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1. Einleitung

Die Volumetrie von Strukturen in medizinischen Bilddatensétzen hat in den letzten
Jahren an Bedeutung gewonnen, insbesondere zur Messung und intraoperativen
Uberwachung von Volumina bei minimalinvasiven Operationen. Minimalinvasive
Operationsmethoden wurden in fast alen chirurgischen Disziplinen, die
Neurochirurgie eingeschlossen, eingefuhrt. Heutzutage wird diese Methode immer
bedeutender, denn sie verspricht einen niedrigeren Grad eines chirurgischen
Traumas im Gewebe und eine niedrigere Infektionsrate. Die Konsequenzen sind
eine hohere Sicherheit, klrzere Krankenhausaufenthalte und daraus folgend
niedrigere Kosten (Chandler et al., 1982, Grode et al., 1983, Mahlmann et a., 1990,
Sutcliffe et a., 1991).

Jedoch ergeben sich bel minimalinvasiven neurochirurgischen Eingriffen auch
Nachteile. Denn der eingeschrénkte Blick des Chirurgen erschwert das Mandvrieren
der Instrumente, das Erfassen des Operationsverlaufes und damit auch die Reaktion
auf intraoperative Veranderungen der Ausgangslage. Eine Erganzung der
intraoperativen Endoskopie mit einer moglichst exakten intraoperativen Bildgebung
ermdglicht es dem Chirurgen, trotz minimainvasiven Zuganges zum

Operationsgebiet einen maglichst groRen Uberblick zu gewinnen.

Zur intraoperativen Kontrolle bei intrakraniellen, neurochirurgischen Eingriffen
bieten sich in erster Linie die Bildgebung durch Ultraschal (US) und
Magnetresonanztomografie (MRT) an.

In der Neurochirurgie wurde der intraoperative Ultraschall schon Anfang der
Achtziger Jahre eingefihrt (Masuzawaet a., 1981, Rubin et a., 1980) und stellt bis
heute die einzige intraoperative, dynamische Bildgebung des Gehirns dar. Der US
findet routinemaldig in der kraniellen und spinalen Neurochirurgie Verwendung
(Auer et al., 1990-1, Auer et a.,1990-2, Auer et al., 1995, Brown et al., 1984, Brega
et al., 1990, Becker et al., 1999, Chandler et al., 1982, Chen et a., 1999, Comeau et
al., 2000, Degreif et a., 1992, Grode et a., 1983, Gooding et al., 1984, Knake et al.,
1982, Knake ¢ al., 1984, LeRoux et al., 1991, Mahimann et a., 1990, Rubin et al.,
1983, Rusyniak et a., 1992, Rosdlli et al., 1993, Sutcliffe et al., 1991, Szczerbicki
et al., 1996, Tada et a., 1985).



Es konnte gezeigt werden, dass der intraoperative Ultraschall die meisten
intrakraniellen La&sionen adaquat abbildet (Auer et al., 1983, Auer et al., 1985, Auer
etal., 1990-1, Auer et al., 1990-2, Auer et al., 1995, Grode et al., 1983, Knake et al.,
1982, Masuzawa et a., 1981, Rubin et a., 1980, Rubin et al., 1983).

Bei einigen cerebralen Lé&sionen ewest sich der Ultraschal  der
Computertomographie (CT) oder Magnetresonanztomographie (MRT) sogar
Uberlegen bezlglich der Darstellung. (Auer et a., 1990-1, Comeau et a., 2000, Le
Roux et a., 1994).

Der Vorteill der Anwendung von intraoperativer Ultraschallbildgebung liegt darin,
wahrend der gesamten Operation die Lage, Form und Grof3e der intrazerebralen
Zielstrukturen in einem dynamischen Bild kontrollieren zu konnen Des Weiteren
ist er schnell verfligbar und zeichnet sich des Weiteren durch niedrige Kosten aus,

die 1/30 eines intraoperatives MRT betragen.

Bel den intraoperativ darzustellenden Zielstrukturen handelt es sich im Kklinischen
Alltag in den meisten Fallen um intrazerebrale Tumore, welche durch einen
minimalinvasiven Eingriff entfernt werden sollen.

Zwei Parameter, ndmlich das Volumen und Ausmald einer Struktur, muss en
bildgebendes Verfahren hierbel liefern, um unter reduzierter Sicht ein exaktes
Arbeiten zu ermdglichen und dabei umliegende Strukturen weitestgehend zu

schonen.

1.1 Volumener mittlung von medizinischen Bildern

Die Volumenermittlung eines definierten Bereiches in medizinischen Bildern wird
mit der Technik der Segmentierung bestimmt. Aus einer Serie von mest
zweidimensionalen Bildern (Schnittbildern) eines Objektes wird von jedem Bild die
Flache des Objektes bestimmt. Aus der Gesamtheit der Flachen kann dann unter
Berlicksichtigung der Schichtdicke und des Schichtabstandes ein dreidimensionales
Bild rekonstruiert und so das Volumen des Objektes berechnet werden

Unter Segmentierung verstent man das Abgrenzen einer Region durch eine

bestimmte Anzahl von Bildpunkten mit gleichen, zuvor definierten Eigenschaften



von Regionen mit Bildpunkten anderer Eigenschaften. Bildpunkte in einer Ebene
werdenals Pixel bezeichnet, Volumenpunkte als VVoxel.

Die speziellen Eigenschaften eines Areals, welches von anderen Regionen
abzugrenzen ist, bestehen vor adlem in ener sich von der Umgebungsintensitét
unterscheidenden Signalintensitét. Diese Intensitdten sind abhéngig von den
Stoffeigenschaften des regionalen Gewebes und zeigen Unterschiede in den
verschiedenen Bildmodalitéten. In Abhéngigkeit vom Umfang der Automatisierung
kann die Methodik der Segmentierung in drei Gruppen eingeteilt werden: die
manuelle Segmentierung, die semiautomatische Segmentierung und die
vollautomatische Segmentierung. Bei der voll- und semiautomatischen
Segmentierung wird von einem Computerprogramm selbstandig eine definierte
Bildregion von der Umgebung abgegrenzt. Bei der semiautomatischen
Segmentierung werden Storfaktoren im Bild zuvor manuell entfernt, was bei der

vollautomatischen ein Computerprogramm tbernimmt.

Die manuelle Segmentierung wird interaktiv von einem erfahrenen Untersucher
durchgefiihrt. Dabei spielt auf3er dem anatomischen Wissen und der klinischen
Erfahrung auch die subjektive Einschdtzung des Beobachters bei der Wahl der
Grenzen eines definierten Raums eine entscheidende Rolle. Auch ist bei dieser
Form der Segmentierung eine Abhangigkeit des Ergebnisses vom manuellen
Geschick der auswertenden Person zu erkennen. Automatische Segmentierung hétte
gegentiber der manuellen den Vorteil, objektiver und schneller zu sein (Byrum et
a., 1996, Dastidar et a., 2000, Firebank et a., 2001, Glass et d., 2000). Es ist
jedoch bis heute ein ungelostes Problem wie die Kriterien fir perfekte
Segmentierung in einem Computerprogramm umgesetzt werden konnen. Demnach
birgt die Unmaoglichkeit eines flexiblen Eingreifens Probleme. Dies ist zum Beispiel
der Fall, wenn verschiedene Regionen durch identische Signalintensitéten der
Bildpunkte dargestellt werden, und somit die Volumenbestimmung eines
bestimmten Raums eingeschrénkt wird (Bullmore et a., 1995). Hierbei handelt es
sich aso um enen wichtigen limitierenden Faktor bel der Weiterentwicklung von

Segmentierungstechniken.

Die Weiterentwicklung von Segmentierungstechniken fir MRT-Datensétze des
Gehirns ist nach wie vor en aktives Forschungsthema vieler methodisch



ausgerichteter Gruppen. Semiautomatische, automatische und manuelle Methoden
wurden hierbel evaluiert und eine Relhe von neuen oder modifizierten Algorithmen
zur Segmentierung in diesem Gebiet bei MRT-Aufnahmen entwickelt. Zahlreiche
Studien wurden zur volumetrischen Evaluierung von Bereichen des Gehirns an
MRT-Aufnahmen durchgefihrt, wobei sich keine Methode als optimal durchgesetzt
hat. Vielmehr fallen die Vergleiche der einzelnen Methoden anwendungsspezifisch
unterschiedlich aus. Diese Studien wurden sowohl in vitro an Phantomen getestet,
(Byrum et al., 1996, Rusinek et a., 1993, Zhou et al., 2001) als auch in vivo an
Gehirngewebe durch Volumetrie der weil3en Substanz, grauen Substanz und des
Liquors (Atkins et al., 1998, Bullmore et al., 1995, Cardenas et al., 2000, Glass et
al., 2000, Germond et al., 2000, Grabowski et d., 2000, Bullmore et a., 1995,
Germond et a., 2000), an bestimmten anatomischen Substrukturen wie der
Ventrikel, des Nukleus caudatus und Corpus Calosum (Boukerroui et a., 2001,
Bueno et al., 2001, Shen et a., 2001), an Gehirntumoren (Friedlinger et al., 1995,
Fletcher-Heath et a., 2001, Gibbs et a., 1996, Kaus et a., 2001), infarzierten
Gebieten (Dastidar et al., 2000) und durch Multiple Sklerose entstandenen L&sionen
(Firebank et al., 2001, Rovaris et a., 2000).

Das Volumen von Gehirntumoren von MRT-Aufnahmen wurde mit
semiautomatischer Technik von Vaidyanathan et al., 1995 und 1997 und von Joe et
al., 1999 evaluiert. Mit automatischer Segmentierung wurden Tumorvolumina von
Fletcher-Heath et al., 2001, Gibbs et a.,1996 und Kauset a., 2001 ermittelt.

Der von Gibbs et a., 1996 und Kaus et a., 2001 durchgefihrte Vergleich zwischen
manueller  Segmentierung  und  semiautomatischer  bzw.  automatischer
Segmentierung bel MRT-Bildern ergab keinen Qualitétsgewinn sondern lediglich
einen Vortell bezlglich des geringeren Zeitaufwandes.

Erschwerte Bedingungen wie beim Ultraschall, die durch Hintergrundgerdusche
und die typischen ,, speckles*® bestehen, existieren bei MRT-Bildern nur in geringem
Umfang. Eine bestimmte Region léasst sich  von den umgebenden Regionen
aufgrund  deutlicherer Grenzen besser unterscheiden. Doch auch bei
Magnetresonanzaufnahmen stofit man auf Probleme, die eine automatische
Segmentierung erschweren. Dies ist vor alem dann der Fall, wenn verschiedene
Gewebesorten durch identische V oxelintersitéten représentiert werden (Bullmore et
al., 1995).



Be der Segmentierung von Ultraschallbildern gestaltet sich aufgrund der
Hintergrundgerdusche das Entwickeln von Algorithmen fir die automatische und
semiautomatische Segmentierung schwierig.  Bis jetzt wurde eine automatische
Segmentierung  von  Ultraschallbildern  in  verschiedenen  medizinischen
Fachgebieten angewendet: in der Kardiologie wurde diese Methode bei der
Echokardiographie (SantosConde et a., 1998) angewendet. Dreidimensionale
Aufnahmen der Carotis wurden mit automatischer Segmentierung evaluiert
(Zahakaet al., 2001. Ultraschallbilder der Prostata wurden von Richard et al., 1996
ausgewertet. In der Gynakologie wurde sie benutzt, um Ovariafollikel auszumessen
(Krivanek et al., 1998, Sarty et al., 1998).

Trotz des enormen Fortschritts in der Waeiterentwicklung von verschiedenen
Segmentierungsmethoden in den unterschiedlichsten Fachgebieten, lasst der
momentane Stand der Technik noch keine semiautomatische oder automatische
Segmentierung intrazerebraler Lasionen zu. Der Grund dafur findet sich vor allem
in der unterschiedlichen Echogenitét von Gewebeanteilen im Bereich des Gehirns.
Die Echogenitét bietet eine breite Palette von verschiedenen Grauwertschwellen
und die exakte Bestimmung von Grenzen verschiedener Regionen ist mit einem
Algorithmus fir ein Computerprogramm fir automatische Segmentierung noch
nicht umsetzbar. Daher kann die manuelle Segmentierung von US-Bildern von
Gehirnregionen noch nicht durch automatische Segmentierung ersetzt werden.

Aufgrund des subjektiven Faktors bel der manuellen Segmentierung von
Ultraschallbildern intrazerebraler Strukturen, stellt sich die Frage, ob diese Methode
exakt genug ist, um das Volumen dieser intrazerebralen Strukturen zu ermitteln. Bel
ausreichender Erfahrung eines Untersuchers ist jedoch davon auszugehen, dass die
manuelle Segmentierung die genaueste aller moglichen Methoden ist. Die Frage ist
jedoch ob ene bestimmte Bildgebungsmethode Uberhaupt exakt genug ist,
Lasionsgrenzen als Voraussetzung zur Volumenbestimmung abzugrenzen. Ist ein
Volumen schlecht darstellbar, lésst sich also eine bestimmte Region schlecht von
der umgebenden Region abgrenzen, wird die Segmentierung erschwert. Statistisch
kann durch Wiederholungsmessungen nachgewiesen werden, ob bei abweichenden
Ergebnissen von den tatsachlichen Volumina die Ungenauigkeit bei der

Bildgebungsmethode oder bel der Segmentierungsmethode liegt.



Wie bereits oben erwahnt, weisen Ultraschallbilder verschiedene Artefakte auf, wie
zum Beispid die grof’e Anzahl von Hintergrundsgerduschen. An Grenzen mit
starken Impedanzspriingen wie Gewebe/L uft oder Gewebe/Knochen- Ubergangen
kommt es zu Reflexionen. Bei der Bestimmung des VVolumens ist dartiber hinaus zu
beachten, dass die GrofRe des sonografierten Objekts aufgrund sogenannter
Laufzeitartefakte verféscht sein kann.

In der vorliegenden Arbeit soll geklart werden, ob es moglich ist, mit Ultraschall
Klinisch relevante Lasionen, die in lhrer Echogenitét typischen Lasionen wie Tumor
und Blutung entsprechen, exakt genug von Gehirngewebe abzugrenzen und damit
volumetrisch bestimmen zu koénnen. Dabei waren auch die durch die manuelle
Segmentierung entstehenden Messungenauigkeiten zu beachten, weswegen zum
Vergleich die manuelle Abgrenzung derselben Lasionen im besser aufgel Gsten
MRT-Bild erfolgte. Zu diesem Zweck musste ein geeignetes Hybridphantom mit
bekannten Volumina und représentativen  Echogenitdétss und MRT-

Signalintensitétsunterschieden zum Gehirngewebe entwickelt werden.

1.2 Phantome und deren Nutzen in der Bildgebung

Phantome erméglichen die Untersuichung von standardisierten und definiert
variierbaren Situationen. Die gewlnschten Parameter sind bekannt. Damit lassen
sich bildgebende Verfahren bezlglich ihrer Exaktheit evaluieren.

In der vorliegenden Arbeit soll mittels eines Phantoms die Genauigkeit der
Volumenbestimmung  von  intrakraniellen  Strukturen  unterschiedlicher
Beschaffenheit mit Ultraschall bestimmt werden

Die Phantomentwicklung stellt den entscheidenden Schritt fur die Etablierung einer
Segmentierungsmethode dar. Fir den  Genauigkeitsvergleich  zwischen
Bildgebungsmodalitaten sind zudem Hybrideigenschaften unverzichtbar.

Zur Untersuchung von Bildgebungsverfanren hat sich die Anwendung von
Phantomen als nitzlich erwiesen:

Mit ihnen kdnnen zum Beispiel verschiedene kontrastgebende Substanzen (Hindle
et al., 1993) evaluiert werden FUr die Ultraschallbildgebung haben sich Versuche
in vitro as nitzlich herausgestellt, so z.B. an einem Prostataphantom (Onik et al.,
1996) bestehend aus Prostatakryoproben in einem Plexiglasbehdter. Es wurden



bereits Volumenevaluierung von Ultraschallaufnahmen an einem wassergefillten
Ballonmodell as Phantom von Hughes et al., 1996 durchgefiihrt.

Auch fir die Magnetresonanztomografie und Endoskopie existieren Studien mit in
vitro Phantomen. So wurden beispielsweise Versuche mit MRT an intrakraniellen
Aneurysmamodellen durchgefiihrt (Isoda et al., 1999). Noguchi et al., 2000 fuhrten
mithilfe eines Modells einer subarachnoidalen Blutung einen Vergleich in der
Bildgebung von Magnetresonanztomografie und Computertomografie (CT) durch.
Dastidar et al., 2000, Gilja et a., 1998, Hughes et a., 1996, Martin et al., 1990 und
Rusinek et al., 1993 benutzten Ballonmodelle zur Schaffung definierter Volumina

fr verschiedene Bildgebungsmethoden als Phantome.

