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Abstract

Optical imaging in biomedicine is governed by the light absorption and scattering

interaction on microscopic and macroscopic constituents in the medium. Therefore,

light scattering characteristics of human tissue correlates with the stage of some

diseases. In the near infrared range the scattering event with the coefficient appro-

ximately two orders of magnitude greater than absorption plays a dominant role.

The potential of an experimental laser diode based setup for the transillumination of

rheumatoid finger joints and the pattern of the stray light detection are demonstra-

ted. For evaluating the scattering light images a new non-local image segmentation

method is presented. Regarding a noisy picture as a multicomponent mixture of gray

scaled particles, this method minimizes a non-convex free energy functional under

the constraint of mass conservation of the components. Contrary to constructing

equilibrium distributions as steady states of an adequate evolution equation, a di-

rect descent method for the free energy is used to separate the components of the

image.

1 Einführung

Die rheumatoide Arthritis (RA) ist mit 1-2 % Betroffenen in der Bevölkerung die

am häufigsten auftretende, entzündliche Arthropathie. Meist befällt sie zuerst die

kleinen Gelenke, besonders die der Finger. Die durch diese Erkrankung verursachten

Entzündungen an Gelenken beginnen gewöhnlich mit einem Entzündungsprozeß der

Gelenkkapseln (Synovitis). Gleichzeitig ändern sich die Filtrationseigenschaften der

Synovialis; es kommt zu einer steigenden Menge von Enzymen innerhalb der Synovia.

Dies beschleunigt die Entwicklung des Entzündungsprozesses.

Später entwickelt sich Granulationsgewebe mit Gefäßneubildung in der Synovia

(Abb. 1 und Abb. 2) bis hin zur Zerstörung von Knorpel- und Knochenstrukturen [1].

Es ist daher nicht überraschend, daß während dieser ersten Stufen eine Veränderung

der optischen Parameter [2, 3] auftritt (Tabelle 1).
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Die Untersuchung von Streulichtbildern bei der laseroptischen Diagnose eröffnet

der Medizin neue Möglichkeiten auf Basis der Gewebeoptik [4, 5]. Der entscheidende

Punkt für jegliche quantitativen Vorhersagen über den Erfolg des diagnostischen

und therapeutischen Einsatzes von Lasern im menschlichen Körper ist das Wissen

über die Ausbreitung von Licht in biologischem Gewebe. Monte-Carlo-Simulationen

(MCS) wurden bisher für verschiedene wissenschaftliche Untersuchungen auf diesem

Gebiet verwendet [6].

Informationen, die durch Licht aus dem Inneren des Körpers gewonnen werden,

unterscheiden sich beträchtlich im Vergleich zu denen, die mit radiologischen Me-

thoden wie Röntgen oder Kernspinresonanz gewonnen werden. Licht wird in nahe-

zu allen biologischen Geweben stark gestreut und an Grenzflächen reflektiert. Dies

macht eine gewohnte Projektionsdarstellung unmöglich. Im Vergleich zur optischen

Bildgebung in der geometrischen Optik werden Form und Größe der Bildelemente

wesentlich durch Streuung und Absorption im Gewebe beeinflußt. Ein Beispiel für

eine medizinische Anwendung ist die Anregung und Detektion von Fluoreszenzlicht

in oberflächlichen Tumoren zur genauen Beurteilung und Resektion des Tumors mit

einem gewissen Sicherheitsspielraum für gesundes Gewebe.

Wir untersuchen die Durchleuchtung von Fingergelenken mit rotem Laserlicht

zur Diagnose früher Entzündungen durch Rheuma an Fingergelenken. Die geringe

Abmessung der Gelenke unterstützt die Anwendung dieser nicht invasiven Unter-

suchungsmethode [2, 7, 8, 9]. Eine erste klinische Studie [10] zeigte, daß die Laser-

diaphanoskopie von Fingergelenken eine wertvolle Ergänzung für die Folgeuntersu-

chung von entzündeten Gelenken sein kann, wenn sie durch eine angepaßte Bildver-

arbeitung ergänzt wird. Dabei werden den signifikanten Bildelementen (Knochen,

Knorpel und Gelenkflüssigkeit) dominante Grautöne zugeordnet, welche als Pha-

sen interpretiert werden. Das Streubild erscheint somit als Gemisch von Partikeln

unterschiedlicher Phasen, die einer nichtlokalen Separation mit dem Ziel der Seg-

mentation unterworfen werden. Auf dieser Basis wurde ein neuer Algorithmus zur

Bildsegmentation und -rekonstruktion [11, 12] entwickelt.

