UNIVERSITAT
HEIDELBERG
ZUKUNFT
SEIT 1386

TECHNIK INFORMATIK

CHARITE

UNIVERSITATSMEDIZIN BERLIN

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK
MASTER-THESIS

Entwicklung von vollautomatischen
Auswertungsalgorithmen fiir die zeitharmonische
multifrequente Leber-Ultraschallelastographie

Vorgelegt von: Selcan Ipek
geboren: 04.11.1985
Bearbeitungszeitraum: 15. Oktober 2012 bis 15. April 2013
Referent: PD Dr. Jirgen Braun, Charité - Berlin

Korreferent: Prof. Dr. Rolf Bendl, Hochschule Heilbronn



EIDESSTATTLICHE ERKLARUNG

Hiermit versichere ich, die vorliegende Masterarbeit ohne Hilfe Dritter und nur mit den
angegebenen Quellen und Hilfsmitteln (einschlieRlich elektronischer Quellen) angefertigt zu
haben. Alle Stellen, die aus den Quellen entnommen wurden, sind als solche kenntlich gemacht
worden. Die Arbeit wurde bisher weder im Inland noch im Ausland in gleicher oder dhnlicher
Form einer anderen Prifungsbehdrde vorgelegt und ist auch noch nicht veréffentlicht.

(Ort, Datum) (Unterschrift)

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK 1



DANKSAGUNG

Ich bedanke mich herzlich bei meinem Betreuer Dr. Jirgen Braun fiir die Mdoglichkeit, diese
Abschlussarbeit in der AG Elastographie am Institut fiir Radiologie der Charité zu schreiben und
fur die hervorragende Betreuung.

Meinen Arbeitskollegen danke ich fiir die sehr gute Zusammenarbeit. Besonders bedanke ich
mich bei Dipl.-Phys. Heiko Tzschatzsch fiir seine Unterstiitzung in den verschiedenen Phasen
dieser Arbeit.

Zudem bedanke ich mich herzlich bei Prof. Dr. Rolf Bendl flr seine Betreuung und fir sein
Vertrauen in mich seit Beginn meines Studiums.

Besonderer Dank gilt meiner Familie flir die uneingeschrankte Unterstlitzung im Laufe meines
Bildungsweges.

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK ]



KURZFASSUNG

Ultraschallelastographie (USE) ist ein bildgebendes Verfahren, mit dem die Ausbreitung
mechanischer Scherwellen, die durch externe Schwingungen in den menschlichen Koérper
eingekoppelt werden, mittels Ultraschall gemessen und dargestellt werden kann. Die
Ausbreitungsgeschwindigkeit der Scherwellen steht dabei in einem direkten qualitativen
Zusammenhang zu den elastischen Eigenschaften des Gewebes. Als apparative Palpation wird
die transiente USE daher in der medizinischen Diagnostik bereits eingesetzt, denn viele
Krankheiten, wie z.B. die Leberfibrose, gehen mit einer Veranderung der elastischen
KenngroRen der betroffenen Gewebe einher. Das im Rahmen dieser Arbeit weiter entwickelte
USE-Diagnosesystem unterscheidet sich von der transienten USE dadurch, dass die
angewandten Scherwellen zeitharmonisch sind und aus mehreren (berlagerten
Frequenzkomponenten bestehen. Um die Auswertung zu objektivieren und die Performance zu
steigern wurde die bisherige interaktive retrospektive Auswertungsmethode durch einen
vollautomatischen Algorithmus ersetzt. Dazu war es notwendig, manuelle Aussortierung
schlechter Messungen ebenfalls zu automatisieren. Auf dieser Basis wurde zusatzlich ein
Echtzeitauswertungsalgorithmus entwickelt, um erstmals unmittelbar wahrend einer
Untersuchung Resultate der Leberelastizitaitsmessungen auszugeben. Die neuen Algorithmen
wurden mit Softwarephantom, Rinderleberproben und gegeniiber der Magnetresonanz-
Elastographie (MRE) als Referenzmethode validiert. Es hat sich gezeigt, dass die vollautomatisch
ermittelten Elastizitatsergebnisse mit denen der MRE gut tGbereinstimmen und die Performance
gegenlber der bisherigen Auswertung deutlich gesteigert wurde. Nachfolgend wurden diese
Algorithmen erfolgreich in einer Pilotstudie an gesunden Freiwilligen eingesetzt.

ABSTRACT

Ultrasound elastography (USE) is an imaging procedure by which the propagation of mechanical
shear waves, which are by external vibrations induced into the human body, can be measured
and illustrated by means of ultrasound. The rate of propagation of the shear waves is
qualitatively related to the elastic characteristics of the tissue. Therefore the transient USE is
already being used in medical diagnostics as the instrument-based palpation, since a lot of
diseases, e.g. hepatic fibrosis, are accompanied by the change of the elastic parameters of the
pertained tissues. The USE — diagnostic system, which is developed in the context of this thesis,
is distinguished from the transient USE in a way that the used shear waves are time-harmonic
and made of overlaid parameters of frequencies. In order to objectify the analysis and to raise
the performance, the previously used interactive retrospective evaluation method is replaced
by a fully automated algorithm. Therefore, it was necessary to automate the manual sorting of
inaccurate measurements. Based on that, an additional algorithm of a real-time analysis was
developed in order to display the results of liver elasticity measurements immediately during
the diagnosis. The new algorithms were developed by software phantom, samples of cattle liver
and were validated and compared to the magnetic resonance elastography (MRE) as a method
of reference. It has been seen that the fully automated results of the elasticity correlated well
with the MRE results and that the performance has increased significantly compared to previous
analysis. In a subsequent pilot study the algorithms were applied on healthy volunteers.
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ABKURZUNGSVERZEICHNIS

Folgende Abkiirzungen sind in der Reihenfolge ihrer ersten Verwendung aufgelistet.
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MRT
USE
MRE

2D

3D
A-Mode
M-Mode
PRF

RF

FFT

RG

PRS

CC

SNR

NS

Ultraschall

Magnetresonanztomographie

Ultraschall-Elastographie

Magnetresonanz-Elastographie

Zweidimensional

Dreidimensional

Amplitudenmodulation

Wiederholung des A-Modes Uber die Zeit (Time-Motion-Mode)
Pulswiederholrate (Pulse repetition frequency)

Radiofrequenz (Radio Frequency)

Schnelle Fourier-Transformation (Fast Fourier-Transformation)
FenstergroRe (Range Gate)

Phase-Root-Seeking
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SYMBOLVERZEICHNIS

Folgende Symbole sind in der Reihenfolge ihrer ersten Verwendung aufgelistet.
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a,f Brechungswinkel
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F Kraft

Ap Flache, auf die Kraft ausgelibt wird

0 Scherwinkel

cé Scherwellengeschwindigkeit eines elastischen Festkorpers

E Elastizitatsmodul

w Kreisfrequenz
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1.

EINLEITUNG

1.1. Hintergrund und Motivation

In Deutschland leiden circa 4 bis 5 Millionen Menschen an chronischen Lebererkrankungen,
wobei ca. 100.000 dieser Falle Fibrose-Patienten sind [GBE98] [DPL12]. Als Leberfibrose
werden Umbauvorgdnge in der Leber bezeichnet, bei der zunehmend Lebergewebe
durch Bindegewebe ersetzt wird. Leberfibrose kann in weiteren Stadien zur Bildung einer
Leberzirrhose fuhren. Diese ist das Endstadium chronischer Lebererkrankungen und kann
unterschiedlichste Komplikationen mit sich bringen. Zudem wirkt sich dies auf die
Lebenserwartung sowie Lebensqualitat der Leberzirrhose-Patienten aus. Diese weisen eine
deutlich niedrigere Lebenserwartung auf als Patienten ohne Zirrhose [NIED98]. Fir die
Diagnose einer Leberzirrhose gibt es verschiedene invasive und nicht invasive Méglichkeiten.
Ein Beispiel hierfir ist die Leberpunktion, welche — zusammen mit der Ultraschall-
Untersuchung des Abdomens und der klinischen Diagnostik — als Goldstandard gilt. Hierbei
kénnen Sensitivitat und Spezifitdit durch die Kombination der Leberhistologie mit der
makroskopischen Leberbeurteilung mittels einer Laparoskopie nochmals gesteigert werden
[NOR82]. An dieser Stelle ist zu erwdhnen, dass die histologischen Klassifikationssysteme zur
Einschatzung des Fibrosestadiums nicht einheitlich und meistens nur fir bestimmte
Erkrankungen validiert sind (siehe Anhang A.1. Klassifikationssysteme bei unterschiedlichen
Fibrosestadien). Ein allgemeines Problem der histologischen Beurteilung entsteht dann,
wenn ein stetiger Prozess, bestehend aus mehreren Stufen (so wie bei der Leberfibrose), in
eine Ordinalskala Uberfiihrt wird. Daraus folgen zwangslaufig Nichtiibereinstimmungen bei
der genauen Bestimmung des Fibrosestadiums. Selbst bei erfahrenen Pathologen kann die
Variabilitdt bis zu 20 % betragen [AFD03]. Des Weiteren verlauft die Verhadrtung des
Lebergewebes meist inhomogen, so dass schon wahrend der Entnahme eines
Lebergewebestiicks mit einem Fehleranteil gerechnet werden muss. So wird zwischen den
Biopsaten desselben Patienten aus dem rechten sowie linken Leberlappen in 33 % der Falle
ein Unterschied von mindestens einem Fibrosegrad entdeckt [REG02]. Ein weiterer Nachteil
der Leberpunktion ist, dass sie invasiv ist und fiir den Patienten einen schmerzhaften Eingriff
darstellt, der in 1 % bis 3 % der Falle mit ernsthaften Komplikationen einhergeht [AFDO03].
Mittels der kombinierten Ultraschalluntersuchung ist es moglich in 82 % bis 83 % der Falle
richtig einzuschatzen, ob eine Leberzirrhose vorliegt [AUB99], wobei die sonographische
Diagnose einer Leberzirrhose vor allem von der Erfahrung des Arztes sowie der Qualitat des
Gerates abhadngt. Ein neues, nicht invasives Verfahren zur Bestimmung des Fibrosegrades ist
die Elastographie der Leber, welche im Prinzip auf die Palpation® zuriick gefiihrt werden
kann. Die leichte, quasistatische Druckausiibung der Hand des Arztes wird dabei durch eine
extern angeregte Vibration des Gewebes ersetzt, wahrend die Detektion resultierender
Gewebeverschiebungen mittels Ultraschall (US) oder Magnetresonanztomographie (MRT)
erfolgt. Die Magnetresonanzelastographie (MRE) der Leber befindet sich noch in der
experimentellen Phase, hat sich aber bereits als zuverldssiges Verfahren bewahrt und wird
derzeit weiter entwickelt, um den Durchbruch fiir den Einsatz im klinischen Alltag zu

! Untersuchung durch Betasten
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verwirklichen. Anders als bei der MRE wurde dieser Schritt bereits flir die Ultraschall-
Elastographie (USE) erreicht und sie findet in der klinischen Routine bereits ihren Einsatz.
Die als transiente Elastographie (Fibroscan) bekannte Methode ist vor allem kostenglinstig,
transportabel, einfach zu bedienen und im Vergleich zu MRE viel schneller. Bei dieser
transienten Methode 16st ein Vibrationssender auf der Kérperoberflache des Patienten ein
Scherwellenpaket von 50 Hz-Sinuswellen aus, die in gesundem Lebergewebe eine
Geschwindigkeit von 1 m/s bis 2 m/s haben. Mit einer 5 MHz-Ultraschallsonde, welche
hochfrequente Ultraschallwellen mit einer Ausbreitungsgeschwindigkeit von 1500 m/s
erzeugt, wird die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Scherwellen in der Leber gemessen. Da
Bindegewebe dichter ist als Lebergewebe, nimmt die Scherwellengeschwindigkeit mit
zunehmender Vernarbung zu. Demnach ldsst sich aus der Ausbreitungsgeschwindigkeit die
Steifigkeit bestimmen. Diese Steifigkeit korreliert mit dem Fibrosegrad (Bindegewebsanteil).
Die Lebersteifigkeit steigt mit zunehmendem Fibrosegrad. Erste groRere Studien bezliglich
der Relevanz der transienten Elastographie beschreiben fiir die Diagnose einer Leberzirrhose
bei Schwellenwerten zwischen 12,5 kPa und 14,6 kPa Sensitivitdten von 77 % bis 90 % und
Spezifitaten von bis zu 97 %. Tabelle 1 stellt einen Literaturtiberblick zu Untersuchungen dar,
bei denen die Leberbiopsie als Referenz verwendet wurde.

Tabelle 1: Wertigkeit der transienten Elastographie fiir die Diagnose der Leberzirrhose

Autor Anzahl Erkrankungen Grenzwert fiir Ergebnisse
Personen Fibrosegrad F=4
Ziol et al. 327 Hepatitis-C Virus 14,6 kPa Sensitivitat: 86%
[2z1005] Spezifitat: 96%
Castera et al. 183 Hepatitis-C Virus 12,5 kPa Sensitivitat: 87%
[CASO5] Spezifitat: 91%
Foucher et al. 354 Verschiedene 17,6 kPa Sensitivitat: 77%
[FOUO6] Atiologien Spezifitit: 97%
Melin et al. 380 Alkoholabusus 13 kPa Positiver Vorher-
[MELO6] sagewert: 97%
Erhardt et al. 147 Verschiedene 13 kPa Sensitivitat: 90%
[ERHO6] Atiologien Spezifitat: 82%
i epatitis-C Virus , a ensitivitat: o
Carrion et al. 124 H itis-C Vi 12,5 kP Sensitivitat: 100%
[CARO6] Spezifitat: 87%
Gomez- 103 Verschiedene 16 kPa Sensitivitat: 89%
Dominguez et Atiologien Spezifitat: 96%
al. [como6]
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In der Arbeitsgruppe ,,MR-Elastographie” der Charité—Universitditsmedizin Berlin wurde ein
Diagnosesystem zur Bestimmung der Gewebeelastizitdit entwickelt, welches das
mechanische Ausgangsprinzip der fiir die Fibrose sensitiven Magnetresonanz-Elastographie,
mit der schnellen Bildgebung durch Ultraschall kombiniert.

Dieses Diagnosesystem wurde zuerst im menschlichen Gehirn angewandt und lieferte die
Scherwellengeschwindigkeit des untersuchten Gewebes. Daraus folgend konnte erstmals
der Schermodul und die Elastizitdit des menschlichen Gehirns mittels zeitharmonischer
Ultraschallelastographie bestimmt werden. Nun wird dieses Prinzip auf die Untersuchungen
der Leber ubertragen, um ausgehend vom bestimmten Schermodul Aussagen Uber die
Steifigkeit und somit Uber den Fibrosegrad der Leber zu machen. Diese neue Methode
unterscheidet sich von der transienten Elastographie vor allem dadurch, dass die erzeugten
mechanischen Schwingungen und die daraus folgenden Scherwellen zeitharmonisch sind
und multifrequent sein kdnnen, wobei mit multifrequent die gleichzeitige Anwendung von 7
unterschiedlichen Vibrationsfrequenzen gemeint ist. Diese Vorgehensweise erméglicht eine
beschleunigte Aufzeichnung von Informationen pro Messung und steigert somit die
Sensitivitat des Systems, so dass — anders als beim Fibroscan — auch niedrige Fibrosegrade
voneinander unterschieden werden kénnen. Die zeitharmonische multifrequente Anregung
wurde bereits mittels MRE der Leber durchgefiihrt und hat eine sehr hohe Sensitivitat
gezeigt [SAC12].

Ein weiterer Unterschied gegenlber der transienten USE ist, dass bei diesem System die
Quellen der Scher- und Kompressionswellen getrennt sind. Die Vibration zur Erzeugung von
Scherwellen im Gewebe erfolgt durch eine mechanisch bewegte Ubertragungsplatte, die
sich im mittleren Bereich der Patientenliege befindet, wahrend die Ultraschallwellen
(Kompressionswellen) zur Detektion von Scherwellen von der Ultraschallsonde gesendet
werden. Durch diese Trennung ist die Tiefenauflosung der Aufnahmen nicht mehr von der
Eindringtiefe der Scherwellen abhdngig, sondern wird nur noch durch die allgemeine
Eindringtiefe des Ultraschalls beschrankt.

Eine solche Leber-USE Untersuchung besteht momentan aus etwa 20 Einzelmessungen mit
einer Messdauer von jeweils einer Sekunde. AnschlieBend werden alle Einzelmessungen
vorverarbeitet, wobei diese Vorverarbeitung pro Einzelmessung bislang ca. 70 Sekunden
dauert. Daraufhin erfolgt zuerst eine visuelle benutzerabhangige Einschatzung der Qualitat
der Einzelmessungen. Dann wird eine halbautomatische Auswertung jeder Einzelmessung
durchgeflihrt. Dies hat zur Folge, dass nur 55 % bis 60 % der Messungen ausgewertet
werden koénnen. Das bisherige QualitatsmaR bei der zeitbestimmenden manuellen
Auswertung ist die Erkennbarkeit bestimmter Strukturen (Sinuswellen) in den
aufgenommenen Daten.

Zusatzlich zu dieser semiautomatischen, retrospektiven Auswertung gibt es die Moglichkeit
der Echtzeitauswertung, welche derzeit einen vorldufigen Charakter hat, weil eine
vollstandige Echtzeitauswertung noch nicht maoglich ist.
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1.2. Problemstellung

Die zeitharmonische Ultraschallelastographie zur Leberdiagnostik befindet sich hinsichtlich
der Datenauswertung im Post-Processing sowie in Echtzeit bisher in der experimentellen
Phase und soll im Rahmen dieser Arbeit weiter entwickelt werden. Im Folgenden sind die
wichtigsten Problemstellungen, die sich aus der bisherigen Vorgehensweise ergeben haben,
aufgelistet:

a. Retrospektive Auswertung (Post-Processing) der erfassten Daten

Bisher wird die Scherwellengeschwindigkeit des untersuchten Lebergewebes unter
Interaktion des Benutzers berechnet®. Ausgehend von diesem Wert wird der
Schermodul und darauf basierend die Elastizitdit des Gewebes bestimmt. Dies
ermoglicht Aussagen Uber den Fibrosegrad der Leber. Die Problematik hierbei ist
zum einen dass die Auswertungsergebnisse von der Erfahrung sowie dem Kdnnen
des Benutzers abhangig sind und zum anderen ist diese halbautomatische
Auswertung sehr zeitaufwandig.

b. Echtzeitauswertung der erfassten Daten

Der bisherige Algorithmus zur Echtzeitauswertung endet mit der Darstellung der sog.
komplexen Welle?. Dieser Schritt wird im Kapitel 3. Methoden genau erlutert. Eine
Echtzeitbestimmung der Scherwellengeschwindigkeit ausgehend von der
dargestellten Welle kann nicht erfolgen. Zudem ist die Qualitat dieser Darstellung
wesentlich schlechter als die der retrospektiv berechneten komplexen Welle. Aus
diesen Unzuldnglichkeiten der Echtzeitauswertung ist es dem Benutzer nicht
moglich, Echtzeitinformationen beziiglich der Scherwellengeschwindigkeit und somit
der Elastizitat des Gewebes zu erhalten.

c. Manuelle Aussortierung schlechter Messungen
Die bisherige Vorgehensweise zur Aussortierung qualitativ schlechter

USE-Messungen” erfolgt tiber eine visuelle Beurteilung wihrend der retrospektiven
Auswertung. Diese Methode ist subjektiv, benutzerabhangig und fehlertrachtig.

% Benutzer muss die Darstellung der komplexen Welle interpretieren, ihren Phasenanstieg erkennen und an dieser Stelle einen
manuellen Start- und Endpunkt setzen, so dass ausgehend von diesen Punkten eine lineare Interpolation durchgefiihrt werden
kann. Falsch gesetzte Punkte wiirden falsche Aussagen tber die Gewebeelastizitat bewirken.

3 Komplexe Welle ist die Superposition der Kompressions- und der Scherwelle, die sich in der Leber ausbreiten. Naheres hierzu
im Kapitel 2.3.2.Ultraschallelastographie und im Kapitel 3.Methoden.

* Qualitativ schlechte Messungen sind die Messungen, bei denen das gesuchte Signal nicht eindeutig vom Untergrund getrennt
werden kann.
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1.3. Zielsetzung

Fir die Weiterentwicklung sowie Optimierung der zeitharmonischen Ultraschall-
Elastographie zur Leberdiagnostik ergeben sich aus der Problemstellung folgende
Arbeitspakete, die wie folgt zusammengefasst werden kdnnen:

a. Entwicklung einer neuen Methode zur vollautomatischen retrospektiven
Auswertung der erfassten Daten

Das neue Verfahren soll ausgehend von der komplexen Welle die
Scherwellengeschwindigkeit des untersuchten Lebergewebes — anders als bei dem
bisherigen semiautomatischen Vorgehen — vollautomatisch berechnen. Somit wird
die Auswertung zum einen objektiviert und zum anderen wird die Performance
gesteigert.

b. Ubertragung der Erkenntnisse der Post-Processing Auswertung auf die
Echtzeitauswertung

Hierbei soll das neue, vollautomatische retrospektive Verfahren soweit modifiziert
werden, dass die folgenden zwei Bedingungen erfillt sind: Zum einen soll die
Qualitdit nahe an der des Post-Processings sein und somit diagnostische
Aussagekraft besitzen. Zum anderen soll die Geschwindigkeit der neuen Methode
zur vollautomatischen Auswertung so gesteigert werden, dass dieser Vorgang in
nahezu Echtzeit realisiert werden kann. In diesem Schritt ist die Herausforderung,
dass der untersuchende Arzt im ldealfall unmittelbar wahrend der Messung (am
Patientenbett), die ersten Resultate der Leberelastizititsmessungen ausgegeben
bekommt. Bei einem ,akzeptablen Zeitbereich” in der Echtzeitauswertung soll als
obere Grenze ca. 1 Sekunde angesetzt werden.

¢. Vollautomatische Aussortierung schlechter Messungen
Es soll eine vollautomatische Methode entwickelt werden, welche qualitativ

schlechte USE—Messungen aussortiert, so dass dieser Schritt unabhangig von der
Benutzererfahrung und auf Grundlage objektiver Kriterien ablaufen kann.
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1.4. Gliederung der Arbeit

Um einen Einstieg in die Thematik zu ermdglichen, werden im Kapitel 2. Grundlagen zuerst
die Anatomie, Physiologie sowie relevante Erkrankungen der Leber zusammengefasst
wiedergegeben. Daraufhin wird ein Uberblick (iber die Grundlagen des Ultraschalls gegeben,
in dem US-Bildgebung, Erzeugung von US-Wellen sowie Wechselwirkungen von US-Wellen
mit Gewebe vorgestellt werden. Im letzten Teil dieses Kapitels erfolgt eine Darstellung des
allgemeinen Prinzips der Elastographie und der Ultraschallelastographie.

Im Kapitel 3. Methoden werden Losungswege vorgestellt, welche zur Bewadltigung
bestehender Probleme in der Datenauswertung der zeitharmonischen multifrequenten
Ultraschallelastographie beschritten wurden. Zudem werden alle Methoden vorgestellt, die
zur Validierung dieser neuen Losungswege eingesetzt wurden: Simulationsdaten, ex vivo
Rinderleberuntersuchung und Untersuchung von gesunden Freiwilligen.

Im Kapitel 4. Ergebnisse werden die Resultate der Validierungen der neuen Algorithmen fur
die simulierten Daten, die ex vivo Leberuntersuchung sowie fiir die untersuchten Probanden
vorgestellt. Es wird jeweils die Echtzeit- gegen die entsprechende retrospektive Auswertung
validiert.

Eine bewertete Zusammenfassung und der Vergleich mit dem bisherigen Vorgehen erfolgt
im Kapitel 5. Diskussion. Ebenfalls werden in diesem Kapitel die aus der Ultraschall-
Elastographie der gesunden Probandenleber gewonnenen Ergebnisse mit denen aus der
Magnetresonanzelastographie verglichen.

Im Kapitel 6. Zusammenfassung und Ausblick werden die erreichten Ziele, Erkenntnisse und
Resultate dieser Arbeit wiedergegeben. Zudem werden weiter filhrende Ansatze vorgestellt,
die sich im Rahmen dieser Arbeit ergeben haben.
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2.

GRUNDLAGEN

Im Rahmen der entwickelten diagnostischen Methode werden Lebererkrankungen untersucht.
Deshalb erfolgt in diesem Kapitel eine kurze Darstellung der Anatomie, Physiologie sowie
relevanter Erkrankungen der Leber. Daraufhin werden zuerst die Grundlagen der Ultraschall-
Bildgebung vorgestellt. AnschlieBend wird die Theorie der Ultraschallelastographie eingefiihrt.
In Tabelle 2 sind die wichtigsten physikalischen Beziehungen zusammengefasst, welche in
diesem Abschnitt verwendet werden.

Tabelle 2: Wichtige physikalische Beziehungen

Physikalische GroR3e Formelzeichen MaReinheit Formel
Frequenz f=1/T Hz=1/s f=c/A
Periodendauer '=1/f s Ir'=21/c
Wellenldnge A m A=c/f
Wellenzahl k 1/m 2n
k=—

A
Schallgeschwindigkeit c m/s c=A-f

2.1. Die Leber

Das entwickelte Diagnose-System ist prinzipiell fir alle Organe anwendbar. Untersuchungs-
gegenstand im Rahmen dieser Arbeit ist die Leber in Hinblick einer verbesserten
Graduierung der Leberfibrose. Der Fibrosegrad oder die Genesung der fibrosen Leber
korrelieren mit dem Schermodul. (vgl. 2.2.1. Allgemeines Prinzip der Ultraschall-
Elastographie) In diesem Kapitel werden grundlegenden Informationen zu diesem Organ
zusammengefasst.

2.1.1. Anatomie der Leber

Die Leber ist mit einem Gewicht von 1200 g bis 1600 g die gréRte Driise des menschlichen
Korpers. Es handelt sich hierbei um ein weiches, gleichmalig strukturiertes Organ, das
grofStenteils im rechten Oberbauch lokalisiert ist und eine dunkelrote bis braune Farbe hat.
Sie liegt direkt unter dem Zwerchfell im Bauchraum und wird teilweise durch die Rippen
geschitzt. Sie ist in zwei Sektionen gegliedert, dem rechten und dem kleineren linken
Leberlappen. Der rechte Leberlappen (Lobus dexter) liegt komplett unter dem Zwerchfell
und ist mit diesem teilweise verwachsen. Dadurch nimmt die Leber nach auBen eine
konvexe gewdlbte Form an. Die Trennung der beiden Lappen wird durch ein sichtbares Band,
das sogenannte Ligamentum falciforme, deutlich hervorgehoben. Medizinisch von
entscheidender Bedeutung ist, dass die Grenze der beiden Leberlappen sich aufgrund der
Blutversorgung und des Gallenabflusses ergibt (Abbildung 1). Dorsal der Leber befindet sich
Leberpforte, Uber die Pfortader sowie Leberarterien in die Leber eintreten und die
Gallengange sie verlassen. Die Leberarterie transportiert das sauerstoffreiche Blut vom
Herzen, die Pfortader fihrt Blut mit Nahrungsbestandteilen aus Magen und Darm,
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Abbauprodukte der Milz sowie Hormone der Bauchspeicheldrise zur Leber. Dabei wird die
Leber zu ca. 25 % mit sauerstoffreichem Blut der Leberarterie und zu ca. 75 % mit dem Blut
der Pfortader versorgt.

