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Modellierung des retinalen Blutflusses durch Auswertung bewegungskorrigier-
ter Angiographie-Bildfolgen

Seit 1961 ist die Darstellung des retinalen Gefifsystems mithilfe von Fluoreszenz-Farb-
stoffen ein wichtiges Element in der Diagnostik des hinteren Augenabschnitts. Konven-
tionelle, photographische Systeme mit Blitzbeleuchtung erlauben nur die Aufnahme ein-
zelner Bilder. Erst die Einfiihrung des Laser-Scanners in die Ophthalmologie ermoglichte
eine schnelle und kontinuierliche Bildaufnahme. Der Anschlu} dieser Systeme an lei-
stungsfahige Rechner erlaubt die digitale Speicherung des kompletten Einstromvorgangs
des Farbstoffs in das Geféfisystem des Auges in Form einer ganzen Bildfolge. Ziel dieser
Arbeit ist die Auswertung dieser Bildfolgen zur Bestimmung diagnostisch relevanter Blut-
flulparameter. Die Kenntnis des Blutflusses ist bei der Beurteilung krankhafter Prozesse
am Augenhintergrund von grolem Interesse. Wahrend der Bildaufnahme treten allerdings
willkiirliche und unwillkiirliche Bewegungen des Auges auf, die eine automatische Analyse
der Fluoreszenzdynamik eines bestimmten retinalen Gebietes iiber die Zeit erschweren.
Deshalb wurde in dieser Arbeit eine Methode entwickelt, die die in den Bildfolgen auf-
tretenden Augebewegungen robust, schnell und mit hoher Genauigkeit ermittelt. Neben
der Bestimmung unterschiedlicher Paramter wie der Erscheinzeit, also dem Zeitpunkt des
Farbstoffeintritts an jedem Ort, konnte die FlieBgeschwindigkeit auf einzelnen Blutgefédfien
vermessen werden. Besonderer Augenmerk lag auf der Analyse des herzsynchronen pul-
siernden Anstiegs der Fluoreszenzintensitéit, da hieriiber erstmals in vivo ein Maf fiir die
Elastizitdt der arteriellen Gefidfle gewonnen werden konnte.

Parametrization of the retinal blood flow by analysis of motion compensated
angiography image sequences

Since 1961 the representation of the ocular vascular system using fluorescence dyes has
been one of the most important methods used in the diagnosis of diseases of the human
eye. Conventional, photographic systems using flash illumination are restricted to single
images. However, with the recent introduction of laser scanning systems in ophthalmology,
it is now possible to perform fast and continuous imaging. With the aid of a powerful
computer system it is now possible to acquire and store the complete image sequence of
the inflow of dye into the vascular system. The goal of this work is the analysis of these
image sequences to extract diagnostic relevant blood flow parameters. The knowledge of
retinal blood flow is of great interest for the opinion of pathological processes. During the
image acquisition there are unavoidable eye movements which render the automatic follow
up of a specific area over time more difficult. Therefore a method has been developed to
robustly analyze the eye movements with very high precision. Beside the determination
of the filling delay, i.e. the time of dye appearance for every point, the speed of blood
flow on single vessels can be measured. A focal point was the analysis of the pulsation
of the fluorescence intensity which, for the first time enabled the measurement in vivo, of
the elasticity of the arterial blood vessels.
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Einleitung

Seit der Entdeckung des Augenspiegels durch Helmholtz[9] im Jahre 1850 ist die Beobach-
tung menschlicher Blutgfifle in vivo moglich. Die Darstellung des Gefifisystems mithilfe
fluoreszierender Farbstoffe (Fluoreszenz-Angiographie) wurde 1961 erstmals durchgefiihrt.
Hierbei wird der injizierte Farbstoff durch das einstrahlende Licht angeregt und das wie-
der abgestrahlte Fluoreszenzlicht unter Verwendung eines Filters zur Unterdriickung des
Anregungslichtes aufgenommen. Es kommen zur Zeit zwei verschiedene Farbstoffe zum
Einsatz: Natrium-Fluoreszein mit einer Fluoreszenz im griinen Frequenzbereich und In-
docyaningriin mit Fluoreszenz im infraroten Bereich.

Die Fluoreszenz-Angiographie ist bis heute eine der wichtigsten Untersuchungsformen fiir
den hinteren Augenabschnitt. Ublicherweise werden die Angiogramme mit einer speziellen
Kamera (Funduskamera) unter Blitzbeleuchtung auf photographischem Film aufgezeich-
net. Sowohl die technischen Bedigungen der Funduskamera (Filmtransport, Blitzaufla-
dung) als auch die hohe Lichtbelastung des Auges durch die Blitzbeleuchtung erlauben
nur die Aufnahme weniger Bilder mit zeitlichem Abstand von mindestens einer Sekunde.

Erst die Einfithrung der Abtastung des Augenhintergrundes mithilfe eines Lasers (Laser-
scanning System) und die direkte digitale Speicherung im angeschlossenen Rechner, er-
moglichen eine kontinuierliche Bildaufnahme und damit die Aufzeichnug angiographischer
Bildfolgen mit hoher zeitlicher Auflésung.

Es stellt sich die Frage, inwieweit in der Dynamik einer solchen angiographischen Bildfol-
ge diagnostisch relevante Information enthalten ist. Da sich die Dynamik, das heifit die
Einstrémphase des Farbstoffs, typischerweise iiber 10 bis 20 Sekunden erstreckt, treten
wahrend dieser Untersuchungsdauer zwangsldufig mehr oder weniger deutliche Augenbe-
wegungen auf. Fiir eine automatische Auswertung der aufgenommenen Bildfolge ist daher
die Detektion und Korrektur dieser Augenbewegungen von entscheidender Bedeutung.
Friihere Ansétze anderer Arbeitsgruppen scheiterten an der Entwicklung eines genau-
en und zuverldssigen Verfahrens zur Bewegungsbestimmung, oder aber die Bewegungen
wurden von Hand unter erheblichem Arbeitsaufwand und entsprechender Ungenauigkeit
vermessen.

Fiir die hier vorliegende Arbeit werden daher die folgenden Ziele gesteckt:

e Entwicklung eines schnellen, vollautomatischen und zuverldssigen Verfahrens zur
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genauen Bestimmung der Augenbewegungen

e Berechnung moglichst aussagekréftiger BlutfluB-Parameter aus den bewegungskor-
rigierten angiographischen Bildfolgen

e Erstellung der notwendigen Computerprogramme zur Priifung der diagnostischen
Relevanz der ermittelten Blutflufl-Parameter innerhalb klinischer Studien



Kapitel 1

Grundlagen

1.1 Ophthalmologischer Hintergrund

1.1.1 Anatomie des menschlichen Auges
AuBere Hiille

Die duBere Hiille des Auges bildet die weifiliche Lederhaut (Sklera) (siehe Abb. 1.1[18]),
die im vorderen Teil {iber der Linse in die durchsichtige Hornhaut iibergeht. Zwischen
Hornhaut und Iris, einem Muskelring, der als Blende dient, liegt die mit Wasser gefiillte
vordere Kammer. Hornhaut und Iris bilden den fiir das Zustandekommen des Glaukoms
so wichtigen Kammerwinkel. Der Raum zwischen Iris und den Zonulafasern, die die
Augenlinse halten, wird als hintere Kammer bezeichnet.

In dem hinter der Linse liegenden Teil des Auges schliefit sich beim Aufbau der Augen-
wandung von auflen nach innen an die Lederhaut zunéchst die Aderhaut (Chor(i)oidea)
an. Sie bildet ein dichtes, flichenhaftes Kapillarnetz, das fiir die Erndhrung der dufleren
Netzhautschichten sorgt.

Netzhaut

Die Netzhaut (Retina) dient der Lichtempfindung und liegt zwischen Glaskorper (Cor-
pus vitreum) und Aderhaut. Nur an ihrer vorderen Grenze, der Ora serrata, und an
der Austrittsstelle des Sehnervs, der Papilla nervi optici, ist sie mit ihrer Unterlage fest
verbunden, im iibrigen Bereich liegt sie ihrer Unterlage, der Aderhaut nur locker an.

Von auflen nach innen (von der Sklera bis zum Glaskorper) besteht die Retina aus folgen-
den Schichten (siche Abb. 1.2[38]):
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Abbildung 1.1: Der Aufbau des menschlichen Auges
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1. Der Pigmentschicht
2. Der Stabchen- und Zapfenschicht
3. Die Membrana limitans externa

4. Der dufleren Korner- und retikuléren Schicht. Die Schichten (2),(3),(4) bilden das
1. (rezeptive) Neuron.

5. Daran schliefit sich die innere Kérner- und retikulére Schicht an, die das 2. Neuron
(Ganglion retinae) enthélt.

6. Darauf folgt die Schicht des 3.Neurons (Ganglion nervi optici), das aus Ganglienzell-
und Nervenfasernschicht besteht. Hier liegen die Blutgefifie, die man mit dem
Augenspiegel als Netzhautarterien und -venen sehen kann.

7. Nach innen zum Glaskérper hin werden die Netzhautschichten von der Membrana
limitans interna begrenzt.

Das einfallende Licht geht durch die ganze Netzhaut hindurch, bis es auf die Schicht
der Zapfen und Stdbchen trifft. Hier wird der Lichtreiz iiber chemische Reaktionen in
eine nervose Erregung umgewandelt, die von der Zapfenzelle aus iiber das 1., 2. und 3.
Ganglion direkt zum Hirn geleitet wird. Jede Zapfenzelle hat eine eigene Ganglienzelle
mit entsprechender Nervenfaser, so daf} jede nervose Erregung einer einzelnen Sinneszelle
direkt zum Hirn geleitet werden kann.

Von der Netzhautmitte zur Peripherie hin nimmt die Zahl der Zapfen und Stdbchen
ab. Hier besteht auch keine 1:1 Leitung mehr, d.h. die Reize mehrerer Stidbchen- und
Zapfenzellen werden in einer Nervenfaser gesammelt und weitergeleitet.

In der Mitte der Netzhaut, der Makula, findet sich eine muldenférmige Vertiefung, die so-
genannte Fovea centralis. Hier fehlen die inneren Netzhautschichten mitsamt den Stdbchen.
Dafiir befindet sich an dieser Stelle des schérfsten Sehens auf einem Areal von 1.5 mm
Durchmesser 9000-13000 besonders hohe und schmale Zapfen (die Triiger des Farb- und
Tagessehens !).

1.1.2 Blutversorgung des Auges

Das menschliche Auge wird von zwei sowohl anatomisch wie auch funktionell sehr un-
terschiedlichen Gefiaflsystemen versorgt. Hierbei handelt es sich um das Gefiafisystem der
Netzhaut und das der Uvea, die aus der Aderhaut (Choroidea), Ciliarkorper und Iris
besteht. Die arterielle Blutversorgung der Netzhaut erfolgt iiber die Arteria ophtalmica,
von der die Arteria centralis retinae abzweigt. Diese tritt — zusammen mit der zuriick-
leitenden Vena centralis retinae iiber den Nervus opticus -Stamm in die Retina ein und
verzweigt sich hier in ein Kapillarsystem, das die inneren Schichten, ndmlich die Schicht
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Abbildung 1.3: Simultane Fluoreszein— und Indocyaningrin-Angiographie: Fluoreszein-
Angiographie links; Indocyaningrin-Angiographie rechts. Deutlich ist das Gefifisystem
der tieferliegenden Aderhaut in der Indocyaningriin-Angiographie sichtbar.

des 2. und 3. Neurons einschliefilich der &uferen retikuldren Schicht, versorgt (siehe
Abb. 1.2). Die Versorgung der Schicht des 1. Neurons erfolgt jedoch von der Aderhaut
aus. Die Arteria centralis retinae und ihre Hauptiste, die von der Papille (Miindungsstelle
des Nervus opticus in das Auge) aus nach oben, unten und zur Makula hin abzweigen,
sind echte Arteriolen, sie verteilen sich in der Ganglienzellschicht und sind Endarterien.
Das heifit, sie verzweigen sich ohne direkte Verbindung zum vendsen System (Anasto-
mosen) bis in die Kapillarzone. Aus dem Versorgungsgebiet der Arterien entspringen
dementsprechend die retinalen Venen, die in der Papille zum Stamm der Vena centralis
retinae zusammenfliefen. Die retinalen Kapillaren sind undurchlaflig fiir gréflere Molekiile
(Blut-Retinaschranke augrund nichtfenestrierter Endothelien).

Die Aderhaut liegt zwischen Retina und Sklera und kleidet den hinteren Augenabschnitt
bis zur Ora serrata aus. Sie besteht aus einem schichtartig iibereinanderliegenden System
von Blutgefiflen. Auflen, skleraseitig, liegen grofle Arterienéste der Arteria ciliares und die
Vortexvenen. Weiter innen befindet sich ein Netz von mittelgroflen Adern, und innen unter
dem Pigmentepithel der Retina, die Kapillarschicht (Choriokapillaris). Die Choroidea
weist die mit Abstand hochste relative Perfusionsrate samtlicher Organe des Menschen
auf. Der BlutfluB pro Gewebevolumenanteil ist dabei circa 20 mal grofler als in der
Netzhaut und etwa 10-20 mal gréBer als im cerebralen Cortex [16].

1.1.3 Darstellung des retinalen Gefiaflystems: Die Fluoreszenz-
Angiographie

Aufgrund der bereits erwihnten Blut-Retinaschranke sind die retinalen Kapillaren nicht
durchlissig fiir Molekiile von der Grofle dees Farbstoffs Fluoreszein. Diese Eigenschaft
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wird zur Gefaflidarstellung der Retina benutzt. Bei der Angiographie mit Fluoreszein
sind die normalen Gefdfle bis in den Kapillarbereich hinein dargestellt. Pathologische
Gefifle sind hdufig undicht und lassen den Farbstoff in das Gewebe diffundieren. Da die
gefiafifiihrende Nervenzellschicht den zentralen Bereich der Makula nicht erreicht, enden
die Retinagefifie in einigem Abstand vom Zentrum. Auch die retinalen Kapillaren fehlen
in der Fovearegion. Aus diesem Grund bleibt die Makula normalerweise im Fluoreszenzan-
giogramm dunkel und wird nicht dargestellt.

Dariiberhinaus vermittelt die Fluoreszenz-Angiographie auch zahlreiche weitere Informa-
tionen wie beispielsweise Verdnderungen des Pigmentblattes, Bildung von Exsudaten und
Tumoren der Netz- und Aderhaut. Novotny und Alvis [19] fithrten im Jahr 1961 erstma-
lig eine Fluoreszenz-Angiographie nach systemischer Applikation von Fluoreszein durch.
Erlaubte die Ophthalmoskopie die Differenzierung der Strukturen des Augenhintergrun-
des bis zu einer Grofle von circa 25um, ermdoglichte die Einfiithrung der Fluoreszenz-
Angiographie aufgrund des deutlich erhéhten Kontrastes der fluoreszeingefiillten Gefiafle
eine Differenzierung von Blutgefaflen bis zu einer Gréfie von etwa 5um, so dafl auch klei-
ne retinale Kapillaren und Mikroaneurismen dargestellt werden konnten. Diese Methode
wird heute routineméfig zur Diagnostik von Storungen der Perfusion des Augenhinter-
grundes sowie der Blut-Retina-Schranke angewandt.

Aufgrund der Absorption des bei der Fluoreszenz-Angiographie verwendeten kurzwelligen
Lichtes durch das Melanin des retinalen Pigmentepithels und das Xanthophyll der Makula
sowie der Diffusion des Farbstoffs aus den Aderhautkapillaren, ist die Aussagekraft dieser
Untersuchungsmethode zur Beurteilung der choroidalen Mikrozirkualtion sehr beschrénkt.

1970 wurde daher erstmals iiber eine neue angiographische Methode mit Verwendung
des Kontrastmittels Indocyaningriin berichtet [11]. Die Verwendung infraroten Lichtes
vermindert deutlich die Absorption durch Melanin und Xantophyll. Aufgrund der fast
vollstindigen Bindung des Farbstoffs an Albumin erfolgt praktisch kein Austritt des Farb-
stoffs aus den Aderhautgeféfien.

Der Farbstoff (Fluoreszein und beziehungsweise oder Indocyaningriin) wird iiber einen
Katheter in die Kubitalvene als Bolus stoflartig injiziert. Nach einer Kreislaufzeit von
9 — 12 Sekunden erscheint der Farbstoff zuerst in den groflen Aderhautarterien, 0.5 bis 1
Sekunde spater in der Arteria centralis retinae. Dann kann mit Einzel- oder Serienauf-
nahmen die Fiillung der Arterien, der Kapillaren und der Venen festgehalten werden. In
den spiteren Phasen der Angiographie kommen Exsudationen zur Darstellung und noch
spéater, nach 10 bis 15 Minuten erkennt man die depotartige Ablagerung des Farbstoffes
in pathologischen Geweben.

Gelegentlich erleiden die Patienten durch die stoartige Injektion oder auch in Folge einer
allergischen Reaktion auf einen der Farbstoffe einen Kreislaufkollaps, der meist nicht von
langer Dauer ist. Deswegen muf} bei einer Angiographie entsprechende Moglichkeit zur
ersten Hilfe bereit gehalten werden.
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1.1.4 Angiographische Bildfolgen und deren diagnostische Be-
deutung

Die Fluoreszenz- Angiographie wurde in den letzten Jahrzehnten seit Threr Einfithrung mit
photographischen Kameras unter Blitzbeleuchtung aufgenommen. Die Verwendung von
Blitzlicht zur Beleuchtung fiihrt aber zu einer erheblichen Lichtbelastung des Augenhin-
tergrundes. Es ist daher nicht moglich, mit einem blitzbasierten System mehrere Bilder
mit geringem zeitlichen Abstand aufzunehmen. Erst seit Einfithrung des Laserscanners
in die Ophthalmologie [1][39] ist eine kontinuierliche Bildaufnahme mit hoher Empfind-
lichkeit und Kontrast moglich.

Einzelne Aufnahmen kénnen den Einstrémprozess des Farbstoffs und die in der Dynamik
dieses Vorgangs liegende Information nicht wiedergeben. Erst die Analyse einer ganzen
Bildfolge erméglicht eine Extraktion diagnostischer Parameter. Das Hauptproblem einer
automatischen Analyse sind die Bewegungen des Auges wihrend der Bildaufnahme. Diese
Augenbewegungen miissen zuvor bestimmt und die einzelnen Bilder entsprechend korri-
giert werden. Erst danach kénnen aus der Dynamik der Angiographie einzelne Parameter
des retinalen Blutflusses bestimmt werden.

Diese Parameter erscheinen besonders im Hinblick fiir die Diagnose der folgenden Patho-
logien von Interesse zu sein:

e Generelle Durchblutungsstorungen im arteriellen und vendsen Bereich, wie z.B. Ast-
Venen-Thrombosen

e Detektion von funktionellen Gefidflanomalien

e Bestimmung der versorgenden arteriellen Geféfle bei neu gebildetenen Membranen
(Neovaskularisationen), Tumoren, usw.

e Da die dufleren Schichten der Nethaut von der inneren Ko6rnerschicht bis zur Re-
zeptorenschicht (circa 130 pwm Dicke) sowie die Fovea centralis ausschlieflich iiber
die choroidale Zirkulation versorgt werden, ist eine Messung dieser Mikrozirkula-
tion und Markierung unterversorgter Areale durch Auswertung Indocyaningriin-
angiographischer Bildfolgen von groflem Interesse.
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1.1.5 Augenbewegungen (Okulomotorik)

Die mechanische Anordnung der Augenmuskeln ermoglicht eine hohe Beweglichkeit in
mehreren Freiheitsgraden [2]. Man unterscheidet die drei charakteristischen Bewegungs-
formen: Sakkaden, Tremor und Driftbewequng. Bei den Sakkaden handelt es sich um
eine Anderung der Blickachse mit hoher Winkelgeschwindigkeit. Die dabei auftretenden
Amplituden liegen im Bereich von 0 bis 30 Grad. Ein charakteristisches Kennzeichen der
Sakkaden besteht in der direkten Proportionalitéit zwischen Amplitude und Geschwindig-
keit. Hierbei konnen Winkelgeschwindigkeiten bis zu 500 Grad pro Sekunde auftreten
[2]. Auch bei vollsténdiger Fixation treten Augenbewegungen hoher Frequenz (Tremor),
jedoch mit niedrigeren Amplituden auf. Die Amplituden liegen bei unter 1/10 Grad, sind
aber grofler als der Durchmesser einer fovealen Sehzelle. Diese Mikrobewegungen sor-
gen fiir eine sténdige Signaldnderung an den Sehzellen, obwohl subjektiv ein konstanter
Bildeindruck besteht. Den bereits geschilderten Bewegungsformen ist dariiberhinaus eine
Driftbewegung iiberlagert, die das Sehzentrum iiber einige Winkelminuten pro Sekunde
verschiebt.

1.2 Datenmaterial

1.2.1 Der Heidelberg Retina Angiograph

Die dieser Arbeit zugrunde liegenden Bilddaten wurden mit dem Heidelberg Retina An-
giographen [8] aufgenommen. Der Heidelberg Retina Angiograph ist ein konfokales Laser-
Scanning-System mit digitaler Bildaufnahme. Zwei oszillierende Spiegel sorgen fiir die
vertikale und horizontale Ablenkung des Laserstrahls. Die horizontale Ablenkung (Scan-
ning) erfolgt mit einer Zeilenfrequenz von circa 3930 Hz und die vertikale Ablenkung mit
einer Frequenz von bis zu 20 Hz. Der fiir die horizontale Ablenkung sorgende Spiegel ba-
siert auf einem sich in Resonanz befindlichen Galvanometer, das heifit, der Strahl bewegt
sich sinusformig iiber das zu beobachtende Objekt. Der Einflul dieser sinusférmigen Be-
wegung auf die Bildgeometrie soll spéter diskutiert werden (siehe 1.2.1/Aufbereitung der
Bilddaten). Der fiir die horizontale Ablenkung sorgende Spiegel kann aufgrund der we-
sentlich niedrigeren Frequenz linear bewegt werden. Das durch das Spiegelsystem erzeugte
Abtastfeld kann beim Heidelberg Retina Angiograph auf 10°, 20° und 30° eingestellt wer-
den.

Konfokales Laser Scanning System
Abbildung 1.4 zeigt schematisch den optischen Aufbau des Heidelberg Retina Angiogra-

phs. Der Laserstrahl wird iiber die Ablenkeinheit (bestehend aus den zwei oszillierenden
Spiegeln) in das Auge abgebildet. Das vom Augenhintergrund reflektierte Licht, sowie das
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Detektor

Lochblende — — Ebene

Ablenkeinheit Linse

Abbildung 1.4: Funktionsprinzip der konfokalen Laser-Abtastung: Der Laserstrahl wird
tber die Ablenkeinheit in das Auge abgebildet. Das vom Augenhintergrund zuricklaufende
Licht gelangt tiber die Ablenkeinheit und einen Strahlteiler in den Detektor. Das aus der
Fokalebene im Auge stammende Licht ist auf eine Lochblende (pinhole) vor dem Detektor
fokusiert. Licht aus anderen optischen Ebenen trifft defokusiert auf die Lochblende und
wird mit zunehmendem Abstand von der Fokalebene unterdriickt.

durch die Anregung hervorgerufene Fluoreszenzlicht, gelangt {iber die Ablenkeinheit und
einen Strahlteiler in den Detektor. Das aus der Fokalebene im Auge stammende Licht ist
auf eine Lochblende (pinhole) vor dem Detektor fokusiert. Licht aus anderen optischen
Ebenen trifft defokusiert auf die Lochblende und wird mit zunehmendem Abstand von
der Fokalebene unterdriickt. Diese konfokale Anordnung erhoht einerseits deutlich den
Bildkontrast und ermdoglicht andererseits die Bestimmung der dreidimensionalen Position
der abgebildeten Objekte. Aufgrund der punktweisen Abtastung des Bildbereiches kann
die Detektion des Lichtes iiber einen einzigen, hochempfindlichen Detektor (Avalanche-
Photodiode) erfolgen, im Gegensatz zu einer digitalen Kamera mit CCD-Feld (charged
coupled device; ein Element je Bildpunkt). Der Einsatz dieses hochempfindlichen Detek-
tors und das Prinzip der konfokalen Laserabtastung ermdglichen dem Heidelberg Retina
Angiograph die Aufnahme von bis zu 20 Fluoreszenz-Angiographie Bildern je Sekunde im
Gegensatz zu den mit Lichtblitzen durchgefiihrten konventionellen Verfahren. Die Licht-
belastung des Auges liegt beim Heidelberg Retina Angiograph trotzdem nur bei 1 Prozent
der Belastung bei konventioneller Aufnahmetechnik. Die Auflésung des optischen Gesamt-
systems bestehend aus Heidelberg Retina Angiograph und menschlichem Auge ist durch
die optische Qualitit des Auges limitiert und liegt typischerweise bei 10 pum transversal
beziehungsweise 300 pym longitudinal.

