen auf das Streu-
verhalten. Werden mehrere Echos einer Mikroblase aufgenommen, so dokumentieren die
Echos die durch die Schalleinwirkung hervorgerufenen Veranderungen der Mikroblasen-
Struktur. Die Echos einer Mikroblase unterliegen also einer Zeitvarianz, die mit der Schal-
leinwirkung und den dadurch ausgelosten Prozessen assoziiert ist. Einige der Prozesse,
wie der Bruch der Blasenhiille, konnen sich noch wéhrend der Schalleinwirkung voll-
ziehen, d. h. innerhalb der Gro3enordung von 1 us. Andere Prozesse, wie die Auflosung
einer freien Gasblase, konnen sich iiber Zeitrdume von einigen bis einigen hundert ms
erstrecken. Da jedoch mit der Anderung des Radius einer Mikroblase drastische Verin-
derungen des Streuverhaltens verbunden sind, kdnnen auch letztgenannte Prozesse bereits
nach weniger als 1 ms in den Echos nachgewiesen werden. Abbildung 4.1 zeigt ein En-
semble von 10 Echos aus einer Auflosungszelle, in der sich wenigstens eine Mikroblase
befindet. Die Echos resultieren aus einer Sendepulsfolge, die aus 10 breitbandigen Pulsen
mit einer Mittenfrequenz von fy = 6 MHz besteht. Der zeitliche Abstand zwischen zwei
Pulsen ist T,j = 144 us. Die Echoamplitude nimmt tiber der Zeit ab, jedoch ist die Ab-
nahme nicht streng monoton. Bei genauerer Betrachtung der Abbildung féllt auf, dass sich
die Echos nicht durch Skalierung der Amplitude zur Deckung bringen lassen. Dies weist
auf Verdanderungen im Betrags- und Phasenspektrum hin, die fiir kontrastmittelspezifische

Abbildungsverfahren nutzbar sind.
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plitude

normierte Am

Abbildung 4.1: Ensemble von 10 Echos (i = 1...10) einer Mikroblase. Der zeitliche Abstand
der breitbandigen 6 MHz-Sendepulse betrug Tp,; = 144 us (vgl. Abschnitt 2.3). Eine zeitliche
Anderung der Signalamplitude aber auch der Signalform ist erkennbar und weist auf zeitvariante
und nichtlineare Effekte hin.

Im Vergleich zur Zeitvarianz der Mikroblasen-Echos erweisen sich Ultraschall-Abbil-
dungssysteme beziiglich der mehrfachen Abbildung einer Auflosungszelle, die sich nicht
verdandert, als sehr zeitinvariant. Dass sich die Echosignale aus einer Auflosungszelle in
biologischem Gewebe iiber der Zeit dndern, ist im wesentlichen auf Blutfluss, Bewegungs-
artefakte (Herzschlag, Atmung) sowie Gewebeausdehnung durch ultraschallinduzierte Er-
warmung sowie Rauschen zurlickzufiihren. Blutfluss ist durch geeignete Verfahren als sol-
cher identifizierbar. Artefakten durch Blutfluss, Bewegung und thermische Ausdehnung
kann auch durch eine kurze Beobachtungszeit entgegengewirkt werden, indem die Anzahl
der Beobachtungen N (Ensemble-Grofle) und der zeitliche Abstand zwischen den Be-
obachtungen Tj; (Pulsrepetitionsintervall) klein gewéhlt werden. Diesem Vorgehen sind
gewisse Grenzen gesetzt, zum einen durch das Prinzip der Ultraschallabbildung (vgl. Ab-
schnitt 2.3) und zum anderen dadurch, dass fiir ein auf Zerstérung basierendes, kontrast-
mittelspezifisches Abbildungsverfahren die Zeitvarianz der Mikroblasen-Streuung beob-

achtbar bleiben muss.

Die obigen Ausfiihrungen zeigen, dass die Beobachtung irreversibler Verdnderungen
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4.1 Zeitvarianzabbildung

von Mikroblasen gute Voraussetzung zur weitgehend ,,umgebungsfreien” Kontrastmittel-
Abbildung bietet, wobei die Zerstorung der Mikroblasen in der Bildebene offensichtlich in
Kauf genommen werden muss. Unter ,,umgebungsfrei” soll verstanden werden, dass an-
dere Streuer als Mikroblasen nicht abgebildet werden, sodass die Abbildung kontrastmit-
telspezifisch ist. Alternative, kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren, die auf der
Detektion nichtlinearer Streuung basieren, haben dagegen das Problem zu 16sen, dass die
Effekte nichtlinearer Streuung in Konkurrenz treten zu nichtlinearen Effekten der Wel-
lenausbreitung im Gewebe und zu Nichtlinearititen des Abbildungssystems (siche auch
Kapitel 5).

Die nichsten Abschnitte stellen ein Verfahren zur Zeitvarianzabbildung vor, das im
Rahmen dieser Arbeit neu entwickelt wurde und patentiert werden konnte [136]*. Weitere
Erlduterungen finden sich auch in [45,128,130-132, 134, 135].

4.1 Zeitvarianzabbildung

411 Ansatz

Die Zeitvarianzabbildung (engl. ,,Time-Variance Imaging (TVI)*) ist ein kontrastmittel-
spezifisches Ultraschall-Abbildungsverfahren, welches die Verdnderungen der Mikrobla-
sen-Struktur, die durch mehrfache Ultraschalleinwirkung hervorgerufen wird, in den Echos
detektiert und zur Abbildung nutzt. Die mdglichen Verdnderungen der Mikroblasen-Struk-
tur sind in Abschnitt 3.3.3 beschrieben. Die Zeitvarianzabbildung gehort damit zu den
zerstorenden Abbildungsverfahren (engl. ,,destructive imaging®).
Zur Entwicklung eines kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren sind unterschied-

liche Strategien denkbar:

e Entwicklung basierend auf einem theoretischen Modell, das die Streuung von Ul-
traschall durch Mikroblasen beschreibt. Die Strategie scheidet fiir zerstorende Ab-
bildungsverfahren aus, da die dazu notwendigen Modelle, die irreversible Prozesse
einschliefen miissen, noch nicht existieren. Fiir nicht-zerstorende Verfahren ist eine

solche Vorgehensweise denkbar (vgl. Abschnitt 5.3).

*Ich bedanke mich bei John Lazenby, Ph.D., dem Miterfinder des ,,Time-Variance Imaging (TVI)*.
Die Idee zum TVI entwickelte sich wihrend meiner Forschungszeit bei Siemens Medical Systems, Inc.,
Ultrasound Group, Issaquah, WA, USA, als John mein Supervisor war.
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e Training eines geeigneten Klassifikations-Systems (Filter, neuronales Netz, Fuzzy--
System) mit Echodaten, die z. B. zu den Klassen Mikroblasen und Gewebe gehdren.
Ein solcher Ansatz ist denkbar und wurde auch fiir ein nicht-zerstérendes, kontrast-
mittelspezifisches Abbildungsverfahren eingesetzt (vgl. Abschnitt 5.4).

e Realisierung basierend auf heuristischen (griechisch ,,e v p1o K = finden, antreffen)
Erkenntnissen. Aufgrund akustischer, optischer und anderer Messdaten werden unter
Berticksichtigung der bekannten Theorie liber das Verhalten von Mikroblasen und
des Ultraschallabbildungssystems zundchst Parameter bestimmt, die zur Charakteri-
sierung des Zerstorungsprozesses geeignet erscheinen. Die Analyse dieser Parameter
unter verschiedenen Messbedingungen fiihrt dann zu einem Modell, das einen Zu-
sammenhang zwischen den Parametern und dem Zerstorungsprozess herstellt. Diese

Strategie fithrte zur Realisierung der Zeitvarianzabbildung.

4.1.2 Modellbildung und Parameter-Extraktion

Ein Ensemble (eine Gruppe) von Echos, die aus der Aussendung einer Pulsfolge entlang
derselben Strahllinie resultieren, stellt die Ausgangsdaten fiir die Zeitvarianzabbildung dar.
Die Sendepulsfolge besteht aus N Pulsen, die zundchst als identisch angenommen werden
sollen:

si(t)=s@),i=1...N 4.1)

Aufeinanderfolgende Pulse sind zeitlich durch das Pulsrepetitionsintervall 7 getrennt.
Dieses soll gemill Abschnitt 2.10 ausreichend grof3 gewahlt werden, sodass nicht nur das
jeweilige Echo aus der groften betrachteten Tiefe zum Schallwandler zuriickkehren kann,
sondern auch Echos vorhergehender Sendepulse ausreichend abgeklungen sind. Die Send-
pulsfolge sp (¢) ist somit

N
SE(0) =D s(t—(—1)- Tpi). (4.2)
i=1

Zu jedem gesendeten Puls s; (¢) gehort ein Echo e; (¢). Der Zusammenhang ist jedoch
nichtlinear und zeitvariant, sodass das Echo nicht als Ergebnis einer Faltung des Sende-
pulses mit einer Impulsantwort ausgedriickt werden kann. Auch eine Beschreibung des
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4.1 Zeitvarianzabbildung

Systems mittels einer Volterra-Reihe (vgl. Abschnitt 3.3.1.2) ist nicht hinreichend. Eine
Vorstellung des Zusammenhangs zwischen den Echos und Sendepulsen liefert die Schreib-

weise

ei(t) = f(zs (t —(m=1)- Tpri))a (4.3)
m=1

die zum Ausdruck bringt, dass das aktuelle Echo vom aktuellen Sendepuls sowie den
vorigen Sendepulsen und der Zeit abhdngt. Die Funktion f (...) ist nicht bekannt, und
e; (¢) kann bisher nicht simuliert werden. Um dennoch ein kontrastmittelspezifisches Ab-
bildungsverfahren entwickeln zu kénnen, wird ein Modell eingefiihrt, das in Abbildung
4.2 dargestellt ist.

Das Modell beschreibt die Ultraschallabbildung einer Auflosungszelle inklusive einer
Signalverarbeitung zur Berechnung der Parameter ,,Amplitude* 4; und ,,spektrale Balan-
ce*“ B; als einen stochastischen Prozess. Der Parameter A4 entspricht der Echoamplitude
nach Hiillkurvendetektion. Der Parameter wurde zur Zeitvarianzabbildung ausgewéhlt, da
zu erwarten ist, dass eine Zerstorung von Mikroblasen auch eine Verdnderung der Reflek-
tivitdt bewirkt. Der Parmeter B beschreibt die Asymmetrie des Echosignalspektrums. Es
ist zu erwarten, dass auch dieser Parameter Verdnderungen der Mikroblasen-Struktur wie-
derspiegelt, da die Struktur fiir die Frequenzabhéngigkeit der Riickstreuung und die Aus-
pragung der nichtlinearen Riickstreuung mafgeblich ist. Entsprechend der Anzahl N an
gesendeten Pulses existieren auch N Messwerte der Parameter 4 und B, die als 4; und B;
miti = 1... N inden Vektoren A und B zusammengefasst sind. Diese Parametervektoren

liegen fiir jede Auflosungszelle vor.

Um die Parameter filir eine Auflosungszelle zu berechnen, werden die empfangenen
Echos e; (f) um tp = 2CZ—OA zeitlich gefenstert, um einen Ausschnitt e; A (¢) zu erhalten,
der die Auflosungszelle reprisentiert. Aus den gefensterten Echos werden Kurzzeitspek-
tren |E,-, A (a))‘ berechnet. Die Mittenfrequenz der Kurzzeitspektren ist ndherungsweise
durch die Mittenfrequenz wq der Sendepulse gegeben. Das Abbildungssystem besitzt eine
Bandpasscharakteristik, sodass die berticksichtigte Bandbreite auf sinnvoll gewéhlte Band-
grenzen wy und w, eingeschrankt wird. Eine typische Fensterlinge konnte der doppelten
axialen Auflosung des Ultraschallsystems entsprechen: 2 - %‘X. Zusitzlich empfiehlt sich

die Wichtung mit einer Fensterfunktion, z. B. mit einem Hanning-Fenster. Die weitere Si-
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Abbildung 4.2: Modell zur Erlauterung der Zeitvarianzabbildung: Die Ultraschallabbildung der
Auflosungszelle wird als ein stochastischer Prozess aufgefasst, der als Antwort auf ein im We-
sentlichen bekanntes Eingangssignal die Ausgangssignale A und B liefert.
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gnalverarbeitung ist Abbildung 4.2 zu entnehmen. Auf eine alternative Vorgehensweise,
die die Signalverarbeitung im Zeitbereich realisiert, wird spéter noch eingegangen.

Die Zeitvarianzabbildung hat zur Aufgabe, unter Kenntnis der gesendeten Pulsfolge
aus den Parametervektoren A und B eine Bildintensitdt / zu berechnen, die mdglichst ei-
ne monoton steigende Funktion der Kontrastmittelkonzentration C in der Auflosungszelle
sein soll. Hierzu werden die Parametervektoren zunichst voneinander unabhingig analy-
siert. Fiir die folgende Analyse ist es hilfreich, die 4; und B; als geordnete Stichproben

und als Zeitsignale zu interpretieren, was durch die Beziehung

A = A(G=1)- Tyi), (4.4)
Bi = B((i—1)- Ty

leicht motiviert werden kann. Bei der Betrachtung als Zeitsignal muss stets beriicksich-
tigt werden, dass die Abtastung, nimlich die damit verbundene Schalleinwirkung, die we-
sentliche Ursache fiir die Signalverlaufe ist. Der denkbare Ansatz, Folgen von ,,.Beobach-
tungspulsen®, die Mikrobldschen nicht verdndern, mit Folgen von ,,Zerstorungspulsen®,
die die Mikroblasen verdndern, deren Echos nicht genutzt werden, zu kombinieren, soll
hier nicht diskutiert werden.

Abbildung 4.3 stellt die zeitlichen Verldufe der Parameter 4 und B fiir eine Auflo-
sungszelle mit und eine Auflosungszelle ohne Mikroblasen gegeniiber. Die Versuchsbe-

dingungen waren wie folgt:

In vitro-Experiment Die in den Abbildungen 4.1, 4.3 und 4.6 verwendeten Daten wur-
den in vitro an einem Phantom aufgenommen, das aus einem in Agar-Agar einge-
betteten, offenporigen Schwamm besteht. Durch Injektion von Agar-Agar in den
Schwamm wurden mehrere sphérische ,,Ldsionen* geschaffen, innerhalb derer die
Poren mit Agar-Agar aufgefiillt sind. Der Schwamm wurde wihrend der Experimen-
e mit dem Kontrastmittel Levovist® perfundiert, wobei die mittlere Flussgeschwin-
digkeit 4 mm/ s betrug. Fiir die Auflosungszelle mit und ohne Kontrastmittel wurden
Positionen im perfundierten Schwamm bzw. in einer Lasion gewéhlt, wobei die Tiefe
bei etwa 5 cm lag. Zur Datenakquisition kam ein Ultraschallgerdt vom Typ Siemens

Sonoline® Elegra mit einem linearen 7,5 MHz-Array zum Einsatz. Pro Strahllinie
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Abbildung 4.3: Typische Verlaufe der Parameter A (links) und B (rechts) fiir eine Auflésungszelle
in Gewebe mit (oben) und ohne (unten) Kontrastmittel. Die Abkiirzung a. u. steht fiir ,,willkiirlich
gewdhlte Einheit™ (engl. ,,arbitrary unit).

66
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wurden N = 10 Echos mit einer Pulwiederholfrequenz von fp,r = 6944 Hz aufge-

nommen. Die Sendepulse waren breitbandig mit einer Mittenfrequenz von 6 MHz.

4.1.2.1 Standardabweichungen der Amplitude und der spektralen Balance

Erwartungsgemadl zeigen die Parameter aus der Auflésungszelle mit Mikroblasen eine
deutliche groBere Standardabweichung, sodass die Standardabweichungen von A und B
geeignet sind, um daraus eine Bildintensitdt / abzuleiten. Die Standardabweichungen o 4
und o p sind

| — 1 &
o4 = HZ(Ai—,UA)z, ,UAZNZAia 4.5)
\ i=l1 i=l1
D NURTRPIRES 3
o = _— P — , = — 3
B \N_ll-zl i HpB HpB ]Vi:1 i

In vivo-Aufnahmen bestitigen die Eignung der Standardabweichungen zur Bildge-
bung. Abbildung 4.4 zeigt Bilder eines menschlichen Gehirns mit und ohne Kontrastmit-
tel. Die Abbildung basiert auf denselben Daten wie Abbildung 3.2, wobei die Daten der
Zeitpunkte 0's (ohne Kontrastmittel) und 20 s (Anflutungsphase) betrachtet werden. Nach
32 s ist die Kontrastmittelkonzentration und infolgedessen der Bildkontrast so hoch, dass
die unterschiedlichen Qualitdten der diskutierten Ansétze nicht mehr erkennbar sind. Die

Untersuchungsbedingungen sind im Folgenden zusammengefasst:

In vivo-Untersuchung Die in dieser Arbeit gezeigten Daten von in vivo-Untersuchun-
gen wurden an gesunden Probanden und Patienten im Rahmen einer Studie zur Ul-
traschallabbildung der Hirnperfusion unter Einhaltung der geltenden Bestimmun-
gen aufgenommen. Als Ultraschallwandler fiir die transkranielle Bildgebung dient
ein 2,5 MHz-Phased-Array. Fiir die Zeitvarianzabbildung wurde eine Pulsfolge aus
N = 10 breitbandigen Sendepulsen mit einer Mittenfrequenz von 1,4 MHz gewiéhlt.
Die Sendepulse sind abweichend von Gleichung (4.1) nicht identisch. Aufeinander-

folgende Sendepulse unterscheiden sich beziiglich ihres Vorzeichens:

si)y=(=1)"-s@),i=1...N (4.6)
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4 Abbildung schallinduzierter Verédnderungen der Ultraschall-Kontrastmittel

Wird ein Sendepuls als ein modulierter Trager verstanden, so entspricht der Vorzei-
chenwechsel eine Verschiebung der Tragerphase um 180°. Aufgrund der Pulsinver-
sion ist die Summe aufeinanderfolgender Sendepulse identisch Null. Das Gleiche

gilt auch fiir die Summe aufeinanderfolgender Echos
e (t) =e (1) +eiv1 (1), (4.7)

sofern das Abbildungssystem linear und zeitinvariant ist. Nichtlineare und zeitvari-
ante Streuung fithren dazu, dass die ¢; (¢) ungleich Null sind (vgl. Kapitel 5). Zwar
enthalten die e; (¢) nicht ausschlieBlich und nicht notwendigerweise alle Signalantei-
le, die auf der Nichtlinearitit und Zeitvarianz von Mikroblasen beruhen, aber vergli-
chen mit den ¢; (¢) ist der Anteil der Signalenergie, der kontrastgebende Information
iiber die Mikroblasen enthélt, groBer. Daher werden statt der zehn e; (¢) die neun

e; (t) ausgewertet. Der mechanische Index (MI) der Sendepulse liegt bei MI=1.

Der visuelle Eindruck des recht guten Kontrasts zwischen Gewebe mit und ohne Kon-

trastmittel, den die Betrachtung der Abbildung 4.4 vermittelt, wird durch die Berechnung

des Klassifikationsfehlers bestitigt, die in Abschnitt 2.2.3 erldutert ist. Hierzu werden je-

weils in den Bildern mit und ohne Kontrastmittel geometrisch identische Bildausschnitte

festgelegt. Bei der Auswahl des Bildausschnittes wurde eine Region gewéhlt, in der keine

grofBen Blutgefile liegen, um eine in Bezug auf die Beurteilung der Gewebeperfusion rea-

listische Bewertung vorzunehmen. Die Histogramme in Abbildung 4.5 liefern fiir die Stan-

dardabweichung der Amplitude ¢ 4 einen Klassifikationsfehler ¢ 4 = 13,9% und fiir die

Standardabweichung der spektralen Balance o g einen Klassifikationsfehler e 5 = 12,6%.

Die Untersuchungsbedingungen waren folgende:

In vitro-Experiment Die in den Abbildungen 4.1, 4.3 und 4.6 verwendeten Daten wur-
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den in vitro an einem Phantom aufgenommen, das aus einem in Agar-Agar einge-
betteten, offenporigen Schwamm besteht. Durch Injektion von Agar-Agar in den
Schwamm wurden mehrere sphérische ,,Ldsionen* geschaffen, innerhalb derer die
Poren mit Agar-Agar aufgefiillt sind. Der Schwamm wurde wihrend der Experimen-
te mit dem Kontrastmittel Levovist® perfundiert, wobei die mittlere Flussgeschwin-
digkeit 4 mm/ s betrug. Fiir die Auflosungszelle mit und ohne Kontrastmittel wurden

Positionen im perfundierten Schwamm bzw. in einer Lision gewéhlt, wobei die Tiefe



4.1 Zeitvarianzabbildung

bei etwa 5 cm lag. Zur Datenakquisition kam ein Ultraschallgerdt vom Typ Siemens
Sonoline® Elegra mit einem linearen 7,5 MHz-Array zum Einsatz. Pro Strahllinie
wurden N = 10 Echos mit einer Pulwiederholfrequenz von fp,r = 6944 Hz aufge-

nommen. Die Sendepulse waren breitbandig mit einer Mittenfrequenz von 6 MHz.

Oa Oy

ohne Kontrastmittel ohne Kontrastmittel

mit Kontrastmittel mit Kontrastmittel

Abbildung 4.4: Kontrastmittelspezifische Bildgebung im menschlichen Gehirn basierend auf den
Parametern ¢ 4 und o 5 in logarithmischer Darstellung. Die gekennzeichneten Bildausschnitte
liefern die Daten zur Beurteilung des Bildkontrasts (siche Abbildung 4.5).

4.1.2.2 Periodogramme der Amplitude und der spektralen Balance

Ein erneuter Blick auf die Darstellung der zeitlichen Verldufe von A (tpri) und B (tpri)
lasst neben der unterschiedlichen GréBenordnung der Standardabweichung einen weiteren

Unterschied zwischen den Echos aus den Auflosungszellen mit und ohne Kontrastmittel
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Abbildung 4.5: Histogramme zur Beurteilung des Bildkontrasts, den die Abbildung der Standard-
arbweichung der Amplitude o 4 und die Abbildung der Standardabweichung der spektralen Ba-
lance o p liefern. Grundlage der Histogramme sind die Daten aus den in Abbildung 4.4 markier-
ten Bildausschnitten.

erkennen: Ohne Mikroblasen erscheinen die Anderungen in der Amplitude und der spek-
tralen Balance zufillig. Dies ist nicht liberraschend, denn sie resultieren aus dem in den
Echos enthaltenen Rauschen. Andere Artefakte, wie Fluss und thermische Gewebeaus-
dehnung, zeigten unter den Versuchsbedingungen keinen Einfluss. Gegebenenfalls wire
aufgrund der Verschiebung des Speckle-Musters eine periodische Anderung oder, bei kur-
zer Beobachtungszeit, ein ndherungsweise linearer Trend festzustellen. Mit Kontrastmittel
deutet der Charakter der zeitlichen Anderung auf einen deterministischen Anteil hin. Beide
Parameter dndern ithren Wert von der ersten bis zur vierten Beobachtung wenig und danach
schnell. Zum Ende der Folge nimmt die Anderungsgeschwindigkeit typischerweise wieder
ab, auch wenn die gezeigten Daten das nicht deutlich erkennen lassen. In grofler Anzahl
durchgefiihrte Experimente, die in [45] dokumentiert sind, untermauern diese These. Dabei
ist nicht grundsétzlich davon auszugehen, dass 4 abnimmt und B zunimmt. Beispielweise
fithrt eine Zerstdrung einer Mikroblase dazu, dass diese nach einer gewissen Zeit keinen

Beitrag zur Streuung mehr liefert, jedoch kann eine zwischenzeitlich existierende freie
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4.1 Zeitvarianzabbildung

oder kleine Gasblase bei der genutzten Ultraschallfrequenz einen effektiveren Streuer dar-
stellen. Zudem kann der Speckle-Effekt bewirken, dass durch das Entfernen eines Streuers
aus einer Auflosungszelle die abgebildete Echoamplitude aufgrund der Authebung einer
destruktiven Interferenz zunimmt. Plausibel ist jedoch, dass die unterschiedlichen irrever-
siblen Prozesse Phasen schneller Anderung und Phasen langsamer Anderung der betrach-
teten Parameter 4 und B bedingen konnen. Da irreversible Prozesse betrachtet werden, ist

beziiglich der Anderungen von 4 und B iiber der Zeit eine Periodizitit unwahrscheinlich.

Die genannten Charakteristika lassen sich im Frequenzbereich einfacher liberpriifen als
im Zeitbereich. Folgerichtig werden von 4; = A ((i — 1) - Tpri) und B; = B ((i — 1) - Tpri)
Leistungsspektren, sogenannte Periodogramme, berechnet, um die Analyse der Zeitvari-

anz zu vervollstandigen. Unter Berticksichtigung der Zeitdiskretisierung ist

2
2w m 1 | & 2mimii=l)
S4(w) = SA( )=— Ai-e ,m=0,1,...,N—1, (4.8
) ) = 2 @)
2
2rm 1 N 27r/m(1
Sp(w) = SB( )z— Bi-e” ,m=0,1,..., N —1.
) NTpri Tpl‘l ; l

Das Leistungsspektrum ist symmetrisch beziiglich @ = 0, wobei w als Hinweis auf
einen Frequenzbereich dienen soll, ohne die zuvor dargelegte, besondere Bedeutung der
zeitdiskreten Abtastung der 4; und B; auller Acht zu lassen. Der Gleichanteil trifft kei-
ne Aussage iiber die Zerstorung der Mikroblasen, denn er beschreibt stationdre Streuer,
z. B. Gewebestreuer. Aufgrund der begrenzten Auflosung des Abbildungssystems werden

Gewebestreuer zum Echo fast jeder Auflosungszelle eine Beitrag liefern. Es ist somit aus-

reichend, Sy 5 ( ]%,”Tm) firl <m < % zu betrachten. Die Periodogramme aus den fiir
pri

Abbildung 4.3 verwendeten Daten zeigt Abbildung 4.6.

In Anwesenheit von Mikroblasen ist mit zunehmender Frequenz ein exponentieller
Abfall der Leistungsdichte zu verzeichnen, der in Abwesenheit von Mikroblasen nicht
erkennbar ist. Um dieses Charakteristikum fiir die Abbildung nutzen zu konnen, wird das

Periodogramm mit einer Modellfunktion Sy (m) verglichen. Diese hat die Form

Sm(m) =a-e™b, (4.9)
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Auflosungszelle in Gewebe mit Mikroblasen
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Abbildung 4.6: Periodogramme (blaue Kurven) zu den in Abbildung 4.3 dargestellten Verldufen
von A und B. Die Periodogramme, die zu einer Auflosungszelle mit Mikroblasen gehoren, zeigen
einen exponentiellen Abfall (rote Kurven) liber der Frequenz.
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4.1 Zeitvarianzabbildung

wobei impliziert ist, dass die Leistungsdichte fiir beliebig hohe Frequenzen gegen Null

N T
drate liefert die Koeffizienten a und b. Die in vitro-Experimente unter den o. g. Versuchs-

geht. Eine Anpassung von Sy (m) an Sy (27”” ) nach der Methode der kleinsten Qua-

bedingungen fiir unterschiedliche Pulsrepetitionsintervalle, Kontrastmittelkonzentrationen
und Sendeleistungen ergaben b & 2. Somit kann b als konstant angenommen werden, so-
dass nur noch a zu bestimmen ist. Die Bestimmung von a ist unter diesen Bedingungen

trivial und wenig rechenaufwendig, denn es ist

t 2
S () -7 X Sun (F2)
1

m=1 _m=
5]

kd
z e—4m

m=1

(4.10)

Zwar quantifiziert @ den exponentiellen Abfall, aber damit ist nicht sichergestellt, dass
die Modellfunktion auch eine gute Ndherung des gemessenen Verlaufs darstellt. Ein von a

unabhiingiges MaB fiir die Ubereinstimmung ist der Korrelationskoeffizient p 4B

:1 '
PaB = = ; (4.11)
N N

o iE 2
[SA B (NHTZi) s, B] [SM (m) _'uSM]

m=1 m=1

mit den Mittelwerten

¥

1 2t m
HSam = @ Z_: 54,8 (NTpri) ’

fow = TE] g

Fiir eine kontrastmittelspezifische Abbildung wire z. B. eine Wichtung der Form a4 p-
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p 4,5 moglich. Kleine oder negative p 4 p widersprechen einem Vorhandensein von Mi-
kroblasen, sodass sich zusétzlich die Einfiihrung eines Schwellwertes pg anbietet. Der

Schwellwert pg wird iiblicherweise im Bereich von 0,5 < pg < 1 festgelegt:

P4,B—Ps s
- —=2 1o f{ir > -
D= { =5 PABZPS 0 cpyp <] (4.12)

0  fir pyp <ps

Wihrend die Auswertung der Periodogramme unter den Bedingungen der in vitro-
Versuche gute Ergebnisse liefert, ist mit dieser Methode angewendet auf in vivo-Daten des
menschlichen Gehirns keine verwertbare, kontrastmittelspezifische Abbildung mdoglich.
Diese Tatsache iiberrascht, denn Abbildung 4.4 dokumentiert, dass die Daten Informa-
tionen liber die Zerstorung von Mikroblasen enthalten. Eine genauere Analyse der Daten
zeigt, dass in Auflosungszellen mit Kontrastmittel die Periodogramme von 4 und B oft
nicht die in Abbildung 4.6 illustrierten Charakteristika zeigen. Die Griinde hierfiir konn-
ten nicht endgiiltig geklart werden, jedoch unterscheiden sich die Messbedingungen des in
vitro-Experimentes deutlich von denen des in vivo-Experimentes, wobei sich die in vivo-
Bedingungen nicht in zufriedenstellender Weise in vitro nachbilden lieen: In vitro wurde
ein lineares 7,5 MHz-Array mit einem 6 MHz-Puls angeregt, in vivo ein 2,5 MHz-Phased-
Array mit einem 1,4 MHz-Puls. Die betrachteten Frequenzbereiche liegen unter Beriick-
sichtigung der stark frequenzabhingigen akustischen Eigenschaften der Mikroblasen weit
auseinander. Ein weiterer Unterschied liegt in der Strahlformung (vgl. Abschnitt 2.1.3).
Zum Schwenken des Schallstrahls wird bei Phased-Arrays die gesamte Apertur angeregt.
Die gesamte in das Gewebe eingestrahlte Schallleistung tritt dabei durch die recht klei-
ne Auflagefliche des Schallwandlers (Schallfenster), wobei mit zunehmender Tiefe auf-
grund der Sektor-Geometrie ein immer groBerer lateraler Bildbereich abgebildet werden
soll. Das Resultat diese Konzeptes, dessen Vorteil im kleinen Schallfenster liegt, ist eine
weniger gute laterale Fokussierung und eine ausgeprégtere Tiefenabhédngigkeit des Schall-
druckes. Die Qualitdt der Fokussierung ist im Gehirn zudem besonders unzureichend, da
der Schiadelknochen durchschallt werden muss, dessen Dicke interindividuell und iiber der
Flache des Schallfensters variiert. Da die Schallgeschwindigkeit im Knochen nicht der im
Gewebe entspricht und es zu Brechungseffekten an den Grenzschichten kommt, sind die
Phasenbedingungen fiir die Strahlformung nicht mehr exakt erfiillt. Dieser Effekt, der als

Phasenaberration (engl. ,,phase aberration*) bezeichnet wird, verschlechtert zusétzlich das
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Ergebnis der Strahlformung. Neben der verringerten Auflésung kommt fiir die kontrastmit-
telspezifische Abbildung das Problem hinzu, dass bei der Abbildung der Strahllinie auch
Auflosungszellen in den benachbarten Strahllinien einer Schalleinwirkung ausgesetzt sind,
die dort bereits irreversible Verdnderungen der Mikroblasen in Gang setzt, bevor diese
abgebildet werden. Offensichtlich ist dadurch die Zeitvarianzabbildung nicht unmdglich,
doch konnen die Periodogramme ihre als typisch angesehenen Eigenschaften verdndern

bzw. verlieren, wenn ein Teil der moglichen irreversiblen Prozesse nicht erfasst wird.