Ligamentum Linker Leberlappen
——

falciforme /

Rechter Leberlappen
Gallenblase

Gallenblasengang
Hauptgallengang

” :r}‘)
> S5 9%

e
//

Bauchspeicheldriise

Papille

Zwolffingerdarm Bauchspeicheldriisengang (modifiziert nach [LEBlZ])

Abbildung 1: Anatomie der Leber

Die Leber folgt den Atembewegungen des Zwerchfells und senkt sich bei Einatmung, bei der
Ausatmung hebt sie sich. Die Lage der Leber ist deshalb von der jeweiligen Atmungsphase
abhangig. Wahrend der Ultraschall-Elastographie flihren diese Bewegungen zu
Bildartefakten, welche als Rauschen die eigentlichen Messungen (berlagern und die
Auswertung der aufgenommenen Signale verhindern. Aus diesem Grund wird die Aufnahme
im ein- oder ausgeatmeten Zustand unter Atemanhalten durchgefiihrt. Dies hat den Vorteil,
dass wahrend der Messung zum einen die Lunge nicht vor der Leber liegt und sich zum
anderen die  Rippenzwischenrdume erweitern. Um  die  Erweiterung der
Rippenzwischenrdume zu unterstitzen wird dabei der rechte Arm Uber den Kopf gehalten.
Diese Vorgehensweise ermoglicht es, qualitativ bessere Messungen durchzufiihren.
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2.1.2. Physiologie der Leber

Die Leber ist physiologisch in den Verdauungstrakt eingebunden, sie dient der primadren
Metabolisierung von Nahrstoffen. Sie metabolisiert als Entgiftungsorgan Fremdsubstanzen
wie z.B. Medikamente und diverse Abbauprodukte, wobei die Entgiftungsleistung mit dem
Alter nachlasst [HIR04]. Darliber hinaus zahlt die Leber zusammen mit der
Bauchspeicheldrise und der Gallenblase (vgl. Abbildung1) zum wichtigsten
Verdauungsapparat. Taglich entwickelt die Leber ca. 0,5 Liter - 1 Liter Gallenflissigkeit,
welche in der Gallenblase gesammelt und in den Zwolffingerdarm weiter geleitet wird, um
die Verdauung der verzehrten Fette sowie die Ausscheidung von Abfallstoffen zu
ermoglichen. Eine weitere wichtige Rolle spielt die Leber in der Schwangerschaft, wo sie fir
die Blutbildung des Fotus verantwortlich ist. Die Leber dient als zentrales Organ um
Gerinnungsfaktoren zu bilden. Ohne diesen Vorgang wiirde der Organismus verbluten. Des
Weiteren ist die Leber neben der Haut das einzige Organ der Wirbeltiere, welches sich auch
nach ausgedehntester Resektion selbstdndig regenerieren kann. Die Leber erreicht im
Durchschnitt ihr ehemaliges Volumen 3 Monate nach Resektion wieder [HIR04]. In Tabelle 3
sind die wichtigsten Leberfunktionalitaten zusammengefasst.

Tabelle 3: Die wichtigsten Leberfunktionalitdten

Bildung von... - Traubenzucker

- Ketonkorper

- Cholesterin und die daraus entstehenden Gallensduren
- EiweiRe im Blut

- Blut beim F6tus bis zum 7. Schwangerschaftsmonat

Abbau und Entgiftung | - alten sowie geschadigten Erythrozyten

von... - Alkohol, Medikamente und Steroidhormonen
- Bilirubin (Abbauprodukt des Hdmoglobins)

- Ammoniak zu Harnstoff

Speicherung von... - Fett, Vitaminen & Traubenzucker (Glukose) in Form
von Glykogen
Produktion von... - Galle

2.1.3. Leberkrankheiten

Der Begriff chronische Lebererkrankungen umfasst eine Vielfalt krankhafter
Leberveranderungen  mit  unterschiedlichen  Ursachen, Krankheitsentwicklungen,
Symptomatiken, Verldaufen und Prognosen, sofern sie zumindest sechs Monate lang
bestehen. Chronische Lebererkrankungen entstehen in Deutschland in 80 % der Falle
infolge UbermaRigen Alkoholkonsums (alkoholbedingte Fettleber, Alkoholhepatitis und
Alkoholzirrhose), die zweithadufigste Ursache sind chronische Virusinfektionen mit ihren
Folgeerscheinungen, insbesondere Hepatitis C.
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Unabhdngig davon konnen andere z.T.sehr seltene Krankheiten eine chronische
Lebererkrankung zur Folge haben. Dazu gehéren spezielle Autoimmunprozesse und
Stoffwechselstorungen. Im Vergleich mit anderen westeuropdischen Landern und den USA
gehort Deutschland zu den Landern mit einer relativ hohen Sterblichkeit an chronischen
Lebererkrankungen [GBE98]. Diese Erkrankungen flihren oft zu einer Leberfibrose, die
wiederum eine der haufigsten Ursachen des chronischen Leberversagens ist [PINO5]. So
leiden in Deutschland etwa 4 bis 5 Mio. Menschen an chronischen Lebererkrankungen, die
in ihrem weiteren Verlauf zur Ausbildung einer Fibrose flihren kénnen. Leberfibrose kann
als das Ergebnis von unterschiedlichen Umbauvorgangen in der Leber bezeichnet werden,
die zu einem hohen Anteil an Binde- bzw. Narbengewebe gefiihrt haben (Abbildung 2).

Bei einem Teil der von chronischen Leberkrankheiten Betroffenen kommt es durch die
Zerstorung des aktiven Lebergewebes zur Entwicklung einer Leberzirrhose, die ein weit
fortgeschrittenes Stadium einer chronischen Lebererkrankung darstellt. Leberzirrhose ist im
Gegensatz zur Leberfibrose irreversibel. Die hervorgerufenen Schaden kénnen nicht mehr
riickgangig gemacht werden.

Zirrhose Leberkrebs

Abbildung 2: Vergleich zwischen der gesunden und der erkrankten Leber

[ROC12]
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2.2. Ultraschall-Bildgebung

Die kostengiinstige und nicht-invasive Ultraschalldiagnostik, welche heutzutage in der
Medizin das am haufigsten eingesetzte bildgebende Verfahren ist [DEG13], stellt eine Basis
dieser Arbeit dar. Im Folgenden werden die wichtigsten Grundlagen der US-Bildgebung
eingefihrt.

Die Ultraschall-Diagnostik beruht auf dem Reflexions- und Streuprinzip sowie der Auslotung
von akustischen Grenzflaichen. Hierbei werden Uber einen Ultraschallwandler die
Ultraschallwellen bzw. die akustische Energie als Kompressionswellen mit einer Frequenz
oberhalb von 20 kHz in das Gewebe gesendet. Diese breiten sich im Korper aus und an der
Stelle, wo sie auf akustische Grenzflache oder Streuzentren treffen, entstehen aufgrund von
Reflektionen und Streuungen Echos. Diese werden am Ultraschallwandler empfangen und in
ein elektrisches Signal umgewandelt. Darauf basierend wird das Ultraschallbild aus der
Laufzeit sowie der Intensitat der Echos berechnet, wobei die Laufzeit des reflektierten
Schalls (Echo) zum einen von der rdumlichen Entfernung der Reflexionsebene und zum
anderen von der Schallgeschwindigkeit im durchdrungenen Material abhdngt. Die
gemessene Intensitdat des Echos hingegen ist zusatzlich auch vom jeweiligen
Reflexionskoeffizienten abhdngig. Zur Verdeutlichung dieser Phanomene werden in den
folgenden Unterkapiteln die Grundlagen der Sonographie zusammengefasst.

2.2.1. Erzeugung von Ultraschallwellen

Far die Erzeugung von Ultraschallwellen zur medizinischen Diagnostik wird der
piezoelektrische Effekt verwendet. Piezoelektrische Materialien, wie z.B. piezoelektrische
Kristalle und Keramiken, verformen sich, sobald an sie eine elektrische Spannung angelegt
wird. Abbildung 2 dient der Verdeutlichung dieser Zusammenhange. Wenn die angelegte
Spannung eine Wechselspannung ist, verformen sich die Kristalle periodisch, so dass
mechanische Schwingungen bzw. Schallwellen entstehen. Umgekehrt entsteht bei
Druckeinwirkung, z.B. durch mechanische Schwingungen (Schallwellen) auf die Kristalle eine
elektrische Spannung, die als Signal aufgezeichnet werden kann.

Abbildung 3 visualisiert das Prinzip des piezoelektrischen Effektes am Quarzkristall.
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Normales Kompression Distraktion
Kristallgefuge des Kristalls des Kristalls
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(modifiziert nach [LANO3])

Abbildung 3: Piezoelektrischer Effekt am Quarzkristall: An einem Quarzkristall, der entlang einer Achse X (elektrische
Achse) Druck- bzw. Dehnungsbeanspruchung ausgesetzt ist, entstehen an entgegengesetzten Grenzflidchen A und B
elektrische Ladungen mit entgegengesetzten Vorzeichen (piezoelektrischer Effekt). Legt man an diesen Grenzfldchen
elektrische Ladungen an, wird der Kristall deformiert; bei Vorzeichendnderung der angelegten Spannung geht die
Kompression des Kristalls in eine Dilatation tiber und umgekehrt (umgekehrter piezoelektrischer Effekt).

Ultraschall-Wandler sind so aufgebaut, dass ein piezoelektrischer Schallkopf, in dem ein
elektrisches Feld die Kristalle periodisch deformiert, im Sendebetrieb Schallimpulse erzeugt.
Nach Umschalten in den Empfangsbetrieb erzeugen reflektierte Kompressionswellen im
Schallkopf elektrische Signale, die zur Bildgebung weiter verarbeitet werden.

Transformationsschicht
piezokeramische Scheibe

elektrische

/ Zuleitung

radialer Dampfer Gehéause

rackwartiger Dampfer elektrische Schirmung

[BRA12]

Abbildung 4: Aufbau eines Ultraschall-Wandlers

Abbildung 4 zeigt den typischen Aufbau eines Ultraschall-Wandlers, wobei die Dicke der
piezoelektrischen Scheibe der Ldnge einer stehenden Welle entspricht. Als Piezomaterial ist
keramisches Bleizirkon-Titanat am besten fir Ultraschall-Wandler geeignet, da dieses
Material die besten Werte der elektrisch-akustischen Wandlung liefert (vgl. [DOEQOQ], S.192).
Die riick- und seitwartigen Dampfer dienen der Verhinderung unerwiinschter Reflexionen.
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2.2.2. Wellen im Gewebe

Im Rahmen dieser Arbeit sind zwei Arten mechanischer Wellen von Bedeutung: Scherwellen
und Kompressionswellen. Die Bezeichnung Scherwellen geht auf eine fortschreitende
oszillierende Scherung des Materials zurlick. Scherwellen schwingen quer zu ihrer
Ausbreitungsrichtung  (Transversalwellen). Im  Vergleich zu Kompressionswellen
(Longitudinalwellen, Auslenkung in Ausbreitungsrichtung), wie sie in der Ultraschall-
Diagnostik eingesetzt werden, propagieren Scherwellen mit geringerer Geschwindigkeit
(1,5 m/s gegenuber 1500 m/s) durch Weichgewebe. In Flissigkeiten und Gasen sind nur
longitudinale Wellen mdglich.

Schallwellen sind mechanische Schwingungen innerhalb eines Mediums, die sich in Form
von Longitudinalwellen ausbreiten. Als Ultraschall werden Schallwellen bezeichnet, deren
Frequenz oberhalb der menschlichen Hoérschwelle von 20 kHz liegt. Tabelle 4 stellt eine
Ubersicht zu verschiedenen Frequenzbereichen des Schalls und ihren Anwendungen dar.

Tabelle 4: Schallfrequenzbdnder und ihre technische Anwendungen

Schall Frequenz Anwendung
Ultraschall 25 MHz
15 MHz
10 MHz
1 MHz
100 kHz
50 kHz Reinigungsgerate
25 kHz
Horschall 16 kHz Sonar-Gerédte
10 kHz
1,5 kHz
1 kHz
100 Hz Schiffsortung
16 Hz

Infraschall 10 Hz
1Hz

Medizinisch-
diagnostische
Anwendung

[DEB12]

Der menschliche Korper verhidlt sich gegeniliber Schallwellen weitgehend wie eine
Flussigkeit (vgl. Abbildung 5). Deshalb ist an dieser Stelle das Verhalten von
Longitudinalwellen in Flussigkeiten von Interesse. Die Gleichung fiir Longitudinalwellen in
Flissigkeiten lautet:

Ap— 22 2P g (2.1)

K  ot?

2

. d
mit: A: Laplace-Operator, A = o
p(x,y,z,t): Druck,

Po: Dichte des Mediums (ohne Schall)

K: Kompressionsmodul dp = K- %V (Kompressibilitat=1/K)
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b Ebene gleicher
Teilchengeschwindigkeit

«— Verdichtungszone
Schalldruck p > 0

Verdlnnungszone
Schalldruck p <0

v (vgl. [DOE0O], S.185)

Abbildung 5: Schallausbreitungsmodell in Fliissigkeiten

Das biologische Weichgewebe ist aufgrund des hohen Wassergehalts nahezu
inkompressibel ist. Hierbei gilt das Hooke’sche Gesetz:

op =—-K- —

= K&, mit fz‘;—” (2.2)

wobei & proportional zur Druckanderungen ist und der relativen Volumen bzw.
Dichteschwankung entspricht. Aus £ lassen sich weitere KenngroRen, wie z.B. Schallschnelle
und Schallgeschwindigkeit ableiten:

v =c-& Schallschnelle, (2.3)
c= \/pZ Schallgeschwindigkeit, (2.4)
0

Die Geschwindigkeit, mit der sich Kompressionswellen ausbreiten, hdngt vom
durchdrungenen Material ab nicht aber von der Wellenldnge bzw. Frequenz der
Ultraschallwellen. Aus diesen Materialeigenschaften ldasst sich eine weitere GréRe
bestimmen, welche bei der Ultraschall-Bildgebung eine wichtige Rolle spielt: die Impedanz
Z der Schallwellen. Aus Gleichungen 2.2, 2.3 und 2.4 folgt (vgl. [DOE0O], S.186 und S.187):

— K . — . .
6p—‘/Tp0 v= K pyg-v (2.5)
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op=17-v, mitZ = /K" py (2.6)

Die Impedanz ist deshalb von grofler Bedeutung, weil das Prinzip der Sonographie darauf
basiert, dass Echos aufgrund von Impedanz-Unterschieden an Gewebegrenzflachen
entstehen und deren Laufzeit und Intensitat zur Bildgebung bestimmt werden.

2.2.3. Wechselwirkungen von Ultraschallwellen mit Gewebe

Im Folgenden werden Wechselwirkungen von Schallwellen mit Materie beschrieben, die
malgeblich fiir die Ultraschall-Bildgebung sind.

a) Reflexion
Reflektion bedeutet, dass Schallwellen an Grenzflichen zwischen Gewebetypen
unterschiedlicher Schallimpedanz nicht vollstandig hindurchtreten kénnen, sondern
teilweise reflektiert werden. (Abbildung 6)

Gewebetyp 1

]I{ P1, C1

* Grenzﬂéche

I; P2, Ca

Gewebetyp 2

Abbildung 6: Schallreflexion an einer Grenzflache

Grenzbereiche zwischen zwei Geweben mit geringen Impedanz-Unterschieden sind
schwache Reflektoren, Grenzflaichen zwischen Luft und Knochen sind starke
Reflektoren sind.

Die akustische Impedanz bzw. Schallwellenwiderstand Z, welche hierfiir mal3geblich
ist, kann als Produkt der Gewebedichte p und der Schallgeschwindigkeit ¢ definiert
werden. Tabelle 4 zeigt typische SchallfeldgrofRen fiir verschiedene biologische
Materialien.

Z=p-c (2.7)
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Tabelle 5: SchallfeldgroRen fiir verschiedene biologische Materialien

Substanz Gewebedichte p | Schallgeschwindigkeit c in | Schallimpedanz Z
ing/cm3 m/s gcm 2571
Luft 0,001 331 43
Fett 0,97 1470 1,42°10°
Wasser 0,998 1492 1,48 10°
Hirn 1,02 1530 1,56 10°
Muskel 1,04 1568 1,63° 10°
Knochen 1,7 3600 6,12 10°

Je unterschiedlicher die akustischen Eigenschaften der angrenzenden Gewebetypen
sind, desto groRer ist der an der Grenzflache reflektierte Wellenanteil (Echo) und
desto geringer der transmittierender Wellenanteil. Flir den Reflexionskoeffizienten
R gilt:

R=t= (_) =1 = (_) o (2.8)

mit:  I,: Die Intensitat der gesendeten Schallwelle, wobei I, = I, + I;
I.: Die Intensitat der reflektierten Schallwelle,
I;: Die Intensitat der transmittierten Schallwelle,
Z,: Schallwellenwiderstand (Impedanz) des Gewebetyps 1,
Z,: Schallwellenwiderstand (Impedanz) des Gewebetyps 2

Da die spezifische akustische Impedanz von der Geschwindigkeit der
Schallausbreitung abhangt und diese wiederum von den elastischen KenngroRen
(Kompressionsmodul) des Ausbreitungsmediums, wird der durch Reflektionen
verursachte Kontrast im Ultraschallbild Gberwiegend durch die elastischen
Eigenschaften des Gewebes bestimmt. Das grenzt die Sonographie von anderen
Bildgebungsverfahren wie CT oder MRT ab, wo entsprechend die Parameter Dichte,
Protonendichte oder Spinrelaxationszeit den Bildkontrast bestimmen (vgl. [DEB12],
S.16).

Es kann festgehalten werden, dass mittels Ultraschall-Bildgebung Strukturen bzw.
unterschiedliche Gewebetypen dann eindeutig voneinander abgrenzbar sind, wenn
sie unterschiedliche akustische Impedanzen besitzen. Bei einer Totalreflexion, z.B.
zwischen Weichgewebe und Knochen, kdnnen Strukturen hinter der Grenzschicht
nicht mehr untersucht werden, da fast die gesamte eingestrahlte Ultraschall-
intensitat reflektiert und dahinter ein sogenannter Strahlschatten sichtbar wird.
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b) Streuung
Ein weiteres Phdanomen in der Ultraschall-Bildgebung ist die Streuung der
Schallwellen. Von einer Ultraschallsonde werden sowohl reflektierte als auch
rickgestreute Schallwellen als Echos registriert. Auftreffender Schall regt zunachst
alle Flachenelemente zu Schwingungen an, die dann eine Kugelwelle abstrahlen
(Abbildung 7). Die Uberlagerung dieser Kugelwellen fiihrt zu riickgestreutem Schall
mit auf Kegelmanteln konstanter Intensitat.

7\
1@

(@)
=

(modifiziert nach
[DOE00], S.190)

Abbildung 7: Ausbreitungsrichtung der einfallenden Schallwellen

Die Streuung der US-Wellen an kleinen Inhomogenitaten flihrt somit dazu, dass fir
Gewebestrukturen charakteristische Ultraschall-Signale detektiert werden. Dies
ermoglicht, dass in einem Ultraschall-Bild verschiedene Gewebetypen unabhangig
von der Impedanz voneinander unterschieden werden kénnen. Insbesondere im
stochastischen Bereich, bei dem die GroRe der streuenden Inhomogenitadten in etwa
der Ultraschall-Wellenlange entspricht, kommt es zu effektiven Streuungen, die
zeitlich stark fluktuieren und Muster (,Speckle-Muster”) zur Folge haben. Abhdngig
von der GroRe der streuenden Inhomogenitdaten andert sich die Streuungsstarke
(siehe Tabelle 6).

Tabelle 6: Streubereiche fiir Ultraschall

Bereiche Streuungsstarke Beispiel
a>»> A Stark Gefalle
Geometrischer Bereich
a=2 Mittel Leber
Stochastischer Bereich
a<kAi Schwach Blut
Rayleigh Bereich

a: Die GroRe der streuenden Inhomogenitaten,
A: Ultraschall-Wellenlange
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c) Brechung

Ein weiterer Mechanismus ist die Brechung, welche der Anderung der
Ausbreitungsrichtung der Ultraschallwelle nach dem Durchgang durch die
Grenzflaiche  zweier Medien mit  unterschiedlichen  Schallausbreitungs-
geschwindigkeiten (c;,c, ) entspricht. Dieses Phanomen fiihrt dazu, dass im
Ultraschallbild Verzerrungen bzw. Bildartefakte sichtbar werden sobald die
gebrochene Welle nach dem Durchdringen der Grenzschicht ein Echo erzeugt.
Abbildung 8 veranschaulicht die jeweiligen Brechungseffekte von Schallwellen bei
unterschiedlichen Geweben mit unterschiedlicher Schallausbreitungs-
geschwindigkeit c. Fur die Brechungswinkel « und [ gilt (Diese Beziehung entspricht
den GesetzmaRigkeiten der klassischen Wellenoptik):

sina __ ¢4

(2.9)

sin 8 - Cy

Grenzflache

Brechung i C; >0

Brechung

Abbildung 8: Schallbrechung an einer Grenzfliache

d) Absorption

Absorption ist eine weitere Wechselwirkung, die beim Durchgang von
Ultraschallwellen durch das Gewebe erfolgt. Dieses Phanomen bezeichnet die
Abschwdchung der Schallwellenintensitat. Sie nimmt entlang der Ausbreitungstiefe
ab, da die kinetische Energie der Teilchen aufgrund innerer Reibung des Mediums in
Wadrme umgewandelt wird, was zu Folge hat, dass die Schallenergie absorbiert wird.
Die Schallintensitat I einer ebenen Ultraschallwelle, welche mit zunehmender
Eindringtiefe x  kontinuierlich  abnimmt, ldsst sich mittels folgenden
Exponentialgesetzes beschreiben:

I(x) =1, e Hsk*x (2.10)

mit I(x): Die Schallwellenintensitat an der Position X,

Iy: Die Anfangsintensitat der gesendeten Schallwelle,
Usk: Schwiachungskoeffizient, der sich aus einem Streu’- und Absorptionsanteil
zusammensetzt.

® Der Streuanteil in der Leber betragt ca. 20 %.
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Der Schwachungskoeffizient u ist frequenzabhdngig und hangt bei biologischem
Gewebe ndherungsweise linear von der Schallfrequenz ab. Denn je hoher die
Frequenz ist, umso groRer ist die Schwachung im Medium (siehe Abbildung 9).

6
c 6
= /
c |
= | Muskelgeweby'
54 va 4
> /L
8 3 V4 3
2 " Fetigewebe . —" X
£ / =
<o | o (vgl. [DOEOO], 5.190)

0 1 2 3 4 5 6
Frequenz in MHz
Abbildung 9: Frequenzabhangigkeit des Absorptionskoeffizientes

Dies hat zur Folge, dass die maximale Eindringtiefe mit zunehmender Frequenz sinkt.
Bei niedriger Frequenz ist also eine groRe Eindringtiefe erreichbar, so dass tief unter
der Korperoberflache liegende Organe noch von Schallwellen durchdrungen werden
kénnen. Bei niedriger Frequenz ist die Wellenlange der Schallwellen lang und die
raumliche Auflésung gering. Dahingegen ist bei hoher Frequenz die Eindringtiefe
niedrig aber dafiir die rdaumliche Auflésung hoch. Es miissen also je nach
gewlinschter Eindringtiefe entsprechende Schallfrequenzen gewahlt werden.
Tabelle 7 zeigt unterschiedliche Ultraschall-Frequenzen, entsprechend erreichbare
Eindringtiefen und deren typische Anwendungen.

Tabelle 7: Eindringtiefe bei verschiedenen US-Frequenzen

Frequenzin MHz Eindringtiefe in cm Typische Anwendung
3,5 15 Fetus, Leber, Herz, Niere
5 10 Gehirn
7,5 7 Prostata
10 5 Pankreas (intraoperativ)
20 1,2 Auge, Haut
40 0,6 Intravaskuldre Untersuchungen

(vgl. [DOEQO], S.191)

Im Rahmen dieser Arbeit wurde fiir die Ultraschall-Elastographie der Leber eine
Ultraschall-Frequenz von 2 MHz verwendet. Dies liefert eine gute Eindringtiefe auch
bei fettleibigen Patienten. Ortsauflésung im homogenen Lebergewebe ist eher
unkritisch.
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2.2.4. Methoden der Ultraschall-Bildgebung

In der Ultraschall-Bildgebung gibt es unterschiedliche Darstellungen der Messergebnisse,
was als Mode (engl. Methode, Verfahren) bezeichnet wird. Diese unterscheiden sich vor
allem durch ihre Orts- und Zeitdimensionen. Je nach Bedarf kdnnen so ein, zwei, drei oder
vier Dimensionen dargestellt werden. Man unterscheidet zwischen A-, B- und M- Mode. Die
in dieser Arbeit verwendete M-Mode Darstellung ist eine Erweiterung der A-Mode
Methode® um eine Zeitachse.

a) A-Mode
Amplitudenmodulation (A-Mode) war die zuerst verwendete sowie einfachste
Darstellungsform in der Sonographie. Hierbei werden Wellenpakete in ein Objekt
eingebracht. Das von der Ultraschallsonde empfangene Echo wird graphisch dargestellt,
wobei die x-Achse die Eindringtiefe im Korper darstellt und auf der y-Achse die
Echostdrke wieder gegeben wird.

Reflexionen aus grolReren Tiefen sind wegen Absorption, Dampfung und Streuung
schwacher. Die tiefenabhdngige Abschwdchung kann durch eine laufzeitabhangige
Verstarkung ausgeglichen werden. A-Mode (auch A-Scan genannt) Untersuchungen
kénnen in Echtzeit wiederholt werden. Dabei steht die Puls-Wiederholfrequenz PRF
(Pulse repetition frequency) bzw. Aufnahmefrequenz mit der abgetastet wird, mit der
maximalen Eindringtiefe x,,,, in folgendem Zusammenhang:

Xmax = g At (2.11)

C

= SrrF (2.12)

mit At = Zeitdifferenz zwischen der gesendeten und der empfangenen Wellenpakete
sowie Schallausbreitungsgeschwindigkeit c.

® Beide Verfahren werden inzwischen in der klinischen Routine selten eingesetzt, da flr die Darstellung der Anatomie vor allem
2D- und 3D-Methoden oder Doppler-Ultraschall angewendet werden.
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b) M-Mode

Eine haufiger eingesetzte Darstellungsform ist der M-Mode (Time-motion-mode).
Hierbei werden A-Mode Messungen entlang einer Zeitachse nacheinander dargestellt,
so dass zeitliche Veranderungen der Positionen von Gewebegrenzflachen verfolgt
werden kénnen.” In dieser Arbeit wird der M-Mode mit einer Aufnahmezeit von
1 Sekunde und lber einen Tiefenbereich von ca. 10 cm verwendet, wobei anders als bei
der klinischen Routine das Rohsignal der reflektierten Welle abgespeichert und
dargestellt wird.