Abbildung 1.5 zeigt ein Beispiel zur konfokalen Laser-Abtastung bei sechs unterschiedli-
chen Positionen der Fokalebene.
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Abbildung 1.5: Beispiel zur konfokalen Laser-Abtastung: Die Abbildung zeigt sechs Auf-
nahmen einer Indocyaningrin-Angiographie eines Netzhaut-Tumors mit unterschiedlicher
FEinstellung der Fokalebene. In den Aufnahmen der oberen Reihe sind die auf dem Tumor
aufliegenden retinalen Gefifle deutlich zuerkennen. Mit zunehmender Verlagerung der
Fokalebene in tiefere Schichten tritt das choroidale Gefafisystem tmmer deutlicher hervor.

Abbildung 1.6: Funktionsprinzip der Fluoreszein- und Indocyaningrin-Angiographie mait
dem Heidelberg Retina Angiograph: Die Anrequng des Fluoreszein erfolgt bei /88 nm.
Ein Filter verhindert die Detektion von Licht aus dem Wellenlingenbereich unterhalb von
500 nm. Die Wellenlinge 514 nm dient zur Beobachtung des Fundus vor, beziehungsweise
wahrend der Angiographie im rotfreien Frequenzbereich. Die Anregung des Indocyanin-
grins erfolgt ber 795 nm. Ein Filter verhindert die Detektion von Licht aus dem Wellen-
lingenbereich unterhalb von 810 nm. Die Wellenlinge 830 nm dient zur Beobachtung im
infraroten Frequenzbereich.

Simultane Fluoreszein— und Indocyaningriin-Angiographie

Dem Heidelberg Retina Angiograph stehen als Lichtquelle vier unterschiedliche Wel-
lenldingen zur Verfiigung. Das Laserlicht wird in der externen Lasereinheit erzeugt und
iiber zwei Glasfasern in die Kameraeinheit geleitet. Ein Argon Ionen Laser stellt Licht
der Wellenléingen 488 nm (blau) und 514 nm (griin) zur Verfiigung. Zwei Diodenlaser
erzeugen infrarotes Licht der Wellenléingen 795 nm und 830 nm.
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Abbildung 1.7:  Indocyaningrin-Angiographie mit dem Heidelberg Retina Angiograph
Durch die Wahl der Filterkante bei 810 nm wird eine Ausnutzung der Gesamtemission
des Indocyaningriins von mehr als 80 Prozent (schraffierter Bereich) erreicht.

Bei der Fluoreszein-Angiographie wird das Fluoreszein mit Licht der Wellenlénge 488 nm
angeregt (siehe Abbildung 1.6). Ein Filter sorgt dafiir, dafi Licht aus dem Wellenléingen-
bereich unterhalb von 500 nm nicht zum Detektor gelangt. Die Wellenldnge 514 nm dient
zur Beobachtung des Fundus vor, beziehungsweise wiahrend der Angiographie im rotfreien
Frequenzbereich. Bei der Indocyaningriin-Angiographie wird das Indocyaningriin mit der
Wellenldnge 795 nm angeregt. Der Wellenldngenbereich unterhalb von 810 nm wird durch
einen Filter unterdriickt. Die Wellenldnge 830 nm dient zur Beobachtung des Fundus vor
beziehungsweise wihrend der Angiographie im infraroten Frequenzbereich.

Durch die Wahl der Filterkante bei 810 nm wird eine Ausnutzung der Gesamtemission
des Indocyaningriins von mehr als 80 Prozent erreicht (siehe Abbildung 1.7).

Die beim Heidelberg Retina Angiograph eingesetzten Wellenlingen und Energien im
Uberblick:

Wellenlédnge | Aufgabe Energie
488 nm Anregung des Fluoreszein Farbstoffs 200pW
514 nm Rotfreies Fundus-Bild 130uW
795 nm Anregung des Indocyaningriin Farbstoffs | 1.8mW
795 nm Infrarotes Fundus-Bild 100puW

Der Heidelberg Retina Angiograph ermoglicht die quasi gleichzeitige Aufnahme von
Fluoreszein—und Indocyaningriin Fluoreszenzbildern (im weiteren Simultanbilder genannt).
Dies wird durch das zeilenweise Hin— und Herschalten zwischen den entsprechenden Wel-
lenlingen 795 nm und 488 nm erreicht. Ein Beispiel fiir auf diese Weise gewonnene
Simultanbilder zeigt Abbildung 1.3.
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Digitalisierung

Das analoge Bild-Signal gelangt vom Detektor in den an den Heidelberg Retina Angio-
graph angeschlossenen Rechner zur Digitalisierung. Die Digitalisierung erfolgt mit einer
Genauigkeit von 8 Bit, das heifit, mit 256 verschiedenen Helligkeitsstufen. Die vertikale
und horizontale Auflésung kann vom Anwender auf 256 x 256 beziehungsweise 512 x 512
Bildpunkte (pizel) eingestellt werden. Simultan aufgenommene Bildpaare stehen nur in
der niedrigeren Auflésung von 256 x 256 Bildpunkten zur Verfiigung. Das digitalisierte
Bild wird auf dem an den Rechner angeschlossenen Monitor ausgegeben. Die Bildrate
liegt hierbei je nach Auflésung bei maximal 20 Bildern je Sekunde (Auflésung 256 x 256
Bildpunkte) beziehungsweise 12 Bildern je Sekunde (Auflésung 512 x 512 Bildpunkte und
bei Simultanbildern).

Die am Bildschirm ausgegebenen Bilder konnen jederzeit vom Anwender einzeln im Spei-
cher des Rechners festgehalten werden. Es besteht dariiber hinaus die Moglichkeit, eine
komplette Bildabfolge von bis zu 1000 Bildern zu speichern, das heifit, es ist mit dem Hei-
delberg Retina Angiograph méglich, eine digitale Video-Angiographie von bis zu mehreren
Minuten Dauer durchzufiihren, je nach eingestellter Bildrate.

Zu jeder mit dem Heidelberg Retina Angiograph durchgefiihrten Fluoreszenz-Angiographie
wird der vom Anwender definierte Zeitpunkt fiir die Fluoreszein— beziehungsweise Indo-
cyaningriin-Injektion gespeichert. Fiir jede Aufnahme ist die seit der Injektion verstriche-
ne Zeit bekannt.

Aufbereitung der Bilddaten

Wie bereits erwédhnt, befindet sich der oszillierende Spiegel fiir die horizontale Strahlab-
lenkung in Resonanz und bewegt sich somit sinusférmig (siehe Abbildung 1.8). Da die
Bildpunkte bei konstanter zeitlicher Frequenz digitalisiert werden, wird das Bild durch
die Abweichung von der Linearbewegung in horizontaler Richtung verzerrt und muf} da-
her rechnerisch korrigiert werden. Die Korrektur besteht in einer Transformation der
Bildpunkte in horizontaler Richtung:

2
Tiorr () = x + sin (ﬂ) mit re[—xq4, T4 (1.1)
Tq

1.2.2 Angiographische Bildfolgen

Um die Dynamik des Einstromens des Fluoreszenzfarbstoffs analysieren zu konnen, ist
es moglich, in enger zeitlicher Abfolge Angiographie-Aufnahmen aufzuzeichnen. Eine auf
diese Weise entstandene Abfolge von Bildern wird hier als angiographische Bildfolge be-
zeichnet. Die Aufzeichung der Bildfolge wird vom Anwender gestartet, sobald das erste
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Abbildung 1.8: Die Abbildung zeigt die sinusformige Bewegung des sich in Resonanz
befindlichen Spiegels fiir die horizontale Strahlablenkung. Der schraffierte Bereich wird
beim Heidelberg Retina Angiograph fir die zeilenweise Abtastung des beobachteten Objek-
tes genutzt. Die durch die Abweichung von der Linearbewegung verursachte horizontale
Verzerrung des Bildes wird nach der Digitalisierung rechnerisch korrigiert.

Fluoreszenzlicht zu erkennen ist. Dies ist circa 8 bis 12 Sekunden nach Injektion der
Fall, wenn der Farbstoff die arteriellen Gefifle des Auges erreicht. Die Dauer des Ein-
stromenprozesses liegt typischerweise im Bereich von 10 bis 20 Sekunden. 30 Sekunden
nach Injektion ist dann ein quasi-stationdrer Zustand erreicht. Um eine moglichst grofie
zeitliche Auflésung zu gewéhrleisten, wurde die Bildrate bei der Aufnahme auf den ma-
ximalen Wert des Heidelberg Retina Angiographs gestellt. Bei den Bildraten von 12 be-
ziehungsweise 20 Bildern je Sekunde und einer Beobachtugsdauer von 20 bis 30 Sekunden
ergibt sich fiir den Umfang einer angiographischen Bildfolge ein Wert von 200 bis 600 Bil-
dern. Da die Auflésung eines Bildpunktes bei 8 Bit, also einem Byte liegt, ergibt sich
als Speichergréfie fiir ein Bild bei der Auflésung 256 x 256 der Wert von 64 kByte und
damit fiir eine komplette angiographische Bildfolge der Wert von 13 bis 38 MByte. Bei
der Auflosung 512 x 512 liegt der Speicherbedarf sogar beim Vierfachen dieser Werte!

Die Bildfolgen werden auf der Festplatte des an den Heidelberg Retina Angiograph an-
geschlossenen Computers abgespeichert und kénnen vom Anwender wahlweise auch auf
magneto-optische Platte ausgelagert werden, um Platz fiir neue Untersuchungen bereit-
zustellen.
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Kapitel 2

Methoden zur Bestimmung von
Bewegungsparametern

2.1 Aufgabenstellung

Die Analyse von dynamischen Vorgéngen innerhalb einer angiographischen Bildfolge be-
deutet die Bestimmung von Mefigrolen in aufeinanderfolgenden Bildern an identischen
Stellen des abgebildeten Objektes. Die dieser Arbeit zugrundeliegenden angiographi-
schen Bildfolgen erstrecken sich iiber einen mehrere Sekunden umfassenden Zeitraum, in
dem das untersuchte Auge willkiirliche und unwillkiirliche Bewegungen ausfiihrt. Aus
diesem Grund werden sich entprechende Objektstellen nicht an identischen Bildkoordina-
ten innerhalb der Bildfolge abgebildet. Um trotzdem eine Auswertung der Dynamik zu
ermoglichen, miissen die Augenbewegungen innerhalb der Bildfolge so genau wie moglich
ermittelt werden. Erst die Kenntnis der Bewegungs-Parameter ermoglicht die Analyse
der Himodynamik eines bestimmten retinalen Areals iiber die Zeit.

2.1.1 Problematik

Der stérende Einflufl auf das Datenmaterial einer angiographischen Bildfolge durch Be-
wegungen des Auges wiahrend der Untersuchung soll im folgenden néher erldutert werden.
Zusatzlich zu den Augenbewegungen gibt es noch andere Faktoren, die sich auf die Qua-
litat der Bilddaten auswirken und die ebenfalls bei der Analyse der Dynamik einer solchen
Bildfolge beriicksichtigt werden miissen.

22



Abtastrichtung

»
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Abbildung 2.1: Bewegt sich das Auge wihrend der Abtastung eines Bildes mit einer kon-
stanten Geschwindigkeit U = (vg,vy), so ergibt sich in horizontaler Richtung eine Scherung
(linke Seite) und in vertikaler Richtung (rechte Seite) eine Stauchung des entstehenden
Bildes (aus [31]).

Augenbewegungen wihrend der Aufnahme eines Bildes

Wie bereits im Abschnitt 1.1.5 beschrieben, treten bei Sakkaden Winkelgeschwindig-
keiten von bis zu 500 Grad pro Sekunde auf. Die Geschwindigkeit dieser Bewegung ist
im Vergleich zur Abtastzeit eines Bildes beim Laser-Scanning-System so grof}, daf} es si-
gnaltheoretisch gesehen zu einer Unterabtastung kommt. Bei einer Abtastzeit von 1/20
Sekunde kann sich demnach das Auge um bis zu 500/20 = 25 Grad bewegen, was in
der gleichen Grolenordnung wie das Abtastfeld des Heidelberg Retina Angiographs mit
30 Grad liegt. Aufgrund dieser Augenbewegung innerhalb der Aufnahme eines Bildes
kommt es zu Verzerrungen des Bildinhaltes, da kein quadratisches Areal des Augenhin-
tergrunds abgetastet wird. Abbildung 2.1 soll diese Problematik verdeutlichen.

Nimmt man an, dafl sich das Auge wiahrend der Abtastung eines Bildes mit konstanter
Geschwindigkeit v = (ZZ) bewegt, so ergibt sich in horizontaler Richtung eine Scherung
und in vertikaler Richtung eine Stauchung des aufgenommen Bildes. Die Abbildung des
ungestorten Bildes auf das unter Augenbewegungen aufgenommene Bild erfolgt demnach
iiber die folgende lineare Beziehung:

1 v,At/d, AN (2.1)
0 1+ UyAt/dy Y N y' )
Hierbei bezeichnet At die fiir die Aufnahme eines Bildes benétigte Zeit und d,,d, die

Anzahl der Spalten und Zeilen des Bildes. Das Koordinatensystem wurde sowohl vertikal

als auch horizontal in Abtastrichtung gelegt, der Ursprung wird in die Bildmitte bei (flzg)
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gesetzt. Andert sich die Geschwindigkeit wihrend der Aufnahme des Bildes, entstehen
entsprechend komplexere, nichtlineare Transformationen.

Bewegungen innerhalb einer angiographischen Bildfolge

Neben der Deformation der Bilddaten durch Augenbewegungen innerhalb der Bildauf-
nahme bewirken die unterschiedlichen Bewegungsformen wie Sakkaden und Driftbewe-
gung eine Transformation zwischen den Bildern einer angiographischen Bildfolge. Diese
Transformation besteht offensichtlich aus einer vertikalen wie horizontalen Translation,
dariiber hinaus aber auch, wie spdter noch gezeigt wird (Abschnitt 3.1.5), aus einer
zusétzlichen leichten Rotation. Die Gleichung fiir eine Translation um den Vektor (:TF;)
und einer Rotation um den Winkel ¢ lautet:

() (o 20 6= ) .

Die durch Gleichungen 2.1 und 2.2 definierten Transformationen, aber auch deren Kom-
binationen, gehoren zur Gruppe der affinen Transformationen mit der folgenden linearen

Abbildungsgleichung:
Ta: A B T N !
(Ty> ! ( ¢ D ) <y> N <y’> 23

In diesem im Vergleich zu Gleichung 2.1 und 2.2 allgemeineren Ansatz sind auch per-
spektivische Projektionen enthalten, die daher riihren, dafl das beobachtete Areal nicht
auf einer ebenen, sondern auf einer kugelformigen Fliche (Augapfel) liegt.

Korrespondenzproblem und Fehlerfortpflanzung

Da eine angiographische Bildfolge den Einstromungsprozess des Fluoreszenzfarbstoffs
beinhaltet, kann sich der Bildinhalt innerhalb weniger aufeinanderfolgender Bilder deut-
lich dndern. Eine zum Startzeitpunkt dunkel dargestellte Vene wird spéter aufgrund
der Fluoreszenz hell abgebildet. Deshalb lassen sich die Bewegungsparameter immer nur
iiber relativ kleine Zeitintervalle ermitteln. Diese Vorgehensweise hat aber den Nachteil,
daf sich die einzelnen Fehler bei der Analyse der Bewegungsparameter iiber die gesamte
Bildfolge fortpflanzen. Dies ist besonders bei der Analyse der Dynamik von kleinen Struk-
turen problematisch, da die Strukturen dann trotz Bewegungskompensation aufgrund der
Fehlerfortpflanzung nicht mehr in allen Bildern zur Uberlappung kommen.
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Okklusion

Blinzelt der Patient wihrend der Aufnahme, dann enthélt die angiographische Bildfolge
mehrere abgedunkelte oder vollstindig leere Bilder. Es kann auch eine teilweise Verdunk-
lung des Bildinhalts auftreten, wenn entweder durch die Bewegung des Auges oder der
Kamera der Laserstrahl nicht vollstdndig durch die Pupille tritt und auf die Iris trifft
(Okklusion). Diese Bilder diirfen bei der Analyse der Dynamik entweder nicht, oder nur
gesondert betrachtet werden. Andernfalls werden die Ergebnisse durch die von der Fluo-
reszenz unabhiingigen Anderung der Bildintensitit verfilscht.

2.1.2 Zielsetzung

Es soll ein Verfahren entwickelt werden, das die in den Bildern der angiographischen
Bildfolge aufgezeichneten Bewegungen kompensiert, und folgende Eigenschaften hat:

(A) Es sollen die Bewegungsparameter fiir die gesamte angiographische Bildfolge be-
stimmt werden. Als Modell der durch die Augenbewegungen verursachten Trans-
formationen soll die affine Abbildung nach Gleichung 2.3 dienen. Die zu bestim-
menden Bewegungsparameter lauten demnach 7,,7,, A, B,C,D. Die Ermittlung
dieser Parameter soll fiir alle angiographischen Bildfolgen auf die gleiche, robuste
Weise erfolgen und nicht anfillig gegeniiber etwaigen Storungen wie zum Beispiel
Okklusion sein.

(B) Die Bewegungsparameter sollen mit hoher Genauigkeit bestimmt werden und die
Fehlerfortpflanzung trotz des in Abschnitt 2.1.1 beschriebenen Verhaltens durch
zusitzliche Mafinahmen begrenzt werden.

(C) Bilder, die sich auf die Analyse der Dynamik stérend auswirken, sollen automatisch
eliminiert werden. Hierzu zéhlen Bilder mit Okklusion oder auch mit iiber das
Modell der affinen Transformation hinausgehenden Bewegungsformen.

(D) Das Verfahren soll automatisch die Bewegungsparameter bestimmen und schnell
genug ablaufen, damit es auch im téglichen Klinikbetrieb einsetzbar ist.

2.2 Grundlagen der Bewegungsanalyse

Betrachtet man zwei aufeinanderfolgende Bilder einer Bildfolge, so besteht das grundle-
gende Problem der Bewegungsanalyse in der eindeutigen Zuordnung einander korrespon-
dierender Bildpunkte zwischen den Bildern. Die Grofle, die sich aus der Differenz der
Bildkoordinaten korrespondierender Punkte p; und ps ergibt, wird Verschiebungsvektor
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genannt:

Verschiebungsvektor u = <:vp1 B xm), wobeip; € Bild 1, und p; € Bild 2
Ypr — Yps

Die Gesamtheit der Verschiebungsvektoren fiir alle Bildpunkte nennt man Verschiebungs-
vektorfeld. Aus der Kenntnis des Verschiebungsvektorfeldes lassen sich die Parameter fiir
ein beliebiges Transformationmodell (z.B. affine Transformation) schitzen.

2.2.1 Das Korrespondenzproblem

Nicht zu jedem Bildpunkt des einen Bildes kann ein eindeutig korrespondierender Punkt
im anderen Bild gefunden werden. Hierzu einige Beispiele:

e Fiir Punkte innerhalb einer konstanten Grauwertfliche ist der Verschiebungsvektor
prinzipiell unbestimmt.

e Fiir Punkte auf einer Grauwert-Kante ist nur die Komponente des Verschiebungs-
vektors senkrecht zur Kante bestimmbar, die Komponente entlang der Kantenrich-
tung ist vollkommen unbestimmt.

e Bei periodischen Strukturen innerhalb des Suchfensters sind die Verschiebungsvek-
toren nur bis auf ein Vielfaches der Periodenldnge bestimmt.

Es wird klar, da} Verschiebungsvektoren nur an markanten Stellen bestimmt werden
konnen, es muf} eine Grauwertinderung vorhanden sein.

2.3 Konventionelle Methoden

Im den folgenden beiden Abschnitten 2.3.1 und 2.3.2 wird eine kurze Zusammenfassung
(nach[10]) der iiblicherweise eingesetzten Verfahren zur Bewegungsanalyse gegeben. Fiir
eine ausfiihrlichere Darstellung wird auf [10] verwiesen.

2.3.1 Differentielles Verfahren

Der optische Flufl

Fassen wir die angiographische Bildfolge als Grauwertfunktion g(x,¢) mit kontinuierlichen
Indizes x und ¢t auf. Nimmt man an, dafl sich die Funktion g(x,t) nur durch Bewegung

andert, so ergibt sich fiir das totale Differential dg von ¢ in Lagrange’schen, das heifit
mitbewegten Koordinaten:
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dg(x,t) =0 (2.4)
In Eulerschen, das heif3t ortsfesten Koordinaten schreibt sich diese Gleichung als:

dg(x,1) dg(x,1) dg(x,1)
e dx + Jy dy + 5

dt =0 (2.5)

Definiert man den Verschiebungsvektor u als differentielle Anderung der Orte korrespon-
dierender Bildpunkte in den beiden Bildern g(x,t) und g(x, ¢ + dt)

.t
_ _ | de
=()-14)
de
so 1aBt sich Gleichung 2.5 umschreiben:
uVy(x,t) + 89(5;, b _ 0 (2.6)

Diese Beziehung wird Kontinuitditsgleichung des optischen Flusses genannt. Vergleicht
man sie mit der Kontinuitétsgleichung einer stromenden Fliissigkeit mit der Dichte p(x, t)

0p _Op B
E—FV(up)— 5 +uVp+pV-u=0,

so tritt hier noch ein Term mit der Divergenz des Geschwindigkeitsfeldes u auf. Die-
ser Term beschreibt Senken und Quellen der Stromung. Diese Einfliisse sind im obigen
Ansatz fiir den optischen Flufl vernachlissigt, da vorausgesetzt wird, dal keine Grauwer-
te durch Okklusion von Bildobjekten verschwinden beziehungsweise auftauchen kénnen.
Beim Ansatz einer affinen Transformation 2.3(enthélt Streckung und Stauchung) sollten
diese Terme allerdings hinzugezogen werden. Die Vernachlidssigung dieser Terme in Glei-
chung 2.3.1 bedeutet physikalisch, daf} es sich um eine inkompressible Fliissigkeit handelt.

Bestimmung von Verschiebungsvektoren iiber den optischen Fluf3

Die Kontinuitédtsgleichung fiir den optischen Fluf} ist unterbestimmt, denn sie enthélt die
beiden unbekannten Komponenten von u. Das Skalarprodukt uVyg ist gleich dem Betrag
des Gradienten multipliziert mit der Komponente von u in Richtung des Gradienten, also
senkrecht zur lokalen Grauwertkante:

uVg =u,|Vyl. (2.7)
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Damit bestétigt sich die bereits qualitativ gefillte Aussage, dafl an einer lokalen Grau-
wertkante sich nur die Geschwindigkeitskomponente senkrecht zu ihr bestimmen la8t. Sie
betrégt:

0
uy = —8—§/|Vg|. (2.8)

Die Frage ist nun, wie man an einem bestimmten Bildpunkt p einen Verschiebungsvektor
vollstdndig bestimmen kann. Aus Gleichung 2.8 folgt, dafl man aus dem optischen Fluf}
an der Stelle p nur die Komponente des Verschiebungsvektors in Richtung des Grauwert-
gradienten bestimmen kann. Dies liegt, wie bereits erwdhnt, an der Unterbestimmtheit
des Problems. Fiir die vollstdndige Bestimmung des Verschiebungsvektors ist also mehr
Information notwendig. Sie kann nur aus der Umgebung des untersuchten Punktes p kom-
men. Betrachten wir also eine kleine Umgebung von p, die N Punkte p;,i € {1...N}
enthalte, wobei N > 2. Die Frage ist, nach welchem Modell die Information aus dieser
Umgebung zur Bestimmung des Verschiebungsvektors u beitragen soll. Die Annahme,
daf} das Verschiebungsvektorfeld konstant innerhalb dieser Umgebung ist, ist das einfach-
ste Modell. Die Kontinuitétsgleichung fiir den optischen Flufl an den Punkten p; liefert
N Gleichungen zur Bestimmung von wu:

9:(P1)  gy(P1) 9¢(p1)
gm(Pz) gy<P2> < U > L gt(Pz)
9=(PN)  9y(PN) 9:(pw~)
i i (i
A T = b
Hierbei gelten die folgenden Abkiirzungen:
_ 9 _99  _99
ga = axa gy— aya gt = at7

Ist N > 2, so ist die gesuchte Losung fiir <Z‘> iiberbestimmt. Nach der inversen linearen
Theorie minimiert bei einem gegebenen iiberbestimmten Gleichungssytem Ax = b der
Vektor x = (A*A)"1A'b den Betrag des Fehlervektors b — Ax (Methode der kleinsten

Fehlerquadrate).