2 Optische Bildgebung

2.1 Gewebeoptik

Ein Material wird optisch durch die Absorptions- und Streukoeffizienten µa und µs

und den Anisotropiefaktor g (mittlerer Kosinus des Streuwinkels) bei verschiedenen

Wellenlängen charakterisiert. Die geringe Absorption und hohe Streuung im Gewebe
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Abbildung 1: Schema eines kleinen Gelenks: (a) gesunder Zustand; (b) rheumatische

Arthritis, vgl. [1]

Knochen

Kapsel

Knorpel

Gelenk−
innenhaut

Synoviozyten

Pannus
Osteoklast

T−Zelle

Extensive
Angiogenese

Hyperplastische
Synovialwucherung

Abbildung 2: Ausschnitt des Gelenks in einem frühen Stadium der rheumatischen

Entzündung (entsprechend Abb. 1)

Tabelle 1: Optische Parameter (ex vivo) von gesunden und rheumatisch erkrankten

menschlichen Fingergelenken bei 685 nm [3]; Mittelwerte von 14 Proben

Gewebe Gesundes Fingergelenk Rheumatisch erkranktes Fingergelenk

µa (1/mm) µs (1/mm) µa (1/mm) µs (1/mm)

Haut 0,02 1,95 0,02 1,95

Knochen 0,08 2,1 0,08 2,1

Knorpel 0,17 1,8 0,17 1,8

Gelenkkapsel 0,15 0,6 0,24 1,1

Gelenkflüssigkeit 0,004 0,006 0,011 0,012



4 H.Gajewski et al.

ermöglicht Licht im nahen Infrarotbereich (NIR) tief in das Gewebe einzudringen.

Die Ausbreitung von Licht in homogenen streuenden Medien wird durch die Strah-

lungstransportgleichung bestimmt [13]:

dI(r, ŝ)

ds
= −µtI(r, ŝ) + µs

∫

S

p(ŝ, ŝ′)I(r, ŝ′) dΩ′.

Hierbei ist dΩ′ der differentielle Raumwinkel in Richtung ŝ′, ferner wird mit S die

Einheitssphäre bezeichnet. Die linke Seite der Transportgleichung beschreibt die

Änderungsrate der Intensität an dem mit r bezeichneten Punkt in Richtung ŝ. Der

rechte Term beschreibt den Intensitätsverlust infolge der totalen Wechselwirkung

µt = µa + µs und der durch Lichtstreuung von allen anderen Richtungen in Rich-

tung ŝ gewonnenen Intensität. Dagegen gibt µt nur die Dämpfung der sogenannten

ballistischen Photonen des einfallenden Strahls an. Die Phasenfunktion p(ŝ, ŝ′) be-

schreibt die Streuung des Lichts, welches aus der Richtung ŝ kommend, nach ŝ′

umgelenkt wird. Die häufig in der Gewebeoptik verwendete Näherung der Phasen-

funktion wurde 1941 von Henyey und Greenstein in anderem Zusammenhang

vorgeschlagen [14]:

pHG(cos θ) =
1

2

1 − g2

(1 + g2 − 2g cos θ)3/2
.

Der Anisotropiefaktor g liegt im Intervall [−1, 1] und ist ein Indikator dafür, wie stark

die Streuung von isotropen Bedingungen (g = 0) abweicht. In biologischen Anwen-

dungen überwiegt die stark vorwärts gerichtete Streuung, das heißt, es gilt g > 0.