Ahnliche Auswirkungen wie die schlechtere Strahlformung hat die zur Zeitvarianzab-
bildung ,,gleichzeitige™ Aufnahme von B-Bildern. Wahrend die Echos fiir die Zeitvarianz-
abbildung in einem Bildgebungsmodus aufgenommen werden, der fiir die Flussabbildung
bestimmt ist, werden nach einem komplexen Schema raumlich und zeitlich verschrankt zu-
satzlich Echos fiir das B-Bild aufgenommen, wobei eine gegenseitige Beeinflussung nicht
ausgeschlossen werden kann. In vitro wurde die Leistung zur Aufnahme der B-Bilder so-
weit wie moglich herabgesetzt, um eine Beeinflussung zu minimieren. In vivo war diese

Vorgehensweise nicht praktikabel, da das B-Bild zur Orientierung benétigt wird.

Ein weiterer Unterschied zwischen den in vitro- und den in vivo-Experimenten ist der
Einsatz der Pulsinversion bei den in vivo-Untersuchungen. Wird diese Technik mit der Ab-
bildung der Standardabweichungen ¢ 4 und o p ohne Beriicksichtigung der Periodogram-
me kombiniert, fiihrt dies bei den in vivo-Untersuchungen der Hirnperfusion zu einer bes-
seren Bildqualitdt als die Abbildung der Standardabweichungen unter Beriicksichtigung
der Periodogramme ohne Pulsinversion. Daher wurden bisher keine genaueren Untersu-
chungen der Auswirkungen der Pulsinversion auf die Periodogramme angestrengt. Wird
auf die Auswertung der Periodogramme verzichtet, konnen Fluss- und Bewegungsarte-
fakte nur noch durch Wahl einer hohen Pulswiederholfrequenz fr unterdriickt werden.
Eine zusitzliche Moglichkeit bestiinde in der Implementierung eines Wandfilters (siche
Abschnitt 4.2.1). Fiir die Anwendung der Zeitvarianzabbildung am Gehirn besteht fiir die-
se MaBinahme keine Notwendigkeit. Im Vorgriff auf die noch vorzustellenden Ergebnisse
ist festzustellen, dass bereits die Auswertung der Standardabweichungen ¢ 4 und o p in
vivo kontrastmittelspezifische Bilder liefert, die eine Berlicksichtigung weiterer Parameter

nicht erforderlich machen.
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4.1.2.3 Lineare und nichtlineare Parameterextraktion

Mit der Berechnung von ¢ 4 und ¢ 3 und ggf. weiteren Parametern stehen fiir jede Auflo-
sungszelle zwei oder mehr Parameter zur Verfiigung, die eine Aussage liber das Vorhan-
densein und die Konzentration von Mikroblasen treffen. Es ist naheliegend, die Parameter
(hier: ¢ 4 und o p) zu mitteln, um eine Verbesserung des Signal-Rausch-Verhiltnisses zu
erreichen. Hierzu sind zwei Voraussetzungen zu erfiillen: Die Parameter miissen die Mess-
grofle in gleicher Skalierung wiedergeben. Die Histogramme der Abbildung 4.5 zeigen,
dass dies gegeben ist. AuBerdem muss das in den Parametern enthaltene Rauschen teil-
weise unkorreliert sein, da sonst das Signal-Rausch-Verhéltnis nicht verbessert werden
kann. Dieser Ansatz der Parameterextraktion durch Mittelung der vorhandenen Parameter
wird als lineare Parameterextraktion bezeichnet. Das Ergebnis der linearen Extraktion und
weiterer Ansétze verdeutlichen die Abbildungen 4.7 und 4.8. Die Histogramme beziehen
sich auf die durch eine blaue Umrandung gekennzeichneten Bildausschnitte und damit auf
Bilddaten nach Logarithmierung und Scankonvertierung, jedoch auf den vollen Dynami-
kumfang, der in den Bildern nicht sinnvoll dargestellt werden kann. Der durch die Grau-
wertkodierung erfasste Dynamikumfang der Bilder erstreckt sich von 4 — 20 dB. Neben
den Histogrammen zur Beurteilung des Bildkontrastes werden zusétzlich Signal-Rausch-
Verhiltnisse angegeben, die im Abschnitt 2.2.2 fiir Speckle definiert sind. Diese Signal-
Rausch-Verhiltnisse werden vor Logarithmierung und Scankonvertierung bestimmt, wobei
im Koordinatensystem vor der Scankonvertierung Bildausschnitte bzw. Gruppen von Auf-
16sungszellen beriicksichtigt werden, die nidherungsweise den Bildausschnitten entspre-
chen, die zur Berechnung der Histogramme dienen. Dabei muss angenommen werden,
dass innerhalb der betrachteten Bildausschnitte die Kontrastmittelkonzentration tatsich-
lich konstant ist. Ansonsten ist die Berechnung eines so definierten SNRs hinfillig.
Grundlage zur Beurteilung der Ansétze zur Parameterextraktion sind die folgenden

Charakteristika der Ausgangsparameter o 4 und o p:

SNR Das Signal-Rausch-Verhiltnis des Parameters o 4 in Auflsungszellen mit Kontrast-
mittel betrigt SNR4 = 1,34 und das des Parameters o p betrigt SNRp = 1,63.
SN Rp ist groBer als SN R 4, weil die Berechnung der spektralen Balance eine Hal-
bierung der Echosignalbandbreite erfordert und eine Mittelung in axialer Richtung

vollzogen wird.
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Klassifikationsfehler Die Klassifikationsfehler beziiglich der Unterscheidbarkeit von

Auflésungszellen mit und ohne Kontrastmittel sind ¢ 4 = 13,9% und 3 = 12,6%.

Artefakte In den Bildern, die aus o 4 und o p generiert werden, sind Artefakte zu erken-
nen (vgl. Abbildung 4.4), die sich als helle Punkte oder Linien duern. Augenfillig
sind die Artefakte besonders im Nahfeld, wo das Hintergrundrauschen gering ist und
auch Mikroblasen aufgrund der Schallfeldcharakteristik kaum detektierbar sind. Die
Ursache der Artefakte konnte nicht endgiiltig geklirt werden. Ein Zusammenhang

mit den verschrankten Abtastschemata und Mehrfachreflexionen ist zu vermuten.
Die lineare Parameterextraktion liefert folgende Ergebnisse:

SNR Das SNRj, liegt erwartungsgemdll zwischen SNR,4 und SNRp und betrigt
SNRji, =1,57.

Klassifikationsfehler Der Klassifikationsfehler verringert sich gegeniiber ¢4 und &3
auf g;;, = 10,2%.

Artefakte Da die Artefakte in o 4 und o p unterschiedlich ausgeprigt und verteilt sind,

wird eine leichte Reduzierung der Artefakte erreicht.

Um eine bessere Artefaktunterdriickung zu erreichen, ohne die Ortsaufldsung in un-
notiger Weise zu reduzieren, wurde eine Methode zur nichtlinearen Parameterextraktion
entwickelt. Diese lésst sich als ein nichtlineares, nicht-rekursives Filter auffassen, das die
Information aus zwei Bildern zu einem resultierenden Bild verkniipft. Im vorliegenden Fall
werden Auflosungszellen im Koordinatensystem betrachtet, das durch die Ultraschallbild-
gebung vorgegeben ist. Die Methode ist im Sinne der Bildverarbeitung auf beliebige Ein-
gangsbilddaten und -koordinatensysteme iibertragbar. Abbildung 4.9 beschreibt die Vorge-
hensweise: C1 und C; sind Parameter bzw. Bildintensitéten, die dieselbe Auflosungszelle
beziiglich derselben Messgrofle beschreiben. Im Idealfall sollten C; und C, denselben
Wert besitzen. In diesem Fall ist die absolute Differenz Dc = % |C1 — C3| = 0 und der
Mittelwert Mc = % (C1 4+ C3) = Cy = (. Die im resultierenden Bild dargestellte Inten-
sitdt /¢ ist dann Ic = C; = Cy, denn es ist We = k~P¢ = k0 = 1, wobei k eine positi-
ve, reelle Konstante ist, die empirisch festgelegt wird. Im Falle rausch- und artefaktfreier

Eingangsbilddaten, die richtig skaliert sind, erfolgt also keine Verdnderung der Bilddaten.
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ohne Kontrastmittel mit Kontrastmittel

lineare Extraktion lineare Extraktion
Artefakte Artefakte

nichtlineare Extraktion

lin. Extraktion, red. Auflésung

Abbildung 4.7: Vergleich unterschiedlicher Ansétze zur Extraktion der Bildintensitit aus den Pa-
rametern o 4 und o g. Die lineare Extraktion (Mittelwertbildung) verringert den Klassifikations-
fehler gegeniiber den Einzelbildern von ¢ 4 und o . Die nichtlineare Extraktion verringert den
Klassifikationsfehler weiter und unterdriickt Artefakte. Die lineare Extraktion bei reduzierter
Auflésung verringert den Klassifikationsfehler und verbessert das SNR auf Kosten der Auflo-
sung.
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Abbildung 4.8: Histogramme der Bildintensititen zu den Bildpaaren aus Abbildung 4.7. Die Ver-
besserung des Bildkontrastes durch die nichtlineare Parameterextraktion und durch Reduzierung
der Auflosung beruht auf einer verringerten Breite der Verteilungen.
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4 Abbildung schallinduzierter Verédnderungen der Ultraschall-Kontrastmittel

Weichen jedoch C und C; voneinander ab, so werden die benachbarten Auflosungszellen
mit zunehmender Abweichung starker beriicksichtigt. Dies geschieht durch Wichtung des
Mittelwertes Mc mit der Wichtung W und der Wichtung eines Beitrages der Nachbar-
schaft mit 1 — Wc. Insbesondere ,,Ausreiller konnen sehr wirksam eliminiert werden, da
sie zu einem sehr kleinen W fithren. Der Beitrag der Nachbarschaft berechnet sich aus
einer gewichteten Mittelung der M;, wobei die Wichtungen ; analog zu W durch k=7
gegeben sind. Dadurch werden Auflosungszellen bevorzugt, die ,,zuverldssige* Werte lie-

fern. Die Ergebnisse der nichtlinearen Parameterextration lassen sich so zusammenfassen:

SNR Die nichtlineare Parameterextraktion ergibt SN R,ichiin. = 2,46.
Klassifikationsfehler Der Klassifikationsfehler sinkt auf ¢, cp7in. = 7,7%.

Artefakte Dic beschriebenen Artefakte sind erheblich abgeschwicht wihrend Abgren-
zungen, z. B. des 1., 2. und 3. Ventrikels (vgl. Abbildung 3.2), noch deutlicher her-
vortreten.

Im Vergleich zur linearen Parameterextraktion féllt auf, dass nicht nur der Klassifika-
tionsfehler kleiner wird und die Artefakte besser unterdriickt werden, sondern auch das
SNR groBer ist. Die Auswirkung von Interferenz-Effekten auf ¢ 4 und o p ist im We-
sentlichen gleichartig, d. h. korreliert, weshalb die lineare Paramterextraktion keine SNR-
Verbesserung gegeniiber der unabhédngigen Abbildung von o 4 bzw. ¢ p bewirkt. Die SNR-
Verbesserung ist deshalb als ein MaB fiir die Reduzierung der Auflésung zu interpretieren.

Zum Vergleich wurde neben der nichtlinearen Paramterextraktion, die potentiell einen
Auflosungsverlust durch rdumliche Mittelung vermuten lisst, auch eine lineare Paramter-
extraktion mit reduzierter Auflosung durchgefiihrt. Dabei wurden jeweils zwei benachbarte
Auflosungszellen in axialer und lateraler Richtung gemittelt. Die Resultate in Abbildung
4.7 und 4.8 belegen einen Gewinn an SNR und Kontrast auf Kosten der Auflosung, ohne

dass eine spezifische Artefaktreduzierung erfolgt:

SNR Die lineare Parameterextraktion mit rdumlicher Mittelung erreicht ein
SNRlin.,gemiztell = 6,47.

Klassifikationsfehler Der Klassifikationsfehler betrdgt /i, gemisterr = 5,1%.
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4.1 Zeitvarianzabbildung

Artefakte Die beschriebenen Artefakte werden entsprechend der durchgefiihrten raumli-

chen Mittelung reduziert.

4.1.2.4 Berechnung der Amplitude und der spektralen Balance im
Zeitbereich

Die Amplitude 4 und die spektrale Balance B sind auch durch Signalverarbeitung im Zeit-
bereich bestimmbar. Die Darstellung der Signalverarbeitung erfolgt im Basisband (engl.
,base band*) [36,50]. Zur Umsetzung des Echosignals e (¢) in das Basisband erfolgt eine
Mischung, d. h. eine Multiplikation, des Echosignals mit einem komplexen Triiger e~/ 0/,
wobei w( die Mittenfrequenz des Echos bzw. des gesendeten Ultraschallpulses ist. Die Mi-
schung ist in Abbildung 4.10 als Multiplikation mit einem sinusformigen und einem kosi-
nusformigen Zeitsignal erldutert. Da e (¢) ein reelles Zeitsignal ist, weist das Spektrum die
Symmetrie £ (—jw) = E* (jw) auf, sodass zueinander spiegelbildlich ein rechtsseitiges
und ein linksseitiges Teilspektrum vorhanden sind, die das Zeitsignal in gleicher Weise
reprasentieren. Die Mischung verschiebt beide Teilspektren um @g in Richtung kleiner
Frequenzen. Anschliefend erfolgt eine Tiefpassfilterung, wobei sich die Bandbreite von
—amy bis g erstrecken soll. Nach der Tiefpassfilterung liegen der Imaginér- und Realteil
des Basisbandsignals vor, die zu einem komplexen Signal zusammengefiihrt werden. Die
Erzeugung des Basisbandsignals wird auch als Quadraturdemodulation bezeichnet. Das
Basisbandsignal € (z) enthilt ausschlieBlich das urspriinglich rechtsseitige Teilspektrum,
welches nun um die Frequenz w = 0 zentriert ist. Durch einfache Betragsbildung folgt
aus dem Basisbandsignal die Hiillkurve des Echos e (¢) und damit bereits der Parameter

Amplitude
A@) =

g(t) : (4.13)

Diese Definition der Amplitude A4 entspricht nicht exakt der aus Abschnitt 4.1.2, die

t+AT

2
A@t) = / |:w (z —1)- e (r):| dt (4.14)

(—AT
fordert, wobei 2A T die Lange des Zeitfensters ist, iiber die das Spektrum berechnet wird,

und w (¢) die Fensterfunktion. Die Definitionen sind bis auf einen Skalierungsfaktor &hn-
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Abbildung 4.9: Schaubild zur nichtlinearen Parameterextraktion. Aus zwei Eingangsbildern, die
die gleiche Messgrofe abbilden, soll ein Ausgangsbild berechnet werden. Stimmen fiir eine Auf-
16sungszelle die Bildintensititen C; und C, iiberein, so ist die Bildintensitit im Ausgangsbild
Ic = C| = C,. Je schlechter die Ubereinstimmung ist, umso starker werden benachbarte Auflo-
sungszellen zur Bestimmung von /¢ beriicksichtigt. Das Verfahren unterdriickt wirksam ,,Aus-
reifler in den Eingangsbildern, ohne generell die Aufldsung zu verschlechtern.
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4.1 Zeitvarianzabbildung

lich, denn aufgrund der endlichen Auflésung des Abbildungssystems stellt auch Gleichung
(4.13) eine zeitliche Mittelung dar.

Die Phase des komplexen Basisbandsignals e (#) enthilt weiterhin alle Phaseninforma-
tionen des urspriinglichen Echosignals. So ist es fiir jegliche Doppler-Signalverarbeitung
nutzbar. Dagegen ist das Basisbandsignal unabhéngig von der Trigerfrequenz, sodass die
Signalverarbeitung nicht auf unterschiedliche Tragerfrequenzen angepasst werden muss.
Um die spektrale Balance B zu bestimmen, wird das Basisbandsignal in zwei Signale € ()
mitw < Ound e (¢) mitw > 0 zerlegt. Der Gleichanteil wird auf beide Signale aufgeteilt.
Da e (t) = f(l) + e (z) gilt, geniigt die Kenntnis von z. B. e (t), um durch Differenzbil-
dung € (t) daraus abzuleiten. Die spektrale Balance B ergibt sich dann aus der Differenz
der Betrige

B®)= e —le@®)|, (4.15)

wobei diese Definition von B, wie bei der Amplitude 4, von der Definition im Abschnitt
4.1.2 abweicht.

4.1.3 Ergebnisse

In den vorigen Abschnitten ist erldutert, wie die Zeitvarianzabbildung ein kontrastreiches
kontrastmittelspezifisches Abbildungsverfahren ermoglicht. Fiir die in vivo-Abbildung der
Hirnperfusion, der im Rahmen dieser Arbeit wichtigsten klinischen Anwendung der entwi-
ckelten kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren, hat sich die nichtlineare Parame-
terextraktion aus den Parametern ¢ 4 und o p als besonders wirksam herausgestellt. Eine
zusitzliche Erhohung des Bildkontrastes wird durch Kombination der Zeitvarianzabbil-
dung mit der Pulsinversion erzielt. Die Abbildung 4.11 demonstriert den Einfluss der Kon-
trastmittelkonzentration auf Zeitvarianz-Bilder. In den Abbildungen 4.4 und 4.7 sind Ul-
traschallbilder eines menschlichen Gehirns gezeigt, die 0's (ohne Kontrastmittel) und 20 s
(mit Kontrastmittel) nach einer intravendsen Injektion des Kontrastmittels Levovist® auf-
genommen wurden. Die 20 s entsprechen etwa der Zeit, die das Kontrastmittel benotigt, um
vom Ort der Injektion in das Gehirn zu gelangen. Aufgrund der noch geringen Kontrast-
mittelkonzentration eignen sich die Daten gut zur Beurteilung kontrastmittelspezifischer

Abbildungsverfahren. Der Zeitraum zwischen der Ankunft des Kontrastmittels im Unter-
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Abbildung 4.10: Umsetzung der Echos in das Basisband und Aufspaltung des Basisbands zur
Berechnung der spektralen Balance. Die Umsetzung von e (¢) in das Basisband erfolgt durch
Mischung mit einem komplexen Triger e™/“*' = —sin (wgt) + cos (wot) und anschlieBende
Tiefpass-Filterung. Zur Berechnung der spektralen Balance wird das Basisband g(t) in zwei

Teilbdnder mit den Signalen e (¢) und e (¢) aufgetrennt.
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4.2 Weitere Verfahren

suchungsgebiet und dem Erreichen der Maximalkonzentration wird als Anflutungsphase
bezeichnet (siche Kapitel 6). Die Maximalkonzentration des Kontrastmittels wird im vor-
liegenden Fall erst nach 32 s erreicht. Der blau markierte Bildausschnitt, der Anteilen des
Thalamus’ entspricht, zeigt gegeniiber demselben Bildausschnitt zum Zeitpunkt 20 s eine
deutliche Anhebung der Bildintensitét. Die zugehorigen Histogramme in Abbildung 4.12
bestitigen diese Beobachtung. Der Klassifikationsfehler ist bei Erreichen der maximalen
Kontrastmittelkonzentration auf &,;cxsin,. = 0% gesunken. Das Signal-Rausch-Verhiltnis
bleibt mit SNR = 2,44 nahezu unverdndert. In Bildregionen, die Arterien oder Gewe-
be mit sehr guter Blutversorgung darstellen, werden sehr grofle Bildintensitéten erreicht.
Um die zu unterschiedlichen Zeitpunkten akquirierten Bilder vergleichbar zu machen ohne
dass Sattigung auftritt, geben die Bilder in Abbildung 4.11 einen gro3en Dynamikbereich
von 5 — 45 dB wieder. Dieser gro3e Dynamikbereich erschwert die visuelle Beurteilung
geringer Intensitdtsunterschiede. Eine unterschiedliche Grauwert- bzw. Farbskalierung ge-
fahrdet die Vergleichbarkeit der Bilder. Aufgrund dieser Problematik ist eine computerge-
stlitzte Auswertung von Zeit-Intensitéts-Verldufen zur Perfusionsbewertung unabdingbar.
Die computergestiitzte Auswertung ermoglich nicht nur die Ausnutzung des zur Verfligung
stehenden Dynamikbereichs, sondern auch die Implementierung geeigneter Modelle und
Algorithmen, die iiber eine qualitative Perfusionsbewertung hinaus auch semiquantitative

Parameter liefern.

4.2 Weitere Verfahren

Neben der Zeitvarianzabbildung existieren weitere Verfahren, die Mikroblasen abbilden,

indem sie diese zerstoren. Diese nehmen Bezug auf das Doppler-Spektrum.

4.2.1 Uberlegungen zum Doppler-Spektrum

Wird entlang einer Strahllinie eine Folge N gleichartiger Sendepulse mit konstanter Puls-

wiederholfrequenz f,f gesendet, so gehoren zu einer Tiefe z die Basisbandsignale

2z\ .
e\t=—1),i=1...N,z = const. (4.16)
B (&)

In obiger Gleichung bezeichnet ¢ die sogenannte Mikrozeit oder schnelle Zeit, deren
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0 s: Ohne Kontrastmittel

20 s: Anflutungsphase

Versorgung durch die
Arteria cerebri media

Versorgung durch die
Arteria cerebri media

Arteria cerebri
anterior

32 s: Maximalkonzentration

1. & 2.
Ventrikel

3. Ventrikel

Abbildung 4.11: Zeitvarianz-Bilder eines menschlichen Gehirns mit nichtlinearer Parameterex-
traktion aus den Standardabweichungen o 4 und o g (siche auch Abbildung 3.2). Die Grauwert-
kodierung umfasst den Dynamikbereich von 5 — 45 dB. In der Anflutungsphase treten die Berei-
che hervor, die besonders stark perfundiert werden. Die Zeitvarianzabbildung gibt die gesteigerte
Kontrastmittelkonzentration beim Erreichen der Maximalkonzentration durch die Bildintensitit
deutlich wieder.
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Abbildung 4.12: Histogramme der Bildintensititen innerhalb der in Abbildung 4.11 markierten
Bereiche. Bereits in der Anflutungsphase konnen Mikroblasen im markierten Bildbereich mit
einem Klassifikationsfehler von &,;c.n0in. = 7,7% recht eindeutig nachgewiesen werden. Die
weitere Steigerung der Kontrastmittelkonzentration fiihrt zu einer vollkommenen Separation der
Intensitétsverteilungen der Bildauschnitte ohne und mit Kontrastmittel.
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2z
[&1]
axiale Position referenziert. Der Index i bezeichnet eine zeitdiskrete Abtastung mit der

Zeitachse mit jedem Sendepuls bei Null beginnt, sodass ¢ = % in jedem Echo dieselbe
Abtastfrequenz fi,r bzw. mit dem Abtastintervall 7p,;;. Die Zeit, entlang derer diese Ab-
tastung erfolgt, wird als Makrozeit oder langsame Zeit bezeichnet und mit der Variablen
tori = (i — 1) - Tpyj beschrieben (vgl. Abschnitt 4.1.2). Das Doppler-Zeitsignal, d. h. das
Echosignal im Basisband bei konstanter Tiefe, ist also eine Funktion der Makrozeit:

¢ (1pi) (4.17)

Durch Fourier-Transformation folgt daraus das Doppler-Spektrum

Ep (wp) = § (g (tpri)) (4.18)

Innerhalb bestimmter Eindeutigkeitsbereiche (vgl. Abschnitt 2.3.2) besteht eine Pro-
portionalitét zwischen der axialen Geschwindigkeitskomponente v der Streuer in der Tiefe
z und der Mittenfrequenz der Spektralkomponente, die diese Streuer im Dopplerspektrum
hervorrufen. Da e (tpri) ein komplexes Signal ist, besitzt das Doppler-Spektrum eine tat-

sichliche Bandbreite, die der Abtastfrequenz f,f entspricht. Bei symmetrischer Wahl der

2r fprf

2
%‘”f<a)D<Tund

Frequenzgrenzen erstreckt sich das Doppler-Spektrum von —

gibt darin den Geschwindigkeitsbereich —‘];E(;f -3 <o < ];E;f - ¢ wieder. Ein Beispiel

fiir ein solches Doppler-Spektrum zeigt die Abbildung 4.13. AulBer in sehr grof3en Blutge-
falBen ist stets davon auszugehen, dass den Echos bewegter Streuer Echos stationérer Streu-
er iberlagert sind. Da das Gewebe iiber mehr bzw. effektivere Streuer verfiigt als das Blut,
dessen Flussgeschwindigkeit dargestellt werden soll, eliminiert ein Hochpassfilter, das so-
genannte Wandfilter (engl. ,,wall filter*), die Spektralkomponenten der stationdren Streuer
weitgehend. In dieser einfachen, nicht-adaptiven Form eines Wandfilters muss ein Kom-
promiss beziiglich der kleinsten darstellbaren Geschwindigkeit und der Unterdriickung der

Gewebeechos gefunden werden.

Nach der Wandfilterung liegt ein bereinigtes Doppler-Spektrum vor. Der Farbdoppler
stellt die Geschwindigkeit des Blutflusses in der betrachteten Auflosungszelle dar, indem
die Schwerpunktfrequenz des bereinigten Leistungsspektrums geméal der o. g. Beziehun-
gen in eine Geschwindigkeit umgerechnet wird. Der Leistungs-Doppler (engl. ,,power mo-

de*) kodiert dagegen die Gesamtleistung des bereinigten Leistungsspektrum. Der Leistungs-
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4.2 Weitere Verfahren

Doppler ist besonders geeignet, verzweigte Gefa3systeme abzubilden. Dies beruht auf
mehreren Effekten: Andert ein GefiB seine Richtung beziiglich des Schallstrahls, so 4n-
dert sich auch die axiale Geschwindigkeitskomponente. Letztere kann dabei ihr Vorzei-
chen dndern. In der Néhe einer solchen ,,Flussumkehr* wird die axiale Geschwindigkeits-
komponente beliebig klein, so dass im Farbdoppler keine Abbildung erfolgt. Ist die axia-
le Flussgeschwindigkeit sehr klein, aber eine laterale oder elevationale Flusskomponente
vorhanden, d. h. die Richtung des Schallstrahles ist senkrecht zur Flussrichtung, so wird
die im Leistungs-Doppler angezeigte Leistung nicht automatisch zu Null. In Abbildung
4.13 ist die Spektralkomponente stationdrer Streuer gezeigt, die symmetrisch zu wp = 0
ist. Streuer, die sich senkrecht zur Schallstrahlrichtung bewegen, rufen eine Spektralkom-
ponente hervor, die ebenfalls symmetrisch zu wp = 0 ist. Allerdings sind diese Streuer
nicht stationér. Diese Tatsache fiihrt zu einer Verbreiterung der Spektralkomponente (engl.
»spectral broadening®). Ein Teil der Leistung der Spektralkomponente kann so das Wand-
filter passieren und wird im Leistungs-Doppler angezeigt. Durch das Wandfilter bedingt
ist die Flussabbildung im Leistungs-Doppler nicht geschwindigkeitsunabhidngig. Mit ab-
nehmendem Betrag der Flussgeschwindigkeit wird ein immer groferer Teil der Spektral-
komponente, die die bewegten Streuer reprisentiert, durch das Wandfilter unterdriickt. Da
in GefaBlen die Blutflussgeschwindigkeit zur GefdBwand hin abnimmt, wird auch die dar-

gestellte Bildintensitét geringer.

4.2.2 Kontrastmittelspezifische Abbildung im Farbdoppler
und Leistungs-Doppler

Das Doppler-Zeitsignal nach Durchlaufen des Wandfilters g(tpri) ist im Idealfall iden-
tisch Null, falls die betrachtete Auflésungszelle nur stationédre Streuer enthilt, und ein
schmalbandiges Signal, falls wihrend des gesamten Beobachtungszeitraums Streuer oder
Streuergruppen die Aufldsungszellen mit konstanter, axialer Geschwindigkeit durchlaufen.
Unter Beobachtungszeitraum soll die Zeitspanne (N — 1) - Tj,;; zwischen dem ersten und
dem letzten Echo innerhalb eines Ensembles verstanden werden. Befinden sich Mikrobla-
sen in der Auflosungszelle, die durch die Schalleinwirkung irreversibel verdndert werden,
so wird g(tpri) ein typischerweise breitbandiges Signal iiberlagert, das als ,,Rauschen*
aufgefasst werden kann. Dieses ,,Rauschsignal® gelangt sowohl im Farbdoppler als auch

im Leistungs-Doppler zur Darstellung. Durch Wahl einer hohen Pulswiederholfrequenz
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Abbildung 4.13: Darstellung eines typischen Doppler-Spektrums. Unbewegte Gewebestreuer ru-
fen eine Spektralkomponente bei wp = 0 hervor, deren Leistung erheblich grofer ist als die
Leistung der Spektralkomponente, die bewegte Streuer, d. h. Blutfluss, reprasentiert. Die gerin-
ge Leistung letztgenannter Spektralkomponente resultiert aus der Tatsache, dass Blut nur wenig
effektive Streuer enthélt. Um dennoch Blutfluss abbilden zu kénnen, werden die Spektralkompo-
nenten durch ein Wandfilter getrennt, welches im einfachsten Fall durch einen Hochpass realisiert
wird. Niedrige Geschwindigkeiten sind wegen der Uberlappung der Spektralkomponenten nicht
oder nur unter Inkaufnahme von Artefakten abbildbar.

Jprf und eines geeigneten Wandfilters kann sichergestellt werden, dass Fluss in kleineren
Blutgefiflen nicht zur Abbildung gelangt und auch Bewegungsartefakte weitgehend un-
terdriickt werden. Der Kontrast beziiglich einer kontrastmittelspezifischen Abbildung wird
also durch das Wandfilter erreicht, welches Echos stationérer Streuer (Gewebestreuer) und
durch Wahl einer geeigneten Grenzfrequenz und Pulswiederholfrequenz fr auch Echos

bewegter aber zeitinvarianter Streuer ausfiltert.