Abbildung 10 stellt die schematische Darstellung beider Modes (A- und M-Mode) am
Beispiel einer Untersuchung des Herzens dar.

1 EKG

Rechter Ventrikel % Schallkopf

" — T —
—
— ——
Linker Ventrikel kutr:lltlerﬁ A-Mode M-Mode —— Zeit

wvOrt

Abbildung 10: A-Mode und M-Mode US-Signale

(modifiziert nach [DOE0O], S.198)

7 Aufgrund der intrinsischen Herzbewegungen bei bestimmten Erkrankungen findet der M-Mode in der Echokardiographie seine
haufigste Anwendung (vgl. [DOEOO], S.197)
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2.3. Elastographie

Elastographie ist eine bildgestiitzte Bestimmung mechanischer Gewebeeigenschaften. Das
Grundprinzip hierbei ist die Verzerrung von Gewebe durch Krafteinfluss und nachfolgende
Messung der Deformation mit bildgebenden Verfahren. Bislang findet die Elastographie ihre
Anwendung in der MRT und US. Sie ist ein neues Verfahren in der medizinischen Bildgebung
und geht auf die Palpation (lat. ,streicheln”) zuriick, wobei die Palpation zu den altesten
Diagnoseverfahren zahlt und die Untersuchung des Korpers durch Abtasten bezeichnet, um
Schmerzempfindlichkeit, GroRe und Verhdartung der untersuchten Korperstrukturen zu
beurteilen. Im Gegensatz zur manuellen Palpation ist die Elastographie eine objektive
Technik, die sowohl die raumliche Auflésung als auch die Empfindlichkeit enorm steigert und
nicht nur auf oberflichennahe Gewebe oder entsprechend fortgeschrittene Geschwiilste
beschrankt ist. In den folgenden Abschnitten wird zuerst das allgemeine Prinzip der
Elastographie erldautert und danach die Ultraschallelastographie ausfiihrlicher eingefiihrt.

2.3.1. Allgemeines Prinzip der Elastographie

J. Ophir kombinierte im Jahre 1991 erstmals die physikalische Palpation eines Gewebes mit
medizinischer Bildgebung, um daraus die mechanischen Materialeigenschaften abzuleiten
[OPH91]. Er stellte in einem Ultraschallbild die Deformation eines weichen Phantoms vor
und nach einer Druckanwendung, die direkt mit dem Schallkopf ausgefiihrt wurde, dar und
berechnete aus den relativen Gewebeverschiebungen eine qualitative Elastizitatskarte.
Dieses Prinzip des ,strain imaging” ist heute in unterschiedlichen Varianten in
konventionellen US-Gerdten integriert. Die Elastographie-Technik wurde seitdem weiter
entwickelt und ermdoglicht inzwischen die Darstellung elastischer und viskoser Eigenschaften
von Geweben mit Hilfe der Sonographie oder der MRT.

Elastizitat ist die Eigenschaft des Festkdrpers unter Krafteinwirkung seine Form zu verandern
und bei Wegfall dieser Kraft wieder in seine urspringliche Form zurick zu kehren. Der
Zusammenhang zwischen der anliegenden Spannung und der resultierenden Dehnung
wahrend der Verformung des Festkdrpers wird mit dem Elastizitétsmodul E beschrieben.
E = Spannung/Dehnung ist eine Materialeigenschaft. Die Viskositdt 7 ist eine KenngroRRe
zur Beschreibung des Verhaltens von Flissigkeiten bei Krafteinwirkung. Anders als bei einem
Festkorper kommt es hier statt einer statischen Deformation zu FlieBvorgangen.

Bei der Palpation erfolgt die Krafteinwirkung indem Gewebeschichten gegeneinander
verschoben werden und zur Verzerrung des Gewebes fiihren. Dies erfolgt i.d.R. ohne
Kompression, da menschliches Weichgewebe aufgrund des hohen Wasseranteils fast
inkompressibel ist. Die Verformung eines Korpers durch Krafteinwirkung unter
Volumenerhalt wird als Scherung bezeichnet (siehe Abbildung 11).

In biologischem Gewebe hangt die Scherelastizitdt (Einheit Pascal) — auch Schermodul oder
Gleitmodul G genannt — von der Vernetzung zelluldrer Schichten ab, welche sich bei
Erkrankungen wie z.B. Fibrose, Leberzirrhose, Tumor und Nekrose betrachtlich andern kann.
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Abbildung 11: Prinzip der Scherung
mit F : einwirkende Scherkraft
Ap: Flache, auf die Kraft ausgetlibt wird
0: Scherwinkel
F
T= Schubspannung
F

Der Schermodul G ist eine Materialeigenschaft, welche die elastische Verformung aufgrund
einer Scherkraft beschreibt. Der Schermodul eines Materials kann aus der Schubspannung ©
und dem Tangens des Scherwinkels © wie folgt ermittelt werden:

G=— (2.13)

" tan®

In dieser Arbeit werden zeitharmonische Schwingungen eingesetzt, um Scherverzerrungen
zu erzeugen. Es wird die Propagationsgeschwindigkeit dieser Scherwellen cg gemessen, um
den Schermodul® zu ermitteln.

G

Cs = o (2.14)
mit p als Gewebedichte. Diese Gleichung ist auf elastische Festkdrper bezogen und
entspricht der Gleichung 2.4, welche die Geschwindigkeit einer Longitudinalwelle in
FlUssigkeiten beschreibt, mit dem Unterschied, dass der Kompressionsmodul K durch den
Schermodul G ersetzt ist. Flr einen inkompressiblen Festkdrper gilt fir die Beziehung
zwischen dem Elastizitatsmodul E und dem Schermodul G:

E=3G (2.15)

& An dieser Stelle ist auch auf die Sensitivitit des Schermoduls hinzuweisen, da dieser im menschlichen Korper unterschiedliche
GroRenordnungen haben kann. (z.B.: beim Blut O Pa, beim Knochen 10 GPa)
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2.3.2. Ultraschallelastographie

Die Ultraschall-Elastographie (USE) ist eine bildgebende Modalitat, bei der die Technik der
Sonographie mit physikalischer Krafteinwirkung erweitert wurde, um die elasto-
mechanischen Gewebeeigenschaften zur Diagnostik zu erschlieen. Bei hohen
Fibrosegraden (F3-F4) findet die USE bereits ihren Einsatz. Im Folgenden wird eine
Ubersicht (iber bereits verfiigbaren USE-Verfahren gegeben.

Acoustic Radiation Force Impulse (ARFI)

Messgrofie: Scherwellengeschwindigkeit

Beschreibung: Mittels einer Ultraschall-Sonde werden die Ultraschall-Wellen (als Puls) auf
einen Punkt fokussiert und erzeugen dort eine Kraft. Diese ist die Quelle fur transversal
verlaufenden Scherwellen, deren Geschwindigkeit gemessen wird.
Limitation: Mit zunehmender Eindringtiefe ist die Fokussierung schwieriger und damit
nimmt die Qualitat der Scherwelle ab.

Crawling Waves

Messgrofie: Scherwellengeschwindigkeit

Beschreibung: Zwei unterschiedliche Scherwellenquellen mit einem geringen
Frequenzunterschied senden Wellen in den Kérper, die mit einer Sonde detektiert werden.
Limitation: Die geometrische Abhangigkeit der Scherwellenquellen(genaue Position).

Strain Imaging

Messgrofie: Relative Gewebeverschiebung

Beschreibung: Mittels einer US-Sonde wird die Gewebeverschiebung vor und nach der
Druckanwendung ermittelt, wobei der Druck durch den US-Kopf erfolgt.
Limitation: Abhangigkeit von der Tiefenaufldsung.

Transiente USE (Fibroscan)

Messgrofie: Scherwellengeschwindigkeit

Beschreibung: Im untersuchten Kérper werden mittels transienter mechanischer Anregung
Scherwellen erzeugt, die mit US detektiert werden.

Limitation: Abhangigkeit von der Tiefenauflosung. Fibrose niedriger Grade nicht
unterscheidbar.

Zeitharmonische USE

Messgrofie: Scherwellengeschwindigkeit

Beschreibung: Im untersuchten Koérper werden mittels mechanischer Anregung
zeitharmonische Scherwellen erzeugt, die durch eine US-Sonde detektiert werden.
Limitation: Die geometrischen Zusammenhange (Propagations-und
Scherausbreitungsrichtung) nicht klar definierbar.
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In der AG MR-Elastographie  wird die zeitharmonische USE eingesetzt, weil die
Scherwellenerzeugungs- und -detektionsquellen klar getrennt sind und keine
Abhangigkeiten vorliegen: Zum einen muss der Aufnahmezeitpunkt mit der Anregungszeit
nicht getriggert werden und zum anderen miissen keine Pausen zwischen dem Senden und
Aufnehmen der Wellen eingefiihrt werden. Ein weiterer Grund flir den Einsatz
zeitharmonischer USE ist, dass hierbei die Eindringtiefe kein limitierender Faktor ist.

Bei Verwendung der zeitharmonischen USE besteht eine Leberuntersuchung aus mehreren
Einzelmessungen, wobei jede Einzelmessung einer ca. 1 Sekunde langen M-Mode
Aufnahme entspricht und die Ultraschallsonde dabei moglichst ruhig auf dem
Rippenzwischenraum liegt. Einzelmessungen erfolgen in Exspiration bei angehaltenem
Atem. Die US-Sonde erfasst sowohl von der Scherauslenkung als auch von der
Scherwellenausbreitung nur die Komponente entlang der Ultraschallstrahlen. Deshalb
werden an unterschiedlichen Positionen der Rippenzwischenrdume mehrere
Einzelmessungen durchgefl‘jhrt.9 Die Aufnahmetiefe ist aufgrund von Dampfung und
Streuung limitiert. Maximale Tiefenfenster liegen im Bereich von 10 cm. Die Daten der
Einzeluntersuchungen werden in einer Matrix RF(x,t) abgespeichert und nach dem
Beenden der Untersuchung ausgewertet.

Abbildung 12 stellt den Gesamtprozess der zeitharmonischen multifrequenten USE dar, so
wie sie in der Arbeitsgruppe MR-Elastographie ausgefiihrt wird.

-
¢ Erzeugung harmonischer Scherwellen durch mechanische Anregung

J

N
¢ Gleichzeitiges Senden von US-Pulsen in den Korper

J

N
* Detektion reflektierter Echos (Grenzflichenbewegung propagierender

Scherwellen) durch den US-Wandler

J

N
¢ Auswertung und Visualisierung der detektierten Messdaten

J

Abbildung 12: Gesamtprozess der Ultraschallelastographie

° Die gesamten Messungsresultate werden im letzten Auswertungsschritt gemittelt.
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Die Erzeugung der Scherwellen erfolgt in mehreren Schritten. Zuerst werden mittels eines
Wellengenerators sinusférmige Signale mit 7 unterschiedlichen Frequenzen erzeugt. Diese
sinusférmige Wechselspannung wird zu einem Audioverstdrker Gbertragen und mit etwa
5 dB verstarkt. Die verstarkte Wechselspannung wird zu einem Lautsprecher weitergeleitet,
wo sie in mechanischen Schwingungen umwandelt wird. Eine an der Lautsprechermembran
angebrachte Ubertragungsstange leitet die Schwingungen im nachsten Schritt zu einer
Ubertragungsplatte weiter, die so auf der Liege angebracht ist, dass sie sich direkt unterhalb
der Leber befindet (siehe Abbildung 13).

Ausgehend von dieser multifrequenten Anregung werden zunachst Kompressionswellen
erzeugt, die groRtenteils an Grenzflichen in Scherwellen umgewandelt werden. Diese
Scherwellen breiten sich im gesamten Unterkdrper aus.

Patientenliege

Ubertragungsplatte

Ubertragungsstange

Wellengenerator

Lautsprecher

Verstarker

Abbildung 13: Schematische Darstellung der Scherwellenerzeugung

Detektion von Ultraschall-Signalen: Die gesuchten Schallwellen werden an den
Gewebegrenzflachen reflektiert und vom Ultraschallwandler im M-Mode aufgenommen.
Am Ultraschall-Wandler werden diese Schallechos in ein elektrisches Signal umgewandelt.
Eine solche, als primdres Messsignal detektierte, zeitabhdngig aufgezeichnete
Wechselspannung ist in Abbildung 14 dargestellt. Hier ist der A-Scan einer gesunden Leber
im Tiefenbereich von 10 cm zu sehen.

Die RF (radio frequency) - Daten einer Einzelmessung beinhalten alle Informationen dieser
Untersuchung lber die Tiefe und die Zeit. Der dargestellte A-Scan ist eine Spalte der RF-
Daten und stellt diese zu einem Zeitpunkt Gber die Tiefe dar. Die starken Reflexe, wie z.B.
der Peak im Tiefenbereich von 5cm bis 6cm sind eventuell detektierte
Gewebegrenzflachen.

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK 26



0.5

| hfpvivt

_1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 ]

0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08 0.09 0.1
Tiefe in m

Amplitude in V
o

Abbildung 14: A-Scan einer multifrequenten Probandenuntersuchung

Auswertung der detektierten Messdaten: In den RF-Daten, die sich aus 1000 A-Scans mit
einer zeitlichen Auflésung von 1 ms zusammensetzen, befindet sich die Information der
sich in der Leber propagierenden komplexen Welle, die Scher- und Kompressionsanteile
enthalt. Aus diesen Daten wird der Schermodul G ermittelt. Dies ist ein mehrstufiger
Prozess, der im Rahmen dieser Arbeit neu implementiert wurde. Im Kapitel 3. Methoden
wird die Vorgehensweise bei den entwickelten neuen Methoden detaillierter beschrieben.
Damit die Grundidee der entwickelten Auswertungsalgorithmen besser nachvollzogen
werden kann, wird an dieser Stelle die allgemeine Definition einer komplexen Welle
eingefiihrt, welche der Superposition von Scher- und Kompressionswellen in der Leber

entspricht:

Wkomplex =A(x) - gmillx +wt+ (p), (2.16)
A(x): Amplitude tber die Tiefe x

k: Wellenzahl

w: Kreisfrequenz

t: Zeit

¢@: Phase

Die gesuchte Wellengeschwindigkeit ergibt sich aus der Anregungsfrequenz w und
Wellenzahl k der komplexen Welle:

w
c=7 (2.17)
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Zur Ermittlung von ¢ wird die komplexe Welle mit ihrem Real- und Imaginarteil betrachtet.
Denn die Amplitude liefert keine Informationen beziglich der Wellenzahl k (vgl.
Abbildung 15, schwarze Kurve). Hierzu wird die Gleichung 2.16 wie folgt umgeschrieben:

A(x) - emilex+ot+0) — Ag(x)[cos(kx + wt+ @) +isin(kx + wt+ @)] (2.18)

Realteil Imaginarteil

Abbildung 15 zeigt eine komplexe Welle zu einem bestimmten Zeitpunkt.

—Realteil
—Imaginarteil
—Amplitude

Auslenkung a.u.
(=]

0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08 0.09 0.1
Tiefe in mm

Abbildung 15: Eine komplexe Welle: Zu einem bestimmten Zeitpunkt ermittelte komplexe Welle mit ihrem Real- (blau)
und Imagindrteil (rot) sowie ihrer Amplitude (schwarz).

Zur Bestimmung des Schermoduls wird aus den A-Scans zuerst die propagierende
komplexe Welle gewonnen, die aus einem Scher- und Kompressionsanteil besteht.
Nachdem der Kompressionsanteil unterdriickt und die komplexe Welle separiert wird,
kann die Scherwellengeschwindigkeit ermittelt werden, welche mit dem Schermodul und
somit mit der Leberelastizitdt korreliert. Im folgenden Kapitel (3. Methoden) wird dieser
Vorgang genauer erlautert.
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3. METHODEN

In diesem Kapitel werden Ansatze vorgestellt, die im Rahmen dieser Abschlussarbeit zur Lésung
der Problemstellung entwickelt wurden. Zudem werden die unterschiedlichen Methoden zur
Validierung der neu entwickelten Verfahren beschrieben. Zuerst wird die bisherige Methode zur
USE-Datenauswertung vorgestellt, um ihre Limitationen sowie die Notwendigkeit der
Entwicklung neuer Verfahren zu verdeutlichen.

3.1. Bisherige Vorgehensweise zur USE-Datenauswertung

Post-Processing:

Der bisherige retrospektive USE-Datenauswertungsalgorithmus wurde in MATLAB
implementiert. Seine Grundidee besteht darin, aus der zuvor ermittelten
Gewebeauslenkung die komplexe Welle mit ihrer Phasendarstellung anzuzeigen, so dass der
Benutzer in dieser Darstellung tUber das Tiefenfenster einen Phasenanstieg erkennen kann.
Nach manueller Bestimmung eines Auswerteintervalls wird dariiber eine lineare Regression
durchgefiihrt, welche die Scherwellengeschwindigkeit liefert. Denn der Anstieg dieses
Bereiches ist invers proportional zu der gesuchten Scherwellengeschwindigkeit. Im
Folgenden eine genauere Erlauterung dieses Vorgehens.

Zuerst wird die RF (x, t)-Matrix™’, welche die Rohdaten einer Lebermessung beinhaltet,
importiert. Dann wird zwischen den einzelnen Spalten (A-Scans) die zeit- und ortsaufgel6ste
Gewebeverschiebung und somit die Auslenkungsgeschwindigkeit mit dem sogenannten
PRS-Algorithmus (Phase-Root-Seeking Algorithm, [PRS99]) berechnet. Die Funktionsweise
dieses Algorithmus wird an dieser Stelle etwas ausfiihrlicher beschrieben, da er auch in der
neuen, im Rahmen dieser Arbeit entwickelten retrospektiven Auswertungsmethode seinen
Einsatz findet. Die Ermittlung der Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit lauft in 3 Schritten ab:

i)  Erweiterung der realen Messwerte (genauer: einzelne Spalten von RF(x,t)) um
jeweils den Imaginarteil. Dies erfolgt durch Addition ihrer Hilberttransformierten™ H.

RF(%,t)pey = RF(x,t) + iH{RF(x, 1)} (3.1)

ii)  Ermittlung des Gewebeversatzes u(x, t) zwischen zwei benachbarten Spalten t; und
t;+1 mittels einer Kreuzkorrelation. Die FenstergroBe der Korrelation hat eine Lange
von Range Gate (RG)-Datenpunkten®®. Abbildung 16 veranschaulicht diesen Schritt
zwischen zwei Spalten bzw. A-Scans der RF-Matrix zum Zeitpunkt t und t + 1 entlang
des Ortes in x-Richtung.

%% = 6350 Pixel entspricht der Tiefe von ca. 10 cm und t = 1000 Pixel gleicht Aufnahmezeit von 1 Sekunde.

1 Anfang des 20. Jhdt. formulierte lineare Integraltransformation, welche den Zusammenhang zwischen dem Real- und
Imaginarteil einer Funktion gibt. Hier dient sie dazu, den Imaginarteil des realen Messwerts zu bestimmen.

12 Range Gate bzw. Fenstergrofe in Pixeln wird aus numerischen Griinden so gewabhlt, dass sie dem Vielfachen einer
Ultraschallwelle entspricht.

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK 29



x — —
2
RF, o RF, ;4
veuzkorrelation
RG
N RG
x — e—
2

Abbildung 16: Gewebeversatz mittels PRS: Schematische Darstellung der Ermittlung des Gewebeversatzes u(x,t)
zwischen zwei benachbarten A-Scans RF; und RF;,; bei einer Fenstergréf3e von RG-Datenpunkten

iii) Berechnung der Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit: Da die gewahlte
Pulswiederholrate (PRF) gegeniiber der Vibrationsfrequenz sehr groR ist, kann der
Versatz u in eine Geschwindigkeit umgerechnet werden, welche der zeit- und
tiefenabhdngigen Auslenkungsgeschwindigkeit u des angeregten Gewebes entlang
der Ultraschallachse entspricht.

u(x,t) = u(x,t) PRF (3.2)

Abbildung 17 a) zeigt die ermittelte Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit eines gesunden
Freiwilligen als Resultat des PRS-Algorithmus.

Im ndchsten Schritt des bisherigen retrospektiven Auswertungsalgorithmus wird die
Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit 1 zeitlich (zeilenweise) Fast-Fourier®® transformiert. In
Abbildung 17 b) ist zur Veranschaulichung nur die Amplitude der Fourier-transformierten
Gewebegeschwindigkeit Uber die Frequenz und Uber die Tiefe dargestellt. Die 7
Anregungsfrequenzkomponenten (30 Hz bis 60 Hz) sind klar vom Hintergrund (dunkelblau)
getrennt.

Das komplexe Signal einer betrachteten Frequenz Uber die gesamte Tiefe (vgl.
Abbildung 17 b, 30 Hz-Streifen) ist die komplexe Welle, die in Abbildung 17 c) rot
(Imaginarteil) und blau (Realteil) dargestellt ist. Die Phase (arctan(Realteil/Imagindrteil))
dieser Welle ist griin dargestellt. Da Spriinge von n - 21 dieselbe Phase einer komplexen
Welle liefern, existieren n Losungen fir die Phase des komplexen Signals. In Abbildung 17 c)

BEFT (Fast Fourier Transformation) ist ein, Mitte der 1960er Jahre entwickelter Algorithmus, mit dem sich Fourier-
Transformation durch das "Teile-und-herrsche"-Verfahren effizienter berechnen lasst.
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sind zwei Losungen der Phase zu sehen. Flr eine ideal propagierende Welle™ ist die Phase
linear von der Tiefe abhangig. Der Grund, weshalb diese Linearitat bei Abbildung 17 c) nicht
zu erkennen ist, liegt daran, dass diese komplexe Welle noch durch einen
Kompressionswellenanteil Gberlagert ist. Daher wird die komplexe Welle Bandpass gefiltert,
um ihren Kompressionsanteil zu unterdriicken. Die resultierende komplexe Welle besteht
nur noch aus Scheranteilen, genannt komplexe Scherwelle (Abbildung 17 d). Hier ist die
Phase im Bereich von 30 mm bis 80 mm linear von der Tiefe abhdngig. Diese lineare
Abhangigkeit wird definiert, indem der Benutzer auf dem Display manuell dieses
Tiefenfenster ausgewadhlt und innerhalb dieses Fensters ein linearer Fit der Phase
durchgefiihrt wird. Dieser ist in Abbildung 17 d) als Magenta-farbige Strecke dargestellt. Die
Scherwellengeschwindigkeit ist proportional zum inversen Anstieg dieser Strecke.

Abbildung 17 stellt die beschriebene Vorgehensweise der bisherigen Auswertung mit einer
einzigen Einzelmessung dar. Fir eine Gesamtauswertung muss dieser semiautomatische
Prozess fiir alle Einzelmessungen durchgefiihrt werden. AnschlieRend wird durch Eintragen
aller so bestimmten Scherwellengeschwindigkeiten in ein Histogramm die mittlere
Scherwellengeschwindigkeit fir die gesamte Untersuchung berechnet, welche mit der
Elastizitat des untersuchten Lebergewebes korreliert.

1 deal propagierende Welle: Real- und Imaginarteil einer Sinus-und Cosinus-Funktion
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Abbildung 17: Bisheriges Vorgehen bei der retrospektiven USE-Datenauswertung

(a) Resultat des PRS-Algorithmus Der US-Kopf befindet sich bei der Tiefe von 0 mm und der Messbereich erstreckt
sich liber eine Tiefe von 5 mm bis 100 mm. Die positiven Geschwindigkeiten (Farbbalken rechts) entsprechen einer
Gewebebewegung auf den Schallkopf zu und sind in rot dargestellt. Die negativen Geschwindigkeiten entsprechen
einer Gewebebewegung vom Schallkopf weg und sind in blau dargestellt.

(b) Durch die Anwendung der zeitlichen FFT auf die Geschwindigkeitsdarstellung werden die einzelnen
Anregungsfrequenzen (30, 35, 40, 45, 50, 55, 60 Hz) im Fourier-Spektrum dargestellt. Die dargestellte Amplitude
variiert zwischen 0 um (blau) und 20 um (rot).

(c) Betrachtung der Anregungsfrequenz von 30 Hz iber die Tiefe entspricht der komplexen Welle.
(d) Durch manuelles Setzen zweier Punkte (nach Anwendung eines Bandpass-Filters zur Unterdriickung von
Kompressionsanteilen) wird eine lineare Regression der mit der Kreisfrequenz w normierten Phase (Phase/w) in
diesem Bereich der komplexen Scherwelle durchgefiihrt. Die gesuchte Scherwellengeschwindigkeit entspricht der
inversen Steigung der gefilterten Strecke.
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Dieses Auswertungsverfahren besitzt Nachteile, die es unmoglich machen, diesen
Algorithmus in ein klinisches USE-Diagnosesystem zur Gewebeelastizitatsbestimmung zu
integrieren. Eine Limitation dieser retrospektiven Methode ist der notwendige Zeitaufwand.
Der Benutzer muss zur Auswertung einer Lebermessung mit ca. 20 Einzelmessungen nach
der Untersuchung mehrere Minuten vor dem Rechner verbringen (ca. 70 Minuten, kann
jedoch je nach Anzahl und Qualitat der Messungen viel langer dauern) und die Daten
interaktiv auswerten. Problematischer als der Zeitaufwand ist die Subjektivitdt dieser
Methode, weil die gelieferten Ergebnisse bezlglich der Scherwellengeschwindigkeit und
somit der Gewebeelastizitdt sehr stark von den Kenntnissen des Benutzers abhangen. Die
interessierende Scherwellengeschwindigkeit kann nur dann richtig berechnet werden, wenn
der Benutzer mit der aus dem A-Scan ermittelten komplexen Welle der Leber sowie ihrer
Phasendarstellung vertraut ist (vgl. Abbildung 17 c¢) und in der Bandpass gefilterten
Darstellung diejenigen Punkte festlegen kann, die zur korrekten Scherwellengeschwindigkeit
fihren. Falsche Schwerwellengeschwindigkeiten fiihren zu einer falschen Aussage Uber die
Gewebeelastizitdt und evtl. einer falschen Fibrose-Gradierung der untersuchten Person.
Zudem hat der Benutzer bisher nach der Untersuchung alle Einzelmessungen separat zu
analysieren (Betrachtung der Rohdaten, M-Mode-Darstellung, komplexe Wellen Gber die
gesamte Tiefe) und nach visueller Beurteilung schlechte Aufnahmen auszusortieren. Dieses
sehr zeitaufwandige Vorgehen ist ebenfalls stark subjektiv. Die Vertrautheit des Benutzers
mit der Qualitat der Messdaten hat ebenfalls Einfluss auf die Qualitdt der Resultate. Eine
Echtzeitauswertung ist bisher nicht moglich.