Für die meisten praktischen Problemstellungen kann die Transportgleichung nicht

analytisch gelöst werden. Die stochastische Methode der Monte-Carlo-Simulation

wird seit 1983 [15] zur Modellierung der Wechselwirkung von Licht und Gewebe

verwendet. Mittlerweile ist die MCS eine numerische Standardmethode zur Berech-

nung der Laserlichtverteilung in Gewebe. Dabei wird eine große Anzahl von Photo-

nentrajektorien auf Basis der Wahrscheinlichkeitsdichtefunktionen für Streuung und

Absorption berechnet, siehe [16].

Die Verteilung von Licht innerhalb des Materials sowie der diffuse Reflexionsgrad

und der diffuse sowie der kollimierte Transmissionsgrad eines Stoffes kann aus die-

sen Parametern mit MCS berechnet werden. Um umgekehrt diese mikroskopischen

Koeffizienten zu bestimmen, wird die inverse Methode verwendet. Die diffusen und

kollimierten Intensitäten werden für optisch dünne Proben gemessen (Abb. 3), und

die Parameter werden an die Meßwerte mit der MCS mit Hilfe der Gradientenme-

thode [17] angepaßt. Die Ergebnisse für verschiedene Arten von Gewebe bei RA sind

in Tabelle 1 aufgeführt.
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Abbildung 3: Doppel-Ulbricht-Kugel zur Messung von Reflexions- und Transmissi-

onsgrad einer Gewebeschicht

2.2 Experimenteller Aufbau

Der experimentelle Aufbau für Streulichtmessungen an Fingergelenken ist in Abb. 4

dargestellt, siehe [8]. Eine Laserdiode (Lasiris, 670 nm, max. 5mW cw) durchleuchtet

das Fingergelenk. Das Bild des Streulichts wird mit einer CCD-Kamera (Hitachi KP-

160 B/W) auf der gegenüberliegenden Seite aufgenommen.

Abbildung 5 zeigt zwei Beispiele für den Verlauf der Streulichtintensität, gemes-

sen an einem gesunden Fingergelenk (Kurve I) und an einem kranken Fingerge-

lenk (Kurve II). Scheel et al. [10] haben gezeigt, daß die Laserdiaphanoskopie von

Fingergelenken einen wertvollen Beitrag für eine sensitive Folgeuntersuchung von

entzündeten Gelenken liefern kann. Dabei kam ein neuronales Netz für die Klassifi-

kation von eindimensionalen Streuverteilungen zum Einsatz, siehe Abb. 5.

Das Potential für die medizinische Diagnose ist durch die Lichtstreuung in der

Haut begrenzt. Diese durch die Haut verursachte Streuung enthält keine brauchbaren

Informationen und kann mit der Technik der Dekonvolution entfernt werden, um

den diagnostischen Wert dieser nicht invasiven optischen Methode zu erhöhen. Für

bekannte optische Parameter kann der Kern des Dekonvolutionsoperators mit Hilfe

der MCS exakt konstruiert werden [9].

3 Mathematischer Algorithmus zur Bildsegmentation

Im Gegensatz zu Segmentationsverfahren, welche auf der Lösung von Evolutions-

gleichungen beruhen (siehe [18, 19, 20]), basiert unser Algorithmus zur nichtlokalen
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Laserdiode
(Lasiris, 670nm, maximal 5mW cw)

Handauflage mit
Fingerhalter

Fokussierungslinse

Tischebene

CCD-Kamera
(Hitachi KP-160 B/W)

Abbildung 4: Experimenteller Aufbau zur Messung der Streulichtverteilung an Fin-

gergelenken [8]: Das System besteht aus einer Beleuchtungseinheit (Laserdiode) und

einer Kamera sowie aus einer ergonomisch adaptierten Handauflage mit Fingerhal-

ter.

Abbildung 5: Streulichtverteilungen an einem gesunden (I) und einem rheumatisch

erkrankten Fingergelenk (II).
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Bildsegmentation auf einem direkten Abstiegsverfahren für die freie Energie des Bil-

des, siehe [11, 12].