Die Moglichkeit, Doppler-Verfahren als kontrastmittelspezifische Abbildungsverfah-
ren einzusetzen, wurde insbesondere an Mikroblasen mit Polymer-Hiille untersucht. Die
Mikroblasen haben in vitro eine fast unbegrenzte Lebensdauer und sammeln sich in vivo
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in der Leber an. Solange ein bestimmter Schalldruck nicht liberschritten wird, verdndern
sich solche Mikroblasen nicht. Ist der Schalldruck ausreichend, um die Hiille zu zersto-
ren, ist diese Zerstorung vollkommen irreversibel, und die freigesetzten Gasblasen 16sen
sich entsprechend schnell auf. Fiir die Abbildung der Zerstérung im Farbdoppler wurden
die Begriffe ,,stimulated acoustic emission (SAE)“ (stimulierte, akustische Emission) und

,,l0ss of correlation (LOC)*“ (Korrelations-Verlust) gepragt [7-9].

4.2.21 Kontrastmittelspezifische Abbildung im Farbdoppler

Das Doppler-Spektrum ‘E p (wp) ‘2 erhélt durch das Rauschsignal einen zufalligen Schwer-
punkt, der als Geschwindigkeit farbkodiert abgebildet wird. In einem Bildbereich, der ho-
mogen perfundiertes Gewebe reprisentiert, ergibt sich so ein zufdlliges Farbmuster, das als
Mosaik-Muster (engl. ,,mosaic pattern®) bezeichnet wird. Das Mosaik-Muster ist ein fast
eindeutiges Zeichen dafiir, dass tatsdchlich Mikroblasen abgebildet werden, da eine solche
Geschwindigkeitsverteilung durch Bewegung von zusammenhingendem Gewebe nicht er-
reicht werden kann. Dass andere Rauschquellen Ursache fiir ein Mosaik-Muster sind, ldsst
sich ggf. durch eine einfache Vergleichsuntersuchung an Gewebe ohne Mikroblasen aus-
schliefen. Eine Aussage iiber die Mikroblasenkonzentration liefert der Farbdoppler aller-

dings nicht bzw. nur binér.

4.2.2.2 Kontrastmittelspezifische Abbildung im Leistungs-Doppler

Der Leistungs-Doppler bildet die Leistung des Rauschsignals ab, wodurch ein Zusam-
menhang zwischen der angezeigten Farbe und der Kontrastmittelkonzentration in der Auf-
l6sungszelle gegeben ist. Dies ist flir die meisten Verfahren zur Perfusionsbewertung ein
Vorteil. Ein potentieller Nachteil besteht darin, dass Bewegungsartefakte nicht als solche
identifiziert werden konnen, da es kein zum Mosaik-Muster analoges Kriterium gibt.

4.2.2.3 Contrast Burst Imaging

Contrast Burst Imaging (CBI) ist die Bezeichnung der Firma Siemens Medical Systems,
Inc., Ultrasound Group fiir eine Geriteeinstellung bei den Betriebsarten des Farbdopplers
und Leistungs-Dopplers, die fiir die Abbildung von Kontrastmitteln optimiert ist. Im Ge-
gensatz zu den {iblichen Einstellungen wird die Ensemble-Groe mit N = 6 recht klein
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gewihlt, und die Sendepulse sind kurz, d. h. breitbandig. Da keine Geschwindigkeitsauf-
16sung gefordert wird, konnen derartige Einstellungen gewéhlt werden, um die Ortsaufl6-
sung und die Bildrate zu erhdhen. Zusitzlich wurde der mechanische Index (MI), der bei
gegebener Frequenz ein Mal} flir den maximalen Schalldruck ist, erhoht, soweit gesetz-
liche Bestimmungen das erlauben. Die im zeitlichen Mittel in das Gewebe eingestrahlte
Leistung ist im CBI-Modus nicht zwangsldufig hoher als im tiblichen Farbdoppler-Modus,
da der Farbdoppler bei geringerem Maximalschalldruck ldngere Pulse verwendet. Auf das
Contrast Burst Imaging wird im Kapitel 6 Bezug genommen, weshalb es an dieser Stelle
aufgefiihrt ist.

4.2.2.4 Release Burst Imaging

Release Burst Imaging ist ein Verfahren, das in [38,39,59] vorgestellt wird. Das Verfahren
geht davon aus, dass eine fiir Doppler-Verfahren typische Pulsfolge gesendet wird, deren
Pulse Mikroblasen jedoch nicht zerstoren. Dieser Pulsfolge wird etwa in der Mitte der
Folge ein Puls, der sogenannte ,,release burst®, hinzugefiigt, der dafiir ausgelegt ist, Mi-

kroblasen zu zerstoren. Aus der Kenntnis von e (tpri) vor dem ,,release burst® wird unter
B

Verwendung eines geeigneten Modells der weitere Verlauf von € (tpri) extrapoliert. Sind
in der Auflosungszelle keine Mikroblasen vorhanden, so wird der extrapolierte Verlauf
mit dem gemessenen gut iibereinstimmen. Befinden sich dagegen Mikroblasen in der Auf-
16sungszelle, so werden diese durch den ,release burst zerstort oder verdndert, sodass
der extrapolierte Verlauf von e (tpri) nicht mit dem gemessenen iibereinstimmen wird. Als
Wandfilter, welches die Echos zeitinvarianter Streuer unterdriickt, fungiert das Modell, das
fiir die Extrapolation von g (fpri) angesetzt wird.

Eine einfachere Implementierung des Verfahrens beschréinkt sich darauf, ein Echo vor
und ein Echo nach dem ,,release burst™ aufzunehmen und diese voneinander zu subtrahie-

ren.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften
der Ultraschall-Kontrastmittel

5.1 Ansatz

Die Abbildung des nichtlinearen Streuverhaltens von Mikroblasen ist neben der Abbil-
dung der Zerstorung von Mikroblasen der zweite aussichtsreiche Ansatz fiir die Entwick-
lung kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren. Im Unterschied zu den zerstdrenden
Abbildungsverfahren kommt es bei den auf dem nichtlinearen Streuverhalten der Mikro-
blasen basierenden kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren idealerweise nicht zu
einer Beeinflussung, d. h. einer Verminderung, der Konzentration der Mikroblasen durch
die Bildgebung. Der offensichtliche Vorteil liegt in der Moglichkeit, ,,normal* hohe Bildra-
ten erzielen zu konnen. Zerstérende kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren ma-
chen das Einfligen von Wartezeiten zwischen den Aufnahmen aufeinanderfolgender Bilder
notwendig (engl. ,,intermittent imaging*), da jede Aufnahme eines Bildes so viele Mikro-
blasen in der Bildebene zerstort, dass bei Bildraten von z. B. 5 — 20 Hz nach wenigen
Bildern die Mikroblasenkonzentration in perfundiertem Gewebe auf Null bzw. unter die
Nachweisbarkeitsgrenze fdllt. Deshalb wird die Bildrate auf typischerweise 0,5 — 2Hz
abgesenkt. Bei diesen niedrigen Bildraten kann die Gewebeperfusion die Bildebene zwi-
schen der Aufnahme aufeinanderfolgender Bilder wieder mit Mikroblasen anreichern. Ein
weiterer Vorteil nicht-zerstorender Abbildungsverfahren besteht darin, dass die Interpreta-
tion von Konzentrations-Zeit-Verldaufen zur Perfusionsbestimmung grundlegend erleichtert
wird, wenn die Messung keinen Einfluss auf die Messgrofle hat. Im Kapitel 6 wird diese

Problematik genauer diskutiert.

Um die potentiellen Vorteile der kontrastmittelspezifischen Abbildung basierend auf

nichtlinearer Streuung nutzen zu kdnnen, miissen recht komplexe Probleme geldst oder
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

vermieden werden:

Ein offensichtliches Problem besteht in der Notwendigkeit, den Schalldruck sowie die
Energie der gesendeten Ultraschallpulse zu begrenzen, um die Zerstorung der Mikroblasen
zu vermeiden. Da die Mikroblasen schwingungsfahige Gebilde sind, reicht eine einfache
Begrenzung des maximalen Schalldrucks nicht aus. Vielmehr ist entsprechend der Band-
breite der Resonanz ein Einschwingverhalten der Mikroblase zu beobachten, sodass sich
bei schmalbandiger Anregung die Schwingungsamplitude mit der Zeit vergroflert bis ein
Maximum erreicht wird bzw. bis die Schwingungsamplitude so grol3 wird, dass die Mi-
kroblase zerstort wird. Aufgrund der nichtlinearen und zeitvarianten Eigenschaften der
Mikroblasen kann sich die Resonanzfrequenz mit der Schwingungsamplitude und der An-
regungsfrequenz dndern. Damit bieten frequenzmodulierte Pulse (Chirps) die Moglichkeit,
bei relativ geringer Amplitude und breitbandiger Anregung einer Mikroblase iiber einen
langeren Zeitraum verteilt Energie zuzufiihren [10]. Die Forderung, dass sich eine Mi-
kroblase durch ein stark nichtlineares, verlustarmes Riickstreuverhalten iiber einen weiten
Anregungsamplitudenbereich auszeichnen soll, ist kaum mit der Forderung nach Stabilitit

in Einklang zu bringen.

Ein weiteres systematisches Problem lésst sich bisher ebenfalls nur durch Beschrén-
kung des Schalldrucks befriedigend 16sen: Die nichtlineare Streuung, deren Einfluss in
den Echosignalen nachgewiesen werden soll, ist von anderen nichtlinearen Effekten inner-
halb des Ultraschall-Abbildungssystems nicht oder zumindest nicht zuverldssig zu unter-
scheiden. Eine wichtige Rolle spielen in diesem Zusammenhang nichtlineare Effekte der
Schallausbreitung in fluiden Medien und im biologischen Gewebe. Zu erwéhnen ist der Pa-
rameter B/ A, der die lineare Abhéngigkeit der Schallgeschwindigkeit ¢ von der Schnelle

v in der Form

B
c=cy+ ﬂv (5.1)
beschreibt, wobei ¢, die bisher ausschlielich beriicksichtigte Schallgeschwindigkeit, nur
fiir beliebig kleine Schnellen bzw. Driicke gilt. Im Allgemeinen ist die Schnelle v eine vek-
torielle Grofe, jedoch wurde hier eine eindimensionale Betrachtungsweise gewihlt. Aus
der Abhingigkeit der Schallgeschwindigkeit von der Schnelle resultiert eine zunehmen-
de Aufsteilung einer sinusformigen Welle zu einer sdgezahnformigen Welle, die auch als

StoBwelle bezeichnet wird. Durch die Aufsteilung der Welle wird Energie aus der Grund-
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welle, der 1. Harmonischen, in hohere Harmonische verschoben. Diese erfahren eine stér-
kere Beddmpfung, sodass die Welle rasch an Energie verliert und wieder mit geringerer
Amplitude sinusformig wird. Die Schalldriicke, die Ultraschall-Abbildungssysteme in Ge-
webe erreichen, konnen im Allgemeinen nicht zur Ausbildung einer sigezahnformigen
Schockwelle fiihren, jedoch ist der Effekt der Aufsteilung eindeutig nachweisbar. Von Be-
deutung ist der Effekt nur auf dem Weg vom Schallwandler zum Streuer, da die gestreute
Welle eine bedeutend kleinere Amplitude besitzt als die einfallende Welle. Eine einfache
und praktikable Mdoglichkeit, die nichtlineare Streuung von nichtlinearen Ausbreitungsef-
fekten zu trennen, liegt in der Herabsetzung der Druckamplitude der Sendepulse. Dass der
Einfluss nichtlinearer Ausbreitungseffekte mit abnehmender Pulsamplitude schneller ab-
nimmt als der der nichtlinearer Streuung liegt nicht auf der Hand, sondern ergibt sich aus
der Kombination einer Vielzahl relevanter Parameter. Gegeniiber den {iblichen Pulsampli-
tuden wird eine Pegelabsenkung um 15 — 30 dB als sinnvoll erachtet.

Sowohl in Bezug auf die Zerstérung von Mikroblasen als auch in Bezug auf die Minde-
rung des Einflusses nichtlinearer Ausbreitungseffekte erscheint also eine Herabsetzung des
Sendeschalldrucks erforderlich. Fiir ein gutes Signal-Rausch-Verhiltnis ist dieses Vorge-
hen kontraproduktiv. Zusétzlich tritt das Problem auf, dass der Dynamikbereich kommerzi-
eller Ultraschallsysteme unter Umsténden nicht ausreichend ist. Um den Dynamikbereich
der A/D-Wandler in digitalen Systemen zu nutzen, miissen die Empfangsverstarker die
Eingangssignale ausreichend verstirken. Die Absenkung des Sendepegels um 30 dB stellt
neue Anforderungen an die Empfangsverstérker, die erst bei der aktuellen Generation von

Ultraschallsystemen beriicksichtigt werden konnte.

Zunichst soll vorausgesetzt werden, dass es moglich ist, Echos von Mikroblasen auf-
zunehmen, ohne diese zu zerstoren. Streng genommen ist diese Voraussetzung fiir Abbil-
dungsverfahren, denen ein einziges Echo ausreicht, um eine Mikroblase zu identifizieren,
nicht notwendig. Im Folgenden wird jedoch gezeigt, dass Abbildungsverfahren, die derzeit
als aussichtreich anzusehen sind, mehrere Echos entlang derselben Strahllinie bendtigen,
um nichtlineare Streuung zu identifizieren. Weiterhin soll, wenn nicht ausdriicklich darauf
Bezug genommen wird, die Schallausbreitung im Gewebe als linear angenommen wer-
den. Unter diesen Voraussetzungen werden in den folgenden Abschnitten verschiedene
kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren erldutert und diskutiert, die auf der nichtli-

nearen Streuung von Mikroblasen basieren.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

5.2 Abbildung von Nichtlinearitaten aufgrund des
Betragsspektrums

Im Abschnitt 3.3.1.2 ist gezeigt, dass Spektren von Mikroblasen-Echos verschiedene Har-
monische des Anregungssignals aufweisen. Das Echo-Spektrum eines linearen Streuers
enthdlt dagegen nur die 1. Harmonische. Demzufolge sollte die Unterdriickung der 1. Har-
monischen in den Empfangssignalen durch eine Bandsperre eine kontrastmittelspezifische
Abbildung ermdglichen. Diese Vorgehensweise, die als ,,Harmonic Imaging* bezeichnet
wird, ist in Abbildung 5.1 illustriert. Die Trennung der 1. Harmonischen von den {iib-
rigen Harmonischen, insbesondere von der 2. Harmonischen und der Subharmonischen,
ist ndherungsweise vollstindig und verlustfrei, solange alle Spektralkomponenten schmal-
bandig sind. Das Problem dieses Abbildungsverfahrens besteht darin, dass die geforderte
Schmalbandigkeit mit der Forderung nach guter axialer Auflésung nicht zu vereinbaren
ist (vgl. Abschnitt 2.1.2). AuBBerdem sind der Erzeugung schmalbandiger Sendepulse auf
technischer Seite Grenzen gesetzt. Die in kommerziellen Ultraschallgerdten zur Verfligung
stehenden Pulsgeneratoren sind in aller Regel unipolar oder bipolar, sodass keine Ampli-
tudenmodulation zur Verfiigung steht. Die Moglichkeiten zur Pulsbreitenmodulation sind
durch eine meist nicht ausreichend feine Zeitdiskretisierung der Sendepulse eingeschrinkt.
Zwar lasst sich die Bandbreite der um die Tragerfrequenz w, des Sendesignals zentrierten
Spektralkomponente einfach verringern, jedoch werden zusitzliche Spektralkomponen-
ten auftreten, die wiederum mit den Harmonischen iiberlappen, die der Abbildung die-
nen sollen. Ein interessanter Ansatz, eine Filterung des Sendespektrums durch geeignete
Programmierung des Sende-Strahlformers vorzunehmen, findet sich in [74]. Die spektrale
Uberlappung begrenzt den Kontrast der Abbildung in Bezug auf der Unterscheidbarkeit
von Kontrastmittel und Gewebe. Ein weiteres Problem resultiert aus der Gewebedamp-
fung und der Bandbreite der Schallwandler, da das Spektrum des Sendesignals und das
gewiinschte Empfangsspektrum nicht in denselben Frequenzbereich fallen. Hier muss ein
Kompromiss gefunden werden. Die Gewebeddmpfung ist frequenzabhingig, sodass ho-
here Harmonische einer starkeren Schwéchung unterworfen sind. Unter Beriicksichtigung
der Schallwandler-Bandbreite und der Gewebeddmpfung bieten sich nur die 2. Harmoni-

sche und die Subharmonische zur Bildgebung an.
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5.2 Abbildung von Nichtlinearitdten aufgrund des Betragsspektrums

5.2.1 Abbildung der 2. Harmonischen

Die Idee, die 2. Harmonische abzubilden (engl. ,,Second Harmonic Imaging®), wurde An-
fang der 90er Jahre entwickelt und umgesetzt [16, 89, 98, 99]. Die 2. Harmonische wird
durch einen Bandpass aus dem Empfangssignal ausgefiltert. Dieses Filter und die Ausle-
gung des Sendepulses treffen fiir einen gegebenen Schallwandler den Kompromiss zwi-
schen axialer Auflssung (Bandbreite) und Kontrast (spektrale Uberlappung). Diese Tech-
nik ist auch auf Doppler-Verfahren iibertragbar, sofern Kontrastmittel eingesetzt werden,
wodurch unter verdnderter Auslegung des Wandfilters die Abbildung niedriger Flussge-

schwindigkeiten verbessert werden kann [27].

Die Bilder, die durch Abbildung der 2. Harmonischen mittels Bandpassfilterung ge-
wonnen werden konnen, sind beziiglich der Auflésung und des Kontrasts nicht zufrieden-
stellend, selbst wenn durch die Wahl eines niedrigen Sendepegels die Effekte nichtlinearer

Schallausbreitung im Gewebe minimiert werden.

5.2.2 Abbildung der Subharmonischen und
Ultraharmonischer

Die Abbildung der Subharmonischen (engl. ,,Subharmonic Imaging®) unterliegt zwar noch
mehr als die Abbildung anderer Harmonischer dem Problem der spektralen Uberlappung,
einige Vorteile sprechen aber fiir diese Technik [102, 104]: Aufgrund der niedrigen Fre-
quenzen der Subharmonischen spielt die Gewebeddmpfung eine untergeordnete Rolle.
Weiterhin verursachen nichtlineare Effekte der Schallausbreitung im Gewebe keine signi-
fikanten Komponenten im Spektralbereich der Subharmonischen. Nutzbar werden diese
Vorteile jedoch erst, wenn mithilfe kodierte Pulssequenzen die spektrale Uberlappung auf-
gehoben wird (siehe 5.3, [20, 129]). Die gleichen Probleme und potentiellen Vorteile hat
die Abbildung der ersten Ultraharmonischen (engl. ,,Ultraharmonic Imaging*), die um %a)o
zentriert ist [11]. Hohere Ultraharmonische unterliegen weniger der spektralen Uberlap-
pung mit dem Sendespektrum, jedoch mehr der Dampfung des Gewebes. Die Subharmoni-
sche sowie die Ultraharmonischen treten nicht bei allen Kontrastmitteln mit verwertbarem

Pegel auf. Sie sind, wie in Abschnitt 3.3.1.2 dargelegt, Kennzeichen instabiler Systeme.
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schmalbandiger Sendepuls, breitbandiger Wandler

Echo-Spektrum, linearer Streuer

Bandsperre

Echo-Spektrum, nichtlinearer Streuer

A*— >

, 2w, 3w, 4w,

breitbandiger Sendepuls, schmalbandiger Wandler

Echo-Spektrum, linearer Streuer

Bandsperre

Echo-Spektrum, nichtlinearer Streuer

spektrale Uberlappung

, 2w, 3w, 4w,

Abbildung 5.1: Leistungsspektren, die das ,,Harmonic Imaging® erldutern. Eine Bandsperre unter-
driickt die 1. Harmonische und damit die Echosignale linearer Streuer. Reale Ultraschallsysteme
verwenden breitbandige Sendepulse, um eine gute axiale Auflosung zu erzielen, sodass die 1.
Harmonische, die 2. Harmonische und die Subharmonische deutlich iiberlappen. Hohere Har-
monische werden durch die Gewebeddmpfung und die begrentze Bandbreite des Schallwandlers
stark bedampft.
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5.3 Abbildung von Nichtlinearitdten mithilfe kodierter Pulssequenzen

5.2.3 Abbildung hoherer Harmonischer

Hohere Harmonische als die 2. Harmonische, sogenannte Superharmonische (engl. ,,Super
Harmonics*) versprechen einen giinstigeren Signalpegelabstand zu den Harmonischen, die
durch nichtlineare Ausbreitungseffekte hervorgerufen werden. Die begrenzte Bandbreite
herkoémmlicher Ultraschallwandler 14sst fiir diesen Ansatz keinen verwertbaren Kompro-
miss zwischen Sende- und Empfangs-Frequenzbereich zu. Spezielle Ultraschall-Arrays,
die getrennte Elemente fiir den Sende- und Empfangs-Frequenzbereich besitzen, ermog-
lichen die Abbildung Ultraharmonischer [11, 56]. Solche Arrays stellen jedoch wieder-
um einen Kompromiss dar, da sich der Abstand gleichartiger Elemente (Sende-Element,
Empfangs-Elemente) vergrofert, was die Abbildungsqualitét verschlechtert (sieche Abschnitt

2.1.1), und da weitere technologische Schwierigkeiten auftreten.

5.3 Abbildung von Nichtlinearitaten mithilfe
kodierter Pulssequenzen

5.3.1 Modellbildung

Das grundsitzliche Problem der zuvor beschriebenen Ansétze zur Abbildung von Har-
monischen besteht darin, dass Spektralkomponenten, die charakteristisch fiir nichtlineare
Streu-Phdnomene sind, und Spektralkomponenten, die im Echo-Spektrum linearer Streuer
vorhanden sind, im Frequenzbereich tiberlappen. Ein Ansatz, der zur Aufhebung dieser
Uberlappung fiihrt, liegt in der Uberpriifung der Abbildung auf Linearitit [36]. Eine an-
schauliche Darstellung des Sendepulses s (¢) eines Ultraschallsystems ist die Multiplika-
tion einer Einhiillenden & (¢) mit einem kosinusformigen Trager w () = cos (wot + @),

wobei die Hiillkurve z. B. ein Gauf3puls sein kann:

s() =< (t) - cos (wot + @) (5.2)

Durch die Modulation des Tragers mit dem reellen Signal & (¢) erhélt das Sendesignal
seine Bandbreite, die als bandpassbegrenzt im Frequenzbereich 0 < w < 2w angenom-
men werden soll. Die Einfiihrung der Impulsantwort % (¢) liefert fiir das Echo
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e =h)xsO=h@) =[SOy ©®)]. (3.3)

Die Uberpriifung auf Linearitit kann durch das Skalieren des Sendepulses geschehen.
Hierzu werden zwei Pulse s (¢) = G -5 (¢) und 57 (¢) = G5 - s (¢) nacheinander gesendet
und die zugehdrigen Echos e (¢) und e; (¢) aufgezeichnet, wobei G| und G, Konstan-
ten sind. Dabei wird mit jedem neuen Sendepuls die durch ¢ beschriebene Zeitachse auf
Null zuriickgesetzt. Bezogen auf den dazwischen liegenden Zeitraum soll das System kein
Gedéchtnis besitzen. In einem linearen System muss fiir das Ergebnis eg (¢) einer entspre-
chend der Skalierungsfaktoren gewichteten Subtraktion

e1 (1) e () 1 0 (5.4)
G G, '

gelten. Die Wahl G| = —G; wird als ,,Pulsinversion® (engl. ,,pulse inversion* oder ,,phase

es (1) =

inversion®) bezeichnet [17,119].

Die Uberpriifung auf Linearitit kann ebenso durch Verinderung der Triigerphase ¢
durchgefiihrt werden, indem 51 (¢) = & (¢)-cos (wot + @) und s> (¢) = & (¢)-cos (wot + ¢5)
gewihlt wird. Offensichtlich entspricht ¢, = ¢ 4+ 7 der Pulsinversion.

Beliebige andere, nichttriviale Kombinationen von reellen ¢, und ¢, sind genauso

moglich. Um dies zu zeigen, wird der Triager y (¢) im Basisband betrachtet:

1 . . . .
w (t) = cos (wot + ¢) = 3 (e/™'e/? + e/ eI (5.5)
Durch die Multiplikation (Mischung) mit e=/®* folgt daraus

% (ejwolej€0 + e—jwote—j(o) . e_jwot = % (ejqo —+ e_jzwote_j¢) . (56)

Die anschlieSende Tiefpassfilterung fiihrt auf das Basisbandsignal

1 .
tg(t) = Ee”’. (5.7)

Eine Notwendigkeit, die Mischung exakt mit der Frequenz des Trigers  (¢) durchzu-
fithren, besteht nicht. Wichtig ist, dass die Tiefpassfilterung den Teil des Spektrums eli-
miniert, der dem linksseitigen Spektrums des reellen Signals entspricht (vgl. Abbildung

4.10). Dann entspricht das Basisband einem frequenzverschobenen analytischen Signal.
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Ein analytisches Signal y , (¢) ist dadurch gekennzeichnet, dass fiir das Spektrum ¥ ()
gilt:

Y, (w)=0 fir w<0 (5.8)

Dann ist

w (t) = Re (t//Jr (t)) ) (5.9)

In [36] ist gezeigt, dass sich die Ubertragung linearer konstanter Systeme mit ana-
lytischen Signalen in gleicher Weise analysieren ldsst wie mit den zugehorigen reellen
Signalen. Das bedeutet, angewendet auf das Problem, die Linearitit der Streuung eines
Ultraschallpulses durch Phasenkodierung des Tréagers w (¢) zu liberpriifen, dass sich zwei

Sendesignale

s1(t) = &@)-w, () =< () - cos(wot +9), (5.10)
s2(8) = S(@) -y () =< (1) - cos(wot + ¢3)

definieren lassen, deren Triger v (¢) und y, () im Basisband sich nach Wichtung zu

Null addieren, denn mit

1 . 1 .
V]’31 () = Eewl, ‘/fBz () = Eemz’ (5.11)

— — pJ@1—pr+m
o1 = 1,0y = &/ 01702+7)

folgt

a1y (1) + o2y, (1) =0. (5.12)
B B

Die gewichtete Summation eg (¢) der Echos e; (¢) und e> (¢) liefert also
B B B

es(t) =ae) (t) + azer (1) =0, (5.13)
B B B
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falls das betrachtete System linear ist.

Sowohl die Amplitudenkodierung als auch die Phasenkodierung fiihren zur Auslo-

schung aller Einzelechos linearer Streuer in den Summensignalen eg (¢) bzw. eg (7). Dage-
B

gen bleiben Einzelechos nichtlinearer Streuer teilweise erhalten. Somit ist eine ortsaufge-
16ste Abbildung nichtlinearer Streuer mdglich. Es bleibt noch zu analysieren, welche In-
formationen die Summensignale {iber die nichtlinearen Streuer, d. h. {iber die Mikroblasen,
enthalten, und mit welchen Pulssequenzen und welcher Nachverarbeitung der Echosigna-
le eine moglichst effektive Abbildung der Mikroblasen erreicht werden kann. Mit diesen

Fragen beschiftigen sich die folgenden Abschnitte.

Jedes der diskutierten Verfahren, die auf Aussendung kodierter Pulsfolgen basieren,
ermOglicht auch eine Zeitvarianzabbildung (siehe Kapitel 4), denn werden Streuer abge-
bildet, deren Eigenschaften sich iiber der Zeit bzw. durch die Schalleinwirkung veréndern,
detektiert die Linearitétsiiberpriifung die Veranderung. Tatsdchlich wurde die Technik der
Pulsinversion klinisch oft in einem Schalldruckbereich angewendet, in dem Zerstorung
von Mikroblasen auftritt. Die so aufgenommenen Bilder reprisentieren mehr die irrever-
siblen Verdnderungen der Mikroblasen als die nichtlineare Streuung. Die Griinde fiir die-
se zweckentfremdete Verwendung der Pulsinversions-Technik liegen darin, dass bei klei-
nem Sendesignalpegel und Pulsfolgen von nur zwei Pulsen in vivo oft kein ausreichendes
Signal-Rausch-Verhiltnis erreicht wird, um nichtlineare Streueffekte abzubilden. Deswei-
teren wird bei hoheren Sendepegeln aufgrund der nichtlinearen Ausbreitungseffekte das
Gewebe sichtbar, wodurch der Untersucher morphologische Information erhilt. Dies ver-
schlechtert zwar den Kontrast der kontrastmittelspezifischen Bildgebung, macht aber deut-
lich, dass dem Untersucher neben dem kontrastmittelspezifischen Bild auch ein morpho-
logisches Bild zur Verfiigung gestellt werden muss. Die erwdhnten morphologischen Bil-
der, die aufgrund nichtlinearer Gewebeeigenschaften ohne die Anwendung von Kontrast-
mitteln gewonnen werden konnen, zeigen gegeniiber konventionellen B-Bildern Vortei-
le. Durch Uberlagerung unterschiedlicher Strahlformungen beim Senden und Empfangen
wird die laterale Auflosung verbessert [73]. Durch VergroBerung der Empfangsbandbreite
kann eine Verbesserung der axialen Auflosung erreicht werden. Da die Empfangsbandbrei-
te nicht mit der Sendebandbreite libereinstimmt, werden Artefakte durch Mehrfachrefle-
xionen des Sendesignals unterdriickt [6, 55]. Die beschriebene Art der Gewebeabbildung
wird als ,,Tissue Harmonic Imaging* bezeichnet.
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5.3.2 Entwurf kodierter Pulssequenzen

Prinzipiell sind zur Abbildung der nichtlinearen Streueigenschaften von Mikroblasen be-

liebige Pulssequenzen denkbar. Die Beschrankung auf Pulse der Form

5i (£) = Gy - & (1) - cos (wot + 9;) (5.14)

ist sinnvoll, da sich die Betragsspektren dieser Pulse nur durch den Skalierungsfaktor G;
unterscheiden. Damit sind fiir diese Pulse die Abbildungseigenschaften des Ultraschall-
systems bzgl. linearer Streuer gleich, sofern Effekte nichtlinearer Wellenausbreitung un-
beriicksichtigt bleiben. Die Erzeugung solcher Pulse liegen im Rahmen dessen, was einige
kommerzielle Ultraschallsysteme zu leisten vermogen.

Weitere Klassen von Pulsen, die auch eine Variation bestimmter Parameter zulassen,
ohne dass sich das Betragsspektrum veréndert, konnen Chirps und andere kodierte Pulse
sein [10, 111]. Die Ultraschallabbildung mit solchen Pulsen stellt weitaus gréfere Anfor-
derungen an die Pulserzeugung und erfordert empfangsseitige Rekonstruktionsfilter, deren
Realisierung in nichtlinearen Systemen problematisch ist.