Zusammengefasst ist die bisherige retrospektive Auswertungsmethode der USE-Messungen
aufgrund der Benutzerabhdngigkeit sowie der Performance stark limitiert, eine
Echtzeitauswertung und unmittelbare Lieferung der Messergebnisse am Patientenbett ist
derzeit gar nicht moglich. Die Benutzerabhdngigkeit hat einen starken Einfluss auf die
Aussagen bezlglich der Leberelastizitdt. Deshalb ist eine benutzerunabhangige, objektive
und robuste Auswertungsmethode notwendig, die retrospektiv und in Echtzeit funktioniert.
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3.2. Problembewiltigung

Im Rahmen dieser Arbeit sollen Methoden zur Behebung der beschriebenen Limitationen
der bisherigen retrospektiven USE-Datenauswertungsmethode entwickelt werden. Die
retrospektive Auswertung soll vollautomatisch und somit objektiv sein. Um die
Benutzerabhdngigkeit auszuschlieBen, soll zudem eine Methode zur automatischen
Aussortierung schlechter Messungen entwickelt werden. Insgesamt soll die neue
retrospektive Auswertungsmethode viel schneller und robuster sein. Dazu soll eine neue
Methode entwickelt werden, die es erstmals ermoéglicht, unmittelbar nach einer
Einzelmessung eine vollstandige Auswertung durchzufiihren und in Echtzeit (innerhalb von
einer Sekunde) Informationen Uber die Elastizitdt des untersuchten Gewebes zu erhalten.

Dazu sollen Kenntnisse aus der retrospektiven Auswertung in die Echtzeitauswertung
Ubertragen werden. Die Implementierung beider Datenauswertungsalgorithmen soll zur
schnellen Entwicklung zuerst in MATLAB ™ erfolgen. AnschlieBend wird der Echtzeit-
Datenauswertungsalgorithmus vom Hardware-Hersteller ® in die Programmiersprache
Delphi' iibersetzt und in die Software des A-Scan Gerats integriert.

Die Grundidee des neuen Losungsweges kann wie folgt zusammengefasst werden: Es soll
eine Modellwelle erstellt werden, welche mit der innerhalb der Leber propagierenden
gemessenen Scherwelle maximal iibereinstimmt (Fitten der Scherwelle mit einem Modell).
Dann soll die gesuchte Scherwellengeschwindigkeit unmittelbar aus den Parametern des
gefitteten Modells berechnet werden, ohne dass der Benutzer Interagieren muss.

Die Anpassung der Messwerte an die zuvor generierte Modellfunktion ist hierbei fur die
Automatisierung von grofBer Bedeutung. Um dies zu realisieren wurden mehrere Verfahren
angewandt, die im Laufe dieses Kapitels genauer beschrieben werden. Die vollautomatische
Gesamtauswertung besteht aus mehreren Einzeloperationen. Sie ist fur retrospektive und
Echtzeitauswertung in der Grundidee gleich. Der Unterschied besteht lediglich darin, dass
manche Einzeloperationen in Echtzeit geschwindigkeitsoptimiert realisiert werden mussen.
Im Folgenden wird zundchst der Losungsweg zur retrospektiven Datenauswertung detailliert
beschrieben, bei der Echtzeitauswertung werden entsprechend identische Schritte kurz
zusammengefasst.

> MATLAB R2007b, The MathWorks Inc., Natick, Massachusetts (USA)
1 GAMPT mbH, Merseburg, Sachsen-Anhalt, Deutschland
v Delphi ist die objektorientierte Erweiterung der Programmiersprache Pascal
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3.2.1. Retrospektive Datenauswertung

Abbildung 18 zeigt den Ablauf des neuen vollautomatischen Verfahrens, dessen einzelne
Schritte nachfolgend im Detail erldutert werden.

Ermittlung der Gewebeverschiebung mit dem PRS-Algorithmus

Im Frequenzraum wird die aktuelle Frequenz liber die Tiefe betrachtet und liefert die
komplexe Welle.

Reskalierung der komplexen Welle in absolute Einheiten (hat keinen Einfluss auf die
weitere Berechnung)

Median-Filter, um Ausreiser zu eliminieren

Der Gradient unterdriickt die Kompressionswellen und erhélt die Scherwellen

Gaul3-Filter zur Rauschunterdriickung

Minimierung der betragsmaligen Abweichung zwischen gemessener Scherwelle und
dem Modell einer ungedampften propagierenden Scherwelle

Diese ergibt sich direkt aus den Parameters des gefitteten Modells

Die Berechnung erfolgt fiir einen Festkorper nach Gleichung 2.14 bzw. fir ein
viskoelastisches Medium (siehe Anhang A.3. Viskoelastizitat)

Abbildung 18: Vollautomatischer retrospektiver Datenauswertungsprozess

'8 Diese Schritte werden fiir jede Vibrationsfrequenz wiederholt.
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(1) Rohdaten (RF): Vor der Auswertung wird zuerst die aus den Einzeluntersuchungen
gewonnene Matrix RF(x,t) importiert, wobei die Spalten t den Rohsignalen der
einzelnen A-Mode-Linien entsprechen und die Zeilen x die Intensitaten der Echos
abhédngig von der Tiefe wiedergeben.

Schritte (2) und (3) wurden dem bisherigen retrospektiven Algorithmus entnommen, um die
komplexe Welle zu bestimmen.

(2) Gewebeverschiebung: Anwendung des PRS-Algorithmus auf die Rohdaten (RF-Matrix),
um die Verschiebung des Lebergewebes u(x) und dariiber die Auslenkungs-
geschwindigkeit 1(x, t) zu bestimmen (siehe Abschnitt 3.1. Bisherige Vorgehensweise
zur USE-Datenauswertung).

(3) Zeitliche FFT: Zeitliche (zeilenweise) Fast-Fourier Transformation der Gewebe-
auslenkungsgeschwindigkeit 1(x,t) und ihre Betrachtung bei einer bestimmten
Frequenz Uber die Messtiefe. Dies entspricht der gesuchten komplexen Welle, die aus
einem Kompressions- und Scherwellenanteil besteht. Folgende Uberlegungen zeigen,
dass die Analyse der komplexen Scherwelle fiir die weitere Datenauswertung geeignet
ist und somit der Lésungsansatz des Fittens mit einer Modellwelle funktionieren kdnnte:

Annahme:
u(x, t): Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit
A(x): Amplitude

Index K:  Kompressionswelle
IndexS:  Scherwelle

Ausgehend davon, dass die Gewebeauslenkung in der Leber klein ist, kann angenommen
werden, dass die Gewebeauslenkungsgeschwindigkeit u(x,t) der Summe von
Kompressions- und Scherwellen entspricht.

u(x,t) = ug (x, t) + Us(x, t) (3.3)
N —r’ N ——’
Kompressionswellenanteil Scherwellenanteil
u(x,t) = Ag(x) " cos(wt + kxx + o) + As(x) cos(wt + kex + @g) 1° (3.4)

= Ag(x) "[cos(wt) " cos(@pg + kyxx) + sin(wt) " sin(@g + kgx)]

+ Ag(x) " [cos(wt) " cos(@s + kgx) + sin(wt) “sin (g5 + ksx)] (3.5)

¥ Die allgemeine Form einer Welle wie sie hier (flir Kompressions- und Scheranteil) definiert wird, wurde in den Grundlagen
unter 2.3.2. Ultraschallelastographie eingefiihrt und erlautert.
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Umsortierung der Terme liefert:

u(x,t) = sin(wt) * [Ag(x) " sin(pg + kgx) + As(x) “sin(@ps + ksx)]

=Imaginérteil von Wgomplex(x)

+ cos(wt) "[Ag(x) cos (g + kxx) + Ag(x) cos(ps + kgx)] (3.6)

= Realteil von Wiomplex (%)

Die FFT der Auslenkung Uber die Zeit t liefert bei der Frequenz w:

Wkomplex (x) = Re{Wkomplex(x)} +i IIn{VVkomplex (x)}

= Ws(x) + Wi(x) (3.7)

Wenn die Annahme der kleinen Gewebeauslenkung erfillt ist, kann fiir die weitere
Datenauswertung die komplexe Welle Wy ympiex Nach Gleichung 3.7 betrachtet werden.

Diese setzt sich additiv aus der komplexen Scherwelle Ws(x) und der komplexen
Kompressionswelle Wy (x) zusammen.

Um die FFT durchzufiihren, wurde statt der direkten Anwendung der Standard MATLAB-
Funktion fft() eine effektivere Unterfunktion mit folgenden Inputs implementiert:

(i) Signal-Matrix (Gewebeverschiebung),
(ii) Aufnahmefrequenz (PRF), die wahrend der Messung auf 1000 Hz eingestellt wird
und

(iii) Auswertungsfrequenz, welche in diesem Fall der Vibrationsfrequenz entspricht.

Die implementierte Funktion flhrt zuerst fiir den Realteil des eingegebenen Signals eine
Faltung fir die angegebene Vibrationsfrequenzen durch und wiederholt anschlieBend
diesen Vorgang fiir den Imaginarteil. Als Ausgabe liefert sie den Real- und Imaginarteil
der komplexen Welle fiir eine Vibrationsfrequenz.

(4) Reskalierung: Die ermittelte komplexe Welle wird durch die Verwendung ihrer Ableitung
reskaliert. Dies erfolgt indem sie zuerst durch die aktuelle Frequenz dann durch 21
dividiert wird. Diese Operation ermdoglicht die Betrachtung der komplexen Welle in
absoluten Einheiten. Abbildung 19 stellt die so ermittelte komplexe Welle eines
gesunden Probanden dar. Hierbei wird im Frequenzraum Uber die Tiefe der Verlauf des
Real- und Imaginadrteils einer 30 Hz Vibrationsfrequenz betrachtet. Fiir eine bessere
Darstellung wurde das Signal geglattet.
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Abbildung 19: Proband 1, Komplexe Welle: Bei einer Anregungsfrequenz von 30 Hz berechnete komplexe Welle eines
Datensatzes, aufgenommen an einem gesunden Proband

(5) Filterung der komplexen Welle bei der aktuellen Frequenz: Die ermittelte komplexe
Welle wird als nachstes mit einem Median-Filter gefiltert, um Ausreiser zu eliminieren.

Ab dieser Stelle unterscheidet sich diese Methode von der Idee des bisherigen
Auswertungsalgorithmus. Es wird nicht versucht aus der komplexen Welle die
Scherwellengeschwindigkeit zu berechnen (vgl. Abbildungen 17 c und 17 d).

Stattdessen wird jetzt die Zerlegung der komplexen Welle in einen Kompressionsanteil Wy
und einen Scheranteil Wy durchgefiihrt. Die Idee ist den Kompressionsanteil durch
Nachverarbeitung der komplexen Welle zu unterdriicken, so dass ausschlieRRlich der
Scheranteil erhalten bleibt. Dann kann die gesuchte Ausbreitungsgeschwindigkeit dieses
Anteils bestimmt werden. Im Folgenden wird die Umsetzung dieser neuen Idee beschrieben.
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(6) Gradient der komplexen Welle zur Extraktion der Scherwellen: Zur Unterdriickung des
Kompressionsanteils der komplexen Welle wurden folgende Eigenschaft der
Kompressionswelle genutzt: Unter der Annahme, dass die Anderung der
Kompressionswellenamplitude nicht mit der Scherwellenldnge korreliert und die
Wellenzahl des Kompressionsanteils ky viel kleiner ist als die Wellenzahl des
Scheranteils kg (kx < kg), kann der Kompressionsanteil Wy der komplexen Welle durch
den Gradient weitgehend in einen Offset umgewandelt:

0 i '
™ [AK(x)e_l(kKH(pK)] = [Al (x) + Ak (x) ik ] e "I rx+oK)

0x
Wi (x)

~  Allyoo-e 1ok (3.8)
N ———r

Gradient von Wg=Wy,
Die Scherwelle Wy dagegen erfahrt durch den Gradienten eine Phasenverschiebung ¢p
sowie eine Amplitudenanderung von Ag(x) zu Bs(x):

d . .
o [As(x)e—l(kSX+(ﬂs) ] = [A(x) + Ag(x) iks] e~ ilksx+9s)

Ws(x)

~ Bs(x)e~1#B gi(ksx+¢s) (3.9)

Gradient von W5=W5'(x)

Der Gradient hat somit die Funktion eines Hochpassfilters. Dieser mathematische Ansatz
wurde in einer Subfunktion Gradient()*® implementiert, welche drei Inputs erhalt:

(i) Realteil der komplexen Welle Wy ompiex,
(ii) Imagindrteil der komplexen Welle Wy ompiex SOWie
(iii) Tiefenauflésung der Gewebeverschiebung.

Sowohl flr den Real- als auch fir den Imaginarteil wird jeweils die Ableitung ermittelt
und diese anschlieRend durch die Tiefenauflosung dividiert:

"z _ Wgkomplex(i+2)—Wgompiex (i)
Ws(i+1) = Tiefe(i+2)-Tiefe(i) (3.10)

Ws:  Gradient der komplexen Scherwelle,
i: aktuelle Signalposition.

2 7ur Bestimmung des Gradienten bietet auch MATLAB eine Funktion namens gradient() an. Im vorliegenden Fall ist die selbst
entwickelte Funktion bzgl. der Performance und der spateren Echtzeitauswertung vorteilhafter.
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(7) Filterung der komplexen Scherwelle: In diesem Signalnachverarbeitungsschritt wird ein
GauR-Filter®* eingesetzt, um Signalrauschen zu unterdriicken. Das Resultat ist basierend
auf dem bereits in Abbildung 19 verwendeten Datensatz in Abbildung 20 dargestellt.

1500
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Abbildung 20: Gradient der GauR-gefilterten Scherwelle: Bei 30 Hz Anregungsfrequenz dargestellter Real- (blau) und
Imagindrteil (rot) des Gradienten der komplexen Scherwelle.

(8) Fitten der Scherwelle mit einem Modell: Das Ziel bei diesem, fir die Automatisierung
essentiellen Schritt ist die Erzeugung einer Modellfunktion und die vollautomatische
bestmogliche Anpassung dieses Modells an die zuvor extrahierte Scherwelle, um
anschlielend aus den Parametern der Modellfunktion die Scherwellenausbreitungs-
geschwindigkeit zu ermitteln.

Die erste Uberlegung zur Umsetzung dieser Idee war eine Art Mustererkennung auf der
komplexen Scherwelle durchzufiihren. Dazu soll eine ideale Scherwelle (Muster) mit
einer Wellenldnge A und Frequenz f (entsprechend den jeweiligen Uberlagerten
Anregungsfrequenzen zwischen 30 Hz und 60 Hz) definiert werden. Fir jede
Frequenzkomponente soll die Musterwelle mit variierender Wellenlange pixelweise tiber
die gemessene komplexen Scherwellen (Brute-Force-Variante) verschoben werden, um
Scherwellenabschnitte zu detektieren, bei denen die Ahnlichkeit zwischen dem Muster-
und dem Messsignal am grofSten ist.

I Die GauB-KernelgroBe wurde nach ausfiihrlichen Tests mit zahlreichen Datensdtzen auf 2,25 mm festgesetzt.
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An der Stelle, an der die Ahnlichkeit maximal ist und einen vorgegebenen Schwellwert**
Uberschritten hat, kann die Wellengeschwindigkeit ¢ der Musterwelle, wie folgt
berechnet werden:

c=21-f (3.11)

Die Wellenlange A wird dabei innerhalb einer Schleife in kleinen Schritten variiert.

Fiir die Umsetzung dieser Idee wurde als AhnlichkeitsmalR der Korrelationskoeffizient
CC?*® verwendet. Dieser wurde nach jeder Pixelverschiebung des Mustersignals auf der
komplexen Scherwelle wie folgt berechnet:

CCspy = 21 (3.12)

osopy’

wobei Kovarianz g ,, und Standardabweichung g bzw. g), wie folgt bestimmt werden:

1 _ _ —_ j—
Tsm = 77 Ly=0 Lx=o[S (6, ¥) = H(M(x,y) — M], (3.13)
1 _ _ —
05 = 47 Ly=0 Lx=0(S(x,y) = §)* (3.14)
S: Scherwelle,
M: Musterwelle,
S, M: Mittelwert der Scher- / Musterwelle,
X,Y: Anzahl der Pixel.

Damit ist es erstmals moglich, die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Scherwellen
vollautomatisch zu ermitteln. (Siehe Abbildung 21)

2 Es wurden ausfiihrliche Auswertungen mit unterschiedlichen Schwellwerten durchgefiihrt, auf etwa 100 Einzelmessungen
getestet, bis ein passender Schwellwert bestimmt wurde: CC > 0,7.

3 CC ist ein eindimensionales MaR fiir den Grad des linearen Zusammenhangs zwischen zwei Merkmalen und kann Werte
zwischen -1 und +1 annehmen, wobei +1 (bzw. -1) einer vollstandigen positiven (bzw. negativen) Abhangigkeit entspricht und 0
bedeutet, dass es keine Ahnlichkeit zwischen beiden Merkmalen besteht. Da man in diesem Fall zwei Merkmale (ndmlich die
komplexe Scherwelle und eine Musterwelle) hat, spricht man von einer Kreuzkorrelation.
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Abbildung 21: Mustererkennung auf der komplexen Scherwelle: Bei 30 Hz Anregungsfrequenz dargestellte komplexe
Welle (Realteil blau, Imagindrteil rot) und die ihr bestméglich angepasste Musterwelle (gestrichelt, cyan und magenta).

Im Projektverlauf hat es sich gezeigt, dass diese, auf den CC-Werten basierende
Vorgehensweise trotz einer sorgfdltigen Optimierung der urspriinglichen
Implementierung fiir die spatere Echtzeitauswertung zu langsam und instabil ist. Die
pixelweise Verschiebung des Musters liber die Vorlage funktioniert prinzipiell, ist jedoch
noch nicht die optimale Methode zur Bestimmung von Scherwellengeschwindigkeiten.
Daher wurde ausgehend von diesem Vorgehen ein neues Verfahren entwickelt:
Bestmégliche Anpassung (Fitting) eines gegebenen nichtlinearen®® Modells an die
komplexe Scherwelle durch ein Minimierungsverfahren.

Hierbei muss die Musterwelle (Modellfunktion) anhand von Optimierungsverfahren
bestmoglich an  die  Originalfunktion angepasst werden, um dann die
Scherwellengeschwindigkeit dieser Musterwelle zu extrahieren. Dabei stellt die
nichtlineare Modellfunktion Wyompiex modeur » die sich aus den Gleichungen 3.4 und 3.5
ergibt, eine ungedampfte propagierende Scherwelle in folgender Form dar:

Wléomplex,Modell(x) = A.’S‘(x)e_i(ksxﬂpg) + A;(e_i(pK (3.15)

z »Nichtlineares” Modell, weil die anzupassende Funktion eine Welle mit mehreren Modellparametern (Amplitude,
Eigenfrequenz und Phase) ist.
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A Amplitude,
k: Wellenzahl,

@' Phase,
Indizes K, S: Kompressionswelle, Scherwelle

Beide Parameter A’ und @’ werden in einer Subfunktion ,AmpPhase()“ ausgehend von
der Wellenzahl der komplexen Scherwelle abgeschatzt. Der Startparameter kg wird
schrittweise in einer Schleife inkrementell verandert. Diese drei Parameter stellen die
Startwerte fiir die Minimierung dar und geben vor wo die ungefdhre LOosung des
Optimierungsproblems erwartet wird. Im Unterschied zum linearen Fitten (z.B.
Regression), bei dem das zugehorige Gleichungssystem immer eine eindeutige
analytische Losung besitzt, wird hier ein iteratives Verfahren eingesetzt. Dabei wird
ausgehend von einem Startwert das Minimum einer Funktion gesucht, in dem es Schritt
far Schritt angendhert wird. Nichtlineare Probleme haben dazu auch haufig mehrere
lokale Minima, von Interesse ist jedoch das globale Minimum, welches die bestmdgliche
Losung des Anpassungsproblems darstellt. Daher ist eine gute Wahl des Startwertes
meist eine notwendige Vorleistung flr eine gute Losung. Folgender Code-Ausschnitt
zeigt die Definition der Startwerte im Auswertungsalgorithmus. Alle Parameter missen
in einen Vektor zusammengefasst werden (p0):

%die ersten zwei Startparameter der Minimierung
[Amp_Scher_akt,Phase_akt]l=AmpPhase(Tiefenvektor,y,Wellenzahl_akt);
%p0-->alle Startparameter des iterativen Minimierungsverfahrens

pO=[ Amp_Scher_akt, Phase_akt , Wellenzahl_akt ];

Zur bestmoglichen Anpassung (Abweichungsminimierung) des mathematischen Modells
an die Zielfunktion wird als AhnlichkeitsmaR die Summe ihrer absoluten Differenzen
(Sum of absolute deviations, SAD) gewahlt. Die SAD wird dadurch ermittelt, dass jeweils
der Real- und Imaginarteil der Modellfunktion von der Zielfunktion (komplexe
Scherwelle) subtrahiert und die Summe des Betrages der Residuen berechnet wird. Die
SAD entspricht dem zu minimierenden Funktionswert.

Fir das Suchen der Minima wird die Standard MATLAB-Funktion fminsearch() eingesetzt,
wobei ihr Quellcode durch die Anpassung an die Problematik optimiert wurde®. Als
Eingabeparameter erhilt sie den zu minimierenden Funktionswert SAD, die Startwerte
sowie optionale Abbruchkriterien. Als Ausgabe liefert sie die Minimierungsparameter,
die zur besten Anpassung der Modellfunktion an die komplexe Scherwelle fiihrt. Die
MATLAB-Funktion fminsearch() ist eine Implementierung des Simplex-Verfahrens nach
Nelder und Mead, dessen Idee im Anhang A.2. Simplex-Verfahren an einem Beispiel
erlautert wird.

* Reduktion des Original-Quellcodes (115 Zeilen statt 545 Zeilen) durch Eliminierung zeitaufwandiger sowie im Rahmen des

bevorstehenden Minimierungsproblems nicht relevanter Sicherheitsabfragen. Diese Anderungen haben ausschlieRlich
Auswirkung auf die Berechnungsdauer des Algorithmus, nicht jedoch auf die Qualitdt der Minimierungsresultate.
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Abbildung 22 stellt das Resultat der Minimierung (Fitting) der betragsmaRigen
Abweichung zwischen gemessener Scherwelle und dem Modell einer ungedampften,
propagierenden Scherwelle dar.
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Abbildung 22: Fit-Resultat: Fitting des Gradienten der komplexen Scherwelle (bei 30 Hz Anregungsfrequenz) mit der in
Gleichung 3.16 definierten Modellfunktion. Scherwelle ist rot (Realteil) und blau (Imagindrteil) dargestellt, wéihrend die
ihr bestméglich angepasste Modellwelle gestrichelt (cyan und magenta) dargestellt ist.

(9) Scherwellengeschwindigkeit: Die gesuchte Geschwindigkeit ¢ mit der sich die
Scherwellen ausbreiten, ergibt sich bei der jeweiligen bekannten Vibrationsfrequenz f
sowie der aktuellen Wellenzahl kg direkt aus dem gefitteten Modell:

w 2mf

CS = k_s = ks (316)

(10) Schermodul: Aus 20 Einzelmessungen der Leber werden fiir alle 7 Vibrationsfrequenzen
jeweils 20 Scherwellengeschwindigkeiten ermittelt. Aus diesen Werten wird der
Schermodul fir einen Festkdrper nach Gleichung 2.14 bzw. fir ein viskoelastisches
Medium (siehe Anhang A.3. Viskoelastizitdt) berechnet. Der Schermodul korreliert mit
der Elastizitdt des untersuchten Lebergewebes.
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3.2.2. Echtzeitdatenauswertung

Bisher war es nicht moglich, eine Echtzeitauswertung fir Leber-USE Untersuchungen
durchzufiihren. Der Algorithmus wurde nur bis zur Ermittlung der komplexen Welle der
erfassten RF-Daten entwickelt. Zudem war die resultierende komplexe Welle sehr
verrauscht. Bei der Implementierung der Echtzeitauswertung musste beachtet werden, dass
die Gesamtauswertung einer Einzeluntersuchung innerhalb von 1 Sekunde erfolgen sollte.
Zudem sollte sich die Qualitat der Resultate nicht wesentlich vom retrospektiven Vorgehen
unterscheiden.

Zur Losung dieser Problematik wurde ein Algorithmus entwickelt, der auf den Erkenntnissen
und Annahmen der retrospektiven Auswertung basiert. Auch hier wird von der komplexen
Welle ausgegangen, die einen Kompressions- und einen Scheranteil hat. Nach mehreren
Signalverarbeitungsschritten wird der Kompressionsanteil unterdrickt, wahrend der
getrennte Scheranteil wiederum mit einem Minimierungsverfahren vollautomatisch mit
einer Modellfunktion gefittet wird. Anschliefend wird aus den Parametern der gefitteten
Modellfunktion die Scherwellengeschwindigkeit berechnet und daraus die Leberelastizitat
bestimmt.

Der Kern beider Auswertungsalgorithmen ist gleich. Bei der Echtzeitimplementierung
wurden jedoch zeitaufwandige Operationen zum Teil durch andere Methoden ersetzt um
die Auswertungszeit von 1 Sekunde zu erreichen.

Abbildung 23 zeigt den Ablauf des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten vollautomatischen
Echtzeitauswertungsalgorithmus. Die einzelnen Schritte werden wiederum im Anschluss
detailliert erlautert. Methoden, welche identisch mit der retrospektiven Auswertung sind,
werden nur noch kurz skizziert.
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Zeitliche Mittelung der Rohdaten

Detektion der Nullstellen des gemittelten A-Scans

(2.2) Bestimmung des Gradienten
des gemittelten A-Scans an den
Nulldurchgangen

(2.1) Ausschneiden der RF-Daten an den
Nulldurchgangen

Betrachtung der jeweiligen Frequenzkomponente im Frequenzraum

Reskalierung: Fourier transformierte RF-Daten dividiert durch den Gradienten

Median-Filter, um Ausreiser zu eliminieren

Der Gradient unterdriickt die Kompressionswelle und erhalt die Scherwelle

GauR-Filter, um Rauschen zu unterdrticken

Mittelung von n Werten zu einem Wert

Minimierung der betragsmafligen Abweichung zwischen gemessener Scherwelle und dem
Modell einer ungedampften propagierenden Scherwelle

Diese ergibt sich direkt aus dem gefittetem Modell

Die Berechnung erfolgt fur einen Festkorper nach Gleichung 2.14 bzw. fiir ein
viskoelastisches Medium (siehe Anhang A.3. Viskoelastizitat)

Abbildung 23: Echtzeit Datenauswertungsprozess

%% Diese Schritte werden fiir jede Vibrationsfrequenz wiederholt.

26
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(1) Rohdaten: Erfassung der Leber-USE-Daten (A-Scans) Uber die Tiefe: Matrix RF (x, t) mit
x = 6350 und t = 1000 Pixeln.

(1.1) Gemittelter A-Scan: Zeitliche Mittelung der Rohdaten bzw. A-Scans.
(1.2) Bestimmung der Nullstellen: Detektion der Nullstellen des mittleren A-Scans.

Mittelung der Rohdaten sowie Nullstellenberechnung sind Vorbereitung fir die Anwendung
der Gradienten-Methode zur Bestimmung der Gewebeauslenkung, so dass aus dieser
Auslenkung anschlieBend die komplexe Welle berechnet werden kann.

(2) Bei diesem Zwischenschritt werden zwei Operationen durchgefihrt:

(2.1) Berechnung der Gradienten des gemittelten A-Scans an den Nullstellen.
(2.2) Ausschneiden der RF-Daten an den Nullstellen des gemittelten A-Scans.