Wir erfassen das (bereits normierte) Graustufenbild, dessen Bildpunkte ein Gebiet

Ω ⊂ R
n ausfüllen, durch eine meßbare Funktion c : Ω → [0, 1]. Um dieses Bild c

bezüglich der vorgegebenen Grauwerte

a0, . . . , am ∈ [0, 1], 0 = a0 < · · · < am = 1,

zu segmentieren, benutzen wir folgenden Algorithmus:

3.1 Zerlegung in Phasen

Ziel ist es, das Bild c in mehrere Phasen u0
0, . . . , u

0
m : Ω → [0, 1] zu zerlegen, wobei

jeweils die i-te Komponente u0
i dem Grauwert ai ∈ [0, 1] entspricht:

0 ≤ u0
0, . . . , u

0
m ≤ 1,

m
∑

i=0

u0
i = 1. (1)

Dazu wählen wir eine stetige Zerlegung ζ0, . . . , ζm : [0, 1] → [0, 1] der Einheit sowie

Gewichte b0, . . . , bm ∈ R derart, daß

0 ≤ ζi ≤ 1, ζi(ai) = 1,

m
∑

i=0

ζi = 1, (2)

0 < bi < 1,
m

∑

i=0

bi = 1,

∫ 1

0

ζi(s) ds = bi (3)

für jedes i ∈ {0, . . . , m} gilt und definieren die Transformation

c 7→ u0 =
(

u0
0, . . . , u

0
m

)

=
(

ζ0(c), . . . , ζm(c)
)

. (4)

Für konkrete Simulationen benutzen wir folgende Zerlegung der Einheit: Wir

wählen Gewichte b0, . . . , bm ∈ (0, 1) mit der Eigenschaft

m
∑

j=0

bj = 1, b∗i =

i−1
∑

j=0

bj ∈ (ai−1, ai) für alle i ∈ {1, . . . , m},

und definieren Exponenten ωi > 0 sowie stetige Funktionen hi : [ai−1, ai] → R durch

ωi =
ai − b∗i
b∗i − ai−1

, hi(s) =

(

ai − s

ai − ai−1

)ωi

für s ∈ [ai−1, ai].
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Dann erhalten wir eine Zerlegung ζ0, . . . , ζm : [0, 1] → [0, 1] der Einheit mit den

Eigenschaften (2) und (3), in dem wir

ζ0(s) =

{

h1(s) falls s ∈ [a0, a1],

0 sonst,

und

ζm(s) =

{

1 − hm(s) falls s ∈ [am−1, am],

0 sonst,

für die Fälle i = 0 und i = m sowie

ζi(s) =















1 − hi(s) falls s ∈ [ai−1, ai],

hi+1(s) falls s ∈ [ai, ai+1],

0 sonst,

im Falle i ∈ {1, . . . , m− 1} setzen.

3.2 Nichtlokale Phasenseparation

Die durch (4) definierte mehrkomponentige Verteilung u0 =
(

u0
0, . . . , u

0
m

)

wird ei-

nem nichtlokalen Phasenseparationsprozeß unterworfen, welcher die freie Energie F

des Systems unter der Nebenbedingung der Massenerhaltung minimiert. Zu die-

sem Zweck haben wir ein Abstiegsverfahren entwickelt, welches eine Folge
(

uk
)

von

Zwischenzuständen liefert, die gegen einen Gleichgewichtszustand u∗ konvergiert,

siehe [11].

Gleichgewichtsverteilungen u∗ = (u∗0, . . . , u
∗

m) : Ω → [0, 1]m+1 des Mehrkomponen-

tensystems sind solche Zustände u, in denen die freie Energie F (u) = Φ(u) + Ψ(u),

definiert als Summe der Segmentationsentropie

Φ(u) =

∫

Ω

m
∑

i=0

ui log(ui) dx, (5)

und der nichtlokalen Wechselwirkungsenergie

Ψ(u) =
1

2

∫

Ω

m
∑

i,j=0

(

uiKijuj +
(

ui − u0
i

)