1.3 Evaluierung einer neuen Methode

Um die Uberlegenheit einer neuen Bildgebungsmethode oder eines neuen
Einsatzortes einer etablieten Methode zu CUberprifen, werden haufig
Vergleichstudien erstellt. Dabei vergleicht man die Ergebnisse der neuen Methode
entweder mit definierten Parametern, oder mit einer bereits etablierten Methodik,
die dann als Goldstandard gilt. Bel der Prifung eines mit Ultraschalltechnik
gewonnenen Datensatzes werden als Goldstandard haufig Daten von CT- oder
MRT-Aufnahmen herangezogen (Abdul-Khaliq et al., 2000, Kogutt et al., 1994,
Nadkarni at al., 2000, Rodevan et al., 1999, Schmidt et al., 1999, Wang et al.,
2000).

Vergleichsstudien von Ultraschall mit Bildmodalitéeen MRT und CT wurden bel
Bestimmung des linken Herzventrikelvolumens (Rodevan et al., 1999, Schmidt et
al., 1999), Bestimmung des Nierenvolumens (Bakker et al., 1998, Bakker et al.,
1999, Gilja et a., 1995) und bei der Volumenbestimmung von Gehirntumoren
(Auer et a., 1990-1, Auer et a., 1990-2, LeRoux et al., 1989, Roux et a., 1994,
Vordermark et al., 1997) angewendet. Vordermark et al.1997 verglichen das
Volumen von Hirntumoren von US und CT. LeRoux et al.1994 verglichen das
Volumen von Hirntumoren von MRT und US Datensétzen. Diesen Vergleich
fuhrten die Autoren ebenfalls zwischen US und CT-Aufnahmen durch (LeRoux et
al., 1989).



Be Darstellungen von Lasionen im Bereich des Schadels gelten
Magnetresonanztomografie und Computertomografie momentan als Goldstandard.
Zurzeit sind es die mit verschiedensten Segmentierungstechniken am besten
untersuchten Bildgebungsverfahren (1.2). Bel diesen Bildgebungsverfahren sind
momentan, auch aufgrund der hochsten Abbildungsqualitét die genauesten

Aussagen Uber ein Lasionsvolumen zu treffen.

1.4 Problemstellung

Aus eingangs erwdhnten Grinden wirde sich die Anwendung von Ultraschall (1.1)
zur Volumenermittlung in der operativen Neurochirurgie als sinnvoll erweisen. Es
soll daher vergleichend gepruft werden, wie exakt das mit US ermittelte Volumen
ist, inshesondere im Vergleich zur erzielbaren Genauigkeit mit MRT. Dazu wurde
eine Auswertung zweidimensionaler Schichtaufnahmen von Ultraschallbildern
durchgefhrt.

Das Erstellen einer Serie von zweidimensionalen Schichtbildern mit Ultraschall
wird as 2,5D- Ultraschall bezeichnet. Bei unbekanntem Volumen werden oft die
von MRT-Bildern ermittelten Volumina als Vergleichsstandard herangezogen.
Solche Vergleichstudien werden zur Etablierung einer neuen Methodik in der
Bildgebung haufig angewendet (Bakker et al., 1998, Bakker et al., 1999, Koguitt et
a., 1994, Giljaet al., 1995, Le Roux et a., 1989, Le Roux et a., 1991, Le Roux et
al., 1994, Rodevan et al., 1999, Schmidt et a., 1999, Vordermark et al., 1997, Wang
et a., 2000).

Zu diesem Zweck wurde ein Phantom mit Objekten entwickelt, welche mit beiden
Bildmodalitaten (US und MRT) darstellbar sind.

Die Durchfihrung der Studie erfolgte an einem Hybridphantom, fir das
standardisierte Bedingungen festgelegt wurden Mit Hilfe dieses Phantoms sollte
ein Gehirn mit verschiedenen Raumforderungen simuliert werden. Die Auswertung
der gewonnenen Datensdtze in den beiden Bildmodalitdten US und MRT wurden
mit manueller Segmentierung durchgefiihrt. Die gewonnenen Ergebnisse in Form
von Volumenwerten wurden dann statistisch untereinander verglichen.

Zid ist es, eine Aussage Uber die Genauigkeit von Ultraschall im Vergleich zu
MRT zu treffen. Um ene Aussage Uber die Genauigkeit dieser



Bildgebungsmethoden machen zu konnen wurden die Originavolumina im

Phantom als Vergleich herangezogen.

Anzumerken ist, dass bel der manuellen Segmentierung Fehler auftreten, die
abhangig von der Erfahrung und der Geschicklichkeit der auswertenden Person
snd. Des Weiteren ist noch ein subjektiver Faktor vorhanden. Da sowohl
Ultraschall- as auch Magnetresonanzdatenséize mit einer  identischen
Segmentierungsmethode ausgewertet werden sollten, sind beide Fehlerquellen bei
beiden Methoden zu erwarten. Diese Fehler werden sich in der Abweichung der
Wiederholungsmessungen abbilden. Die Kenntnis des tatsachlichen Volumens der
zu segmentiererden Objekte ist darUber hinaus zur Bewertung der absoluten
Abweichungsfehler nétig, vom wahren Wert aso dem tatséchlichen im
Phantommodell vorgegebenen Volumen.

Bel der Erstellung des Phantoms unter standardisierten Bedingungen wurde das
tatsachliche  Volumen mit ener elektronischen Waage sowie mit
Verdrangungsvolumetrie ermittelt.

Die Ultraschallaufnahmen wurden in einer 2,5D-Technik durchgefuhrt, die
M agnetresonanzaufnahmen wurden T2-gewichtet bei 1,5 T durchgeftihrt.

1.5 Anforderungen an das Phantom

Aus der Vidzahl verschiedener theoretisch mdoglicher intrakranieller
Raumforderungen wurden exemplarisch zwel gewahlt. Eine Objektklasse sollte ein
Hamatom darstellen, die andere einen Ventrikeltumor. Jede Objektklasse wurde in
verschiedenen Volumina hergestellt.

Das Hybridphantom  bestand in seiner  Gesamtheit aus einem
Dreilkompartimentenmodell, wovon zwei der drei Kompartimente die beiden
verschiedenen Objektklassen enthielten, das dritte Kompartiment diente zur
Darstellung des Gehirngewebes

Weiterhin wurde die Umsetzung bestimmter tatséchlicher Eigenschaften der drei
Gewebekompartimente vom Phantom gefordert:

Festgelegt wurde das Bestehen der Kompartimente unabhangig voneinander, d.h.
keine Vermischung untereinander. Verschiebliche Hullen, die die Kompartimente

trennten, verformbar waren und die Substanzen in den Kompartimenten trennten,



dienten diesem Zweck. Diese Verformbarkeit sollte ein Anpassen der
Kompartimente areinander weitgehend sicherstellen und somit Artefakte wie zum
Beispiel hervorgerufen durch Luft, die einen negativen Einfluss auf die Bildqualitat
ausiiben, verhindern. Die Verformbarkeit ermoglichte aber auch, Anteile des
Volumens eines Kompartimentes mit neurochirurgischen Instrumenten zu
entnehmen. Aufgrund der elastischen Hille sollten sich die Kompartimente
anschliefiend wieder einander anpassen und das noch vorhandene Volumen, wie bei
einer in vivo Operation, die Formveranderung des Gehirngewebes simulieren. Zur
Unterstiitzung der Formverénderung wurde zusétzlich ein Drucksystem konstruiert,
um nach Stoffentnahme durch Erhéhung des Drucks diesen Prozess aktiv zu
unterstitzen.

Diese Eigenschaften und auch die Bauweise des Phantoms kdnnten es, sozusagen
als Nebenprodukt dieser Studie, ermiglichen, das Phantom als ,Task-Trainer”
(Monk et al., 2000) zu verwenden und so bestimmte Aufgaben, wie zum Beispid
die Handhabung von neurochirurgischen Instrumenten zu trainieren. Deshalb wurde
bei der Entwicklung des Phantoms darauf geachtet, bestimmte anatomische
Gegebenheiten einzuhalten. So sollte das Hamatommodell subcortical liegen,
wahrend man fir das Erreichen des Ventrikeltumormodells entsprechend tiefer
praparieren musste. Auch bel der Wahl des Behdlters wurde darauf geachtet, eine
dem menschlichen Schadel hnliche Form zu bentitzen.

Zurzeit sind Kopfphantome haufig in Form von Plexiglasbehdltern in Verwendung
(Hughes et a., 1996, Martin et al., 1990). Meist sind es sehr vereinfachte Modelle
zum Trainieren bestimmter Fahigkeiten Auch werden haufig Modellballone als
Phantome verwendet, die mit Flissigkeiten geflllt sind (Hughes et al., 1996, Martin
et al., 1990, Moretti et al., 2000, Rusinek et a., 1993). Eine optische Anpassung an
tatséchliche Bedingungen wirde die Simulation optimieren und konnte zu einer

Steigerung des Trainingseffektes fuhren.

Bei der Substanzsuche war auf Eigenschaften hinsichtlich der Konsistenz zu
achten, um in vivo Bedingungen hinreichend zu simulieren. Wichtig fur diese
Studie war, ein Hybridphantom a1 konstruieren, das es ermdglichte, Strukturen in
den beiden Bildgebungsmethoden, Ultraschall und MRT, darzustellen. Ziel war es
eine moglichst realitétsgetreue Darstellung in der Bildgebung zu erreichen. Das
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Verhalten der Substanzen, sowohl als einzelnes Kompartiment als auch in deren
Verhdtnis zueinander, sollte in etwa dem echogenen Verhalten der in vivo
Gegebenheiten entsprechen.

In verschiedenen Studien zeigte sich, dass sich Gehirntumore in den meisten Falen
mit Ultraschall echogener a's das umgebene Gewebe darstellen.

(Auer et al., 1990-1, Auer et d., 1990-2, Auer et al., 1995, Chandler et al., 1982,
Enzmann et a., 1982, Gooding et a., 1983, Gooding et al., 1984, Knake et 4.,
1984, Le Roux et a., 1994, McGahan et al., 1986, Quencer et al., 1986).

Das Echoverhalten des Gehirngewebes sollte auch in der Phantomstudie soweit wie
moglich realisert werden, da es bel der Segmentierung dieses Gewebes und dort
liegender Lasionen bei  Ultraschallaufnahmen ein bedeutender behindernder Faktor
ist und die Entwicklung einer automatischen Segmentierungsmethode verhindert.
Um in vitro nicht unter erleichterten Bedingungen zu arbeiten und die
Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf tatsichliche Bedingungen einzuschranken,
musste dies bei der Substanzsuche unbedingt berticksichtigt werden.

In den Abbildungen 1 und 2 sind Beispiele von Ultraschallaufnahmen in vivo

abgebildet. Ahnliche Aufnahmen sollten bei der in vitro Simulation entstehen.

. -
TRAUMATER1CH FRONE
3

=
&

NEURDCH TR IRERE. GERZ 161 zaE
Abbildung 1: Abbildung 2:
Diagonal/horizontal US. Sagittal US.
Akut traumatisches Hamatom Ventrikeltumor, Medulloblastom
(Abb. Mit Genehmigung aus (Abb. Mit Genehmigung aus
Auer/Van Velthoven) Auer/Van Velthoven)

Zusammenfassend kann zu der Konstruktion des Phantoms im Vergleich zu den
oben erwdhnten Studien (Hughes et a., 1996, Martin et a., 1990, Moretti et al.,
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2000, Rusinek et al., 1993) gesagt werden, dass folgende identische Anspriiche bei
der vorliegenden Studie gestellt wurden:

1. standardisierte Bedingungen

2. Reproduzierbarkeit

Im Gegensatz zu diesen Studien wurden folgende neue Ziele bei der Konstruktion
des Phantoms verfolgt:
1. Nachahmung von anatomisch-biologischen Gegebenheiten sowohl in der
réaumlichen Verteilung als auch in der Bildgebungseigenschaft
2. dadurch Ermdglichen einer Nutzung als Task-Trainer
3. Schaffen von moglichst realitétsgetreuen Bildaufnahmen mit Artefakten
(z.B. Schallschatten), um die Relevanz der Ergebnisse fir rede

Bedingungen zu erhéhen

1.6 Zusammenfassung der Ziele

Um dem Studienziel nachzukommen, wurden Phantome mit zwel verschiedenen
Raumforderungen konstruiert, wobei besondere Ricksicht auf eine moglichst
realitdtsnahe Darstellung in der Bildgebung gelegt wurde.

Das Phantom diente in ester Linie dazu, die Genauigkeit von Ultraschallbildern
und MRT-Bildern von Raumforderungen im Gehirn in Bezug auf deren Volumen
Zu evaluieren.

Im speziellen untersuchte man dabei die Abhangigkeit des erhaltenen Volumens
von verschiedenen Faktoren, d.h. der Bildmodalitét, der Grof3e des Volumens und
der Art des Objekts. Die Volumenmessungen wurden an den mit unterschiedlichen
Volumina hergestellten Raumforderungen durchgefthrt.

Von jeder Raumforderung wurden Aufnahmen mit US und MRT durchgefihrt und
mit manueller Segmentierung das Volumen bestimmt.

Wiebel Grode et al., 1983, Knake et al., 1982, Masuzawa et a., 1981, Rubin et al.,
1980, und Rubin et a., 1983 gezeigt werden konnte, sind Raumforderungen im
Kopfbereich mit Ultraschall gut zu erkennen. Wenn nachweisbar wére, dass die
Ergebnisse bei der Volumenermittlung mit den tatsdchlichen Volumina in

ausreichendem Mal} Ubereinstimmen, konnte sich diese Methode auch in vivo as
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nitzlich erweisen. So kénnten Volumina von Raumforderungen im Schéadelbereich

anhand von Ultraschallbildern ermittelt werden.
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2. Material und Methoden

2.1 Phantom

2.1.1 Eigenschaften

Folgende Anforderungen wurden an die Eigenschaften des Phantoms gestellt:

1. Der Behdlter des Evaluationsphantoms durfte die Qualitét der Bildgebung in den
Bildmodalitdten Ultraschall und MRT nicht stéren. Die Konturen des Behdlters
sollten in den Magnetresonanzdatensétzen deutlich erkennbar sein, weswegen als
Behdlter ein Kunststoffkopf gewahlt wurde.

2. Das Phantom musste alle drei verschiedenen Komponenten reprasentieren
kénnen Eine raumliche Trennung der Kompartimente wurde angestrebt, eine
Vermischung untereinander war auszuschlief}en Ziel war die Verhinderung einer
Emulgierung unter Erhalt der Verformbarkeit. Zur Simulation des Gehirngewebes
diente das grof3e Kompartiment, die beiden kleinen Kompartimente stellten jeweils
eine Raumforderung dar und mussten durch eine Offnung \on auRen erreichbar
sein.

Als Raumforderungen sollten zwei Objektklassen, eéin Hdmatommodell und ein

Ventrikeltumor, zur Volumenbestimmung hergestellt werden.

3. Jede Raumforderung hatte mit verschiedenen Volumina reproduzierbar zu sein.
Die Hullen, die as Behélter fir die Raumforderungen dienten, mussten daher zum

Einbringen und Entfernen des Fillmaterials von auf3en zuganglich sein.

4. Das echogene Verhaten in der Ultraschallbildgebung musste bel der Wahl des
geeigneten Materials fur die Tumorhillen beachtet werden. Das weitgehende
Vermeiden von Artefakten wie etwa starker Reflektion, Streuung und totaler
Absorption war deshalb von grof3er Bedeutung, da solche Stoérungen die Qualitat
der Bilder deutlich verringert hédtten Da die Testung des Fillmaterials mit
verschiedenen Volumina erfolgte, musste die Hille aus eastischem,
anpassungsfahigem Material bestehen Diese Eigenschaft war fur die Qualitét der
14



Bilder unabdingbar, da Luftansammlungen zwischen dem Fullmaterial und der
Hulle aufgrund der totalen Reflexion und des so entstehenden Schallschatters im
Ultraschall die Aussagekraft der gewonnen Bilder erheblich reduzieren. Des
Weiteren wurde dadurch das partielle Entfernen einer Raumforderung — mit

anschlief3ender Formverénderung des Gewebes ermdglich.

5. Zur Unterstitzung einer Formverdnderung diente en intrakranielles
Drucksystem. Im Halsbereich des Phantoms wurde ein mit einem Schlauchsystem
nach auf3en verbundener Ballon platziert, der Uber dieses mit Luft geflllt werden
konnte. Durch Einbringen von Luft in diesen Ballon sollte sich der Ballon
ausdehnen, Druck auf das umgebenen Kompartiment ausiiben, dadurch die Materie

verdrangen und die durch Entfernung von Substanz entstehende L ticke auffillen

6. Die Raumforderungen und das Gehirngewebe bestanden aus gelféormigem bis
festem Material (s.0.). Die Substanz fur das grofdte, zur Simulation des
Gehirngewebes entwickelte Kompartiment, d.h. die die Raumforderungen
umgebende Materie, musste, je nach Temperatur, ihren Aggregatszustand andern
konnen. Bei der Herstellung des Phantoms lag die Substanz in hoheren
Temperaturen und flissigen Zustand vor und wurde bei Abkihlung zu ener
gelférmigen bis festen Masse.

Diese Stoffeigenschaften dienten der Vermeidung luftgefllliter Raume, die
zwischen den enzelnen Kompartimenten und an der AulRenschicht, dem
Plastikkopf, entstehen konnten.