Berechnen wir damit die explizite Losung fiir den Verschiebungsvektor u:

A*A = <gm(p1) :(p2) - gx(pzv)> gw(:l’2) 9y(:P2) (2.10)

6:(px) (D)

_ ( Sie19a(Pr) Tl 92(Pk)gy(Pr) ) (2.11)
Yie1 90 (Pr) gy (Pr) sy 92 (pr) '
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Diese Matrix ist invertierbar, wenn gilt:

N 2
det(A*A ng Pk ZQy Pr) (Z 92(Pk gy(pk)> # 0. (2.12)

k=1

Hieraus ergeben sich die folgenden Bedingungen fiir die vollstindige Bestimmung von u:

1. Nicht alle g, und g, diirfen Null sein, d.h., es darf sich bei der betrachteten Umge-
bung nicht um eine konstante Grauwertfliche handeln.

2. Die Gradienten diirfen nicht alle in dieselbe Richtung weisen, d.h., die Grauwert-
verteilung darf keine Ebene darstellen. In diesem Fall ist nur eine Komponente von
u bestimmbar.

Berechnen wir AtA:

293295 — (2 gocgy)2 < — 2 929y Zgi

(Die Summenindizes werden zur Ubersichtlichkeit nicht mehr angegeben.) Um % zu be-
rechnen, multiplizieren wir At mit b:

gt(Pl)
tr. [ 9:(P1) 92(P2) - gz(Pw) 9(P2) | [ ¥ g0
Ab= ( 9y(P1) gy(P2) -+~ gy(pN)> ; B ( Zgygt>
9:(Pn)

Multiplizieren wir diesen Vektor von links mit der Matrix (A*A)~1 (2.13), so erhélt man
das Ergebnis:

D 929t 95> 9y9t Y a9y

— Z %Z 5_ Z zJy
>_ Zgygngg— ngth:)ga:gy (2'14)

Sy a-(2 gmgy)z

TN
Sy

Die Gleichungen sind alle bisher fiir eine kontinuierliche Funktion g(x,t) formuliert. In
der Realitdt liegt aber nur die in Zeit und Raum diskrete angiographische Bildfolge G,
vor. Der einfachste Ausdruck fiir die Ableitungen in diskretisierter Form ist die Differenz
benachbarter Bildpunkte. Sie lauten:

dg 1

a E(Gw,y,tﬂ - Gm,y,t)
At(G:t—H t— G:c t)

v ~ sYs Y,

g < At(Gw,yH,t - G:L’,y,t)

Q
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g(Xo,t) g(Xo, t+AL)

4
4

_ AX (g(Xo,t)-g(Xo,1+AL))

Ay

Abbildung 2.2: Links: Die Verschiebung kann aus der Tangente und der Grauvwertdif-
ferenz ermittelt werden. Rechts: Die beiden Kurven haben vollkommen unterschiedliche
Tangenten an gleichen Stellen. Die Verschiebungsvektor-Schitzung anhand der Tangente
st daher nicht mehr maglich.

Uber die Beriicksichtigung einer Grauwertumgebung des Punktes p 1i8t sich daher der zu
p gehorende Verschiebungsvektor u ermitteln.

Aus der Gesamtheit der ermittelten Verschiebungsvektoren u; (i € {1...N}) lassen sich
die Parameter des Transformationsmodells (affine Transformation, siehe Gleichung 2.3)
schitzen. Es ergibt sich ein Gleichungssytems mit 2n Gleichungen:

() (& 5)G)- G 29
Das hier geschilderte Verfahren hat den grofien Nachteil, dafl nur Verschiebungen sicher
ermittelt werden kénnen, die klein gegeniiber den Bereichen sind, in denen der Grauwert-
verlauf durch eine Ebene approximiert werden kann. Andert sich die Grauwertfunktion
innerhalb kleiner Abmessungen, das heifit, sind die im Bild dargestellten Strukturen klei-
ner als die Verschiebung, so ist der lineare Ansatz 2.9 nicht mehr giiltig, und es ergeben
sich an diesen Stellen falsche Verschiebungsvektoren (siche dazu Abbildung 2.2). Die Ur-
sache dafiir ist in der Tatsache begriindet, dafl in der Kontinuitdtsgleichung differentielle
Groflen auftreten, und damit nur infinitesimale Verriickungen ermittelt werden koénnen.
Das Verfahren ist aus diesem Grund in der Praxis nur bedingt brauchbar, da diese Vor-

aussetzungen normalerweise nicht erfiillt sind. In Abschnitt 2.3.3 wird eine Erweiterung
des Verfahrens vorgestellt, die diesen Nachteil zumindest teilweise wieder aufhebt.
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2.3.2 Kreuz-Korrelation

Der grofle Nachteil der geringen 'Reichweite’ des differentiellen Verfahrens wirft die Frage
nach einer Methode auf, die sich nicht am lokalen Grauwertverlauf orientiert, sondern
den Suchraum fiir Verschiebungsvektoren auf einen ganzen Suchbereich erweitert. Ein
Verfahren, das diese Bedingung erfiillt ist die Kreuz-Korrelation. Statt der differentiellen
Information des lokalen Grauwertverlaufs wird das transformierte Bild G, mit dem Bild
Gy y4+1 korreliert:

K1 =3 T(Guy) Gy (2.16)

Diese Korrelation K7 wird fiir alle in Betracht kommenden Transformationen 7 (zum
Beispiel affine Transformationen) berechnet. Die Entscheidung, welche Transformation
optimal ist, liefert das Maximum aller K7 beziiglich des Suchbereichs. Diese Aussage
folgt aus der Cauchy-Schwartschen Ungleichung:

lalf®- 160> @b (2.17)

Setzen wir fiir @ das n-Tupel aus Grauwerten G, und fiir b die gleichen, aber umsortierten
beziehungsweise verschobenen Werte G, ., dann ergibt sich aus 2.17:

S G Gy < \/Z G2 G2, (2.18)

< Y G denn Y Gi,, => G (2.19)

Bei der Beziehung (2.16) stellen sich die folgenden Probleme:

1. Selbst vollstindig unkorrelierte Bildausschnitte kénnen einen groflen Wert K er-
geben.

2. Es 148t sich nicht ermitteln, ob die optimale Transformation innerhalb des Suchbe-
reichs liegt und wie dhnlich sich die beiden Bilder sind.

Das erste Problem lafit sich dadurch aufheben, dafl man die entsprechenden Bildaus-
schnitte mittelwertfrei macht, wodurch bei unkorrelierten Daten in Gl. (2.16) negative
Summanden auftreten, und K+ daher deutlich kleinere oder sogar negative Werte an-
nimmt.

_ _ _ o 1
K’T = Z T(Gm,y,t — Gt><Ga:,y,t+1 — Gt+1) mit Gt = m Z Ga:,y,t (220)
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Es handelt sich hierbei um die sogenannte Kovarianz der beiden Gréfen. Die Nachteile
2. und 3. konnen durch die Einfiihrung eines Ahnlichkeitsmafles C' < 1 behoben werden.
Dieses Maf} bildet der sogenannte Korrelationskoeffizient C':

2 Z T(G:t,y,t - Gt)(G:L’,y,t+1 - Gt+1)
Z(T(G:t,y,t - Gt))2 =+ Z(G:t,y,t—i-l - Gt+1)2
Den Nenner bildet der Wert fiir maximale Korrelation, wodurch eine Normierung erreicht
wird. Die optimale Transformation 7 ergibt sich fiir ein maximales C'y- . Ist C'r innerhalb
des gesamten Suchbereichs kleiner als ein frei wihlbarer Schwellwert S (z.B. S = 0.9),
so bedeutet dies, daf} in diesem Bereich der Verschiebungsvektor nicht sicher bestimmt
werden kann. Dies kann seine Ursache zum Beispiel in der mangelnden Grofle des Such-
bereichs oder im Grauwertverlauf haben.

Cr = (2.21)

Es gibt aber einen bedeutenden Nachteil dieses Verfahrens, ndmlich den immensen Re-
chenaufwand zur Ermittlung der C'r.

Dies soll ndher am Beispiel der affinen Transformation (2.3) T,mn erldutert werden. Die
gesuchten Parameter von Ty, ndmlich T3, T,, A, B, C, D, spannen einen 6-dimensionalen
Raum auf. Gesucht ist der Punkt in diesem Raum, bei dem 7T,g, seinen maximalen Wert
annimmt. Die einfachste Methode zur Bestimmung dieses Punktes ist die lineare Suche.
Fiir jeden in Frage kommenden Punkt dieses Raumes mufl dann der Korrelationskoef-
fizient C'ram, berechnet werden, um zu entscheiden, welche Transformation optimal ist.
Selbst wenn man den Suchbereich im 6-dimensionalen Parameterraum einschriankt (100
verschiedene Werte fiir 7, und 7, 10 verschiedene Werte fiir A, B, C, D), ist trotzdem ein
enormer Rechenaufwand nétig ':

Operationen = 100 x 100 x 10 x 10 x 10 x 10 X (2 x 256 x 256)
i =i g
To Ty A B “ P Korrelation
~ 1.3x10% (2.22)

Die Bildgrofle wurde hierbei als 256 x 256 Punkte angenommen. Setzt man die Rechen-
leistung eines leistungsfihigen PC-basierten Systems (500 MHz Intel Pentium III) mit
5 x 107 Rechenoperationen je Sekunde an, so ergibt sich als Rechenzeit zur Bestimmung
der optimalen Transformationsparameter:

1.3 x 10'3 Operationen
5 x 107 Operationen/s

Dauer = = 260000 s ~ 3 Tage (2.23)

Aufgrund dieser Rechendauer, ist in der Praxis die lineare Suche der optimalen Transfor-
mationsparameter bei einem 6-dimensionalen Parameterraum nicht anwendbar.

1Zum Berechnungsaufwand der eigentlichen Korrelations kommt noch der Aufwand zur Durchfiihrung
der Transformation fiir eines der beiden aufeinander abzubildenden Objekte!
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Um die Komplexitit zu reduzieren, kann anstelle der linearen Suche ein iteratives Op-
timierungsverfahren eingesetzt werden (zum Beispiel das sogenannte Simplezverfahren).
Bei diesen Verfahren startet man bei einem oder mehreren Punkten im Parameterraum,
und ”wandert” von dort in Abhéngigkeit vom Wert C' an diesen Punkten im Parameter-
raum. Der Nachteil dieser iterativen Verfahren ist, dafl sie in ein lokales Optimum laufen
konnen, das aber nicht der optimalen Losung entspricht.

Eine weitere Moglichkeit, um den Rechenaufwand zu minimieren, besteht in der Verwen-
dung von Mehrgitterstrukturen (siehe Abschnitt 2.3.3).

Als zu korrelierende Daten miissen nicht die Grauwerte der Bilder verwendet werden,
sondern es kann vorteilhaft sein, andere Bildmerkmale zu korrelieren (z.B. durch Ablei-
tungsoperationen ermittelte Grauwertkanten und -ecken). Auf diese Weise kann man eine
gewisse Unabhéngigkeit von beleuchtungsabhéngigen Intensitétsdifferenzen zwischen den
zu korrelierenden Bildern erreichen.

2.3.3 Verwendung von Mehrgitterstrukturen

Wihrend das in Abschnitt 2.3.1 geschilderte differentielle Verfahren den Nachteil hatte,
dafl nur Verschiebungen bestimmt werden konnen, die durch die rdumliche und zeitli-
che Diskretisierung aufgelost werden, war bei der Verwendung der Kreuz-Korrelation der
grofite Nachteil der Rechenaufwand. Beide Nachteil kénnen grofitenteils kompensiert wer-
den, indem man das Verfahren auf sogenannte Mehrgitterstrukturen anwendet. Das heif}t,
da man das entsprechende Verfahren auf die in verschiedenen Auflésungsstufen vorliegen-
den Bilddaten anwendet. Man beginnt dabei auf der grébsten Auflésungsstufe, bestimmt
dort die Losung und propagiert diese Information in die néchstfeinere Auflésungsstufe.
Diese Vorgehensweise wird solange fortgesetzt, bis die ursprungliche Auflésung erreicht
ist.

Die iiblicherweise verwendete Mehrgitterstruktur ist die sogenannte GaufSpyramide.

Gauflpyramide

Ausgangspunkt der Berechnung einer Gau8pyramide bildet das Originalbild G° mit der
Dimension n x m. Dieses Bild wird mit der Maske B° geglittet, d.h., das Bild wird mit
der (r x r Matrix B;; gefaltet (r ungerade):

r

° %,k = Z Z BiajG?L+(r+1)/2—z’,k+(r+1)/2—j (2.24)
i=1j=1
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Fiir die Maske B kann man beispielsweise die 5 X 5-Binomialmaske verwenden, die eine
Gléattung bedeutet, da die Transferfunktion ndherungsweise eine Gaulkurve darstellt.

1 4 6 4 1
| 416 24 16 4
B=—_| 6 24 36 24 6
256 | 4 16 24 16 4
1 4 6 4 1

Diese Glattung ist notwendig, um dem Abtasttheorem, das die maximale Frequenz-
auflosung der nichsthoheren Ebene angibt, zu geniigen. Durch diese Glittung werden
namlich die kleinsten Strukturen entfernt, die auf der néichsten Ebene nicht mehr dar-
stellbar wéren. Die hochgestellten Indizes sollen die Ebene der Pyramide beschreiben.

Die erste Stufe der Gauflpyramide erhédlt man durch die Anwendung eines Reduktions-
operators R, der aus dem geglitteten m x n-Bild G° jede zweite Bildspalte und jeden
zweiten Bildpunkt herausgreift und zu einem neuen Bild der Abmessung m/2 x n/2 zu-
sammensetzt:

G71n,n = Ggm,2n (225)
in Operatorschreibweise:
G!' = (RB)°G® (2.26)

Auf das auf diese Weise erhaltene Bild wird die Operation 2.26 ebenfalls angewendet, um
auf die nichste Ebene der Gauflpyramide zu gelangen. Um von der i-ten auf die i+1-te
Ebene zu gelangen, ist also der folgende Schritt notwendig:

G = (RB)'G’ (2.27)
(2.28)

Die Berechnung der n-ten Stufe der Pyramide aus dem Ausgangsbild erfolgt also iiber:

G" = <£[O(RB)Z'> G° (2.29)

(2.30)
Bei den Operatorenprodukten ist zu beachten, dafl sie in der richtigen Reihenfolge zu

schreiben sind: Die Indizes wachsen von rechts nach links.

Transformations-Bestimmung mithilfe der Gauflpyramide

Zu Beginn wird die Transformation auf der grobsten Auflésungsstufe G bestimmt. Dann
wird die Losung iiber einen geeigneten Expansionsoperator E in die nichstfeinere Auf-
losungsstufe der Pyramide propagiert. Diese Vorgehensweise wird solange fortgesetzt, bis
die urspriingliche Auflésung erreicht ist.
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Abbildung 2.3: Die Abbildung zeigt die ersten vier Auflosungsstufen zweier Angiographie-
Aufnahmen. Hierbei sind zur Verdeutlichung die verschiedenen Stufen durch entsprechen-
de Vervielfachung der Bildpunkte in derselben Grifle dargestellt. In der oberen Reihe
enthalten alle vier Stufen gentigend Information um die Transformationsparameter zu be-
stimmen. Die Aufnahme in der unteren Reihe zeigt fast nur kleine Bildstrukturen, dadurch
sind die beiden groberen Auflosungsstufen fast leer. Das bedeutet, dafs ein auf Mehrgit-
terstrukturen aufbauendes Verfahren hier nur bis zur mazximal zweiten Auflosungsstufe
eingesetzt werden kann.

Der entscheidende Vorteil besteht darin, dafl einerseits auf der grobsten Auflosungsstufe
die Verschiebungen durch die Diskretisierung aufgelost werden, und andererseits der Re-
chenaufwand aufgrund der deutlich kleineren Bildabmeffungen um Groéflenordnungen ge-
ringer ist. In der néchstfeineren Stufe stellt die Verwendung der in der gréberen Stufe
bestimmten Losung sicher, dafl nur noch kleine Verschiebungen auftreten kénnen.

Eine wichtige Voraussetzung fiir die Verwendbarkeit von Mehrgitterstrukturen ist, dafl
in allen Auflosungsstufen die zur Bestimmung der Transformationsparameter notwendige
Bildinformation enthalten ist. Dies wird im allgemeinen angenommen, ist aber im Falle
der angiographischen Bildfolgen durchaus nicht immer der Fall. Abbildung 2.3 zeigt
dieses Problem anhand zweier Beispiele auf. Bei dem in der oberen Reihe dargestellten
Bild ist in allen Auflsungsstufen geniigend Information zur Anwendung eines Mehrgitter-
Verfahrens enthalten. Bei dem in der unteren Reihe dargestellten Bild ist dies nur fiir die
ersten beiden Auflésungsstufen der Fall.
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2.4 Das merkmalsbasierte Verfahren

2.4.1 Einfiihrung

Der Begriff ”Merkmal” ist auf dem Gebiet der digitalen Bildverarbeitung nicht einheitlich
definiert. Ublicherweise versteht man unter den Merkmalen eines Bildes diejenigen Orte
Z, an denen das Bild besondere Eigenschaften hat (zum Beispiel Grauwertecken und -
kanten). Die auf diese Weise bestimmten Merkmale dienen dann unter anderem als Basis
fir das bereits beschriebene Korrelationsverfahren (siche Abschnitt 2.3.2), wobei sich
durch die Beschrinkung auf die Merkmale der Berechnungsaufwand zur Bestimmung der
Korrelation deutlich verringert[17]. Diese und &hnliche Verfahren werden haufig bei der
Stereoanalyse eingesetzt.

In dieser Arbeit wird der Begriff " Merkmal” allgemeiner definiert. Auf dieser Definition
aufbauend wird dariiberhinaus ein Verfahren entwickelt, das es ermdglicht, die p Parame-
ter eines Transformationsmodells zwischen zwei n-dimensionalen Objekten mit minima-
lem Rechenaufwand bei hoher Genauigkeit zu bestimmen. Hierbei ist die Anzahl p der
Transformationsparameter und die Dimension n der Bildobjekte im Prinzip beliebig. Es
liegt allerdings ein besonderer Augenmerk auf dem hier interessierenden Fall einer affinen
Transformation (mit 6 Parametern) zwischen zweidimensionalen Bildern.

Die im Abschnitt 2.3.2 (Kreuz-Korrelation) vorgestellte Methode zur Bestimmung der
Transformationsparameter basiert auf einer systematischen Suche im Parameterraum.
Wie jedoch in diesem und den weiteren Abschnitten gezeigt werden soll, ist eine ex-
plizite Suche kein inhdrentes Element des Korrespondenzproblems. Der Ausweg besteht
in einer essentiellen Invertierung in der Art und Weise, wie Bildinformation gespeichert
wird. Vereinfacht ausgedriickt, wird anstelle der iiblichen Speicherung eines Bilds in der
Form ¢(Z) die Bildinformation als Adresse interpretiert, an der die Bildkoordinaten gespei-
chert werden Z(g). Dadurch werden einander entsprechende Bildpunkte an gleicher Stelle
gespeichert, die Korrespondenz ergibt sich auf einfachste Weise. Die Verwendung der In-
formation selbst zur Adressierung um den Suchaufwand zu minimieren, wird als assozia-
tive Suchmethode bezeichnet und findet teilweise in Datenbanken seine Anwendung. Bei
der Verwendung von Bilddaten ergeben sich allerdings zwei Probleme dieses Verfahrens:
Mehrdeutigkeit und Streuung. Mehrdeutigkeit tritt auf, wenn unterschiedliche Bildpunkte
ahnliche Bildinformation tragen und es dadurch an der entsprechenden Speicherstelle zu
eine Haufung kommt. Aus den dann moglichen Kombinationen der Korrespondenz muf}
dann eine Kombination ausgewihlt werden. Tragen andererseits einander korrespondie-
rende Punkte aufgrund unterschiedlicher Aufnahmebedingungen (Ausleuchtungseffekte,
Rauschen) unterschiedliche Bildinformation, dann werden sie im Speicher gestreut und
nicht an derselben Adresse gespeichert. Das Problem der Mehrdeutigkeit wird durch eine
zweifache Strategie angegangen. Zum einen wird die Mehrdeutigkeit reduziert, indem
je Bildelement nicht nur einfach der Intensitdtswert g, sondern ein ganzer Vektor von
Parametern (invarianten Eigenschaften) zur Adressierung verwendet wird. Zum ande-
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ren werden anhand eines speziell entwickelten Verfahrens Mehrdeutigkeiten durch Kon-
sistenzpriifungen aufgelost. Die bei Messdaten typischerweise auftretende Streuung wird
durch eine geeignete ”Unschérfe” bei der Suche einander korrespondierender Bildpunkte
beriicksichtigt.

2.4.2 Invariante Eigenschaften und Merkmals-Definition

An jedem Punkt & eines Bildes ¢(Z) lassen sich {iber beliebige Berechnungsvorschrlften
1;(Z) aus den Grauwerten g(¥) einer lokalen Umgebung U(Z) um den Punkt Z bestimmte
Groflen berechnen, die hier als Eigenschaften des Bildes im Punkt Z bezeichnet werden
sollen.

Betrachtet man diese Eigenschaften an sich entsprechenden Punkten zweier aufeinan-
der abzubildenden Bilder, so stellt man fest, dafl gewisse Eigenschaften dort annidhernd
iibereinstimmen. Diese, von der Transformation zwischen den Bildern und den eventu-
ell veranderten Aufnahmebedingungen unabhéngigen Eigenschaften, sollen im weiteren
invariante Eigenschaften genannt werden.

Die einzelnen invarianten Eigenschaften konnen dann fiir jeden Punkt zu einem Vektor
()

In ()

der Léinge n zusammengefaflt werden, der die transformations-invariante Information an
jedem Punkt teilweise oder vollstindig beschreibt.

Welche Eigenschaften invariant sind, hingt jeweils vom gegebenen Problem ab.

Die fiir die Invarianz in Frage kommenden Eigenschaften [,(Z) lassen sich nach ihrem
zugrundeliegenden Berechnungsverfahren gliedern:

Differentielle Eigenschaften

Mit den invarianten Eigenschaften soll moglichst viel Bildinformation aus der Umgebung
eines Punktes 7y erfafit werden. Nach dem Taylorschen Satz kann man eine Funktion
vollsténdig innerhalb einer Umgebung um einen Punkt 7y rekonstruieren, wenn alle par-
tiellen Ableitungen im Punkt 7y, bekannt sind. Voraussetzung ist, dafy alle partiellen
Ableitungen in der gesamten Umgebung existieren und stetig sind. Der Taylorsche Satz
fiir eine Funktion ¢(¥), ¥ € IR" lautet:

i% <Zn: 'ai)pg(fo) + Ry, (2.31)
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mit dem Restglied

n m—+1
R,, = ﬁ <z hla%) 9(Zo + Oh) mit 0 < ¥ <1 (2.32)
© \i=0 g

Als differentielle invariante Eigenschaften bieten sich daher die partiellen Ableitungen
unterschiedlicher Ordnung, beziehungsweise deren Linearkombinationen, an:

79(2) (2.33)

Folgende Spezialfille der Eigenschaften nach Gleichung 2.33 sollen explizit betrachtet
werden:

e Grauwert:
Le(Z) = g(Z)
Er ergibt sich aus 2.33 mit £ = 1, a; = 1, my;...m,; = 0. Der Grauwert dndert
sich unter einer geometrischen Abbildung eines Bildobjekts wie etwa einer Trans-
lation oder Drehung per definitionem nicht, ist also invariant. Das mufl aber in
der Realitét nicht unbedingt der Fall sein, da sich der Grauwert auch aufgrund von
unterschiedlichen Aufnahmebedingungen #ndern kann.

e k-te Komponente des Gradienten Vg(7):

(@) = -(7)

Sie ergibt sich aus 2.33 mit a; = 05 und m;; = &;xdji (0;;: Kroneckersymbol).
Die Komponenten des Gradienten sind zwar invariant beziiglich einer Translation,
andern sich aber zwischen korrespondierenden Punkten zweier gegeneinander ge-
drehter Bildobjekte. Eine auch gegeniiber Rotation invariante Eigenschaft ergibt
iiber die Betragsbildung des Gradienten:

Lo(7) = [Vy(2)]

e Laplaceoperator:
Le(T) = Ag(T)
Der Laplaceoperator ergibt sich aus 2.33 mit £k = n, a; = 1 und m;; = 26;;. Er ist
gegeniiber den Abbildungen wie Translation oder Drehung invariant. Der Laplace-
operator, beziehungsweise dessen Vorzeichen o(Vg(Z)), wird auch beim Korrelati-
onsverfahren als geeignetes Merkmal verwendet.