In Kombination mit den folgenden zwei Schritten entspricht diese Methode der Funktion
des PRS-Algorithmus bei der retrospektiven Datenauswertung. Die Notwendigkeit dieses
Vorgehens basiert auf den Zeitanforderungen zur Echtzeitauswertung, denn der PRS-
Algorithmus bendétigt pro Einzelmessung ca. 1 Minute, um die Gewebeauslenkung zu
ermitteln. Abbildung 24 zeigt die schematische Darstellung der Schritte (1) und (2).

4 vy (Intensitat) Uber die Zeitpunkte n = 1 ...5 gemittelter A-Scan

*x (Tiefe)

. A
Gradient = =
Ax

/ /  Ax ’
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! /I /

Abbildung 24: Schematische Darstellung der Ermittlung der komplexen Welle in Echtzeit: Uber 5 Zeitpunkte

gemittelter A-Scan, Nullstellendetektion an diesem mittleren A-Scan und die Berechnung des Gradienten an diesen
Nullstellen. Dieser Gradient wird in weiteren Schritten zur Ermittlung der komplexen Welle dienen.
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(3) Zeitliche FFT der markierten RF-Daten: Die, an den Nullstellen (NS) ausgeschnittene
RF-Daten werden zeitlich Fourier transformiert und bei der jeweiligen
Anregungsfrequenz Uber die Tiefe analysiert. Das Ausschneiden an den NS erfolgt
aufgrund des linearen Verhaltens der RF-Daten Uber die Tiefe in der Nahe der NS.

(4) Reskalierung: Die Fourier-transformierten RF-Daten werden durch den Gradienten des
gemittelten A-Scans dividiert. Diese Reskalierung liefert die komplexe Welle.

Somit haben die Schritte (1) bis (4) fur den Echtzeitalgorithmus die komplexe Welle wie
folgt geliefert:

FFT(RF(x=xpns))
Gradient(x=xys)

Wkomplex -

(3.17)

(5) Filterung der komplexen Welle bei der aktuellen Frequenz: Die ermittelte komplexe
Welle wird mit einem Median-Filter gefiltert, um Ausreiser zu eliminieren.

(6) Gradient der komplexen Welle zur Bestimmung der Scherwelle: Berechnung des
Gradienten der komplexen Welle zur Unterdriickung des Kompressionsanteils und
Erhaltung des Scheranteils. Die Details sowie Annahmen zu diesem Schritt wurden
bereits im obigen Abschnitt (3.2.1. Retrospektive Auswertung) eingefiihrt.

(7) Filterung der Scherwelle: Die Filterung der extrahierten Scherwelle mit einem Gaul3-
Filter, um Rauschanteile des Signals zu minimieren (siehe 3.2.1. Retrospektive
Auswertung).

(8) Auflésungsreduktion der Scherwelle: Mittelung von 2 Scherwellenwerten zu einem
Wert®’. Diese Reduktion hat enorme Auswirkungen auf die Geschwindigkeit der
durchzufiihrenden Minimierungsfunktion.

(9) Fitten der Scherwelle mit einem Modell: Minimierung der Summe des Betrages der
Abweichung zwischen gemessener Scherwelle und dem Modell einer ungedampften
propagierenden Scherwelle zur automatischen Bestimmung der Scherwellen-
geschwindigkeit. Die Vorgehensweise bei diesem Schritt wurde im obigen Kapitel
(3.2.1. Retrospektive Auswertung) sehr ausfihrlich beschrieben.

(10) Scherwellengeschwindigkeit: Berechnung der gesuchten Geschwindigkeit mit der sich
die Scherwellen ausbreiten, aus dem gefitteten Modell (siehe 3.2.1. Retrospektive
Auswertung).

(11) Schermodul: Ermittlung des Schermoduls fir einen Festkdrper nach Gleichung 2.14
bzw. fir ein viskoelastisches Medium (siehe Anhang A.3. Viskoelastizitat) aus der
berechneten Scherwellenausbreitungsgeschwindigkeit.

%" Es hat sich nach mehreren Uberpriifungen bestitigt, dass die Reduzierung der Daten mit n=1,2 oder 3 fast keine Auswirkung
auf die Qualitat der Scherwelle fir die darauf folgenden Berechnungen hat, weil bei der Messung viele Daten erfasst wurden. Es
wurde fur alle Auswertungen daher n=2 verwendet.
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3.2.3. Vollautomatische Aussortierung schlechter Messungen

Die Aussortierung schlechter Datensdtze wurde bisher manuell nach visueller Beurteilung
durchgefihrt. Dieser Vorgang sollte so automatisiert werden, dass Messungen schlechter
Qualitat nicht mehr mit in die Datenauswertung einflieRen. Die entwickelte Methode soll
sowohl in der retrospektiven als auch in der Echtzeitauswertung einsetzbar sein, so dass fiir
beide Auswertungsmodi der Fehler in der Elastizitatsbestimmung minimiert wird.

Zur Aussortierung schlechter Messungen wurde fir jeden verarbeiteten Datensatz das
Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR) berechnet. Das SNR ist ein stabiles eindimensionales Mal
fur die Ermittlung der Qualitat der Messungen. Die Ermittlung des SNR-Wertes wurde in
beiden Auswertungsalgorithmen im letzten Schritt integriert, d.h. zusammen mit der
Scherwellengeschwindigkeit nach dem Fitting der Scherwelle mit einer Modellfunktion
bestimmt. Dazu werden jeweils das Verhaltnis der Amplitude der komplexen Scherwelle Ag
und die Amplitude des Rauschanteils der komplexen Scherwelle A, betrachtet:

SNR = 25 (3.18)
AR

Ag wird wie bereits im Kapitel 3.1.1 Retrospektive Datenauswertung beschrieben innerhalb

der Subfunktion AmpPhase() berechnet. Die Berechnung des Rauschanteils Ay erfolgt wie

folgt:

Ap =22 m/2 (3.19)
0: Anzahl der Gewebeverschiebungspixel in Tiefenrichtung
SAD: Sum of absolute deviations

Nachdem alle Einzelmessungen einer Untersuchung ausgewertet werden, erhdlt man so
zusatzlich zur Scherwellengeschwindigkeit auch den SNR-Wert der jeweiligen Messung. Mit
einem festgelegten Grenzwert fiir das SNR kdnnen Einzelmessungen mit einem SNR-Wert
unterhalb dieser Grenze aussortiert werden.
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3.3. Validierungstechniken

Fiir die Validierung der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten neuen Methoden wurden
unterschiedliche Techniken eingesetzt. Zuerst wurde mit simulierten Datensatzen gearbeitet,
dann wurden ex und in vivo Experimente durchgefiihrt. Im Folgenden erfolgt eine genauere
Beschreibung der genutzten Techniken.

3.3.1. Simulation

Zur Uberpriifung des entwickelten Verfahrens wurde zuerst eine numerische Simulation
durchgefihrt.

Vorbereitung der M-Mode-Simulation:

Mit MATLAB wurde eine Simulationsmatrix mit folgenden Paramatern erstellt:
x = 1001 Pixel: Anzahl der A-Scans, entspricht etwa einer Sekunde

t = 6401 Pixel: Lange des A-Scans, entspricht der Tiefe von ca. 10 cm

¢ = 1500 m/s: Schallgeschwindigkeit (im Wasser),

PRF = 1000 Hz: Pulswiederholfrequenz,

PRT = 1/PRF: Pulswiederholfrequenz,

freqyip, = Anregungsfrequenz: 30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz Schritten

freqys = Ultraschallfrequenz der ungedampften Sinuswelle: 2 MHz

Die tiefenabhdngigen Parameter wurden wie folgt festgelegt:

¢s = 1,5 m/s: Scherwellengeschwindigkeit

cx = 1500 m/s: Kompressionswellengeschwindigkeit

¢s = 0: Phase der Scherwelle (beliebig wahlbar)

@k = 0,25m: Phase der Kompressionswelle (beliebig wahlbar)

Ay: Amplitude des Ultraschalls (beliebig wahlbar)

Ag: Amplitude der Scherwelle (beliebig wahlbar)

Ag: Amplitude der Kompressionswelle (beliebig wahlbar, hier: 5 - Ag)

Diesen Daten wurde im nachsten Schritt ein Rauschanteil hinzugefligt, um maoglichst
realitatsnahe Studien durchfiihren zu kdnnen. Die Simulationsmatrix entspricht einer,
wahrend der multifrequenten zeitharmonischen USE erfassten RF (x, t)-Matrix.

Abbildung 25 zeigt die aus den Simulationsdaten ermittelte komplexe Welle sowie die
Kompressionswelle. Zudem wird der unterdriickte imagindre Kompressionsanteil deutlich
(ist fast Null).
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Abbildung 25: Simulierte komplexe Welle und Kompressionswelle: Aus den vorgegebenen Daten simulierte Welle
(Realteil blau, Imagindrteil rot dargestellt) und ihr Kompressionsanteil (gestrichelt). Zu sehen ist der unterdriickte
Imagindrteil der Kompressionswelle.

Als nachstes kann mit dem Auswertungsalgorithmus die kompressionsfreie komplexe Welle
extrahiert werden, um den Scheranteil zu erhalten und die Schergeschwindigkeit zu
berechnen.

3.3.2. Exvivo Rinderleberuntersuchung

Die multifrequente ex vivo Leberuntersuchung soll dazu dienen die Ausbreitungs-
geschwindigkeit der Scherwellen unter kontrollierten Bedingungen zu bestimmen. Hierzu
wurde eine Rinderleber mit einem Gewicht von ca. 2,5 kg verwendet. Die maximale Dicke
der Leber betrug ca. 8 cm, wahrend die maximale seitliche Ausdehnung etwa 15 cm betrug.

Versuchsaufbau und Durchfiihrung:

Um eine Messung durchfiihren zu kénnen, bei der die komplexe Welle gut sichtbar ist,
wurde die Leber in zwei kreisrunde Scheiben geschnitten. Diese Stlicke wurden in einen
halbrunden Plastikbehalter gelegt und die verbleibenden Zwischenrdaume mit Wasser
aufgefillt. Der Behalter wurde direkt auf dem Basslautsprecher platziert, der mit einem
Wellengenerator verbunden ist. Die Vibration des Lautsprechers fihrt zur Entstehung von
Scherwellen innerhalb des Behalters. Gleichzeitig wurden mit einer Einzelelement-US-
Sonde 2 MHz-Pulse (Kompressionswellen) von unterschiedlichen Positionen in den Behilter
gesendet. Hierbei war die US-Sonde orthogonal auf der Behalteroberflache. Die ersten
Messungen wurden direkt von oben (orthogonal zum Behélterboden) aufgenommen. Bei
den darauf folgenden Aufnahmen wurde die Messposition schrittweise von einer Position
senkrecht zum Behalterboden zu einer Position parallel zum Behalterboden verandert.

Es wurden bei einer multifrequenten Anregung (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz Schritten)
insgesamt 40 Messungen mit jeweils 1 Sekunde Aufnahmezeit durchgefiihrt.
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3.3.3. Probandenuntersuchung

Fiir die Leber-USE werden 8 gesunde, mannliche Probanden im Alter von 28 bis 52 Jahren
untersucht. Es werden pro Proband 13 bis 21 Einzelmessungen von unterschiedlichen
Positionen aus durchgefiihrt, wobei die Aufnahmezeit jeweils eine Sekunde betrdgt. Hierbei
wurde eine multifrequente Anregung (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz Schritten) durchgefihrt.

Versuchsaufbau und Durchfiihrung:
Abbildung 26 stellt den experimentellen Aufbau einer Probandenuntersuchung dar.

US-Sonde

=

Ubertragungs; &
platte Q

Messlinie

Ubertragungs-
stange

Lautsprecher

Abbildung 26: Aufbau der Probandenuntersuchung

Fiir die Messung der Scherwellenpropagation innerhalb der Leber werden die, von einem
Wellengenerator gesendete Wechselspannungen verstarkt und zu einem Lautsprecher
weitergeleitet, der diese Wechselspannungen in mechanische Anregungen umwandelt.
Dieser Lautsprecher ist mit einer Ubertragungsstange verbunden, welche die Vibrationen an
eine Ubertragungsplatte weiterleitet. Diese Platte befindet sich auf der Patientenliege
unterhalb der Leber. (vgl. Abbildung 26) Wahrend der Messung wird die US-Sonde senkrecht
zur Oberflache des Oberkorpers gehalten. Zur Bestimmung der individuellen Leberposition
wurde mit einem tragbaren B-Mode fahigen US-Gerat (Micromaxx®, Sonosite) entlang der
Rippenzwischenrdume (Messlinie in Abbildung 26) die Leber im ausgeatmeten Zustand
detektiert. Daraufhin wurden in Abhangigkeit der Leberposition an den jeweiligen Stellen A-
Scans aufgenommen.
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4. ERGEBNISSE

In diesem Kapitel werden die Resultate der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methoden
zur  vollautomatischen retrospektiven  Auswertung, der Quasi-Echtzeit- und der
Echtzeitauswertung der Leber-USE-Messungen vorgestellt. Der Echtzeitalgorithmus
unterscheidet sich von dem Quasi-Echtzeitalgorithmus dadurch, dass die Parameter der Fit-
Funktion so modifiziert wurden, dass die Gesamtauswertezeit einer Auswertung
durchschnittlich 1 Sekunde betragt.

4.1. Simulation

Die numerische Simulation dient dazu, die grundlegende Funktionalitat der Algorithmen zu
Uberprifen.

Retrospektive Auswertung der Simulationsdaten:

Der retrospektive Auswertungalgorithmus ermittelt fir alle 7 Anregungsfrequenzen
(30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz Schritten) die komplexe Welle aus der im Kapitel 3.3.1. Simulation
beschriebenen Simulationsmatrix. Abbildung 27 stellt die simulierte komplexe Welle sowie
die berechnete komplexe Welle bei einer Vibrationsfrequenz von 30 Hz dar. Vorallem im
Imaginarteil ist eine mit zunehmender Tiefe steigende Differenz zu erkennen, wahrend die
Abweichungen im Realteil minimal sind.

60

—— Simulierte komplexe Welle (Imaginarteil)
------ Post-Processing-Resultat (Imaginarteil)
5QH — Simulierte komplexe Welle (Realteil)
""" Post-Processing-Resultat (Realteil)

Amplitude in ym

0 20 40 60 80 100
Tiefe in mm

Abbildung 27: Aus der Simulationsmatrix ermittelte komplexe Welle: Realteil (blau) und der Imaginarteil (rot) einer
simulierten komplexen Welle und ihre Berechnung mit dem retrospektiven Algorithmus bei 30 Hz Anregungsfrequenz.
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Im nachsten Schritt wird der Kompressionsanteil fiir alle vordefinierten

Anregungsfrequenzen aus der simulierten komplexen Welle durch den Gradienten

unterdrickt, um den Scheranteil zu separieren. Danach erfolgt die Anpassung (Fit) der

separierten Scherwelle mit einer Modellfunktion. Abbildung 28 zeigt das Resultat der Fit-

Operation der Scherwelle.
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Abbildung 28: Resultat der Fit-Operation: Separierte komplexe Scherwelle (Realteil blau, Imagindrteil rot) und die gefittete
Modellwelle (Realteil  cyan, Imagindrteil ~ magenta), dargestellt bei 30 Hz  Anregungsfrequenz.

Im letzen Schritt werden die Scherwellengeschwindigkeiten aus den an die Scherwellen
bestmoglich angepassten Modellwellen berechnet. Tabelle 8 stellt fiir alle 7 Frequenzen die
ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten der retrospektiven Auswertung dar.

Tabelle 8: Retrospektive Auswertungsergebnisse der Simulationsmatrix: Retrospektiv
berechnete Scherwellengeschwindigkeit cg fiir alle Anregungsfrequenzen. Die Ergebnisse wurden
auf die zweite Nachkommastelle gerundet. Vorgegeben war ¢g = 1,50 m/s.

Anregungsfrequenz Retrospektiv ermittelte
in Hz Scherwellengeschwindigkeit cg in m/s
30 1,47
35 1,47
40 1,47
45 1,49
50 1,49
55 1,49
60 1,50
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Fiir die retrospektive Auswertung betrdagt der Mittelwert der ermittelten Scherwellen-
geschwindigkeiten ¢g = 1,48 m/s, mit der Standardabweichung ¢ = 0,01 m/s.

Quasi-Echtzeit und Echtzeitauswertung der Simulationsdaten:
Tabelle 9 zeigt die Ergebnisse der Quasi-Echtzeit- und der Echtzeitauswertung.

Tabelle 9: Echtzeitauswertungsergebnisse der Simulationsmatrix: Mit dem Quasi-Echtzeit (mittlere
Spalte) und dem Echtzeitalgorithmus (rechte Spalte) berechnete Scherwellengeschwindigkeit cg in m/s
fiir alle Anregungsfrequenzen. Die vorgegebene Scherwellengeschwindigkeit war cg = 1,50 m/s.

Anregungsfrequenz | ¢ mit Quasi-Echtzeit Cs mit Echtzeit
in Hz
30 1,44 1,43
35 1,37 1,36
40 1,40 1,38
45 1,45 1,44
50 1,48 1,47
55 1,54 1,53
60 1,53 1,53

Fiir die Quasi-Echtzeitauswertung der Simulationsmatrix liefert der Mittelwert eine
Scherwellengeschwindigkeit von ¢; = 1,46 m/s mit der Standardabweichung 6 = 0,07 m/s.
Die  Echtzeitauswertung liefert einen Mittelwert ¢, =1,45 m/s mit der
Standardabweichung ¢ = 0,08 m/s hat. Die mittlere prozentuale Abweichung zwischen
beiden Auswertungsverfahren betragt 0,8 %.

Zusammenfassung der Ergebnisse der Simulation:

Die, aus den Simulationsdaten ermittelte komplexe Welle entspricht bis auf eine minimale
Abweichung der vorgegebenen komplexen Welle. Die Differenz zwischen der vorgegebenen
Scherwellengeschwindigkeit der kompressionswellenbereinigten komplexen Welle und der
retrospektiv ermittelten Werte ist gering (1,73 %). Die Ergebnisse des Quasi-Echtzeit- und des
Echtzeitalgorithmus sind sehr &dhnlich (0,8 % Abweichung). Die in Echtzeit innerhalb von
1 Sekunde berechneten Scherwellengeschwindigkeiten weichen von dem vorgegebenen Wert
um 3,3 % ab.
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4.2. Exvivo-Experiment

In diesem Kapitel werden die Resultate des ex vivo-Experimentes an der Rinderleber
vorgestellt. Es wurden insgesamt 40 Einzeluntersuchungen der, in einen halbkugelformigen
Plastikbehdlter gelegten und anschlieBend auf den Lautsprecher platzierten Rinderleber
durchgefiihrt. Die erfassten Daten des ex vivo-Experiments sind im Anhang
A.4.1. Rinderleberdaten - Tabelle 14 zusammengefasst.

Bei diesem Experiment sind die Randbedingungen gegeniiber einem in vivo-Experiment
verandert. Der Erzeugungs- und Detektionsprozess von Scherwellen ist durch geometrische
Zusammenhange innerhalb des halbkugelférmigen Plastikbehalters bestimmt. Bei einer
Leber-USE-Messung werden die, durch einen Lautsprecher in die Leber gesendeten
Kompressionswellen unter anderem an den Rippen in Scherwellen umgewandelt. Sowohl
beim in vivo- als auch beim ex vivo-Experiment setzt sich das Wellenfeld (Kompressions-
und Scherwellenfeld) im Medium aus der Uberlagerung von den Feldern vieler
Punktquellen zusammen. Beim in vivo-Experiment sind die Quellen die Rippen
(vgl. Abbildung 29 a), wahrend beim Plastikbehalter die dulRere Schale als Quelle betrachtet
werden kann. Jede, von diesen Punktquellen gesendete Scherwelle ist definiert durch den

Wellenvektor k und den Schwingungsvektor u, die orthogonal zueinander sind. Das aus der
Uberlagerung resultierende Wellenfeld kann lokal als ebene Welle gendhert werden

(vgl. Abbildung 29 b, Eres und U,.s). Der durch den US-Strahl gemessene Wellenvektor
|kmes| hangt vom eingeschlossenen Winkel ¥ ab:

|Emes| = cos(¥) - |Eres| (4.1)

Rippen
a) US-Sonde b)

US-Strahl Wellen-

Upes front

Abbildung 29: Schematische Darstellung der Wellenausbreitung in der Leber: Auf der linken Seite (a) ist die, von den Rippen
teilweise umgebene menschliche Leber in einem transversalen Schnitt skizziert. Bei einer Leber-USE-Messung werden die durch
die Anregungsmechanik erzeugten Kompressionswellen unter anderem an den Rippen in Scherwellen umgewandelt. Diese
Wellen sind durch einen Wellenvektor k und einen Ausbreitungsvektor U genau definiert. Aus den einzelnen Wellenvektoren
resultiert der Wellenvektor ist Eres. Wdhrend der Messung wird die US-Sonde im Rippenzwischenraum gehalten. Gemessen
wird der Wellenvektor Emes, der sich aus ¥ und En,s ergibt (b).
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Retrospektive Auswertung:

Far die retrospektive Auswertung wurden die absoluten Scherwellengeschwindigkeiten der
40 Rinderlebereinzelmessungen fiir 7 Anregungsfrequenzen (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz-
Schritten) erfasst, so dass pro Anregungsfrequenz 40 Scherwellengeschwindigkeiten
vorliegen. Die gemessenen Werte haufen sich bei der tatsdchlichen
Scherwellengeschwindigkeit. Diese Haufung entspricht dem Maximalwert des in Abbildung

30 rot dargestellten Bereiches. Durch die Unterschatzung von Emes bei ¥ = 0°(vgl.
Gleichung 4.1 kommt es zu einer Uberschitzung der gemessenen
Scherwellengeschwindigkeit ¢, es-

Cres (42)

C =
mes — cos (W)’

mit ¢, : resultierende Scherwellengeschwindigkeit
Y : Der Winkel zwischen dem US-Strahl und dem Wellenvektor (vgl. Abbildung 29)

Die Uberschitzung von c,,.s spiegelt sich in der langsam abfallenden Héaufigkeit fiir
Scherwellengeschwindigkeiten gréRer als ¢,.s wieder.

T T T T T T

Haufigkeit

L L I I I

0 CTBS
Absolute Scherwellengeschwindigkeiten

Abbildung 30: Schematische Histogrammdarstellung der Scherwellengeschwindigkeiten: Betrachtung der gemessenen
Werte bei einer Anregungsfrequenz liefert drei Hdufungsbereiche. Hdufungsbereich A (blau) ist auf die Gldttungen im
Auswertungsalgorithmus zuriickzufiihren, Hdufungsbereich B (blau) entsteht wegen der Zusammenfassung der Messungen
auf den im Algorithmus festgelegten Grenzwert. Der rote Hdufungsbereich entspricht der Hdufung, die effektive
Scherwellengeschwindigkeit befindet sich innerhalb des durch schwarze Balken begrenzten Bereiches.

Die gemessenen Scherwellengeschwindigkeiten kénnen nicht beliebige Werte annehmen,
da im Auswertungsalgorithmus die maximalen Wellenlangen auf die Ausdehnung des
Tiefenfensters (95 mm)  beschrankt  wurden. Daraus folgt, dass die
Scherwellengeschwindigkeiten proportional zur Anregungsfrequenz beschrankt sind.
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Die Werte oberhalb dieser Schwelle werden auf den Grenzwert gesetzt und flhren zu
einem kleinen Haufungsbereich (Bereich B), der in Abbildung 30 blau dargestellt ist.
Ebenfalls blau dargestellt ist die, auf die Glattungen im Auswertungsalgorithmus zurick zu
fihrende Haufung im Bereich A. Die Glattung unterdriickt Schwankungen in sehr kleinen
Wellenlangenbereichen und entspricht somit einer Tiefpassfilterung und verschiebt sehr
kleine Scherwellengeschwindigkeiten auf den Wert der Tiefpassgrenze.

Zur Ermittlung der effektiven Scherwellengeschwindigkeiten (Maximalwert der Haufigkeit)
werden Werte aulRerhalb der in Abbildung 30 schwarz dargestellten Schwellwerte maskiert.
Zur Schwellwertbildung ist hier die Betrachtung der SNR-Werte nicht ausreichend, da diese
bei diesem Experiment im Gegensatz zur Simulation nur schwach mit der Qualitat der
komplexen Scherwellen korrelieren. Aus diesem Grund wurde zur Eingrenzung der
erwarteten Werte visuell ein Bereich festgelegt. Dieser Bereich befindet sich in Abbildung
30 zwischen den beiden schwarz markierten Schwellwerten. Abbildung 31 zeigt die
retrospektiv ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten fir das Rinderleber-Experiment.
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Abbildung 31: Rinderleber mit 40 Einzelmessungen; Post-Processing Ergebnisse: Zu sehen sind die absoluten
Scherwellengeschwindigkeiten aus allen Messungen fiir alle Anregungsfrequenzen. Rot markierte Werte befinden sich
innerhalb der festgelegten Schwellwerte (vgl. Abbildung 29, roter Peak), wéhrend die blauen Werte sich aufSserhalb dieses
Bereiches befinden. Die griine Kurve ist der Mittelwert im Auswertebereich und gibt die effektive
Scherwellengeschwindigkeiten fiir jede Frequenz an.

Die oberen und unteren Schwellwerte zur Bestimmung des relevanten Auswertebereichs
sowie der Mittelwert in diesem Bereich liegender Werte fir alle 7 Anregungsfrequenzen
befindet sich im Anhang A.4.2.Rinderleberdaten-Tabelle 15.
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Zusammenfassung des ex vivo-Experimentes:

Die Untersuchung der geometrischen Zusammenhange zwischen Scherwellenausbreitung
und der Richtung des US-Strahls hat gezeigt, dass sich das Wellenfeld (Kompressions- und
Scherwellenfeld) im untersuchten Medium aus der Uberlagerung von den Feldern vieler
Punktquellen zusammensetzt. Hierbei wird der gemessene Wellenvektor unterschatzt, falls
US-Strahl und Wellenausbreitung nicht parallel sind. Aufgrund des direkten
Zusammenhanges von unterschatzem Wellenvektor und gesuchter
Scherwellengeschwindigkeit, wird diese letztendlich iberschatzt (vgl. Gleichungen 4.1 und
4.2). Diese Uberschitzung spiegelt sich in der langsam abfallenden Hiufigkeit im
Histogramm der aufgetragenen Scherwellengeschwindigkeiten wieder. Die relevanten
Scherwellengeschwindigkeiten befinden sich im Bereich des Haufigkeitsmaximums (vgl.
Abbildung 30, hochster, rot dargestellter Peak). Dieser Bereich wurde visuell festgelegt.
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4.3. Invivo-Experiment

In diesem Abschnitt werden fiir alle Probanden jeweils die Ergebnisse des Post-Processings,
der Quasi-Echtzeit- und der Echtzeitauswertung (mit einer Auswertezeit von 1 Sekunde pro
Messung) vorgestellt. Es wurden insgesamt 8 gesunde, mannliche Probanden im Alter von
28 bis 52 Jahren untersucht. Pro Proband wurden zwischen 13 und 21 Einzelmessungen an
unterschiedlichen Positionen durchgefiihrt. Die gesamten Auswertungsergebnisse fiir alle
Probanden befinden sich im Anhang A.4.2. Probandendaten.