Die fur das grofRe Kompartiment genannten Eigenschaften der Substanz wurden
auch fur das beim Hamatommodell verwendete Material gefordert. Dieses Modell
sollte an der Oberflache positioniert werden

Die Konstruktionsrichtlinien  fir  die zweite Raumforderung, dem
Ventrikeltumormodell, unterschieden sich etwas von denen der beiden anderen
Kompartimente. Wie bereits erwéahnt, wurde auch dieses Modell durch eine Hulle
vom umgebenden Kompartiment getrennt, zusétzlich wurde es aber noch von einer
elastischen Kapsel umgeben. Als Modelsubstanz wurde ein gewebedhnliches
Material gefordert, dass an der Kapsel fixiert und in der Hulle im Inneren des

Phantoms eingebracht wurde.
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Wie bereits in der Einleitung beschrieben, war es bei der Materialfindung wichtig,
auf die Kontrastgebung im Ultraschall zu achten. Zielsetzung war ein echogener
Kontrast der Substanzen sowohl als separates Kompartiment als auch in deren
Verhditnis zueinander, der in etwa dem echogenen Verhdten der in vivo
Gegebenheiten entsprach. Das echogene Verhalten des hier zu simulierenden
Gehirngewebes und der beiden zu imitierenden Raumforderungen wird im Bild als
eine Paette von Grauwerten widergespiegelt. Wie unter in vivo Bedingungen
sollten keine stark echoarmen Regionen von stark echoreichen Regionen abgegrenzt
werden. Ein solches Bild wirde sich beim Schallen von Wasser und Gewebe oder
beim Schallen des Gehirnventrikels und des Gehirngewebes zeigen. Da das
resultierende Echo durch die Impedanz an den Grenzfléchen entsteht, mussten die
Parameter der Impedanz, die Dichte und die Schallgeschwindigkeit bei der Wahl
der passenden Substanzen berticksichtigt werden. Da eine grof3ere Impedanz ein
stérkeres Echo zur Folge hat, musste darauf geachtet werden, dass die zu
simulierenden Lé&sionen eine grofere Dichte as das Materia des grof3en
Kompartimentes haben. Auch war darauf zu achten, dass die verwendeten
Substanzen keine unvertretbare Anzahl von Artefakten hervorriefen. Wie im oberen
Abschnitt  erwdhnt, spielte auch das echogene Verhaten der Hillen
beziehungsweise der Kapsel eine Rolle fur die Resultate der Ultraschallbilder. Erst
das optimale Zusammenwirken der Substanzen in den Kompartimenten und den
Hullen konnte das gewtinschte Bild entstehen lassen. Die verwendeten Materialien
konnten sich in ihrer Wirkung entweder unterstiitzen oder behindern. In Hinblick
auf die Wirkung von Substanzen in den Kompartimenten und Hullen zueinander,
wurde festgelegt, dass das Ventrikeltumormodell einen Schallschatten werfen

durfte. Dies sollte den in vivo Gegebenheiten von Tumoren mit Kapsel entsprechen.

7. Die Ultraschallaufnahmen wurden durch zwei temporale Offnungen im
Plastikkopf gewonnen, die von elastischen Membranen abgedeckt wurden. Die
Membran funktionierte als Barriere zur Auf3enwelt, lief3 aber noch einen hinreichend
grof3en Anteil von Schallwellen des Ultraschallgerétes passieren. Durch die an den
temporalen Seiten liegenden Offnungen wurden nur Datensitze des am nichsten

liegenden Modells gewonnen.
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2.1.2 Herausforderungen bei der Konstruktion

1. Substanzfindung

Es mussten Substanzen mit dhnlichen Reflex- und Echoverhalten in der
Ultraschallbildgebung, sowie mit annghernd gleicher Konsistenz wie unter in vivo
Bedingungen identifiziert werden.

Zuerst fanden Vorversuche mit verschiedenen eweif3haltigen und kolloidalen
L 6sungsgemischen statt. Dabel wurde in erster Linie auf deren Eigenschaften in der
Ultraschallbildgebung geachtet. Zuerst musste eine geeignete Substanz fur ein
Kompartiment gefunden werden. Anschlief3end war es geboten, die verschiedenen
Materialien der Kompartimente auch auf deren Interaktion untereinander hin zu
testen

Des Weiteren mussten die Substanzen eine geeignete Konsistenz besitzen. Aufgrund
des gunstigen Verhaltens in Bezug auf den Aggregatszustand (Veranderung je nach
Temperatur siehe 2.1.3), fiel die Wahl auf ein Agarose/Wassergemisch fur das
Gehirnkompartiment und das Hamatommodell. Die geeignete Konsistenz und das
geeignete Verhalten in  der Bildgebung lieferten Experimente  mit
Konzentrationsreihen

Fur das, einen Tumor reprasentierende, Kompartiment wurde ebenfalls nach einem
geeigneten Gemisch gesucht. Die Festlegung auf ein Modell mit Kapsel erschwerte
die Substanzfindung. Ein Agarose/Wassergemisch erwies sich aufgrund seiner
Dichte, Konsistenz, hohen Anzahl von Artefakten und dem erschwerten Einbringen
in eine Kapsel as ungeeignet. Daher wurden Versuche mit Feststoffen, vor allem
verschiedenen tierischen Fasern unternommen. Dabei erwies sich tierisches
Muskelgewebe wegen seiner giinstigen Konsistenz und der guten Ergebnisse in der
Bildgebung als optimal fur die Verwendung im Tumormodell.

2. Kapsel des Tumormodells

Es musste gewdhrleistet sein, dass die Kapsel enerseits den Tumor luftdicht
abschloss, andererseits auch fest an der Hille haftete. Verschiedene Nah und
Klebemethoden wurden getestet. Es erwies sich als glinstig, das Tumormodell an die
Kapsal zu ndhen und die Kapsal an die Hille zu kleben.
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3. Hille

Das Zid, ein zu Verdnderungen fahiges Phantom zu entwickeln, machte die
Anwendung von elastischen Hillen notwendig.

Da diese Hullen aber das Reflex- und Echoverhaten der Substanzen in den

Kompartimenten veranderten, waren erneute Substanztestungen nétig.

4. Phantom

Die Vorversuche fanden in Glasbehdtern und enem quadratischen
Plexiglasphantom statt. In dem anschlie?end gewdahlten Kunststoffkopf mussten
aufgrund einer erneuten Anderung des Reflexverhaltens im Ultraschall die

Substanzen modifiziert werden.

5. Offnungen

Zum Einbringen, beziehungsweise zur Gewahrleistung der Méglichkeit, Substanzen
mit operativen Instrumenten zu entnehmen, entschied man sich fur das Platzieren
der Offnungen an der Stirnseite des Phantoms.

Zwe seitliche Offnungen zur Durchfiihrung der Ultraschallaufnahmen hatten den
Vorteil, einzelne Aufnahmen der Objekte zu ermdglichen, und mit eine gute

Auswertbarkeit mittels Segmentierung zu sichern.

2.1.3 Konstruktion des Phantoms

Das Phantom bestand aus einem Kunststoffkopf. Aus Griinden der Zeitersparnis
wurde paralel mit zwel identisch konstruierten Phantomen gearbeitet. Zuerst
wurden die beschriebenen Offnungen angebracht. Die beiden frontalen Offnungen
dienten zur Befestigung der Hillen der beiden kleinen Kompartimente. Die Hille
des Hamatommodells wurde mit Hilfe von Sekundenklebstoff an der rechten
Offnung fixiert. Die linke Offnung diente dem Einbringen des Tumormodells. Diese
Hulle wurde alerdings nicht a priori an der Offnung fixiert. Die Offnung musste
vorerst offen bleiben, da sie zum Auffillen des grof3en Kompartimentes genutzt
wurde. Erst gegen Ende der Konstruktion befestigte man auch die Hulle des
Ventrikeltumormodells an der Offnung. Der Durchmesser der Offnungen betrug drei
Zentimeter und war rund. An den beiden temporalen Seiten wurde jewells eine

weitere Offnung mit denselben Diametern platziert und anschlieRend mit einer
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elastischen Membran bestehend aus Naturkautschuklatex verschlossen. Diese
Membranen wurden mit einem Sekundenklebstoff fixiert, der nicht mit Latex
reagiert. So konnte verhindert werden, dass der Latex durch Reaktion mit dem
Klebstoff pords wird. Es wurde darauf geachtet, die Membranen zu spannen, damit
die Flachen glatt blieben. Dies war wichtig, damit sich die Materie im Inneren des
Phantoms von innen so weit wie mdglich an die Membran anlegte und zwischen der
Materie und der Membran keine Luftschicht vorhanden war. Diese Luftschicht hétte
sonst zu erheblichen Artefakten in den Ultraschallaufnahmen gefiihrt. AulRerdem
mussten die abgedichteten Offnungen als Barriere zwischen dem Inhalt des
Phantoms und der Auf3enwelt dienen und durften somit keinen Austritt von Substanz
in den AuRenraum gestatten. Durch diese Offnungen tber die Membran wurden die
Ultraschallaufnahmen der Raumforderungen gewonnen.

Uber die linke Offnung wurden die Bilder des Tumormodells gewonnen Durch die
rechte Membran erhielt man die Datensétze des Hdmatommodells.

Im okzipito-caudalen Bereich des Phantoms wurde eine weitere runde Offnung mit
einem Durchmesser von einem Zentimeter geschaffen, die zur Integration des
Drucksystems in das Phantom diente. Das Drucksystem bestand aus einem Ballon,
der ein offenes Ende besali. In das offene Ende des Ballons fuhrte man einen hohlen
Plastikschlauch mit einem Durchmesser von einem Zentimeter ein. Die Wande des
Ballons an der offenen Seite wurden mit Klebstoff und Nahtmaterial fest an den
Plastikschlauch fixiert, so dass der Ballon nur noch durch den Schlauch mit der
Umgebung Kontakt hatte. Den so mit dem Schlauch fixierten Ballon schob man
durch die okzipitale Offnung in das Phantom vor und fixierte die Endstiicke der
duReren Ballonwand an der Offnung. Zur Verhinderung eines Austretens von
Flussigkeit dichtete man die Offnung mit Klebstoff ab. Somit befand sich der Ballon
nun im Inneren des Phantoms, verbunden mit einem hohlen Schlauch, der nach
aul¥en hin gerichtet war. Durch diesen Schlauch konnte Luft in das Innere des
Balons gepumpt werden, so dass dieser sich ausdehnte und das umgebene

Kompartiment verdréngen konnte.
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Abbildung 3:
Photo des Phantoms von auf3en

Die Hullen der beiden kleinen Kompartimente bestanden aus Naturkautschuklatex.
Die Hulle des Hamatommodells war kleiner als die des Tumormodells und wurde
als direkte Trennwand zwischen zwei Kompartimenten genutzt, und zwar zwischen
dem kleinen Kompartiment, welches das Hamatommodell enthielt, und dem
grof3en, welches zur Simulation des Gehirngewebes diente. Diese Hille war an
einem Ende offen. Der durchgehende Anteill der Hille wurde durch die
entsprechende Offnung in das Phantom eingefiinrt. Der offene Teil der Hiille
deutete nach oben zu dem offenen Teil des Phantoms. Die Rander der Hille wurden
an den Randern der Offnung im Phantom befestigt. So konnte durch die Offnung
Substanz zur Konstruktion des Hamatommodells eingefiihrt und wieder entfernt
werden. Die Hulle des zweiten Modells wurde, wie bereits erwahnt, erst gegen
Ende der Konstruktionsphase fest in das Phantom integriert. Sie bestand ebenfalls
aus Naturkautschuklatex, war aber grof3er als die des Hamatommodells. Diese Hille
stellte eine Barriere zwischen dem grofen Kompartiment und dem Kompartiment
des Tumormodells dar, das zusétzlich von einer aus Latex bestehenden Kapsel

umgeben wurde.
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Das Phantom fasste ein Volumen von funf Litern. Den Grof3teil dieses VVolumens
sollte das grofie Kompartiment ausfiillen Es wurde ein Gemisch aus Wasser und
Agarose hergestellt. Der Anteil der Agarose (Art. 5210.1, Gelstarke 1,5 % Gel,
1100-1190 g/ cm?, Feuchtigkeit < 15 %, PH Wert 6,0 — 8,0, Asche gesamt <0,5 %,
Asche saureunléslich (Hydrochlorsaure) <0,5 %, Roth, Griindau, Deutschland)
betrug 0,5 %. Das Gemisch befand sich bei hohen Temperaturenin einem fllssigen
Aggregatszustand. In diesem Zustand wurde es durch die obere Offnung in das
Phantom gefiillt. Die Zeit des Ubergangs von einem fliissigen in einen festen
Aggregatszustand variierte je nach Hohe der Temperatur, Menge des Gemisches
und Anteil an Agarose. Bel einer Menge von funf Litern und einem Anteil von 0,5
% Agarose betrug die Wartezeit ungefahr funf Stunden.

Fur das Hamatommodell wurde ebenfalls ein Gemisch aus Wasser und Agarose
(Art. 5210.1, Gelstérke 1,5 % Gel, 1100-1190 g / cm?, Feuchtigkeit < 15 %, PH
Wert 6,0 — 8,0, Asche gesamt <0,5 %, Asche saurenldslich (Hydrochlorsaure) <0,5
%, Roth, Grindau, Deutschland) hergestellt, wobel der Anteil der Agarose hierbei
1,66 % betrug. Da die Menge des Gemisches im Milliliterbereich lag und der Anteil
der Agarose 1,66 % betrug, dauerte es bis das Gemisch fest war, je nach
Umgebungstemperatur, ungefahr finfzehn Minuten. Fur die Konsistenz war der
Antell der Agarose im Gemisch verantwortlich. Bei einem hoéheren Prozentgehalt
der Agarose lag im Endzustand bei Raumtemperatur eine festere Konsistenz vor.
Die hohere Dichte sorgte auch fir ein stérkeres Echo des kleinen Kompartimentes
im Ultraschall.

Das Gemisch wurde durch die rechte kraniale Offnung direkt in die Hille gespritzt.
Fir das Tumormodell wurde tierisches Muskelgewebe benutzt. Die bel diesem
Modell benutze Kapsel besald initial eine offene Seite, durch die das Gewebe
eingefihrt wurde. Dabei war darauf zu achten, mdglichst Luftansammlungen
zwischen Gewebe und Kapsel zu vermeiden. Anschliefend verschloss man das
offene Ende mit Nahtmaterial. Zur zusétzlichen Fixierung des Gawebes und der
Kapsel wurden beide mit chirurgischer Naht aneinander genéht. Das von der Kapsel
umngebene Modell fihrte man in die Hille en und fixierte es mit
Sekundenklebstoff an das untere Ende. Die gesamte Konstruktion wurde mit dem
Tumor vorrangehend durch die entsprechende Offnung in das Phantom
vorgeschoben. Dabel zeigte der offene Antell der Hullle nach oben zur offenen

Stelle im Phantom. Die Rander fixierte man, wie auch bei dem Hdmatommodell, an

21



den Randern der Offnung des Phantoms. Anschliefend wurden die leeren Anteile
der Hullen mit Wasser aufgeflllt. Bevor die Bilddatensdtze gewonnen werden
konnten, musste gewartet werden, bis sich die Wasser/Agarosegemische abgekuihlt
hatten und in einen festeren Aggregatszustand Ubergegangen waren

Abbildungen 4 und 5 stellen schematisch den Aufbau des Phantoms dar.

Hiille des
Tumormodells

Hamatommodell

Tumormaodell

Offnung rechts :

Offnung links

Abbildung 4:
Skizze der Innenschicht des Phantoms von vorne
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Hiille des
Tumormaodells

Hamatommodell

Tumormodell

Drucksystem

Abbildung 5:
Skizze der Innenschicht des Phantomsseitlich

2.2 Anzahl der Versuche, Volumener mittlung

Es wurden acht Phantome zur Messung hergestellt. Insgesamt lagen also acht
verschiedene Hamatommodelle und acht verschiedene Ventrikeltumormodelle vor.
Die Hdamatommodelle bestanden aus dem in 2.12 beschriebenen Gemisch. Sie
unterschieden sich nur in den Volumina. Die Voluminabetrugen 37ml, 36ml, 32ml,
27ml, 26ml, 23ml, 20ml und 17ml. Auch die Tumormodelle bestanden aus
identischen Gewebe mit folgenden Volumina: 20ml, 25,4ml, 17,65ml, 23ml, 19ml,
24ml, 22ml und 27ml. Das Volumen des Tumormodells setze sich aus dem Gewebe

und der Kapsel zusammen.