Bei der Berechung differentieller Groflen von diskreten Daten spielt auch die Anzahl der

verwendeten Stiitzstellen eine wesentliche Rolle. Sie entscheidet dariiber, ob mehr oder
weniger feine Bildstrukturen in die Berechnung eingehen.
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Statistische Eigenschaften

Die in der Umgebung U(Z) um den Punkt Z liegenden Intensitéitswerte g; = ¢(Z;),
Z; € U(Z) sollen fiir eine statistische Interpretation dieser Umgebung als Mefwerte ei-
ner diskreten Zufallsgrofle g; aufgefafit werden.

In der Statistik dienen die sogenannten Momente zur Charakterisierung der Eigenschaften
von Zufallsgrofien.

Hierzu wird das Moment k-ter Ordnung my, beziiglich einer beliebigen reellen Zahl ¢ defi-
niert:

mg = Z(gz - C)kpi (2.34)
wobei p; die relative Haufigkeit des Wertes g; beschreibt. Die Summe lduft dabei iiber
alle moglichen Werte von g;.

Fiir ¢ = 0 erhélt man die Anfangs-Momente ay:
o = ngpi (2.35)

Das Anfangsmoment erster Ordnung «; heiflt der Erwartungswert EX. Fir ¢ = FX
erhilt man aus 2.34 die zentralen Momente k-ter Ordnung:

M = Z(gi - Otl)kpz' (2«36)

i

Zwischen den zentralen Momenten und den Anfangs-Momenten besteht folgende Bezie-
hung (fiir £ =2,3,...):

=3 (-1 (’;) a0y + (=) Nk — 1)) (2.37)

Insbesondere gilt py = g — 3.

Die auf diese Weise definierten Momente bieten sich zur Verwendung als invariante Ei-
genschaften fiir die Umgebung U um den Punkt 2 an:

e Erwartungswert:
l@ (f) = (1
Der Erwartungswert entspricht dem Mittelwert der Intensitdtswerte innerhalb der
betrachteten Umgebung U.

e Varianz:
Le(Z) = o
Die Quadratwurzel der Varianz wird auch als Streuung o = |/po einer Zufallsvaria-
blen bezeichnet.
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e Variationskoeffizient: [;(Z) = 0/EX. Er beschreibt die Variabilitét einer Verteilung.

e Schiefe:
1(%) = ps/o”

Die Schiefe charakterisiert die Asymmetrie einer Verteilung. Fiir symmetrische Ver-
teilungen, wie zum Beispiel die Normalverteilung, ist die Schiefe 0. Die Verteilung
der Intensitdtswerte innerhalb der betrachteten Umgebung hat dagegen normaler-
weise eine von Null unterschiedliche Schiefe.

o Exzef}:
1(T) = (pa/p3) = 3
Der FEzzefl ist ein Maf} fiir die Abweichung einer Verteilung von der Normalver-

teilung mit gleichem Erwartungswert und gleicher Streuung in der Umgebung des
Erwartungswertes.

Die hier exemplarisch aufgefiihrten invarianten Eigenschaften sind alle unabhéingig unter
Translation und, bei Verwendung von kreisférmigen Umgebungen U, auch invariant unter
Drehungen zwischen den Bildobjekten. Der Grund dafiir ist, dafl die Intensitdtswerte
unabhéngig von ihrer Position innerhalb der Umgebung in die Berechnungen eingehen.

Merkmals-Definition

Wihrend die invarianten Eigenschaften als unabhéngig von der zugrundeliegenden Trans-
formation definiert wurden, haben die betrachteten Punkte & auch noch kovariante Fi-
genschaften, die bei der Transformation von korrespondierenden Punkten nicht erhalten
bleiben.

Zu den kovarianten Eigenschaften gehoren beispielsweise:

e Die Koordinaten x; des Punktes Z. Diese dndern sich bei jeder geometrischen Trans-
formation des Bildobjektes.

e Die Richtung des Intensitéits-Gradienten Vg(%)/|Vg(Z)| dndert sich bei Drehungen
zwischen den korrespondierenden Bildobjekten.

Das Verfahren kann auch zur Abbildung eines Objektes auf mehrere Vergleichsobjekte
verwendet werden, dies soll aber im weiteren nicht betrachtet werden?.

Die kovarianten Eigenschaften konnen zu einem Vektor X zusammengefaflt werden. Der
Vektor X mufl zumindest die Komponenten des Ortsvektors Z enthalten, damit die Trans-
formationsparameter bestimmt werden konnen.

2Falls das Verfahren statt eines 1 : 1 fiir einen 1 : n Vergleich verwendet werden soll, wird den
kovarianten Eigenschaften noch jeweils eine eindeutige Objektnummer o, o € {1...n} hinzugefiigt.
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Ein Merkmal M wird definiert als die Einheit aus kovarianten Eigenschaften X und den
dazugehorigen invarianten Eigenschaften L(Z):

My = (X(&,...),L(%)) (2.38)

Bilddaten werden mit einer vom Aufnahmegerit gegebenen raumlichen Auflésung digi-
talisiert. Die Anzahl p der moglichen Merkmale entspricht der Anzahl der Bildelemente
(pizels) im Bild. Diese ergibt sich aus der Anzahl der Bildpunkte d; beziiglich der i-ten

Dimension:
p= H d;

In diskreter Form lautet 2.38 dann:

wobei der Index ¢ sich auf die Ortsvektoren &, ..., Z, der Bildpunkte bezieht.

Um den Berechnungsaufwand in der Praxis zu reduzieren, ist es oft sinnvoll, eine Auswahl
aus den p Merkmalen { M} zu treffen um die Anzahl der zu verwendenden Merkmale deut-
lich zu verkleinern und auf eine Menge besonders prignanter Merkmale zu beschrinken.

{My,...,M,} = Auswahl = {M,,..., M,,} mitp>m (2.40)

Die Auswahl der m Merkmale kann iiber die invarianten Eigenschaften I_:Z getroffen wer-
den. Man kann beispielsweise fordern, dafl der Betrag des Gradienten, des Laplaceopera-
tors oder des Korrelationskoeffizienten an der Stelle Z; grofler als ein vorgegebener Schwell-
wert sein muf}, oder grofler als alle Werte aus einer Umgebung bestimmter Grofle um
7; (lokales Maximum). Diese Stellen bieten sich nach Abschnitt 2.2.1 (Korrespondenz-
problem) auch besonders an, da nur dort einander korrespondierende Punkte gefunden
werden kénnen.

2.4.3 Korrespondenz der Merkmale iiber invariante Eigenschaf-
ten

Die Merkmale zweier Bildobjekte {M;}, i € {1,...,m} und {M}}, j € {1,...,m'} bilden
die Grundlage, um die Transformationsparameter zwischen diesen Objekten zu bestim-
men. Prinzipiell kommen fiir jedes Merkmal M; alle Merkmale {M} fiir die Korrespon-
denz in Frage. Dadurch ergeben sich m x m' mogliche Kombinationen. Die Aufgabe
der invarianten Eigenschaften ist es, diese Mehrdeutigkeit und damit die Menge der in
Frage kommenden Merkmale aus {M}} entscheidend zu reduzieren. Zu einem Merkmal
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M; = (X;, L;) kommen niimlich nur alle Merkmale aus {M = (X']', Eg)} fiir die Korre-
spondenz in Frage, deren E; geniigend &hnlich zu L; ist. Was in diesem Zusammenhang
unter ”geniigend dhnlich” zu verstehen ist, soll im folgenden genauer untersucht werden.

Die Frage, welches der in Frage kommenden Merkmale aus {M}} mit M; korrespondiert,
wird in Abschnitt 2.4.5 erldutert.

Die invarianten Eigenschaften Ez eines Merkmals M; = (X}, l_':z) entsprechen einem Punkt
des IR", wobei n die Linge des Vektors L; angibt. Da es sich bei dem vorliegenden
Datenmaterial um reale Meflungen handelt, mufl aufgrund der unter Umsténden leicht
verdnderten Aufnahmebedingungen und des unvermeidlichen Rauschens damit gerechnet
werden, dafl die am zum Punkt X, korrespondierenden Punkt X ]’ berechneten invarianten

Eigenschaften I_:; nicht genau mit L; iibereinstimmen. Die Punkte {E;} werden dadurch
in eine Umgebung der korrespondierenden Punkte {L;} gestreut.

Das Problem besteht nun darin, die minimal notwendige Grofle der Umgebung im IR"
um den Punkt L; zu finden, so dafl der Punkt E; mit hoher Wahrscheinlichkeit enthalten
ist. Wahlt man die Umgebung zu grof}, dann ergeben sich zum Merkmal M; unnétig viele
moglicherweise korrespondierende Merkmale aus { M J’}, das heifit, die Mehrdeutigkeit wird
erhoht. Bei zu kleiner Umgebung gehen einander korrespondierende Merkmale fiir die
weitere Verwendung innerhalb des Verfahrens verloren.

Die Grofle der Umgebung im IR™ kann nun a priori durch Modellbildung auf einen be-
stimmten Wert gesetzt werden, oder aber er wird aus einer reprisentativen Stichprobe
des Datenmaterials geschétzt. Die Schéitzung der Werte ist vorzuziehen, da sie optimal
an das Problem angepaf}t ist.

Um das Maf der Streuung der Punkte {E;} um die korrespondierenden Punkte {L;} und
damit die notwendige Grofle der Umgebung aus einer Stichprobe zu bestimmen, ist die
Kenntnis der Losung, das heifit, der Transformationsparameter notwendig. Die Losung
kann beispielsweise mithilfe von suboptimalen a priori Werten fiir die Streuung gewonnen
werden.

Ist eine Menge von Bildobjekten mit bekannter Korrespondenz zwischen {M; = ()Z'i, EZ)}
und {M] = (X}, L})} gegeben, so lassen sich die Verteilungsfunktionen Fy fiir die Kom-

ponenten des Differenzvektors h = L — E; bestimmen. Fiir jede Verteilungsfunktion Fj
gilt:

/ Fy(lie, he) dhe = 1 (2.41)

Die Verteilungsfunktion Fy kann durchaus vom Wert [;; abhéngig sein. Aufgrund der Ver-
tauschbarkeit der Bilddaten innerhalb des Datenmaterials kann man von symmetrischen
Verteilungsfunktionen Fj ausgehen.

Aus den Verteilungsfunktionen Fj fiir die einzelnen Komponenten des Differenzvektors h
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ergibt sich als das Produkt die Verteilungsfunktion F, im IR":
Fy(Li, h) = [T Follie, he) (2.42)
‘

Fiir F,, gilt ebenfalls:
/ /F (Li by dhy ... dhy = 1 (2.43)

Aus den Differenzvektoren h 148t sich auch direkt die Verteilungsfunktion F' im IR" be-
stimmen:

/ / F(Li k) dhy ...dhy =1 (2.44)

Die aus den Verteilungsfunktionen der Komponenten von h iiber das Produkt bestimmte
Verteilungsfunktion F, ist nicht zwangsldufig identisch mit der direkt bestimmten Funk-
tion F'. Eine Abweichung liegt genau dann vor, wenn einzelne invariante Eigenschaften [,
miteinander korreliert sind. In der Praxis ist allerdings nur der komponentenweise Ansatz
durchfiihrbar. Fiir die Bestimmung von Fp(Ei, E) miissen n eindimensionale Funktionen
aus der zur Verfiigung stehenden Stichprobe des Datenmaterials geschitzt werden. Die
Funktion F' dagegen ist n-dimensional und daher deutlich komplexer als F},, was eine um
Groflenordnungen umfangreichere Stichprobe zur Schitzung voraussetzt.

Gibt man einen Anteil 0 < p, < 1 vor, mit dem die Abweichungen h, innerhalb der

Groflen 0, sein sollen, dann ergeben sich die Werte §, aus folgender Gleichung:

d¢(liespe)
/ Fy(lig, he) dhy = py (2.45)

—0¢(lie,pe)

Aufgrund der Symmetrie der F; kénnen die untere und obere Grenze fiir das Integral
betragsmafig gleich gesetzt werden.

Damit kommen alle Merkmale {M} fiir die Korrespondenz mit dem Merkmal A; in
Frage, deren Komponenten von E; die folgende Bedingung erfiillen:

|lw — l;€| < (Sg(lig,pg) Y/ e {1, .. .,n}, VJ S {1, .. .,m’} (246)

Die Wahrscheinlichkeit p fiir den Fall, daf das zu M; korrespondierende Merkmal M; auch
in der durch die J; definierten Umgebung liegt, ist gleich dem Produkt der Anteile p;:

p= f[pé (2.47)

Das bedeutet umgekehrt auch, dafl die Wahrscheinlichkeit dafiir, da} das zu M, korre-
spondierende Merkmal M nicht in der durch die {d,} definierten Umgebung zu finden
ist, bei 1 — p liegt.
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Legt man die p, fest, so kann man die sich aus der verwendeten Sichprobe fiir die verschie-
denen Werte von [, ergebenden d;(l;¢, po) durch geeignete Parametrisierung zu n Funktio-
nen dy(l;) erweitern.

Aus den Werten d, ergibt sich auch noch eine wichtige Information iiber die verwendeten
invarianten Eigenschaften, ndmlich deren Selektivitit. Die Selektivitét ist definiert als
. Anzahl(|lig — l;4| S (Sg(llg))

ml

S mit j € {1,...,m'}.

Je kleiner die Selektivitit, desto weniger Merkmale {}} kommen fiir die Korrespondenz
zu M; in Frage und umso geringer die Mehrdeutigkeit. Die Selektivitét ist daher ein Mafl
dafiir, wie niitzlich beziehungsweise hilfreich eine bestimmte invariante Eigenschaft fiir
das Verfahren ist.

2.4.4 Algorithmen zur Bestimmung der Korrespondenz

Nach Gleichung 2.46 kommen alle Merkmale {M] = ()Z'j’, IZ)} fiir die Korrespondenz mit
dem Merkmal M; = (X;, L;) in Frage, deren Komponenten von I_;; die Bedingung

|li4 — l;€| < 54([,4) \AAS {1, .. .,n}, V] S {1, - ,m'}

erfiilllen. FEine der wesentlichen Zielsetzungen die in Abschnitt 2.1.2 definiert wurden,
ist die Forderung, dafl das Verfahren zur Bestimmung der Bewegungsparameter schnell
genug zum FEinsatz im téglichen Klinikbetrieb ist. Gesucht wird demnach ein Algo-
rithmus, der mit kleinstmdglichem Rechenaufwand aus einer Menge von Vektoren {IZ},
j €{1,...,m'}, im IR" diejenigen Vektoren bestimmt, die mit einem vorgegebenen Vek-
tor L; die Bedingung 2.46 erfiillen.

Hierfiir sollen drei verschiedene Algorithmen betrachtet werden.

Lineare Suche

Die einfachste Methode zur Losung des Problems ist die paarweise Priifung der Bedin-
gung 2.46 aller m’ Vektoren {I_:;} mit dem Vektor I_;Z Der Berechungsaufwand Ojipear
dieser linearen Suche ist daher:

Olinear(ml) ~m' (2.48)

Das bedeutet, es sind m’ Vergleiche je Komponente nach Gleichung 2.46 zur Bestimmung
der fiir die Korrespondenz in Frage kommenden Vektoren notig.

Sortierung und bindre Suche

Eine in der Informationsverarbeitung iibliche Methode zur Minimierung des Suchauf-
wands besteht in der Sortierung der Daten nach einer vorgegebenen Sortierordnung. In
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einer sortierten Datenmenge kann dann iiber eine Intervallschachtelung mit jedem Schritt
die in Frage kommende Datenmenge halbiert werden. Der Aufwand bei dieser bindren
Suche zur Auffindung eines Datenelements liegt bei O(log, m’). Eine Sortierung der m/
Vektoren des IR" ist leicht mo6glich. Als Sortierung kénnen beispielsweise die n Kompo-
nenten der Vektoren in aufsteigender Reihenfolge verwendet werden. Das bedeutet, nach
der Sortierung liegt die erste Komponente [; aufsteigend vor. Haben zwei oder mehrere
Vektoren gleiche [;, dann werden sie nach der zweiten Komponente sortiert. Sind /; und
ly gleich, dann erfolgt die Sortierung nach der dritten Komponente /5.

Da es sich allerdings bei den Werten [, um reelle Zahlen handelt, werden die Werte der
ersten Komponente im allgemeinen voneinander verschieden sein, was dazu fiihrt, daf} die
Vektoren im wesentlichen nur nach der ersten Komponente sortiert sind. Der Aufwand
zur Bestimmung der Vektoren, die der Bedingung 2.46 geniigen, betrigt daher:

Obpinar (M) = 2logy,m’ + sym/ (2.49)

Der Aufwand fiir die Ermittlung der Vektoren, die in der ersten Komponente die Be-
dingung |l; — I}| < d1(ly)]| erfiillen, entspricht gerade dem einer zweifachen binéren Su-
che, ndmlich nach der unteren und oberen Grenze des Intervalls. Dazu kommt noch der
Aufwand fiir die lineare Suche innerhalb dieses Intervalls beziiglich der restlichen n — 1
Komponenten. Das Intervall sollte im Mittel gerade s;m’ Vektoren enthalten, s; steht
hier fiir die Selektivitéit der ersten invarianten Eigenschaft /.

Nimmt man hingegen an, daf} die Werte je Komponente hiufiger vorkommen (zum Beispiel
mit den relativen Hiufigkeiten h,, ¢ € {1,...,n}), dann ergibt sich der Aufwand zur
Bestimmung der Vektoren, die der Gleichung 2.46 geniigen als:

Obinara(m') & 2log, m' + hym'(2logy hym' + hihom/(21ogy hihem' + hihohgm!(. . )))
(2.50)

In beiden Fallen Oyipsr1 und Opinsre wird der Aufwand im Vergleich zu einer exakten Suche
durch die geforderte Unschirfe in Gleichung 2.46 deutlich erhoht.

Adressierung durch den Inhalt; assoziative Suchmethode

Digitale Computer speichern Information in binédrer Form, das heifit, in einer Abfolge von
Zusténden, die mit 0 und 1 bezeichnet werden konnen. Die Informationseinheit eines
bindren Zustands wird als Bit bezeichnet. Jeweils acht Bits werden zu einem Byte mit
256 verschiedenen Zustédnden zusammengefafit. Unter Verwendung von mehreren Bytes
kénnen ganze oder reelle Zahlen mit von der Anzahl der verwendeten Bytes abhidngigen
Auflésung gespeichert werden. In einem Computer werden die Bytes eines Speicherbe-
reichs S linear adressiert. Die iibliche Notation fiir das i-te Byte innerhalb S ist S[i].
Wird ein Speicherbereich zur Speicherung eines Datentypes D verwendet (zum Beispiel
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relle Zahlen) so wird im folgenden die Notation
Spli] (2.51)

verwendet. Soll dem i-ten Element des Speicherbereichs Spli] ein Wert d vom Typ D
zugewiesen werden, so wird dies wie folgt geschrieben:

Spli] :==d (2.52)

Das erste Byte, das fiir das i-te Element vom Typ D verwendet wird, ist S[i x sizeof(D)],
wobei die Funktion "sizeof(D)” die Anzahl der bené6tigten Bytes zur Représentation eines
Wertes des Typs D angibt.

Bei der sogenannten assoziativen Suchmethode wird die Information, nach der gesucht
werden soll, im Speicher des Computers an einer Adresse abgelegt, die sich aus der zu
speichernden Information ergibt. Das bedeutet, dal der Aufwand einer Suche sich auf die
Berechung der entsprechenden Adresse reduziert.

Im folgenden soll gezeigt werden, wie dieses Verfahren auf das Problem der Bestimmung
derjenigen Vektoren einer Menge von Vektoren {L}, j € {1,...,m/} im IR", die mit

einem vorgegebenen Vektor I_:Z die Bedingung 2.46 erfiillen, angewendet werden kann.

Hierzu muf} den invarianten Eigenschaften f/; je eine Speicheradresse zugeordnet werden,
das heifit, es muf} eine Funktion H definiert werden, die Elemente des IR" auf natiirlichen
Zahlen IN abbildet, also

H(L):R"— N (2.53)

Da der Raum IR" iiberabzdhlbar viele Elemente hat, kann die Abbildung H nicht bijektiv
sein.

Die Konstruktion der Abbildung H besteht aus den folgenden Elementen:

1. Fiir jede der n Komponenten wird ein Intervall [ag, b,] definiert, das abgebildet
werden soll. Die Werte a, und b, sollten so gew#hlt werden, dafl der grofite Teil
der vorkommenden Werte fiir die /-te Komponente in dem Intervall enthalten ist.
Werte von [, die auflerhalb des Intevalls liegen, werden auf a, beziehungsweise by
abgebildet, je nachdem was niher liegt:

a; firl, < ay
hl(lg) = ly fiir ap < lp < by (254)
by fiirl, > by

2. Fiir jede Komponente ¢ wird die mittlere Unschérfe A, aus der Funktion §, be-

stimmt: )
“oo(1)dl
A, = Jar 0Ddl (2.55)
bg — Qy
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3. Es wird eine Funktion hy definiert, die eine relle Zahl r auf die néchstkleinere ganze
Zahl z abbildet:
ho(r)=2 | 0<r—z<1 (2.56)

Hieraus ergeben sich die folgenden Wertebereiche:

hy(lg) — ag by — as
A, € lo, A, ] (2.57)
hi(l)) —a . by —a
ha (%ﬁ) € {0,...,¢c} mitc,=hy < ZAZ Z) (2.58)

Unter Verwendung der Funktionen h; und hs kann leicht eine Funktion H, definiert
werden, die den Vektor L auf eine positive, ganze Zahl, die sogenannte virtuelle Adresse,
abbildet:

) = 3o (M=) 1, (2.59)

Das bedeutet, die virtuelle Adresse HV(E) hat folgenden Wertebereich:

H,(L) € {0,. i Ce H ci} (2.60)

Die Funktion H, ordnet jedem n-dimensionalen Quader mit den Seitenléingen A, innerhalb
des durch die Intervalle [ay, bs] aufgespannten Raumes eine eineindeutige virtuelle Adresse
zu. Alle Vektoren {L}, die innerhalb des gleichen Quaders liegen, haben somit auch die
gleiche virtuelle Adresse.

Da der Wertebereich fiir die virtuellen Adressen die Anzahl der im Rechner zur Verfiigung
stehenden Adressen weit iibersteigen kann, ist es notwendig, die virtuellen Adressen auf
den Bereich der zur Verfiigung stehenden Adressen zu reduzieren.

Die den Vektoren {E;}, j€{1,...,m'} zugeordneten Adressen ergeben sich daher als
a; = H(L}) = H,(L};) mod s, (2.61)

wobei s die zur Verfiigung stehende Anzahl der Speicherstellen bezeichnet. Hierdurch
werden verschiedene Quader der gleichen Adresse zugeordnet, eine eineindeutige Abbil-
dung ist nicht mehr gegeben. Genauer, in jeder Speicherzelle sammeln sich die Merkmale,
deren virtuelle Adressen beziiglich der Zahl s zur gleichen Restklasse gehoren.

Im Speicher des Rechners werden unter Verwendung der Notation 2.51 s verschiedene
Speicherbereiche {SY,, ..., 55} zur Speicherung von Merkmalen M = (X, L) definiert.
Dabei sollen die Werte {so,...ss_1} angeben, wieviele Merkmale je Speicherbereich ge-
speichert sind. Die Werte s; werden daher zuerst auf den Wert 0 gesetzt:

s =0 Vie{0,...,s—1} (2.62)
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Nun kénnen die Merkmale { M} = (X'j', I_:;)} an den sich aus Gleichung 2.61 ergebenden
Speicherbereichen a; gespeichert werden:

a; = H(L})=H,(L}) mod s (2.63)
Suilse,] = M (2.64)
Sa; = Sq; T 1 (2.65)

Dabei wird je gespeichertem Merkmal der Wert des entsprechenden s,, um 1 erhoht
(Zuweisung 2.65).