4.3.1. Retrospektive Auswertung

Fir die retrospektive Auswertung wurden die Scherwellengeschwindigkeiten der einzelnen
Lebermessungen fiir alle Probanden fiir 7 Anregungsfrequenzen (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz-
Schritten) erfasst. Abbildungen 32 bis 39 zeigen die Auswertungsergebnisse fir
alle Probanden. Es sind pro Anregungsfrequenz alle aus den Experimenten ermittelten
Scherwellengeschwindigkeiten aufgetragen. Rot markierte Scherwellengeschwindigkeiten
befinden sich in einem im Histogramm festgelegten Auswertebereich, die blauen Werte
befinden sich auerhalb der Schwellwerte (siehe Kapitel 4.3. Ex vivo-Experiment, Abbildung
30). Die Grenzen der manuell gesetzten oberen und unteren Schwellwerte befinden sich im
Anhang A.4.2. Probandendaten, Tabelle 40. Die griine Kurve ist jeweils der Mittelwert in
diesem Bereich und gibt die mittlere Scherwellengeschwindigkeiten fiir jede Frequenz an.
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Abbildung 39: Proband 8 mit 16 Einzelmessungen: Ergebnisse bei Verwendung des Post-Processing Algorithmus

Die jeweils Uber alle Frequenzen gemittelten Scherwellengeschwindigkeiten sind fir alle
Probanden zusammen mit denen der Echtezeitauswertungsergebnissen in Tabelle 10 (siehe
S. 70) zusammengefasst.
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4.3.2. Quasi-Echtzeitauswertung

Hierbei wird dem Benutzer wadhrend einer Leber-USE-Untersuchung verzogert Information
Uber die Scherwellenausbreitung innerhalb der Leber geliefert. Bei einer Einzelmessung (mit
7 Uberlagerten Anregungsfrequenzen) wird die nachverarbeitete komplexe Welle, welche
der Superposition von Kompressions- und Scherwellen innerhalb der Leber entspricht, fir
eine Frequenz dargestellt. Dieses Quasi-Echtzeit-Feedback soll den Benutzer dabei
unterstitzen, den Schallkopf optimal zu positionieren. Nachdem die angezeigte komplexe
Welle abgespeichert wird, erfolgt innerhalb von wenigen Sekunde die Berechnung der
7 Scherwellengeschwindigkeiten und der Anzeige des Medians dieser Werte.

Die komplexe Welle der Quasi-Echtzeitauswertung ist flir eine Anregungsfrequenz von 30 Hz
ist in Abbildung 40 dargestellt. Das Abbruchkriterium der Minimierungsfunktion wurde
hierbei zeitlich nicht begrenzt.

—Komplexe Welle (Realteil)
—Komplexe Welle (Imaginarteil)

N
T

o
T

Auslenkung in pm

A=53mm

'80 20 40 60 80 100

Tiefe in mm

Abbildung 40: Komplexe Welle bei der Quasi-Echtzeitauswertung: Fiir Proband 3 (Messnummer 13) bei 30 Hz
Anregungsfrequenz dargestellte komplexe Welle (Realteil blau, Imagindrteil rot). Die mit der Modellfunktion bestimmte
Scherwellenldnge A ist mit einer Hilfslinie in griin dargestellt.

Zusatzlich zum Real- und Imaginarteil der komplexen Welle wurde diesem Diagramm eine
griine Hilfslinie hinzugefligt. Diese stellt die mit Hilfe der Modellfunktion ermittelte
Wellenldange von 53 mm dar. Die daraus berechnete Scherwellengeschwindigkeit (Gleichung
3.11) betragt c¢ = 1,59 m/s.
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Die retrospektive Auswertung dieser Einzelmessung bei 30 Hz Anregung liefert einen Wert
von ¢¢ = 1,27 m/s (vgl. Anhang A.4.3. Probandendaten, Post-Processing, Proband 3,
Messnummer 13). Der besseren Vergleichbarkeit halber sind die mit diesen beiden
Methoden ermittelten komplexen Wellen in Abbildung 41 zusammen dargestellt.

Die retrospektiv berechnete Wellenlange (4;) betragt 42,3 mm, die mittels Quasi-Echtzeit
ermittelte komplexe Welle hat eine Wellenlange (4,) von 53 mm (griine Hilfslinien).

15¢
—Realteil der komplexen Welle (Quasi-Echtzeit)
— Imaginarteil der komplexen Welle (Quasi-Echtzeit)
----- Realteil der komplexen Welle (Post-Processing)
1007 Imaginarteil der komplexen Welle (Post-Processing)
3
c 5r
o { ‘
c
=)
X
G
» Of
=)
<
-5t
_1 0 L L I I I
0 20 40 60 80 100

Tiefe in mm

Abbildung 41: Vergleich: Quasi-Echtzeit- und Post-Processing-Auswertung: Fiir Proband 3 (Messnummer 13) bei 30 Hz
Anregungsfrequenz ermittelte komplexe Welle (jeweils mit Real- (blau) und Imagindrteil (rot) ). Die Wellenléngen A1 (Post-

Processing) und A,(Quasi-Echtzeit) sind in griin dargestellt.
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Zum Vergleich der retrospektiv ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten (Referenzwerte)
und den in Quasi-Echtzeit ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten aller Probaden
wurden zuerst fur alle Einzelmessungen die absoluten Abweichungen zwischen der
retrospektiv und der in Quasi-Echtzeit berechneten Scherwellengeschwindigkeit ermittelt.
Abbildung 42 zeigt das sortierte Ergebnis dieser Datenanalyse.
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Abbildung 42: Datenanalyse: Unterschied zwischen Quasi-Echtzeit- und retrospektiver Auswertung fiir alle
Probandeneinzeluntersuchungen. Hilfslinie bei 0,2 m/szg.

Abbildung 42 zeigt, dass die Differenz zwischen der retrospektiven und der Quasi-
Echtzeitauswertung frequenzabhangig ist. Bei hoheren Frequenzen ist die Differenz sehr
groR (vgl. 60 Hz-Komponente: etwa 30 % der Einzelmessungdifferenzen liegen unterhalb
von 0,2 m/s), wahren bei 30 Hz etwa 50 % der Messungen unterhalb von 0,2 m/s liegen und
somit im festgelegten Fehlerbereich sind.

% Der definierte Schwellwert 0,2 m/s basiert auf einer Studie mit der Referenztechnik MRE [ASB10] mit 88 Studienteilnehmern,
davon 16 gesunde Freiwillige; Die mittlere Scherwellengeschwindigkeit dieser gesunden Teilnehmer (bei einer
Anregungsfrequenz von 37,5 Hz) ist 1,86 m/s. 10 % davon entsprechen gerundet 0,2 m/s.
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Fir einen zusatzlichen Vergleich der Ergebnisse des Post-Processings und des Quasi-
Echtzeitalgorithmus wurde eine Uber alle Einzelfrequenzen gemittelte Analyse der Daten
durchgefiihrt. Sowohl fiir die retrospektiv ermittelten als auch in Quasi-Echtzeit
berechneten Scherwellengeschwindigkeiten wurde zuerst bei jeder Einzelmessung der
Median Uber alle 7 Scherwellengeschwindigkeiten berechnet. Dann wurde die Differenz
(absolute Abweichungen der betragsmaRigen Scherwellengeschwindigkeiten) gebildet. Das
Resultat dieser Analyse wird zusammen mit der Echtzeit-Auswertung im folgenden
Abschnitt vorgestellt.

4.3.3. Echtzeitauswertung

Die Auswertung mit dem Echtzeitalgorithmus sowie der Vergleich der Ergebnisse mit denen
des Post-Processing-Verfahrens wurde nach dem selben Prinzip durchgefiihrt wie bei der
Quasi-Echtzeitauswertung. Die komplexe Welle, welche dem Benutzer unmittelbar wahrend
der Leberuntersuchung angezeigt wird, entspricht der Darstellung in Abbildung 40. Wie
bereits am Anfang des Kapitels 4. Ergebnisse vorgestellt, unterscheidet sich die Echtzeit von
der Quasi-Echtzeit ausschlieBlich durch die modifizierten Fit-Parameter sowie die
Auflosungsreduktion der gemessenen Werte, um eine Auswertezeit von 1 Sekunde zu
erreichen. Die Echtzeit-Auswertungsergebnisse des in vivo-Experiments befinden sich im
Anhang A.4.2 Probandendaten.

Abbildung 43 zeigt zum einen die Differenz zwischen der sortieren Echtzeit- und der
retrospektiven Auswertung aller Probanden (blaue Kurve) und zum anderen die Differenz
zwischen der sortierten Quasi-Echtzeit- und der retrospektiven Auswertung (griine Kurve).
Beide Differenzen entsprechen jeweils dem Betrag der Abweichungen der absoluten
Scherwellengeschwindigkeiten. Bei ca. 40 % der Messungen ist der Unterschied zwischen
beiden Algorithmen unterhalb von 0,2 m/s und liegt somit im festgelegten Fehlerbereich.
Der Mittelwert der blauen Differenzkurve ist 0,40 m/s und der Mittelwert der griinen Kurve
ist 0,42 m/s (mittlere Abweichung beider Kurven: 0,02 m/s).
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Abbildung 43: Vergleich zwischen Quasi-Echtzeit- und Echtzeitauswertung: Dargestellt sind die Differenzen zwischen
Post-Processing und Echtzeitauswertung (blau) sowie Differenz zwischen Post-Processing und Quasi-Echtzeit-Auswertung
(griin) Hilfslinie bei 0,2 m/s.

In Tabelle 10 werden die retrospektiv, in Quasi- und Echtzeit ermittelten mittleren
Ergebnisse des in vivo- Experimentes fiir 8 gesunde Probanden zusammenfassend
aufgelistet. Bezlglich der retrospektiv ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten ist zu
erwdhnen, dass zum Vergleich zunachst fir jeden Freiwilligen jeweils die mittlere
Scherwellengeschwindigkeit pro Anregungsfrequenz berechnet und anschlielend daraus
der Mittelwert ¢g Uber alle Einzelfrequenzen berechnet wurde. Fir die Quasi- und
Echtzeitauswertung wurde pro Messung eine Scherwellengeschwindigkeit (Median tber 7
Anregungsfrequenzen) berechnet. AnschlieBend wurde schwellwertbasiert ein
Auswertebereich festgelegt (Kapitel 4.3) und der Mittelwert der
Scherwellengeschwindigkeit innerhalb dieses Bereiches berechnet (mittlere und rechte
Spalte).
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Tabelle 10: Uber alle Einzelfrequenzen gemittelte Scherwellengeschwindigkeiten: Das Ergebnis der retrospektiven
Auswertung (links) ist die Referenz fiir die USE, wdhrend die Ergebnisse der Quasi- Echtzeitauswertung (Mitte) die mit dem
Echtzeitalgorithmus erzielbaren Werte wiedergibt. Die Ergebnisse der Echtzeitauswertung sind in der rechten Spalte
aufgelistet.

Proband Mittlere Scherwellengeschwindigkeit ¢ in m/s
Retrospektive Quasi- Echtzeit- Echtzeit-Auswertung
Auswertung Auswertung
1 1,23+0,16 1,19+0,04 1,19+0,04
2 1,69 +£0,33 1,44 £ 0,20 1,45+ 0,21
3 1,45+0,35 1,43 +£0,20 1,41 +£0,26
4 1,56 £ 0,24 1,53+0,19 1,52 £0,25
5 1,31+ 0,05 1,37 +0,10 1,38+ 0,10
6 1,69 +0,19 1,52 +0,22 1,49 £ 0,21
7 1,49 £ 0,15 1,39+0,19 1,46 £ 0,22
8 1,29+0,18 1,15+0,12 1,15+0,13

Aus diesen Scherwellengeschwindigkeiten kann der Schermodul G und die damit
korrelierende Elastizitat der untersuchten Leber berechnet werden.

Zusammenfassung der Ergebnisse des In vivo-Experimentes:

Die Differenz zwischen der Quasi-Echtzeitauswertung und der Echtzeitauswertung ist
minimal (0,8 %). Die Abweichung zwischen der retrospektiven und der Echtzeitauswertung
betragt 5 %. Ausfiihrliche Untersuchung beider Echtzeitverfahren haben gezeigt, dass die
Mittelung der ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten Uber alle Einzelfrequenzen
gegenlber der frequenzaufgelosten Auswertung robuster ist. Es wurde zu jeder
berechneten Scherwellengeschwindigkeit der dazugehorige SNR-Wert berechnet. Es hat
sich gezeigt, dass die Korrrelation dieser beiden Werte im Gegensatz zum Softwarephantom
schwacher ausgepragt ist und das SNR als Qualitdtsmal zur Aussortierung schlechter in vivo
Messungen nicht geeignet ist.
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5. DISKUSSION

In diesem Kapitel erfolgt eine bewertende Zusammenfassung der im Rahmen dieser Arbeit
entwickelten Algorithmen zur USE-Datenauswertung. Darin werden abschlieBend ermittelte
Scherwellengeschwindigkeiten bzw. der Schermodul G einer gesunden Leber mit den
Auswertungsergebnissen der Referenztechnik Magnetresonanz-Elastographie *° , den
Ergebnissen der bisherigen semiautomatischen Auswertungsmethode und der transienten
USE, die bereits in der klinischen Routine eingesetzt wird verglichen.

Flr den retrospektiven Algorithmus wurde zur Ermittlung des Gewebeversatzes der Phase-
Root-Seeking (PRS)- Algorithmus aus dem bisherigen Verfahren tibernommen. Der PRS ist
der zeitaufwandigste Teil der gesamten retrospektiven Auswertung und ist abhangig von
den aufgenommenen Daten. Verrauschte Rohdaten implizieren eine ungenaue Korrelation
innerhalb des Algorithmus bzw. fehlerhafte Verschiebungen und somit eine stark
verrauschte komplexe Welle. In der Echtzeitimplementierung wurde der PRS-Algorithmus
durch mehrere Zwischenschritte ersetzt, um die Berechnung der Gewebeverschiebung
echtzeittauglich zu machen. Diese ist ungenauer als der PRS-Algorithmus, bendtigt jedoch
pro Messung weniger als 0,5 Sekunden (statt 1 Minute beim PRS) zur Ermittlung der
Gewebeverschiebung. Dieser Unterschied ist die Hauptursache fir die Abweichungen
zwischen Post-Processing- und Echtzeit-Auswertung (etwa 4 % Differenz bei der effektiven
Scherwellengeschwindigkeit der gesunden Probanden).

Die aus der Gewebeverschiebung ermittelte komplexe Welle wird Median und Gaul}
gefiltert. Hierbei wurde die Filterbreite ausgehend von Messungen gesunder Probanden
optimiert. Zu hohe Werte glatten die komplexe Welle starker und fihren dazu, dass im
spateren Fit-Algorithmus langere Scherwellen bevorzugt werden. Dieser Effekt wirde in der
Endauswertung durch die Verschiebung der unteren Scherwellenhdaufungsbereiche nach
oben erkennbar werden und die Erkennung des Auswertebereichs erschweren. Die
Filterbreiten mussen evtl. flr die Daten der Fibrose-Patienten angepasst werden.

Im Gegensatz zum bisherigen Verfahren wird der Kompressionsanteil der gefilterten
komplexen Welle durch die neue Gradienten-Methode unterdriickt. Diese Methode liefert
bessere Ergebnisse als das bisherige Verfahren. Doch hat sie den Nachteil, dass sie den
Kompressionsanteil einer komplexen Welle nicht vollstandig unterdriicken kann, falls die
Kompressionswellenldange sich tGber die Messtiefe (im Wellenbereich der charakteristisch
far Scherwellen ist) verandern sollte.

Die  kompressionswellenbereinigte  komplexe  Scherwelle  wird mittels eines
Minimierungsverfahrens angepasst (Fit). Dieser Fit erfolgt Uber die gesamte Messtiefe, d.h.
die aus einer Messung resultierende Scherwellengeschwindigkeit ist eine Mittelung Uber
den gesamten Tiefenbereich von 10 cm und damit stabiler als eine ortsaufgeldste Methode.
Zu einer fehlerfreien Funktion muss jedoch sichergestellt sein, dass alle gemessene RF-
Daten aus der Leber stammen.

* Die genaue Vorgehensweise bei der multifrequenten Leber-MRE in der AG MR-Elastographie kann den Quellen [SAC12] und
[SAC08] entnommen werden.
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Zudem kann es trotz der Annahme, dass die Scherwellengeschwindigkeit im gesamten
Messbereich gleich ist, durch geometrische Effekte (Messwinkel, reflektierte Wellen,
Uberlagerungen, etc.) vorkommen, dass die gemessene Scherwellengeschwindigkeit lokal
variiert. Des Weiteren ist das, zum Fitten erstellte Modell eine ungedampfte Welle und
beschreibt die gemessene komplexe Scherwelle nicht exakt. Daher ist mit einem
methodeninvarianten Fehler zu rechnen. Ein genaues Beurteilungsmald bezlglich der
Qualitat der gemessenen Werte ist derzeit nicht vorhanden. Die Fit-Operation ist ein
Minimierungsverfahren, das 3 Startparameter bendtigt, um die komplexe Scherwelle mit
einem erzeugten Modell bestmoglich zu anzupassen: Amplitude, Phase und Wellenzahl.
Diese Parameter geben vor, wo die ungefdhre lokale Losung des Optimierungsproblems
erwartet wird. Die ersten beiden dieser Inputparameter (Scherwellenamplitude und
aktuelle Phase) werden zuvor ausgehend von der Wellenzahl der komplexen Scherwelle
abgeschatzt, wahrend die Wellenzahl der Modellwelle in einer Schleife inkrementell
verandert wird. Die bestmdgliche Auswahl der Startparameter hat eine enorme Auswirkung
auf die Performance der Fit-Operation. Im retrospektiven Auswertungsalgorithmus wurde
die Schrittweite fir den Wellenvektor sehr klein definiert, um eine zeitunabhangige und
sehr genaue Minimierung zu ermoglichen. Diese Fit-Operation ist nach dem PRS-
Algorithmus die zeitaufwandigste Methode im gesamten Algorithmus. Fir den Quasi-
Echtzeitalgorithmus wurden die Fit-Parameter nicht verdndert. Fir den eigentlichen
Echtzeitalgorithmus wurde die Schrittweite jedoch um das Doppelte als beim Post-
Processing vergrofRert. Zusatzlich wurde die Auflésung der komplexen Scherwelle um jeden
zweiten Stutzwert reduziert und ein Abbruchkriterium fir die Minimierungsfunktion
eingebaut. Auch bei der Auswertung der in vivo Messungen wurden diese zeitoptimierende
Parameter genau so angepasst. Durch diese Modifikationen wurde die Performance
nochmals gesteigert und die angestrebte Auswertezeit von 1 Sekunde pro Messung erreicht,
ohne dass die Differenz von Quasi-Echtzeitergebnissen und der eigentlichen
Echtzeitergebnissen nennenswert groR wird (z.B. 0,8 % beim Softwarephantom).

Zur genauen Analyse der ermittelten Scherwellengeschwindigkeiten in Abhangigkeit der
Orientierung  zwischen  Schallkopf und  Scherwellenausbreitung wurde eine
Histogrammdarstellung  schematisiert.  Basierend  darauf wurden im letzten
Auswertungsschritt flr alle Untersuchungen visuell die effektiven
Scherwellengeschwindigkeiten bestimmt. Hierbei ist der zeitliche Aufwand minimal (ein
Histogramm pro Proband), die Subjektivitdt der Bestimmung von unteren und oberen
Grenzen des Beurteilungsbereiches ist die eigentliche Limitation. Deshalb besteht hier
Optimierungsbedarf.

Die entwickelten Algorithmen wurden mit einem Softwarephantom (Simulation), sowie mit
ex vivo und in vivo Experimenten validiert. Die Ergebnisse des Softwarephantoms haben
erstmals gezeigt, dass die Scherwellengeschwindigkeiten ohne Benutzer-Interaktion
vollautomatisch berechnet werden kdnnen. Die Realteile der vorgegeben Simulations- und
der retrospektiv ermittelten Welle hatten eine minimale Abweichung, die auf numerische
Fehler zuriick zu fuhren ist. Die zunehmende Abweichung im Imaginarteil mit zunehmender
Tiefe ist vermutlich auf Ungenauigkeiten des PRS-Algorithmus zurickzufiihren. Mit der
Auswertung des Softwarephantoms konnte die bestmoglich erreichbare Genauigkeit der
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Scherwellengeschwindigkeit (retrospektiv: 1,7 % und Echtzeit: 3,0 % Abweichung von dem
vorgegebenen Wert) und die maximale Performance der Algorithmen bestimmt werden.
(Echtzeitalgorithmus: < 1 Sekunde Auswertezeit)

Mit dem ex vivo Experiment am Rinderleber wurden die Erwartung aus dem Modell-
Histogramm bestatigt. Es wurde beobachtet, dass die Streubreite der qualitativ guten
Messungen mit der Breite des Haufungsbereichs im Modell-Histogramm korreliert. Vor
allem bei niedrigen Frequenzen waren sowohl die mittlere Haufung mit den effektiven
Scherwellengeschwindigkeiten als auch die untere und obere Haufungen visuell gut
erkennbar. Bei 50 Hz wurde ein Ausreiser beobachtet, bei dem die mittlere Haufung im
Vergleich viel hoher lag. Bei geometrisch bedingten Interferenzen kann es dazu kommen,
dass die Messung bei bestimmten Frequenzen nicht einwandfrei funktioniert. Ein weiterer
Grund fiir die Uberschitzungen bei hoéheren Frequenzen kénnte die abnehmende
Wellenlange bei zunehmender Frequenz sein. Die Erkenntnisse bezliglich des Modell-
Histogramms und der ex vivo Auswertungsergebnisse lassen sich unmittelbar auf die
Resultate des in vivo Experimentes Uibertragen.

Das in vivo-Experiment wurde mit 8 gesunden Freiwilligen durchgefiihrt. Anders als beim ex
vivo Experiment wurde hierbei sowohl eine retrospektive als auch Quasi- und
Echtzeitauswertung durchgefiihrt. Die erste Uberlegung bzgl. der Messpositionierung
waren Rippenzwischenrdume. Im nachhinein wurde jedoch erkannt, dass es von Vorteil ist,
in 1-2 Zwischenrdumen an gut positionierten kleinen Bereichen mehrere Aufnahmen
durchzufiihren. Die Entscheidung ausschliellich in einem kleinen Bereich zu messen, in dem
die komplexe Welle liegt, kann zu einer auf geometrische Zusammenhdnge zuriick zu
fihrenden leichten Uberschitzung fiilhren. Des Weiteren hat die individuelle Messposition
die Vergleichbarkeit erschwert. Ebenfalls hat die variierende Anzahl der Einzelmessungen
und der relevanten Messergebnissen die Vergleichbarkeit negativ beeinflusst. Die optimale
sowie minimale Anzahl der Einzeluntersuchungen ist bislang ein ungeklarter Punkt. Es kann
jedoch festgehalten werden, dass mit den neuen Algorithmen mehr Messungen eindeutiger
auswertbar sind. Eine Normierung des Gesamtuntersuchungsablaufs ist in Zukunft
notwendig. Dies wiirde die Ergebnisse stabilisieren und vertrauenswirdiger machen.

Die Funktionalitat und Qualitdt der entwickelten Algorithmen wurde mittels mehrerer
Techniken validiert. Die MRE gilt bislang als genannte Methode zur Graduierung der
Leberfibrose [ASB10]. Daher wurde zur Beurteilung der im Rahmen dieser Arbeit erzielten
Ergebnisse fiir alle Probanden zusatzlich eine MRE der Leber durchgefiihrt. Abbildung 45
stellt die, mittels USE (griin) und MRE (rot) ermittelten frequenzabhangigen effektiven
Scherwellengeschwindigkeiten fiir 8 Probanden gegeniiber.
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Abbildung 44: USE (griin)- und MRE (rot)- Untersuchung an gesunden Freiwilligen: Uber alle Einzelfrequenzen
gemittelte effektive Scherwellengeschwindigkeiten (Dispersionskurven) fiir 8 Probanden. Griine Dispersionskurven sind
die Resultate der retrospektiven USE-Auswertung, rot dargestellte Dispersionskurven sind die Resultate der MRE-
Auswertung.

Die Abweichungen zwischen den mit USE und MRE ermittelten Dispersionskurven sind trotz
unterschiedlicher Techniken gering. Fiir einen zusammenfassenden und genauen Vergleich
wurden die mit der MRE, der neu entwickelten retrospektiven USE-Auswertungsmethode
und der zuvor eingesetzten, interaktiven USE-Auswertungsmethode ermittelten
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Ergebnissen der Leberuntersuchung (gemittelt liber alle Probandenkurven) gegeniber
gestellt (Abbildung 46).
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Abbildung 45: Methodenvergleich: Die griine Kurve ist die (iber alle Probanden gemittelte Dispersionskurve. Die schwarze
Kurve ergibt sich unter Verwendung des bislang eingesetzten interaktiven Auswerteverfahrens und die rote Kurve gibt die
entsprechenden Ergebnisse der MRE-Studie wieder.

Die experimentellen, frequenzabhangigen Daten kdnnen mit Hilfe rheologischer Modelle
gefittet werden (vgl. Anhang A.3. Viskoelastizitdt), um die elastischen Eigenschaften der
Leber zu bestimmen. Als Modell wird im Rahmen dieser Arbeit das elastische Modell
eingesetzt. Hierbei wird fur alle drei Dispersionskurven jeweils Gber alle 7 Frequenzen die
effektive Scherwellengeschwindigkeit mit inrem Fehler als Wichtung gemittelt *° und in die
Gleichung 2.14 eingesetzt, um den Schermodul G fir einen elastischen Festkérper zu
bestimmen.

Tabelle 11 zeigt die resultierenden Ergebnisse fiir den Elastizitatswert einer gesunden Leber
mittels MRE (Referenz), mittels der, im Rahmen dieser Arbeit entwickelten
vollautomatischen retrospektiven USE-Methode und der bisherigen semiautomatischen
USE-Methode. Zudem werden die Ergebnisse der transienten USE*! gegeniiber gestellt, die
in der klinischen Routine bereits im Einsatz ist.

%0 Effektive Scherwellengeschwindigkeiten mit geringerer Streuung (bzw. kleinerem Fehler) werden somit starker gewichtet
* Der angegebene Wert fiir die transiente USE-Untersuchung basiert auf eine Studie mit 156 gesunden Freiwilligen, die der
Quelle [DEG10] entnommen werden kann. Bei der transienten Elastographie wird die Anregung mit 2 50 Hz- Sinuswellen
durchgefihrt.
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Tabelle 11: Elastizitdtsbestimmung einer gesunden Leber mittels MRE, neuer und bisheriger USE-Auswertung und der
transienten USE. Es ist jeweils die mittlere Scherwellengeschwindigkeit €5 in m/s und der daraus resultierende
Schermodul G in kPa angegeben.