2.3 Ermittlung des Volumens

Das Volumen des Substanzgemisches fur das Hamatommodell konnte leicht
bestimmt werden da es sich direkt nach der Herstellung noch in flissigem Zustand
vorlag Man flllte die gewinschte Menge des Gemisches in eine Spritze mit
Messskala und spritze sie in das Phantom. Bei der Anderung des
Aggregatszustandes von flussig zu fest blieb das Volumen konstant. Somit war

dieses Volumen bekannt.
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Anders musste bel der Ermittelung des Volumers des Tumormodells verfahren
werden: Nach Einfuhren des Muskelgewebes in die Kapsal und deren Verschluss,
ermittelte man das Volumen des Modells mit Kapsel. Um eine grof3ere Sicherheit
bei der Ermittlung des tats&chlichen Volumens zu erhalten, wurde das Volumen
sowohl mit einer Messwaage, als auch mit Verdrangungsvolumetrie bestimmt. Das
Modell legte man zuerst auf eine elektronische Messwaage mit einer Skala von 0g
bis 200g. Zur Kontrolle wurde das Volumen mittels Verdrangungsvolumetrie
bestimmt. Dazu fillte man 50ml Wasser in einen Messbecher und gab das Modell
hinein, wobei Wasser verdrangt wurde. Mit einer 10ml-Spritze wurde Wasser aus
dem Messbecher entnommen, bis die Skala des Gefalies wieder 50ml anzeigte. Die
Menge des enthommenen Wassers entsprach dem Volumen des Tumormodells. Das

erhaltene VVolumen musste bei beiden Methoden Uibere nstimmen.

2.4 Ultraschallbildgebung
2.4.1 Entstehung des Ultraschalls

Zur Erzeugung von Ultraschall fur die medizinische Diagnostik wird in der Regel
der piezoelektrische Effekt genutzt. Dabel werden bestimmte piezoelektrische
Kristalle und Keramiken durch eine elektrische Spannung verformt und in
Schwingung gebracht. Eine Ultraschallwelle entsteht dadurch, dass sich eine solche
mechanische Schwingung in einem angekoppelten Medium ausbreitet. Diese Welle
wird dann wieder reflektiert. Die Reflexion entsteht durch das Auftreffen des
Ultraschalls auf eine Grenzflache zwischen zwel Medien. Das an den Grenzflachen
entstehende Echo (Reflex) ist um so grof3er, desto mehr sich die sogenannten
akustischen Impedanzen der angrenzenden Medien unterscheiden. Die akustische
Impedanz Z (Schallleitfahigkeit) ergibt sich aus dem Produkt von Dichte p und
Schallgeschwindigkeit v:

Z=pXxXvVv

Die Zeit zwischen Aussenden der Welle und Empfang des Echos ist ein Mal3 fur die

Tiefe des Gewebes, in dem das Echo entstanden ist.
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2.4.2 Bildentstehung

Ultraschallbilder entstehen durch das Prinzip der akustischen Reflektion. Wenn eine
Schallwelle zwischen zwei Medien mit verschiedenen akustischen Impedanzen
trifft, wird ein Tell der Welle reflektiert. Der Teil, der in die Richtung der
Schallquelle reflektiert wird, wird dazu benutzt, um die Entfernung von der
Schallquelle darzustellen. Dieses Konzept ist die Basis des Puls-Echo-Prinzips und

wird bel den meisten Ultraschallgerdten in der Medizin verwendet.

Die erhaltene Information muss nun sichtbar gemacht werden. Die einfachste
Methode ist das Prinzip des ABildes. Dabei werden die empfangenen Echos als
Amplituden dargestellt, deren Hohe abhangig ist von der Zeit in der das Echo
reflektiert wurde.

Ein solches Bild gibt nur eine eindimensionale Information.

Das B-Bild ist aussagekréftiger, da es eine zweidimensionale Information liefert.
Bel dieser Darstellung wird auf dem Monitor eine Helligkeitsverteilung dargestellt,
indem jedem Amplitudenwert in einer bestimmten Tiefe ein Helligkeitswert, ein
sogenannter Grauwert, zugeordnet wird. Dadurch erhdlt man eine Kette von hellen
und dunklen Punkten. B-Bilder kénnen in Echtzeit dargestellt werden. Dazu wird
ein mechanischer Scanner benutzt, bei dem ein Elektromotor die piezoelektrische
Substanz um die Achse schrittweise rotiert. Wéahrend der Bewegung werden
Ultraschallimpulse in verschiedene Richtungen ausgesendet, so dass eine radidre
Anordnung der Bildzeilen entsteht. Dieses Prinzip wird as ,Sektorscanning®
bezeichnet.

Je nach Intensitét des zuriickgesandten Echos ergibt sich im Ultraschallbild ein
typischer Helligkeitspunkt auf einer Grauskala. Das Bild setzt sich meist aus einem
typisch dichten Gemisch aus hellen und dunklen Punkten, den sogenannten
~Speckles’ zusammen. Die enzelnen ,speckles’ entsprechen nicht einzelnen
reflexgebenden Strukturen, sondern entstehen vielmehr durch &uf3erst komplexe
Wechselwirkung von Schallreflexion, -absorption und -streuung. Trotzdem ist das
resultierende Specklemuster (sog. Echostruktur, Textur) mit seiner ihm eigenen
Helligkeit, Homogenitdt und Feinheit, beziehungsweise Grobheit, oft fir ein Organ

oder auch eine pathologische Verénderung charakteristisch.
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4.3 Artefakte und Grenzen

An dstarken Impedanzspringen wie Gewebe/Luft- oder Gewebe/Knochen
Ubergangen entsteht eine totale oder subtotale Reflexion des Schallpulses. Der
Anteil der Ultraschallwelle, der durch einen solchen Ubergang hindurch gelangt, ist
so gering, dass dahinter kein Echo mehr ausgeldst werden kann. Dies wird als
Schallschatten bezeichnet.

Die exakte Bestimmung der Grofe wird durch die seitliche Auflésung in einen
Sektor gestort. AulRerhalb des Focusses des Schallempfangers kann ein Objekt
grofRer erscheinen adsesist.

Ein Messfehler entsteht auch durch die sogenannten Laufzeitartefakte. Sie entstehen
dadurch, dass in Ultraschallgerdten fur die eingebaute Entfernungsmessung und fir
die Tiefenanzeige eine konstante mittlere Ultraschallgeschwindigkeit angenommen
wird. Die Abweichung der Schallgeschwindigkeit bei unterschiedlichen Geweben
flhrt somit zu Messfehlern.

2.5 Rekrutierung der Ultraschalldatensatze

Fur die Phantomstudie wurde ein COMBISON Bildgeber, Typ VOLUSON 530D
von KretzTechnik, Zipf, Osterreich, benutzt, der mit einem 8mm-Diameter
Schallkopf, variabler Frequenz (4,5 — 10,5MHz), 2.5D-Schallsonde (Kretz —
Technik, Zipf, Osterreich) verbunden war.

Dieses Ultraschallgerét in Kombination mit einer 2.5D-Sonde war in der Lage, 3D-
Volumen-Datensétze zu erstellen, indem es von einem definierten Winkel aus eine
Vielzahl von Ublichen Sektorscans vornahm. Man erhielt also eine Serie von

zweidimensionalen Bildern, die zusammen ein dreidimensionales Bild ergaben.

2.6 Ultraschalldatensatze in der Phantomstudie

Der Schall wurde durch die beiden temporalen Offnungen des Phantoms
ausgesendet. Durch die linke temporale Offnung wurden die Datensitze des
Tumormodells aufgenommen, durch die rechte temporale Seite die Datensétze des
Hamatommodells. Wie bereits in 2.1.2 erklart, wurde der Schallimpuls Uber eine

Membran ausgesendet. Um die Ankopplung der Medien zu verbessern, wurde

26



handelsiibliches Ultraschallgel verwendet. Mit der in 2.5 beschriebenen Technik
wurden nun die Aufnahmen angefertigt. Es wurden insgesamt 16 Datensdtze
gewonnen, von jedem Modell einer. Die Gesamtmenge der Hamatommodelle
betrugt, ebenso wie die der Tumormodelle, acht. Die fir das Hamatommodell
auszuwertenden Datensdize wurden sagittal geschallt. Von den Tumormodellen
wurden vier ebenfalls sagittal geschallt und vier koronar dargestellt. Pro Datensatz
erhielt man mit der 2,5D-Sonde 256 Schichtbilder.

Abbildung 6:
Phantom mit Ultraschallsonde

2.7 M agnetresonanzaufnahmen (MRT)

Es wurde ein handelsiibliches Kernspingerdt (Signa, GE Medical Systems,
Milwaukee, U.SA.) verwendet. Der Plastikkopf wurde in horizontaler Lage, also in
derselben Position wie auch ein merschlicher Kopf, in der Spule des Gerétes fixiert
(Abbildungen 7 und 8).

T2 -gewichtete, koronare Abbildungen wurden aufgenommen. Folgendes Protokoll
kam zur Anwendung: Fast-spin-echo-Sequenz mit Repetitionszeit (TR) = 3000ms,
Echozeit (TE) = 120ms, Echozuglange = 16, Bildausschnitt (field of view) = 24x
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18cm, Bildmatrix: 256x192 Pixel, Schichtdicke Imm und Base O Die Dauer der
Aufzeichnung betrug 26,56 Minuten. Es wurden 198 Schichten gewonnen

Von jedem der acht hergestellten Phantome wurde ein gemeinsamer Datensatz
gewonnen Somit waren auf jedem MRT-Datensatz ein Tumormodell und ein
Hamatommodell abgebildet. Bei der Auswertung sollten die beiden Lasionen

unabhangig voneinander betrachtet werden.

Obwohl mit hochaufgelGsten, T1-gewichteten 3D-Datensdtzen (spoiled gradient
echo recall (SPGR) mit TR = 10,2ms, TE = 3,4ms, Inversionszeit, TI = 500ms,
FOV = 23x23cm, Matrix: 256x256 Pixel, Schichtdicke 1,7mm, Messzeit 46,25
Minuten) in der Objektklasse Tumor eine bessere Qualitét der Bilder mit MRT
erreicht wurde (Abbildung 18), traf dies nicht fir die zweite Objektklasse zu. Da die
ermittelten Substanzen aber ein gutes Ergebnis in der Bildmodalitdt Ultraschall
zeigten, wurde als Kompromiss die T2-gewichtung bei den MRT-Datensétzen

gewahit.

1 L

P
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Abbildung 7:
Phantom im Kernspingeréat

28



Abbildung 8:
Phantom im Kernspingeréat

2.8 Volumenermittlung

Die erhatenen Ultraschall- und Magnetresonanzdatensétze wurden mit ,Scion
Image” (Scion Corporation, U.SA.) ausgewertet. Mit diesem Programm fir
manuelle Segmentierung wurde die Flache der gewinschten Region auf den
einzelnen Schnittbildern des zweidimensionalen Datensatzes bestimmit.

Zur Segmentierung wurde mit dem ,, Cursor” eine bewegliche Linie um das Objekt
gezogen. Der Anfangspunkt dieser Eingrenzung verband sich automatisch mit dem
Endpunkt. Scion Image errechnete daraus die Anzahl der eingeschlossenen Pixel
und anhand der Pixelgrofie die Flache in Quadratmillimetern. Aus der Gesamtheit
der ermittelten Fl&chen wurde das Volumen der Hamatom: bzw. der Tumormodelle
errechnet. Dazu wurde die Summe aller Flachen eines Datensatzes mit dem
entsprechenden Schichtabstand (Schichtdicke und —abstand) multipliziert. Das
Volumen wurde in Milliliter angegeben.

Dea mittlere Zeitaufwand betrug fir die Segmentierung sowohl fir enen
Ultraschalldatensatz als auch fir einen MRT-Datensatz pro Objekt ca. 15 bis 30
Minuten. Es bestad eine Abhéngigkeit der Zeitdauer der Segmentierung von der
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Anzahl der Schichtbilder, welche sich wiederum aus dem Objektvolumen ergab. Je
grolRer ein Modell, desto grof3er war auch die Anzahl der Schichtbilder. Die Zahl
der Schichtbilder mit zu segmentiererden Anteilen des Modells im Ultraschall
betrug 45 bis 100. An MRT-Bildern waren pro Datensatz 24 bis 35 Schichten zu
segmentieren.

Auch die Qualitdt der Datensitze spielte eine erhebliche Rolle fur die Dauer der
Segmentierung.

Auf jedem Ultraschalldatensatz stellte sich eines der zu segmentierenden Modelle
dar. Auf den MRT-Datensétzen waren beide Modelle abgebildet, die aber getrennt

voneinander betrachtet und unabhangig voneinander segmentiert werden mussten.

Jeder Datensatz wurde von zwei Beobachtern achtmal segmentiert. Von jedem
Hamatommodell und jedem Tumormodell wurde das Volumen also sechzehnmal
bei den Ultraschalldatenséizen und sechzehnmal bei den MRT- Datensdtzen
ermittelt.

2.9 Segmentierung der Datensdtze

Die folgenden Abbildungen zeigen Beispiele von US- und MRT-Schichtbildern
beider Objektklassen ,,Hamatom* und , Tumor“. In den Abbildungen 11 und 12 ist
das Beispiel der Methodik der Segmentierung der Ultraschallbilder dargestellt. Die
schwarze Umrandung des Objekts zeigt die Segmentierungslinie. In den
Abbildungen 14 und 15 ist die gleiche Methodik bei MRT-Beispielschichtbildern
von beiden Objekten angezeigt.

Abbildung 16 macht deutlich, dass bel der Gewinnung eines MRT-Datensatzes
beide Objekte mit enem einzigen Datensatiz erhaten wurden. Zur
Volumenermittiung wurden sie alerdings als enzelne unabhangige Objekte
betrachtet (Abbildungen 14 und 15).Die verwendeten MRT-Schichtbilder wurden,

wie bereits erwdhnt, in T2-gewichtung gewonnen.
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Abbildung 9: Abbildung 10:
US, Schichtbild, ,, Hématom* US, Schichtbild, , Tumor*

Abbildung 11: Abbildung 12:
US, Schichtbild, ,, Hamatont, segmentiert US, Schichthild, , Tumor® , segmentiert

Abbildung 13: Abbildung 14:
MRT, Schichtbild, ,, Hdmatom* MRT, Schichtbild, ,, Tumor*
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Abbildung 15:
MRT, Schichtbild, , Hamatom", segmentiert

Abbildung 17:
MRT, Schichtbild mit beiden Objekten
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Abbildung 16:
MRT, Schichtbild, ,, Tumor®, segmentiert



Abbildung 18:
MRT, T1-gewichtung, ,Tumor, dasHamatom stellt sich nicht dar

2.10 Statistische Auswertung

Ziel der vorliegenden Untersuchung war es, die zwei Methoden ,US* und ,MRT*
in der Messgenauigkeit beziglich eines gegebenen Volumens untereinander zu
vergleichen. Dabel sollte geprift werden, ob diese Unterschiede, falls vorhanden,
auch von der GrolRe sowie von der Beschaffenheit des Messobjekts abhéngig sind.

Im Einzelnen sollten folgende Hypothesen geprift werden:

Hol: Die Messfehler zwischen gemessenen und tatsachlichen Werten sind

normalverteilt und weisen keine Systematik auf.

Ho2: Die zwei Methoden US und MRT unterscheiden sich nicht signifikant

zwischen den zwei Objektklassen ,,Hdmatom® und ,, Tumor”.

Ho3: Die zwei Methoden US und MRT unterscheiden sich nicht signifikant

zwischen den verschieden Volumina der Objekte.

Ho4: Die zwel Beobachter weisen in den Messfehlern keine Korrelation auf.

2.11 Statistische Methodik

Um die Genauigkeit der Segmentierungsmethode zu Uberprifen, musste einerseits
ermittelt werden, ob signifikante Abweichungen von den tatséchlichen Werten

bestehen und ob eine Abhangigkeit der Abweichungen von der Volumengrol3e oder
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der Bildmodalitdt zu beobachten ist. Zur Prifung der Unterschiede zwischen den
tatséchlichen und den gemessenen Werten wurden zundchst die Differenzen
zwischen gemessenen und tatsachlichen Volumina betrachtet. Der dabei erhaltene
Messfehler wurde mittels Einstichproben T-Tests auf einen signifikanten
Unterschied zu dem Testwert ,0° geprift. Als nominales Niveau wurde p=0,05
festgelegt. Zur Untersuchung des Bildmodalitéts und Volumeneinflusses auf den
Messfehler der beiden Objektklassen, wurde eine multivariate Varianzanalyse mit
wiederholten Messungen angewandt. Dabei wurden als abhangige Variablen die
Messungen der zwel Beobachter einmal in der US- und einmal in der MRT-
Methode herangezogen. Im Falle eines signifikanten Effekts des Volumens, wurden
die Unterschiede zwischen den Volumenpaaren fur die jeweilige Objektklasse
mittels einfaktorieller Varianzanalyse mit anschlief3enden Bonferroni Post- hoc-
Tests untersucht. Der Beitrag der Beobachter zu den festgestellten Effekte wurde
mittels univariatem F-Test in MANOVA Uberprift. Mittels Korrelationsanalyse
wurde schliefdich untersucht, inwieweit die aufgetretenen Messfehler bel den
einzelnen Beobachtern unabhangig voneinander sind.

Die Werte in den Tabellen oder Abbildungen werden als Mittelwert +-
Standardfehler vom Mittelwert (SEM) angegeben.



3. Ergebnisse
3.1 Mittelwerte der M essfehler

Bei der Studie wurden ale Volumina von beiden Beobachtern in beiden
Objektklassen und beiden Bildmodalitéten achtmal segmentiert (Tabelle 1,
Anhang).

Aus diesen acht erhatenen Volumina pro Beobachter, Objekt und Bildmodalitat
wurde der Mittelwert in Milliliter errechnet (Tabellen 1 und 2).