Zur Bestimmung der zu einem Merkmal M; = (X;, L;), i € {1,...,m} fiir die Korre-
spondenz in Frage kommenden gespeicherten Merkmale {MJ’} geht man dann wie folgt
VOr:

Man bestimmt fiir jedes Merkmal M; je Komponente eine Menge von natiirlichen Zahlen
Ui, £ € {1,...,n}, die sich wie folgt ergibt:

= o (M ) | (i) =)}

Dabei enthilt jede Menge U;; genau

iy =14 hy (hl(lié‘i‘(siiié)) - ae) o, (h1(liz—5§iw)) - ae) (2.67)

Elemente.
n

Wihlt man je eine Zahl aus den Mengen U;, aus, ergeben sich H u;¢ verschiedene Tupel
=1

(tikg) = (tikh . ,ti]m), mit k € {1, ceey H uig}.
=1

Jedem der k£ Tupel wird die Speicheradresse a;; zugeordnet:
n £—1
i = Ztikg H ¢, | mod s (2.68)
=1 =1

Die fiir die Korrespondenz zu M; in Frage kommenden Merkmale aus {M}} kénnen nun
ermittelt werden, indem man fiir alle in den Speicherbereichen {S}i*} gespeicherten Merk-
male von {M} die Bedingung 2.46 priift:

Vee{l,...,n}
L — (Sg*1p)) | < Gulli) Vk € {1,.. . TT0, i) (2.69)
Vp € {0,...,sq, — 1}
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Uber diese Bedingung ergeben sich zu jedem Merkmal M;, i € {1,...,m}, eine Menge von
m; Merkmalen {M] }, k € {1,...,m{} und jy € {1,...,m'}, die fiir die Korrespondenz
in Frage kommen. Der Suchaufwand je Merkmal M; ergibt sich zu

n |
O(m') = <H UM> + > Say- (2.70)
/=1 k=1

Hierbei bezeichnet der erste Summand die Anzahl der zu durchsuchenden Speicherberei-
che. Da es sich bei den {A,} um mittlere Werte handelt, sollten die {u;} nach Glei-
chung 2.67 Werte im Bereich der Zahl 2 annehmen. Damit liegt die Gréflenordnung des
ersten Terms im Bereich 2" und ist damit unabhingig vom Wert m/'!

Der zweite Term beschreibt den linearen Suchaufwand durch die in Frage kommenden
Speicherbereiche. Der Aufwand héngt direkt von der Anzahl s,, der je Speicherbereich
gespeicherten Merkmale ab. Diese Anzahl spiegelt die Dichte der Vektoren {I_;;} im ent-
sprechenden Quader des durch die invarianten Eigenschaften aufgespannten Raumes wie-
der. Der Suchaufwand hingt demnach nicht von der Gesamtzahl m’ der Vektoren {I_;;}

ab, sondern nur von der lokalen Dichte der Vektoren um den Punkt I_;i und ist damit an
das Suchproblem ideal angepafit.

Die assoziative Suchmethode ist gerade bei grolen Werten von m’ beziiglich des Suchauf-
wands der linearen beziehungsweise bindren Suche deutlich iiberlegen.

2.4.5 Analyse der Merkmalspaare

In Abschnitt 2.4.4 wurde gezeigt, wie mithilfe der invarianten Eigenschaften zu jedem
Merkmal M;, i € {1,...,m} eines Bildobjekts eine Teilmenge {M] M; |} der

Merkmale eines zweiten Bildobjekts ausgewihlt werden kann, deren Elemente fiir die
Korrespondenz zu M; in Frage kommen, da sie nach Gleichung 2.69 &hnliche invariante
Eigenschaften haben:

DR

M, <« inv. Eigenschaften — {Mj ,...,M] }
™
M, < inv. Eigenschaften — {M}, ,...,M] '}
M2
: < : — :
M,, < inv. Eigenschaften — {M; ,...,M; '}

Jede Teilmenge { M }, k€ {1,...,m;} und jy € {1,...,m'}, mit Merkmalen des zweiten
Bildobjekts bildet mit dem Merkmal M; genau m; verschiedene Paare P;, = (M;, Mj ).
Vereinigt man alle m Paarmengen P;,, zur Paarmenge Py, h € {1,...,n,}, so ergibt sich

fiir die Gesamtanzahl n,:

n,=>»_ m, (2.71)



Ob und bei welchen dieser Paare sich die Merkmale wirklich entsprechen, kann an die-
ser Stelle nicht genauer festgestellt werden. Die Korrespondenz steht aber auch nicht
im Vordergrund des Problems, sondern von primérem Interesse ist die Bestimmung der
Parameter einer Transformation, die die Merkmale {M;} des einen Bildobjekts auf die
Merkmale {M]} des anderen Bildobjekts moglichst gut abbildet. Zur Bestimmung der
Transformationsparameter soll im folgenden ein Ansatz weiter verfolgt werden, der auf
der Auswertung der kovarianten Eigenschaften der Merkmale beruht.

Bestimmung der Transformationsparameter aus einer Menge von Merkmals-
paaren

Jedes Merkmal enthilt im Vektor X die Koordinaten Z, an der sich das Merkmal im ent-
sprechenden Bildobjekt befindet. Die Dimension d des Bildobjekts bestimmt die Anzahl
der Koordinaten und damit die Lénge des Vektors #. Die Anzahl der Transformationspa-
rameter bestimmt die Anzahl n; von korrespondierenden Merkmalspaaren, die notwendig
sind, damit aus den zu den Merkmalen gehorenden kovarianten Eigenschaften die Para-
meter der Transformation eindeutig bestimmbar sind. Im Falle der in Gleichung 2.3 defi-
nierten affinen Transformation zwischen zweidimensionalen Bildobjekten, liegt die Anzahl
der Parameter bei 6 und die Linge der Koordinatenvektoren bei 2. Es sind daher 6/2 = 3
einander korrespondierende Merkmalspaare zur Bestimmung der 6 Transformationspara-
meter notig.

Im allgemeinen hat die affine Transformation eines d-dimensionalen Objektes d Parameter
fiir die Translation und d? Parameter in der Matrix fiir die lineare Abbildung, zusammen
also d + d? = d(d + 1) Parameter. Die Anzahl der zur Bestimmung der Transformations-
parameter notwendigen Paare liegt daher bei

np=d(d+1)/d=d+1. (2.72)

Fiir den Fall der affinen Transformation und der Dimension d = 2, das heif3t, den fiir diese
Arbeit zutreffenden Fall, soll die Bestimmung der Parameter hier exemplarisch vorgestellt
werden:

Gegeben seien 3 Paare einander entsprechender Merkmale

Pl = (MlvM{)a
P2 = (MQ, Mé) und
P3 - (Mg,, Mé)

mit M; = (X;, L;) und M! = (X!, L}).

Die Komponenten der Vektoren X; seien durch ( ) die von X ! durch ( ) bezeichnet.
Dann kann fiir jedes der drei Punktepaare das lineare Gleichungssytem nach Glelchung 2.3

aufgestellt werden:
T, A B z \ |
(Ty>+<0 D)(%)‘(lfi) 27
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Schreibt man diese Gleichungen als ein lineares Gleichungssytem der Form A% = Z;, SO
erhdlt man:

1 0 1 Y O O Tx $1
01 0 0 x T, Yl
1 0 20 o 0 O A | |
01 0 0 mzy B | | v (2.74)
1 0 z3 y3 0 O C xh
01 0 0 z3 ys D Ys

Dieses Gleichungssystem 1463t sich in ein Gleichungssystem je Komponente zerlegen:

Iz oy T Y
1 z3 s B xh
und
1 1 N Ty yll
Lz C =1 (2.76)
1 z3 ys D Ys

Da die Matrix in beiden Systemen gleich ist, betrachten wir im folgenden nur das Glei-
chungssystem 2.75 fiir die xz-Komponente.

Die folgenden Umformungen fiihren zur Losung des linearen Gleichungssystems:

1 T (5 T, Ty
0 Zo—mx Yo— Y1 A | =| zh—2a) (2.77)
0 z3—21 y3— 1 B Ty — T
1 X n Ta: xll
0 To — X1 Yo — U1 A — .’L'IQ—.’L'Il
0 0 (Ws—y1)(x2—21)—(y2—y1)(x3—=1) B (zh—a ) (w2 —21)— (24—} ) (z3—11)
r3—T1 T3—T1
(2.78)
Hieraus ergeben sich die Gleichungen fiir die Parameter T,, A und B:
B — (25 — ') (2w — 1) — (2 — 27) (23 — 71) (2.79)
(y3 — 1) (w2 — 71) — (2 — y1) (23 — 71)
! !
— — —y)B
— (':CQ ':Cl) (y2 yl) (280)
To — X1
T, = 2} —nA—yB (2.81)
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Analog ergibt sich die Losung fiir das Gleichungssystems fiir die y-Komponente:

(s —y) (@ —x) = (yp —yi) (23 — 71)
R RS | s gy T | (2.82)
— (yé - yix) __(i2 - yl)D (283)
T, = yi—uC—yD (2.84)

Um eine Division durch Null in den Gleichungen 2.79 und 2.82 zu vermeiden, muf} die
folgende Bedingung erfiillt sein:

(Y3 —y1)(xe — 1) — (Y2 —y1) (w3 —21) # O
Ys — Y2 — 1
T3 — I To — X1

(2.85)

Das bedeutet, dafl die 3 Merkmale M;, M, und Mj3 nicht auf einer Geraden liegen diirfen
und kein Punkt gleich dem anderen sein darf. Zusédtzlich mufl noch nach Gleichungen 2.80
und 2.83 die Bedingung xy — z; # 0 erfiillt sein.

Auswahl der Merkmalspaare zur Bestimmung der Transformationsparameter

Wie im voranstehenden Absatz gezeigt, konnen die Transformationsparameter anhand
von np einander entsprechenden Merkmalspaaren bestimmt werden®. Es stellt sich nur
die Frage, wie diese ny Paare aus den n, Paaren (siche Gleichung 2.71) ausgewihlt werden
konnen. Anhand der einzelnen Paare kann aber nicht die Entscheidung gefillt werden,
welche Merkmalspaare sich wirklich entsprechen. Aus diesem Grund wurde innerhalb
dieser Arbeit ein Verfahren entwickelt, das aus einer grofien Anzahl von je ny Paaren
die Transformationsparameter bestimmt um dann anschlielend aus der sich ergebenden
Menge dieser Parameter die wahrscheinlichste Losung zu bestimmen.

Am naheliegendsten ist es, alle moglichen Kombinationen von je np Merkmalspaaren aus
den n, Merkmalspaaren zu verwenden, um jeweils eine Losung fiir die Transformations-
parameter zu bestimmen. Nimmt man an, dafl innerhalb der n, Paare nj sich einander
wirklich korrespondierende Paare enthalten sind, so ergeben sich

Ny, ng!
= & 2.86
<TLT> TLT!(TLk — nT)' ( )
richtige Losungen.

Die Anzahl der insgesamt existierenden voneinder verschiedenen Mengen mit ny Merk-
malspaaren ist genau (;‘;) Bei dem fiir diese Arbeit wichtigen Fall der affinen Trans-

formation in zwei Dimensionen ist nach Gleichung 2.72 ny = 3, und fiir n, ergeben sich

3n7 = 3 im fiir den Fall einer affinen Transformation in zwei Dimensionen
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typischerweise Werte zwischen 1000 und 10000. Fiir die Anzahl der méglichen Kombina-
tionen fiir ny aus n, Merkmalspaaren ergibt sich dann ein Wert von 5000) = 1.67 - 10%

3
beziehungsweise (10g00) = 1.67-10". Aufgrund dieser kombinatorischen Komplexit#it und

der Notwendigkeit eines in der Praxis mit einem Rechner schnell durchfiihrbaren Verfah-
rens, werden die Mengen mit je ny Merkmalspaaren nach einer zufallsbasierten Methode
ausgewdhlt. Hierfiir wird angenommen, dal mindestens ein fester Prozentsatz py von sich
korrespondierenden Merkmalspaaren in den n, Paaren enthalten ist:

P < (2.87)

Ty

Bei den dieser Arbeit zugrundeliegenden Daten erweist sich ein Wert von py = 0.05 als
sichere Grofle, da der Wert %i typischerweise im Bereich von [0.2,0.7] liegt und damit die

Annahme 2.87 erfiillt ist.

Die Frage ist nun, wie viele Mengen s mit ny Paaren zufillig ausgewéhlt werden miissen,
damit die Wahrscheinlichkeit, mindestens eine Menge mit einander korrespondierenden
Merkmalspaaren zu erhalten, grofier als ein vorgegebener Wert (1 — pe,) nahe 1 ist (zum
Beispiel perr = 0.01 oder per = 0.001). Die Wahrscheinlichkeit, bei zufilliger Auswahl
eine Menge korrespondierender Merkmalspaare mit ny Paaren zu erhalten, betrigt

ny
Py -

Die Wahrscheinlichkeit, bei s Mengen keine Menge mit einander korrespondierenden
Merkmalspaaren zu finden, soll kleiner als pe,, sein:

(1=p")" < Perr (2.88)
sln(1—p") < Inpey (2.89)
I pery
— 2.
s < (=) (2.90)

Fiir s ergeben sich bei ny = 3 die folgenden Werte in Abhéngigkeit von py und pey,:

pr = 0.05 | pr = 0.02
Perr = 0.01 36842 276579
Perr = 0.001 25263 864869

Der nachfolgende Algorithmus basiert auf einer zufélligen Auswahl von s Mengen von
np Merkmalspaaren aus den n, Gesamtpaaren und der Annahme, dafl mindestens eine
Menge vollstédndig aus Merkmalspaaren besteht, deren Merkmale sich jeweils entsprechen.
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Algorithmus zur Analyse der Merkmalspaare

Der Algorithmus zur Analyse der Merkmalspaare wird hier komplett angegeben und an-
schliefend abschnittsweise erldutert:
(2.91)

t:=0
Fori:=1tos
{
For j :=1 to ny
{
a; = Random(n,)
}
T :=GetTrafoParams(P,,, . . ., Pu,,)
If (T € Q)
{
n:=ng
For j :=1 to n,
{ —
T := GetTrafoParams(P,,, ..., P, P;)
If (T € Q)
{

For k :=ny ton

{
T := GetTrafoParams(P,, ..., P pP;, P,,)

) anT—27

~

Pay ,Pj,Pa;, fr np=3

If (T € Q)

{
Slt] =T
Sp[t] = Pak
Spt+1]:=T
SP[t + 1] - Pj
t:=t+2

}

}
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Es werden nacheinander s Mengen mit np Merkmalspaaren zuféllig aus den n, Gesamt-
paaren ausgewéhlt, die Auswahl ist iiber die Indices {a;},7 € {1,...,nr}, a; € {1,...,n,}
gegeben:

t:=0
Fori:=1tos

{

For j :=1 to ny

{

a; := Random(n,)

}

Hierbei berechnet die Funktion "Random(x)” eine natiirliche Pseudo-Zufallszahl im Be-

reich {1,...,2}. Zusétzlich wird die Variable ¢ vor ihrer ersten Verwendung auf den Wert
0 gesetzt.
Nun werden die Transformationsparameter aus den ny Paaren {Paj}, je{l,...,np},

bestimmt. Die einzelnen Transformationsparameter kénnen als Komponenten eines p
dimensionalen Vektors T aufgefafit werden. Hierbei gibt p die Anzahl der Transforma-
tionsparameter an. Das heif}t, T ist ein Punkt im durch die Transformationsparameter
aufgespannten Raum IR”.

T :=GetTrafoParams(P,,, ..., PanT)

Die Funktion ”GetTrafoParams()” bestimmt aus den ny Merkmalspaaren die Transfor-
mationsparameter. Fiir den Fall der affinen Transformation in zwei Dimensionen geben
die Gleichungen 2.80 bis 2.84 die Losung an.

Es muf} nun gepriift werden, ob der Vektor T im interessierenden Bereich liegt. Im fiir die-
se Arbeit relevanten Fall (affine Transformation, p = 6) kann beispielsweise aufgrund der
Kenntnis des Datenmaterials der Bereich der Parameter eingegrenzt werden. Beispiels-
weise konnen Rotationen um mehr als +£10 Grad, beziehungsweise Skalierungsfaktoren
auBerhalb des Bereichs [0.8,1.2] innerhalb der angiographischen Bildfolge ausgeschlossen
werden. Diese Einschrinkung der Parameter auf bestimmte Bereiche definiert eine Punkt-
menge () C IR?, in der der gesuchte Vektor T liegen mufl. Liegt T in @, dann kénnten
die Merkmale der ny Merkmalspaare sich jeweils entsprechen. Da im allgemeinen bei
Mengen {F,;}, j € {1,...,ng} der sich ergebende Vektor T auBerhalb von Q liegt, falls

%)



sich Merkmale in diesen ny Paaren nicht entsprechen, ist die Bedingung €@ nur fiir einen
Bruchteil der s zufillig ausgewéhlten Mengen erfiillt. Nur in den Fillen, wenn T € @,
wird ein Paar der Menge {F,; } nacheinander gegen die n, Paare testweise ausgetauscht:

If (T € Q)
{
n:=nr
For j:=1tomn,
{ —
T := GetTrafoParams(FP,,, ..., P, Pj)

Falls der sich durch den Austausch der Paares P, mit dem Paar P; ergebende Vektor

T ebenfalls in der Menge () C Rp liegt, dann konnten auch die Merkmale im Paar
P; einander entsprechen. Aus diesem Grund wird das Paar P; nacheinander mit der
eventuell bereits erweiterten Menge von Paaren {F,, }, k¥ € {1,...,n}, kombiniert und
die sich damit ergebenden Transformationsparameter-Vektoren T im Speicherbereich Sy
gespeichert. Die entsprechenden Paare werden ebenfalls in einem Speicherbereich Sp
abgespeichert. Anschlieend wird die Menge {FP,, } um das Paar P; erweitert. Dadurch
sammeln sich in den Paaren {F,, } die moglicherweise korrespondierenden Paare an.

ﬁ@e@)
{

For k :=ny ton

{
T := GetTrafoParams(P,,, ..., P Pj, P,,)

st angp—2s

Pay P Pa;, fr np=3

If (T € Q)
{
Salt] =T
Sp[t] = Pak
SAt+1]:=T
Sp[t + 1] = PJ
t:=1+42
}
ki
n:=n+1
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Unter der Annahme 2.87 stellt die zufiillige Auswahl mit der Wahrscheinlichkeit (1 — pey,)
sicher, daB8 mindestens eine der insgesamt s Kombinationen {P, }, £ € {1,...,nr} aus
Paaren mit zueinander korrespondierenden Merkmalen besteht. Dann sammeln sich in der
auf n Paare erweiterten Menge { P,, } unter den mdoglicherweise korrespondierenden Paaren
auch die ny wirklich korrespondierenden Paare an. Aufgrund der ineinander verschachtel-
ten Programm-Schleifen werden dann in den ¢ gespeicherten Transformationsparameter-
Vektoren {Sz[(]}, £ € {1,...,t}, auch ungefihr ny(n; — 1) richtige Vektoren enthalten
sein.

Bei den s zufillig ausgewihlten Mengen von ny Paaren {P, }, k € {1,...,nr} treten
sogar mit relativ hoher Wahrscheinlichkeit mehr als eine Menge mit einander korrespon-
dierenden Paaren auf. In diesem Fall kommt es zu einer mehrfachen Speicherung der glei-
chen Merkmalspaare, was aber fiir die Bestimmung der Transformationsparameter (siehe
néchsten Abschnitt) keinen Nachteil darstellt. Man kann aber auch, sobald der Wert
n einen bestimmten Wert erreicht, die duflere Programm-Schleife iiber s abbrechen, da
dann geniigend viele Merkmalspaare fiir die Bestimmung der Transformationsparameter
zur Verfiigung stehen.

2.4.6 Bestimmung der Transformationsparameter

Nach Ausfiihrung des in Abschnitt 2.91 angegebenen Algorithmus haben sich im Speicher-
bereich Sj t Vektoren f, die mogliche Losungen fiir die Transformationsparameter dar-
stellen, und t Merkmalspaare im Speicherbereich Sp angesammelt. Wie bereits erwéihnt,
befinden sich bei dem hier vorgestellten Verfahren bei ny wirklich korrespondierenden
Paaren bis zu ng(n; — 1) richtige Werte unter den ¢ Vektoren im Speicherbereich Sy.
Das bedeutet aber auch, dafl jedes dieser Paare im Speicherbereich Sp jeweils ungefiahr
(ng—1)-fach gespeichert ist. Bei dem hier vorgestellten Verfahren bedeutet das, je hdufiger
ein Merkmalspaar vorkommt, desto grofler ist sein Einflufl auf das Endergebnis.

Jeder der ¢ Vektoren T;-, i € {0,...,t— 1} bildet einen Punkt im p-dimensionalen Raum,
der durch die p Transformationsparameter aufgespannt wird. Da sich fiir jede Kombi-
nation von np Paaren aus den n, wirklich korrespondierenden Paaren jeweils ungefihr
derselbe Vektor T ergeben sollte, miifiten sich die Vektoren T des Speicherbereichs Sj im
IR?” um den gesuchten Losungspunkt, beziehungsweise, falls die Losung nicht eindeutig
ist, um die entsprechenden Losungspunkte hdufen. Um den oder die Haufungspunkte
unter den ¢ Vektoren {T}}, i € {0,...,¢t—1} des Speicherbereichs S mit moglichst gerin-

57



gem Aufwand bestimmen zu kénnen, bietet sich wiederum die bereits in Abschnitt 2.4.4
vorgestellte assoziative Suchmethode an. Hierfiir definiert man eine Funktion H (f), die
den Rp auf eine natiirliche Zahl abbildet. Die Definition der Funktion H erfolgt analog
zu Abschnitt 2.4.4):

1. Fiir jede der p Komponenten wird ein Intervall [ay, by] definiert, das abgebildet wer-
den soll. Die Werte a; und b, sollten so gewdhlt werden, dafl der grofite Teil der
vorkommenden Werte fiir die /-te Komponente i T, der Vektoren T in dem Inter-
vall enthalten ist. Werte von T}, die aulerhalb des Intevalls liegen, werden auf a,
beziehungsweise b, abgebildet, je nachdem was naher liegt:

ay fir Ty < ay
hy (Tg) = Ty fir ap < Ty < by (292)
bg fir T, > bg

2. Fiir jede der ¢ Komponenten werden Werte A, gewihlt, die ungefihr gleich der
Grofle der Streuung des entsprechenden Transformationsparameters sind, die sich
ergibt, wenn man die Transformationsparameter aus verschiedenen Kombinationen
von korrespondierenden Merkmalspaaren bestimmt.

3. Es wird eine Funktion hy definiert, die eine relle Zahl r auf die néchstkleinere ganze
Zahl z abbildet:
hao(r)=2 | 0<r—z<1 (2.93)

Hieraus ergeben sich die folgenden Wertebereiche:

hi(Ty) — ag by — ay
A, € lo, A, ] (2.94)
hy (T 200N g mit e = by [ (2.95)
Ag Aé

Unter Verwendung der Funktionen h; und hs kann leicht eine Funktion H, definiert
werden, die den Vektor T auf eine positive, ganze Zahl, die sogenannte virtuelle Adresse,

abbildet:
n h(Ty) — a
_ Z < 1(Te) e) H ¢ (2.96)
(=1 j=

Das bedeutet, die virtuelle Adresse H,(T) hat folgenden Wertebereich:
a, = Hy(T) € {0, .. Z c H ¢} (2.97)
=

Die Abbildung H, bildet alle Punkte des IR?, die sich jeweils innerhalb eines Quaders
mit Seitenlédngen {A;} befinden, auf dieselbe virtuelle Adresse a, ab. Daher werden sich
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die Punkte T, die auf Merkmalspaaren mit korrespondierenden Merkmalen basieren, in
einem oder mehreren dieser Quader haufen.

Da der Wertebereich fiir die virtuellen Adressen die Anzahl der im Rechner zur Verfiigung
stehenden Adressen weit iibersteigen kann, ist es notwendig, die virtuellen Adressen auf
den Bereich der zu verwendenden Adressen zu reduzieren.

Die den Vektoren {T;}, i € {1,...,t} zugeordneten Adressen ergeben sich daher als
a; = H(T)) = H,(T;) mod s, (2.98)

wobei s die Anzahl der zu verwendenden Speicherstellen bezeichnet. Es ist sinnvoll, den
Wert von s in der Gréflenordnung der in der Praxis auftretenden Werte von ¢ zu wéhlen.

Im Speicher des Rechners werden unter Verwendung der Notation 2.51 s verschiedene
Speicherbereiche {S%P, ey S%;l} zur Speicherung von jeweils einem Vektor T und einem
Merkmalspaar P definiert. Dabei sollen die Werte {sq, ... ss_1} angeben, wieviele Objekte
dieser Form je Speicherbereich bereits gespeichert sind. Die Werte s; werden daher zuerst
auf den Wert 0 gesetzt:

s; =0 Vie{0,...,s —1} (2.99)

Nun kénnen die ¢ Vektoren {7} und die zugehdrigen Merkmalspaare {P; = (M;, M!)} an
den Speicheradressen a; gespeichert werden:

a; = H(T) = H,(T;) mod s (2.100)
S% [sa) = (T}, P) (2.101)
Sq; = Sq +1 (2.102)

Dabei wird je gespeichertem Objekt (f, P) der Wert des entsprechenden s,, um 1 erhtht
(Zuweisung 2.102).