Basierend auf einem sehr einfachen Modell der nichtlinearen Streuung, namlich dem
eines nichtlinearen Systems ohne Gedichtnis, sollen die Moglichkeiten phasenkodierter
Pulssequenzen zur kontrastmittelspezifischen Abbildung aufgezeigt werden. Die vorge-
stellten Ergebnisse sind Teil eines Patentes [32], das die sich auf Pulssequenzen mit mehr
als zwei Pulsen zur Abbildung von Nichtlinearititen bezieht*. Weitere Hinweise finden
sich in [129].

Die nichtlineare Streuung wird durch eine Taylor-Reihe Mter Ordnung beschrieben,

wodurch zwischen einem Sendepuls s (¢) und dem Echo e (¢) die Bezichung

e() = h()xfIs @], (5.15)
M
flsO] = D anls (O
m=1

*Die mathematische Verallgemeinerung phasenkodierter Pulssequenzen wurde von Dr. Martin Kriiger
vorgenommen. Die Datenaufnahme mit 5-Puls-Sequenzen erfolgte durch John Lazenby, Ph.D. Mein Beitrag
liegt insbesondere in der Idee, aus den Echos einer Sequenz Untergruppen zu bilden, diese getrennt zu
verarbeiten und die Ergebnisse wieder zusammenzufiigen (Anspriiche 12-16). Ich bedanke mich bei den
Miterfindern.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

gegeben ist. Die Koeffizienten a,, sind durch die nichtlineare Streuung bestimmt. Anhand

des Beispiels eines zeitbegrenzten, modulierten GauBBpulses der Form
_=w?
si(t)=e 2 -cos [a)o t—pn+ (oi] (5.16)
sollen Charakteristika der potenzierten Pulse vorgestellt werden. Die Zeitbegrenzung des

GauBpulses erfolgt im Bereich 0 < ¢ < f, der von der Bandbreite abhingt. Die Zusam-

menhédnge sind:

ﬁ _ A/2In2

= L bestimmt die Bandbreite des modulierten GauBBpulses, wobei Bg 4
die 6 dB-Bandbreite ist.

lox = 6 ist die Zeit, innerhalb derer der GauBpuls auf etwa 1% seines Maxi-
malwertes abgeklungen ist.

U = 3 sorgt dafiir, dass die Einhiillende bei %tex ihr Maximum annimmt.

Abbildung 5.2 veranschaulicht die Pulse s; (#) mit ¢ = 0°, 9, = —120° und ¢35 =

120° im Zeitbereich und im Frequenzbereich. Fiir diese Pulse gilt:

3
ss()=> s ()=0 (5.17)
i=1

Erwartungsgemél zeigen jeweils die s; (¢), sl.2 (t) und sl.3 (t) im Zeitbereich dieselbe
Einhiillende und besitzen dasselbe Betragsspektrum. Durch das Quadrieren entstehen eine
0. Harmonische und eine 2. Harmonische. Die 0. Harmonische 2. Ordnung ist ein durch
¢ (¢) spektral verbreiterter Gleichanteil, der folgerichtig seine Phase nicht mit der Tré-
gerphase ¢; dndert. Bei der 2. Harmonischen tritt eine Verdopplung der Tragerphase auf,
wobei 2 - 120° = 240° < (—120°) und 2 - —120° = —240° < 120° gilt. Offensichtlich
ist die Phasenverteilung der 2. Harmonischen dieselbe wie bei der 1. Harmonischen. Eine
Aufsummierung der sl.2 (¢) lieBe also die 2. Harmonische herausfallen. Zur Abbildung der
2. Harmonischen muss eine andere Phasenkodierung oder eine andere Auswertung erfol-
gen. Die Spektren Sl.3 (w) weisen eine 1. Harmonische und eine 3. Harmonische auf. Diese
1. Harmonische 3. Ordnung lasst sich durch das Phasenspektrum nicht von der 1. Harmo-
nischen 1. Ordnung in S; (w) differenzieren und fallt daher bei der Summation ebenfalls
heraus. Amplitudenkodierte Pulssequenzen ermoglichen die Unterscheidung der 1. Har-

monischen 3 [47]. Ordnung von der 1. Harmonischen 1. Ordnung, denn die Amplitude
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Abbildung 5.2: Darstellung eines modulierten Gaullpulses in erster, zweiter und dritter Potenz.
Im Zeitbereich ist zu erkennen, dass die Einhiillende unabhingig von den betrachteten drei Tra-
gerphasen (0°, —120°, 120°) ist. Dementsprechend sind auch die Betragsspektren fiir alle Tra-
gerphasen identisch. Die Phasenspektren zeigen, dass die Phase einer mten Harmonischen dem

mfachen der Trégerphase bei gleicher Frequenz entspricht.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

erstgenannter Harmonischer wird in die dritte Potenz erhoben, sodass diese Spektralkom-
ponente bei einer Differenzbildung geméf Gleichung (5.4) nicht herausfillt. Die 3. Harmo-
nische ist durch eine Verdreifachung der Tragerphasen gekennzeichnet und wird in sg (¢)

genauso wie die 0. Harmonische 2. Ordnung nicht ausgeloscht.

Weitere Erkenntnisse liefert eine verallgemeinerte Analyse phasenkodierter Pulsse-
quenzen. Die gesendete Sequenz soll aus einer Folge von N phasenkodierten Pulsen beste-
hen. Um analog zu Gleichung (5.12) eine Verschiebung der Tragerphase durch komplexe
Wichtung durchfiihren zu kdnnen, miissen die analytischen Signale der Echos oder die
Echos im Basisband betrachtet werden. Die analytischen Signale sind im vorliegenden
Fall anschaulicher, da die Frequenzen der Harmonischen offensichtlich auftreten. Die Si-
gnalverarbeitung wire genauso im Basisband durchfiihrbar. Die Quadraturdemodulation
erfordert ggf. eine Mischfrequenz wyy, die groBer ist als wg, um die Bedingung nicht zu
verletzen, dass die hochste vorkommende Frequenz am Eingang des Mischers kleiner 2wy
sein muss. Der Ubergang zu analytischen Signalen darf erst nach Durchlaufen des nicht-
linearen Systems erfolgen, da bei nichtlinearen Systemen die Analogien fiir analytische

Signale und reelle Signale nicht mehr gelten.

Vereinfachend sollen % (¢) = 1 und £ () = 1 angenommen werden. Damit wird ein
einziger Streuer mit dem nicht zeitbegrenzten Trager abgebildet, sodass keine axiale Auf-
16sung erzielt wird. Die Vereinfachungen werden vorgenommen, da sie auf die Beurtei-
lung der Effektivitit eine phasenkodierten Pulsfolge keinen grundsétzlichen Einfluss ha-
ben, die Ergebnisse sich aber erheblich einfacher interpretieren lassen. Die Hiillkurve & (¢)
bestimmt, wie Abbildung 5.2 illustriert, die Bandbreite der Harmonischen. Durch die Po-
tenzierung von & (¢) besitzt z. B. die 1. Harmonische 3. Ordnung im vorliegenden Fall eine
groflere Bandbreite als die 1. Harmonische 1. Ordnung, die dem Sendesignal entspricht.
Auf die Separierbarkeit hat £ (¢) keinen Einfluss, da die Phasenbeziehungen, die zur Auslo-
schung bestimmter Spektralkomponenten fiithren, nicht durch £ (¢) verdndert werden. Ggf.
sind die im Folgenden diskutierten analytischen Losungen fiir beliebige & (¢) einfach zu

simulieren, um die entsprechenden Spektren zu erhalten.

Die Echos sind durch eine Taylor-Reihe Mter Ordnung

M M
e (1) =" an[cos (wot +9;)]" =D ‘Z’—me G, 1) (5.18)
m=1 m=1
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5.3 Abbildung von Nichtlinearitdten mithilfe kodierter Pulssequenzen

gegeben. Um bei der Summation zur Bildung des resultierenden Echosignals eg (¢) aus
oben genannten Griinden komplexe Wichtungen einfiihren zu kénnen, wird das zum reel-

len Signal e; (¢) gehorende analytische Signal e, (¢) betrachtet:

N
ae,+(t)] Re[Za,z b+ (i, t)},ameR, (5.19)
=1

es(t) = Re[

1

M

M
es(t) = Zz—"’ {Zabmm r)] =D T (0 (5:20)
m=1

m:

Das analytische Signal b,,+ (i, ¢) kann aus

by (i,t) = 2" - [cos (wot + ¢;)]" (5.21)
abgeleitet werden:
b Giy1) = (00 1o (wofﬂ’f))m (5.22)
m
S (m)ej(m—2k)wot€j(m—2k)wi (5.23)
k=0 k

Werden aus der Summe in Gleichung (5.23) nur die Summanden beriicksichtigt, die zum
rechtsseitigen Spektrum gehoren, folgt daraus nach Multiplikation mit dem Faktor 2 das

analytische Signal b,,+ (i, t). Nach einer Substitution der Summenindizes ist dann:

[ N 3 N
Re (g) Zai +2- Z (%"ik)eﬂkw‘)’ Zaieﬂk‘/’i m gerade
S (1) = | o = =

Re12- (m+"11_k)ej(2k_1)w0’ Za,-ej(zk_l)‘ﬂi m ungerade
k=1 i=1

(5.24)

Dieses Ergebnis wird im Folgenden fiir unterschiedliche Phasenkodierungen ausge-

wertet.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

5.3.2.1 Pulssequenzen mit symmetrischer Phasenverteilung

Die Unterdriickung der 1. Harmonischen ist mit a; = 1 fiir alle Pulssequenzen mit sym-

metrischer Phasenverteilung
2 (i —1) .
= —, 1
?i N
erfiillt. Gleichzeitig werden mte Harmonische ausgeloscht, fiir die

=1...N,N>1 (5.25)

m#k-N,keN (5.26)

ist. Die 0. Harmonische wird, sofern diese tatsdchlich entsteht und ausbreitungsfahig ist,
in jedem Fall abgebildet.

Die Pulsinversion (N = 2) ist also geeignet, alle geradzahligen Harmonischen abzu-
bilden. Eine symmetrische 3-Puls-Sequenz kann die 3. Harmonische, die 6. Harmonische
etc. abbilden. Unter Beriicksichtigung der Bandbreite eines Schallwandlers wird klar, dass
Pulssequenzen mit symmetrischer Phasenverteilung fiir N > 3 nicht sinnvoll sind, sofern
das hier angenommene Modell der Nichtlinearitét zutreffend ist. Im Vorgriff auf im Weite-
ren dokumentierte Messungen ist festzustellen, dass das angenommene Modell fiir Mikro-
blasen nur begrenzt anwendbar ist. Tatsdchlich sind Mikroblasenechos im Spektralbereich
der 1. Harmonischen ohne Amplitudenkodierung identifizierbar, und phasenkodierte Puls-
sequenzen mit symmetrischer Phasenverteilung liefern, zumindest unter Einsatz von op-
timierten Empfangsfiltern, eine Abbildung von Mikroblasen auch in Frequenzbereichen,
in denen laut Modell keine Spektralkomponenten nutzbar sein sollen. Eine genauere Be-
trachtung des Modells ist trotzdem sinnvoll, da sie zusétzliche Erkenntnisse liefert. Die
diskutierten Sequenzen finden nicht nur fiir die Abbildung von Mikroblasen Anwendung,

sondern auch fiir die Gewebabbildung durch das bereits erwahnte Tissue Harmonic Ima-

ging.

5.3.2.2 Pulssequenzen mit asymmetrischer Phasenverteilung

Ein Ausweg aus der Problematik der Ausléschung Harmonischer durch symmetrische Pha-
senkodierung ist die asymmetrische Phasenkodierung. Aus Griinden, die noch erlautert
werden, werden im Folgenden exemplarisch asymmetrische Phasenkodierungen von 3-

Puls-Sequenzen besprochen. Die Phasen sollen die Symmetrie
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91 =0,0; = —03 (5.27)

aufweisen. Die gewichtete Summation gemal (5.24) ist nicht normiert, weshalb o1 = 1 als
Normierung festgelegt wird. Aus der Betrachtung eines Zeigerdiagramms ist anschaulich,

dass

1
2cos ¢,

0y =03 = (5.28)

zur Unterdriickung der 1. Harmonischen fiihrt. Um die Effektivitét einer solchen Sequenz
zu bewerten, werden die X (¢), X, (¢) und X3 (¢) anhand von Gleichung (5.23) bestimmt:

) ) , J 02 —Jj92
T1(f) = 2Re{e/™ D ajel? :2Re[efw0f [1—l“ (5.29)
= 2cos ¢,
_ 2Re[ef'w°f [1 - 2005(”2“ —0,
2cos @,

N
. . . 2cos2
S (1) = 2+2Re[eﬂw0f > aieﬂ("f} — 2+ 2Re {eﬂwof [1 _ M“ (5.30)

P 2cos @,

— 2 cos? 1
= 2—|—2cos2a)0t-[cosw2 COS 9o F ],

COS @5

P 2cos ¢,

. 4cosd 0, —3 .
— 2Re [e]3w0t |:1 _ COoS ;zos gDZCOS ¢2]} — 2Re {2e]3w0t [1 _ COSZ g02i|}

) N _ _ J3p2 —Jj392
S3(6) = 0+ 2Re [eﬁwof Zaieﬂ("i} — 2Re {eﬂwof [1 - i“(5.31)

= 4cos3wot - [1 — cos’ (oz}

Die Summanden X, (¢) und X3 (¢) geben Aufschluss tiber die 2. und 3. Harmonische,
die aus der entsprechenden Potenzierung des Tragers hervorgehen. Hohere Potenzen, die
2. und 3. Harmonische héherer Ordnung generieren, werden vernachlassigt.

Die Abbildung 5.3 stellt die Amplitude der 2. und 3. Harmonischen sowie der Wich-
tung oy = a3 als Funktion der Phasenkodierung durch ¢, = —¢; dar. Bei der Interpreta-
tion dieses Ergebnisses ist zu beriicksichtigen, dass die groBen Amplituden der 2. und 3.

Harmonischen in der Néhe von ¢, = 7 nur aus dem Anwachsen der Wichtung a; = a3
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

Abbildung 5.3: Amplitude der 2. Harmonischen und der 3. Harmonischen sowie Wichtung o, =
o3 als Funktion des Phasenwinkels ¢, = —¢;.

resultieren, die keinen Gewinn an Signal-Rausch-Verhiltnis bedeutet. In diesem Sinne ist
nur eine Summation mit |az| = |a3| & 1 gilinstig. Eine Phasenkodierung mit ¢, = 7 fiihrt
zur Ausloschung der 2. Harmonischen. Eine Sequenz mit ¢, = 7 entspricht der Pulsin-
version, wobei die Pulse zwei und drei die gleiche Phase besitzen und daher z. B. mit dem
Faktor ay = a3 = 0,5 gewichtet werden. Die Pulsinversion detektiert die 2. Harmonische

besonders effektiv, die 3. Harmonische jedoch gar nicht.

5.3.2.3 Asymmetrische Phasenkodierungen als Untergruppen
symmetrischer Phasenkodierungen

Phasenkodierte Pulssequenzen mit ¢, = —¢3 = 0,47 = 72° und ¢, = —¢3 = 0,87 =
144° detektieren die 2. und die 3. Harmonische mit gleichem Amplitudenverhéltnis. Die
absoluten Amplituden unterscheiden sich fiir diese beiden Fille aufgrund einer unter-
schiedlichen Skalierung, denn a; (0,47) =~ —1,618 und a5, (0,87) =~ 0,618. Innerhalb

einer symmetrischen 5-Puls-Sequenz mit

2z —1)

0; s =04r(—1),i=1..5 (5.32)
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bilden drei aufeinanderfolgende Pulse eine asymmetrische 3-Puls-Sequenz mit 9, = —p3; =
0,47. So lassen sich aus den Echos einer symmetrischen 5-Puls-Sequenz 5 Untergrup-
pen von jeweils 3 Echos ableiten, die als Echos einer asymmetrischen 3-Puls-Sequenz
mit 9, = —p3 = 0,47 angesehen werden konnen. Genauso lassen sich 5 Untergrup-
pen von jeweils 3 Echos ableiten, die Echos einer asymmetrischen 3-Puls-Sequenz mit
9, = —@p3 = 0,87 entsprechen. Aus den insgesamt 10 Untergruppen folgen durch ge-
wichtete Summation gemal (5.24) und anschlieBender Hiillkurvendetektion 10 A-Linien,
die dieselben Streuer basierend auf der 2. und 3. Harmonischen abbilden. Nach Korrektur
der oben erwéhnten unterschiedlichen Skalierung schopft eine Mittelung der A-Linien das
durch die 5 gesendeten Pulse verfligbare Signal-Rausch-Verhiltnis aus. Da die Mittelung
nach Hiillkurvendetektion inkohédrent ist, bleibt die Information iiber die Harmonischen
erhalten, wihrend eine kohdrente Mittelung der Echos gemif den Ausfiihrungen im Ab-
schnitt 5.3.2.1 zur Ausloschung der 2. und 3. Harmonischen fiihrt. Ein weiterer Effekt,
der durch Nichtlinearitdt und inkohdrenter Mittelung zustande kommt, ist eine Verringe-
rung der Varianz der Echoamplitude durch Speckle. Bekannt ist ein Verfahren, welches
als ,,Frequency Compounding* bezeichnet wird [78]. Speckle entstehen durch Interferenz
gestreuter Wellen bei kohédrenter Anregung. Eine Aufteilung des Empfangsspektrums in
nicht-liberlappende Frequenzbereiche, wie dies in Abschnitt 4.1.2.4 zur Bestimmung der
spektralen Balance dargestellt ist, fiihrt auf A-Linien, deren Speckle-Muster unkorreliert
ist, so dass eine Mittelung die Ausprdagung der Speckle vermindert. Diese konventionel-
le Form des Frequency Compounding verringert die axiale Auflésung, da die Empfangs-
bandbreite in Subbédnder aufgeteilt wird. Nach der inkohdrenten Mittelung ist nur noch die
Bandbreite der Subbinder fiir die Auflosung mafigeblich. Nichtlineare Effekte ermogli-
chen eine andere Form des Frequency Compounding, die in dieser Arbeit als ,,Nonlinear
Frequency Compoundig® bezeichnet wird. Da die Phase der 0. Harmonischen unabhin-
gig von der Trégerphase ist, die Phasen der iibrigen Harmonischen von dieser aber ab-
hingen, werden durch Summation von Echos, die aus Sendesignalen mit unterschiedli-
cher Triagerphase resultieren, unterschiedliche Interferenzmuster gebildet. Damit sind die
Speckle-Muster in den oben genannten 10 A-Linien teilweise unkorreliert. Simulationen
haben ergeben, dass das durch Speckle bestimmte Signal-Rausch-Verhéltnis einer solchen
A-Linie erwartungsgemal bei 1,91 liegt. Die Mittelung der 10 A-Linien erhoht das SNR
auf 2,4. In vitro Experimente mit Kontrastmittel haben eine Erhdhung des SNR von 1,8

auf 3 ergeben. Das in vitro ein besseres SNR erzielt wurde, ist wahrscheinlich durch eine
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zusitzliche Dekorrelation der Speckle-Muster zu erkldren, die eintritt, wenn sich die be-
obachteten Mikroblasen bewegen oder wenn sich diese z. B. durch die Schalleinwirkung

verandern.

5.4 Optimierte Empfangsfilter

Die Abbildung von Nichtlinearititen mittels Pulssequenzen basiert auf der im Abschnitt
5.3 erlduterten Linearititsiiberpriifung. Selbst wenn in einem linearen Medium ein linearer
Streuer vermessen wird, ist unter realen Bedingungen und unter Verwendung kommer-
zieller Ultraschallsysteme nicht damit zu rechnen, dass die gewichtete Uberlagerung der
empfangenen Echos identisch Null ist. Der wichtigste Grund hierfiir ist darin zu sehen,
dass die vorgesehenen Pulse nicht exakt genug reproduziert werden. So besteht zwar keine
Notwendigkeit, eine gewiinschte Einhiillende & (¢) exakt zu reproduzieren, jedoch muss
die tatsdchlich erzeugte Einhiillende fiir alle Pulse der Sequenz identisch sein. Genauso
ist es nicht notwendig, die gewiinschten Tragerphasen genau zu reproduzieren, aber die
Differenzen der Phasenspektren miissen iiber den gesamten betrachteten Frequenzbereich
konstant sein. In Anbetracht der geforderten Breitbandigkeit der Sendepulse sind diese

Bedingungen nicht einfach einzuhalten.

Solange bei amplituden- oder phasenkodierten Pulssequenzen nur frequenzunabhéngi-
ge Abweichungen der gewiinschten Amplitude und Phase auftreten, konnen diese in den a;
in Gleichung (5.24) beriicksichtigt werden. Sind die Abweichungen frequenzabhéngig, so
bedeutet dies, dass die Wichtungen a; durch Filter ersetzt werden miissen, die Amplitude
und Phase frequenzabhéngig korrigieren konnen. Solche empfangsseitigen Filter konnen
gleichzeitig die Aufgabe der in Ultraschallsystemen ohnehin vorhandenen Empfangsfilter
iibernehmen, die zur Optimierung des Signal-Rausch-Verhéltnisses dienen. Insbesonders
qualitativ hochwertige Ultraschallsysteme realisieren diese Filter dynamisch, d. h. tiefen-
abhéngig, und bieten so fiir jede Tiefe einen Kompromiss zwischen axialer Auflosung und
Signal-Rausch-Verhéltnis. Aufgrund des Kompromisses zwischen der Realisierung eines
auflosungsoptimalen inversen Filters und eines SNR-optimalen Suchfilters (engl. ,,mat-
ched filter*) werden derartige Filter auch als ,,fehlangepasste Filter* (engl. ,,mismatched
filter**) bezeichnet.
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5.4.1 Problemstellung
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Abbildung 5.4: Blockdiagramm zum Einsatz von optimierten Empfangsfiltern. Zu jedem Puls ei-
ner Pulssequenz existiert ein Filter. Die Emfangsfilter optimieren den Kontrast als Energiever-
haltnis, den zwei unterschiedliche Medien im resultierenden Empfangssignal eg (¢) zeigen. Die
Auslegung der Filter basiert auf Trainingsdaten, sodass Charakteristika eines realen Ultraschall-
systems berticksichtigt werden konnen.

Das Blockdiagramm zeigt die vorgeschlagene Realisierung eines Ultraschallsystems,
welches fiir jeden Puls s; () einer Sendepulssequenz ein empfangsseitiges Filter mit der
Impulsantwort f; (¢) vorsieht. Nach dem Durchlaufen der Filter werden die Echos aufsum-
miert, um ein resultierendes Echo eg (¢) zu erhalten. Die Verzogerungsglieder z; tragen
der Tatsache Rechnung, dass die Sendepulse nicht gleichzeitig gesendet werden, sondern
nacheinander im zeitlichen Abstand 7j,;. Die Verzogerungsglieder speichern die Echos,
bis sie gefiltert und kohérent aufsummiert werden.

Ein plausibler Ansatz zur Bestimmung der Filter wire eine Auslegung als inverse Fil-
ter. Beispielsweise konnte mit einem Hydrophon das akustische Signal a (t — Cio) ver-
messen werden, das ein definierter Sendepuls s (¢) in der Entfernung z vom Schallwandler
hervorruft. Durch Entfaltung folgt aus einer solchen Messung die Impulsantwort f (¢) des

inversen Filters:
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S {s ()}

sla(-2)}

Es ist hinreichend bekannt, dass die Bestimmung eines inversen Filters problemati-

f=3"

(5.33)

scher ist, als obige Gleichung den Anschein gibt. Rauschen und Nullstellen im Spektrum
5 {a (t — CZ—O)} bereiten erhebliche Probleme.

Anstatt inverser Filter sollen an dieser Stelle Filter bestimmt werden, die anhand von
Trainingsdaten so optimiert sind, dass aufgrund des Summensignals eg (¢) eine bestmogli-

che Unterscheidbarkeit von zwei Medien gegeben ist.

5.4.2 Filterentwurf

Das im Blockdiagramm der Abbildung 5.4 dargestellte System soll im Folgenden sys-
temtheoretisch beschrieben werden, um zu einer Darstellung zu gelangen, die den Entwurf
der optimierten Empfangsfilter durch Losung eines Eigenwertproblemes ermdoglicht [125].

Die Sendepulsfolge ist auf einer kontinuierlichen Zeitachse durch

N
s = si(t =@ —1) Tyi) (5.34)
i=1

gegeben. Im Allgemeinen werden die Pulse der Pulssequenz aus bereits dargelegten Griin-

den die Form

si(t) = Gi-& () cos(wit +9;), (5.35)
Gioi,p; € R,
i@ = £,
w; ~ 0o

besitzen. Beziiglich des Filterentwurfs unterliegen die Sendepulse keinen Beschriankun-
gen. In s (¢) sollen lineare und nichtlineare Eigenschaften inklusive der elektro-akustischen
Wandlung enthalten sein.

Jeder gesendete Puls s; (¢) resultiert in einem Echo e; (¢), welches das beschallte Medi-
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um sowie alle empfangsseitigen Signalwandlungen und Ubertragungsfunktionen beschreibt,
sofern diese durch das bandbegrenzte Sendesignal erfassbar sind. Ein Beschrankung auf

lineare Systeme kann an dieser Stelle nicht erfolgen, denn insbesondere die Abbildung

nichtlinearer Streuung ist Ziel des Ansatzes. Zuléssig ist die Annahme, dass das Ultra-

schallsystem inklusive des Mediums kein Gedichtnis iiber das Zeitintervall Ty, besitzt,

sodass eine Funktion ¢ (s (¢)) einen Zusammenhang zwischen Sendepuls und Echo her-

stellt:

ei (1) = q (s (1)) (5.36)

Zur Vereinfachung wird die durch ¢ beschriebene Zeitachse mit jedem gesendeten
Puls Null zuriickgesetzt. Die Empfangssignale e; (¢) durchlaufen die Empfangsfilter mit
den Impulsantworten f; (¢), werden danach aufsummiert und ergeben so das resultierende
Echo

N
es (f) = Zei ) = f; (¢). (5.37)

i=1
Im Sinne der Linearitétsiiberpriifung wire zu fordern, dass die Impulsantworten der
Filter so gewahlt werden, dass fiir ein lineares Medium und empfangsseitig lineares Ab-

bildungssystem gilt:

es(t) =0V¢ (5.38)

Selbst unter den angefiihrten Randbedingungen und unter der Bedingung, dass rausch-
freie Systeme betrachtet werden, miissen die Filter eine Bandbreitenbeschrankung ein-
filhren, falls die Sendepulse nicht exakt denselben Frequenzbereich abdecken. Jegliche
Nichtlinearitit wird im Allgemeinen dazu flihren, dass eg () # 0 ist.

Wie die Abbildungen 4.11 und 4.12 belegen, ist es fiir die Unterscheidbarkeit zweier
Medien nicht erforderlich, dass ein Medium stets mit der Bildintensitit / = 0 abgebil-
det wird. Die einfache Klassifikation mittels eines Schwellwerts ist eindeutig, wenn alle
Auflosungszellen, die das zu detektierende Medium, z. B. Mikroblasen, enthalten, mit ei-
ner groBleren Intensitit abgebildet werden als solche, die dieses Medium nicht enthalten.
Diese Version des zu losenden Problems bedeutet keinen Verzicht auf Abbildungsqualitét,

sondern erlaubt eine allgemeinere Formulierung des Problems, die auf einen Losungsraum
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fiihrt, in dem besser geeignete Losungen gefunden werden konnen.

Um die Empfangsfilter im Hinblick auf die Unterscheidung eines Medium ' M von ei-
nem Medium 2 M optimieren zu kénnen, miissen Charakteristika der Medien bekannt sein,
die durch Funktionen der Form !¢ (s (¢)) bzw. 2¢ (s (t)) gegeben sind. Ein zuverldssiges
Verfahren, eine derartige Charakterisierung der Medien zu erhalten, besteht in der Auf-
nahme von Echos le; () und 2e; () aus den Medien, die als Trainingsdaten bezeichnet
werden. Fiir die Optimierung einer kontrastmittelspezifischen Abbildung soll das Medium
I M Mikroblasen enthalten, das Medium 2M nicht.

Die Optimierung ist nicht auf die Unterscheidung nichtlinearer Streuung von linea-
rer Streuung beschrinkt. Es ist auch moglich, Medien aufgrund ihrer frequenzabhédngigen
Riickstreuung oder aufgrund anderer Charakteristika zu differenzieren und damit die opti-
mierten Filter z. B. zur Gewebedifferenzierung einzusetzen. Die Medien ' M und ?M sind
nicht beliebig austauschbar. Dies ist offensichtlich, wenn ein lineares mit einem nichtlinea-
ren Medium verglichen wird. Die Unterdriickung der Echos aus einem linearen Medium
mittels der aufgezeigten Methoden verglichen mit einem einzelnen Echo aus demselben
Medium um einen Faktor ist durch die linearen Filter unabhingig von der Anregungsam-
plitude moglich. Die Unterdriickung der Echos aus einem nichtlinearen Medium wird nur
fiir eine Anregungsamplitude optimal sein. Dadurch begriindet sich die o. g. Zuordnung
der Medien.

Aus den Trainingsdaten resultieren nach Faltung mit den zu optimierenden Filtern und
anschlieender Summation die Signale

Mz

les (1) = ei(t) = f; (1), (5.39)

i=1

2

Zes(t) = ei(t) * fi (1) . (5.40)

i=1
Der Klassifikationsfehler & lisst sich nicht in geniigend einfacher Form durch !eg (¢)

und 2eg (¢) ausdriicken und ist daher als Optimierungskriterium ungeeignet. Stattdessen
wird als Optimierungskriterium der Kontrast

116



5.4 Optimierte Empfangsfilter

/ [les (t)]2 dt
/ [Zes (t)]2 dt

als Energieverhiltnis definiert. Zwar wird die Optimierung von y nicht auf eine Losung fiir

x (fi (1) = (5.41)

fi (¢) fiihren, die den Klassifikationsfehler ¢ minimiert, jedoch ist plausibel, dass die Ma-
ximierung von y in die Richtung des eigentlich gesuchten Maximums fiihrt. Die Integra-
tionsgrenzen erlauben die Wahl eines Tiefenbereiches, in dem die Optimierung ausgefiihrt
wird. Um dynamische Empfangsfilter zu entwerfen, kann die Optimierung fiir unterschied-
liche Tiefen ausgefiihrt werden.

Eine einzige Strahllinie liefert zu wenig Information tiber die Medien fiir ein zuverlés-

siges Optimierungsergebnis. Die Erweiterung auf K Strahllinien ergibt:

K
KLIZ/ [les ()] dr
1 (i (1) = —= (5:42)
K%Z/ [2es ()] dt
k=171

Die Signalverarbeitung findet im diskreten Zeitbereich statt, wobei die Filter als Fil-
ter mit endlicher Impulsantwort, sogenannte FIR-Filter (engl. ,,Finite Impulse Response
(FIR) filters®), realisiert werden. Die Anzahl der Koeffizienten wird mit J festgesetzt. Die

Zeitdiskretisierung verwendet die Bezeichnungen bzw. Konvertierungen

t=1-T,l€Z, TR, (5.43)

wobei T das Abtastintervall der Zeitdiskretisierung darstellt. Das Abtastintervall soll so

gewihlt sein, dass das Abtasttheorem eingehalten wird.