Die Abweichungen von den tatséchlichen Werten in oben genannten Kategorien
sind in den Grafiken 1-4 dargestellt.

Das tatsachliche Volumen wurde durch Verdréngungsvolumetrie und Messung
mittels elektronischer Waage ermittelt. Bei der Anfertigung des Hamatommodells
konnte jedes gewinschte Volumen hergestellt werden und die Messung der
Volumina diente der exakten Uberpriifung der hergestellten Volumina. Bei dem
Tumormodell sind aufgrund der genaueren Ablesbarkeit der Messwaage im

Dezimalbereich die Messergebnisse der elektronischen Waage angefuihrt.

Hamatom Volumen Beobachter 1 Volumen Beobachter 2
Vol (ml) usS (ml) MRT (ml) Vol (ml) us (ml) MRT (ml)
1 37 37,7 37,46 37 37,103 37,29
2 36 35,32 36,77 36 35,44 36,91
3 32 32,41 31,8 32 31,92 32,14
4 27 25,89 26,83 27 27,42 26,91
5 26 25,68 27,15 26 25,28 27,02
6 23 21,81 22,02 23 21,76 21,99
7 20 20,1 20,85 20 20,21 20,79
8 17 17,32 17,13 17 16,75 16,9
Tabelle 1:

Mittelwerte der Objektklasse ,H&matom“ in den Bildmodalitsten US und MRT bei beiden
Beobachtern in ml
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Tumor Volumen Beobachter 1 Volumen Beobachter 2

Vol (ml) us (ml) MRT (ml) Vol (ml) us (ml) MRT (ml)

1 20 18,84 20,76 20 18,83 20,89

2 25,4 24,6 25,57 25,4 24,52 25,69

3 17,65 18,1 17,58 17,65 17,95 17,57

4 23 23,36 22,92 23 23,22 22,93

5 19 194 19,42 19 19,36 19,68

6 24 23,15 24,44 24 23,12 23,67

7 23 22,46 22,31 23 22,3 21,94

8 27 26,19 27,15 27 26,02 27,26

Tabelle2:

Mittelwerte der Objektklasse ,Tumor® in den Bildmodalititen US und MRT von beiden

Beobachtern in ml

Beobachterl, Hamatom
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Grafik 1:

Darstellung der tatséchlichen und der gemessenen Volumina, Beobachter 1,

Hamatom

36




Beobachter 2, Hamatom
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Grafik 2:
Darstellung der tatsachlichen und der gemessenen Volumina, Beobachter 2,
Hamatom
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Grafik 3:

Darstellung der tatséchlichen und der gemessenen Volumina, Beobachter 1,
Tumor
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Beobachter2, Tumor
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Grafik 4:
Darstellung der tatséchlichen und der gemessenen V olumina, Beobachter 2,
Tumor

3.2 Abweichungen in Prozent

Von diesen Mittelwerten wurden die absoluten Abweichungen des wahren Wertes
in Prozent errechnet. Die mittlere Abweichung (+/- Standardabweichung), betrug fir
die Bildmodalitét Ultraschall und die Objektklasse ,Hamatom* 1,99 +/-1,44%, fur
die Objektklasse ,, Tumor® 2,21 +-1,70%. Fur die Bildmodalitét MRT betrug sie fur
die Objektklasse ,,Hdmatom* 2,9 +-1,43% und fur die Objektklasse ,, Tumor” 1,48
+-1,35%. Dabei fand sich die geringste Abweichung mit 0,26% und die grofdte mit
5,8% (Tabellen 3 und 4).
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Hamatom Ultraschall MRT

Beobl Beob2 Beobl Beob2
1 1,90% 2,68% 1,25% 0,79%
2 1,88% 1,56% 2,13% 2,53%
3 1,27% 0,26% 0,64% 0,42%
4 1,33% 1,57% 0,64% 0,34%
5 1,23% 2,76% 4,40% 3,90%
6 5,15% 5,41% 4,28% 4,40%
7 0,50% 1,03% 4,26% 3,97%
8 1,88% 1,50% 0,79% 0,59%
Tabelles:

Abweichung der gemessenen Werte der Objektklasse , Hamatom*
von beiden Beobachtern in den Bildmodalitéten USund MRT in %

Tumor Ultraschall MRT

Beob 1 Beob 2 Beob 1 Beob 2
1 5,80% 5,85% 3,82% 4,43%
2 3,14% 3,48% 0,67% 1,13%
3 2,55% 1,72% 0,40% 0,43%
4 1,55% 0,94% 0,33% 0,32%
5 2,12% 1,90% 2,23% 3,56%
6 3,56% 3,68% 1,80% 1,38%
7 2,11% 1,38% 1,43% 0,26%
8 3,02% 3,62% 0,54% 0,97%
Tabelle4:

Abweichung der gemessenen Werte der Objektklasse , Tumor*®
von beiden Beobachtern in den Bildmodalitéten US und MRT in %

3.3 Abweichungen vom tatsachlichen Volumen in Milliliter

Stait der gemessenen Werte wurden die Differenzen zwischen den durch
Segmentierung und Volumetrie ermittelten Werten und den tatsichlichen Volumina
betrachtet. Wie aus den Tabellen a1 ersehen ist, kann so neben einem Vergleich
auch eine direkte Aussage Uber die absolute Grofde und Verteilung der Messfehler
getroffen werden. Die Messfehler der Beobachtungen zeigen nicht die gleiche
Verteilung Uber die Bildmodalitéten, die Objektklassen und die unterschiedlichen
Volumina. Sie sind auch zu einem gewissen Grad von den Beobachtern abhangig.
Die Messfehler liegen bei beiden Beobachtern und auch bei beiden Bildmodalitéaten
sowohl im positiven als auch im negativen Bereich.
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1.0bjektklasse Hamatom

Mittelwerte
Volumen (ml) SEM (ml) [N
Vol 1 37ml Beobl us 0,7 0,32 8
MRT 0,46 0,24 8
Beob2 us 1,03 0,19 8
MRT 0,29 0,25 8
Vol 2 36ml Beobl us -0,68 0,28 te]
MRT 0,77 0,25 8
Beob2 us -0,56 0,26 8
MRT 0,91 0,23 8
Vol3 32ml Beobl us 0,41 0,34 te]
MRT -0,2 0,1 8
Beob2 us -0,08 0,31 8
MRT 0,14 0,2 8
Vol 4 27ml Beobl us -1,11 0,76 te]
MRT -0,17 0,2 8
Beob2 us 0,42 0,29 8
MRT -0,09 0,22 8
Vol 5 26 ml Beobl us -0,32 0,23 8
MRT 1,15 0,16 8
Beob2 us -0,72 0,28 8
MRT -1,02 0,09 te]
Vol 6 23ml Beobl us -1,19 0,24 8
MRT -0,98 0,12 8
Beob2 us -1,24 0,26 8
MRT -1,01 0,1 te]
Vol 7 20ml Beobl us 0,1 0,15 8
MRT 0,85 0,15 8
Beob2 us 0,21 0,13 8
MRT 0,79 0,11 te]
Vol 8 17ml Beobl us 0,32 0,12 8
MRT 0,13 0,12 8
Beob2 us -0,25 0,19 8
MRT -0,1 0,19 8
Tabelleb:

Messfehler und Standartel ementabwei chung des Objekts ,, Hdmatom*
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2.0bjektklasse Tumor

Mittelwerte
\Volumen (ml) SEM (ml) N
Vol 1 20ml Beobl us -1,16 0,16 8
MRT 0,76 0,12 8
Beob2 us -1,17 0,15 8
MRT 0,89 0,06 ts]
Vol 2 25,4ml Beobl us -0,8 0,17 8
MRT 0,17 0,19 8
Beob2 us -0,88 0,26 8
MRT 0,29 0,17 8
Vol3 17,65ml Beobl us 0,45 0,14 8
MRT -0,07 0,15 8
Beob2 us 0,3 0,07 8
MRT -0,08 0,2 ts]
Vol 4 23ml Beobl us 0,36 0,26 8
MRT -0,08 0,22 8
Beob2 us 0,22 0,18 8
MRT -0,07 0,23 8
Vol 5 19ml Beobl us 0,4 0,21 8
MRT 0,42 0,12 8
Beob2 us 0,36 0,15 8
MRT 0,68 0,05 8
Vol 6 24m| Beobl us -0,85 0,27 8
MRT 0,44 0,27 8
Beob2 us -0,88 0,32 8
MRT -0,33 0,17 8
Vol 7 22ml Beobl us 0,46 0,34 8
MRT 0,31 0,19 8
Beob2 us 0,3 0,25 8
MRT -0,06 0,24 8
Vol 8 27ml Beobl us -0,81 0,43 8
MRT 0,15 0,24 8
Beob2 us -0,98 0,27 8
MRT 0,26 0,18 8
Tabelle6:

Messfehler und Standartel ementabwei chung des Objekts,, Tumor®
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3.4 Tendenzen der Abweichungen

Da in beiden Bildmodalitaten in beiden Objektklassen und bei beiden Beobachtern
Abweichungen vom tatsachlichen Volumen zu beobachten waren wurden die
Ergebnisse hinsichtlich der Tendenz der Abweichungen in positiver oder negativer
Richtung untersucht.

In den Grafiken 5 und 6 sind die Abweichungen vom tatséchlichen Wert (0-Achse)
dargestellt.

In der Bildmodalitét Ultraschal ist eine Tendenz zur negativen Abweichung der
errechneten Volumina bei beiden Objektklassen zu erkennen, wohingegen in der
Bildmodalitét MRT in beiden Bildmodalitdten eine positive Abweichung zu
beobachten ist.

Im Folgenden wird dieses Ergebnis ndher untersucht.

Mittelwert Messfehler Hamatom
03 n,’)Al-'.
E 0,2
~ 01
@ @uUs
< 0
QL ) NMR
§ -0,1 ]
s -0,2
-0,185
-0,3
Bildmodalitaten
Grafik 5:

Abweichungen von den tatséchlichen Werten in US und MRT
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Mittelwert Messfehler Tumor
0,3 0,23
= 0,2
E o1
%’ 0 @ US
..g -0,1 ] E NMR
$ -0,2
= 0,3
0.4 -0,29
Bildmodalitaten
Grafik 6:

Abweichungen von den tatséchlichen Werten in USund MRT

Bel der Objektklasse ,,Hamatom* (Grafik 5) wurde im Mittelwert ein genaueres
Ergebnisin der Bildmodalitét Ultraschall erzielt (0,185ml versus 0,245ml).

Be der Objektklasse , Tumor” (Grafik 6) war die Bildmodalitdt MRT genauer
(0,23ml versus 0,29ml (siehe Abschnitt 3.6)).

Gemittelte Messfehler (ml)

Hamatom [Tumor

us MRT US MRT
B1+2 0,185 0,245 -0,29 0,23
Tabelle7:

Gemittelte Messfehler
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Grafik 7:

Tendenz der Abweichungen bei beiden Beobachtern

Aus Grafik 7 ist der in den Grafiken 5 und 6 beschriebene Zusammenhang fir beide
Beobachter getrennt wiedergegeben. Daraus ist zu ersehen, dass die getroffene
Aussage hinsichtlich der Abweichungstendenzen fir beide Beobachter in gleicher

Weise zutrifft.

3.5 Abweichungen der M esswerte vom tatsachlichen Volumen

Die Grafiken 8 bis 11 verdeutlichen die Abweichungen der Messwerte von den
tatséchlichen Werten. Die echten Werte sind gleich Null gesetzt und in den
Abbildungen durch die Abszisse symbolisiert.

Sie zeigen die oben erwdhnte Tendenz in Bezug auf die unterschiedliche Verteilung
von Objektklasse, Bildmodalitét und Volumen an. Bel beiden Objektklassen liegen
positive und negative Abweichungen vor. Diese Abweichungen bestehen bei beiden
Bildmodalitaten Es zeigt sich aber, dass die Tendenz der gemessenen Volumina von
Ultraschallaufnahmen zu negativen Differenzen geht, die Tendenz der gemessenen
Volumina im MRT in den meisten Falen @ne positive Abweichung zeigt. Diese
Tendenz zeigt sich bei beiden Beobachtern in gleicher Weise und kommt bel beiden
Bildmodalitéten vor. Aus den Abbildungen ist zu ersehen, dass es keine
Abhangigkeit von der Grof3e des segmentierten Objektes gibt, da die beschriebene
Verteilung sowohl bel kleinen als auch grofen Volumina existiert und keine

Tendenz in positiver oder negativer Richtung in Abhéngigkeit von der Grofse des
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Objekts zu beobachten ist. Die folgenden statistischen Verfahren Uberprifen diese
Zusammenhénge genauer.
Objektklasse Hamatom

Beobachter 1

B US-Hamatom NMR-Hamatom

1,50 1
1,00 1
0,50 1
0,00 ¢

-0,50 1

Differenzen

-1,00 1

-1,50 1

-2,00 4

-2,50

Grafik 8:
Abweichung der Messwerte von den tatséchlichen Werten

Beobachter 2

@ US-Hamatom @ NMR-Hamatom

1,50 4

1,00

0,50 4

Differenzen

-1,00 1

-1,50 -

-2,00 -

Grafik 9:
Abweichung der Messwerte von den tatséchlichen Werten
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Objektklasse Tumor

Beobachter 1

B US-Tumor B NMR-Tumor

1,00 1

0,50 1

0,00 1

Differenzen

-1,00 4

-1,50 «

Grafik 10:
Abweichung der Messwerte von den tatséchlichen Werten

Beobachter 2

B US-Tumor ® NMR-Tumor

1,50 4

1,00 1

0,50 1

-0,50 1

Differenzen

-1,00 ¢

-1,50 1

-2,00 <

Grafik 11:
Abweichung der Messwerte von den tatséchlichen Werten
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3.6 Signifikante Abweichungen

Die Abweichungen von den echten Werten wurden auf ihre Signifikanz mittels
Einstichproben T-Test getestet. Die signifikanten Abweichungen konnen aus
Tabelle 8 ersehen werden (p-Vaue<0.05).

In fast allen Messungen finden sich signifikante Abweichungen von den

tatsachlichen Werten Im Wesentlichen sind diese fur beide Beobachter gleich.

Hamatom Tumor
Volumina [US MRT Volumina [US MRT
Beobl |Beob2Beobl [Beob2 Beobl [Beob2|Beobl |[Beob2
37ml * [* 20ml [* *
36ml * * 25.40ml [ *
32ml 17.65ml  [* *
27ml 23ml
26ml * * 19ml * [*
23ml * [* * * 24ml [*
20ml * * 22ml
17ml 27ml *

Tabelle 8:
* : signifikante Abweichung des Messfehlers von Null (Einstichproben T-Test, p<0.05)

Betrachtet man nun die absoluten Betrage der Abweichungen von den echten
Werten und testet man mittels multivariater Varianzanalyse die
Methodenunterschiede in diesen Abweichungen fir beide Objektklassen und ale
Volumina, dann ergeben sich kaum signifikante Unterschiede zwischen den
Methoden. Es stellt sich heraus (Tabelle 9), dass US und MRT nur bei einem
Beobachter Unterschiede aufgewiesen haben (Effekt der Interaktion F (7,112) =
2,43, sig von F = 0,023), und zwar nur beim Hamatom mittlerer Gréf3e und grofer
Tumore (Kontrasttest nach MANOVA, p<0,05)
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US versus MRT |USversus MRT
bel Beob 1 bel Beob 2

Hamatom

1 Ns ns
2 Ns ns
3 Ns ns
4 * ns
5 * ns
6 Ns ns
7 Ns ns
te] Ns ns
[Tumor

1 * ns
2 Ns ns
3 Ns ns
4 Ns ns
5 Ns ns
6 Ns ns
7 Ns ns
8 Ns ns
Tabelle9:

Methodenunterschiede in den absoluten Abweichungen von den echten Werten. *" bedeutet
signifikante Unterschiede auf das Signifikanzniveau p = 0.05.

3.7 Einfluss der Bildmodalitét auf das M esser gebnis

Mittels multivariater Varianzanayse (WILKS-Lambda-Test) und univariaten F-
Tests wurden die Messfehler hinsichtlich des Einflusses der Bildmodalitdt und des
Volumens auf die Hamatom und Tumormessung naher untersucht. Bei beiden
Objektklassen gab es signifikante Einfllsse der Bildmodalitét, des Volumens und
deren Interaktion (Wilks multivariater Signifikanztest; Effekt der Bildmodalitét:
min F(2,55)-10.90, sig des F-Wertes<0.00001; Effekt des Volumens: min F(14,110)
04.43,sig des F Wertes<0.00001). Diese Einflisse sind den Beobachtungen von
beiden Beobachtern zu attributieren (univariate F-Tests, p-Wert<0.05).

3.8 Bildmodalitatsunter schiede in Abhéngigkeit der ver schiedenen Volumina

Wegen des signifikanten Interaktionseffekts war man gezwungen, zu der
Untersuchung der einfachen Effekte Uberzugehen. Es wurden die Unterschiede
zwischen den zwe Bildmodaitdten innerhalb der einzelnen Volumina, der

Ergebnisse der acht Wiederholungsmessungen bei jedem Objekt gepriift. Diese
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Prifung wurde fur jede Bildmodalitét getrennt vorgenommen. Beobachter 1 und
Beobachter 2 wurden getrennt betrachtet.