Um festzllstellen, in welchem beziehungsweise welchen Quadern innerhalb des IR? sich die
Punkte 7T; haufen, geht man wie folgt vor:

Jedem der s Speicherbereiche {S%P}, j € {0,...,s — 1} sind iiber die Funktion 2.98
mehrere Quader zugeordnet. Genauer, innerhalb jedes Speicherbereichs sammeln sich die
Objekte, deren virtuelle Adressen beziiglich der Zahl s zur gleichen Restklasse gehoren.
Aus diesem Grund mufl man erst fiir jeden Speicherbereich feststellen, zu welchem Qua-
der, das heifit, welcher virtuellen Adresse die gespeicherten Paare angehoren (dies ist
anhand der gespeicherten Vektoren T moglich), um dann in einem zweiten Schritt die
Merkmalspaare je Quader zu zdhlen. Man erhélt somit eine Liste von virtuellen Adressen
(Quadern im IR?) und den zugehorigen Hiufigkeiten. Setzt man die Wahrscheinlichkeit
pq dafiir, daf ein aus Merkmalspaaren bestimmter Punkt T in einem bestimmten Quader
zu liegen kommt, fiir alle Quader als gleich an, ndmlich als

1

CHin ()
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dann ergibt sich die zu erwartende Anzahl von Merkmalspaaren je Quader als ¢ - pg.

Nimmt man eine Binomialverteilung an, dann ergibt sich eine Standardabweichung o zum

Mittelwert ¢ - pg von:
0Q =/t po(l —pq) (2.104)

Ubersteigen die Hiufigkeiten der Merkmalspaare in der Liste der virtuellen Adressen den
Mittelwert ¢ - pg um einen bestimmten Wert (zum Beispiel 100 beziehungsweise 300),
dann werden sie als Losung und nicht als zufillige Koinzidenz von Punkten interpretiert.
Virtuelle Adressen, beziehungsweise die entsprechenden Quader innerhalb der Liste, die
im IR? unmittelbar benachbart sind, konnen zu Bereichen zusammengefaf3t werden, um
die auftretende Streuung der Vektoren im IR? bei verschiedenen Kombinationen von kor-
respondierenden Merkmalspaaren zu kompensieren.

Uber diese Bedingungen reduziert sich die Liste auf n > 0 Losungsbereiche im IR?.

Fiir jeden der n Losungsbereiche wird nun ein Lésungsvektor T bestimmt. Hierfiir kénnen
die in den kovarianten Eigenschaften der gespeicherten Merkmalspaare enthaltenen Ko-
ordinatenvektoren herangezogen werden. Die Bestimmung von T héngt hierbei von der
zugrundeliegenden Transformation ab.

Bestimmung der Transformationsparameter

Handelt es sich bei der Transformation um eine lineare Abbildung, dann kénnen aus al-
len Merkmalspaaren, die im jeweiligen Losungsbereich gespeicherten sind, mithilfe eines
Least-Square-Fits die optimalen Transformationsparameter T berechnet werden. Es kann
aber auch die Gesamtheit der gespeicherten Merkmalspaare zur Bestimmung der Parame-
ter eines komplexeren Transformationsmodells verwendet werden. Ein Beispiel hierfiir ist
die Bestimmung eines ganzen Verschiebungsvektorfeldes unter Einfiihrung entsprechen-
der Glattheits-Bedingungen zur Interpolation der Verschiebungsvektoren zwischen den
korrespondierenden Merkmalen.

Fiir den Fall der affinen Transformation in zwei Dimensionen (f € IR%) wird die Bestim-
mung der Losung explizit angegeben. Hierfiir wird fiir alle Koordinaten der Merkmals-
paare Py = (My(Xy, Ly), MI(X!,L})), ..., Py = (My(Xn, L), M!, (X!, L)) innerhalb
des Losungsbereichs ein lineares, iiberbestimmtes Gleichungssystem zur Bestimmung des
Vektors

T = (1,,7,,A, B,C, D) aufgestellt. Hierbei bezeichnet m die Anzahl der Paare des be-
trachteten Losungsbereichs:

T, A B\ o < .
(Ty>+(0 D)Xi_Xi Vie{l,...,m} (2.105)

Diese Gleichungen kénnen als ein lineares Gleichungssystem der Form Az = b geschrieben

60



werden (mit X; = (X“)):

X2

1 0 X11 X12 0 O X{I

1 0 X21 X22 0 O T Xél

Pl : : : : T, :

1 0 Xpg Xpw 0 O Al | x,

01 0 0 Xn Xp B |~ x, (2.106)
01 0 0 Xo Xoo C Xoo

A D :

01 0 0 X Xuo X!,

Mithilfe eines Least-Square-Fit kann die Losung T aus diesem iiberbestimmten Gleichungs-
system bestimmt werden, die die Summe der quadratischen Abweichungen minimiert.

2.4.7 Eigenschaften des Verfahrens
Berechungsaufwand unabhingig vom Suchbereich

Gerade wenn man, wie in Abschnitt 2.40 beschrieben, die Anzahl der Merkmale deutlich
geringer als die Anzahl der Bildpunkte wéhlt, ist der Rechenaufwand wesentlich kleiner
als bei Pixel-orientierten Verfahren wie der Korrelation (Abschnitt 2.3.2). Der Aufwand
besteht dabei aus zwei Anteilen: Zum einen die Bestimmung der Merkmale mit ihren
invarianten und kovarianten Eigenschaften, die im wesentlichen auf ”konventionellen”
Operationen wie Faltungen beruht. Die Berechungskomplexitit hingt dabei direkt von
der Grofle und Dimension der Bildobjekte ab. Zum anderen die Bildung von potentiell
korrespondierenden Merkmalspaaren und die Bestimmung der Transformationsparameter
aus der Analyse dieser Paare. Hierbei ist die Komplexitat direkt von der Anzahl der Merk-
male, beziehungsweise der sich ergebenden Merkmalspaare abhingig. Diese Zweiteilung
ist besonders dann von Interesse, wenn das gleiche Bildobjekt mehrfach fiir die Bestim-
mung von Transformationsparametern herangezogen wird. Dann brauchen die Merkmale
nur einmal je Objekt bestimmt zu werden.

Bemerkenswerterweise héingt bei dem hier entwickelten Verfahren der Berechungsaufwand
nicht von der Grofle des Suchbereichs ) ab, wihrend beim Korrelationsverfahren der
Aufwand linear mit der Grofle des Suchbereichs zunimmt. Der Unterschied wird immer
deutlicher, je mehr Parameter bestimmt werden sollen, da sich dadurch der Suchraum um
eine Dimension vergréfiert und der Berechnungsaufwand somit potenziert.

Genauigkeit im Subpixelbereich

Die Koordinaten der Merkmale liegen zwar nur mit der Genauigkeit von einem Pixel
vor, da sich aber die Transformationsparameter aus vielen Merkmalspaaren mit einander
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Abbildung 2.4: Beispiel fir ein Bildpaar, bei dem es zwei Lisungen fiir die Abbildung des
linken Bildes auf das rechte Bild gibt.

korrespondierenden Merkmalen iiber einen Least-Square-F'it ergeben, kénnen die Trans-
lationsparameter (7, und 7} im Falle der affinen Transformation in zwei Dimensionen)
subpixelgenau und die Parameter der Abbildungsmatrix (A, B, C, D) mit entsprechen-
der Genauigkeit ermittelt werden. Uber die innerhalb dieser Arbeit bei der Analyse der
angiographischen Bildfolgen erreichte Genauigkeit gibt Abschnitt 3.1.2 Auskunft.

Mehrere Losungen moglich

Bei der gegenseitigen Auswertung der Merkmalspaare (vergleiche Algorithmus 2.91) hiufen
sich im durch die p Transformationsparameter aufgespannten Teilmenge des IR” die ein-
zelnen Punkte T, die aus den verschiedenen Kombinationen von je ny Merkmalspaaren
anhand der kovarianten Eigenschaften der Merkmale berechnet werden.

Ergibt sich hierbei kein Haufungspunkt, der sich deutlich genug (vergleiche Gleichung
2.104) von der mittleren Hiufigkeit absetzt, dann kann keine Losung angegeben werden.
Ergeben sich aber mehr als ein Haufungspunkt, dann existiert keine eindeutige Losung,
sondern mehrere Losungen.

Ein Beispiel fiir einen Fall mit zwei Losungen zeigt Abbildung 2.4. Die einzelne Miinze im
links dargestellten Bereich stimmt mit zwei der vier Miinzen auf der rechten Seite iiberein.

Nach der Auswertung der Merkmalspaare {iber den Algorithmus 2.91 ergeben sich daher
auch zwei Haufungspunkte im Parameterraum. Abbildung 2.5 zeigt die Projektion des
6-dimensionalen Parameterraums auf die beiden Translationsparameter 7, und 7). Hier-
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Abbildung 2.5: Oben ist die Héiufigkeit zweidimensional dargestellt, mit der sich die un-
terschiedlichen Werte fiir die Translationsparameter T, und T, bei der Analyse der Merk-
malspaare tiber den Algorithmus 2.91 ergeben. Punkte hoher Hiufigkeit sind dunkel dar-
gestellt, Punkte mat kleiner Haufigkeit sind hell dargestellt. Die beiden Hdiufungspunkte
fiir die zwei Lésungen sind deutlich zu erkennen. Die Hdaufigkeiten fiir Translationspara-
meter auflerhalb dieser beiden Liosungen sind so klein, daf$ sie erst in der logarithmierten
Darstellung des gleichen Histogramms unten sichtbar werden.
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Abbildung 2.6: Das Diagramm zeigt die Hdufigkeit der Werte T, um den unteren
Héufungspunkt aus Abbildung 2.5, dabei ist T, = 118. FEs zeigt sich ein scharfes Ma-
zimum am gesuchten Wert fiir den Parameter T,.

bei gibt der Grauwert die Héufigkeit der Vektoren T fiir die unterschiedlichen Werte der
Translationsparameter an. Dunkle Werte entsprechen groflen Haufigkeiten, helle Werte
bedeuten, dal nur wenige oder gar keine Vektoren T diese Werte fiir die Translationspa-
rameter T, und T}, annehmen. Die Hiufigkeiten fiir Translationsparameter auflerhalb der
beiden Losungen sind so klein, dafi sie erst in der logarithmierten Darstellung des gleichen
Histogramms auf der rechten Seite sichtbar werden.

Abbildung 2.6 zeigt die Haufigkeit der Werte 7, um den unteren Haufungspunkt aus
Abbildung 2.5 als Diagramm. Der Wert fiir 7, ist hierbei konstant auf 118 gesetzt. Es
zeigt sich ein scharfes Maximum am gesuchten Wert fiir den Parameter T,.

Um zu priifen, wie gut die Transformationsparameter bestimmt werden konnten, wurden
die beiden sich ergebenden affinen Transformationen auf das linke Bild aus Abbildung 2.4
angewendet und jeweils pixelweise mit dem auf der rechten Seite abgebildetin Bild addiert.
Sowohl die Translation als auch die leichte Rotation zwischen den Bildern wurde in beiden
Fillen richtig ermittelt (sieche Abbildung 2.7).

Anwendbar auf beliebige Bilddimensionen

Das hier vorgestellte Verfahren ist nicht beschrankt auf die Anwendung auf zweidimensio-
nale Bildobjekte. Die Berechnung der invarianten Eigenschaften und die Bestimmung der
Merkmalsposition ist zwar abhéingig von der Bilddimension, die Methode zur Bestimmung
der moglicherweise korrespondierenden Merkmale anhand der invarianten Eigenschaften
und der Algorithmus 2.91 zur Auswertung dieser Paare sind dagegen immer gleich. Eine
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Abbildung 2.7: Die sich ergebenden affinen Transformationen wurden auf das linke Bild
aus Abbildung 2.4 angewendet und jeweils pizelweise mit dem auf der rechten Seite dar-
gestellten Bild 2.4 addiert. Sowohl die Translation als auch die leichte Rotation zwischen
den Bildern wurde in beiden Fillen richtig ermittelt. Der Uberlappbereich zwischen den
beiden Bilder ist durch die additive Uberlagerung der beiden Bilder als helles Rechteck
dargestellt.
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Ausnahme bildet die Funktion ” GetTrafoParams()”, die aus den ny Merkmalspaaren die
Transformationsparameter bestimmt.

Fiir den Fall der affinen Transformation soll hier ein Uberblick fiir ein-, zwei- und dreidi-
mensionale Bildobjekte gegeben werden:

Bilddimension | Parameteranzahl | ny
1 2 2
2 6 3
3 12 4

Hierbei gibt ny die zur Bestimmung der Transformationsparameter notwendige Anzahl
von Merkmalspaaren mit einander korrespondierenden Merkmalen an. Je hoher die Bild-
dimension, desto grofler ist die Ersparnis beim Berechnungsaufwand fiir die Bestimmung
der Transformationsparameter im Vergleich zu klassischen Verfahren wie etwa der Korre-
lation.
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Kapitel 3

Auswertungen und Ergebnisse

3.1 Bewegungskorrektur von angiographischen Bild-
folgen

In Abschnitt 2.1 beziehungsweise 2.1.1 wurde bereits auf die Problematik bei der Aus-
wertung von angiographischen Bildfolgen hingewiesen.

Die Analyse von dynamischen Vorgéingen innerhalb einer Bildfolge basiert auf der Aus-
wertung des zeitlichen Intensitidtsverlaufs an identischen Stellen des abgebildeten Ob-
jektes. Da die dieser Arbeit zugrundeliegenden angiographischen Bildfolgen sich iiber
einen mehrere Sekunden umfassenden Zeitraum erstrecken, in dem das untersuchte Auge
willkiirlichen und unwillkiirlichen Bewegungen unterliegt, werden sich entprechende Ob-
jektstellen nicht an identischen Bildkoordinaten innerhalb der einzelnen Bilder der Bild-
folge abgebildet. Um trotzdem eine Auswertung der Dynamik zu erméglichen, miissen die
Augenbewegungen innerhalb der Bildfolge so genau wie moglich ermittelt werden. Erst
die Kenntnis der Bewegungs-Parameter ermoglicht die Analyse der Himodynamik eines
bestimmten retinalen Areals iiber die Zeit.

Es ergaben sich die folgenden Forderungen an die zu entwickelnde Methode zur Bewe-
gungskompensation, die im weiteren genauer untersucht werden sollen (siehe 2.1.2):

(A) Es sollen die Bewegungsparameter fiir die gesamte angiographische Bildfolge be-
stimmt werden. Als Modell der durch die Augenbewegungen verursachten Trans-
formationen soll die affine Abbildung nach Gleichung 2.3 dienen. Die zu bestim-
menden Bewegungsparameter lauten demnach T3,7T,, A, B,C,D. Die Ermittlung
dieser Parameter soll fiir alle angiographischen Bildfolgen auf die gleiche, robuste
Weise erfolgen und nicht anfillig gegeniiber etwaigen Storungen wie zum Beispiel
Okklusion sein.

(B) Die Bewegungsparameter sollen mit hoher Genauigkeit bestimmt werden und die
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Fehlerfortpflanzung trotz des in Abschnitt 2.1.1 beschriebenen Verhaltens durch
zusétzliche Mafinahmen begrenzt werden.

(C) Bilder, die sich auf die Analyse der Dynamik stérend auswirken, sollen automatisch
eliminiert werden. Hierzu zéhlen Bilder mit Okklusion oder auch mit iiber das
Modell der affinen Transformation hinausgehenden Bewegungsformen.

(D) Das Verfahren soll automatisch die Bewegungsparameter bestimmen und schnell
genug ablaufen, damit es auch im téglichen Klinikbetrieb einsetzbar ist.

3.1.1 Bestimmung der Transformationsparameter (A)

Zur Bestimming der sechs Transformationsparameter einer affinen Transformation zwi-
schen zwei Bildern einer angiographischen Bildfolge wurde das in Abschnitt 2.4 beschrie-
bene merkmalsbasierte Verfahren verwendet.

Fiir die Position #; der Merkmale {M; = (X;, L;)} wurden die Stellen der lokalen Extrema
(Intensitdtsminima und -maxima innerhalb einer bestimmten Umgebung) des bandpass-
gefilterten (Difference of Gaussian) Intensititsverlaufs ¢(Z) des Bildes verwendet. Fiir
die invarianten Eigenschaften [;(Z;) der sich dadurch ergebenden n Merkmale wurden al-
le, beziehungsweise verschiedene Kombinationen der folgenden Gréfien herangezogen, die
bereits in Abschnitt 2.4.2 erwdhnt wurden:

Laplaceoperator:
L(Z;) = Ag(T;)
Erwartungswert des Grauwertes innerhalb einer Umgebung von Z;:

12(@) =

Streuung:
l3(Z:) = Vi

Abstand zum néchstgelegenen Merkmal:

l4<l_"l> = mln(]fz — fj|> mit j € {1, cen ,n}, 1 #£ ]

Die Umgebungsgrofie zur Bestimmung der Merkmalspositionen iiber die lokalen Inten-
sitdts-Extrema wurde auf ein Gebiet von 15 mal 15 Bildpunkten gelegt. Bei einer Bild-
auflosung von 256 mal 256 Bildpunkten wurden je nach Bildinhalt zwischen 50 und
200 Merkmale je Bild extrahiert. Abbildung 3.1 zeigt die Positionen der extrahierten
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Abbildung 3.1: Die Abbildung zeigt die Position der extrahierten Merkmale fir zwei Bilder
einer angiographischen Bildfolge mit zeitlichem Abstand von 1 Sekunde. Im linken Bild
wurden 69 Merkmale gefunden, im rechten Bild 73. Mehr als die Hdlfte der Merkmale
stimmen beztiglich Threr Position gut tberein.

Merkmale fiir zwei Bilder einer angiographischen Bildfolge. Die beiden Bilder haben
einen zeitlichen Abstand von 1 Sekunde und wurden bei einer Bildrate von 12 Bildern je
Sekunde aufgenommen.

Mehr als die Hélfte der Merkmale wurden in beiden Bildern an gut iibereinstimmenden
Positionen bestimmt. Damit ist die notwendige Voraussetzung 2.87 (mindestens 2% be-
ziehungsweise 5% Ubereinstimmung) fiir die zuverliissige Funktion des merkmalsbasierten
Verfahrens zur Bestimmung der Transformationsparameter hinreichend erfiillt.

3.1.2 Genauigkeit des Verfahrens und Fehlerfortpflanzung (B)

In Abschnitt 2.1.1 wurde bereits das Problem diskutiert, dafl sich der Bildinhalt der
einzelnen Bilder innerhalb der angiographischen Bildfolge iiber die Zeit so sehr &ndert,
daf} es nicht oder nur schwer moglich ist, die Transformationsparameter fiir alle Bilder
der Serie gegeniiber ein und demselben Bild (Referenzbild) der Bildfolge zu bestimmen.
Abbildung 3.2 zeigt vier Bilder einer angiographischen Bildfolge zu unterschiedlichen Zeit-
punkten.

Wenn aber nicht alle Bilder der angiographischen Bildfolge auf ein bestimmtes Bild be-
zogen werden konnen, dann miissen die absoluten Transformationsparameter des n-ten
Bildes aus den relativen Parametern beziiglich eines oder mehrerer zeitlich vorangehen-
der Bilder und deren absoluten Werten bestimmt werden. Die Frage ist nun, wie sich
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Abbildung 3.2: Die Abbildung zeigt vier Bilder einer Indocyaningrin-Angiographie Bild-
folge zu verschiedenen Zeitpunkten. Da die dargestellten Bilder sich deutlich voneinander
unterscheiden, ist es schwer, die Transformationsparameter fiir alle Bilder der Serie ge-
gentiber ein und demselben Bild (Referenzbild) der Bildfolge zu bestimmen. Links oben:
16.5/ Sekunden nach Injektion; rechts oben: 18.56 Sek. n. I.; links unten: 20.50 Sek. n.
L., rechts unten: 22.50 Sek. n. L
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durch diesen iterativen Prozess die Fehler innerhalb der Transformationsparameter iiber
die ganze Bildfolge hinweg akkumulieren. Hierfiir betrachten wir die Fehlerfortpflanzung
eines Transformationsparameters (hier die z-Translation T}). T,(i,j) bezeichne die z-
Translation des i-ten Bildes in Bezug auf das j-te Bild. M,(i, ) ist die {iber das merkmals-
basierte Verfahren ermittelte z-Translation zwischen den Bildern ¢ und j, wobei f, (i, j)
den Fehler der Berechnung angibt.

Fiir die ersten drei Bilder der Bildfolge ergibt sich dann das folgende Berechnungsmuster:

Tx(lal) =0 (31)
Tx(271) = Mm(za )+fa:(a ) (32)
T:(3,1) = My(3,2) + T5(2,1) + f2(3,2) (3.3)

= My(3,2) + Mo(2,1) + £2(3,2) + fa(2,1) (3.4)

Nimmt man an, da8 die Fehler f,(2,1) und f,(3,2) derselben Verteilungsfunktion F;
folgen, stellt sich die Frage, welcher Fehlerverteilungsfunktion F, der kombinierte Fehler

fx(3,1) folgt.

Da es sich hier um eine additive Fehleriiberlagerung handelt, ergibt sich die Fehlervertei-
lungsfunktion F, als die Faltung der beiden einzelnen Fehlerverteilungen F:

Fo=FxF = /oo Fi(a")Fi(x — 2")da' (3.5)

Nimmt man einen normal-verteilten Fehler an, dann entspricht F; gerade der Gauf3funk-
tion:

Fi(z, o) = . e 202 (3.6)

Nach Gleichung 3.5 kann dann die Fehlerverteilungsfunktion F, von zwei aufeinander
folgenden Berechnungen der Transformationsparameter bestimmt werden:

© 1 o2 1 _@=a)?

Folx) = / 5 e 27 5 e 27 da (3.7)
—00 0/ 2T T
1 00 _pl2_ 2 opal o2

Falr) = 53 / TR T (3.8)
g 0
R R )

Folz) = = 6202/ e T dy (3.9)
g°m —00
1 —a? o0 _((“’1_%)2 ’

Folz) = 2027T€402/_ e 7 dx (3.10)

Unter Verwendung von



ergibt sich dann fiir F5:

1 g2

Folw) = g—moeir (3.13)
R

Falz) = e (3.14)

(3.15)

Das bedeutet, bei einer additiven Uberlagerung zweier Gréfien mit normalverteiltem Feh-
ler ergibt sich wieder eine GauBfunktion als Fehlerverteilung, allerdings mit einer um /2
vergroflerten Standardabweichung:

Folz) = Filz,V20) (3.16)

Generell gilt, daff die Faltung zweier Gauflkurven G(z,07) und G(z, 09) wieder eine Gauf}-

kurve mit o = /o? + 03 ist:
G(z,01) * G(z,09) = G(x,1\/0? + 03) (3.17)

Iteration mit einem Vergleichsbild

Berechnet man die absoluten Transformationsparameter des n-ten Bildes aus den Para-
metern beziiglich eines zeitlich um ;7 Bilder vorangehenden Bildes und dessen absoluten
Werten, wird sich der Fehler innerhalb der Transformationsparameter, wie im vorange-
henden Abschnitt bereits gezeigt, iiber die ganze Bildfolge hinweg akkumulieren.

Ty(n,1) = My, (n,n —j) + Tp(n — 5,1) + f(n,n — 7)) + f(n — 4,1) (3.18)

Unter der Annahme einer Gauffkurve mit Standardabweichung o fiir die Fehlerverteilung
Fi, wird sich nach n Schritten der Fehler auf \/n/j o vergroBern (siehe Gleichung 3.17).

Fiir (j = 1) betrégt der Fehler bei einer Bildfolge mit 100 Bildern /100 0 = 10 ¢ und bei
einer Bildfolge mit 200 Bildern /200 0 = 14.1 0.

Selbst wenn man das n-te Bild auf das (n — 10)-te Bild bezieht (7 = 10), was durchaus
moglich ist, da sich der Bildinhalt {iber die Zeit bei einer Angiographie nur langsam
dndert, so betriigt der Fehler bei einer Bildfolge mit 100 Bildern /10 o = 3.2 o und bei
einer Bildfolge mit 200 Bildern V200 =4.50.

Iteration mit mehreren Vergleichsbildern

Es stellt sich die Frage, wie sich der Fehler iiber die Bildfolge fortpflanzt, wenn man das
n-te Bild auf zwei vorangehende Bilder bezieht. Die Berechnung der x-Translation ergibt
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sich sinnvollerweise iiber den Mittelwert der beiden einzeln berechneten Werte:
1

Ty(n,1) = 5

(M, (n,n—j)+Tp(n—j, 1)+ Mz, (n,n—i)+T,(n—i,1)+f(n—j, 1)+ f(n—i, 1))
(3.19)
Nehmen wir hierfiir an, die Fehlerverteilungsfunktion fiir f(n—j,1) und f(n—1i,1) der bei-
den Vergleichsbilder (n—1) und (n— j) seien Gauifunktionen G,,_;(x, 0y,—;), Gp—j(x, On_;)
mit der gleichen Standardabweichung (o0y,—; = 0,—; = ¢). Nehmen wir wieder an, daf§
der Fehler durch das Verfahren M wieder G(z, o) ist, dann ergeben sich die Fehlervertei-
lungsfunktionen fiir die beiden einzelnen Berechnungen (im Zihler von Gleichung 3.19)
der Transformationsparameter des n-ten Bildes zu G,—)(z, V20) und Gn(n—j) (@, V20).
Durch die Bildung des Mittelwert der beiden einzeln bestimmten Werte erh6ht sich die
Genauigkeit, das heifit, es ergibt sich eine kleinere Standardabweichung als fiir die einzel-
nen Werte. Unter Beriicksichtigung der Tatsache, dafl die Summe der beiden Werte die
doppelte Standardabweichung wie der Mittelwert hat, ergibt sich fiir G, (x, 0,,):

Gn(r,20,) = G(z,vV20)*G(z,vV20) = G(,20) (3.20)
Gn(z,0,) = G(z,0) =G(z,04-;) = G(x,0n—;) (3.21)

Das heif}t, der Fehler des n-ten Bildes ist gleich dem Fehler der vorangehenden Bilder.