Lij

(

uj − u0
j

))

dx, (6)

einen kritischen Punkt unter der Nebenbedingung der Massenerhaltung
∫

Ω

u dx =

∫

Ω

u0 dx (7)
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besitzt. Um die nichtlokalen Wechselwirkungen zwischen den Teilchen vom Typ i

und j ∈ {0, . . . , m} zu beschreiben, führen wir in (6) lineare kompakte Operatoren

Kij und Lij ein. Dabei wählen wir die Abbildungen Kij derart, daß sich gleichartige

Teilchen anziehen und verschiedenartige Teilchen abstoßen, was zu der gewünschten

Phasenseparation führt. Gleichzeitig stellt die geeignete Wahl der Operatoren Lij

sicher, daß der Endzustand u∗ in der Nähe des Anfangswertes u0 gehalten wird.

In unseren konkreten Anwendungen werden die Wechselwirkungsoperatoren Kij

und Lij als Lösungabbildungen zu elliptischen Randwertproblemen mit Neumann-

Randbedingungen definiert:

−̺2
ij∆(Kijψ) +Kijψ = σijψ in Ω, ν · ∇(Kijψ) = 0 auf ∂Ω, (8)

−r2
ij∆(Lijψ) + Lijψ = sijψ in Ω, ν · ∇(Lijψ) = 0 auf ∂Ω. (9)

Hierbei geben wir jeweils effektive Reichweiten ̺ij , rij > 0 sowie Intensitäten σij ,

sij ∈ R der Wechselwirkungen zwischen den Teilchen vom Typ i und j ∈ {0, . . . , m}

vor. Dabei werden beide Matrizen als symmetrisch vorausgesetzt; die Fälle σij > 0

bzw. σij < 0 entsprechen jeweils abstoßenden bzw. anziehenden Wechselwirkungen.

Wir minimieren die freie Energie F = Φ + Ψ des Mehrkomponentensystems un-

ter der Nebenbedingung (7) durch die Lösung der zugehörigen Euler-Lagrange-

Gleichungen, wobei wir das folgende Abstiegsverfahren verwenden: Seien τ ∈ (0, 1]

ein geeignet gewählter Relaxationsparameter und u0 die Anfangsverteilung. Mit Hilfe

des alten Zustandes uk werden der Zwischenzustand vk und der zugehörige Lagran-

ge-Multiplikator λk ∈ R als eindeutig bestimmte Lösung des Hilfsproblems

λk = DΦ(vk) +DΨ(uk),

∫

Ω

vk dx =

∫

Ω

u0 dx, (10)

mit stark monotonem Operator ermittelt. Als neuen Zustand definieren wir

uk+1 = τvk + (1 − τ)uk. (11)

Unsere analytischen Untersuchen in [11] haben gezeigt, daß im Grenzprozeß k →

∞ sowohl die Folge
(

uk, λk
)

gegen eine Lösung (u∗, λ∗) der Euler-Lagrange-

Gleichungen

λ∗ = DΦ(u∗) +DΨ(u∗),

∫

Ω

u∗ dx =

∫

Ω

u0 dx, (12)

als auch die Folge
(

F
(

uk
))

der freien Energien monoton fallend gegen den Grenz-

wert F (u∗) konvergiert.
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3.3 Bildkomposition der segmentierten Phasen

Im letzten Schritt des Algorithmus berechnen wir das segmentierte Bild c∗ : Ω →

[0, 1] als Konvexkombination der Grauwerte a0, . . . , am ∈ [0, 1] bezüglich der Ge-

wichtsfunktionen u∗0, . . . , u
∗

m:

u∗ 7→ c∗ =

m
∑

i=0

u∗iai.