Bel der Prifung der Lokalisation der Bildmodalitétsunterschiede in den
verschiedenen Volumina unterschieden sich die zwel Methoden (Bildmodalitéten)
US und MRT nicht bei allen Volumina und nicht bel beiden Objektklassen gleich.
Bel den Hamatommessungen waren signifikante Unterschiede zwischen US und
MRT bei den 2., 4. und 5. (36ml, 27ml, 26ml) Volumina zu beobachten, wahrend
bei den Tumormessungen die signifikanten Unterschiede zwischen den beiden
Bildmodalitdten bel den 1., 2., 6. und 8. (20, 25.40, 24, 27 ml) Volumina registriert
wurden (K ontrasttests p<0.05). Mit wenigen Ausnahmen zeigen die Messungen von
beiden Beobachtern in den o.a. Volumina signifikante Unterschiede zwischen den
Bildmodalitéten.

Bel der Prifung der Lokalisation der Volumenunterschiede innerhalb der einzelnen
Bildmodalitdten wiesen die Hamatom und Tumormessungen von Volumen zu
Volumen Abweichungen auf, die beziglich der Signifikanzen unterschiedliches
Muster besitzen (Einweg-Varianzanalyse mit Bonferoni Post- Hoc Test, p<0.05).
Auch zwischen den beiden Beobachtern zeichnen sich Unterschiede in dem Muster
der Volumenunterschiede bel den Hamatom und Tumormessungen ab. Die
Ergebnisse dieses Tests sind aus der folgenden Tabellen 10 zu ersehen. Im
Folgenden wurden die Variationskoeffizienten der Wiederholungsmessungen jedes
Objekts, jeder Bildmodalitét und jedes Beobachters einzeln auf signifikante
Abweichungen zwischen den verschiedenen Volumina zueinander untersucht.
Signifikante Abweichungen sind zu erkennen, die aber weder innerhalb der
Wiederholungsmessungen noch zwischen den beiden Beobachtern eine zu
erkennende Systematik zeigen. In der Bildmodalitdt US und der Objektklasse
Hamatom ergeben sich zwischen den beiden Beobachtern nur geringe
Ubereinstimmungen

Aus den Grafiken 12 und 13 sind die grofiten Streubreiten bei der Bildmodalitét US,
Tumor, und bel der Bildmodalitdt MRT, Hdmatom zu erkennen. Dies trifft auf
beide Beobachter zu. Die geringste Streuung der Werte findet sich in der
Bildmodalitd MRT, Objektklasse Tumor, wobel sich hierbel fir den Beobachter 1
keine signifikanten Abweichungen ergeben. Auch in der Bildmodalitat US,
Hamatom, findet sich eine geringere Streuung der Ergebnisse bel Beobachter 1. Die

Streuung ist also nicht bei einer Bildmodalitéat geringer. Auch fallt sie nicht flr eine
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Objektklasse besser aus. Lediglich falt sie in den beiden oben genannten Féllen

besser flr Beobachter 1 aus.
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Bildmodalitat, US

1. Beob 1, Hamatom 2. Beob 2, Hdmatom
\V1[V2|V3|V4|V5|V6[V7|V8 V1|V2 [V3|V4|V5|V6|V7[V8

Vl x Ix Vl P o P o

V2 V2

V3 V3 *

V4 V4 i

V5 V5

V6 V6

V7 V7 *

V8 V8

3. Beob1, Tumor 4. Beob 2, Tumor

IV1|V2|V3|V4|V5|V6 [V7|V8 \V1|V2|V3[V4|V5|[V6|VT7 V8
V1 V1
V2 V2
V3 [ o x V3 P x x
\VZ \VZ1 x x
V5 o V5 P x x
V6 V6
V7 F b b« \Vod 4 b x
V8 V8

Bildmodalitat, MRT

1. Beobl, Hamatom 2. Beob2, Hamatom
V1|V2|V3|v4|V5|Vv6[V7|v8 V1 |v2 |V3 [V4 V5 V6 [V7|V8

Vi * Vi *

V2 P Ix Ix V2 x P o

V3 V3 *

V4 * V4 *

V5 P Ix Ix P V5 P x P o

V6 V6

V7 Px Ix Ix V7 x P P

V8 * V8 [

3. Beob1,Tumor 4. Beob2, Tumor
V1|V2|V3|V4|V5 [V6[V7|vV8 \V1[v2|[v3|v4 [V5|V6[V7|vV8

Vl Vl il ol I P

V2 V2

V3 V3

V4 V4

V5 V5 *

V6 V6

V7 V7

V8 V8

Tabelle 10:

Lokalisation der Volumenunterschiede innerhalb der einzelnen Bildmodalitdten
V= Volumen
*=gignifikante Abweichungen
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3.9 Einflussder Bildmodalitat auf die Abweichungen

Im Folgenden wurde der Einfluss der jeweiligen bildgebenden Methode auf die
volumetrischen Messfehler untersucht. Dazu wurde jeweils der Mittelwert aler
Messfehler von Beobachter 1 und 2 bezlglich jeder Objektklasse und jeder
Bildmodalitét ermittelt.

Die zwei Bildmodalitéten (Methoden) wiesen sowohl in den Hdmatom- as auch in
den Tumormessungen signifikante Unterschiede auf (Wilks multivariater
Signifikanztest; Effekt der Bildmodalitét: min F(2,62 )= 5.83, sig des min ~Wertes
= 0.005). Diese Unterschiede sind bel beiden Beobachtern zu finden (univariate F
Tests, p<0.05).

3.10. Priifung der Ubereinstimmung der Beobachter

Zur Prifung der Ubereinsimmung der Beobachter wurde Pearson's
Korrelationskoeffizient (r>0,90) als Test angewendet.

Die zwei Beobachter wiesen dabei signifikante Assoziationen in den Messfehlern
sowohl bei den US- as auch bei den MRT-Messungen auf. Dies trifft fir beide
Lasionsarten zu. In Anbetracht der Grofe der Korrelationskoeffizienten (r>0.90)
und der relativ grof3en Stichprobenumfange (n=64) kann man sagen, dass die zwei
Beobachter sehr Ubereinstimmend zwischen den Volumina geurteilt haben (Abb.12
und 13).

3.11. Intra-/I nter-observerreliabilitat

Die Intraobserverrdliabilitdt, also die Ubereingtimmung innerhalb einer
Bildmodalitét einer Objektklasse bel einem Beobachter, betrug bei der Objektklasse
Hamatom fir Ultraschall 98,1% und 97,79% fir MRT. Bei der Objektklasse
» tumor® betrug sie fur Ultraschall 97,1% und fir MRT 98,52%. Daraus ist zu
ersehen, dass die Reliabilitdten sich bel  beiden Objektklassen in beiden
Bildmodalitaten dneln. Wie auch in 3.4 beschrieben, ist ein exakteres Ergebnis
weder fir eine bestimmte Objektklasse noch fir eine bestimmte Bildmodalitét zu

erwarten.
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Die Interobserverrdliabilitdt, d.h. die Ubereinstimmung zwischen den beiden

Beobachtern, betrug in der Bildmodalitat Ultraschell fir das Hamatommodell
97,66% und fur das Tumormodell 91,68%. Fir die Bildmodalitét MRT betrug sie
fur das Hamatommodell 95,96% und fur das Tumormodell 96,93%. Hervorzuheben

ist hierbei eine geringere Reliabilitét bel der Segmentierung des Tumormodells in

der Bildmodalitét Ultraschall.
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40

Interobserverreliabilitdt in der Objektklasse Hamatomfir US und MRT fiur Beobachter 1

53

BINMR
B2 NMR

® B1 US
B2 _US



OBJEKT: Tumor

30
28+
26+ _J
@
244 ° e 5
¢"e e
[

224 °

201
. BINMR
1)
gde v}° B2 NMR
® B1US
16 B2_US
16 18 20 2 24 26 28

Grafik13:
Interobserverreliabilitat in der Objektklasse Tumor fir US und MRT fiir Beobachter 1

184

3.12. Zusammenfassung der Ergebnisse

Die Ergebnisse dieser Studie weisen darauf hin, dass die manuelle Segmentierung
von Objekten sowohl auf der Basis von Ultraschall- als auch MRT-Bildern zu
geringen Abweichungen vom wahren Volumenwert fuhrt. Hierbel findet sich eine
Tendenz (univariate F-Test, p<0,05) zur Unterschdtzung des Volumens bei der
Segmentierung von Ultraschalldatensétzen, wohingegen die Tendenz der
Abweichungen bel der Volumenermittlung von MRT-Bildern deutlich in Richtung
einer Uberschatzung (Grafiken 5 bis 11, Tabelle 7) weist. Die absoluten
Abweichungen in Prozent zeigen kein signifikant besseres Ergebnis fur eine der
beiden Bildmodalitéten (Tabellen 8 und 9). Es konnte gezeigt werden, dass diese
Abweichungen unabhéngig vom Volumen des Objekts und eines Beobachters
bestehen.

Im Einzelnen lassen sich die Ergebnisse also wie folgt zusammenfassen:

1. Genauigkeit der manuellen Segmentierung im Vergleich zum tatsachlichen
Volumen:

Hohe der tatséchlichen Abweichung:

Die mittlere absolute Abweichung betrug fur die Bildmodalitat Ultraschall fur die
Objektklasse ,,Hamatom* 1,99 +-1,44% und fur die Objektklasse , Tumor® 2,21
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+1,70%. Fir die Bildmodalitédt MRT betrug sie fur die Objektklasse ,, Hdmatom"
2,9 +-1,43% und fur die Objektklasse ,, Tumor* 1,48 +/-1,35%. Die Spannweite der
Abweichung reichte von 0,26% bis 5,8%.

2. Genauigkeit von MRT und US in der Volumenermittiung:

Bel Betrachtung der mittleren absoluten Abweichungen (Grafiken 5 bis 7) fallen die
Ergebnisse der US-Messungen in der Objektklasse ,Hamatom® bzgl. des
tatséchlichen Volumens genauer aus, wohingegen die Ergebnisse der MRT-
Messungen bei der Objektklasse , Tumor® exakter sind. Bei Betrachtung der
signifikanten Abweichungen (Abschnitt 3.6) (Einstichproben T- Test, p-Value<0,05)
liegen in fast dlen Messungen signifikarte Abweichungen vom tatsachlichen

Volumenbei beiden Bildmodalitéten vor.

3. Hinweis auf systematische Fehler:

Systematische Fehler wurden bei beiden Objektklassen begangen. In der
Bildmodalitdt US zeigte sich insgesamt eine deutliche Tendenz zu negativen
Abweichungen, wohingegen die Tendenz der Abweichung in der Bildmodalitét
MRT positiv war. Dies traf fur beide Objektklassen und beide Beobachter in
gleicher Weise zu. Betrachtet man de einzelnen Volumina (Grafik 8 bis 11) so
wurden Fehler bei beiden Bildmodalitdten und beiden Objektklassen sowohl in
positive als auch negative Richtung begangen. Eine Abhangigkeit vom Volumen

des Objekts konnte nicht beobachtet werden.

Die Genauigkeit dieser Ergebnisse wird vor dem Hintergrund bekannter

Studienergebnisse in Kapitel 4 diskutiert.
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4.Diskussion
4.1 Phantomkonstruktion

Oberstes Ziel dieser Studie war die Herstellung eines Hybridphantoms zur
Segmentierung und Volumetrie von Raumforderungen des Gehirns. Dieses
Phantom sollte in erster Linie eine moglichst realitétsgetreue Darstellung von
Raumforderungen ermdglichenund auch as Task-Trainer einsetzbar sein.

In vitro Modelle, die die morphologische Komplexitét von Lasionen des Gehirns
reproduzieren, kénnen fur eine Simulation in der Ultraschallbildgebung und auch
zur Simulation operativer Eingriffe genutzt werden.

Fur die Evaluierung von Bildgebungsverfahren fir das Gehirnwurden bisher
verschiedene Phantommodelle benutzt (Gailloud et al., 1999, Isoda et al., 1999,
Noguchi et al., 2000):

Fur US-Studien, welche die Darstellung des Gehirns betreffen, werden haufig, wie
auch u.a. bel Hughes et a. 1996, Martin et a., 1990 und Gilja et al., 1994,
Ballonmodelle als Phantom verwendet. In allen drei Studien wurden die Objekte
segmentiert, Hughes et al., 1996 evauierten die Genauigkeit von
zweidimensionalen  Ultraschallaufnahmen, Gilja et a., 1994 die von
dreidimensionalen Aufnahmen und Martin et al., 1990 testeten transoesophagealen
Ultraschall. Auch in der vorliegenden Arbeit wurde ein Ballonmodell fur die
Phantomkonstruktion benutzt.

Ein ebenfalls gangiges Verfahren stellt die Verwendung von tierischem Gewebe als
Phantombestandteil dar, wie zum Beispiel Nieren- und Lebergewebe in einer Studie
von Hughes et al, 1996.

Im Gegensatz zu der hier durchgefihrten Studie wurden in den Studien von
Hughes, Martin und Gilja et a. as Inhalt der Ballonmodelle ausschlief3ich fllssige
Substanzen verwendet. Hughes, Martin und Gilja et a. verwendeten Wasser, bei
Giljaet a. wurde zusétzlich Kochsal zl6sung verwandt.

Die hier hergestellten gelformigen bis festen Substanzen verbessertennicht nur die
Qualitét der Bildgebung, sondern waren auch fur eine realitétsgetreue Darstellung
und den Nutzen als Task-Trainer von Bedeutung. Das Gehirnkompartiment bestand
aus einem Wasser/Agarose 0,5% Gemisch, ebenso wie das Hamatomkomparti ment,
dessen Mischung 1,66% betrug. Zur Simulation des Tumors wurde tierisches

Muskelgewebe benutzt. Der Aggregatszustand der Substanzen ermdglichte deren
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Anwendung als Task-Trainer. Dazu war auch die Platzierung der Kompartimente,
das Hamatom subcortical und das Tumormodell im Bereich des simulierten
Ventrikels, geeignet. Die Zugangswege zu den Raumforderungen, kranial, direkt
Uber den Raumforderungen, unterstiitzten eine redlitdtsnahe Simulation. Das
Drucksystem konnte bei Anwendung die Massenverlagerung gut unterstiitzen. In
keiner der oben erwdhnten Studien wurde ein vergleichbarer Versuch der
Simulation eines echten Milieus unternommen. Hughes et al., 1996 evaluierten die
Genauigkeit der Segmentierung von zweidimensionalen Ultraschallaufnahmen. Es
wurden Wasserballone (13-141 ml), Nieren (141-200 ml) und fétale Leber (8-37
ml) gescannt. Der mittlere Fehler betrug 0,9 +/-2,4 %, 2,7 +/-2,3 % und 6,6 +/-5,4 %
fur Ballon, Niere und Leber. Man kann an dieser Studie ersehen, dass bei dem
einfachsten Modell, den Wasserballonen, der geringste Fehler zu beobachten ist.
Der Grund hierfir mag an der geringeren Zahl von Artefakten und den
vereinfachten Bedingungen durch eine stérkere Kontrastgebung liegen

Diese Studie erlaubt daher den Rickschluss, dass bei einer geringeren Anzahl von
Artefakten ein besseres Ergebnis zu erwarten ist. Bei Hirntumoren kann aber,
abhéangig von der Art des Tumors, mit Artefakten bel der Darstellung der Lasion
mit Ultraschall gerechnet werden. Ebenfalls ist zu erwarten, dass heterogenes
Gewebe schwieriger zu segmentieren ist. Diese Studie zeigt die Bedeutung einer
maoglichst realitdtsgetreuen Darstellung im Ultraschall auf, da ansonsten ein
Ubertragbares Ergebnis der Phantomstudie auf tatsachliche Gegebenheiten nicht
gewdhrleistet werden kann. Ein falsch positives Ergebnis durch vereinfachte

Bedingungen musste weitestgehend ausgeschlossen werden.

Als Basis dieser Studie und als Richtlinie fir die Entwicklung eines Phantoms mit
bestimmten Eigenschaften, die den tatséchlichen Bedingungen entsprechen, kann
man als Vergleich Ergebnisse heranziehen, die mit intraoperativem Ultraschall bel
kranialen Raumforderungen erhalten wurden. Der echogene Kontrast von Tumoren
im Verhdltnis zu Gehirngewebe wurde von Gooding at a., 1983, Knake et al., 1982,
1994 evaluiert. Le Roux et a., 1989 untersuchten 25 Gehirntumore beziiglich ihrer
Echogenitét. Dabei ergab sich eine grofere Echogenitét des Tumorgewebes. Dieses
Ergebnis konnte auch in anderen Studien gezeigt werden. (Auer et a., 1990-1, Auer
et al., 1990-2, Auer et a., 1995, Chandler et al., 1982, Enzmann et al., 1982,
Gooding et al., 1983, Gooding et al., 1984, Knake et al., 1984, McGahan et al.,
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1986, Quencer et al., 1986). Auer und Van Vethoven 1990-1 erhielten bei der
Untersuchung von 300 Tumoren mit Ausnahme der arachnoidalen Cysten ein
hoheres Echosignal der Tumore als des sie umgebenden Gehirngewebes.