Auf die gesamte Bildfolge gesehen bleibt daher der Fehler konstant!

Verwendet man statt zwei Vergleichsbildern drei, so ist der Fehler o, sogar kleiner als
Opn—i = Op—j = Op—k-

Gn(z,30,) = (G(z,V20)xG(x,V20)) % G(z,vV20) (3.22)

= G(z,20) % G(z,vV20) (3.23)
= G(x,V60) (3.24)
Go(z.00) = Gla, ga) (3.25)

Abbildung 3.3 zeigt die Fehlerfortpflanzung innerhalb einer Bildfolge in Abhéngigkeit von
der verwendeten Anzahl von Vergleichsbildern.

Die Reduktion des Fehlers durch Mittelwertbildung ist allerdings streng genommen nur
dann richtig, wenn die gemittelten Groflen voneinander unabhéngig sind. Das trifft hier
nur bedingt zu, da die Transformationsparameter fiir die Bilder (n — i) und (n — j)
beide den Fehler der Transformationsparameter des Bildes (n — ij) enthalten. Genauer,
sie enthalten bereits den Fehler des Bildes (n — kgV(i,j)). Um die Fehlerakkumulation
aufgrund dieser Abhéngigkeiten moglichst klein zu halten, ist es besonders giinstig fiir
die Werte 4, j moglichst grofle Primzahlen zu wihlen. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
die zwei groBtmoglichen Primzahlen aus der Menge {2,3,5,7,11,13,17} gewéhlt, fiir die
sich zwei konsistente (siehe unten) Losungen fiir die Transformationsparameter des n-ten
Bildes ergaben.
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Abbildung 3.3: Die Fehlerfortpflanzung dber die Bildfolge hinweg hingt von der Anzahl
der verwendeten Vergleichsbilder ab. Bei einem Vergleichsbild (hier (n — 10)) wird die
Standardabweichung immer gréfler (a), bei zwei Vergleichsbildern bleibt sie konstant (b),
und bei mehr als zwei Bildern nimmt sie sogar iber die Bildfolge hinweg ab (c).
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Ein weiterer Vorteil bei Verwendung von mehr als einem Vergleichsbild besteht darin,
dal mehrere unabhingige Ergebnisse fiir die Transformationsparameter des n-ten Bildes
berechnet werden. Wenn man nun fordert, dafl die Transformationsparameter, die zur
Mittelwertbildung verwendet werden sollen, sich bis auf bestimmte Toleranzwerte glei-
chen, dann konnen Bilder detektiert werden, deren Transformationsparameter nicht, oder
nicht eindeutig bestimmbar sind. Die Forderung dieser Konsistenz erlaubt es also, Bil-
der mit bestimmten Stérungen, wie z.B. Bilder die wihrend des Blinzeln oder wéihrend
sprungformiger Augenbewegungen des Patienten aufgenommen wurden, zu erkennen und
von der Verwendung innerhalb der Dynamikanalyse der Bildfolge auszuklammern.

Genauigkeit des Verfahrens

Zur Kontrolle der Genauigkeit des Verfahrens zur Bestimmung der Transformationspara-
meter in der Praxis wurden die folgenden Untersuchungen durchgefiihrt:

1.) Vorgabe von Test-Parametern: Wendet man das Verfahren auf ein bestimmtes
Bild und das um einen vorgegebenen Satz von Transformationsparametern trans-
formierte identische Bild an, dann miifite im Rahmen der Verfahrensfehlers die ver-
wendeten Parameter ermittelt werden koénnen. Hierfiir wurden 1000 verschiedene
zufillig bestimmte Translationen und Rotationen auf das Testbild angewendet, unter
Verwendung einer linearen Interpolation zwischen den Stiitzwerten. Der Wertebe-
reich fiir die verschiedenen Parameter wurde wie folgt gewahlt:

Parameter Bereich

horizontale Translation T}, | [—50, 50]
vertikale Translation T, [—50, 50]
Rotation um Winkel ¢ [—5°,5°]

Fiir die iiber das merkmalsbasierte Verfahren ermittelten 6 Parameter der affinen

Transformation
T, n A B x\ [
T, C D vy ) \y

ergaben sich im Vergleich mit den je 1000 Sollwerten

(5) o ((cnte) smoy ()= ()

die folgenden Abweichungen:
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Parameter | mittlere Abweichung | Standardabweichung
0.0074 | 0.057
—0.014 | 0.063
—0.00039 | 0.0011
0.00046 | 0.0010
—0.00059 | 0.0010
—0.000046 | 0.0009

AW eSS

Da fiir kleine Winkel sin(¢) = ¢ gilt, ergibt sich hieraus die Genauigkeit des Ver-
fahrens:

Parameter Genauigkeit
horizontale Translation T}, | £0.057 Pixel
vertikale Translation 7T}, +0.063 Pixel
Rotation um Winkel ¢ +0.057°

2.) Konsistenz: Wie bereits im letzten Abschnitt beschrieben, werden zur Bestimmung
der Transformationsparameter eines Bild innerhalb der Bildfolge immer zwei, bezie-
hungsweise mehrere Bezugsbilder verwendet. Es ergibt sich je Vergleichsbild ein ei-
gener Satz Transformationsparameter, wobei deren Ubereinstimmung (Konsistenz)
ein MaB fiir die Genauigkeit des Verfahrens ist. Um diese Ubereinstimmung quan-
titativ zu erfassen, wurden bei fiinf angiographischen Bildfolgen die Abweichungen
zwischen den einzelnen Ergebnissen gemessen. Da sich die Bildqualitit (Signal-zu-
Rausch Verhiiltnis) iiber die Bildfolge hin #ndert, wurden diese Abweichungen fiir
das erste, zweite und dritte Drittel der Bildfolge separat bestimmt. Bei den verwen-
deten fiinf Bildfolge ergaben sich im Mittel die folgenden Standardabweichungen
zwischen den einzelnen Ergebnissen:

Parameter | 20 (1. Drittel) | 20 (2. Drittel) | 20 (3. Drittel)
T, 0.25 0.14 0.11
T, 0.21 0.13 0.084
A 0.004 0.002 0.0012
B 0.0037 0.0016 0.0013
C 0.0042 0.0022 0.0014
D 0.0032 0.0018 0.0009

Setzt man fiir den Fehler der absoluten Transformationsparameter der einzelnen
Bezugsbilder je eine Gaufverteilung der Breite o sowie die gleiche Fehlerverteilung
fiir das Verfahren selbst, dann hat jedes einzelne Ergebnis die Fehlerverteilung der
Breite (v/20). Die Differenz (Abweichungen) der einzelnen Ergebnisse hat dann eine
Fehlerverteilung der Breite (20). Damit ergeben sich aus der vorstehenden Tabelle
die folgenden Genauigkeiten fiir das merkmalsbasierte Verfahren:
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Abbildung 3.4: Die Abbildung zeigt die beiden Bewegungskomponenten T, und T, einer
Bildfolge auf, die zur Genauigkeitsmessung herangezogen wurden. Deutlich sind mehrere
grofere Spriinge in der Bewegung (Sakkaden) zu erkennen.

Parameter | o (1. Drittel) | o (2. Drittel) | o (3. Drittel)
T, 0.13 0.07 0.065
T, 0.11 0.065 0.042
A 0.002 0.001 0.0006
B 0.0018 0.0008 0.0007
C 0.0021 0.0011 0.0007
D 0.0016 0.0009 0.0005

Dieses Ergebnis steht in guter Ubereinstimmung mit der im Punkt Vorgabe von
Test-Parametern (siehe oben) ermittelten Genauigkeit des Verfahrens.

3.) Verwendung einer speziellen Bildfolge: Die Genauigkeit des Verfahrens kann
auch anhand einer speziellen Bildsfolge gepriift werden. Verwendet man anstelle
einer angiographischen Aufnahme das mit infrarotem Licht aufgenommene Reflek-
tionsbild, dann kann einerseits die Bestimmung der Transformationsparameter iiber
das iterative Verfahren mit Bezug auf zwei Referenzbilder (siehe vorangehender Ab-
schnitt) erfolgen, man kann aber auch, da sich die Bildinhalte vom ersten zum letzten
Bild nicht wesentlich unterscheiden, die Transformation zwischen erstem und letz-
tem Bild direkt bestimmen. Der Unterschied zwischen den beiden auf diese Weise
erhaltenen Werten fiir die Transformationsparameter ist ein Maf fiir die Genauig-
keit des Verfahrens. Hierfiir wurde eine 18 Sekunden lange Bildfolge aufgenommen
(180 Bilder bei einer Bildrate von 10 Bildern je Sekunden), deren Augenbewegung
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Abbildung 3.5: Visuelle Kontrolle, Fall 1: Die Abbildung zeigt links den Mittelwert aller
Bilder einer angiographischen Bildfolge ohne Bewegungskorrektur. In der Mitte ist der
Muttelwert der korrigierten Bilder dargestellt. Das Bild rechts zeigt ein Einzelbild aus
der Bildfolge. Wihrend das linke Bild "verwaschen” erscheint, zeigt der Mittelwert der
bewegungskorrrigierten Bilder die gleiche Bildschdrfe beziehungsweise Detailtreue wie das
FEinzelbild. Dies verdeutlicht die hohe Qualitit der Bewegungskorrektur des verwendeten
Verfahrens.

auch mehrere Sakkaden aufweist. Abbildung 3.4 zeigt die horinzontale (7)) und
vertikale Komponente (7)) wéhrend der Bewegung auf.

Der Unterschied in den Transformationsparametern zwischen dem iterativen Verfah-
ren mit jeweils zwei Vergleichsbildern und der direkten Bestimmung durch Bezug
auf das erste Bild ergab sich wie folgt:

Parameter | Abweichung
AT, 0.162
AT, —0.082
AA —0.0024
AB 0.0017
AC 0.0036
AD —0.0042

Der Unterschied im Rotationsanteil liegt somit bei 0.1° (180 x arcsin(0.0017)/7)
beziehungsweise bei 0.21° (180 arcsin(0.0036) /7). Es zeigt sich, daf die Fehlerfort-
pflanzung beim iterativen Verfahren durch den Bezug auf mehrere Vergleichsbilder,
wie bereits erwartet, minimiert wird.
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Abbildung 3.6: Visuelle Kontrolle, Fall 2: Erklirung siehe Abbildung 3.5

4.) Visuelle Kontrolle: Die Genauigkeit der Bewegungskorrektur iiber die gesamte an-
giographische Bildfolge hinweg 148t sich auch sehr einfach visuell kontrollieren. Be-
trachtet man den Mittelwert aller transformierten Bilder, so ist die Schérfe des Bildes
ein Maf fiir die Giite der berechneten Transformationsparameter. Eine Bewegung
des Auges fiihrt ohne Bewegungskorrektur zu einer ” Verwaschung” des Bildes, das
heifit, Bilddetails sind im Mittelwert nur wenig oder gar nicht zu erkennen. Ab-
bildung 3.5 und 3.6 zeigen jeweils das gemittelte Bild ohne Bewegungskorrektur,
mit Bewegungskorrektur und jeweils ein Bild aus der Bildfolge. Der Effekt der Be-
wegung auf die Darstellung von Bilddetails ist klar zu erkennen. Das gemittelte
Bild zeigt kein erkennbares Defizit an Details verglichen mit dem Einzelbild aus der
Serie. Dies ist wiederum ein deutliches Zeichen fiir die Qualitdt der Methode zur
Bestimmung der Transformationsparameter.

3.1.3 Detektion von bewegungsbedingt verzerrten Bildern(C)

Zu den sich auf die Analyse der Dynamik storend auswirkenden Bildern gehoren Bilder mit
Okklusion oder auch mit iiber das Modell der affinen Transformation hinausgehenden Be-
wegungsformen (Bewegungen innerhalb der Aufnahme eines Bildes; sieche Abbildung 2.1).
Bilder mit Okklusion, wie zum Beispiel das Blinzeln des Patienten, werden meist schon
durch die Konsistenz innerhalb des iterativen Verfahrens durch den Bezug auf mehr als
ein Vergleichsbild eliminiert. Dagegen kann es sein, daf§ einem Bild, bei dem die obere
Hilfte noch normal abgebildet wurde, wihrend die untere Hélfte durch eine Sakkade seit-
lich gestreckt wurde, eindeutige Transformationsparameter zugeordnet werden. Um auch
Bilder mit solchen Problemen detektieren zu kénnen, wurde der folgende Priifalgorithmus
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A_bbildung 3.7:  Die Abbildung zeigt links die additive und rechts die subtraktive
Uberlagerung der beiden Bilder g und h. Wihrend die Bilder im oberen Bereich gut
tbereinstimmen, ist eine Verzerrung im unteren Bereich deutlich zu erkennen.

entwickelt. Es werden das aktuelle, zu priifende Bild ¢ und das zuletzt zugeordnete Bild
h mithilfe der jeweils ermittelten affinen Transformationsparameter abgebildet. Danach
sollten die Bilder iibereinander liegen, d.h. einander entsprechen. Da das verwendete Auf-
nahmegerit (Heidelberg Retina Angiograph, siehe Abbschnitt 1.2.1) ein Laserscanner ist,
der das Bild zeilenweise von oben nach unten aufbaut, liegt es nahe die Ubereinstimmung
der beiden Bilder zeilenweise zu iiberpriifen. Hierzu wird die relative Kreuz-Korrelation
K; (das heift, auf die mittlere Auto-Korrelation normiert) je Zeile j fiir das ganze Bild
berechnet, allerdings auf den Uberlappbereich der beiden Bilder beschrinkt.

oo 24 (950 — gi)(hia — hy)
(S )+ (S )

(3.26)

Hierbei bedeutet {a;,...,b;} den Uberlappbereich je Zeile, gj: das i-te Pixel der j-ten
Zeile und g; den Mittelwert der j-ten Zeile:

bj

o,
5=

aj —a;

Abbildung 3.7 zeigt die additive und subtraktive Uberlagerung der beiden Bilder ¢ und
h. Waihrend die Bilder im oberen Bereich gut iibereinstimmen, ist ein Verzerrung im
unteren Bereich deutlich zu erkennen. Abbildung 3.8 zeigt den Verlauf der relativen
Kreuz-Korrelation K iiber den vertikalen Uberlappbereich der beiden Bilder. Deutlich
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Abbildung 3.8: Die Abbildung zeigt den Verlauf der relativen Kreuz-Korrelation Kj dber
den vertikalen Uberlappbereich der beiden Bilder. Hier zeigt der Wert K; einen deutlichen
Einbruch im unteren Bildbereich.

ist der Einbruch der K im unteren Bildbereich zu erkennen. Der Verlauf der K iiber
das gesamte Bild kann somit als Kriterium zur Bestimmung von bewegungsbedingten
Bildstorungen verwendet werden. Ein groflerer Einbruch (zum Beispiel iiber 5 Prozent
der Zeilen hinweg ein Wert der K; unter 0.6) fithrt zum Auschluf} des Bildes g innerhalb
der Dynamikanalyse.

3.1.4 Laufzeitverhalten des Algorithmus (D)

Die Zeit, die ein Rechner zur Bestimmung der Bewegungsparameter mit dem hier ent-
wickelten Verfahren benétigt, entscheidet iiber die Einsetzbarkeit des Verfahrens. Nur
wenn die Berechnungen schnell genug durchgefiihrt werden konnen, ist das Verfahren
auch im téglichen Klinikbetrieb tauglich.

Die typische Rechenzeit fiir die Bestimmungen zwischen zwei Bildern betrdgt 0.4 Sekun-
den (Pentium II, 450 MHz). Diese Messung setzt sich aus der Bestimmung der Merkmale
(0.35 Sekunden) und der Berechnung der Bewegungsparameter (0.05 Sekunden) zusam-
men. Bei dem iterativen Verfahren mit zwei Bezugsbildern miissen die Merkmale des
n-ten Bildes nur einmal, die Transformationsparameter allerdings zweimal bestimmt wer-
den. Die Gesamtzeit je Bild einer Bildfolge betrigt daher ungefidhr 0.5 Sekunden. Die
kompletten Transformationsparameter eine Bildfolge mit einer Linge von 100 Bildern
kann daher in weniger als einer Minute berechnet werden.
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Abbildung 3.9: Die Abbildung oben links zeichnet die 2-dimensionale Bewegung eines
Auges wihrend einer Angiographie nach. Aufgrund der Pathologien im makuldren Areal
kommt es zu Fizationsproblemen des Patienten, die sich in hdufigen und gréfferen Be-
wegungen duflern. Unten links und unten rechts ist die x-Komponente beziehungsweise
y-Komponente der Bewegung dargestellt. Die Abbildung oben rechts zeigt die leichten Ro-
tationen des Auges bei diesen Bewegungen an. Die Bildfolge wurde bei einer Bildrate
von 12 Bildern je Sekunde aufgenommen. Bei der verwendeten Auflésung von 256 x 256
Bildpunkten und einem Aufnahmewinkel von 30° gilt: 8.5 Pizel = 1°.

3.1.5 Okulomotorik

Aus den ermittelten Transformationsparametern innerhalb der Bildfolge 148t sich ein ge-
naues Bild der Augenbewegungen bestimmen. Abbildung 3.9 zeigt die zweidimensionale
Bewegung eines Auges, sowie die horizontale und vertikale Komponente dieser Bewegung.
Es zeigt sich auch, daf§ geringe Rotationen von weniger als £1° vorkommen. Leicht las-
sen sich die beiden bereits in Abschnitt 1.1.5 erwdhnten Bewegungsformen Sakkaden und
Drift erkennen. Sakkaden finden typischerweise zwischen zwei beziehungsweise innerhalb
eines Bildes statt, wéihrend Driftbewegungen sich gleichméfig iiber mehrere Sekunden
erstrecken kénnen.
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Abbildung 3.10: Sakkaden-Bewegung, Beispiel 1. Links ist die additive Uberlagerung eines
unverzerrten und eines verzerrten Bildes zu sehen. Die Verzerrung im unteren Bildbereich
st auf der rechten Seite als Versatz zwischen den Bildzeilen dargestellt. Es handelt sich
um eine Bewegung mit anndhernd konstanter Winkel-Geschwindigkeit (~ 80°/sec), und
somit hohen Beschleunigungen am Anfang und Ende der Bewegung.

Sakkaden

Wie bereits in Abschnitt 3.1.3 beschrieben, wurde ein Verfahren entwickelt, das die durch
eine Sakkade bedingten Bildverzerrungen detektiert und eine Verwendung dieses Bildes
innerhalb der Dynamik-Analyse verhindert. Eine &hnliche Methode kann verwendet wer-
den, um die Bewegung der Sakkade selbst zu messen. Da der hier verwendete Laserscanner
das Bild zeilenweise abtastet, fiihrt eine schnelle horizontale Bewegung zu einem seitli-
chen Versatz der Bildzeilen. Dieser Versatz kann wiederum iiber die Auto-Korrelation K
zwischen den Zeilen j eines unverzerrten Bildes g (zum Beispiel das Vorgiangerbild) und
den Zeilen des verzerrten Bildes h ermittelt werden:

bj—u; B

Kj(Uj) = Z (gj,i+uj — g_])(hw — hj) Uj € {—S, ey +S} (327)

aj;—Uj

wobei g; den Mittelwert und u; den gesuchten horizontalen Versatz der j-ten Zeile be-

schreibt:
bj

_ Gj,i
95 = Z b :

a; - a’j
a; und b; geben den bewegungsbedingten Uberlapp der beiden Bilder ¢ und % an, auf den

die Korrelationsberechnung beschrinkt werden mufl. Der gesuchte Zeilenversatz u; ergibt
sich aus dem Maximalwert von Kj(u;) im Suchbereich {—s, ..., +s}.
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Abbildung 3.11: Sakkaden-Bewegung, Beispiel 2. Links ist die additive Uberlagerung eines
unverzerrten und eines verzerrten Bildes zu sehen. Die Verzerrung im oberen Bildbereich
ist auf der rechten Seite als Versatz zwischen den Bildzeile dargestellt. Es handelt sich
um das Ende einer grifieren Sakkade mit wiederum linearer Bewegung bei einer konstan-
ten Winkel-Geschwindigkeit von circa ~ 160°/sec und einer Abflachung am Ende der
Bewegung.

Abbildung 3.10 zeigt die horizontale Bewegung im unteren, Abbildung 3.11 die horizon-
tale Bewegung im oberen Bildbereich anhand des Zeilenversatzes u; auf der rechten Seite.
Die Bewegung findet mit annihernd konstanter Winkel-Geschwindigkeit (~ 80°/sec be-
ziehungsweise ~ 160°/sec) statt und zeigt eine hohe Beschleunigungen am Anfang und
eine Abflachung der Geschwindigkeit am Ende der Bewegung.
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Abbildung 3.12: Die Abbildung zeigt auf der linken Seite den beim Ezrperiment gelesenen
Text, rechts sind die horizontalen und vertikalen Augenbewegungen wdhrend des Lesens
dieses Textes dargestellt. Die vertikale Komponente zeigt einen stufenweisen (feilenwei-
sen”) Verlauf, die horizontale Komponente zeigt die Bewegung innerhalb der Zeilen, wobei
deutlich ein silben- beziehungsweise wortweises Springen zu erkennen ist.

Aufzeichnung der Augenbewegungen beim Lesen

Mit dem eingesetzten Untersuchungsgerit (Heidelberg Retina Angiograph) und der hier
vorgestellten Methode zur Bestimmung der Bewegungsparameter kénnen auch die Augen-
bewegungen beim Lesen eines Textes aufgenommen werden. Um dies zu demonstrieren,
wurden die Reflektions-Bilder (830 nm) bei einer Bildrate von 10 Bildern je Sekunde auf-
gezeichnet. Abbildung 3.12 zeigt auf der linken Seite den beim Experiment gelesenen
Text, rechts sind die mithilfe des merkmalsbasierten Verfahrens bestimmten horizontalen
und vertikalen Bewegungen dargestellt. Die vertikale Komponente zeigt einen stufen-
weisen Verlauf, der genau dem Abstand der Zeilen des gelesenen Textes entspricht. Die
horizontale Komponente zeigt die Bewegung innerhalb der Zeilen. Deutlich ist zu erken-
nen, daf} die Fixation des Auges nicht gleichméfig iiber die Buchstaben wandert, sondern
silben- beziehungsweise wortweise springt.
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3.2 Voraussetzungen und Faktoren einer quantitati-
ven Analyse

Im folgenden werden die Voraussetzungen und Faktoren, die einen Einflufy auf die Analyse
der Himodynamik haben, aufgelistet und dann in den nachfolgenden Abschnitten ndher
erlautert:

Einfluf3 der Untersuchungsbedingungen

e Korrektur der Augenbewegungen
e Elimination von bewegungsbedingt verzerrten Bildern und ”Blinzlern”
e Aufzeichnung des Injektionszeitpunktes

e Eigenschaften und aktuelle Einstellungen des Untersuchungsgerétes (z.B. Intensitét
des einstrahlenden Lichtes, Verstirkung und Digitalisierung des Signals)

Eigenschaften der eingesetzten Fluoreszenz-Farbstoffe

e Quanteneffizienz der eingesetzten Farbstoffe
e Absorptionsverhalten der Blut-Farbstoff-Losung in Abhéngigkeit von Farbstoffkon-
zentration und Schichtdicke

Physiologische Faktoren

e Einflul der Injektionstechnik und des Kreislaufsystems auf den zeitlichen Verlauf
der Farbstoffkonzentration in den retinalen Gefifien

e Absorptionsverhalten der physiologischen Strukturen fiir die eingesetzten Wellenldngen
des anregenden Lichtes

e Limitierung der detektierbaren Lichtmenge durch die Pupille

3.2.1 Einflu3 der Untersuchungsbedingungen

Die Bestimmung und Korrektur der Augenbewegungen (Abschnitt 3.1), sowie die Er-
kennung von verzerrten Bildern (Abschnitt 3.1.3) sind die wichtigste Voraussetzung zur
Durchfiihrung einer automatisierten Analyse der Dynamik einer angiographischen Bild-
folge. Nur so wird gewiéhrleistet, dafl der zeitliche Verlauf der Fluoreszenz-Intensitét iiber
die Zeit von demselben Ort auf der Netzhaut stammt.
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Dariiberhinaus ist aber auch von entscheidender Bedeutung, die Belichtungsverhéltnisse
iiber die Bildfolge so konstant wie moglich zu halten. Die Lichtintensitidt der zur An-
regung der Fluoreszenz verwendeten Laser (Argon-Laser mit 488 nm fiir Fluoreszein,
beziehungsweise Diodenlaser mit 795 nm fiir Indocyaningriin) kann beim Heidelberg Re-
tina Angiograph als konstant betrachtet werden (Siehe Abschnitt 1.2.1 zur genaueren
Beschreibung des Gerites).