MRE Neue, automatische USE Bisherige, @ Transiente
(Referenz) Post- Echtzeit interaktive USE
Processing USE

¢s [m/s] | 1,29+0,16 = 134+0,09 '138+0,17 1,68+0,14 | 1,32+0,40

G [kPa] 1,67+040 181+024 190+041 282+0,47 1,73+1,06

Die erstmals entwickelte Echtzeitauswertung bendtigt fiur jede Einzelmessung
durchschnittlich 1 Sekunde. Der vollautomatische retrospektive Algorithmus hat fir die
Auswertung einer Probandenuntersuchung (bestehend aus 20 Einzelmessungen) etwa 25
Minuten gebraucht, wahrend die bisherige semiautomatische Methode (bei einem
erfahrenen Benutzer) etwa 70 Minuten gedauert hat.

Der Vergleich zwischen den beiden Techniken (MRE und USE) zeigt eine leichte
Uberschitzung durch die USE. Die Uberschitzung der USE-Technik ist auf bereits
diskutierten geometrischen Zusammenhange wahrend einer Messung zurtickzufiihren. Die
im Rahmen dieser Arbeit entwickelte vollautomatische Methode der USE-Datenauswertung
zeigt eine geringere Abweichung von der MRE-Referenz als die bisherige interaktive USE-
Auswertung. Diese Optimierung liegt vor allem daran, dass im Rahmen des neuen
Algorithmus zur Unterdriickung des Kompressionsanteils der komplexen Welle (statt der
Fourier-Bandpassfilterung im bisherigen interaktiven Verfahren) die Gradienten-basierte
Methode eingesetzt wurde. Zudem ist die Scherwellenlangenbestimmung im bisherigen
Algorithmus Uber eine lineare Regression im letzten Schritt wesentlich fehleranfalliger als
die vollautomatische Fit-Funktion zur Anpassung der Modell-Scherwelle.

Die Echtzeit-Resultate der neuen Auswertungsmethode liefern eine geringe Abweichung
von den Post-Processing-Werten. Hierbei gilt es jedoch zu beachten, dass sie in Echtzeit
berechnet werden.

Die Elastizitatswerte der transienten USE einer gesunden Leber zeigen, dass diese den MRE-
Resultaten sehr dhnlich sind (auch hier ist eine leichte Uberschitzung gegeniiber der MRE
vorhanden). Die Ergebnisse der neuen Auswertungsmethode sind ndher an den Werten der
transienten USE als das bisherige interaktive Verfahren.
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6. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

Im Rahmen dieser Arbeit sollte die zeitharmonische Ultraschallelastographie (USE) mit einem
mechanischen Stimulus aus mehreren tberlagerten Frequenzkomponenten zur Leberdiagnostik
weiterentwickelt und optimiert werden. Hierzu sollte ein Algorithmus entwickelt werden,
welcher die Scherwellengeschwindigkeit im untersuchten Lebergewebe im Gegensatz zum
bisherigen interaktiven Auswerteverfahren vollautomatisch berechnet. Darauf aufbauend sollte
eine Methode entwickelt werden, die es erstmals ermdoglicht, die Scherwellengeschwindigkeit in
Echtzeit innerhalb von 1 Sekunde zu ermitteln.

Zur Realisierung einer Post-Processing- und Echtzeit-Auswertung wurden zwei unabhdngige
Algorithmen entwickelt, wobei das grundsatzliche Vorgehen in beiden Fallen gleich war:
Zunachst erfolgt die Ermittlung der komplexen Welle fir jede Frequenz, die der Superposition
von Kompressions- und Scherwellen innerhalb der Leber entspricht. Nachfolgend erfolgt die
Unterdriickung von Kompressionswellen unter Erhalt der Scherwelle. AbschlieRend wird die
optimale Anpassung einer Modellwelle an die Scherwelle durchgefiihrt, um aus den
Modellparametern die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Scherwelle zu bestimmen. Die
Gewebeelastizitat errechnet sich aus den so bestimmten Scherwellengeschwindigkeiten.

Zuerst wurde die neue Vorgehensweise fiir das zeitunkritische Post-Processing Modul der
Messdaten implementiert. Hierbei wurde zur Ermittlung der Gewebeauslenkungs-
geschwindigkeit der bereits existierende Phase-Root-Seeking-Algorithmus (PRS) aus
bestehenden Vorarbeiten verwendet. Basierend auf der kompressionswellenbereinigten
komplexen Welle wurde nachfolgend die neue Idee zur vollautomatischen Auswertung
entwickelt. Die Dauer der retrospektiven Auswertung ist fast ausschliefllich durch die lange
Rechenzeit des PRS-Algorithmus bestimmt. Sie liefert jedoch verlassliche Ergebnisse mit
geringen Fehlern und wird deshalb als USE-Referenzauswerteverfahren betrachtet.

Darauf aufbauend wurde der Algorithmus zur Echtzeitauswertung implementiert. Hierbei wurde
im ersten Schritt eine Methode entwickelt, um den Einsatz des zeitaufwandigen PRS-
Algorithmus durch einen Echtzeit tauglichen Algorithmus zu ersetzen. Die zeitliche Dauer der
Anpassungsoperation der Modellfunktion wurde zuerst offen gehalten. Dies ermdglichte die
Ergebnisqualitit sowie die Robustheit der Echtzeitimplementierung zundchst ohne
Zeitbeschrankung zu Uberprifen. Dann wurden im nachsten Schritt die zeitbestimmenden
Parameter so angepasst, dass die Dauer der Echtzeitauswertung pro Messung 1 Sekunde nicht
uberschreitet.

Die allgemeine Funktionalitat der neu entwickelten Algorithmen wurde zuerst mit einem
Softwarephantom Uberprift. Hierbei wurde eine vorgegebene Scherwellengeschwindigkeit aus
rauschbehafteten simulierten Daten sowohl retrospektiv als auch erstmals in Echtzeit
vollautomatisch mit geringen Fehlern ermittelt. Daraufhin wurde zur Bestimmung der
Scherwellenausbreitungsgeschwindigkeit unter kontrollierten Bedingungen ein ex vivo
Experiment durchgefiihrt, bei dem eine Rinderleber als Untersuchungsobjekt verwendet wurde.
Mit der retrospektiven Auswertung der Rinderleberdaten wurden Erkenntnisse beziglich der
Haufigkeit gemessener Scherwellengeschwindigkeiten in Abhédngigkeit von der Position des
Ultraschallkopfs und der  Scherwellenausbreitungsrichtung  fur  die einzelnen
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Anregungsfrequenzen gewonnen, um die effektiven Scherwellengeschwindigkeiten zu ermitteln.
Der ndchste Schritt zur Evaluation der entwickelten Auswertungsalgorithmen bestand aus
einem in vivo Experiment, der Untersuchung von 8 gesunden Probanden. Die Ergebnisse der
Probandenuntersuchung haben bestatigt, dass sowohl retrospektiv als auch in Echtzeit die
Scherwellengeschwindigkeiten ohne Benutzer-Interaktion ermittelt werden kdénnen und die
Resultate der Echtzeitauswertung von den retrospektiv ermittelten Referenzwerten bei
Mittelung Uber fiir Einzelfrequenzen bestimmten Werten gering abweichen (4 %). Zur
Ermittlung der mittleren Scherwellengeschwindigkeiten wurde basierend auf der
Histogrammdarstellung automatisch berechneter Scherwellengeschwindigkeiten fiir jeden
Probanden visuell ein Bereich definiert, Uber den der Mittelwert aller
Scherwellengeschwindigkeiten berechnet wurde. Diese visuelle Beurteilung kann im Rahmen
weiterfliihrender Arbeiten automatisiert werden. Mdéglichkeiten dazu waren die Klassifizierung
relevanter Werte mittels Cluster-Algorithmen bzw. Support-Vector-Machines.

Fir einen zusammenfassenden Vergleich wurden fir korrespondierende Frequenzen
Elastizitaitsparameter mit der MRE als Referenztechnik aufgenommen. Es zeigte sich, dass die
Abweichung zwischen der neuen USE-Methode und der MRE im Vergleich zum zuvor
bestehenden Verfahren geringer ist. Ebenfalls zeigten die Resultate der neuen Methode eine
bessere Ubereinstimmung mit publizierten Daten der transienten Leber-USE als die Ergebnisse
des bisherigen Verfahrens.

Zusatzlich sollte eine weitere Limitation des bisherigen interaktiven Auswerteverfahrens, die
manuelle Aussortierung qualitativ schlechter Messdaten automatisiert werden. Hierzu wurde
eine Methode entwickelt, bei der jeweils zur ermittelten Scherwellengeschwindigkeit das Signal-
Rausch-Verhiltnis (SNR) bestimmt wird. Die ersten Uberpriifungen an Gewebephantomen
haben eine hohe Korrelation zwischen den SNR-Werten und der Genauigkeit der berechneten
Scherwellengeschwindigkeiten geliefert. Fiir die Ergebnisse der Probandenuntersuchung war die
Korrelation jedoch weniger ausgepragt, weshalb das Verfahren dort keine Anwendung fand. Es
hat sich jedoch gezeigt, dass durch die Echtzeitausgabe die komplexe Welle deutlich besser
erkennbar ist und der Benutzer dadurch vermehrt qualitativ gute Messungen durchfihrt und
abspeichert. Dennoch besteht an dieser Stelle weiter Optimierungsbedarf um sicher zu stellen,
dass schlechte Messungen auch bei in-vivo Untersuchungen automatisch ausgeschlossen
werden kdnnen.

Die entwickelten Auswertungsalgorithmen wurden bisher erfolgreich an gesunden Freiwilligen
evaluiert. Weiterfiihrend soll eine Studie an Patienten mit Leberfibrose durchgefiihrt werden.
Zudem muss uberprift werden, ob das neue Auswertungsprinzip zur Detektion von
Lebertumoren oder anderen Erkrankungen der Leber (wie z.B. Fettleber) geeignet ist und ob es
auf andere Organe anwendbar ist.

Das Ziel, vollautomatische Post-Processing- und Echtzeit-Auswertungsalgorithmen zu entwickeln,
wurde erreicht. Hierbei waren die groRten Herausforderungen die Benutzer-Interaktion zu
vermeiden und alle Berechnungsschritte im Echtzeitmodus innerhalb von 1 Sekunde
durchzufiihren. Beide Herausforderungen wurden im Rahmen dieser Arbeit bewaltigt und so
erstmals in Echtzeit eine Aussage Uber die Elastizitat des untersuchten Gewebes ermdglicht.
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A. ANHANG

Klassifikationssysteme bei unterschiedlichen Fibrosestadien

A.l.

Tabelle 12: Histologische Klassifikationssysteme zur Einschdtzung des Fibrosestadiums bei chronischer Virushepatitis
Fibrose- Desmet und Knodell Ishak Metavir*
stadium Scheuer

0 Keine Keine Fibrose Keine Fibrose Keine Fibrose
Faservermehrung
1 Portale Portale Faservermehrung Portale
Faservermehrung, Faservermehrung | einiger Portalfelder | Faservermehrung
keine Septen mit oder ohne
kurze Septen
2 Inkomplette oder -nicht definiert- Faservermehrung Portale
komplette der meisten Faservermehrung
portoportale Protalfelder mit mit vereinzelten
Septen, erhaltene oder ohne kurze Septen
Architektur Septen
3 Septenbildende Portoportale oder Portale Zahlreiche Septen
Faservermehrung portozentrale Faservermehrung ohne Zirrhose
mit Septenbildung mit portoportalen
Architekturstérung, Septen
kein Anhalt fir
kompletten
zirrhotischen
Umbau
4q Wahrscheinliche Zirrhose Portale Zirrhose
oder definitive Faservermehrung
Zirrhose mit ausgepragten
portoportalen oder
portozentralen
Septen
5 -nicht definiert- -nicht definiert- Ausgepragte -nicht definiert-
Septenbildung
(portoportal oder
portozentral) mit
einzelnen Knoten
(inkomplette
Zirrhose)
6 -nicht definiert- -nicht definiert- Wahrscheinliche -nicht definiert-
oder definitive
Zirrhose

[HUB9S]

*nur bei chronischer Hepatitis C validiert
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A.2. Simplex-Verfahren

Die MATLAB-Funktion fminsearch() ist eine Implementierung des sogenannten Simplex-
Verfahrens nach Nelder und Mead. Die Idee des Nelder-Mead-Verfahrens besteht darin, durch
Hinzunehmen von Reflektions-, Expansions- und Kontraktionsregeln eine Folge von
unregelmalligen Simplexen zu erzeugen, die im Idealfall einen immer kleiner werdenden
Durchmesser aufweisen und sich schlieBlich um das gesuchte Minimum herumscharen. Das Ziel
ist es, den Simplex hinreichend klein zu bekommen, um die Position des Optimums mit
ziemlicher Genauigkeit zu bestimmen [NEL65]. Folgendes Beispiel soll dazu dienen, das Prinzip
des nichtlinearen Simplexalgorithmus nachzuvollziehen.

Ein Simplex (Polyeder) mit n + 1 Punkten sei wie folgt definiert: X = {x1, ..., x™*1}, wobei die
von x! ausgehenden Kanten linear unabhingig sind.

Man bestimmt folgende Indizes: s,a,b € {1,..,n + 1}

xs = argmax{f(x): x € X}: Eckpunkt mit schlechtestem Zielfunktionswert
Xq = argmax{f(x): x € X,a # s}:Eckpunkt mit zweitschlechtestem Zielfunktionswert
xp = argmax{f(x): x € X,b # b, s}: Eckpunkt mit bestem Zielfunktionswert

1 .
X, = ;Z#Sx‘: Das Zentrum der n besten Punkte
X, = x, + a(x, — x5):>* Am Zentrum reflektierter schlechtester Punkt

Zuerst wird der schlechteste Punkt des Simplex gesucht (x;). Dieser wird am Zentrum (x,) der
beiden Punkte reflektiert.

Falls f(xp) < f(r) < f(x) gilt, so wird x; durch r ersetzt.

-
-
-~
-
-
-
-
-
-
-
-

Xp

Falls sogar f(r) < f(xp) gilt, wird der expandierte Punkt x, wie folgt berechnet und stattr
genommen: x, == x, + B(x, — x5), mit f > «, (meistens f = 2).

2 gilt im Allgemeinena = 1
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Falls f(x,) > f(x,) gilt, wird der kontrahierte Punkt wie folgt berechnet:

* Falls f(xy) > f(xs): xp = xz + ¥ (x5 — %),

sonst: x; = x, + y(x, — x5),

wobei 0 <y < a. (meistens y = 0.5)

* Falls f(xy) < f(xy) gilt, so wird x; durch x;, ersetzt,
sonst wird Simplex um x;, kontrahiert. x; == (x; + x3)/2

Damit ist ein Schritt des nichtlinearen Simplexverfahrens beschrieben. Dieser wird iterativ so
lange wiederholt bis sich die Simplexe einem lokalen Minimum anndhern.
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A.3. Viskoelastizitat

Viskoelastizitat bezeichnet die kombinierten Eigenschaften eines elastischen Festkérpers sowie
einer viskosen Flussigkeit. Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur Bestimmung
der Scherwellengeschwindigkeit in einem Festkorper (vgl. Gleichung 2.13 im Kapitel 2.2.1.
Allgemeines Prinzip der Elastographie) kann auf ein viskoelastisches Medium erweitert werden.

Die physikalischen Eigenschaften des viskoelastischen Mediums werden dabei durch die Art der
Kombination des festen, elastischen Mediums mit dem viskosen Medium ermittelt. Im
Folgenden die zusammengefasste Darstellung der Scherwellenausbreitungsgeschwindigkeiten
fur elastische, viskose sowie viskoelastische Modelle:

Tabelle 13: Scherwellengeschwindigkeiten fiir unterschiedliche Modelle

ART DES MODELLS

SCHERWELLENGESCHWINDIGKEIT cg

Elastischer Festkorper:

— Maxwell Modell :

cg = ¢
p
Viskose Flissigkeit: o 200
CS =
p
Viskoelastischer Korper 2(G2 + (wn)?
— Kevin-Voigt Modell : c&¥ = ( n))
p(G +/G? + (wn)?)
Viskoelastischer Kérper o 26
CS =

p(l + /1 + ((%)2)

G: Schermodul, p: Dichte des Kdrpers, w: Kreisfrequenz, n:Viskositat des Mediums
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A.4. Auswertungsdaten der Einzeluntersuchungen

A.4.1. Rinderleberdaten

Tabelle 14 beinhaltet die retrospektiv berechneten Scherwellengeschwindigkeiten von 40
Rinderleber-Einzelmessungen fiir alle Anregungsfrequenzen (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz-Schritten).

Tabelle 14: Rinderleber, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- | 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,41 1,07 1,28 2,27 2,69 2,78 1,84
2 1,08 1,1 0,97 1,14 2,22 1,43 2,58
3 2,85 0,58 0,69 0,77 0,86 0,92 1,04
4 0,52 0,61 1,21 1,45 3,35 3,12 3,25
5 1,07 1,45 0,53 0,87 0,79 0,72 1,28
6 1,15 0,51 0,55 0,56 0,69 1,01 0,81
7 1,35 1,51 2,07 0,65 0,73 0,9 1,01
8 0,99 1,24 0,64 0,62 0,7 0,76 0,82
9 2,85 2,26 0,96 1,16 1,23 1,41 1,59
10 1,32 1,14 1,5 1,74 1,91 2,13 1,84
11 1,48 1,09 1,33 1,69 1,77 0,97 2,08
12 2,32 2,67 1,32 1,16 1,32 1,44 1,62
13 0,59 0,47 0,57 0,63 0,71 0,77 0,8
14 1,7 0,7 1,49 0,83 0,95 1,81 2,37
15 0,52 1,09 1,22 1,29 0,63 1,08 1,16
16 0,58 0,7 0,78 1,95 2,26 2,35 1,26
17 0,55 1,45 0,54 1,1 0,83 2,74 2,67
18 0,55 0,51 0,99 0,58 1 1,44 0,89
19 1,46 1,09 1,29 1,45 4,75 0,72 1,06
20 1,47 0,55 0,62 0,7 0,77 0,85 0,95
21 0,59 0,6 1,24 1,36 1,08 1,21 1,85
22 0,66 0,48 0,85 0,76 0,81 1,16 1,32
23 1,19 1,44 1,8 0,73 2,42 2,55 0,88
24 1,41 1,23 1,84 0,9 0,99 1,14 1,95
25 1,14 1,43 1,63 2,03 2,31 1,5 3,2
26 0,78 2,63 2,99 4,27 0,71 2,96 1,62
27 1,19 1,32 1,58 1,83 2,08 2,59 2,7
28 1,33 1,72 1,77 2,3 1,1 0,61 0,91
29 1,33 0,44 0,58 0,64 0,63 1,09 1,19
30 1,1 0,4 2,13 0,5 0,56 0,95 0,68
31 0,99 0,61 1,4 1,07 3,5 0,92 3
32 1,85 0,94 1,31 0,65 1,73 1,06 1,26
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33 2,27 0,51 1,27 1,48 0,88 1,07 1,3

34 1,03 1,07 0,65 0,73 0,84 0,92 1,01
35 1,09 0,6 0,69 0,5 0,68 0,72 1,21
36 1,2 0,61 0,66 0,75 0,84 0,88 0,97
37 0,61 0,66 0,79 0,87 0,95 1,15 1,23
38 1,23 0,64 0,67 1 0,82 0,89 0,88
39 0,7 0,73 0,87 1,48 1 1,11 1,22
40 0,67 0,46 0,44 0,58 0,65 0,69 0,66

Tabelle 15 beinhaltet die im letzten Auswertungsschritt fiir jede Anregungsfrequenz visuell
ermittelten Schwellwerte zur Bestimmung der effektiven Scherwellengeschwindigkeit.

Tabelle 15: Rinderleber, Schwellwerte fiir alle Anregungsfrequenzen

30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Untere 1 1 1,2 1 1,8 1,5 1,6
Schwelle
Obere 1,5 1,5 1,6 1,5 2,7 1,8 2,1
Schwelle
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A.4.2. Probandendaten

Tabellen 16 bis 39 beinhalten die retrospektiv, mit dem Quasi-Echtzeit- sowie
Echtzeitauswertealgorithmus berechneten Scherwellengeschwindigkeiten von 8 Probanden fir
alle Anregungsfrequenzen (30 Hz bis 60 Hz in 5 Hz-Schritten).

PROBAND 1:

Tabelle 16: Proband 1, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,66 1,33 3,12 3,75 2,89 2,71 2,36
2 1,68 1,26 2,74 2,72 3,42 3,61 2,42
3 1,21 0,85 2,12 0,89 1,1 1,01 0,9
4 1,07 2,96 2,72 0,72 0,72 0,93 1,35
5 1,09 3,05 2,38 1,12 2,32 2,1 1,26
6 1,03 2,29 2,64 2,67 2,47 3,1 2,31
7 1,41 2,98 2,89 3,16 2,36 2,39 2,37
8 0,35 1,12 1,25 1,23 0,97 1,26 0,86
9 0,83 1,12 1 0,99 1,03 2,53 1,63
10 0,96 0,58 1,56 1,57 2,23 1,12 0,8
11 1,07 2,31 0,9 1,26 0,92 3,38 1,68
12 1,35 0,51 1,23 1,29 2,2 2,32 2,28
13 0,99 1,14 1,27 0,63 1,18 1,27 1,54
14 0,43 1,45 0,61 1,1 2,02 1,51 1,8
15 1,38 1,4 0,59 0,57 1,75 2,26 2,04
16 1,09 3,32 2,75 3,44 2,13 1,89 1,8
17 0,82 1,65 0,76 0,93 1,26 1,09 1,36
18 1,21 2,26 3,75 3,26 2,32 2,75 2,03
19 1,34 1,34 2,65 1,21 2,08 0,98 2,31
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Tabelle 17: Proband 1, Resultat der Quasi-Echtzeit Auswertung

Mess-Nr. 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 1,25 1,62 1,16 1,52 2,92 1,93 2,91
2 2,88 0,51 0,62 0,75 0,91 0,92 0,74
3 0,48 0,7 1,68 0,69 1,13 0,83 0,89
4 0,54 0,8 0,76 0,86 0,87 0,88 0,92
5 0,86 0,88 0,61 0,9 2,94 2,54 1
6 1,18 0,89 1,42 1,41 0,76 2,08 1,18
7 1,61 1,24 3,84 1,48 2,6 2,4 2,33
8 1,23 0,85 0,78 0,78 0,95 0,87 1,15
9 1,02 0,44 1,13 0,6 0,86 1,15 1,16
10 0,58 1,83 1,22 1,33 0,73 2,21 0,83
11 0,67 0,62 0,72 0,85 1,28 4,95 2,09
12 1,89 0,6 0,49 0,56 0,87 0,63 0,66
13 0,5 0,73 0,74 0,55 0,75 0,63 0,66
14 1,75 1 0,52 0,76 0,71 0,69 0,97
15 1,21 1,11 2,13 3,21 1,08 1,75 0,82
16 1,15 1,11 3,03 2,05 0,65 1,34 1,48
17 0,83 1,71 0,9 0,84 0,98 1,28 1,1
18 1,18 2,69 1,24 4,32 2,97 0,86 1,87
19 0,95 2,53 2,64 2,89 2,52 4,55 1,8

Tabelle 18: Proband 1, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess-Nr. | 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 1,26 1,63 1,16 1,51 2,91 1,92 2,92
2,87 0,51 0,62 0,76 0,91 1 0,74
3 0,48 0,7 1,68 0,7 1,13 0,83 0,89
4 0,54 0,8 0,76 0,86 0,87 0,87 0,93
5 0,86 0,87 0,6 0,9 2,98 2,55 1
6 1,18 0,89 1,43 1,42 0,76 2,08 1,19
7 1,61 1,23 3,83 1,48 2,62 2,4 2,31
8 1,22 0,85 0,78 0,78 0,95 0,87 1,15
9 1,02 0,43 1,13 0,6 0,86 1,15 1,16
10 0,58 1,81 1,22 1,33 0,73 2,19 0,83
11 0,67 0,62 0,72 0,85 1,28 5,11 2,1
12 0,35 0,61 0,49 0,56 0,87 0,63 0,66
13 0,49 0,73 0,74 0,55 0,75 0,62 0,66
14 1,74 1 0,52 0,77 0,71 0,69 0,97
15 1,2 1,11 2,17 3,18 1,07 1,76 0,82
16 1,14 1,12 3,01 2,04 0,65 1,34 1,48
17 0,83 1,71 0,9 0,84 0,98 1,29 1,11
18 1,18 2,7 1,24 4,14 3,01 0,86 1,86
19 0,95 2,53 2,62 2,91 2,53 4,63 1,8
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PROBAND 2:

Tabelle 19: Proband 2, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 2,49 2,85 1,42 2,02 2,62 2,8 2,05
2 0,51 1,07 0,54 0,72 0,89 0,96 0,9
3 1,18 1,27 0,83 1,95 0,83 0,93 2,21
4 1,13 0,65 3,8 4,27 2,34 2,63 1,84
5 2,65 0,69 2,55 2,4 1,91 5,22 1,16
6 1,23 1,18 2,82 3,64 1,24 1,24 0,87
7 0,87 1 0,75 0,83 0,87 0,83 2,7
8 1,44 1,39 1,42 1,68 1,7 1,89 2,35
9 1,23 2,36 3,3 3,34 2,04 1,74 2,68
10 1,14 1,06 1,39 0,76 2,48 1,78 1,8
11 1,52 1,52 1,77 3,39 4,33 5,16 2,82
12 0,47 0,55 1,4 0,71 1,07 0,86 1,1
13 1,24 1,28 1,35 1,82 1,63 1,17 1,55
14 1,27 1,57 1,41 1,24 4,75 2,5 2,15
15 1,45 3,32 3,8 4,27 2,16 2,67 2,47
16 1,38 1,41 1,45 4,27 1,79 1,96 2,23
Tabelle 20: Proband 2, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 0,42 1,05 3,83 3,11 0,65 1,82 2,8
2 1,56 1,12 0,72 0,72 4,81 0,94 1
3 1,33 1,39 1,42 1,66 0,73 1,47 1,12
4 1,21 2,48 3,83 4,32 1,26 1,9 1,2
5 1,59 1,81 2,2 1,99 2,28 0,76 1,01
6 1,15 1,31 1,18 2,35 1,11 0,95 0,83
7 1,15 1,32 1,9 1,9 1,68 1,95 2,11
8 1,07 1,41 1,53 1,88 1,57 1,46 2,29
9 1,99 3,36 3,84 1,69 2 2,3 2,35
10 0,97 1,16 1,4 0,67 1,85 1,65 1,04
11 1,48 1,57 1,5 3,01 4,08 5,28 2,45
12 1,46 1,27 1,41 1,42 4,33 5,24 1,18
13 1,13 1,34 1,49 1,85 1,34 1,64 1,43
14 1,66 1,58 1,52 1,32 4,81 4,4 2,58
15 1,45 3,36 3,56 2,37 2,42 3,84 2,95
16 1,41 1,36 1,68 3,36 2,14 1,98 2,11