Ein weiteres Problem dstellt die Detektion der Tumorrander in  der
Ultraschallbildgebung dar und wurde von Regelsberger et a., 2000, Houmoud et
al., 1996 und Van Venraij et a., 1995 untersucht:

Regelsberger et a., 2000 konnten in 82 % (23 von 28) die Tumorrander
lokalisieren. Houmoud et al., 1996 konnten sie in 15 von 18 Féllen darstellen, ale
untersuchten 34 metastatischen Lasionen hatten gut definierbare Rander.

Um eine klinisch brauchbare Aussage bei der intraoperativen Bildgebung treffen zu
konnen ist das Erkennen der Tumorgrenzen ein entscheidender Faktor. Ein
Problem bildendabel fehlende akustische Unterschiede im Gewebe, die eine prézise
Lokalisation der Grenzen erschweren (Van Venroij et a., 1995). Rander von
Gehirntumoren in US-Aufnahmen konnten in Studien von Gooding at al., 1983 und
Knake et al. 1982, 1984 gut identifiziert werden.

Folgende Vergleichsstudien zur Uberprifung der Detektion von Gehirntumoren in
US-Aufnahmen wurden mit anderen Bildgebungsmethoden durchgefthrt:

Von Quencer et al., 1986, Knake et al., 1982 und McGahan et a., 1986 wurden
Gehirntumore beschrieben, die mit CT schwer, mit Ultraschall aber deutlich
erkennbar waren. Auch Auer et a., 1990-2 und Chen et al., 1999 erhielten bessere
Ergebnisse mit Ultraschall als mit CT oder MRT, insbesondere bei der Detektion
von Gliomen. Becker et al., 1999 beschrieben ebenfalls bessere Ergebnisse in der
Detektion mit US als mit CT oder MRT. Ultraschall erkannte im Gegensatz zu CT
und MRT alle bestehenden Tumoren. Mit Ultraschall wurde ein falsch positives
Ergebnis erhalten.

Unter Bericksichtigung der Probleme in der Bildgebung mit Ultraschall unter in
vivo Bedingungen, wurden die kontrastgebenden Eigenschaften von Tumoren in
der hier vorliegenden Studie erfillt. Es wurden Raumforderungen mit einem
hoheren Echosignal als das zur Simulation des Gehirngewebes dienende Material
konstruiert.

Auch in dieser Phantomstudie traten Artefakte auf, die die Qualitdt der Bilder
minderten, die aber in Hinblick auf das tatsichliche Verhalten solcher

Raumforderungen in der Bildgebung existieren durften. Der Schallschatten, den das
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Tumormodell wirft, sollte den Schallschatten einer in der Realitdt vorhandenen
Kapsal wiederspiegeln. Kleinere Reflexionen waren durch die Kapseln bedingt und
mussten mit Hinblick auf eine gute Kontrastgebung akzeptiert werden. Es wurde
eine befriedigende Qualitdt der Ultraschallbilder erreicht. Abbildungen 1 und 2
zeigen zwei unter in vivo Bedingungen erhaltene Bilder. In den Abbildungen 9 und
10 sind US-Aufnahmen vom Phantom dargestelt.

Durch das Vermeiden vereinfachter Bedingungen durch die Nichtexistenz von
Artefakten wurden fir die Auswertung der Ultraschalbilder Bedingungen
geschaffen, die der tatsachlichen Situation entsprechen. Verglichen mit den
tatséchlichen Begebenheiten lieferte die vorliegende Studie befriedigende
Ergebnisse bezlglich der Bildgebung. Die erhatenen Datensétze ermdglichten,
unter Berlicksichtigung der auch in der Redlitdt erschwerten Bedingungen, eine
ausreichend gute Evaluierung der Ultraschallbilder.

Der Vorteil dieser Studie bestand darin, die exakte Kenntnis Uber das
auszuwertende Volumen zu besitzen, und damit den exakten Vergleichswert zu
kennen. Auch die Reproduzierbarkeit und die standardisierten Bedingungen

ermdglichten ein objektiveres Ergebnis als bel einer in vivo Studie.

. 4
-t..:_mqfr‘___i- H FROME
&

-
&

“..-, :‘l.“l: ”:[l uléi'.!: El-:l' ‘.‘1'.*{

Abbildung 1: Abbildung 2:
Diagonal/horizontal US. Sagittal US.

Akut traumatisches Hamatom Ventrikeltumor, Medulloblastom
(Abb. Mit Genehmigung aus (Abb. Mit Genehmigung aus
Auer/Van Velthoven) Auer/Van Velthoven)
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Abbildung 9: Abbildung 10:
US, Schichtbild, ,,Hamatom* US, Schichtbild, , Tumor*

Die MRT-Bilder konnten unter diesen Bedingungen im Gegensaiz zu den
Ultraschallbildern keine redlitétsgetreue Darstellung in der gefahrenen Sequenz
liefern. Zugunsten der Ultraschallaufnahmen mussten daher bei den MRT-
Aufnahmen in der Simulation Abstriche gemacht werden. Die T2-gewichteten
Schichtaufnahmen zeigen ein zu hypointenses Verhalten der Raumforderungen.

In Versuchen mit T1-gewichteten Aufnahmen zeigte die Raumforderung ,, Tumor*
eine bessere Darstellung (Abb.17), die Raumforderung ,Hamatom“ zeigte
allerdings keinen Intensitétsunterschied zu dem umgebenden Gewebe.

Trotz umfangreicher  Substanztestung (Konzentrationsreihenversuche von
Agarose/Wassergemischen,  verschiedene  elweilhaltige  Substanzen — mit
unterschiedlichem Fettgehalt, kolloidale Lésungen) war es nicht mdglich, die MRT-
Darstellung realitatsgetreu zu gestalten ohne die Qualitét der Ultraschallaufnahmen
zu mindern

Weas die Auswertbarkeit und das Erkennen der Grenzen in den MRT-Aufnahmen
angeht, wurde ein hinreichender Kontrast erreicht. Die Grenzen waren deutlich
erkennbar. Es konnte eine ausreichende Differenzierbarkeit  zwischen
Raumforderungen und Gehirnkompartimenten erreicht werden.

Damit konnten die aufgestellten Anforderungen an das Hybridphantom zur
vergleichenden Evaluierung der manuellen Segmentierung von  Ultraschall- und
MRT-Bildern erflllt werden.

4.2 Evaluierung der Segmentierungsmethode in den Bildmodalitaten US und
MRT

Vergleich der Segmentierung von US-und MRT-Bildern:
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Mit dem entwickelten Phantom wurde der Vergleich zwischen der Genauigkeit der
Volumenermittlung der beiden Bildmodaitdten ,US* und ,MRT“ durchgefihrt.
Die mittlere absolute Abweichung betrug fur die Bildmodalitét Ultraschall fur die
Objektklasse ,,Hamatom®* 1,99 +-1,44% und fir die Objektklasse , Tumor® 2,21
+1,70%. Fur die Bildmodalitdét MRT betrug sie fur die Objektklasse ,, Hdmatom*
2,9 +-1,43% und fir die Objektklasse ,, Tumor” 1,48 +-1,35% (Tabellen 3 und 4,
Grafiken 1 bis 8).

Segmentierung bel MRT-Bildern:

Die oben angefuhrten Messfehler zeigen eine hohe Genauigkeit im Vergleich zu
Literaturberichten Uber manuelle und semiautomatische Segmentierung von MRT-
Bildern.

Das Volumen von Gehirntumoren mithilfe der MRT wurde mit semiautomatischer
Technik von Vaidyanathan et al., 1995 und 1997 evaluiert. Mit automatischer
Segmentierung wurde das Gehirntumorvolumen in den Arbeiten von Kaus et a.
2001, und Gibbs et al., 1996 ermittelt. Ein Vergleich des Ergebnisses von manueller
Segmentierung und automatischer Segmentierung wurde von Kaus et al. 2001 und
Gibbs et al. 1996 durchgefuhrt. Es fanden sich &hnliche Ergebnisse mit der
manuellen und automatischen Segmentierung. Vaidyanathan, et al., 1995 erhielt
einen Fehler von 6 %, Gibbs einen von 5 %.

Auch eine Phantomsstudie von Byrum et a., 1996 kam mit manueller und
semiautomatischer Segmentiertechnik zu vergleichbaren Ergebnissen. Mit beiden
Techniken trat eine Abweichung vom echten V olumenzwischen 3% und 5% auf.
Auch bei der Segmentierung anderer Organe (extraokuldre Augenmuskeln) und
dem Vergleich einer manuellen und einer automatischen Methode (Firebank et a.,
2001), wurden dhnliche Ergebnisse erzielt (Fehler 4 %).

In den angefihrten Studien ist aul3er mit der in der vorliegenden Arbeit
angewandten manuellen Segmentierung auch mit anderen Segmentierungstechniken
gearbeitet worden. In alen angeflihrten Vergleichstudien zwischen der manuellen
und einer anderen Segmentierungstechnik (Firebank et al., 2001, Gibbs et al., 1996,
Kaus et al., 2001) wurden mit der manuellen dnliche Ergebnisse wie mit den
verglichenen Segmentierungstechniken erzielt. Zusammenfassend ergibt sich for

die semiautomatische bzw. automatische Segmentierungstechnik im Bezug auf
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MRT-Bilder kein Qualitdtsgewinn sondern lediglich ein Vorteil bezlglich des
geringern Zeitaufwandes im Vergleich zur manuellen Segmentierung (Firebank et
al., 2001, Gibbs et a., 1996, Kaus et a., 2001).

Segmentierung be US-Bildern:

In der vorliegenden Studie musste aber aufgrund der Auswertung von
Ultraschallbildern, deren Auswertung zur Zeit noch nicht mit einer
weiterentwickelten automatischen Segmentiertechnik moglich ist, darauf verzichtet

werden, diese mit einer solche Methodik zu evaluieren

Segmentierung von US-Bildern bel anderen Organen und Phantomen:

Die Abweichungen der Messdaten vom tatséchlichen Volumen, die bel der
Segmentierung von Ultraschallbildern zustande kamen zeigen eine grolere
Variationsbreite als die bei der Auswertung von MRT-Bildern entstehenden:
Schmidt et al., (1999, 2001) erhielten bei der Messung des Volumens des linken
Herzventrikels einen Fehler von 2,2 %, wahrend der Fehler bei Rodevan et a., 1999
bei dahnlichen Messungen 14-37 % betrug.

Bel der Ermittlung des VVolumens von grofien Organen (Leber) (Treece et al., 2001)
ergab sich ein Fehler von 2 % in vitro und von 5 % in vivo.

Hughes et a., 1996 evauierten die Genauigkeit der Segmentierung von
zweidimensionalen US-Aufnahmen. Es wurden Wasserballone (13-141ml), Nieren
(141-200ml) und fotale Leber (8-37ml) gescannt. Der Fehler betrug 0,9+/-2,4%,
2,7+/-2,3% und 6,6+/-5,4% fur Balon, Niere und Leber. Rusinek et al., 1993
ermittelte das Volumen von 1-, 2- und 3- Kompartimentmodellen von T2-
gewichteten MRT-Datensétzen. Fir Phantome grofRer 90ml erhielt er fir das
Zweikompartimentmodell einen Fehler von 5-3% und im Dreikompartimentmodel |
2-7%. Matre et al., 1999 evaluierten mittels Handsegmentierung das Volumen von
dreidimensionalen Aufnahmen der Niere. Evauiert wurden zwei verschiedene
Methoden. Das tats&chliche Volumen war bekannt. Die Ergebnisse zeigten eine
gute Korrelation mit den tatséchlichen Volumen. Die Ergebnisse, die in den
Phantomstudien von Rusinek et al., 1993 und Hughes et a., 1996 erzielt wurden,

korrelieren gut mit den in dieser Studie erhaltenen Ergebnissen.
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4.2.1 Einfluss der Bildmodalitat auf die Volumener mittlung

In der vorliegenden Studie fanden sich bei beiden Objektklassen, beiden Objekten
und beiden Beobachtern dgnifikante Abweichungen (p<0,05) von dem
tatsichlichen Volumen. Eine Systematik war allerdings daraus nicht zu ersehen
(Tabelle 8). Bel Betrachtung der absoluten Betrége ergaben sich ebenfalls kaum

signifikante Unterschiede zwischen den Bildgebungsmethoden (Tabelle 9).

Bel der Prifung der Lokalisation der Bildmodalitétsunterschiede in den
verschiedenen Volumina unterschieden sich die zwel Methoden (Bildmodalitéten)

US und MRT nicht bei allen Volumina und nicht bei beiden Objektklassen gleich.

Signifikante Unterschiede zwischen den beiden Bildmodalitéten fanden sich bei der
Hamatommessungen in den Volumina 36ml, 27ml und 26ml wéahrend bei den
Tumormessungen die signifikanten Unterschiede zwischen US und MRT in den

20ml, 25ml, 40ml, 24ml und 27ml Volumen zu registrieren waren.

Im Allgemeinen kann aber eine divergierende Tendenz der Abweichungen
zwischen den beiden Bildmodalitéten beobachtet werden.

Dabel wurde bel der Bildmodalitét Ultraschall bei beiden Objektklassen zur
Unterschdtzung tendiert. Bei der Bildmodalitdt Ultraschall in der Objektklasse
»Hamatom" betrug der Mittelwert der Messfehler -0,185ml, in der Objektklasse
» rumor” -0,29ml.

Das ermittelte Volumen anhand der MRT-Datensdize zeigte eine Tendenz zur
Uberschétzung bei beiden Objektklassen. Der Mittelwert der Messfehler des
Volumens des Hamatommodells betrug 0,25ml, der des Tumormodells 0,23ml.

Die Tendenz zur Uber- oder Unterschédtzung in dieser Studie stimmt mit den
Ergebnissen Uberein, die Le Roux et a., 1989 bel einer Vergleichsstudie von US
und MRT bei Ermittlung des Gehirnventrikelvolumens erhielten. Auch andere
Vergleichstudien zwischen Ultraschall und MRT, in denen das VVolumen des linken

Herzventrikels evaluiert wurde, (Rodevan et al., 1999, Rusk et al., 2000, Schmidt et
al., 1999) zeigeneine konsistente Unterschétzung des Volumens im Ultraschall.

In einer anderen Studie von Le Roux et a., 1994, bel der die Volumetrie von 22

Hirntumoren mit MRT-und US-Datensétzen verglichen wurde, ergab sich mit US
ein grofReres Volumen als in entsprechenden T1-gewichteten Aufnahmen, allerdings
in einer nicht signifikanten Grofenordnung. Wie auch bel der hier vorgestellten

Studie lieferten die T2-gewichteten Aufnahmen grofRere Volumina as die US-
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Bilder. Le Roux et a., 1989 verglichen die Volumina von Gehirntumoren von US-
und CT-Aufnahmen. Bei dieser Studie wurde bei den US-Aufnahmen zur
Uberschatzung tendiert, bei den CT-Aufnahmen dagegen zur Unterschatzung des
Volumens. Als Goldstandard wurde hier das Volumen des operativ entnommenen
Tumors gewahlt.

AulBer einer positiven beziehungsweise negativen Tendenz kann keine Aussage
dartber getroffen werden, welche Bildmodalitét ein exakteres Ergebnis bezliglich
des vorhandenen Volumens liefert. Die Ergebnisse liefern ahnliche absolute
Abweichungen vom tatsichlichen Wert in beiden Bildmodalitéten mit entsprechend
umgekehrten Vorzeichen. Bel Prifung der absoluten Betrége der Abweichungen
von den echten Werten (Multivariate Varianzanalyse, p<0,05) ergaben sich kaum
signifikante Unterschiede in den beiden Bildmodalitdten (Tabelle 9).

Bel der ersten Objektklasse (Hamatom) wird ein exakteres Ergebnis bei der
Ermittlung des Volumens mit Ultraschall erhalten (US —-0,185ml versus MRT
+0,245ml). Bel der zweiten Objektklasse (Tumor) wurde ein genaueres Ergebnis in
der Bildmoddita&t MRT erhalten (US, - 0,29ml versus MRT, 0,23ml), (Grafiken 5
7, Tabelle 7).

Anzumerken st alerdings, dass die Streubreite der Ergebnisse in der Bildmodalitét
Ultraschall bei beiden Objektklassen grofer ist (Grafiken 12 und 13).

Der Grund hierfir kann darin liegen, dass Ultraschallaufnahmen grundsétzlich
schwerer auswertbar sind als MRT-Bilder und sich dadurch ein grof3erer subjektiver
Fehler ergibt.