3.4 Numerische Umsetzung

Auf der Grundlage unserer analytischen Resultate sind wir in der Lage, numeri-

sche Simulationen durchzuführen, welche das oben skizzierte Abstiegsverfahren (5)–

(11), insbesondere dessen analytische Konvergenz konsequent bis in den Bereich der

Maschinengenauigkeit umsetzen. Dazu haben wir ein eigenständiges, erweiterbares

und portables C-Programm zur Segmentation von Grautonbildern bezüglich belie-

big vieler Grautöne geschaffen. Unser Programm baut auf zwei quelloffenen und

verbreiteten Bibliotheken auf. Es kann sowohl eigenständig genutzt als auch in be-

stehende, frei verfügbare Bildverarbeitungsprogramme integriert werden. Für die

Organisation von Datentransfer- sowie Ein- und Ausgabeprozessen setzen wir die

C-Bibliothek netpbm für Bilddateien im Format portable gray map ein. Die Para-

meter des Abstiegsverfahrens lassen sich über eine separate Steuer- und Konfigu-

rationsdatei einlesen. Die rechtwinklige Geometrie der Bilddaten gestattet uns die

Nutzung der diskreten Fourier-Transformation zur effektiven Lösung der linea-

ren elliptischen Randwertprobleme (8) und (9), wobei dafür die C-Bibliothek fftw

zum Einsatz kommt. Aufgrund der starken Monotonie des entsprechenden Opera-

tors im Hilfsproblem (10) können die Lagrange-Multiplikatoren schnell und exakt

mit Hilfe des Newton-Verfahrens berechnet werden.

4 Simulationsergebnisse

Wir demonstrieren unseren Algorithmus zur Bildsegmentation anhand der Rekon-

struktion eines verrauschten Testbilds sowie der Segmentation und der Bewertung

von Streulichtbildern von Fingergelenken. Hierbei werden zweidimensionale Bilder

in natürlicher Weise als rechteckige Gebiete Ω ⊂ R
2 repräsentiert. Die Reichweite

der Wechselwirkung wird in der dem Problem angemessenen Längeneinheit ange-

geben, das heißt, bezogen auf die Kantenlänge eines quadratischen Bildpunkts. In
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Abbildung 6: Bildrekonstruktion: (a) Anfangswert (verrauschtes Bild); (b) Ergeb-

nis der Rekonstruktion bezüglich der beiden Komponenten schwarz und weiß (graue

Region bleibt verrauscht); (c) Ergebnis der Rekonstruktion bezüglich aller drei Kom-

ponenten schwarz, grau und weiß.

Verallgemeinerung dessen kann unsere Methode auch zur Segmentation von Bild-

daten angewendet werden, welche in mehrdimensionalen Gebieten Ω ⊂ R
n gegeben

sind.

4.1 Rekonstruktion eines verrauschten Testbilds

Als Härtetest für unser Verfahren beginnen wir mit einer Wiederherstellung eines

künstlich verrauschtes Testbild bezüglich dreier Grauwerte (m = 2)

a0 = 0, a1 =
49

100
, a2 = 1, der Gewichte b0 =

39

100
, b1 =

22

100
, b2 =

39

100

sowie der Parameter

̺ij = rij = 2, (σij) =





−10 +10 +10

+10 −10 +10

+10 +10 −10



 , (sij) =





+12 −12 −12

−12 +12 −12

−12 −12 +12





gemäß (6), (8) und (9). Aufgrund der Wahl der Matrix (σij) stoßen sich verschieden-

artige Teilchen mit großer Kraft ab, wohingegen sich gleichartige Teilchen mit eben-

solcher Kraft anziehen. Gleichzeitig wird durch die umgekehrte Vorzeichenstruktur

der Matrix (sij) das rekonstruierte Bild in der Nähe des Anfangswerts u0 gehal-

ten. Abbildung 6 zeigt die numerischen Ergebnisse für das verrauschte Testbild mit

200× 200 Bildpunkten. Natürlich liefert erst die Rekonstruktion bezüglich aller drei

Komponenten ein befriedigendes Resultat.
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4.2 Segmentation und Bewertung medizinischer Streulichtbilder

In unserem BMBF-Verbundprojekt nutzen wir das Verfahren der nichtlokalen Bild-

segmentation zur Untersuchung von Streulichtbildern bei der laseroptischen Dia-

gnose von rheumatoider Arthritis. Diese Erkrankung ist die in der Bevölkerung

am häufigsten auftretende, entzündliche Arthropathie. Typischerweise befällt sie

zuerst die kleinen Gelenke, insbesondere die der Finger. Sie beginnt mit einem

Entzündungsprozeß der Gelenkkapseln, in dessen Folge eine Trübung der Gelenk-

flüssigkeit eintritt. Im weiteren Verlauf kommt es zur Entwicklung von Granula-

tionsgewebe mit Gefäßneubildung in der Gelenkkapsel sowie zur Zerstörung von

Knorpel- und Knochenstrukturen.