Die Einfiihrung einer Zeitverschiebung sorgt dafiir, dass sich der gewiinschte Tiefen-
bereich, der durch die Zeitspanne L - T gegeben ist, bei 0 - T beginnt. Dann ist
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Ky Li+J-2T 72

= > le;(@-T)yx fi(L-T)
1 (i T)) = — == - (5.44)

M=

Ky Ly+J—2T N 12’
5 > | 2ia D fi@-7)
=1 =0 Li=1

wobei die Schreibweise [e (/ - T')]* ein Quadrieren der Abtastwerte bedeutet.

Die Faltunge; (/ - T') * f; (I - T)) impliziert eine weitere Summation

J—1 0 [ <0
el - T)xfi(1-T)=D é(U—1)-fi(),&()=1] () 0<I<L , (54
v=0 0 I>L

die aufgrund der Realisierung der Filter durch FIR-Filter als Multiplikation einer Ma-
trix mit einem Vektor geschrieben werden kann [44]:

ei(l-T)y* fi(l-T)=E;- f, (5.46)
[0 O 0 i
el ei.0 0
€2 €1 €i,0
Ei=|er-1 er-2 er-3 - + L+ J — 1 Zeilen,
0 er1-1 €12
0 0 e
L 0 0 0 s e,-,L_l_
J Spalten
eig=¢ (l-T),
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Ji0
i=| .

Sig-1
fir=fil-T),

Unter Verwendung dieser Schreibweise kann auch die Summation gemiB Gleichung

(5.3.2.1) durch Einflihrung geeigneter Matrizen und Vektoren einfach formuliert werden:

es(l-T) = ﬁei(l-T)*fi(l-T):E-f, (5.47)
E = l:;zll E2 ... Ey|,
[ /i
P
v

Die Signalenergie zu |es (I - T )|? ist dann:

L+J-2

N 2
les> = T+ > [ e,-(l-T)*f,-(l-T):| =7 -fT.ET.E.f, (548
1

=0 |i=
€s.0
es,|

es = i ,esy=es(l-T)

€S,L+J-2

Die Erweiterung auf K Strahllinien liefert:
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, K L+J-2[ N 2
lesx|” = T->° |:Zkel-(l~T)*f,~(l-T)i| (5.49)
k=1 1=0 i=1
K
= T-> fT4E"E-f=T-fT.Q-f,

k=1

Q = ZkET‘kE

k=1

Der Kontrast 1dsst sich nun als

K fT1Q-f
K1 f1.2Q-f
schreiben. Die Matrizen Q sind quadratisch mit J - N Zeilen und Spalten und enthalten die

x ()= (5.50)

Auto- bzw. Kreuzkorrelationen fiir N Sendepulse und J Zeitverschiebungen.

Die Gleichung (5.42) abzuleiten, um so die insgesamt J - N Koeffizienten der Filter
zu bestimmen, fihrt auf ein nichtlineares Gleichungssystem mit J - N Gleichungen. Das

Problem kann erheblich vereinfacht werden, indem

fT2Q =1 (5.51)
als Nebenbedingung gewéhlt wird. Diese Nebenbedingung ist erfiillbar, da das urspriing-

liche Optimierungsproblem (5.50) invariant gegeniiber einer Skalierung der Filter f ist.
Beziiglich des Auffindens eines Maximums ist auch die Skalierung % bedeutungslos, so-
dass

P(NH=rr1Qf (5.52)

zu maximieren bleibt. Die Losung des Problems ist mittels der Multiplikatorenmethode

von Lagrange mdoglich [14]. Hierzu sind die Nullstellen der Ableitung von

ST (T2 1) (5.53)

zu bestimmen:
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Q- f+22Q-f=0 (5.54)

Die Gleichung (5.54) stellt ein allgemeines Eigenwertproblem dar. Da 2Q invertierbar
ist, kann (5.54) von links mit (ZQ) - multipliziert werden, wodurch das allgemeine in ein

spezielles Eigenwertproblem tiberfiihrt wird:

(2Q)_11Q-f+/l-f=0 (5.55)

Die Eigenvektoren von (2Q)_1 1Q enthalten jeweils die J Koeffizienten der N Filter.
Aufgrund der Dimension der Matrizen 2Q und 'Q existieren J - N Eigenvektoren und
damit ebensoviele vollstindige Filtersitze f, die Extrema der optimierten Funktion repra-

sentieren.

Welcher Kontrast y erzielbar ist, muss fiir jeden Filtersatz durch Auswertung von
(5.50) bestimmt werden. Gerade fiir grof3e Filterlingen J existieren oft mehrere Filtersit-
ze, die einen dhnlich guten Kontrast erzielen. Diese Tatsache ldsst sich nutzen, um durch
»Nonlinear Frequency Compounding® die Abbildungsqualitit zu erhdhen (vgl. Abschnitte
5.3.2.3 und 5.4.4). Ein weiters Kriterium, das beriicksichtig werden sollte, ist die erzielba-
re axiale Auflésung. Im Allgemeinen werden léngere Filter die Empfangsbandbreite und
damit auch die axiale Auflosung starker reduzieren. Dies liegt zundchst daran, dass es
Frequenzbereiche geben kann, in denen Spektralkomponenten linearer und nichtlinearer
Streuung nicht durch die Kodierung der Sendepulse voneinander getrennt werden kdnnen.
Die Signalenergie in diesen Frequenzbereichen trdgt nicht zum Kontrast bei, sondern ver-
mindert diesen. Die optimierten Filter blenden diese Frequenzbereiche aus. Deshalb ist es
wichtig, Pulssequenzen zu finden, die die dominierenden Spektralkomponenten zur kon-
trastreichen Abbildung nutzen konnen. Desweiteren verschlechtert Rauschen den Kontrast,
da es fiir kein Medium spezifisch ist. Mit zunehmender Filterlange nutzen die optimierten
Filter solche Spektralkomponenten, die eine Differenzierung der Medien erlauben, immer
effektiver. Dabei schrianken sie aber die Bandbreite ein, um vornehmlich die Spektralkom-

ponenten zu nutzen, die ein gutes Signal-Rausch-Verhéltnis bieten.
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5.4.3 Messungen und Betrachtungen zur Wirksamkeit

optimierter Filter und Pulssequenzen

Die Wirksamkeit optimierter Empfangsfilter und Pulssequenzen soll in Abhédngigkeit ver-

schiedener Parameter analysiert werden. Um Pulssequenzen zu vergleichen, werden fiir

jede Sequenz optimierte Filter gegebener Lange berechnet, sodass die Sequenzen unter

,»optimalen Bedingungen* bewertet werden. Zur Beurteilung der Wirksamkeit werden fol-

gende Kriterien eingesetzt:

Kontrast Der Kontrast ist als Verhéltnis der Echoenergien abzubildender und zu unter-

driickender Streuer geméf} Gleichung (5.50) definiert.

Effektive Bandbreite Dic effektive Bandbreite B ist ein Mal fiir die Breitbandigkeit

der resultierenden Echosignale !eg (¢) gemiB Abbildung 5.4 bzw. Gleichung (5.39).
Da Echos des Mediums %M im Idealfall in eg (¢) ausgeloscht sind, werden nur Echos
des Mediums ! M beriicksichtigt. Der Bandbreitenbegriff ist fiir Spektren, die mehre-
re dominierende Spektralkomponenten, z. B. die Harmonischen, aufweisen, schlecht
zu definieren. Die effektive Bandbreite ist die minimale Bandbreite, iiber die das
Leistungsspektrum integriert werden muss, um die Halfte der Signalleistung zu er-
halten, wobei die Integration auf beliebig viele Frequenzbédnder aufgeteilt werden
darf. Ndherungsweise wird die effektive Bandbreite ermittelt, indem das Leistungs-
spektrum in eine endliche Anzahl von Frequenzbiandern gleicher Breite aufgeteilt
wird, in denen jeweils die Leistung berechnet wird. Die effektive Bandbreite ergibt
sich dann aus der Anzahl dieser nach Grofe absteigend sortierten Teilleistungen, die
addiert werden miissen, um die Hélfte der Gesamtleistung zu erhalten. Die effektive
Bandbreite ldsst sich nicht direkt in axiale Auflosung umrechnen, da diese von der
tatsdchlichen Pulsdauer und damit auch vom Phasenspektrum abhéngt. Im Allge-
meinen wird eine Pulskompression notwendig sein, um die Bandbreite nutzbar zu

machen.

Klassifikationsfehler Der Klassifikationsfehler wird zuséitzlich zum Kontrast berech-
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5.4.3.1 In vitro-Messungen in einer Messzelle

l—)[ Computer }—l

Generator Ultraschallwandler Oszilloskop
und
Verstéarker V\ﬂﬂb\'

Messzelle
mit
Streuern

Abbildung 5.5: Messzelle zur Vermessung unterschiedlicher Streuer. Ein Funktionsgenerator er-
laubt die Erzeugung beliebiger Pulsformen. Zwei breitbandige Ultraschallwandler, deren Haups-
trahlrichtungen sich im Winkel von etwa 20° kreuzen, dienen zum Senden bzw. zum Empfangen.
Die Streuer befinden sich in Wasser. Die Echos werden bandpassgefiltert, verstirkt und von ei-
nem Speicheroszilloskop digitalisiert. Ein Computer steuert die Datenaufnahme und speichert
die aufgezeichneten Echosignale.

Zur Beantwortung der Frage, welche Sendepulsfolgen besonders geeignet fiir eine kon-
trastmittelspezifische Abbildung sind, wurden umfangreiche Messungen in einer Messzel-

le vorgenommen. Der Messaufbau umfasst™:

Signalerzeugung Ein programmierbarer Funktionsgenerator vom Typ LeCroy LW 410A
dient zur Erzeugung der untersuchten Pulssequenzen. Das Signal wird von einem

breitbandigen, linearen Leistungsverstérker vom Typ ENI A300 verstérkt.

*Ich bedanke mich bei Herrn Dr. Volkmar Uhlendorf, Schering AG, Berlin, der die Messungen durchge-
fithrt und mir die Daten zur Auswertung zur Verfligung gestellt hat.
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Ultraschallwandler Zum Senden und zum Empfangen werden getrennte Wandler ein-
gesetzt, deren Hautstrahlrichtungen sich im Fokus unter einem Winkel von etwa 20°
schneiden. Die Wandler des Typs V319 der Firma Panametrics sind breitbandig mit
einer Mittenfrequenz von 15 MHz.

Messzelle Die Messzelle ist mit Wasser gefiillt. Durch eine schallabsorbierende Aus-

kleidung werden Vielfachreflexionen unterdriickt.

Signalaufnahme Die empfangenen Ultraschallechos werden durch einen Vorverstérker
der Firma Miteq um 60 dB verstirkt. Uber eine Gleichspannungsentkopplung und
einen 20 MHz-Tiefpass werden die Echosignale einem Speicheroszilloskop vom Typ
LeCroy 9350AL zugefiihrt und von diesem digitalisiert. Die aufgenommenen Daten
werden im Computer gespeichert. Der Frequenzgang des Empfangswandlers wird

in den Daten kompensiert.

Drei Arten von Streuern wurden untersucht, wobei sowohl isolierte Streuer als auch

Streuerensemble vermessen wurden:

Lineare Streuer Als lineare Streuer dienten Polymerkugeln mit einem Durchmesser

von 0,2 — 0,8 mm.

Levovist-Mikroblasen Als nichtlineare Streuer standen Mikroblasen des Kontrastmit-
tels Levovist™ zur Verfligung.

Freie Gasblasen Frei Gasblasen wurden erzeugt, indem Mikroblasen, die durch eine
Polymerhiille geschiitzt waren, durch Zerstorung der Hiille mittels Ultraschall frei-
gesetzt wurden.

Folgende Sendepulse wurde untersucht:
Phasenkodierung 4 Triagerphasen: 0°, 90°, 180°, 270°

Amplitudenkodierung 2 Amplituden: Die ,,normale Amplitude* (N) entsprach einem
Schalldruck von etwa 0,7 MPa im Fokus, die halbe Amplitude (H) dementsprechend
etwa 0,35 MPa. Unter den Versuchsbedingungen war keine Zerstérung der Mikro-
blasen durch die Ultraschallpulse feststellbar.
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Sendefrequenz Die Pulse bestanden aus 2 Perioden eines Trigers mit einer Mittenfre-
quenz von 3 MHz.

Pulsfolge Alle Kombinationen von Phasen und Amplituden waren in einer Sendepuls-
folge von 16 Pulsen zusammengefasst, wobei jede Kombination zweimal auftrat.
Die Pulsrepetitionsfrequenz betrug f,r = 10kHz. Die gesamte Pulsfolge wurde
viermal wiederholt. Zwischen diesen Wiederholungen lag jeweils eine Wartezeit von
18,5 ms.

Die exakte Struktur der Pulsfolge zeigt folgende Tabelle:.

Nr. | Kode | Nr.| Kode || Nr. | Kode | Nr. | Kode
1 [270°N1 || 5 | 270°N1{ 9 |270°N2 | 13 | 90°N2
2 | 180°N1 || 6 | 180°H1 || 10 | 270°H2 || 14 | 90°H2
3 90°N1 || 7 90°HI || 11 | 180°N2 || 15 | 0°N2
4 0°NI || 8 O0°HI || 12 | 180°H2 || 16 | 0°H2

Der Kode gibt die Tragerphase, die Amplitude und das erste bzw. zweite Auftreten des
gleichen Pulses innerhalb der Pulsfolge wieder. Z. B. bedeutet ,,180°H1*: 180° Tragerpha-
se, halbe Normalamplitude, erstes Auftreten des Pulses in der Folge. Durch die zweimalige
Wiederholung jedes Pulses in der Folge konnen Einfliisse von Dekorrelation erfasst wer-
den. Die 4fache Repetition der gesamten Pulssequenz sorgt fiir eine ausreichend grofle
Datenbasis.

Auswertung Aus den insgesamt 16 Pulsen der Folge wurden alle moglichen 2-Puls-,
3-Puls- und 4-Pulssequenzen extrahiert und analysiert. Unter diesen Sequenzen sind al-
so auch reine ,,Dekorrelations-Sequenzen®, wie z. B. 270°N1, 270°N2. Der Kontrast, den
eine solche Sequenz liefert, kann nur aus einer Bewegung oder einer Zerstérung der beob-
achteten Streuer resultieren, da die zwei Sendepulse identisch sind. Wie bereits erwéhnt,
wurden keine Hinweise auf Zerstorung von Mikroblasen gefunden. Unter Anwendung op-
timierter Filter der Lidnge J = 1 sowie der Ldnge J = 16 wurden zum einen die Echos von
Levovist® -Mikroblasen und zum anderen die Echos freier Gasblasen bzgl. ihrer Differen-
zierbarkeit von den Echos linearer Streuer untersucht. Die Filterlinge J = 1 entspricht

einer gewichteten Uberlagerung der Echos mit optimal gewihlten Wichtungen. Anhand
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des erzielten Kontrastes y wurden Ranglisten erstellt, die fiir die jeweils drei besten Kon-
traste in den Tabellen 5.1, 5.2, 5.3 und 5.4 aufgefiihrt sind.

Aus den Tabellen sowie einer genaueren Analyse der Daten ergeben sich u. a. diese

Schlussfolgerungen:
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e Der erzielbare Kontrast wiachst mit der Anzahl der Sendepulse, hier 2, 3, und 4

von 16, die beriicksichtigt werden. Eine Analyse der Spektren ergibt, dass mit ei-
ner symmetrischen 4-Puls-Sequenz ohne Amplitudenkodierung die 2. und die 3.
Harmonische abgebildet werden konnen. Daraus folgt, dass die Beschreibung der
nichtlinearen Streuung durch eine nichtlineare Funktion in Form einer Taylor-Reihe

unzureichend ist.

Mit unterschiedlichen Kombinationen von Pulsen sind fast identische Kontraste er-
zielbar. Dies spricht fiir die Moglichkeit, das bereits erwéhnte ,,Nonlinear Frequen-
cy Compounding* einzusetzen. Ein bemerkenswerter Effekt besteht darin, dass bei
gegebenem Kontrast die effektive Bandbreite in Abhangigkeit von der Pulskombi-
nation stark variieren kann. Ggf. sind Pulskombinationen, die eine hohe effektive
Bandbreite liefern, zu bevorzugen. Im Hinblick auf Compounding-Ansitze sollten

die zu mittelnden A-Linien auf dhnlichen effektiven Bandbreiten beruhen.

Im Mittel werden mit 90°-Pulsen und 270°-Pulsen bessere Kontraste erreicht als mit
0°-Pulsen und 180°-Pulsen. Fiir die Abbildung sind also nicht nur Phasenbeziehun-

gen sondern auch absolute Phasenlagen entscheidend.

Insbesondere bei 2-Puls-Sequenzen waren mit der halben Normalamplitude keine
guten Kontraste zu erreichen. Erst bei ldngeren Sequenzen, d. h. 3-Puls- und 4-Puls-
Sequenzen, werden Echos beriicksichtigt, die aus Sendepulsen mit halber Norma-
lamplitude resultieren. Zusammen mit der Analyse der Spektren l4sst sich schlie3en,

dass bei halber Amplitude die Mikroblasen noch eher linear reagieren.

Bei einer Filterlinge von J = 1 zeigen die Spektren nach Filterung und Summa-
tion kaum dominierende Spektralkomponenten. Die Erhohung der Filterlinge auf
J = 16 lasst dagegen eindeutig die 2., 3., und 4. Harmonische hervortreten. Der
Kontrast wird um etwa 5 — 10dB verbessert. Die grofere Kontraststeigerung ist
bei kurzen Sequenzen erreichbar, wobei allerdings die effektive Bandbreite stiarker
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eingeschriankt wird. Diese Beobachtung deckt sich mit den im Abschnitt 5.4.2 ange-

stellten Voriiberlegungen zu Filterlinge, Bandbreite und Signal-Rausch-Verhéltnis.

Die Auswertung der Daten liefert also zahlreiche Kriterien zur Auslegung von Puls-
sequenzen. In Bezug auf eine Ubertragung in die Anwendung in vivo muss jedoch fest-
gestellt werden, dass der Versuchsaufbau Gewebeddmpfung nicht berticksichtigt und dass
Ultraschall-Arrays nicht die Bandbreite der eingesetzten 15 MHz-Einzelelementwandler

zur Verfiigung stellen konnen.

5.4.3.2 Messungen an einem Phantom

Mit einem Siemens Sonoline® Elegra wurden Echodaten an einem in Abbildung 5.6 dar-
gestellten Phantom aufgenommen.* Als Schallwandler kam ein 3,5 MHz-Array zum Ein-
satz, welches mit einer asymmetrischen Sendepulsfolge mit den Trigerphasen 0°, 120°,
180°, und 240° bei einer Mittenfrequenz wg = 27 -2 MHz angesteuert wurde. Das Gewebe-
Phantom besal} einen zylindrischen Hohlraum von 3 cm Durchmesser, der mit dem Kon-
trastmittel Deﬁnity® gefiillt wurde.

Aus den Echodaten wurden auf vier verschiedene Arten Bilder gewonnen, die in der
Abbildung 5.7 zusammengefasst sind:

1. Herkdmmliche B-Bild Signalverarbeitung, wobei die B-Bilder, die sich aus den vier

Sendepulsen ergeben inkohérent gemittelt wurden.

2. Anwendung optimierter Empfangsfilter mit J = 1 Koeffizienten, d. h. nach optima-

ler, gewichteter Summation.
3. Anwendung optimierter Empfangsfilter mit J = 16 Koeffizienten.

4. Anwendung optimierter Empfangsfilter mit J = 64 Koeffizienten.

Fiir die Berechnung der optimierten Empfangsfilter wurden aus den in Abbildung 5.6
blau markierten Bereichen Trainingsdaten gewonnen. Alle Bilder geben grauwertkodiert
den Dynamikbereich von 5 — 60 dB wieder. Histogramme, die zur Bewertung der Signal-
verarbeitungsstrategien dienen, basieren auf den in Abbildung 5.6 weill markierten Berei-
chen. Diese iiberlappen zwar mit den Bereichen, aus denen die Trainingsdaten entnom-

men wurden, jedoch haben Kontrollen ergeben, dass die Klassifikationsergebnisse in den

*Ich bedanke mich bei John Lazenby, Ph.D. und Hui Jiang, Ph.D. fiir die Aufnahme der Daten.
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

Bereichen, aus denen die Trainingsdaten stammen, nicht besser sind, als in angrenzen-
den Bereichen, solange die Trainingsdatenmenge ausreichend grof3 und reprisentativ ist.
Abbildung 5.8 zeigt die berechneten Histogramme. Die Ergebnisse lassen sich wie folgt

zusammenfassen:

B-Bild Im B-Bild erscheinen Gewebe und Kontrastmittel gleich hell. Die zugehorigen
Histogramme zeigen, dass eine Unterscheidung der beiden Medien fast unmdoglich
ist. Der Klassifikationsfehler liegt bei ¢ = 46,2%, was die mangelnde Differenzier-
barkeit bestitigt. Die mittlere, effektive Bandbreite von B.ry = 369 kHz erscheint
recht gering. Der niedrige Wert begriindet sich mehr aus der Berechnungsvorschrift
fiir B.sy und weniger aus einer untypischen Schmalbandigkeit des Systems. Gut
erkennbar sind eine etwas unregelmifige Verteilung des Kontrastmittels sowie Ab-

schattungsartefakte.

Filter mit einem Koeffizienten Die optimale, gewichtete Summation ldsst bereits ei-
ne Kontrastverbesserung erkennbar werden, die auf der Unterdriickung der Echos
linearer Streuer mittels der Phasenkodierung beruht. Im Bild ist deutlich Rauschen
zu erkennen, welches ggf. durch eine einfache Beschrankung der Empfangsband-
breite reduziert werden konnte. Dadurch lieBe sich der Klassifikationsfehler von
¢ = 31,7% noch verringern. Die effektive Bandbreite betrdgt B.ry = 984 kHz.
Diese im Vergleich zum B-Bild hohe effektive Bandbreite ergibt sich daraus, dass
durch Harmonische eine Verbreiterung des Spektrums stattfindet wahrend gleichzei-

tig weniger dominierende ,,Spitzen* im Spektrum auftreten.

Filter mit 16 Koeffizienten Der Kontrast wird durch die ldngeren Filter gesteigert, so-
dass ab einer Tiefe von etwa 6 cm der Signalpegel in den Bildbereichen, die Gewebe
beinhalten, auf den Pegel des Rauschens abgefallen ist. Der Klassifikationsfehler
sinkt auf & = 19,2% und die Effektive Bandbreite auf B.rr = 712 kHz.

Filter mit 64 Koeffizienten Der Bereich, der Kontrastmittel reprisentiert, tritt noch deut-
licher hervor, und die Eindringtiefe der Abbildung vergroBert sich. Der Klassifikati-
onsfehler liegt jetzt bei nur noch ¢ = 5,9%, jedoch nimmt auch die effektive Band-
breite erheblich auf B.rr = 387 kHz ab.

Insbesondere in den Bildern, in denen die Echos linearer Streuer unterdriickt werden,

ist ein Artefakt zu erkennen, das als heller Streifen von der schallwandlernahen Wand des
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5.4 Optimierte Empfangsfilter

zylindrischen Holraums ausgeht. Im Prinzip ist dies eine Abbildung der Linienbildfunktion
des Systems. Bei der Bewertung dieses Phinomens muss beriicksichtigt werden, dass der
weil} abgebildete Mittelpunkt dieses Artefakts auf stark iibersteuerten Daten beruht, sodass
der visuelle Eindruck zu einer viel zu schlechten Bewertung der lateralen Auflésung des
Systems fiihrt. Dass eine Ubersteuerung vorliegt, ist dadurch nachweisbar, dass das Arte-
fakt durch die Unterdriickung der Echos linearer Streuer keineswegs abgeschwicht wird.
Weiterhin ist anzumerken, dass fiir die Versuche einige Parameter, die die Strahlformung
beeinflussen, verdandert wurden, was zu einer deutlichen Verschlechterung der lateralen
Auflosung fiihrte.

Die Abbildung 5.9 illustriert die Wirkungsweise der kontrastmittelspezifischen Abbil-
dung mittels phasenkodierter Pulssequenzen im Frequenzbereich. Dazu wurden die Trai-
ningsdaten verwendet. Das oberste Leistungsspektrum représentiert die Echodaten aus
dem Gewebe, wobei die Leistungsspektren iiber die 4 Pulse der Sequenz gemittelt sind.
Das Spektrum hat seinen Schwerpunkt bei etwas liber 2 MHz. Dies ist angesichts der Tra-
gerfrequenz des Sendepulses von 2 MHz und der Verwendung eines 3,5 MHz-Schallwand-
lers erwartungsgemal. Rot markiert sind die Frequenzbénder, aus denen sich die effektive
Bandbreite von B.rr = 369 kHz ergibt. Das mittlere Spektrum représentiert auf gleiche
Weise das Kontrastmittel. Eine Subharmonische und eine Verbreiterung des Spektrums
zu hoheren Frequenzen sind gut zu erkennen. Das Spektrum ist von zahlreichen Spitzen
gekennzeichnet, die vermutlich Interferenzartefakte sind. Die eftektive Bandbreite liegt
bei B.rr = 457kHz. Das untere Spektrum gibt Aufschluss iiber das Leistungsspektrum
|Es (w)|? des resultierenden Echos es (7), welches sich nach Filterung durch optimierte
Filter mit J = 64 Koeffizienten ergibt. Es sei darauf hingewiesen, dass die Leistungs-
skalierung nicht mit den ersten beiden Spektren vergleichbar ist, da ggf. die Ubertragungs-
funktionen der optimierten Empfangsfilter gemaf Abbildung 5.10 zu beriicksichtigen sind.
Die Normierung, die nach Gleichung (5.51) erfolgt, bezieht sich auf die Energie der Echos
aus dem Gewebe nach Filterung und Normierung. Diese Energie wird im hier betrachteten
Fall im Wesentlichen durch Rauschen bestimmt. Das Spektrum wird von einer Spektral-
komponente dominiert, die mitten in den Bereich des Sendespektrums fillt, welches durch
das Spektrum der Gewebestreuer ndherungsweise représentiert ist. Hierdurch ist dokumen-
tiert, dass eine kontrastmittelspezifische Abbildung im Frequenzbereich der 1. Harmoni-
schen moglich ist. Eine weitere dominierende Spektralkomponente lie3e sich aufgrund ih-

rer Mittenfrequenz mit einer Ultraharmonischen bei %wo assoziieren. Diese Einordnung ist
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5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel

allerdings eher spekulativ. Uberraschenderweise wird die Subharmonische kaum beriick-
sichtigt. Warum diese Spektralkomponente nicht zur Verbesserung des Kontrastes verfiig-
bar gemacht werden konnte, ist noch nicht geklért. In anderen in vitro-Versuchen wurden,
im Unterschied zu den hier gezeigten Resultaten, vielversprechende Ergebnisse im Hin-
blick auf eine Abbildung der Subharmonischen erzielt. Die Resultate dieses und weiterer
Phantom-Experimente deuten darauf hin, dass es kodierte Pulssequenzen und optimierte
Empfangsfilter erlauben, den Sende- und den Empfangsfrequenzbereich wieder mit der
Bandbreite des Schallwandlers zur Deckung zu bringen, wihrend Ansétze zur Abbildung
z. B. der 2. Harmonischen Kompromisse bzgl. dieser Frequenzbereiche erfordern (vgl.
Abschnitt 5.2).

Um die Wirkungsweise der optimierten Empfangsfilter noch detaillierter zu erfassen,
sind in Abbildung 5.10 die Ubertragungsfunktionen der optimierten Empfangsfilter der
Linge J = 64 vorgestellt. Der Frequenzgang zeigt deutlich einen Durchlassbereich um
2 MHz. Spektralkomponenten auflerhalb dieses Durchlassbereiches kdnnen kaum zur Ab-
bildung beitragen. Spektralkomponenten, die in den Durchlassbereich fallen, gelangen
nicht zwangsldufig zur Abbildung, denn sie konnen entsprechend ihrer Phasenbeziehun-
gen in den 4 Echos, die fiir jede Strahllinie aufgenommen werden, wihrend der Summation
ausgeloscht werden. Eben dieser Effekt fiihrt zur Unterdriickung der Echos von Gewebe-
streuern. Die Phasenginge der Filter 1 und 3 (0° bzw. 180° Trigerphase des Sendepulses)
sind im Durchlassbereich der Filter fast identisch. Dies ist ein Zeichen dafiir, dass die
Pulsinversion zur Abbildung ausgenutzt wird. In demselben Frequenzbereich erfahren die
Echos, die aus Sendepulsen mit 120° bzw. 240° Tragerphase resultieren, eine unterschied-
liche Amplitudengewichtung und Phasenverschiebung, die demnach zur Optimierung des
Kontrastmittel/Gewebe-Kontrastes notwendig ist. Die Griinde fiir diese Art der Wichtung

sind allerdings nicht offensichtlich.

5.4.4 Optimierung der Bildgebung durch ,,Nonlinear
Frequency Compounding*

Bereits die theoretischen Betrachtungen aus Abschnitt 5.3.2.3 haben die Moglichkeit auf-

gezeigt, die Bildqualitit durch inkohérente Mittelung von Einzelbildern zu verbessern, die

aus unterschiedlich kodierten Sendepulsfolgen resultieren. Diese Uberlegungen werden
durch die Messungen an der Messzelle bestétigt (siche Abschnitt 5.4.3.1). Die optimierten
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5.4 Optimierte Empfangsfilter

Puls-Kode [ /B Ber/ MHZ |
90°N1 | 270°N1 [ 22,9 | 3,31
90°N2 [ 270°N2 [[ 21,5 | 4,44
0°N1 | 180°N1 [[ 20,6 | 6,40

0°NI1 | 90°N1 | 270°N1 | 24,8 3,27
90°N1 | 270°N1 0°HI || 24,8 3,27
90°N1 | 270°N1 0°N2 || 24,7 3,22
90°N1 | 270°N1 0°N2 | 180°N2 || 25,1 2,83

0°N1 | 90°N1 | 180°N1 | 270°N1 | 25,1 2,88

0°N1 | 90°N1 | 270°N1 | 180°N2 || 25,1 2,98

Tabelle 5.1: Differenzierung von Levovist-Mikroblasen und linearen Streuern mit Filtern der Lénge
1.

Puls-Kode | x/dB || Ber/ MHz |
90°N1 | 270°N1 || 29,8 | 1,66
90°N1 | 180°N1 [ 29,2 | 2,20
90°N2 | 180°N2 || 28,0 [ 2,93
90°N1 | 180°N1 | 270°N1 || 31,3 | 1,66
90°N1 | 270°N1 | 90°N2 [ 30,0 | 1,66
90°N1 | 270°N1 0°N2 [ 30,0 [ 1,66
90°N1 | 180°N1 | 270°N1 | 90°N2 || 31,5 | 1,66
0°N1 [ 90°N1 | 180°N1 | 270°N1 || 31,4 [ 1,71
90°N1 | 180°N1 | 270°N1 | 180°N2 || 31,4 | 1,71

Tabelle 5.2: Differenzierung von Levovist-Mikroblasen und linearen Streuern mit Filtern der Lénge
16.