Dabel fuhrt eine schlechtere Bildqualitét, die vor allem durch eine hohe Anzahl von
Artefakten bedingt ist, zu einem groferen Fehler und somit zu einer breiteren
Variabilitét der Ergebnisse. Dies bedeutet, dass trotz der prinzipiell vergleichbar
guten Qualitét der US- und MRT-Bilder, die US-Aufnahmen wegen der Neigung zu
Artefakten im direkten Vergleich hohere Abweichungen zeigen

4.2.2 Einfluss der Objektgr 6i3e auf die Volumener mittlung
In allen durchgefihrten Tests war keine Abhangigkeit des Ergebnisses von der
Grole des segmentierten Objekts zu beobachten. Ebenso konnte in Studien von

Gibbs et al., 1996 und Vaidyanathan et a., 1995 bei den Bildmodalitdten US und
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MRT keine Abhéngigkeit der Volumenermittiung von der ObjektgroRie festgestellt
werden. Dagegen unterschied sich bei Grossman et a., 1999 das gemessene

Volumen in Abhangigkeit von dem vorgegebenen VVolumen der einzelnen Objekte

4.2.3 Einfluss der Beschaffenheit des M essobjekts auf die Volumener mittiung

Das Ergebnis einer Messung kann nicht nur durch die Bildmodalité& bedingt sein,
sondern in Abhangigkeit des zu segmentierenden Objektes stehen

Ein ungenaues Ergebnis in der Objektklasse , Tumor® in dieser Arbeit kann in der
im Vergleich zu erster Objektklasse grofReren Zahl von produzierten Artefakten
gelegen haben Vor dlem der provozierte Schallschatten erschwerte die
Auswertbarkeit erheblich Durch schlechteres Erkennen der Grenzen im Bereich des
Schallschattens scheint zu einer Unterschétzung tendiert worden zu sein. Daflr
spricht auch das konstantere Ergebnis in beiden Objektklassen bei den MRT-
Aufnahmen. Der Grund hierfur lag wohl in der geringeren Zahl von Artefakten bei
den MRT-Bildern, so dass ein objektiveres Ergebnis zu verzeichnen ist.

4.2.4 Einfluss der Segmentierungsmethode auf die Volumener mittiung

Die Abweichungen der Ergebnisse in beiden Bildmodalitéten vom tatsichlichen
Wert liegen enerseits in  der praktischen Ausfihrung der manuellen
Segmentierungsmethode und andererseits in dem subjektiven Bewertungsfaktor, der
bei manueller Segmentierung unausweichlich ist.

Um diesen subjektiven Faktor auszuschlief3en, wurden und werden
semiautomati sche und automati sche Segmentierungsmethoden entwickelt.

Dartiber hinaus weisen semiautomatischen bzw. automatischen Techniken auch
hohere Intra- und Interobserverreliabilitdt auf. Bei MRT-Segmentierungen wurden
manuelle und automatische Methoden auch beziiglich der Ubereinstimmung
verglichen (4.2.2).

In einer Studie von Firebanks et al., 2001, bei der extraokuldre Augenmuskeln
segmentiert wurden, werden dhnliche Ergebnisse mit automatischer und manueller
Technik in der Ubereinstimmung innerhalb der einzelnen Volumina erzielt.
Allerdings wird in dieser Studie angefihrt, dass mit der automatischen

Segmentierung bel wiederholten Messungen eine hohere Konstanz, gemessen an

65



geringeren Korrelationsabweichungen ereicht wurde as mit der manuellen

Segmentierung (1% versus 4%).

Eine wichtige Rolle bei der manuellen Segmentierung kommt dem subjektiven
Faktor bei der Bildauswertung zu.

Bel Untersuchung der Intraobserverreliabilitét sind in der Literatur divergierende
Ergebnisse zu verzeichnen.

Nadkarni et al., 200, Rodevan et al., 1999 und Schmidt et al., 1999 und 2001
fuhrten volumetrische Messungen am linken Herzventrikel in der Bildmodalitét US
durch. Die Volumen wurden in alen Studien mit manueller Segmentierung
bestimmt. Neben der Bestimmung des Volumens wurde in diesen Studien auch die
Intraobserverreliabilitéat untersucht. Nadkarni et al., 2000 und Rodevan et al., 1999
erhielten eine grof3e Streubreite, (bei Nadkarni 11,2 %-19,1 %, bei Rodevan 14 %
20 %) wahrend in zwei Studien von Schmidt et a. 1999 und 2001 von einer starken

Ubereinstimmung der beiden Beobachter die Rede ist.

In der Literatur liegt bei der Prifung der Inter- und Intraobserverreliabilitét
bezuglich der Ergebnisse as auch in deren Bewertung ein uneinheitliches Ergebnis
vor. In der hier durchgefiihrten Studie wurde eine Intraobserverreliabilitdt bei der
Objektklasse ,Hamatom* von 98,01% bei Ultraschall und von 97,79% bel MRT
erzielt. In der Objektklasse , Tumor” erreichte man in bei US-Aufnahmen eine
Ubereinstimmung von 97,1% und bei der Segmentierung von MRT-Aufnahmen von
98,52% Die Interobserverreliabilitat, die Ubereinstimmung zwischen den beiden
Beobachtern, betrug in der Bildmodalitdt Ultraschell fir das Hamatommodell
97,66% und fur das Tumormodell 91,7%. Fur die Bildmodalitdt MRT ergab sie fur
das Hamatommodell 95,96% und fir das Tumormodell 96,93%. Im Vergleich zu
anderen Ergebnissen liegt hier eine hohe Ubereinstimmung sowohl zwischen den

beiden Beobachtern als auch innerhalb eines VVolumens vor.

4.3 Fazit

In der vorliegenden Studie konnten die in der Realitét existierenden Schwierigkeiten
bei der Bildgebung, hervorgerufen durch das Verhaten von unterschiedlichem

Gewebe, unter standardisierten Bedingungen simuliert und untersucht werden.
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Simplifizierte Ergebnisse, wie sie bel vereinfachten Phantommodellen entstehen
koénnen, wurden so vermieden. Die erhaltenen Ergebnisse sind somit auf die in vivo
entstandenen Bildaufnahmen gut Ubertragbar. Gegenllber Studien am lebenden
Objekt besal’ diese Studie jedoch den Vorteil, Uber die Kenntnis des exakten
Volumens der zu untersuchenden Region zu verfiigen.

Es konnte gezeigt werden, dass mit der Methodik der Handsegmentierung von
Ultraschallaufnahmen &dhnlich gute Ergebnisse wie bei der Volumenmessung mit
MRT erreicht werden konnen. Der Vorteil des Ultraschalls liegt bei einer
schnelleren, einfacheren und preisglnstigeren Rekrutierung der Datensétze. Auch
verfigt man Uber eine schnelle und dynamische Bldgebung, die vor allem bel der
intraoperativen Anwendung dieser Methodik von Vortell ist. Nachtell des
Ultraschalls bleibt allerdings das schlechtere Erkennen der Grenzen von
Raumforderungen und die Neigung zur Abbildung von Artefakten. In dieser Studie
konnte gezeigt werden dass mit der hier angewandten Methode der
Volumenermittlung die Nachteile des Ultraschalls keinen negativen Einfluss auf die
Genauigkeit des Ergebnisses austiben. Die Ergebnisse der Volumenermittiung der
beiden Bildmodalitéten US und MRT waren dhnlich. Wie in den vorrausgehenden
Abschnitten gezeigt werden konnte, konnen mit manueller Segmentierung dhnliche
Ergebnisse wie mit der automatischen Segmentierung erreicht werden Dies wurde
bisher fur verschiedene Organsysteme nachgewiesen Fur Gehirntumore konnte eine
solche Studie noch nicht durchgefiihrt werden, da es noch nicht moglich war, eine
automatische Segmentierung bel US-Aufnahmen von Gehirntumoren durchzufihren.
Die manuelle Segmentierung hat den Nachteil der Subjektivitét, allerdings auch den

Vortell, auf Artefakte reagieren zu kénnen.

4.4 Ausblick

Um den subjektiven Faktor bei der manuellen Segmentierung ausschlief3en zu
konnen ist es Ziel, semiautomatische oder automatische Segmentierungsmethoden,
die im Bereich des Gehirns exakte Ergebnisse liefern, zu entwickeln.

Dadurch  wirden eine schnellere Volumenermittlung und eine grolere

Reproduzierbarkeit des Ergebnisses moglichwerden
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Wie in den oben beschriebenen Studien wurden mit diesen Methoden bel der
Anwendung in verschiedenen Regionen dhnliche Ergebnisse wie mit der manuellen
Segmentierung erzielt.

Es bleibt zu evauieren, ob in Bezug auf Gehirnlasionen dhnliche Ergebnisse mit
automatischer Segmentierung zu erreichen sind, da dieser Bereich fir Artefakte
pradestiniert ist. Die genale Kenntnis Uber das Volumen einer Raumforderung im
Bereich des Gehirns ist fir Operationen von grof3er Bedeutung. Ziel ist es, Uber eine
genaue, schnelle und dynamische Bildgebungsmethode in diesem Gebiet zu
verfigen. Ultraschall bietet viele dieser Eigenschaften. Mit dem Fortschritt der
Technik im Bereich der Segmentierung konnte Ultraschall eine wachsende

Bedeutung bel der Anwendung im Bereich des Gehirns zukommen.
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6.Anhang

Volumen B1 US B2 US B1IMRT B2 MRT

Ham 1

1 37 38,825 37,232 36,596 38,063
2 37,783 38,363 36,799 37,776
3 35,972 37,531 36,935 36,978
4 37,33 38,423 37,949 36620
5 37,337 38,548 37,027 36,874
6 38,345 38,131 38,351 36,249
7 38,583 38,549 37,993 38,008
8 37,449 37,484 38,05 37,773
Ham2

1 36 33,872 35,122 38,187 36,762
2 34,836 35,122 36,926 36,902
3 35,077 34,124 36,479 36,084
4 35,106 35,867 35,897 36,049
5 35,608 36,31 36,556 37,845
6 36,546 35,699 37,229 37,67
7 35,644 35,056 36,53 36,954
8 35,895 36,197 36,326 37,027
HAM3

1 32 33,412 33,893 31,852 32,005
2 34,11 31,063 32,032 32,518
3 32,349 31,473 32,085 32,669
4 31,86 32,046 31,591 32,414
5 32,78 31,789 31,704 32,631
6 31,498 32,096 32,031 31,041
7 31,718 31,446 31,287 31,617
te] 31,515 31,515 31,78 32,19
HAM4

1 27 26,092 28,812 26,622 26,063
2 23,478 26,533 27,265 26,981
3 28,297 26,829 26,359 26,243
4 27,217 27,472 26,405 27,837
5 26,305 27,332 26,32 27,227
6 27,141 28,503 26,587 27,177
7 26,801 26,801 27,893 26,314
8 21,801 27,112 27,177 27,433
HAMS

1 26 25,873 25,581 27,855 26,851
2 25,699 24,532 26,794 26,766
3 26,729 26,297 27,851 26,826
4 24,491 26,579 26,799 27,48
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5 26,096 24,497 26,819 26,907
6 25,814 24,952 27,171 26,979
U 25,387 24,984 27,08 27,002
8 25,35 24,841 26,851 27,35
HAM6

1 23 21,124 21,59 21,918 21,64
2 21,246 21,018 21,539 22,492
3 21,193 21,353 22,395 21,726
4 22,44 23,299 22,248 22,072
5 22,697 21,727 21,981 21,73
6 21,395 22,198 21,855 21,993
7 21,784 21,807 22,482 22,186
8 22,64 21,062 21,71 22,073
HAM7

1 20 20,809 20,561 21007 20,241
2 20,354 19,601 21228 20,71
3 19,747 20,283 21,211 20,688
4 19,659 19,988 20,169 21,135
5 20,013 20,524 20,478 20,686
6 20,383 20,259 21 20,789
U 19,637 19,845 21,221 21,203
8 20,217 20,592 20,507 20,902
HAMS

1 17 17,635 16,718 16,767 17,195
2 16,719 17,19 17,583 17,204
3 17,705 16,225 16,745 17,343
4 16,889 17,173 16,822 16,163
5 17,302 16,123 16,992 16,253
6 17,5 16,037 17,356 17,204
7 17,312 17,159 17,538 17,414
8 17,498 17,337 17,275 16,419
TU1

1 20 18,04 18,685 20,856 21,031
2 18,818 18,154 19,964 20,97
3 19,335 18,328 21,077 20,852
4 18,904 18,833 20,907 21,147
5 18,99 19,246 20,864 20,763
6 19,482 18,833 20,864 20,7

7 18,694 19,296 20,995 20,652
8 18,44 19,268 20,579 209,779
TU2

1 25,4 23,91 23,95 26,646 25,401
2 24,374 25,254 25,72 25,72
3 24,584 25,217 25,099 25,219
4 24,511 23,674 25,361 25,219
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5 25,067 25,463 25,19 26,239
6 24,695 24,019 26,11 25,995
7 25,452 23,859 25,268 26,435
8 24,229 24,694 25,176 25,268
TU3

1 17,65 18,127 17,885 17,387 17,405
2 18,487 18,385 18,02 17,401
3 18,469 17,904 18,313 16,908
4 17,62 17,761 17,245 18,614
5 18,511 18,137 17,316 17,963
6 17,761 17,941 17,259 17,714
7 18,293 17,818 17,245 17,76
8 17,53 17,794 17,848 16,833
TU4

1 23 22,152 24,025 22,114 22,834
2 22,738 23,624 23,282 24,037
3 24,257 23,539 23,015 22,384
4 23,765 22,573 22,738 22,199
5 23,856 22,605 23,783 22,884
6 24,029 22,935 22,114 22,585
7 23,04 23,212 23,643 22,707
8 23,015 23,221 22,708 23,785
TUS

1 19 19,971 19,032 19,753 19,662
2 19,446 18,962 19,498 19,782
3 18,984 19,009 19,529 19,413
4 18,491 18,888 18,884 19,671
5 19,877 19,828 18,954 19,678
6 18,728 19,696 19,868 19,715
7 19,838 19,6 19,437 19,852
8 19,892 19,879 19,473 19,645
TUG

1 24 21,838 22,681 25,088 23,194
2 22,241 23,948 24,834 24,527
3 23,03 21,946 24,71 23,211
4 23,417 23,619 23,434 24,232
5 23,624 23,473 23,065 23,464
6 23,18 23,957 24,809 23,494
7 23,75 23,633 24,511 23,7

ts] 24,094 21,681 25,088 23,535
TU7

1 22 23,688 23,188 22,794 21,061
2 20,875 21,882 22626 22,484
3 21,247 22,789 22,747 22,508
A 23,18 21,971 21,502 21,211
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5 22,856 22,375 22,615 22,926
6 22,563 23,176 22,655 21,898
7 22,979 21,176 21,598 21,968
8 22,331 21,875 21,975 21,487
TU8 27

1 28,53 25,068 27,775 27,568
2 24,514 25,302 26,569 27,305
3 25,86 26,665 27,859 27,343
4 24,984 25,511 26,679 27,568
5 26,141 26,135 27,925 27,836
6 26,313 25,619 27,426 27,075
7 26,686 26,665 26,609 26,168
8 26,454 27,221 26,318 27,234
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Zusammenfassung

In der vorliegenden Studie wurde die Genauigkeit der Volumetrie von
intrakraniellen Teilvolumina durch manuelle Segmentierung von Ultraschall- und
MRT-Bildern untersucht.

Dazuwurde ein Phantom konstruiert, das aus drei Kompartimentenbestand: Einem
groRen Kompartiment, welches die Gehirnmasse simulierte, und zwei kleinen
Kompartimenten, die die beiden Raumforderungen ,Hamatom“ und
»ventrikeltumor” darstellten Von jeder dieser beiden Raumforderungen wurden
acht Modelle mit verschiedenen  bekannten Volumina  hergestellt.
Ultraschalldatensétze wurden sagittal (alle Hametommodelle und 4 Tumormodelle)
und koronar (4 Tumormodelle) gewonnen. MRT-Datensdtze (T2 gewichtet,
koronare  Schichtaufnahmen) wurden rekrutiert. Das Volumen jeder
Raumforderung beider Bildgebungsmethoden wurde mit manueller Segmentierung
von zwei unabhangigen Beobachtern achtmal ermittelt.

In der Studie fanden sich bei beiden Objektklassen, Objekten und beiden
Beobachtern lediglich minimale, wenn auch statistisch signifikante Abweichungen
(p< 0,05) von den tatsachlichen Volumina: Die Abweichung betrug fur die
Bildmodalitét Ultraschall fur die Objektklasse ,,Hamatom* 1,99+/-1,44% und fur
die Objektklasse , Tumor” 2,21+/-1,70%. Fir die Bildmodalitdét MRT betrug sie fir
die Objektklasse ,,Hamatom* 2,9+/-0,0143% und fur die Objektklasse ,, Tumor*
1,48+/-0,0135%.

Die Fehler ergaben sich unabhangig von der Bildmodalitét, der Objektklasse, des
Volumens und der Beobachter. Es konnte im Allgemeinen aber eine divergierende
Tendenz zwischen den beiden Bildmodalitéten beobachtet werden, wobei bei der
Bildmodalitat Ultraschall zur Unterschétzung und bei der Bildmodalitét MRT zur
Uberschatzung des Volumens tendiert wurde.

Mit dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die sonografische
Volumenermittlung von Gehirnlésionender MRT-Bildgebung ebenbiirtig ist. Somit
konnte die Sonografie bel dieser Fragestellung eine kostenglnstige und
intraoperativ einsetzbare Alternative zur Magnetresonanztomografie darstellen.
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