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK

87



Tabelle 21: Proband 2, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 0,42 1,05 3,83 3,1 0,66 1,82 2,8
2 1,57 1,12 0,72 0,72 4,76 0,94 1,01
3 1,32 1,38 1,54 1,66 0,73 1,48 1,12
4 1,21 2,47 3,8 4,28 1,26 1,9 1,19
5 1,58 1,83 2,22 1,99 2,28 1,07 1,01
6 1,15 1,31 1,19 2,35 1,1 0,95 0,83
7 1,15 1,32 2,27 1,89 1,68 1,94 2,1
8 1,08 1,41 1,54 1,84 1,58 1,46 2,31
9 1,98 3,35 3,83 0,69 1,98 2,31 2,34
10 0,97 1,16 1,39 0,67 1,85 1,66 1,04
11 1,48 1,57 1,5 3 4,07 5,24 2,44
12 1,47 1,27 1,4 1,42 4,28 5,26 1,18
13 1,13 1,34 1,5 1,85 1,35 1,63 1,43
14 1,66 1,59 1,52 1,33 4,79 4,36 2,58
15 1,45 3,36 3,54 2,36 2,45 3,85 2,95
16 1,41 1,36 1,68 3,37 2,13 1,97 2,1
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PROBAND 3:

Tabelle 22: Proband 3, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,84 1,66 1,76 1,93 1,99 1,81 1,84
2 2,4 1,87 1,85 1,64 1,77 2,18 2,02
3 1,69 1,74 1,6 1,57 1,04 3,2 3,07
4 1,4 1,73 2,98 3,71 1,48 1,02 2,18
5 1,19 1,43 1,23 1,23 1,36 2,16 2,34
6 1,64 1,5 1,53 1,61 1,6 1,77 2,2
7 1,92 0,72 1,18 1,06 1,15 1,32 3,42
8 0,55 0,66 0,83 2,36 3,79 3,72 0,74
9 1,19 0,68 0,9 1,05 0,76 0,78 0,94
10 0,48 1,13 0,64 0,71 0,94 0,99 1,25
11 0,59 3,32 3,8 0,74 3,52 2,45 4,28
12 1,47 1,99 1,55 1,09 1,16 3,43 3,57
13 1,54 1,25 1,51 0,73 3,42 1,71 0,96
14 1,74 1,57 1,61 0,94 2,42 0,95 4,05
15 0,37 0,52 0,8 1,16 1 1,11 1,3
16 1,47 1,43 1,44 1,55 1,55 1,93 1,85
17 1,06 1,26 1,12 0,9 1,05 3,2 2,17
18 2,64 1,65 1,71 2,66 1,84 1,92 1,93
19 1,76 1,77 1,25 1,07 1,32 3,44 1,21
20 1,56 1,65 1,66 1,59 1,76 1,77 1,46
21 1,25 1,29 1,74 1,64 1,44 1,65 1,12
Tabelle 23: Proband 3, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,62 1,81 1,85 1,97 1,84 1,86 1,67
2 1,63 1,92 2,12 1,53 1,42 1,65 1,33
3 1,49 1,67 1,48 1,17 4,81 3,51 2,48
4 1,48 2,59 2,55 2,33 1,05 2,98 2,93
5 1,43 1,35 1,15 3,01 1,14 1,62 2,71
6 1,37 1,23 1,71 1,62 1,39 2,83 2,79
7 1,95 0,68 0,77 1,03 3,91 1,08 1,41
8 1,15 1,13 1,4 2,23 1,74 4,03 5,04
9 1,4 1,14 1,38 0,5 0,77 1,85 1,19
10 2,89 1,61 2,24 3,01 4,81 5,29 1,15
11 0,56 0,69 1,37 4 4,2 1,22 1,17
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12 1,44 1,23 0,71 1,51 0,57 3,18 2,41
13 1,72 1,48 1,13 2,77 3,79 0,89 4,18
14 1,4 1,53 1,38 0,75 1,36 3,12 5,76
15 0,79 0,72 0,96 1,01 0,94 0,76 1,3
16 1,49 1,36 1,94 2,64 2,03 3,27 2,31
17 1,05 1,7 2,05 1,19 4,79 0,86 3,47
18 2,88 2,42 3,84 2,25 2,65 0,9 1,86
19 2,88 1,81 1,67 3,25 4,81 2,29 1,29
20 1,62 1,5 1,72 1,7 1,77 1,79 1,83
21 1,49 1,33 1,34 1,32 1,89 2,81 5,76
Tabelle 24: Proband 3, Resultat der Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,62 1,83 1,86 1,98 1,85 1,86 1,67
2 1,63 1,91 2,12 1,54 1,43 1,65 1,33
3 1,49 1,66 1,48 1,16 4,8 3,5 2,48
4 1,48 2,61 2,55 2,32 1,05 2,99 2,94
5 1,43 1,35 1,15 3,02 1,14 1,62 2,71
6 1,39 1,24 1,71 1,62 1,4 2,83 2,8
7 1,96 0,68 0,77 1,03 3,91 1,08 1,41
8 1,14 1,13 1,4 2,22 1,73 4,04 4,97
9 1,4 1,13 1,39 0,5 0,77 1,84 1,19
10 2,88 1,61 2,24 3,02 4,78 5,27 1,15
11 0,56 0,69 1,36 4 4,07 1,22 1,16
12 1,46 1,23 0,71 1,51 0,57 3,15 2,4
13 1,72 1,48 1,12 2,78 3,92 0,89 4,11
14 1,41 1,53 1,38 0,75 1,37 3,1 5,72
15 0,79 0,72 0,96 1,01 0,95 0,76 1,3
16 1,5 1,36 1,94 2,63 2,03 3,27 2,31
17 1,04 1,71 2,04 1,18 4,78 0,86 3,5
18 2,88 2,41 3,83 2,24 2,64 0,9 1,86
19 2,88 1,81 1,67 3,25 4,8 2,28 1,29
20 1,62 1,49 1,72 1,7 1,77 1,78 1,83
21 1,5 1,33 1,33 1,32 1,91 2,82 5,75
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PROBAND 4:

Tabelle 25: Proband 4, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,99 1,69 1,24 0,73 1,56 1,73 0,95
2 1,26 1,15 0,48 1,84 4,75 0,91 1,58
3 2,55 0,62 1,35 4,12 3,03 2,85 3,15
4 2,31 1,07 0,51 0,6 1,37 0,73 1,74
5 0,52 1,19 0,69 0,58 0,72 0,73 0,93
6 0,46 2,11 2,63 0,7 0,99 1,81 2,46
7 1,44 0,57 1,9 2,91 3,89 2,25 2,62
8 0,59 3,32 0,81 0,73 1,43 1,75 1,02
9 0,49 0,69 0,54 0,91 1,19 1,78 2,17
10 0,57 0,42 1,14 1,95 2,44 1,11 0,75
11 0,57 0,42 1,14 1,95 2,44 1,11 0,75
12 1,6 1,44 1,89 2,97 0,76 2,21 0,87
13 1,69 2,06 2,14 2,11 0,77 2,31 3,68
14 1,57 1,48 2,23 2,66 2,44 2,46 1,9
15 1,28 1,3 1,95 1,77 2,84 2,3 3,08
16 1,06 1,19 0,58 2,15 1,62 2,71 2,64
17 0,96 1,19 1,89 1,19 0,55 1,47 2,04
18 0,44 1,33 1,52 1,56 1,03 1,49 0,89
19 1,15 0,8 1,51 3,46 1,64 1,36 0,73
Tabelle 26: Proband 4, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,58 1,83 0,76 4,32 0,83 1,06 1,25
2 1,41 2,83 3,84 1,1 1,35 3,06 4,33
3 2,41 0,53 0,67 0,68 2,89 2,44 1,41
4 1,7 3,37 1,83 2,06 1,1 0,92 2,12
5 1,54 2,14 1,48 1,88 1,22 3,97 2,28
6 1,06 3,37 1,84 2,11 2,7 1,21 1,85
7 1,57 1,89 2,24 2,74 3,73 2,21 5,77
8 1,42 0,47 0,94 2,53 1,12 1,18 1,75
9 0,45 1,22 0,6 0,59 1,36 0,94 3,45
10 0,96 1,11 0,68 0,93 0,99 1,02 1,14
11 0,96 1,11 0,68 0,93 0,99 1,02 1,14
12 1,58 2,84 1,65 0,82 2,35 2,43 1,42
13 1,77 1,66 0,91 2,19 2,57 0,65 2,42
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14 1,57 1,44 1,46 2,57 2,61 2,04 0,85
15 1,21 1,29 2,13 2,53 2,11 2,49 1,74
16 1,32 1,19 2,53 2,11 1,05 0,86 3,08
17 1,48 1,79 0,48 0,7 0,95 1,07 1,07
18 1,23 1,18 1,1 1,53 1,57 1,54 1,47
19 1,22 1,24 2,6 1,79 4,8 1,4 5,77
Tabelle 27: Proband 4, Resultat der Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,58 1,84 0,76 4,3 0,83 1,06 1,25
2 1,4 2,89 3,83 1,1 1,35 3,12 4,37
3 2,41 0,53 0,67 0,68 2,9 2,44 1,41
4 1,7 3,34 1,85 2,06 1,11 0,91 2,1
5 1,54 2,15 1,49 1,87 1,23 3,98 2,3
6 1,06 2,12 1,83 2,11 2,7 1,22 1,85
7 1,56 1,88 2,23 2,74 3,7 2,2 5,75
8 1,43 0,47 0,94 2,52 1,12 1,19 1,75
9 0,45 1,21 0,6 0,59 1,37 0,94 3,43
10 0,97 1,13 0,68 0,93 0,99 1,02 1,14
11 0,97 1,13 0,68 0,93 0,99 1,02 1,14
12 1,59 2,9 1,65 0,82 2,35 2,43 1,42
13 1,78 1,66 0,91 2,18 2,55 0,65 2,43
14 1,57 1,44 1,46 2,57 2,62 2,04 0,84
15 1,2 1,29 2,13 2,53 2,12 2,5 1,74
16 1,32 1,19 2,53 2,12 1,14 0,86 3,07
17 1,48 1,79 0,48 0,7 0,95 1,07 1,07
18 1,24 1,18 1,1 1,53 1,59 1,54 1,47
19 1,23 1,24 2,6 1,79 4,77 1,4 5,71
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PROBAND 5:

Tabelle 28: Proband 5, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,71 1,6 0,85 1,65 4,03 0,8 1,45
2 0,4 1,57 0,64 0,55 0,63 0,61 0,89
3 1,37 1,35 1,32 1,43 3,88 1,59 3,86
4 1,16 1,21 3,04 1,07 1,95 1,13 0,9
5 1,15 3,09 2,99 0,9 2,94 0,88 1,26
6 1,86 2,93 2,1 2,66 2,11 2,72 5,7
7 1,43 1,36 1,27 0,89 1,47 0,81 1,37
8 1,2 1,28 1,44 1,2 3,57 1,34 2,66
9 1,22 1,15 1,27 1,42 1,37 1,29 3,53
10 0,5 0,5 3,02 3,25 1,18 4,06 0,98
11 1,34 1,25 1,29 1,4 1,21 0,96 3,38
12 1,13 1,42 1,41 3,29 1,35 2,45 4,44
13 2,23 2,97 3,79 2,83 2,44 2 2,84
Tabelle 29: Proband 5, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 2,44 1,44 1,43 3,8 0,68 0,63 1,09
2 2,01 0,44 2,47 0,94 0,6 1,06 0,71
3 1,36 1,33 1,42 1,37 4,8 0,83 1,04
4 1,03 1,15 2,58 3,11 3,91 0,78 0,76
5 0,62 3,36 0,84 2,25 0,97 1,04 2,49
6 2,16 2,39 2,68 2,58 4,8 3,79 4,64
7 1,45 1,68 1,27 1,4 1,47 0,91 1,43
8 1,25 1,31 1,23 1,54 2,78 1,28 2,47
9 1,27 1,12 1,23 1,3 1,34 1,02 1,26
10 1,89 0,74 3,85 2,94 1,01 1,41 1,06
11 1,3 0,73 1,47 2,45 0,9 0,99 1,42
12 1,17 1,3 1,44 1,45 1,42 2,63 5,74
13 2,1 1,52 1,55 1,55 2,81 2,67 0,76
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Tabelle 30: Proband 5, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 2,37 1,43 1,43 3,85 0,67 0,63 1,09
2 2,04 0,44 2,47 0,94 0,59 1,06 0,71
3 1,37 1,33 1,42 1,37 4,79 0,83 1,04
4 1,03 1,16 2,59 3,09 3,99 0,78 0,76
5 0,62 3,34 0,84 2,25 0,97 1,03 2,5
6 2,16 2,39 2,67 2,59 4,79 3,83 4,63
7 1,45 1,68 1,27 1,39 1,47 0,91 1,43
8 1,25 1,31 1,23 1,54 2,79 1,29 2,47
9 1,29 1,11 1,22 1,3 1,35 1,02 1,26
10 0,44 0,74 3,83 2,91 1,01 1,4 1,07
11 1,3 0,73 1,47 2,44 0,9 0,99 1,43
12 1,17 1,31 1,44 1,46 1,42 2,62 5,7
13 2,1 1,52 1,55 1,56 2,8 2,67 0,76
PROBAND 6:
Tabelle 31: Proband 6, Resultat der retrospektiven Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,36 1,47 1,21 1,31 2,7 2,47 4,92
2 2,42 2,14 3,2 2,25 2,57 2,01 5,24
3 0,51 1,73 1,61 2,08 2,26 2,87 2,52
4 1,97 1,09 1,94 1,1 2,75 0,98 1,28
5 1,87 1,76 1,72 0,71 1,4 5,03 1,67
6 1,78 1,83 2,94 2,96 3,81 1 3,89
7 2,85 1,19 1,3 1,33 1,33 1,16 0,88
8 0,53 1,28 1,68 1,46 4,73 0,74 1,06
9 0,44 1,51 3,8 0,81 2,58 3,14 5,7
10 1,59 1,52 2,86 4,27 2 3,12 4,54
11 1,65 2,58 3,8 0,73 0,89 4,25 1,56
12 0,86 1,9 1,74 2,48 1,67 1,61 1,72
13 1,18 0,45 0,69 1,06 1,03 1,93 0,84
14 1,78 1,37 2,06 3,88 3,53 1,05 1,91
15 1,78 1,37 2,06 3,88 3,53 1,05 1,91
16 1,74 1,98 1,63 3,61 3,2 2,19 1,9
17 0,44 0,48 0,61 1,44 1,01 0,72 0,74
18 0,44 0,48 0,61 1,44 1,01 0,72 0,74
19 0,68 3,32 1,95 4,26 2,43 5,22 5,65
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Tabelle 32: Proband 6, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung

Mess-Nr. 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 2,89 1,45 1,27 0,95 4,81 1,17 5,77
2 2,41 1,88 2,24 2,16 0,9 2,13 1,6
3 1,52 1,19 1,21 1,54 1,52 3,72 1
4 0,86 1,43 1,24 0,97 1,12 4,28 1,39
5 1,71 1,86 1,17 1,91 1,38 0,72 1,61
6 1,73 1,77 2,75 2,9 0,94 4,36 4,01
7 1,2 0,62 1,28 1,28 1,4 2,94 0,81
8 1,43 0,48 1,43 0,87 0,74 0,72 1,38
9 1,62 0,78 0,6 0,77 0,57 2,91 1,24
10 1,74 1,64 3,84 4,32 4,42 3,17 3,89
11 1,64 2,07 3,85 4,33 2,64 0,77 1,64
12 0,9 1,31 2,06 2,05 2,43 2,47 1,8
13 0,68 0,49 1,83 0,69 1,72 5,27 0,97
14 1,81 3,36 3,84 3,69 3,47 2,22 1,91
15 1,81 3,36 3,84 3,69 3,47 2,22 1,91
16 1,82 1,84 1,38 4,33 3,24 3,51 2,16
17 1,74 1,39 1,34 2,12 0,76 2,01 1,56
18 1,74 1,39 1,34 2,12 0,76 2,01 1,56
19 0,63 1,86 1,91 2,35 2,59 2,72 1,33

Tabelle 33: Proband 6, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess-Nr. 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 2,87 1,45 1,27 0,95 4,78 1,16 5,74
2 2,43 1,88 2,24 2,15 0,9 2,14 1,61
3 1,53 1,19 1,21 1,54 1,52 3,69 1
4 0,86 1,43 1,25 0,97 1,12 4,28 1,39
5 1,69 1,87 1,17 1,91 1,38 0,72 1,62
6 1,74 1,77 2,75 2,92 0,94 4,45 4,04
7 1,21 0,62 1,29 1,28 1,39 2,94 0,81
8 1,41 1,71 1,44 0,87 0,73 0,71 1,38
9 1,62 0,78 0,61 0,77 0,57 2,93 5,73

10 1,73 1,64 3,83 4,31 4,5 3,2 3,88
11 1,65 2,06 3,83 4,31 2,63 0,77 1,64
12 0,9 1,32 1,76 2,04 2,44 2,46 1,8
13 0,68 0,49 1,82 0,69 1,73 1,33 0,97
14 1,82 3,35 3,83 3,61 3,5 2,2 1,92
15 1,82 3,35 3,83 3,61 3,5 2,2 1,92
16 1,82 1,86 1,38 4,31 3,26 3,49 2,16
17 1,74 1,39 1,34 2,12 0,76 2,01 1,55
18 1,74 1,39 1,34 2,12 0,76 2,01 1,55
19 0,63 1,88 1,94 2,34 2,57 2,74 1,33
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PROBAND 7:

Tabelle 34: Proband 7, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess-Nr. 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 1,37 1,3 3,79 3,29 3,1 2,65 1,56
2 1,73 1,53 3,8 2,91 2,56 2,87 1,61
3 1,36 1,3 1,87 2,49 1,87 1,92 1,45
4 1,44 1,23 1,43 1,49 1,72 1,99 1,98
5 0,49 1,38 1,52 2,41 1,85 1,69 2,09
6 1,3 1,54 3,8 0,62 2,28 2,09 1,55
7 1,5 1,49 1,38 3,56 1,62 1,5 1,62
8 1,24 1,1 3,8 0,68 0,9 1,47 1,38
9 1,27 1,26 0,64 0,77 2,18 1,78 1,09
10 1,8 0,9 0,63 0,88 1,43 0,96 0,96
11 0,56 0,52 3,8 0,76 0,73 2,74 5,51
12 0,49 0,56 0,53 0,88 1,27 1,22 1,61
13 1,94 1,12 0,72 0,75 3,22 1,02 0,72
14 0,35 0,81 1,38 0,8 0,69 0,77 1,89
15 0,38 0,47 3,8 1,52 1,6 0,92 1,28
16 1,04 3,32 2,62 0,96 0,65 1,03 0,81
17 1,52 1,3 0,53 0,85 1,16 0,91 0,85
18 0,77 1,32 0,75 0,68 0,68 5,22 1,02

Tabelle 35: Proband 7, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung

Mess-Nr. 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
1 1,46 2,83 1,98 0,75 1,93 2,45 2,73
2 1,48 1,44 1,59 3,77 3,06 2,74 1,65
3 1,33 1,38 2,02 2,07 2,02 1,58 1,52
4 1,5 1,65 1,6 1,77 1,76 1,82 2,13
5 1,53 1,37 1,69 1,79 2 1,88 2,11
6 1,48 1,25 1,37 1,1 0,86 2,16 0,79
7 1,46 1,6 1,55 1,31 0,97 1,84 1,61
8 1,14 1,22 0,78 0,63 0,68 1,3 1,22
9 1,59 1,67 0,72 2,05 0,82 0,82 1,56
10 0,56 0,52 2,76 0,55 0,88 0,71 1,01
11 1,1 1,47 0,47 1,88 0,6 2,08 2,28
12 1,07 1,4 3,84 0,61 1,45 1,44 1,61
13 1,36 0,63 0,82 4,33 1,03 1,13 0,74
14 0,57 1,75 1,14 0,71 1,57 1,09 3,06
15 1,49 1,64 1,11 1,62 1,87 0,75 1,2
16 1,07 1,3 0,55 0,8 0,9 0,71 1,07
17 0,61 1,81 1,05 0,5 2,69 0,98 1,3
18 0,36 1,17 1,21 0,82 4,8 1,2 0,72
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Tabelle 36: Proband 7, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 1,47 2,82 1,98 0,75 1,93 2,44 2,73
2 1,47 1,44 1,59 3,77 3,04 2,76 1,64
3 1,33 1,38 2,02 2,07 2,04 1,58 1,5
4 1,47 1,64 1,61 1,76 1,75 1,82 2,15
5 1,53 1,38 1,7 1,79 1,99 1,89 2,12
6 1,48 1,24 1,37 1,1 0,87 2,15 0,79
7 1,46 1,6 1,54 1,32 0,97 1,84 1,61
8 1,15 1,21 1,61 0,63 0,67 1,3 1,22
9 1,59 1,67 0,72 2,05 0,82 0,82 1,57
10 0,56 0,52 2,8 0,55 0,88 0,71 1,01
11 1,1 1,48 0,47 1,9 0,6 2,08 2,27
12 1,07 1,4 3,84 0,61 1,47 1,44 1,61
13 1,35 0,63 0,81 4,31 1,03 1,12 0,74
14 0,57 1,84 1,13 0,71 1,57 1,09 3,05
15 1,49 1,63 1,12 1,64 1,85 0,74 1,21
16 1,07 1,3 0,55 0,8 0,9 0,71 1,07
17 0,61 1,81 1,05 0,5 2,67 0,98 1,3
18 0,36 1,17 1,21 0,84 4,78 1,2 0,72
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PROBAND 8:

Tabelle 37: Proband 8, Resultat der retrospektiven Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 0,53 0,45 0,65 1,09 1,17 0,61 1,26
2 1,5 3,32 3,8 2,17 2,1 5,22 5,7
3 0,48 0,58 0,88 0,66 1,02 0,85 0,89
4 0,53 0,73 0,73 0,61 0,74 1,44 2,37
5 0,63 0,56 0,58 0,6 0,58 1,27 1,63
6 0,63 0,56 0,58 0,6 0,58 1,27 1,63
7 0,34 0,52 0,46 0,84 4,74 1,63 0,85
8 1,12 0,86 0,72 2,13 1,99 2,47 5,7
9 1,18 1,11 2,17 3,35 0,85 0,92 1,09
10 0,58 0,67 1,1 0,72 1,03 0,8 1,65
11 1,19 0,44 0,65 1,16 0,75 2,62 3,05
12 1,36 1,24 2,98 0,69 1,36 0,85 2,5
13 1,31 1,13 2,08 1,19 2,81 0,91 2,22
14 1,21 3,32 1,24 4,25 3,84 0,76 3,55
15 1,17 1,14 0,48 1,76 1,44 1,69 4,69
16 1,23 1,17 0,48 0,57 0,71 1,35 1,78
Tabelle 38: Proband 8, Resultat der Quasi-Echtzeit-Auswertung
Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 0,41 0,98 0,94 0,9 0,93 1,14 2,29
2 2,88 3,18 2,68 0,59 3,2 1,01 3,06
3 0,51 0,52 0,56 0,75 2,73 0,9 0,88
4 0,53 0,67 0,53 0,65 0,82 0,77 1,51
5 0,6 0,66 0,72 0,78 0,81 0,9 1,21
6 0,6 0,66 0,72 0,78 0,81 0,9 1,21
7 0,61 0,45 1,96 0,82 0,85 1,41 0,66
8 1,04 0,69 2,7 1,51 4,02 4,76 0,88
9 1,18 1,18 1,3 1,93 3,48 2,26 1,5
10 1,29 1,25 1,27 0,62 0,66 0,93 4,41
11 1,08 1,4 1 1,01 0,67 5,29 0,68
12 1,22 2,97 3,85 1,03 1,18 1,31 1,26
13 1,14 2,38 2,68 1,07 1,01 0,77 2,76
14 1,31 3,2 3,78 0,82 4,39 1,21 4,82
15 0,71 0,49 1,71 0,53 1,02 1,1 0,77
16 1,18 1,14 0,89 2,16 1,36 1,36 2,11

STUDIENGANG MEDIZINISCHE INFORMATIK | MASTERARBEIT | SELCAN IPEK

98



Tabelle 39: Proband 8, Resultat der Echtzeit-Auswertung

Mess- 30 Hz 35 Hz 40 Hz 45 Hz 50 Hz 55 Hz 60 Hz
Nr.
1 0,41 0,98 0,94 0,9 0,92 1,13 2,28
2 2,87 3,18 2,64 0,59 3,24 1,04 3,1
3 0,51 0,52 0,56 0,74 2,75 0,9 0,88
4 0,53 0,67 0,52 0,66 0,82 0,77 1,52
5 0,6 0,66 0,71 0,78 0,81 0,96 1,21
6 0,6 0,66 0,71 0,78 0,81 0,96 1,21
7 0,46 0,45 1,93 0,82 0,85 1,4 0,66
8 1,05 0,69 2,66 1,51 3,92 4,85 0,88
9 1,17 1,18 1,29 1,94 3,45 2,25 1,49
10 1,29 1,25 1,27 0,62 0,66 0,93 4,41
11 1,08 1,41 1 1,01 0,67 5,25 0,68
12 1,23 3,05 3,84 1,04 1,18 1,31 1,26
13 1,1 2,35 2,77 1,07 1,01 0,77 2,77
14 1,31 3,23 3,79 0,82 4,4 1,22 4,8
15 0,71 0,49 1,73 0,53 1,02 1,1 0,77
16 1,18 1,14 0,9 2,16 1,36 1,36 2,11
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Tabelle 40 beinhaltet die, fiir alle Anregungsfrequenzen visuell ermittelten oberen und unteren
Schwellwerte zur Definition des mittleren Haufungsbereichs, in dem sich die effektiven
Scherwellengeschwindigkeiten befinden.

Tabelle 40: Alle Probanden; visuell bestimmte Schwellwerte fiir alle Anregungsfrequenzen

Proband 30Hz | 35Hz | 40Hz | 45Hz | 50Hz | 55Hz | 60 Hz
1 Unterer Schwellwert 0,8 1 1,3 0,9 1 1 1,3
Oberer Schwellwert 1,5 1,7 1,6 1,3 1,3 1,5 1,8
2 Unterer Schwellwert 0,9 1 1,4 1,7 1,7 1,8 1,6
Oberer Schwellwert 1,6 1,6 1,8 2,1 2,7 2 2,5
3 Unterer Schwellwert 1,1 1,1 1,1 1,1 1,4 1,7 1,9
Oberer Schwellwert 1,3 1,3 1,3 1,3 2 2 2,4
4 Unterer Schwellwert 1 1,1 1,5 1,4 1,4 1,4 1,6
Oberer Schwellwert 1,7 1,7 1,7 2 1,7 1,9 2,2
5 Unterer Schwellwert 1,2 1,2 1,3 1,8 1 1,2 1,3
Oberer Schwellwert 1,5 1,6 1,5 1,7 1,5 1,6 1,7
6 Unterer Schwellwert 1,6 1,1 1,3 1,4 1,4 1,7 1,3
Oberer Schwellwert 2 2,2 2,1 1,5 2 2,5 2
7 Unterer Schwellwert 1,1 1,2 1,4 1,4 1,5 1,5 1,3
Oberer Schwellwert 1,6 1,6 1,6 1,6 1,9 2,1 1,7
8 Unterer Schwellwert 1,2 1,1 1,1 1,1 1,1 1,3 1,6
Oberer Schwellwert 1,5 1,3 1,3 1,2 1,5 1,7 1,8
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