Puls-Kode | x/dB | Bei/ MHz |
90°N2 [ 270°N2 | 21,1 [ 2,34
90°H1 | 90°N2 [ 20,7 | 3,56
90°N1 | 270°N1 || 20,5 | 1,71
0°H2 | 90°N2 [ 270°N2 [ 22,8 [ 2,34
0°N2 | 90°N2 | 270°N2 || 22,7 | 2,29
0°H1 | 90°N2 [ 270°N2 || 22,7 [ 2,34
0°N2 | 90°N2 | 180°N2 | 270°N2 || 24,4 [ 2,15
90°N1 | 270°N1 | 90°N2 | 270°N2 | 23,9 || 2,00
90°N2 [ 180°N2 [ 270°N2 | 0°H2 [ 23,6 [ 2,15

Tabelle 5.3: Differenzierung von freien Mikroblasen und linearen Streuern mit Filtern der Lénge
1.
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| Puls-Kode | x/dB || Ber/ MHz |
90°N2 | 270°N2 | 28,7 1,56
90°N2 | 180°N2 || 28.4 1,61
90°N1 | 180°N1 | 28,1 1,37

90°N2 | 180°N2 | 270°N2 || 30,5 1,37
90°NI1 | 180°N1 | 270°NT1 | 29,9 1,22
90°HI | 90°N2 | 180°N2 || 29,5 1,76
90°N1 | 270°N1 | 90°N2 | 270°N2 || 31,4 1,27
90°NI1 | 270°N1 | 90°N2 | 180°N2 || 31,3 1,32
90°NI1 | 180°NI1 | 90°N2 | 180°N2 | 31,1 1,42

Tabelle 5.4: Differenzierung von freien Mikroblasen und linearen Streuern mit Filtern der Lange
16.

Empfangsfilter erlauben eine modifizierte Strategie, Nonlinear Frequency Compounding
zu betreiben. Im Abschnitt 5.4.2 ist erldutert, dass der Optimierungsprozess fiir N Filter
mit J Koeffizienten insgesamt J - N vollstindige Filtersitze liefert. Unter diesen Filter-
sdtzen wird zwar einer den groten Kontrast y liefern, aber gerade fiir groe J und grof3e
N existieren in der Regel mehrere Filtersitze, die einen dhnlich grolen Kontrast und eine
dhnliche effektive Bandbreite liefern. Diese Filtersidtze verwenden z. T. unterschiedliche
Spektralkomponenten aus den zur Verfiigung stehenden N Echos. Daher erfiillen die aus
Anwendung dieser Filtersdtze resultierenden Bilder die Voraussetzung, um Nonlinear Fre-
quency Compounding zu betreiben. Am Beispiel der zuvor gezeigten Phantomdaten soll
das Potential dieser Strategie demonstriert werden.

Die Abbildungen 5.7 und 5.8 dokumentieren die Verbesserung des Kontrastes und
Verringerung des Klassifikationsfehlers durch Erhéhung der Filterlinge von J = 16 auf
J = 64 Koeffizienten. Werden nun 4 Bilder gemittelt, die mithilfe der 4 Filtersitze der
Liange J = 16 mit den besten Kontrasten y generiert werden, so ergibt sich ein Bild
IB16x4, welches dem Bild /g4, das aus dem kontrastoptimalen Filtersatz der Lange J = 64
hervorgeht, bzgl. des Klassifikationsfehlers kaum nachsteht. Die Abbildungen 5.11 und
5.12 zeigen die zugehorigen Bilder und Histogramme. Das Ergebnis des Vergleiches ldsst

sich so zusammenfassen:

64 Koeffizienten ohne Compounding Der Klassifikationsfehler liegt bei ¢ = 5,9%.
Das Speckle-SNR betragt SN R = 1,81 im Bereich des Kontrastmittels und SN R =
1,59 im Bereich des Gewebes. Die effektive Bandbreite ergibt sich zu Beg = 387 kHz.
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16 Koeffizienten, 4fach Compounding Der Klassifikationsfehler liegt mite = 8,3%
etwas hoher als beim Bild Iggs. Das Speckle-SNR ist im Bild /gjgx4 mit SNR =
2,74 im Bereich des Kontrastmittels und SN R = 1,77 im Bereich des Gewebes bes-
ser als im Bild /ge4. Die mittlere, effektive Bandbreite ergibt sich zu Begr = 635 kHz

und ldsst auf eine bessere axiale Auflosung schlie3en.

Die gezeigten Ergebnisse dokumentieren, dass das Nonlinear Frequency Compoun-
ding eine erfolgversprechende Strategie zu Verbesserung kontrastmittelspezifischer Abbil-

dungsverfahren darstellt.

5.5 Weitere Ansatze

Die phasenkodierten und amplitudenkodierten Pulssequenzen sind unter Beriicksichtigung
der Kodierung fiir Doppler-Verfahren einsetzbar. Die Untersuchung der Echodaten auf
Effekte nichtlinearer Streuung ist auch im Doppler-Frequenzbereich moglich. Diese An-
sitze sind intensiv von anderen Gruppen untersucht worden [106, 107]. Ahnliche Stra-
tegien waren auch Thema eigener Forschungsarbeiten [109], die jedoch zunichst nicht
weiter verfolgt wurden. Die vorgestellten optimierten Empfangsfilter vollziehen neben ei-
ner Filterung entlang der Mikrozeitachse lediglich eine Filterung in Form einer gewich-
teten Summation entlang der Makrozeitachse (Doppler-Zeitbereich), da fiir jedes Echo
in einem Ensemble, d. h. fiir jedes Echo einer Pulssequenz, ein eigenes Empfangsfil-
ter existiert. Die optimierten Empfangsfilter leisten daher keine Filterung im Doppler-
Frequenzbereich, die das Ausblenden von Geschwindigkeitsbereichen erlaubt. Sollen die
optimierten Emfpangsfilter diese Funktion auch zur Verfiigung stellen, miissen entweder
Trainingsdaten fiir unterschiedliche Geschwindigkeiten beider Medien existieren oder die
klassischen Wandfilter mit den optimierten Empfangsfiltern kombiniert werden. Beide An-
satze fithren auf eine zusétzliche Dimension der optimierten Empfangsfilter. Ziel laufender
Forschungen ist eine Form der Wandfilterung, die auf eine Trennung der sich iiberlagern-
den Geschwindigkeiten des Gewebes (durch Bewegungsartefakte) und des Blutflusses ab-
zielt [124].

133



5 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der Ultraschall-Kontrastmittel
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Abbildung 5.6: Phantom zur Beurteilung der Effektivitidt kontrastmittelspezifischer Abbil-
dungsverfahren. Das Phantom besteht aus einem Material, das Gewebe bzgl. seiner
Ultraschallabbildungs-Eigenschaften nachbildet. Ein zylindrischer Hohlraum dient zur Aufnah-
me des zu untersuchenden Kontrastmittels.
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5.5 Weitere Ansétze

Abbildung 5.7: Vergleich eines herkommlichen B-Bildes mit kontrastmittelspezifischen Bildern,
die durch Kombination einer phasenkodierten Pulssequenz mit optimierten Empfangsfiltern der
Filterldnge J erzielt wurden.
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Abbildung 5.8: Histogramme zur Beurteilung der Differenzierbarkeit von Kontrastmittel und Ge-
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webe zu den Bildern der Abbildung 5.7.
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5.5 Weitere Ansétze
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Abbildung 5.9: Empfangsspektren der Trainingsdaten. Oben: Leistungsspektrum der Trainingsda-
ten fiir Gewebe, gemittelt {iber die N = 4 Echos. Mitte: Leistungsspektrum der Trainingsdaten
fiir Kontrastmittel, gemittelt iiber die N = 4 Echos. Eine Subharmonische sowie eine Verbrei-
terung des Spekrums zu hohen Frequenzen hin sind erkennbar. Unten: Leistungsspektrum der
Trainingsdaten fiir Kontrastmittel nach Filterung und Summation. Das Spektrum zeigt Spektral-
komponenten, die aufgrund der Phasenkodierung der Sendepulsfolge von Spektralkomponenten
linearer Streuung unterscheidbar sind.
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Abbildung 5.10: Frequenz- und Phasengéinge optimierter Empfangsfilter der Lénge J = 64 fiir die
beschriebene, phasenkodierte Sendepulsfolge mit Tragerphasen von 0°, 120°, 180° und 240°.
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5.5 Weitere Ansétze

Abbildung 5.11: Vergleich der Bilder /g;¢x4 und /gg4. Das linke Bild /g16x4 geht aus der Mittelung
von 4 Bildern hervor, die mithilfe von 4 optimierten Filtersétzen der Linge J = 16 berechnet
wurden, die den besten Kontrast y liefern. Das rechte Bild /gg4 wurde unter Anwendung des
kontrastoptimalen Filtersatzes der Linge J = 64 generiert. Bild /¢4 liefert einen etwas geringe-
ren Klasifikationsfehler als Bild /g;6x4. Bild /g16x4 nutzt dafiir eine groBere effektive Bandbreite
und zeigt ein weniger ausgepragtes Speckle-Muster.
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Abbildung 5.12: Histogramme zu den Bildern in Abbildung 5.11. Das Bild /gj¢x4, welches auf
4fachem Compounding beruht, ist durch einen etwas groBleren Klassifikationsfehler von ¢ =
8,3% im Vergleich zu ¢ = 5,9% beim Bild /gg4 gekennzeichnet. Das Speckle-SNR ist im Bild
Igiex4 mit SNR = 2,74 im Bereich des Kontrastmittels und SNR = 1,77 im Bereich des
Gewebes besser als im Bild /gg4 mit SN R = 1,81 im Bereich des Kontrastmittels und SNR =
1,59 im Bereich des Gewebes. Das Bild /gigx4 gibt mit By = 635kHz auch eine deutlich
grofere effektive Bandbreite wieder als das Bild /g4 mit Begr = 387 kHz.
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6 Perfusionsabbildung mittels
kontrastmittelspezifischer
Abbildungsverfahren

6.1 Definition und medizinische Bedeutung der
Perfusion

Unter dem Begriff ,,Perfusion® (lateinisch ,,perfundere*“=iibergielen) wird in dieser Arbeit
die Versorgung des biologischen Gewebes mit Blut verstanden werden. Die Perfusion wird
medizinisch u. a. als Perfusionsrate angegeben, die sich aus dem Blutvolumen in ml ergibt,
das in einem Gewebevolumen von 100 ml in 1 min ausgestauscht wird. Dabei ist aufgrund
der Verzweigtheit des Kapillarsystems von einer Durchmischung des zuflieBenden Blutes

mit dem abflieBenden Blut auszugehen.

Die Perfusion ist fiir biologisches Gewebe lebensnotwendig. Dementsprechend wichtig
sind Informationen {iber die Perfusion fiir die Diagnose und Therapie von Schlaganfillen
und Herzinfarkten. Sowohl beim Schlaganfall als auch beim Herzinfarkt resultieren irre-
parable und lebensbedrohliche Schiden aus dem Absterben von Zellen, die, meist nach
dem Verschluss einer Arterie, liber langere Zeit nicht ausreichend versorgt werden. Beim
Schlaganfall, auf den in diesem Kapitel noch nédher eingeangen wird, besteht die diagno-
stische Aufgabe zunichst darin, eine Blutung als Ursache auszuschlieBen. Dies geschieht
iblicherweise durch eine CT-Untersuchung. Liegt keine Blutung vor, sondern ein Perfu-
sionsdefizit (Minderdurchblutung), so miissen Lokalisation und Ausmal} so schnell wie
moglich bestimmt werden, um eine optimale Therapie einleiten zu konnen. Beispielswei-
se kann es in einigen Fillen indiziert sein, den Arterienverschluss durch die Gabe von

rtPA (engl. ,,recombinant tissue Plasminogen Activator) aufzuldsen. Diese Therapie ist
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6 Perfusionsabbildung mittels kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren

innerhalb der ersten 3 Stunden nach dem Infarktereignis aussichtsreich, jedoch mit der
Gefahr einer Blutung verbunden. Ausgedehnte Infarkte fiihren durch eine Hirnschwellung
(Hirnédem), die den Innendruck im Gehirn ansteigen lésst, zu einer hohen Mortalitét. Ggf.
kann eine dekompressive Kraniektomie (eine teilweise, temporire Entfernung des Scha-
delknochens) fiir eine Drucksenkung sorgen. Die Perfusionsabbildung mittels Ultraschall
wire bei wenig kooperativen Patienten bzw. bei Patienten, die sich in einem kritischen
Zustand befinden, im Vergleich zu anderen Verfahren einfach anzuwenden. Eine Untersu-
chung konnte auch am Krankenbett erfolgen und wire im Sinne einer Therapiekontrolle
ohne grofBen Aufwand wiederholbar (siche auch Abschnitt 3.1.2).

Ein weiteres Anwendungsgebiet der Perfusionsabbildung liegt in der Tumordiagnostik
(vgl. Abschnitt 3.1.2 und Abbildung 3.1). Tumore grenzen sich meist durch ihre Perfusion
vom umgebenden Gewebe ab, wobei bosartige Tumoren meist starker perfundiert sind als

das umliegende Gewebe und gutartige Tumoren schwécher.

6.2 Ansatze zur Perfusionsabbildung und
-bewertung mithilfe von Ultraschall

Die Kontrastmittelskonzentration in einer Auflosungszelle, die zumindest qualitativ von
kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren visualisiert wird (vgl. Abschnitt 3.1.2),
hingt zum einen von der Kontrastmittelkonzentration im Blut ab und zum anderen vom
Anteil des Blutvolumens am Volumen der Auflosungszelle. Im stationdren Zustand, d. h.

die Kontrastmittelkonzentration Cp ist im gesamten Blutvolumen identisch und zeitinvari-

ant, gilt:
Cp= B Vo (6.1)
Va
Ca Kontrastmittelkonzentration in einer Auflosungszelle,
Cp Kontrastmittelkonzentration im Blut,
VA Blutvolumen in einer Auflosungszelle,
Va Volumen einer Auflosungszelle.

Ein einzelnes kontrastmittelspezifisches Bild ist in diesem Fall ein qualitatives Abbild

des Blutanteils im Gewebe. Die Perfusionsrate kann also nur vermessen werden, indem die
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&) Organ

Abbildung 6.1: Die Schemazeichnung illustriert die Organperfusion. Das Gewebe wird durch ein
Blutgefal3 versorgt, in dem der zeitliche Verlauf der Kontrastmittelkonzentration durch Cg (¢) ge-
geben ist. In einem untersuchten Gewebevolumen wird der Konzentrations-Zeit-Verlauf Cy (¢)
gemessen. Cg (¢) und Ca (¢) sind liber eine Impulsantwort o (¢) verkniipft, die von der Perfusi-
onsrate abhéngt.

Kontrastmittelkonzentration Cg im Blut variiert wird. Dann 14sst sich aus der Geschwin-
digkeit, mit der die Kontrastmittelkonzentration Co der Verédnderung der Konzentration
Cp folgt, auf die Perfusionsrate schlieSen. Bereits der Begriff ,,Geschwindigkeit* verdeut-
licht, dass ein einzelnes kontrastmittelspezifisches Bild i. Allg. nicht ausreichen kann, um
die Perfusionsrate zu bestimmen.

Wie bereits impliziert wurde, dient Kontrastmittel als Indikator (engl. hier ,.tracer®),
der den Blutaustausch durch die Perfusion verfolgbar macht. Werden die zeitlichen Ver-
laufe der Indikator-Konzentration als Zeitsignale im systemtheoretischen Sinne verstan-
den, so ldsst sich die Perfusion eines Gewebevolumens durch eine Impulsantwort o (¢)
charakterisieren, die den Konzentrations-Zeit-Verlauf Cg (¢) im versorgenden Gefal3 des

Gewebevolumens mit dem Konzentrations-Zeit-Verlauf Cx (¢) tiber eine Faltung

Cat)=0(1)*Cp (1) (6.2)

verkniipft. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 6.1 dargestellt.
Die Impulsantwort o (¢) hingt von der Perfusionsrate ab. In der Abbildung 6.1 er-

scheint Cy (¢) gegeniiber Cg (¢) verbreitert und verzogert. Die Verbreiterung resultiert aus
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6 Perfusionsabbildung mittels kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren

der Verteilung des Kontrastmittels entsprechend des Konzentrationsgradienten und aus der
Durchmischung von Teilfliissen aus unterschiedlichen Wegen [65]. Die Verzdgerung er-
gibt sich aus der Wegstrecke zwischen den Orten, an denen Cpg (¢) und C (¢) bestimmt
werden. Diese Verzogerung wird im Weiteren nicht berticksichtigt. Fiir die Impulsantwort

wird typischerweise ein Ausdruck der Form

ot)=a-e (6.3)

angenommen, wobei o als Mittlere-Transit-Rate (engl. ,,mean transit rate) bezeichnet
wird und die Perfusionsrate beschreibt [37]. Tatsidchlich wird die Impulsantwort oft nur
ndherungsweise bestimmt und entspricht nicht immer gut der in Gleichung (6.3) angegebe-
nen Form. In solchen Fillen wird zur Beurteilung der Perfusionsrate vielfach die Mittlere-
Transit-Zeit Tyyrr (MTT, engl. ,,mean transit time*) angegeben, die dem Schwerpunkt von

o (t) entspricht:

(0.9]

/ t-o(t)dt
Tt = ’220— (6.4)
/ o(t)dt
=0

Fiir o (1) = a - e=% soll nachgewiesen werden, dass Tyt mit & zusammenhéngt:

ca e %dt

—3

T
0

~

\8‘“3

[‘T (af + 1)]‘
= lim 7
T— o0 [e—at]‘o

Tmrt = (6.5)

o e eldt

t=0

1 aTe T 4 el — |

T—ood, e—eT — 1

T 1 " T 1
= lim (- = —

T—ooo \a 1 —e*T o

Weitere Zusammenhinge werden in [122] und [139] aufgezeigt.

Il
g.
I
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6.2 Ansétze zur Perfusionsabbildung und -bewertung mithilfe von Ultraschall

Fiir eine quantitative Perfusionsbewertung sind folgende Bedingungen zu erfiillen:

e Es miissen Kontrastmittelkonzentrationen bestimmt werden. Eine Minimalanforde-
rung wire die Erfassung einer Messgrofle, die fiir eine gegebene Auflosungszelle

proportional zur Kontrastmittelkonzentration ist.
e Sowohl Cy (¢) als auch Cpg (¢) miissen ermittelt werden kdnnen.

Beide Bedingungen sind mittels Ultraschall-Kontrastmittel und kontrastmittelspezifi-
schen Abbildungsverfahren kaum erfiillbar. Dennoch ist eine Perfusionsbewertung mittels
Ultraschall in qualitativer Form durchaus moglich, wie im Folgenden dargestellt wird. Eine
Artefaktquelle, die unbedingt zu vermeiden ist, sind Abschattungseffekte durch Kontrast-
mittel (siehe Abschnitt 3.3.2.1), denn dann héngt die Intensitét /o, mit der eine Auflo-
sungszelle abgebildet wird, von der Kontrastmittelkonzentration in anderen Auflosungs-
zellen ab. Diese Abhingigkeit ist nicht korrigierbar. Mit empfindlichen, kontrastmittels-
pezifischen Abbildungsverfahren und geringen Kontrastmittelkonzentrationen lassen sich

solche Abschattungen vermeiden.

6.2.1 Bolus-Methode

Die Grundidee der Bolus-Methode, die in der Perfusions-Kernspin-Tomographie etabliert
ist, besteht darin, durch Injektion des Kontrastmittels einen geeigneten Verlauf der Kon-
zentration Cg (¢) zu erreichen, wie er in Abbildung 6.2, links dargestellt ist. Dazu muss das
Kontrastmittel schnell injiziert werden, um einen schnellen, starken Konzentrationsanstieg
zu erreichen. In dem Gefdl3, in welches das Kontrastmittel injiziert wurde, wird zunéchst
in einiger Entfernung vom Injektionsort ein ,,idealer Bolus* zu beobachten sein. Nach Er-
reichen eines Maximums sinkt die Kontrastmittelkonzentration am Beobachtungsort fast
auf Null ab, bevor nach Rezirkulation die Konzentration wieder ansteigt. Ultraschallkon-
trastmittel werden meist intravends verabreicht. Unter diesen Bedingungen kann in versor-
genden Gefidflen ein in Abbildung 6.2, rechts dargestellter Konzentrationsverlauf beobach-
tet werden, der nach einem Maximum einen Abfall auf ein iiber ldngere Zeit konstantes
Niveau zeigt, dass die homogene Kontrastmittelkonzentration im gesamten Blutvolumen
wiederspiegelt.

Wird o (¢) durch eine Entfaltung von Cx () mit Cp (¢) bestimmt, so besteht in der Re-
zirkulation kein grundsitzliches Problem. Voraussetzung ist, das Cg (¢) breitbandig genug
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Abbildung 6.2: Konzentrationsverlauf Cg (¢), der sich nach einer Injektion des Kontrastmittels
einstellt. Links: In dem Blutgefal3, in welches das Kontrastmittel injiziert wurde, wird sich in ei-
ner Entfernung von der Injektionsstelle ein idealer Bolus einstellen. Durch Rezirkulation verteilt
sich das Kontrastmittel auf das gesamte Blutvolumen. Rechts: Erreicht das Kontrastmittel ein
Organ erst, nachdem Rezirkulation stattgefunden hat, so ergibt sich ein Verlauf, der nach dem
Erreichen eines Maximums auf eine iiber ldngere Zeit fast konstante Konzentration abfillt.

ist, um Cp (¢) vermessen zu konnen. Praktisch bedeutet dies, dass wenigstens der Anstieg
von Cg (¢) ausreichend steil sein muss. Um eine Entfaltung aufgrund von gemessenen
Konzentrationsverldufen durchfiihren zu konnen, wird an die Messdaten oft eine Funktion

(engl. ,,gamma variate function*) der Form

, a,b,c>0 (6.6)

) = a(t —to)? ec=10) fir > ¢
s = 0 fir t <t

angepasst. Diese Funktion beriicksichtigt keine Rezirkulation und damit nur den frithen
zeitlichen Bereich von Cy (¢) (engl. ,.first pass®), der nur den idealen Bolus représentiert.
Durch diese Form der Auswertung wird nur ein kleiner Teil der zur Verfligung stehen-
den Daten beriicksichtigt. Ggf. miissen die Parameterbereiche sowie der Zeitbereich ein-
gegrenzt werden. Der Ubergangsbereich vom ideal-bolusformigen Verlauf der Kontrast-
mittelkonzentration zur fast konstanten Konzentration liee sich durch erweiterte Modell-

funktionen auswerten, was z. T. versucht wird. Der Teil von Cj (¢), der ndherungsweise
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6.2 Ansétze zur Perfusionsabbildung und -bewertung mithilfe von Ultraschall

konstant ist und demzufolge nicht zur Bandbreite von Cy (¢) beitrdgt, enthilt keine zusétz-
liche Information.

Die Bolus-Methode findet, wie oben erwédhnt, Anwendung in der Perfusionsabbil-
dung mittels Kernspintomographie. In der Literatur herrscht keine Einigkeit dariiber, ob
die Bolus-Methode auf die Ultraschallabbildung im Sinne einer quantitativen Perfusi-
onsbestimmung {ibertragbar ist. Zwei Verdffentlichungen aus dem Jahre 2001, die Stu-
dien in vitro sowie in vivo an Hundegehirnen dokumentieren, wobei als kontrastmittel-
spezifisches Abbildungsverfahren die Auswertung der 2. Harmonischen verwendet wur-
de, verneinen die Moglichkeit einer Perfusionsquantifizierung [22, 139]. Eigene Studien,
die in enger Zusammenarbeit mit klinischen Partnern durchgefiihrt wurden, belegen je-
doch, dass die Bolus-Methode ein wertvolles Hilfsmittel fiir die Bewertung der Hirnperfu-
sion sein kann, wenn besonders empfindliche, kontrastmittelspezifische Abbildungsver-
fahren eingesetzt werden und wenn ein Ansatz gewdhlt wird, der statt auf eine quan-
titative Abbildung der Perfusion auf eine optimale qualitative Perfusionsabbildung ab-
zielt [33,49,54,82,93-96,127,128,132,133].

6.2.1.1 Abbildung der Hirnperfusion unter Anwendung der Bolus-Methode

Aufgrund der ungiinstigen Schallbedingungen bei der Abbildung des menschlichen Ge-
hirns ist ein besonders empfindliches kontrastmittelspezifisches Abbildungsverfahren er-
forderlich. Die Wahl fillt deshalb auf zerstorende Abbildungsverfahren wie die Zeitvari-
anzabbildung (siehe Kapitel 4) und das CBI-Verfahren*. Einen Vergleich beider Verfah-
ren unter guten Schallbedingungen liefern die Abbildungen 6.4 und 6.5. Zur Orientierung
gibt Abbildung 6.3 einen Vergleich derselben Schnittebene, dargestellt durch Computer-
Tomographie, Kernspin-Tomographie und Ultraschall. Fiir die Ultraschall-Bildserien in
den Abbildungen 6.4 und 6.5 wurde derselbe, gesunde Proband untersucht. Die Puls-
inversions-Bilder, die jeweils parallel zur Zeitvarianzabbildung bzw. zur Abbildung im
CBI-Modus aufgenommen wurden, verdeutlichen weniger die Fahigkeit dieses Verfah-
rens, nichtlineare Streuung abzubilden, als vielmehr die Fahigkeit zur morphologischen
Abbildung durch nichtlineare Effekte der Schallausbreitung im Gewebe und die Fahigkeit

*In den klinischen Erprobungen ist die Zeitvarianzabbildung gegeniiber dem CBI-Verfahren benachtei-
ligt, da letzteres auf dem Ultraschallgerdt vom Typ Siemens Sonoline Elegra implementiert ist, wahrend fiir
die Zeitvarianzabbildung hochfrequente Echodaten an einen PC {ibertragen werden miissen, was mehr als
15 min in Anspruch nimmt.
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6 Perfusionsabbildung mittels kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren

zur Abbildung von Mikroblasen durch Zerstérung (vgl. Abschnitt 5.3). Pulsinversions-
Bilder liefern meist eine bessere morphologische Abbildung des Gehirns als konventio-
nelle B-Bilder und dienen wihrend der klinischen Untersuchungen als Orientierung. Die
Pulsinversions-Bilder der Anflutungsphase (20s bzw. 16 s) und bei Erreichen der Maxi-
malkonzentration (32 s bzw. 30 s) fallen in den Abbildungen 6.4 und 6.5 recht unterschied-
lich aus: in der Abbildung 6.4 ist der Kontrasteffekt deutlicher als in Abbildung 6.5. Ein
Grund hierfiir kann in den unterschiedlichen Auswirkungen der Zeitvarianzabbildung und
des CBI-Verfahrens auf die Pulsinversion-Bildgebung liegen. Aus bisher nicht geklarten
Griinden wurde bei der Pulsinversionstechnik insgesamt eine groflere Varianz des Kon-

trasteffektes festgestellt als bei der Zeitvarianzabbildung und dem Contrast Burst Imaging.

Computer- Kernspintomographie, transkranieller
Tomographie T2-gewichtet Ultraschall

Abbildung 6.3: Abbildung der dienzephalen Ebene in Hohe der Basalganlien mittels der
Computer-Tomographie, der Kernspin-Tomographie und des Ultraschalls.

Dass eine qualitative Perfusionsabbildung mit der Bolus-Methode und einem zersto-

renden Abbildungsverfahren moglich und sinnvoll ist, ldsst sich wie folgt belegen:

e Wird eine Auflosungszelle fortlaufend mit einem zerstérenden Verfahren abgebildet,
so ist die abgebildete Intensitét /5 bei konstanter Kontrastmittelkonzentration Cg im
versorgenden Blutgefal nicht mehr nur eine Funktion des anteiligen Blutvolumens,
sondern auch eine Funktion der Perfusionsrate, denn diese erhoht die Kontrastmit-
telkonzentration Ca und wirkt damit der Absenkung der Konzentration durch die
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Pulsinversion

32s
1. &2.
Ventrikel

<« frontal

Os 20s

Abbildung 6.4: Kontrastmittelsgeziﬁsche Ultraschallbilder eines menschlichen Gehirns, 0s, 205,
und 32 s nach einer Levovist~ -Injektion. Abbildung der dienzephalen Ebene druch das tempo-
rale Knochenfenster mit einem 2,5 MHz-Phased-Array. Die Bildtiefe betrdgt 10 cm. Die Abbil-
dung zeigt einen Vergleich des Pulsinversions-Verfahrens mit der Zeitvarianzabbildung.

Zerstorung entgegen. In einem begrenzten Bildbereich mit homogenem Blutanteil

im Gewebe wird also qualitativ die Perfusionsrate abgebildet.

e Auch wenn der gemessene Verlauf von /, (¢) nicht geeignet ist, um eine Impulsant-
wort zu bestimmen, weil der Zusammenhang zwischen / und C nicht bekannt ist
und weil die Bildgebung Einfluss auf C4 (¢) hat, so ist ein ,,bolusférmiger Verlauf
von /4 (¢) ein sehr sicheres Zeichen dafiir, dass Kontrastmittel die Auflosungszelle
erreicht hat. Der Bolus ist somit ein Kriterium, aufgrund dessen Rauschen und ande-
re Artefakte unterdriickt werden kénnen, die den Nachwelis eines Perfusionsdefizites

erschweren.

Datenakquisition Fiir die Abbildung der Hirnperfusion wird durch das temporale Kno-
chenfenster die dienzephale Ebene abgebildet. Diese Ebene liegt im Versorgungsgebiet der
Arteria cerebri media und ist fiir die Schlaganfalldiagnostik besonders geeignet. Die Auf-
nahme einer Bildserie beginnt mit dem Zeitpunkt der Kontrastmittelinjektion. Die Zeitva-
rianzabbildung und die Abbildung im CBI-Modus erfordern eine geringe Bildrate, sodass
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Pulsinversion

16s 30s

1. & 2.
Ventrikel

<« frontal

0s

Abbildung 6.5: Vergleich des Pulsinversions-Verfahrens mit dem Contrast Burst Imaging. Unter-
suchungsbedingungen wie bei Abbildung 6.4.

im Parenchym eine Kontrastmittelkonzentration erreicht werden kann, die gut visualisier-
bar ist. Eine typische Bildrate ist fg = 0,5 Hz. Damit ist der zeitliche Abstand zwischen
aufeinanderfolgenden Bildern mit 75 = 2's gegeben. Die Bildrate fg stellt gleichzeitig
die Abtastrate bzgl. der zeitdiskreten Abtastung der Intensitdt / (¢) dar. Eine herzzyklus-
getriggerte Aufnahme (EKG-Triggerung) erfolgt ausdriicklich nicht, denn abbildbare Be-
wegungsartefakte durch den Herzschlag sind nicht zu erwarten. Weiterhin konnen durch
die asynchrone Abtastung Einfliisse durch herzzyklussynchrone Anderungen der Perfusi-
onsrate auf zu berechnende Parameter unterdriickt werden. Die gesamte Akquisitionszeit
betrigt etwas 90 — 120s. Die Vorgehensweise zur Bestimmung von /4 (¢) illustriert Ab-
bildung 6.6.