Wir demonstrieren unser Verfahren exemplarisch anhand von zwei Fingergelen-

ken der rechten Hand eines an rheumatischer Arthritis erkrankten Patienten. Dabei

wurde von beiden Gelenken zu zwei Zeitpunkten im Abstand von ungefähr einem

halben Jahr jeweils ein Streulichtbild mit 385 × 209 Bildpunkten aufgenommen.

Die Abbildungen 7 und 8 zeigen neben den Originalen die zugehörigen Ergebnisse

der Bildsegmentation bezüglich der vier Grauwerte (m = 3) schwarz, dunkelgrau,

hellgrau und weiß,

a0 = 0, a1 =
1

3
, a2 =

2

3
, a3 = 1, der Gewichte b0 = b1 = b2 = b3 =

1

4

und der Parameter

̺ij = rij = 4, (σij) =











−4 +4 +4 +4

+4 −4 +4 +4

+4 +4 −4 +4

+4 +4 +4 −4











, (sij) =











+4 −4 −4 −4

−4 +4 −4 −4

−4 −4 +4 −4

−4 −4 −4 +4











gemäß (6), (8) und (9). Der Fortschritt der Erkrankung ist in beiden Fällen bereits

optisch an der zunehmenden Trübung der Gelenkflüssigkeit zu erkennen. Um den

Rheumatologen eine zusätzliche Diagnosemöglichkeit anzubieten, berechnet unser

Verfahren zusätzlich einen relativen Abstand des originalen Streubilds u0 zum Er-

gebnis u∗ der jeweiligen Bildsegmentation mit Hilfe quadratischer Ausdrücke wie

zum Beispiel

∫

Ω

m
∑

i=0

∣

∣u∗i − u0
i

∣

∣

2
dx oder

∫

Ω

m
∑

i,j=0

(

u∗i − u0
i

)

Lij

(

u∗j − u0
j

)

dx,

siehe (6). Für jedes der beiden Fingergelenke vergrößert sich dieser Abstand im Ver-

laufe der Zeit, was wir als Fortschreiten der Erkrankung interpretieren. Dahinter
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Abbildung 7: Fortschreitende rheumatische Arthritis eines Fingergelenks am Zeige-

finger der rechten Hand des Patienten: (a) Streulichtbild zum früheren Zeitpunkt;

(b) zugehöriges Ergebnis der Bildsegmentation; (c) Streulichtbild zum späteren Zeit-

punkt; (d) zugehöriges Ergebnis der Bildsegmentation.

steht die Beobachtung, daß sich das scharfe und kontrastreiche Bild eines gesun-

den Gelenks im Zuge der Bildsegmentation weniger zu verändern scheint als das

verwaschene, kontrastarme Bild eines erkrankten Gelenks.

Unsere Abbildungen zeigen nur die Ergebnisse zweier ausgewählter Fingergelenke

des erkrankten Patienten. Berücksichtigt man alle untersuchten Fingergelenke, so

stimmt unsere Bewertung des Krankheitsverlaufs zu 70-80% mit der Diagnose des

Facharztes überein.
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unser Dank Herrn Dr. Scheel (Georg-August-Universität Göttingen, Medizinische

Klinik für Nephrologie und Rheumatologie) für die Bereitstellung der anonymisierten

Patientenbilder.



14 H.Gajewski et al.

Abbildung 8: Fortschreitende rheumatische Arthritis eines Fingergelenks am kleinen

Finger der rechten Hand des Patienten: (a) Streulichtbild zum früheren Zeitpunkt;

(b) zugehöriges Ergebnis der Bildsegmentation; (c) Streulichtbild zum späteren Zeit-

punkt; (d) zugehöriges Ergebnis der Bildsegmentation.
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