Datenauswertung Die so ermittelten Intensitéts-Zeit-Verldufe sind durch Funktionen
der in Gleichung (6.6) gegebenen Form nicht geeignet zu beschreiben. Einige typische
Beispiele solcher Verldufe sind in Abbildung 6.7 gegeben.

Besser geeignet ist die Modellfunktion
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t = 0, Injektionszeitpunkt
t=4-T,

\ 2

Abbildung 6.6: Zur Perfusionsbewertung nach der Bolus-Methode wird zum Zeitpunkt ¢ = 0
Kontrastmittel intravends injiziert. Mit einem kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahren
erfolgt die Aufnahme einer Bildserie, wobei der zeitliche Abstand zwischen aufeinanderfolgen
Bildern Ty betrigt. Fiir jede Auflosungszelle ergibt sich ein Intensitéts-Zeit-Verlauf /5 (¢). Aus
diesem werden Parameter extrahiert, die in Form von Parameterbildern dargestellt werden.

e—azt

v () = a0+ a1 (6.7

1 + e—a3t=10)’

ao beschreibt den Leerwert, also die Bildintensitit ohne Kontrastmittel,
aj Skalierungsfaktor, a; > 0,

to zeitliche Verschiebung, 7o,

e~ w! exponentieller Abfall, der /v (¢) fiir grof3e # dominiert,

ap bestimmt den exponentiellen Abfall, a; > 0,

H_Tls(f—to) beschreibt einen Sprung mit durch a3 einstellbarer Steilheit,

a3 Parameter zur Einstellung der Steilheit des Intensitdtsanstiegs, az > 0.

Die Anpassung der Modellfunktion an einen gemessenen Zeit-Intensitéts-Verlauf ist
aufwendig, da die Funktion nichtlinear ist und da insgesamt 5 Parameter zu bestimmen
sind. Ein erster Schritt besteht darin, Startwerte zu finden. Der Parameter a( l4sst sich aus
dem Mittelwert von /4 (¢) fiir kleine ¢ schitzen. Dabei kann davon ausgegangen werden,
dass das Kontrastmittel nach der Injektion mehr als 10 s benotigt, um das Gehirn zu errei-
chen. Startwerte flir a; und a; ergeben sich aus der Betrachtung der Modellfunktion fiir
grof3e ¢:
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Abbildung 6.7: Typische Zeit-Intensitétsverldufe fiir verschiedene Regionen des Gehirns.
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M) ~ Iv@) =ay+ae @ firs> 1, (6.8)
= In (IM (t) — ao) =Ina; — ayt (6.9)

Die Gleichung (6.8) erlaubt unter Verwendung des Schitzwertes fiir g die Schitzung von
ai und ap. Fiir tp und a3 werden Standardwerte festegelegt. Ausgehend von diesen Start-
werten wird die Bestimmung aller Parameter zunichst mit Gradientenverfahren versucht,
die relativ wenig Rechenzeit bendtigen. Sind die Ergebnisse nicht plausibel oder wird
nach einer bestimmten Zeit keine Losung gefunden, so wird ein Simplex-Algorithmus ein-
gesetzt, welcher sich durch besondere Stabilitdt auszeichnet. Die Optimierungsverfahren
wurden im Hinblick auf die Anpassung der Modellfunktion 7y (#) eingehend im Rah-
men einer Diplomarbeit untersucht [49]. Aus der Modellfunktion werden nach der Anpas-
sung verschiedene Parameter berechnet, die qualitativ mit der Perfusion zusammenhangen
oder, wie g, andere Einfllisse auf die gemessenen Zeit-Intensitits-Verldufe beschreiben.
Abbildung 6.8 zeigt das Ergebnis einer Anpassung der Modellfunktion 7y () an einen ge-
messenen Zeit-Intensitéts-Verlauf /5 () sowie einige Parameter, die einen Zeit-Intensitéts-
Verlauf charakterisieren.

Ein Beispiel eines Parameterbildes der Peak-Intensitét, welches durch Auswertung an-
gepasster Modellfunktionen berechnet wurde, liefert die Abbildung 6.9, links. Dargestellt
ist ein Perfusionsdefizit bei einem Schlaganfallpatienten. Die Peak-Intensitét liefert ein-
fach zu interpretierende Bilder, die eine fiir Ultraschallabbildungen typische Tiefenabhén-
gigkeit zeigen. Im Nahfeld von Phased-Arrays ist eine kontrastmittelspezifische Abbildung
nicht moglich. Da bei diesen Schallkopfen stets die gesamte Apertur aktiv ist, jedoch die
Fokussierung im Nahfeld schlecht ist, sind dort die Mikroblasen mit jedem gesendeten
Puls einem gewissen Schalldruck ausgesetzt, der zur Zerstorung fiihren kann, ohne dass
die Mikroblasen abgebildet werden. Befindet sich eine Auflosungszelle mitten im Schall-
strahl, so wird unter Umstidnden der notwendige Schalldruck nicht erreicht, um Mikro-
blasen zu zerstoren, die von der unbeabsichtigten Schalleinwirkung nicht bereits zerstort
wurden. Auflésungszellen, fiir die kein typischer Zeit-Intensitéts-Verlauf festegestellt wer-
den konnte, sind in der Abbildung 6.9, links grau markiert. In Bereichen hoher Perfusion
sind Zeit-Intensitdts-Verldufe oft atypisch, da Sattigungseffekte auftreten und die Kurven

zwar einen steilen Anstieg zeigen, aber innerhalb der Untersuchungszeit von typischerwei-
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Abbildung 6.8: An einen gemessenen Zeit-Intensitits-Verlauf /5 (¢) wird zunichst die Modell-
funktion /y (¢) angepasst. Anhand dieser konnen dann weiter Parameter berechnet werden, z. B.
die Peak-Zeit Tp und die Peak-Intensitit /p.

se 90 — 120 s keinen Intensitétsriickgang.

Ein weiterer Parameter, der medizinisch relevant ist, ist die Peak-Zeit. In einer Stu-
die an gefillgesunden Patienten konnte gezeigt werden, dass beziiglich dieses Parameters
die Ergebnisse von Ultraschall-Untersuchungen mit denen aus kernspin-tomographischen
Untersuchungen, dem Goldstandard fiir die Bewertung der Hirnperfusion, korrelieren [82].
Die Peak-Zeit zeigt keine derart ausgeprigte Tiefenabhiangigkeit. Bestimmt wird die Peak-
Zeit zum einen vom Verlauf von o (¢) und Cp (¢) und zum anderen von der Laufzeit
des Blutes und damit von der Gefédltopologie. Die Perfusionsbewertung mittels der aus
Ultraschall-Untersuchungen bestimmten Peak-Zeit ist in Bereichen geringer Peak-Intensi-
tat unzuverldssig. Daher sollten Peak-Intensitit und Peak-Zeit gemeinsam betrachtet wer-

den.

Eine alternative Methode zur Berechnung von Bildern der Peak-Intensitét ist die Be-
stimmung der Extrema von /4 (¢) nach Anwendung eines signalangepassten Filters [36].
Voraussetzung flir eine signalangepasste Filterung ist, dass das rauschfreie Signal bekannt

ist, welches die Impulsantwort des Filters bestimmt. Da das rauschfreie Signal nicht be-
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I, aus Modellfunktion I, durch Filterung

B
niedrig Peak-Intensitt hoch

Perfusionsdefizit

Abbildung 6.9: Peak-Intensitits-Bild der betroffenen Hirnhemisphére eines Schlaganfallpatienten.
Links: Berechnung der Peak-Intensitdt durch Anpassung der Modellfunktion /; (¢) an die Zeit-
Intensitits- Verlaufe der Auflosungszellen. Graue Pixel zeigen an, dass kein typischer Verlauf de-
tektiert wurde. Rechts: Berechnung der Peak-Intensitét aus gefilterten Zeit-Intensitits- Verlaufen.

kannt ist, wird die Impulsantwort aus dem zeitlichen Verlauf der iiber das gesamte Bild
gemittelten Intensitit 7 (¢) abgeleitet. Durch die Mittelung iiber viele Auflosungszellen
besitzt 7 (¢) ein gutes Signal-Rausch-Verhiltnis und ist im Mittel typisch fiir die Inten-
sitdtsverldufe in den Auflosungszellen. Der gefilterte Zeit-Intensitétsverlauf In (t) ergibt

sich dann aus der Faltung von / (—1) als signalangepasstem Filter mit 7 (¢):

In (t) = 1 (=1) = In () (6.10)

Daraus folgt ndherungsweise die Peak-Intensitét

Ip = max (iA (z)) — min (iA (r)) . (6.11)

Ein Parameterbild der so berechneten Peak-Intensitét ist in Abbildung 6.9, rechts dar-
gestellt. Dieses entspricht zwar gut dem auf erheblich aufwendigere Weise berechneten
Bild in Abbildung 6.9, links, jedoch wird nicht iiberpriift, ob die Peak-Intensitit tatsdchlich
ein Signal représentiert, das mit dem Kontrastmittel-Bolus korreliert ist. Die Bestimmung
weiterer Parameter aus /x (¢) 1st nicht zuverldssig moglich.
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6 Perfusionsabbildung mittels kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren

6.2.1.2 Perfusionsabbildung zur Diagnose bei Schlaganfallpatienten

Die Anwendbarkeit der Bolus-Methode zur Erkennung von Perfusionsdefiziten wird der-
zeit in einer Studie an Schlaganfallpatienten untersucht. Ein Beispiel eines Ergebnisses ist
in Abbildung 6.10 dargestellt. Bisher konnten 25 Patienten in die Studie eingeschlossen
werden. Die Erfahrungen zeigen, dass die Perfusionsabbildung mittels Ultraschall zwar
nicht alle Perfusionsdefizite detektieren kann, dass jedoch diejenigen Perfusionsdefizite
zuverléssig lokalisierbar sind, die aufgrund ihrer GroBe evtl. die Einleitung invasiverer
Therapien notwendig machen. Parameterbilder sowie morphologische Bilder bilden die
Grundlage zum Auffinden von Regionen mit wahrscheinlich abnormer Perfusion. Diese
Regionen werden dann genauer untersucht, indem Zeit-Intensitats- Verldufe fiir Ausschnit-
te aus dieser Region mit denen aus der Umgebung verglichen werden, dhnlich der Darstel-
lung in Abbildung 6.7.

AuBerhalb der genannten Studien durchgefiihrte Untersuchungen neuerer Kontrastmit-
tel und Abbildungsverfahren zeigen, dass sich die Qualitit der kontrastmittelspezifischen
Abbildung noch verbessern lasst. Damit kann der Anteil Schlaganfallpatienten verringert
werden, die aufgrund eines zu wenig schalldurchldssigen Knochenfensters zur Zeit nicht
mit den vorgestellten Methoden untersuchbar sind. Dieser Anteil, der momentan bei et-
wa einem Dirittel liegt, erscheint zwar hoch, jedoch sollte er mit dem sehr viel grof3eren
Anteil derjenigen Patienten verglichen werden, die nicht mit Perfusions-Bildgebung unter-
sucht werden. Die iibliche Computer-Tomographie ohne spezielle Perfusionsbildgebung
weist Perfusionsdefizite erst aufgrund von Verdnderungen des Gewebes nach. Die Ver-
fahren zu Perfusionsbildgebung mit Computer-Tomographie oder Kernspin-Tomographie
sowie PET und SPECT sind selten verfligbar, aufwendig und fiir viele Patienten nicht an-
wendbar (vgl. Abschnitt 3.1.2).

6.2.2 Wiederanreicherungs-Methode

Da zur Wiederanreicherungs-Methode (engl. ,,destruction-reperfusion method*, ,,replenis-
hment method*) keine eigenen Versuche angestellt wurden, wird hier nur der Vollstindig-
keit halber das Prinzip vorgestellt. Untersuchungen zu dieser Methode finden sich z. B.
in [100, 121]. Die Idee besteht darin, einen zur Bestimmung von o (¢) geeigneten Ver-

lauf von Cg (¥) statt durch die Injektion des Kontrastmittels durch Ultraschalleinwirkung
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gesunde Hemisphare betroffene Hemisphére
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% . Perfusionsdefizit

Abbildung 6.10: Vergleich der gesunden und der betroffenen Hemissphére eines Schlaganfallpati-
enten in Parameterbildern der Peak-Intensitit. Auf der betroffenen Seite ist das Perfusionsdefizit
deutlich erkennbar.

zu erzeugen. Hierzu wird zunédchst eine konstante Kontrastmittelkonzentration Cgp im
gesamten Blutvolumen eingestellt, indem Kontrastmittel kontinuierlich iiber eine Infusi-
on zugefiihrt wird, sodass Mikroblasen, die durch den normalen, langsamen Zerfall bzw.
durch Zerstorung in der Lunge verloren gehen, ersetzt werden. Dann werden durch das
Aussenden von Ultraschallpulsen hoher Intensitit und Dauer weitestgehend alle Mikro-
blasen in der Untersuchungsebene zerstort. Idealerweise werden danach kontinuierlich
kontrastmittelspezifische Bilder mit einem Verfahren aufgenommen, das die Kontrastmit-
telkonzentration nicht beeinflusst. Aufgrund der beschriebenen Vorgehensweise ist Cp (¢)
eine Sprungfunktion, sodass Ca (¢) eine skalierte Sprungantwort darstellt. Als Modell fiir
Ca (¢) wird tiblicherweise

Cat)y=a-(1—e*) (6.12)

verwendet. Die zeitliche Ableitung des Modells entspricht erwartungsgeméafl dem Modell
fiir die Impulsantwort o (¢) (6.3):

dla-(1—e)] _ ot
7 =a-o-e (6.13)

Die Vorgehensweise bei der Datenakquisition illustriert Abbildung 6.11, oben. Unter

realen Bedingungen kann nicht gewéhrleistet werden, dass die Bildgebung keine Zersto-
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Abbildung 6.11: Oben: Bei der Wiederanreicherungs-Merthode wird das Kontrastmittel in der
Bildebene mittels Ultraschall zerstort und dann das Wiederanfiillen des Gewebes mit Mikrobla-
sen beobachtet. Unten: Unter realen Bedingungen ist die Zerstérung von Mikroblasen durch die
Bildgebung kaum vermeidbar. Deshalb wird nach jedem Zerstérungspuls jeweils nur ein Bild
aufgenommen.
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rung von Mikroblasen bewirkt. Eine Zerstorung verfalscht den zu messenden Konzen-
trationsverlauf. Eine Mdglichkeit, dennoch den gesuchten Konzentrationsverlauf zu be-
obachten, besteht darin, fiir jede Abtastung die Kurve erneut zu durchlaufen. Nach jeder
Aufnahme eine Bildes werden wieder alle Mikroblasen in der Bildebene zerstort und zum
nichsten Abtastzeitpunkt wieder ein Bild aufgenommen (siche Abbildung 6.11, unten).
Dieses Procedere fiihrt zu sehr langen Messzeiten. Ggf. konnen die Abtastzeitpunkte, da
ein exponentieller Verlauf gemessen wird, in einem exponentiellen Raster gewéhlt werden,

sodass fiir grofBere ¢ die Abtastzeitpunkte weiter auseinander liegen.

6.2.3 Verarmungs-Methode

Wie bei der Diskussion der Wiederanreicherungs-Methode aufgezeigt wurde, erschwert
die Zerstorung von Mikroblasen durch die Bildgebung eine quantitative bzw. semi-quan-
titative Perfusionsbewertung. Der hier vorgestellte Ansatz bezieht die Zerstorung in das
Modell zur Perfusionsbestimmung ein. Die Zerstérung kann dabei mittels spezieller Ul-
traschallpulse herbeigefiihrt werden, sodass die Zerstorung durch ein nachfolgend aufge-
nommenes Bild vernachldssigbar ist, oder durch die Bildgebungspulse selbst, sodass ge-
rade zerstorende, kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren besonders geeignet sind.
Letzterer Ansatz war Thema eigener Arbeiten, die in vitro, in vivo am Tier und in vivo
am Menschen erfolgten [34, 126, 132]. Diese Technik wird auch von anderen Gruppen
untersucht, z. B. 83,105, 116].

Wie bei der Wiederanreicherungs-Methode beginnt bei der Verarmungs-Methode (engl.
»depletion method®, ,,diminution method*) die Bildgebung, nachdem sich im gesamten
Blutvolumen eine konstante Kontrastmittelkonzentration eingestellt hat. Da die Aufnah-
mezeit bei der Verarmungs-Methode unter 1 min liegt, sind keine hohen Anforderungen an
die Konstanz gestellt. Etwa 40 s nach einer Bolus-Injektion, nachdem sich das Kontrast-
mittel gleichméBig im gesamten Blutkreislauf verteilt hat, ist eine ausreichende Konstanz
gegeben. Mit Beginn der Bildgebung lisst sich ein exponentieller Abfall der Bildintensitét
verfolgen, wie in Abbildung 6.12 gezeigt ist. Dieser exponentielle Abfall beschreibt die
Kontrastmittelkonzentration an den Abtastzeitpunkten.

Tatsdchlich findet mit jeder Aufnahme eines Bildes eine Zerstorung von Mikroblasen
statt, die zwischen den Aufnahmen aufeinanderfolgender Bilder durch die Perfusion teil-

weise kompensiert wird. Dieses Phdnomen ldsst sich folgendermallen modellieren:
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Verarmungs-Methode
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Cy (1)
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Abbildung 6.12: Bei der Verarmungs-Methode vermindert die Ultraschalleinwirkung, die mit der
Bildgebung verbunden ist, die Kontrastmittelkonzentration, bis ein Gleichgewichtszustand er-
reicht wird. Der exponentielle Abfall, der so in der Bildintensitédt zu beobachten ist, gibt nur die
Konzentrationen zu den Abtastzeitpunkten wieder (siche Abbildung 6.13).

Zum Zeitpunkt ¢t = 0, an dem die Aufnahme von Bildern mit dem ersten Bild startet,

herrscht in einer Auflosungszelle die Kontrastmittelkonzentration

.
Ca(0-Tp) = CB,O%. (6.14)
A

Der Ubersichtlichkeit halber wird im Folgenden Cy (n) statt Ca (n - Tg) geschrieben. Im
Zeitraum n - Tg bis (n + 1) - T verringert sich die Konzentration zunichst durch die Zer-
storung von Mikroblasen, die quasi augenblicklich zum Zeitpunkt » - 7y angenommen
wird. Gleichzeitig mit dem Ausschwemmen (engl. ,,wash-out®) des Blutes mit der ver-
ringerten Kontrastmittelkonzentration erfolgt ein Einschwemmen (engl. ,,wash-in“) neuen

Blutes mit der Konzentration Cg, was die Kontrastmittelkonzentration erhoht:
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Catn+1)=Ca(m)- B . P 4Co0) (1-e ), n=0,1,2...
Ausschwemmen Zerstérung Einschwemmen

(6.15)
P ist der Perfusions-Koeffizient,
D ist der Zerstorungs-Koeffizient.
Diese Iteration ist in einen geschlossenen Ausdruck iiberfiihrbar:
x"—1 )
Ca(n) = Co(0)-{x"+y- T mit (6.16)
x —
x = e P. e_P'TB,
y = 1-— e PTs,
Fiir groBe n erreicht die Konzentration Ca (n) ein Aquilibrium:
. | —e P18
nlgI;OCA (n) = Ca (0) - T —— (6.17)

Abbildung 6.13 illustriert die dem Modell zugrunde liegende Annahme beziiglich dem
tatsdchlichen Konzentrationsverlauf in einer Auflosungszelle.

Ist der Verlauf von Cx (n) durch eine ausreichende Anzahl von Messungen charakteri-
siert, kdnnen durch Anpassung des Modells an die Messwerte die Parameter des Modells
geschétzt werden. Voraussetzung ist, dass von der Bildintensitét auf eine Kontrastmittel-
konzentration geschlossen werden kann. Das Aquilibrium muss wihrend der Datenaufnah-
me nicht unbedingt erreicht werden. Wichtig ist vielmehr, dass der Teil von Cx (72), in dem
sich die Konzentration stark &dndert, durch eine moglichst grof3e Anzahl von Messungen re-
présentiert ist. Hier muss ein Kompromiss zwischen Schallleistung, Bildrate und Perfusi-
onsratenbereich gefunden werden, sodass die Konzentration weder nach wenigen Bildern
unter die Nachweisbarkeitsgrenze fallt noch fast unveréndert bleibt. Dieser Kompromiss

kann unter Umsténden nur fiir einen kleinen Perfusionsratenbereich gefunden werden.
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Abbildung 6.13: Durch fortlaufende Beschallung einer Bildebene nimmt die Kontrastmittelkon-
zentration exponentiell ab, bis ein Aquilibrium erreicht wird (blaue Kurve). Das gewiihlte Modell
erklart diese Beobachtung dadurch, dass mit jeder Schalleinwirkung ein Teil des Kontrastmittels
augenblicklich zerstort wird. Zwischen den Aufnahmen aufeinanderfolgender Bilder wirkt die
Perfusion der Verringerung der Konzentration entgegen (rote Kurve).

6.2.3.1 In vitro-Messungen

Der vorgestellte Ansatz wurde zunichst an einem Perfusions-Phantom tiberpriift, das im
Abschnitt 4.1.2 beschrieben ist. Als kontrastmittelspezifisches Abbildungsverfahren wurde
das CBI-Verfahren gewdhlt.

Der in vitro-Versuch bestitigt, dass der Perfusions-Koeffizient P mit der mittleren
Flussgeschwindigkeit im Schwamm zunimmt (vgl. Abbildung 6.14). Die Bildintensitét
muss liber eine Kalibrationsmessung in eine Konzentrationsskala iiberfithrt werden. Nur
unter diesen Bedingungen konnte auch fiir die unterschiedlichen Flussgeschwindigkeiten
ein recht konstanter Zerstorungs-Koeffizient D gemessen werden, der entsprechend dem
Ansatz keine Funktion der Konzentration oder des Perfusions-Koeffizienten sein darf. Dass
ohne Fluss P = 0 nicht bestétigt werden konnte, liegt am Signal-Rausch-Verhéltnis der
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Messungen und daran, dass Mikroblasen im Schwamm dem Konzentrationsgefalle ent-
sprechend in die Bildebene diffundieren konnen. Weiterhin ist nicht auszuschlieSen, dass
die Kalibrationsmessungen nicht exakt genug sind oder dass das Modell die tatsdchlichen

Gegebenheiten nicht geniligend genau nachbildet.

6.2.3.2 In vivo-Messungen an einer Kaninchen-Niere

In vivo wurde der Ansatz an einer Kaninchen-Niere erprobt [132]. Die Abbildung er-
folgt mit der Pulsinversions-Technik (Siemens Sonoline® Elegra, Schallkopf: 7.5L40,
Ensemble® Contrast Imaging) mit dem Kontrastmittel Imagent® bei einer Bildwieder-
holfrequenz f,t von 5 Hz*. Die Abbildung 6.15 zeigt die Bilder 1, 2, 4, und 8 aus einer
Serie von insgesamt 16 Bildern. In den Bildern ist die zunehmende Verringerung der Kon-
trastmittelkonzentration zu erkennen. Da die Pulsinversion auch morphologische Informa-
tion liefert, musste das Modell fiir Ca () um eine Konstante erweitert werden, die diese
ortsabhéngige aber zeitinvariante ,,Hintergrundkonzentration* berticksichtigt. Diese Kon-
stante wird bei der Anpassung des Modells an die Messwerte ermittelt und liefert ein von
der Wirkung des Kontrastmittels bereinigtes Bild.

Abbildung 6.16 zeigt das Ergebnis der Auswertung der Bildserie anhand der Darstel-
lung des anteiligen Blutvolumens Cx (0) sowie des Perfusions-Koeffizienten P. Auflerhalb
der Nieren war keine Perfusion bestimmbar, da die Perfusionsraten in Bezug auf die ge-
wihlten Bildgebungsparameter zu gering waren. Die Blutgefile, die die Niere versorgen,
zeigen dagegen zu hohe Perfusionsraten, d. h. es tritt keine messbare Verminderung der
Kontrastmittelkonzentration wéhrend der Datenakquisition ein. Die Bilder sind als plausi-
bel zu bezeichnen, denn Vergleichsuntersuchungen durch validierte Verfahren liegen nicht

VOr.

6.2.3.3 In vivo-Messungen am menschlichen Gehirn

Eine erste Studie an gefdl3gesunden Patienten hat ergeben, dass die Verarmungs-Methode
homogene Werte fiir den Perfusionskoeffizienten liefert, in denen auch parallel durchge-
fiihrte kernspin-tomographische Perfusionsmessungen homogene Werte ergeben [34]. Im
Gegensatz zur Bolus-Methode sind bei dieser Methode Ergebnisse wie die in Abbildung

*Die Untersuchung wurde von Yuko Kono, MD an der University of California, San Diego, Department
of Radiology, unter Professor Robert Mattrey durchgefiihrt.
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6.17 nur unter sehr kontrollierten Bedingungen und bei Patienten mit gutem Schallfenster
zu erreichen. Dies bestétigten auch Ergebnisse einer anderen Gruppe [83], die allerdings
die Abbildung der 2. Harmonischen verwendet und Probleme durch Abschattungsarte-
fakte nachweist. Diese Feststellung unterstreicht die Notwendigkeit, noch empfindlichere
kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren zu entwickeln und die injizierte Menge von
Mikroblasen zu verringern.

Trotz der derzeit noch nicht geldsten Probleme erscheint es sinnvoll, die Verarmungs-
Methode weiterzuentwickeln, denn beziiglich einer klinischen Anwendung liegt ein gro3er
Vorteil dieses Verfahrens darin, dass innerhalb kurzer Zeit mehrere Bildebenen untersucht
werden konnen. Dies ist wichtig, um z. B. bei Schlaganfallpatienten die gesunde Hirnhélfte
mit der betroffenen Hirnhilfte vergleichen zu konnen. Geschieht die Perfusionsbildgebung
mit der Bolus-Methode, so muss nach Aufnahme der ersten Bildebene abgewartet werden,
bis die Kontrastmittelkonzentration im Blutkreislauf auf einen so geringen Wert abgesun-
ken ist, dass eine zweite Untersuchung mit derselben Methode moglich ist. Diese Wartezeit

betrigt etwa 15 min.
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Abbildung 6.14: Anhand eines vitro-Versuchs zur Verarmungs-Methode konnte bestétigt werden,
dass der Perfusions-Koeffizient mit der Perfusionsrate, d. h. mit der mittleren Flussgeschwindig-
keit im Schwamm-Phantom, zunimmt.
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Abbildung 6.15: Pulsinversions-Bilder einer Kaninchen-Niere zur Erprobung der Verarmungsme-
thode. Das erste (oben, links), das zweite (oben, rechts), das vierte (unten, links) und das achte
(unten, rechts) Bild aus einer Serie von 16 Bildern visualisieren den zunehmenden Konzentrati-

onsabfall.
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Abbildung 6.16: Aus der Auswertung der Bildserie, die Abbildung 6.15 auszugsweise zeigt, wur-
den Bilder des anteiligen Blutvolumens Cy (0) sowie der Perfusions-Koeffizienten P berechnet.
In groBeren Blugefdflen tritt keine messbare Verminderung der Konzentration ein, da die Blut-
flussgeschwindigkeit zu hoch ist. Im Gewebe, das die Niere umgibt, war dagegen die Perfusions-
rate zu gering, um abgebildet werden zu konnen.
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Abbildung 6.17: Die Erprobung der Verarmungs-Methode an einem gefdBBgesunden Patienten be-
stitigt den exponentiellen Abfall der Kontrastmittelkonzentraion in unterschiedlichen Regionen.
LN: Nucleaus lentiformis, PT: hintere Anteile des Thalamus, i: ipsi-lateral (auf der Seite des
Schallwandlers), c: contra-lateral (jenseits der Mitte). Die Intensitdtsverldufe wurden aus CBI-
Bildern abgeleitet.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Die Entwicklung von Ultraschall-Kontrastmitteln hat die Moglichkeiten der medizinischen
Ultraschallabbildung um die Perfusionsabbildung, d. h. Abbildung der Versorgung des
Gewebes mit Blut, erweitert. Die Perfusionsabbildung stellt eine wichtige Ergdnzung der
morphologischen Bildgebung im konventionellen B-Bild-Verfahren sowie der Blutflussab-
bildung im Farbdoppler und Leistungs-Doppler in Bezug auf die Diagnose und Therapie
hiufiger, lebensbedrohlicher Erkrankungen wie Schlaganféllen, Herzinfarkten und Organ-
krebs dar.

Die Mikrozirkulation, die die Organperfusion leistet, findet in Blutgefd3en statt, de-
ren Durchmesser im Bereich von wenigen 100 x#m bis zu einigen xm im Kapillarsystem
liegen. Diese Gefille lassen sich mit medizinischem Ultraschall weder morphologisch ab-
bilden, noch kénnen die sehr geringen Blutflussgeschwindigkeiten durch sonographische
Doppler-Verfahren bestimmt werden. Eine Ausnahme bilden hochfrequente Ultraschall-
systeme, die entsprechend der eingeschriankten Eindringtiefe von wenigen mm fiir den
Einsatz in der Dermatologie entwickelt werden [120]. Werden Ultraschall-Kontrastmittel
als Indikator eingesetzt, dessen zeitlich-riumliche Verteilung in Serien kontrastmittels-
pezifischer Bilder visualisiert wird, gelingt eine Perfusionsabbildung mittels Ultraschall.
Voraussetzungen fiir die Perfusionsbewertung sind daher ein empfindliches, kontrastmit-
telspezifisches Abbildungsverfahren und eine geeignete Kombination von Datenakquisiti-
on und -auswertung. Zu beiden Bereichen sind die im Rahmen dieser Arbeit geleisteten

Entwicklungen aufgezeigt und die erzielten Ergebnisse dokumentiert.

7.1 Kontrastmittelspezifische Abbildungsverfahren

Ultraschall-Kontrastmittel werden ins Blut injiziert und reichern es mit Streuern in Form

von hiillenstabilisierten, gasgefiillten Mikroblasen an, deren Durchmesser im Bereich we-
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niger um liegen. Aufgrund ihrer Gréfe konnen die Mikroblasen das Kapillarsystem pas-
sieren. Die Lebensdauer der Mikroblasen im menschlichen Korper liegt in der Gréenord-
nung von einigen zehn Minuten. Mikroblasen eignen sich in besonderem Mafle als akus-
tische Streuer im Frequenzbereich des medizinischen Ultraschalls von ca. 1 — 15 MHz,
da sie als resonante Streuer im Schallfeld Radialschwingungen ausfiihren, wodurch die
Riickstreuung im Vergleich zu rigiden Streuern besonders effektiv ist. Aus der Radial-
schwingung resultiert nicht nur eine hohe Effektivitit der Streuung, sondern auch eine
Nichtlinearitit. Diese ist in den gestreuten akustischen Signalen nachweisbar. Die Ande-
rung des Durchmessers und ggf. auch der Form einer Mikroblase durch Schalleinwirkung
konnen zu ihrer Zerstérung fiihren, wobei sich die Zerstérung auf unterschiedliche Weise
vollziehen kann. Beide Phdnomene, die Nichtlinearitit und die Zerstorbarkeit, ermogli-
chen eine Differenzierung von Mikroblasen und Streuern des biologischen Gewebes und
sind daher die Basis kontrastmittelspezifischer Abbildungsverfahren. Zur Entwicklung ei-
nes kontrastmittelspezifischen Abbildungsverfahrens ist eine Kenntnis der charakteristi-
schen Eigenschaften eines Ultraschall-Abbildungssystems unabdingbar. Einige dieser Ei-
genschaften sind in Kapitel 2 dargelegt. Weiterhin sind in Kapitel 3 wichtige Charakteris-
tika der Mikroblasen aufgefiihrt, die sowohl aus der Literatur als auch aus eigenen Versu-

chen bekannt sind.

7.1.1 Abbildung schallinduzierter Veranderungen der
Ultraschall-Kontrastmittel

Die Zeitvarianzabbildung detektiert Mikroblasen, indem das Untersuchungsgebiet mehr-
fach mittels Ultraschall abgetastet wird. Die mehrfache Schalleinwirkung setzt irreversible
Veridnderungen der Mikroblasen-Struktur in Gang, wobei die aus der Schalleinwirkung re-
sultierenden Echos die Verdnderungen reprédsentieren. Die Zeitvarianzabbildung detektiert
diese Veridnderungen, indem die Amplitude der Einhiillenden sowie die spektrale Balan-
ce, ein Parameter, der das Spektrum eines Echos charakterisiert, fiir jedes Echo extrahiert
werden. Aus der mehrfachen Abtastung resultieren fiir jede Auflosungszelle ein geordneter
Satz von Messwerten der Amplitude und der spektralen Balance. Basierend auf der Analy-
se der Standardabweichungen und der Periodogramme der Messwerte erfolgt die Berech-
nung eines kontrastmittelspezifischen Bildes. Die in vitro- und in vivo-Untersuchungen,

die in Kapitel 4 diskutiert werden, belegen, dass die Zeitvarianzabbildung eine sehr gute
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Differenzierung zwischen Mikroblasen und Gewebestreuern leistet und dass die Empfind-
lichkeit ausreichend ist, um transkraniell kontrastmittelspezifische Bilder des menschli-

chen Gehirns zu liefern.

7.1.2 Abbildung nichtlinearer Eigenschaften der
Ultraschall-Kontrastmittel

Die Effekte nichtlinearer Streuung in den Echos von Mikroblasen zu identifizieren, kann
durch die Detektion der Harmonischen des Sendesignals mittels Filterung des Empfangssi-
gnals erfolgen. Da in der Bandbreite der Echosignale die axiale Auflosung der betrachteten
Ultraschall-Abbildungssysteme kodiert ist, ist es wiinschenswert, Spektralkomponenten li-
nearer Streuung und nichtlinearer Streuung voneinander trennen zu koénnen, auch wenn
diese im Frequenzbereich iiberlappen. Zu diesem Zweck wird die Untersuchungsebene
mehrfach, jedoch mit unterschiedlichen Sendesignalen, abgetastet. Der bekannte Ansatz,
solche kodierten Sendepulsfolgen zu verwenden, wird in Kapitel 5 zunichst fiir phasen-
kodierte Pulsfolgen und eine einfache Beschreibung nichtlinearer Streuung in Form einer
Taylor-Reihe verallgemeinert. Diese Betrachtung ergibt, dass die Wahl einer bestimmten
Phasenkodierung eine Wichtung der Koeffizienten der Taylor-Reihe beziiglich ihrer Aus-
wirkung auf das resultierende Bild vornimmt. Beispielsweise bewirkt eine phasenkodierte
3-Puls-Sequenz mit den Tragerphasen 0°, 120°, 240°, wobei die Pulse das gleiche Betrags-
spektrum aufweisen, dass die 2. Harmonischen 2. Ordnung nicht abgebildet werden (vgl.
Abschnitt 5.3.2.1). Ein weiteres Ergebnis ist, dass je nach Kodierung der Sendepulsfolge
die erzeugten Bilder unterschiedliche Speckle-Muster zeigen konnen, sodass eine Mitte-
lung der Bilder den Einfluss des Speckle-Musters reduziert. Fiir dieses Phdnomen wurde
der Begriff ,,Nonlinear Frequency Compounding* gepragt.

Der néchste Schritt im Hinblick auf eine erfolgreiche Implementierung kodierter Puls-
sequenzen besteht darin, die Unterschiede zwischen den theoretischen Modellen und den
realen Systemen in die Ansétze zur Bildgebung einzubeziehen. Beispielsweise sind kom-
merzielle Ultraschallsysteme nicht in der Lage, beliebige Sendepulse zu generieren, den
Echosignalen ist Rauschen iiberlagert, und die Beschreibung der nichtlinearen Streuung
von Mikroblasen durch eine Taylor-Reihe ist eine grobe Naherung. Der vorgestellte An-
satz zur Losung dieser Probleme besteht in der Einfithrung optimierter Empfangsfilter, die

abhingig vom gesendeten Puls eine Filterung vornehmen. Die Filter werden mit dem Ziel
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entworfen, die Trennbarkeit zweier Medien (Kontrastmittel und Gewebe) in den generier-
ten Bilder zu optimieren. Ausgehend von Trainingsdaten, die auf Ultraschall-Daten beider
Medien beruhen, werden die Filter durch Losung eines Eigenwertproblems bestimmt. In
vitro-Messungen bestétigen eine hohe Wirksamkeit dieser Filter. Da aus der Bestimmung
der Filter mehrere Losungen hervorgehen, kann aulerdem unter Ausnutzung einer An-
zahl selektierter Filter ein ,,Nonlinear Frequency Compounding® realisiert werden. Im Ver-
gleich zu herkdmmlichen Ansdtzen der Abbildung nichtlinearer Streuung von Mikroblasen
mittels kodierter Pulssequenzen wird bei realen Ultraschall-Abbildungssystemen durch die
optimierten Filter und das ,,Nonlinear Frequency Compounding® ein erheblich glinstige-
rer Kompromiss zwischen Mikroblasen/Gewebe-Kontrast, Speckle-Reduktion und axialer
Aufloésung erreicht, der auf einer besseren Nutzung der zur Verfiigung stehenden Informa-

tion beruht.

7.2 Perfusionsabbildung mittels
kontrastmittelspezifischer
Abbildungsverfahren

Um aus kontrastmittelspezifischen Bildern auf die Perfusion im Sinne einer Perfusionsrate
schlieBen zu konnen, muss eine Anderung der Kontrastmittelkonzentration infolge der Per-
fusion detektiert und ausgewertet werden. Eine Anderung der Kontrastmittelkonzentration
in den Gefédfen, die ein Organ versorgen, lisst sich durch eine schnelle Injektion des Kon-
trastmittels herbeifiihren. Diese Vorgehensweise wird als Bolus-Methode bezeichnet und
ist z. B. in der kernspin-tomographischen Perfusionsabbildung etabliert. Mit der Ubertra-
gung dieses Ansatzes auf die Ultraschallabbildung wird in vivo derzeit keine quantitative
Perfusionsbewertung erreicht. Griinde hierfiir sind darin zu sehen, dass Abschattungs- und
Séttigungseftekte sowie eine Verdnderung der Messgrofle durch die Messung nicht ver-
meidbar sind. Eine Auslegung der Methode als qualitatives Verfahren flihrt dagegen zu
klinisch relevanten Ergebnissen, wie in vivo-Untersuchungen an Schlaganfallpatienten ge-
zeigt haben.

Ein markante Anderung der Kontrastmittelkonzentration kann nicht nur durch eine

Bolus-Injektion erreicht werden, sondern auch lokal durch Zerstérung von Mikroblasen in
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der Bildebene mittels Ultraschall. Hier werden zwei Ansétze unterschieden: die Wieder-
anreicherungs-Methode und die Verarmungs-Methode. In beiden Fillen wird zuerst eine
konstante Kontrastmittelkonzentration im gesamten Blutkreislauf eingestellt.

Bei der Wiederanreicherungs-Methode geht der Aufnahme eine Zerstorung aller Mi-
kroblasen in der Bildebene voraus. Danach wird die Wiederanreicherung der Bildebene
mit Mikroblasen beobachtet und ausgewertet. Da diese Beobachtung im Allgemeinen nicht
ganz ohne eine Zerstorung von Mikroblasen mdglich ist, ist die tatsdchliche Prozedur auf-
wendiger als hier dargestellt (vgl. Abschnitt 6.2.2).

Thema eigener Forschungsarbeiten war die Verarmungs-Methode. Diese beobachtet
ausgehend von der beschriebenen konstanten Kontrastmittelkonzentration die Konzentra-
tionsabnahme in der Bildebene, die mit Beginn der Aufnahme einer Bildserie einsetzt.
Wie alle Ansétze zur quantitativen Perfusionsabbildung ergeben sich Probleme durch die
notwendige Kalibration der Bildintensitdt als Funktion der Kontrastmittelkonzentration.
Weiterhin miissen Sattigungs- und Abschattungseffekte durch eine Reduktion der Kon-
trastmittelkonzentration vermindert werden. In vitro- und in vivo-Versuche haben diese
Probleme aufgezeigt. Der Ansatz der Verarmungs-Methode sollte trotz der derzeit beste-
henden Probleme weiter verfolgt werden, da er die Untersuchung mehrerer Bildebenen
in kurzer Folge erlaubt, wihrend die Bolus-Methode nach jeder Untersuchung einer Bil-
debene eine ldngere Wartezeit erfordert, um die Kontrastmittelkonzentration im gesamten

Blutkreislauf auf ein niedriges Niveau absinken zu lassen.

7.3 Ausblick

Die vorliegende Arbeit dokumentiert die Entwicklung und die Eigenschaften zweier kon-
trastmittelspezifischer Abbildungsverfahren. Insbesondere die Abbildung der nichtlinearen
Streuung bietet noch erheblichen Raum fiir Weiterentwicklungen. Denkbar ist die unmit-
telbare Kombination mit Verfahren zur Blutflussmessung [124]. Eine weitere Moglichkeit
besteht in der Ubertragung der Ansitze zur Filter-Optimierung auf Probleme der Strahl-
formung. Denkbar ist z. B. eine Verbesserung der Bildgebung durch die Uberlagerung
von gefilterten Echodaten, die mit unterschiedlichen Sende-Foki aufgenommen wurden,
vor der Hiillkurvendetektion. In jedem Fall ist eine Uberpriifung der bereits entwickelten

Methoden in vivo vorgesehen.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Ein weiteres Ziel besteht in der Verbesserung der klinischen Anwendbarkeit der Ul-
traschall-Perfusionsabbildung. Wie gezeigt, wurden erste aussichtsreiche Ergebnisse mit
der Perfusionsabbildung bei Schlaganfallpatienten erzielt. Auf diesem Gebiet sollen die

Forschungen verstirkt werden, um die Versorgung der Patienten zu verbessern.
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¢, siehe Schallgeschwindigkeit
o
in weichem, biologischem Gewebe,
siehe Schallgeschwindigkeit
Ca
Kontrastmittelkonzentration in einer
Auflosungszelle, 143
Cs
Kontrastmittelkonzentration im gesam-
ten Blutvolumen
Kontrastmittelkonzentration in ver-
sorgenden Gefafen, 143
CBI, siehe Contrast Burst Imaging
cr, siehe Schallgeschwindigkeit
X, siehe Kontrast
Chirp, 11, 103
coalescence, siehe Fusion
color mode, siehe Farbdoppler
Contrast Burst Imaging
kontrastmittelspezifisches Abbildungs-
verfahren
CBI, 91
CT
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Computer-Tomographie, 36

D, siehe Aperturbreite, siehe Zerstorungs-
Koeffizient
d, siehe Pitch
Dampfung, 16
biologischen Gewebes, 50
frequenzabhingig, siehe equenzabhén-
gig
Oax, Siehe Auflosung
Dgig, 17
Oel, Siche Auflosung
depletion method, siehe Verarmungs-Me-
thode
Dermatologie, 56
destruction-reperfusion method, siche Wie-
deranreicherungs-Methode
destructive imaging
kontrastmittelspezifische Abbildungs-
verfahren
zerstorende, siehe zerstorende Ab-
bildungsverfahren
Af, siehe Halbwertsbreite
Dichte
einer Fliissigkeit
PE, 45
Diffusion
gerichtete, 54
diminution method, siehe Verarmungs-Me-
thode
Olat, Siehe Auflosung
Doppler, 31, 34, 83
Doppler-Frequenzbereich, 133

Doppler-Spektrum

Ep (wp), 85
At, siehe Halbwertsbreite
Duplex-Modus, 30
Dynamik

eines B-Bildes, 17
Dynamikumfang

eines Zeitvarianz-Bildes, 76

Ep (wp), siehe Doppler-Spektrum
e (t), siehe Echo
Echo, 68, 81, 99
Echosignal
e(t), 62
Echoamplitude, 17
Echogenitit, 18, 33
Eindeutigkeit, 27
Einhiillende
Einhiillende, 99
Einschwemmen, 160
elevational, 8
Empfangs-Strahlformer
,parallel beams®, 31
Empfangsfokussierung
dynamische, 6, 17
Empfangsfokustiefe
ZEF, 6
Ensemble, 28, 60
Ensemble® Contrast Imaging
Pulsinversion, siehe kontrastmittels-
pezifische Abbildungsverfahren

¢, siehe Klassifikationsfehler

F number, siehe F-Zahl
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f (t), siehe Impulsantwort
F,7
F-Zahl
F,7
fo, siehe Mittenfrequenz, siehe 1. Harmo-
nische
Farbdoppler, 34, 55, 88
als kontrastmittelspezifisches Abbil-
dungsverfahren, 91
Flussabbildung, 30
B, siehe Bildrate
Filter
fehlangepasstes, 112
inverses, 112
mit endlicher Impulsantwort
FIR-Filter, 117
optimierte Empfangsfilter, 112
signalangepasstes, 154
Suchfilter, signalangepasstes, 112
FIR filters
Filter mit endlicher Impulsantwort, sie-
he Filter
first harmonic, siehe 1. Harmonische
first pass, 146
Flussabbildung, 30, siehe Farbdoppler
Fokustiefe
zZF, 6
Jort, siehe Pulsrepetitionsfrequenz
Fragmentierung, 54
Fraunhofer-Nédherung, 17
freie Gasblasen
Freisetzung von, 54

Frequency Compounding, 111
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Frequenzbereich

des medizinischen Ultraschalls, 11
fundamental, siehe 1. Harmonische
Fundamentalfrequenz, siehe 1. Harmoni-

sche

funktionelle Abbildung, 37
Fusion

von Mikroblasen, 54

g, siehe Verstarkung

gamma variate function, 146

GauBpuls, 10, 104

gekriimmt-lineares Array
phased array, 12

Geschwindigkeitsauflosung, 30

Geschwindigkeitsbereich
eindeutiger eines Doppler-Verfahrens,

29

Gewebedifferenzierung, 116

Gitterkeule, 7

Grating Lobe, siehe Gitterkeule

h(t),99
Hiullkurvendetektion, 17
Halbwertsbreite
im Frequenzbereich
Af,9
im Zeitbereich
At, 9
Harmonic Imaging, 96
Harmonische
kontrastmittelspezifische Abbildungs-
verfahren, 99
Herzinfarkt, 36
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Histogramm, 76
eines B-Bildes, 20

1, siehe Bildintensitit
I
Position eines Pulses oder Echos in
einem Ensemble, siefie Ensemble
In
Intensitdt, mit der eine Auflosungs-
zelle abgebildet wird., siehe Bil-
dintensitat
I, siehe Leistungsdichte
I\ (2), siehe Modellfunktion
Impulsantwort, 12, siehe Filter
eines Filters
f (@), 113
h(t), 99
zur Beschreibung der Perfusion
o(t), 143
Indocyaningriin, 33
Intensitéts-Zeit-Verlauf, 52, siehe Konzen-
trations-Zeit-Verlauf, 150
Interleaving, siehe verschrinkte Abtastung
intermittent imaging
Herabsetzung der Bildrate bei kontrast-
mittelspezifischen Abbildungsver-
fahren, 93
intravaskuldrer Ultraschall
IVUS, 56
irreversible Phidnomene, 53
Is, siehe Schwellwert
Ischdmie
= Minderdurchblutung, 36

IVUS, siehe intravaskuldrer Ultraschall

J
Anzahl der Koeffizienten eines FIR-
Filters, 117
K
Anzahl von Strahllinien, 117
Normierung des Bandbreite-Pulsdauer-
Produkts, 10
k

Bezeichner fiir eine Strahllinie, siehe
Strahllinie
K, siehe Kompressibilitit
Klassifikation, 23
Klassifikationsfehler, 23, 116, 122
der Zeitvarianzabbildung, 68
Kompressibilitét
einer Flussigkeit
KF, 44
eines Streuers
xs, 44
Kompressionsfilter, siehe Pulskompressi-
on
Kontrast, 122
als Energierverhéltnis
x, 116
Bildkontrast, 23
mit phasenkodierten Sendepulsfolgen,
126
Kontrastmittelkonzentration, 52, 65, 142
Berwertbarkeit im B-Bild, 34
C, 35
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kontrastmittelspezifische Abbidlungsver-
fahren
basierend auf nichtlinearer Streuung,
61
zerstorende Abbildungsverfahren, 61
Farbdoppler und Leistungs-Doppler,
89
Release Burst Imaging, 92
Zeitvarianzabbildung, 61
Kontrastmittelspezifische Abbildungsver-
fahren
Pulsinversion, 37
kontrastmittelspezifische Abbildungsver-
fahren, 35
Abbildung der 2. Harmonischen
Second Harmonic Imaging, 97
Abbildung der Subharmonischen
Subharmonic Imaging, 97
Abbildung Ultraharmonischer, 97
Pulsinversion, 54
Zeitvarianz-Abbildung, 38
zerstorende
Zeitvarianzabbildung, 59
kontrastmittelspzifische Abbildungsverfah-
ren, 52
basierend auf nichtlinearer Streuung,
48
Konzentration
von Mikroblasen im Blut, 50
Konzentrations-Zeit-Verlauf, 52, siehe In-
tensitits-Zeit-Verlauf, 93
Korrelationskoeffizient

Paps T3
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Kreisfrequenz
einer akustischen Welle
wa, 44

ks, siehe Kompressibilitit

A
Wellenldnge, siehe Wellenldnge
lateral, 5
Leistung
einer gestreuten Welle
Ps, 43
Leistung im zeitlichen Mittel
SPTA, 11
Leistungs-Doppler, 88
als kontrastmittelspezifisches Abbil-
dungsverfahren, 91
Leistungsdichte
einer einfallenden Welle
Ig, 43
Leistungsspektrum
eines stochastischen Prozesses, siehe
Periodogramm
lineares Array
linear array, 12

Linearitat, 11

M

Bezeichnung fiir ein Medium, 116

m = 1,2,3..., Bezeichner fiir ein
Medium oder ein Bild einer Bild-
folge, 32
M-Mode, 33

Magnetresonanztomographie, 36
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Makrozeit, 133
matched Filter
Suchfilter, siehe Filter
mean transit rate, siehe Mittlere-Transit-
Rate
mean transit time, siehe Mittlere-Transit-
Zeit
Mehrdeutigkeiten, siehe Artefakt
Microbubbles, siehe Mikrobldschen
Mikroblasen, 33
Mikrozeit, 133
Minderdurchblutung, siehe Ischdmie
missmatched filter
fehlangepasstes Filter, siehe Filter
Mittelwert, 73
einer Rayleigh-Verteilung
u, 20
Mittenfrequenz, 16, 29
f0,6
Mittlere-Transit-Rate
o, 144
Mittlere-Transit-Zeit
Tvrt
MTT, 144
Modellfunktion
fiir die Bolus-Methode
v (2), 150
Modulation, 99
Monitoring, siehe Verlaufsbeobachtung
morphologische Bilder
siehe auch B-Bild, 31
mosaic pattern, siehe Mosaik-Muster
Mosaik-Muster

im Farbdoppler
kontrastmittelspezifische Abbildungs-
verfahren, 91
MRT, siehe Magnetresonanztomographie
MTT, siehe Mittlere-Transit-Zeit
u, siehe Mittelwert

N, siehe Sendepulse pro Ensemble
VF, siehe Viskositit
n-te Harmonische, 47
NB, siehe Strahllinien pro Bild
nichtlineare Streuung, 20
Beschreibung durch eine Taylor-Reihe,
103
nichtlineare Wellenausbreitung, 20
Nomenklatur
Bezeichnung der Pulse und Echos, 31
Nonlinear Frequency Compounding, sie-
he Frequency Compounding, 121,
126, 130

o(t)

Beschreibung der Perfusion, siese Im-

pulsantwort

Oberflachenspannung

c, 45
wp, siehe Kreisfrequenz
R, siehe Resonanzfrequenz
Ophthalmologie, 56

Ortsvarianz, 13

P, siehe Perfusions-Koeffizient
Py, siehe Umgebungsdruck

parallel mode
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parallel beams, 31
Parameterextraktion

lineare, nichtlineare, 76
passive Streuung, siehe Streuung
Perfusion, 33, 51

Definition, 35, 141
Perfusions-Koeffizient

P, 162
Perfusionsabbildung, 51

quantitative, 53
Perfusionsrate, 141
Periodizitit

nichtvorhandene, irreversibler Prozes-

se, 71

Periodogramm

S4.8 (@), 71
PET, siehe Positronen-Emissions-Tomo-

graphie

Phantom

fiir Ultraschallkontrastmittel, 127
phase inversion, siehe Pulsinversion
phasengesteuertes Array

phased array, 12
Phasenkodierung

von Pulssequenzen, 108
@, siehe Tragerphase
Pitch

d,5
Positronen-Emissions-Tomographie

PET, 37
power mode, siehe Leistungs-Doppler

Ps, siehe Leistung
y (1), 99
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Puls-Doppler, siehe Flussabbildung
Puls-Echo-Technik, 5
Pulsdauer, siehe Halbwertsbreite
Tp, 9
pulse inversion, siehe Pulsinversion
pulsed wave Doppler
Puls-Doppler, siehe Flussabbildung
Pulsinversion, siehe kontrastmittelspzifi-
sche Abbildungsverfahren, 68, 83
Definition, 100
Pulskompression, 11, 122
Pulsrepetitionsfrequenz
Sort> 28
Pulsrepetitionsintervall, 60
T i, siehe Pulsrepetitionsfrequenz
Pulssequenz
amplitudenkodierte, 102
fiir die Abbildung von Nichtlinearité-
ten, 114
kodierte, 99
mit asymmetrischer Phasenkodierung,
108
mit symmetrischer Phasenkodierung,
108
phasenkodierte, 102
Punktbildfunktion, 12, 18

q (s ()
Funktion zur Beschreibung von Nicht-

linearitét, 116
Quadraturdemodulation, 81, 106

Ry, siehe Ruheradius

Radialschwingung
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einer Mikroblase, 43, 45
radiation force, siehe Strahlungsdruck
Random Walk, 20
Rayleigh-Plesset-Gleichung, 43
receive beamformer, siehe Empfangs-Strahl-
former
rectified diffusion, siehe Diffusion
region of interest, siehe ROI
relative Bandbreite
Ultraschall-Array, 11
Relaxation
Verlust durch, 50
release
of free gas bubbles, siehe freie Gas-
blasen
Release Burst Imaging
kontrastmittelspezifisches Abbildungs-
verfahren, 92
replenishment method, siehe Wiederanrei-
cherungs-Methode
Resonanzfrequenz
bei nichtlinearer Streuung, 47
einer Mikroblase
wR, 44
Pr, Siehe Dichte
p 4.B- siehe Korrelationskoeffizient
ROI
Bildausschnitt, engl. ,,region of inte-
rest, 31
Ruheradius
Ry, 44

Parameter einer Rayleigh-Verteilung,
20
S4,8 (w), siehe Periodogramm
s (), siehe Sendepuls
o 4, siehe Standardabweichung
o B, siehe Standardabweichung
Scan, 12, 28
Scankonvertierung, 12, 17
Scattering-to-attenuation ratio, siehe Streu-
ungs-Dampfungs- Verhiltnis
Schétzer
Methode der kleinsten Quadrate, 23
Schalldruck
entlang des Schallstrahls, 16
Schallgeschwindigkeit
Abhingigkeit von der Schnelle
B/A, 9%
co, 6
c, 6
einer Fliissigkeit
CF, 44
in weichem, biologischen Gewebe
co, 6
Schalllaufzeit
IEcho, 6
Schlaganfall, 36
Schlaganfalldiagnostik, 149
Schnelle
0,94
Schwellwert, 23
second harmonic, siehe 2. Harmonische
Second Harmonic Imaging, siehe kontrast-
mittelspezifische Abbildungsver-
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fahren
Sende-Strahlformer
,parallel beams®, 31
Sendefokustiefe
ZsF, 6
Sendepuls
s (1), 99
Sendepulse pro Ensemble
N, 28
Sendepulsfolge, siehe Pulssequenz
fiir die Abbildung von Nichtlinearité-
ten, 114
fiir die Zeitvarianzabbildung
sg (1), 62
Untersuchung verschiedener, 123
s (1), siehe Sendepulsfolge
Shunt, 33, 39
Side-Lobe
Nebenkeule, 7
o2, siehe Varianz
Signal-Rausch-Verhiltnis
bei Doppler-Verfahren, 30
bei kodierten Pulssequenzen, 111
der Zeitvarianzabbildung, Speckle, 76
durch Speckle, 20
signal-to-noise ratio, siehe Signal-Rausch-
Verhiltnis
SNR, siehe Signal-Rausch-Verhiltnis
Speckle, 17, 18, 71, 111
SPECT
Single Photon Emission Computed To-
mography, siehe PET

spectral broadening, siehe spektrale Ver-
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breiterung
spektrale Uberlappung
Begrenzung des Kontrasts durch, 96
spektrale Balance
Parameter fiir die Zeitvarianzabbildung
B, 63
spektrale Verbreiterung
Doppler-Spektrum, 89
splitting, siehe Teilung
o s, siehe Streuquerschnitt
Standardabweichung
der Amplitude
04,67
der spektralen Balance
opg, 67
einer Rayleigh-Verteilung, 20
Parameter fiir die Zeitvarianzabbildung,
67
STAR, siehe Streuungs-Dampfungs-Ver-
héltnis
Strahlformer
Empfangs-Strahlformer, 6
Sende-Strahlformer, 6
Strahlformung, 13
Auswirkung auf die Zeitvarianzabbil-
dung, 74
Strahllinie, 8, 55
Strahlliniendichte, 28
Strahllinien pro Bild
Ng, 28
Strahlliniendichte
bei der Flussabbildung, 31
Strahlsequenz, 30
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Strahlungsdruck, 55
sekundére Bjerknes-Kraft, 55
Streuquerschnitt, 18
bei nichtlinearer Streuung, 47
os, 44
Streuung
aktive, 43
einer Mikroblase, Zeitvarianz, 59
passive, 43
Verlust durch, 50
Streuungs-Dampfungs-Verhéltnis, 51
Subharmonic Imaging, siehe kontrastmit-
telspezifische Abbildungsverfah-
ren
Subharmonische, 47
Suchfilter, siehe Filter

Super Harmonics, siehe Ultraharmonische

T
Abtastintervall beziiglich der schnel-
len Zeit ¢, 117

Zeit, 31
Targeted Imaging, 38
Taylor-Reihe, 103
Ty

Aufnahmezeit eines Bildes, siefe Bildra-

te
IEcho, 6
Teilung
von Mikroblasen, 54
TGC, siehe Tiefenausgleich
Therapiekontrolle, 37

Tiefe
eines Streuers
ZStreuers 0
Tiefenausgleich
time gain compensation, 16
time-intensity curve, siehe Intensitits-Zeit-
Verlauf
Time-Variance Imaging
TVI, siehe Zeitvarianzabbildung
time-variance imaging
TVI, Zeitvarianzabbildung, siehe kon-
trastmittelspezifische Abbildungs-
verfahren
Tissue Harmonic Imaging, 108
Abbildung des nichtlinearer, akusti-
scher Gewebeeigenschaften, 102
Tp, siehe Pulsdauer
Tpri, siehe Pulsrepititionsintervall
Trager
w (1), 99
Tragerphase
@, 104
Trainingsdaten
fiir optimierte Empfangsfilter, 116
zur Optimierung von Empfangsfiltern,
127
transmit beamformer, siehe Sende-Strahl-
former
Tumor, 36
TVI
Time-Variance Imaging, siche Zeitva-

rianzabbildung
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Ultraharmonic Imaging, sieke kontrastmit-
telspezifische Abbildungsverfah-
ren

Ultraharmonische, 48

Ultraschall-Array

Array, 5

Ultraschall-Kontrastmittel

Zerstorung von, 28, 53
Umgebungsdruck
statischer
Py, 45
umgebungsfreie Abbildung
kontrastmittelspezifische Abbildungs-
verfahren, 61

Unschirferelation, 9

Schnelle, siehe Schnelle
Va
Volumen einer Auflosungszelle, 142
VaB
Blutvolumen in einer Auflosungszel-
le, 142
Varianz
einer Rayleigh-Verteilung
02,20
Verarmungs-Methode, 159
Verlaufsbeobachtung, 37
verschriankte Abtastung, 28
Auswirkungen auf die Zeitvarianzab-
bildung, 75
Verstiarkung

Tiefenausgleich
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g, 16
Verteilungsfunktion, 24
Viskositit
einer Fliissigkeit
VE, 45
Verlust durch, 50
Volterra-Reihen, 48, siehe nichtlineare

Streuung

Wabhrscheinlichkeitsdichte
unterschiedlicher Gewebetypen im B-
Bild, 23
Wabhrscheinlickeitsdichte
einer Rayleigh-Verteilung, 20
wall filter, siehe Wandfilter
Wandfilter, 88, 92, 133
wash-in, 51, siehe Einschwemmen
wash-out, siehe Ausschwemmen
Wellenlédnge, 5, 29
Wiederanreicherungs-Methode, 156

x, siehe lateral
¢ (), siehe Einhiillende

v, siehe elevational

z
Schallausbreitungsrichtung, sieke axi-
al
ZgF, siehe Empfangsfokustiefe
Zeitinvarianz, 11
Zeitvarianz
Abbildungssystem, 17
der Echos einer Mikroblase, 59

der Konzentrationsabbildung, 36
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Zeitvarianzabbildung, siehe kontrastmit-
telspezifische Abbildungsverfah-
ren

durch kodierte Pulssequenzen, 102

kontrastmittelspezifisches Abbildungs-

verfahren
Time-Variance Imaging, 61

Zerstorungs-Koeffizient

D, 162
¢, siehe Oberflichenspannung
zg, siehe Fokustiefe

zsF, siehe Sendefokustiefe
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