Wihrend die Kennlinie des Detektors und die Verstirkung des Detektorsignals im einge-
setzten Bereich weitgehend linear sind, kann der Verstarkungsfaktor dagegen vom Benut-
zer jederzeit durch Drehen am ’Sensitivity’-Regler des Kontroll-Pultes verdndert werden,
um Uber- beziehungsweise Unterbelichtungen zu vermeiden. Die aktuelle Einstellung die-
ses Reglers, also die aktuelle Verstdrkung des Detektorsignals, kann durch den angeschlos-
senen Rechner nicht abgefragt werden und somit nicht gemeinsam mit dem aufgenomme-
nen Bild abgespeichert werden. Das heifit, Anderungen der digitalisierten Werte (8 Bit
beim Heidelberg Retina Angiograph, im weiteren Grauwerte genannt) zwischen aufeinan-
der folgenden Bildern kénnen durch Anderungen des beobachteten Objektes oder durch
eine Anderung der elektronischen Verstiirkung hervorgerufen werden. Da eine Analyse der
Dynamik immer auf der quantitativen Auswertung der Grauwerte iiber die Zeit beruht,
sollte daher moglichst auf eine Anderung der Verstéirkung verzichtet werden. Die richtige
Einstellung der Verstirkung erfordert einige Erfahrung, da sie so grofl wie méglich einge-
stellt werden sollte, um den zur Verfiigung stehenden Dynamikbereich (8 Bit) moglichst
gut auszunutzen. Dies darf aber nicht dazu fithren, dafy grofle Bereiche des Bildes in den
Ubersteuerungsbereich geraten und dann mit konstantem Grauwert (bei 8 Bit ist dies der
Wert 255) abgebildet werden.

Die Abbildung 3.13 stellt den mittleren Grauwert {iber die Zeit bei zwei verschiedenen
angiographischen Bildfolgen dar. Die ansteigende Flanke zeigt deutlich den Einflufy der
Herzfrequenz. Bei der zweiten Bildfolge wurde wéihrend der Aufnahme die Verstirkung

verandert, was zu einem deutlichen Abfall des mittleren Grauwertes zwischen der 4. und
5. Sekunde fiihrt.

Der Benutzer kann den Zeitpunkt der Injektion des Farbstoffs an dem am System ange-
schlossenen Rechner speichern, auflerdem wird durch die Betriebs-Software des Heidelberg
Retina Angiograph je Bild der genaue Zeitpunkt der Aufnahme gespeichert. Die Genau-
igkeit dieser Zeitmessung liegt bei circa einer Millisekunde und bildet damit die Zeitbasis
fiir die Dynamikanalyse.

3.2.2 Fluoreszenz-Eigenschaften der eingesetzten Farbstoffe

Es stellt sich die Frage, wie die gemessene Intensitéit des Fluoreszenzlichtes von der Kon-
zentration des Farbstoffs und von der Schichtdicke der untersuchten Objekte abhingt.

Die Farbstoffmolekiile werden durch das einstrahlende Licht angeregt und geben diese
Energie in Form des Fluoreszenzlichts wieder ab. Die Wellenldnge des Fluoreszenzlichts
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Abbildung 3.13: Die Abbildung zeigt den Verlauf des mittleren Grauwertes tiiber die Zeit bei
zwei verschiedenen angiographischen Bildfolgen. Deutlich ist ein wiederholter sprungarti-
ger Anstieg zu erkennen, der mit der Herzfrequenz (Puls) korreliert. Bei der zur rechten
zugehdrigen Bildfolge wurde wihrend der Aufnahme (zwischen der 4. und 5. Sekunde)
die Verstirkung der Detektorsignals erniedrigt. Dies fihrt zu einer abrupten Anderung
des digitalisierten Grauwertes, und beeinflufst die quantitative Auswertung des Grauwert-
verlaufs. Da die Verstirkung beim Heidelberg Retina Angiograph nicht gemessen werden
kann, sollte eine manuelle Verinderung der Verstirkung unbedingt vermieden werden.
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ist dabei iiber ein ganzes Spektrum verteilt, ist aber langwelliger als das anregende Licht.
Das Verhiltnis zwischen der Anzahl der abgegebenen Photonen zu Anzahl der absor-
bierten Photonen wird Quanteneffizienz genannt. Die Quanteneffizienz des Fluoreszeins
in wiissriger Losung liegt nach Literaturangaben[29][20][21] in der GréBenordnung von
0.8 bis 0.9. Fiir die Abschwéchung dI des eingestrahlten Lichtes beim Durchgang einer
Schicht der Dicke dx einer Losung aus Fluoreszein und Hidmoglobin machen wir folgenden
Ansatz:

d[)\ = —¢I)\(£L') (a/Fl,)\CFl + Obe’)\CHb)diL' (328)

Hierbei beschreiben:

¢: Quanteneffizienz der Fluoreszenz

I\(z): Die Intensitét des eingetrahlten Lichtes mit der Wellenléinge A am Ort x

arpry, amgpa: die molare Absorption von Fluoreszein und Hémoglobin bei Wellenldnge A
cri, cp: Die molare Konzentration des Fluoreszein und Hamoglobin in der Losung

Fiir die Lichtintensitit des eingestrahlten Lichtes am Ort x ergibt sich somit:

I\(z) = IO’A(e_d)(aFl,ACFl+04Hb,>\CHb)fL’) (3.29)

Die Quanteneffizienz einer gelosten Substanz ist normalerweise konstant unter gegebenen
experimentellen Bedingungen. Dies gilt zumindest fiir niedrige Konzentrationen. Bei ho-
hen Konzentrationen steigt jedoch die Wahrscheinlichkeit, dafl die Farbstoffmolekiile ihre
aufgenommene Energie nicht abstrahlen, sondern auf anderem Wege an andere Molekiile
abgeben (z.B. durch Stéfie). Aus diesem Grund kann bei hoheren Konzentrationen die
Quanteneffizienz ¢ wieder fallen.

Die Intensitét des transmittierten Lichtes I, (z) in Abhéngigkeit von der Schichtdicke beim
Durchgang durch Blut mit verschiedenen Fluoreszein-Konzentrationen wurde bereits von
mehreren Arbeitsgruppen gemessen[12]. Abbildung 3.14 zeigt das Absorptionsverhalten
von Fluoreszein in Blut bei drei verschiedenen Konzentrationen.

Da das Fluoreszenzlicht wieder durch die dariiber liegenden Ebenen auf dem Weg zum De-
tektor gehen muf}, wird es nochmals um den entsprechenden Absorptionsfaktor gedampft.
Das bedeutet, auch wenn die Konzentrationen in der Retina unter den experimentell un-
tersuchten Konzentrationen liegt, kann Fluoreszenzlicht nur aus den obersten Schichten
der beobachteten Strukturen gemessen werden.

Dieser ” Oberflicheneffekt” kann auch leicht anhand des Intensititsprofils quer zu einem
grofien Blutgefifl beobachtet werden, siehe Abbildung 3.15. Deutlich ist eine Abflachung
der Fluoreszenzintensitdt auf dem Blutgefal zu erkennen, das heiflt, die Fluoreszenz
nimmt nur bis zu einer bestimmten Schichtdicke zu, gréflere Schichtdicken fiihren auf-
grund der geringen Eindringtiefe des anregenden Lichtes nicht mehr zu einer Zunahme
der Fluoreszenz. Untersuchungen von Flower [4] zeigen den gleichen Oberflicheneffekt fiir
die Indocyaningriin-Angiographie.
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Abbildung 3.14: Die Abbildung zeigt den Absorptionskoeffizient fiir drei verschiedene Kon-
zentrationen von Fluoreszein in Blut. ¢ bei einer Konzentration von 9.9 mM/I, ¢y bei
3.3mM/l und c3 bei 1.1mM/l. Bei den gegebenen Konzentrationen ergeben sich demnach
nur geringe Findringtiefen. Aus [12]
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Abbildung 3.15: Auf der rechten Seite ist die gemessene Fluoreszenz quer zu einem
grofieren Blutgefaff mit 110 um Durchmesser aufgetragen. Auf der linken Seite ist in der
zugehorigen Fluoreszein-Angiographie der entsprechende Auschnitt markiert. Deutlich ist
eine Abflachung der Intensitit auf dem Blutgefiff zu erkennen. Das heif§t, es tragen auf-
grund der geringen Eindringtiefe des anregenden Lichtes nur die oberen Schichten zur
Fluoreszenz bei.

90



Der gleiche Meflwert der Fluoreszenzintensitit kann sich bei einer diinnen Schicht mit ho-
her Konzentration und bei einer dickeren Schicht mit niedrigerer Konzentration ergeben.
Ein Riickschlufl von der gemessenen Intensitit des Fluoreszenzlichts auf die Konzentration
und die Schichtdicke ist daher nicht moglich.

3.2.3 Physiologische Faktoren

Einfluf} der Injektionstechnik und des Kreislaufsystems auf den zeitlichen Ver-
lauf der Farbstoffkonzentration

Der zeitliche Verlauf der gemessenen Fluoreszenz-Intensitét hdngt von der Konzentration
des Fluoreszenzfarbstoffs in den dargestellten Gefiaflen ab. Der Farbstoff wird iiblicherweise
in die Kubitalvene in der Armbeuge oder einer Vene am Handriicken injiziert. Die appli-
zierten Dosen liegen typischerweise bei 5 ml einer 10% Fluoreszeinlosung (500 mg Fluo-
reszein) und 25 mg Indocyaningriin in 5 ml Losung. Um einen moglichst schnellen Anstieg
der Konzentration des Farbstoffs zu erreichen, wird meist 10 ml einer Kochsalzlosung
nachgespritzt. Der Weg des Farbstoffs geht dann von der Kubitalvene in die Axiliarvene,
die bereits einen wesentlich hoheren Blutfluf hat. Von dort geht es iiber die rechte Herz-
kammer in die Lunge und weiter iiber die linke Herzkammer in Aorta und von dort in
die Kopfschlagader. Wihrend dieses Transportes wird der Farbstoff bereits mit grofleren
Mengen Blutes gemischt. Untersuchungen von Flower[4][5] ergaben eine Verdiinnung um
das 600-fache beim Menschen, bevor der Farbstoff das Auge erreicht. Hierbei wurde nach
der Injektion in die Kubitalvene die Konzentration des Farbstoffs iiber eine Sonde im
Aorta-Bogen gemessen.

Eine andere Studie (Riva et al. [28]) zur Bestimmung der maximalen Konzentration emax
basiert auf der quantitativen Messungen der Fluoreszenz von Indocyaningriin iiber wenige
Minuten nach der Injektion hinweg. Da Indocyaningriin an Albumin-Molekiile gebunden
ist, kann der Ubergang des Farbstoffs aus dem Gefiiisystem in das Gewebe vernachliBigt
werden!. Das effektive Blutvolumen, mit dem der injizierte Farbstoff vermischt wird, ist
demnach das Gesamtvolumen des Blutes im Kreislauf des Organismus. Fiir die quantitati-
ven Messungen wurden 5 ml Farbstofflosung gefolgt von 10 ml Kochsalzlésung zur Spiilung
injiziert. Die maximale erreichte Fluoreszenzintensitéit, und damit auch Farbstoffkonzen-
tration, lag ungefihr beim 2 bis 3-fachen der Intensitéit, die sich bei der vollstindigen
Durchmischung nach circa 2 bis 3 Re-Zirkulationen innerhalb einer Minute einstellte. Bei
einem angenommenen Gesamtvolumen von 5 Litern Blut eines gesunden Erwachsenen
ergibt sich eine effektive Verdiinnungsmenge von 1700 ml bis 2500 ml. Hieraus ergibt
sich theoretisch bei der bereits erwidhnten Injektionsmenge von 5 ml einer 10% Fluo-
reszeinlsung eine maximale Konzentration von 5 - 10™* M/1 bis 7.5 - 10~* M/l wihrend
der ersten arteriellen Passage durch das Auge. Vermutlich liegt dieser Wert eher noch

!Der Farbstoff wird {iber die Leber wieder abgebaut, allerdings mit einer relativ groen Halbwertszeit
von 3.4 Minuten [22] im Vergleich zum Beobachtungszeitraum.
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etwas tiefer, da der Verlust im Falle von Fluoreszein in das Gewebe (besonders bei der
Passage durch die Lunge) zu einer nicht vernachlédssigbaren Verminderung der Farbstoff-
konzentration fithrt, soda eher eine Konzentration von 3 - 107* M/1 bis 5 - 10~* M/l
realistisch ist.

Absorptionsverhalten der physiologischen Strukturen

Die transparenten optischen Medien Hornhaut, Kammerwasser und Glaskorper zeigen
normalerweise nur eine sehr unwesentliche Absorption des einstrahlenden Lichtes, wihrend
die Transmission der Linse vom Alter des Patienten (leichte Eintriibungen, beziehungs-
weise Katarakt) und der Wellenléinge des Lichtes abhéngt. Die Absorption im retinalen
Bereich hidngt vom beobachteten Ort ab. Blutgefifie oder Blutungen fiihren zu einer
hohen Absorption, speziell bei kiirzeren Wellenldngen. In einer 5° Umgebung der Fovea
kommt es wegen der Anwesentheit des makulidren Xantophyll-Pigments zu einer starken
Absorption von Wellenléngen unterhalb von 490 nm. Auflerhalb dieser speziellen Struktu-
ren findet die Absorption grofitenteils im retinalen Pigmentepithel statt, ist aber abhéngig
von der Wellenldnge und dem Grad der Pigmentierung. Die Anregungswellenldnge des
Fluoreszein (488 nm) wird fast vollstidndig, die des Indocyaningriin (795 nm) nur schwach
absorbiert. Dies ermoglicht die Darstellung der unter dem Pigmentepithel liegenden cho-
roidalen Gefifle bei der Indocyaningriin-Angiographie.

Limitierung der detektierbaren Lichtmenge durch die Pupille

Die Abstrahlung des Fluoreszenzlichts erfolgt isotrop, das heifit, in alle Richtungen mit
gleicher Intensitdt. Daher kann nur der Bruchteil des Fluoreszenlichtes gemessen wer-
den, der in den Raumwinkel des Detektors fillt. Der Raumwinkel kann leicht anhand
des Durchmesser der geweiteten Pupille (ca. 5 —7 mm Durchmesser) und dem Durch-
messer des Bulbus (Augapfel, circa 24 mm) abgeschétzt werden, da der Durchmesser des
Objektivs grofl genug ist, um das durch die Pupille hindurchtretende Licht vollstindig
aufzunehmen. ,

Ipetektor T Pupille (3.30)

- 2
IFluoreszenz 47TdBulbus

Tpupille 15t der Radius der Papille, dpymus der Durchmesser des Bulbus und damit der
Radius der Kugel um die Quelle der Fluoreszenz herum. Mit den genannten Zahlenwerten
liegt der Anteil des Fluoreszenzlichtes, der das Auge durch die Pupille verlidfit bei 0.27%
bis 0.53%.
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3.3 Wissenschaftlicher Hintergrund

Bereits mehrere wissenschaftliche Arbeitsgruppen haben sich mit der quantitativen Ana-
lyse von angiographischen Zeitserien befafit. Die verschiedenen Ansétze unterscheiden
sich hauptséichlich in der Art des Datenmaterials und im Umfang und der Qualitéit der
Bewegungskorrektur der Bildfolgen.

Lambrou[12][13] verwendete photographische Bildfolgen, aufgenommen mit einer Fundu-
skamera unter Blitzbeleuchtung, mit einer maximalen Bildrate von weniger als 1 Hertz.
Aufgrund dieser geringen zeitlichen Auflésung ergaben sich Bildfolgen mit einer Lénge von
5 bis 16 Bildern. Die Augenbewegungen wurden fiir jedes Bild manuell (durch interaktive
Eingabe von Referenzpunkten) bestimmt.

Die Arbeitsgruppe um Wolf[32][37][31] begann 1990 mit der Analyse von Laser-Scanning
Daten mit hoher zeitlicher Auflosung (Videobildrate mit 50 Halbbildern je Sekunde).
Die Augenbewegungen innerhalb einer Bildfolge wurde dort in zwei Stufen durchgefiihrt
(Kurzzeitdynamik und Langzeitdynamik). Die Bewegungen wurden dabei iiber ein Newton-
Verfahren zur Bestimmung der Nullstelle einer Kreuzsubstraktionsfunktion citewolfl er-
mittelt. Es wurden dabei nur horizontale und vertikale Translation bestimmt.

Auch Priinte[23][26] arbeitete mit einem Laser-Scanning System. Eine Korrektur der
Augenbewegungen wurde hierbei nicht vorgenommen. Stattdessen wurde die Auswer-
tung des zeitlichen Intensitéitsverlaufs auf groflere quadratische Felder beschriankt, sodafl
sich Augenbewegungen nur dann stérend auswirkten, wenn sie in der Gréflenordnung der
Felder lagen.

Auf die jeweiligen Vorarbeiten wird im néchsten Abschnitt bei der Diskussion der ver-
schiedenen Blutflufl-Parameter Bezug genommen.

3.4 Parametrisierung der retinalen Himodynamik

Zur Analyse der retinalen Himodynamik steht als Datenmaterial der zeitliche Verlauf der
Fluoreszenzintensitét iiber die Zeit zur Verfiigung. Ziel ist die Ableitung diagnostisch re-
levanter Parameter. Jeder dieser Parameter verdeutlicht einen bestimmten Aspekt dieser
Dynamik. Neben dem diagnostischen Wert eines Parameters, spielt auch dessen Repro-
duzierbarkeit eine grofie Rolle, da sie die Voraussetzung eines Vergleiches von Parametern
unterschiedlicher Messungen ist.

3.4.1 Art der Parameter und deren Reproduzierbarkeit

Zusammenfassend seien hier die Erkenntnisse der voranstehenden Abschnitte 3.2.1 bis 3.2.3
aufgefiihrt:
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e Sowohl die von Untersuchung zu Untersuchung etwas unterschiedliche Injektion des
Farbstoffs, als auch der komplexe Vorgang der Vermischung mit Blut beim Trans-
port durch Lunge und Herz bis zum arteriellen okularen Geféf3system, fiihren dazu,
daB} der zeitliche Verlauf der Farbstoffkonzentration fiir jede Untersuchung indivi-
duell ist. Das heifit, Parameter, in deren Berechung der zeitliche Konzentrations-
verlauf einfliefft, sind nicht reproduzierbar und somit nicht zwischen verschiedenen
Untersuchungen vergleichbar. Ein Vergleich der Werte eines solchen Parameters an
verschiedenen Orten des beobachteten Gebietes kann dennoch aus diagnostischer
Sicht wertvoll sein, da die Messungen ja unter identischen Versuchsbedingungen
durchgefiihrt wurden.

e Die Zeitmessung fiir jedes Bild innerhalb einer Bildfolge erfolgt beim eingesetzten
Untersuchungssystem (Heidelberg Retina Angiograph) mit hoher Genauigkeit. Die
fiir die Injektion selbst benotigte Zeit, wie auch die Dauer des Farbstofftranspor-
tes bis zum Auge ist allerdings gewissen Schwankungen unterworfen. Zeitpunkte
relativ zum Injektionszeitpunkt sind daher nur bedingt zwischen verschiedenen Un-
tersuchungen vergleichbar. Parameter, deren Berechnung nur Zeitdifferenzen ent-
halten, sind dagegen reproduzierbar, da sich in diesem Fall der unbekannte Anteil
aufhebt. Voraussetzung fiir die Reproduzierbarkeit ist allerdings, dafl in die Berech-
nung dieser Parameter nicht zusédtzlich noch andere Komponenten eingehen, die
einer Reproduzierbarkeit widersprechen.

3.4.2 Erscheinzeit und Fiillzeit

Die Erscheinzeit bezeichnet denjenigen Zeitpunkt relativ zum Injektionszeitpunkt, zu dem
der Farbstoff einen bestimmten Punkt im abgebildeten Bereich des Augenhintergrundes
erreicht. Dieser Zeitpunkt ist unabhéingig von dem speziellen zeitlichen Konzentrations-
verlauf einer bestimmten Untersuchung und kann daher im Rahmen der Ungenauigkeit
der Dauer der Injektion und des Farbstofftransportes zum Auge reproduzierbar gemessen
werden. Als Ausgangsdaten stehen fiir jeden Punkt des beobachteten Bereichs der Ver-
lauf der Fluoreszenzintensitit iiber die Zeit (im weiteren Intensititsprofil genannt) und
die zugehorigen Mess-Zeitpunkte zur Verfiigung.

Aufbereitung der Mefldaten

Einem Intensitatsprofil liegt aufgrund der Eigenschaften des beim Heidelberg Retina An-
giograph eingesetzten Verstirkers immer ein gewisser Untergrundwert (engl. offset) zu
Grunde. Dieser Untergrundwert mufl bestimmt werden, damit er bei der weiteren Aus-
wertung der Daten beriicksichtigt werden kann. Die Aufnahme einer angiographischen
Bildfolge wird beim Heidelberg Retina Angiograph iiber einen Taster am Bedienpult des
Geriites ausgelost. Der untersuchende Arzt kann allerdings die Aufnahme erst starten,
sobald die erste Fluoreszenz zu sehen ist. Aus diesem Grund verfiigt der an das System
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Abbildung 3.16: Links ist die an einem Punkt gemessene Intensitit (in Digitalisierungs-
FEinheiten 0 ...255, 8 Bit Aufiésung tber die Zeit dargestellt. Der ermittelte Unter-
grundwert und der Maximalwert sind durch horizontale Linien eingetragen. Rechts ist
das gleiche Intensitditsprofil nach Abzug des Untergrundwertes und Normierung auf den
Mazimalwert dargestellt.

angeschlossene Computer iiber einen sogenannten ”Schreck-Sekunden-Puffer”, der per-
manent die Bilder der vergangen Sekunde im Speicher hélt. Wird die Aufnahme einer
Bildfolge ausgelost, dann wird automatisch der Inhalt dieses Puffers vor die aufzuneh-
mende Bildfolge gefiigt. Dies gewihrleistet, dal bei einer angenommenen Reaktionszeit
von weniger als einer Sekunde, der Start der Bildfolge vor der ersten sichtbaren Fluores-
zenz des in das Gefiaflsystem eintretenden Farbstoffs liegt, und somit der Einstrémvorgang
komplett aufgezeichnet werden kann. Dies bedeutet aber auch, dafl die ersten Bilder der
Bildfolge genau den Untergrund des Detektors darstellen, da sie ja vor Farbstoffeintritt
aufgenommen wurden. Um einen moglichst genauen Wert fiir den Untergrund zu erhal-
ten, wird hierfiir der Mittelwert der Mewerte aus der ersten 1/2-Sekunde der Bildfolge
gewdhlt.

Zur weiteren Aufwertung der Daten wird der ermittelte Untergrundwert vom Inten-
sitdatsprofil abgezogen und der Maximalwert des Intensitétsprofils anschlieend auf 1 nor-
miert. Damit der Maximalwert weniger Abhéngigkeit vom messungsbedingten Rauschen
zeigt, werden diejenigen Werte des Intensitédtsprofils gemittelt, die in einer zeitlichen Um-
gebung von +1/2 Sekunde um dessen absoluten Maximalwert liegen. Abbildung 3.16
veranschaulicht dieses Vorgehen.

Die Bestimmung der Erscheinzeit wird in dieser Arbeit mittels drei verschiedener Metho-
den durchgefiihrt.
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Abbildung 3.17: 1. Methode zur Bestimmung der Erscheinzeit ty des injizierten Farb-
stoffs. Das Intensititsprofil entspricht dem Tiefpafs-gefilterten Profil aus Abbildung 3.16.
Fiir die Erscheinzeit wird der Zeitpunkt gewdhlt, zu dem die gemessene Intensitditskurve
einen Wert von 10% des Mazimalwertes annimmt. Die Fillzeit ergibt sich als Differenz
des Zeitpunktes ty, zu dem das Intensititsprofil 95% seines Mazimalwerts annimmt und
der Erscheinzeit ty. Fiir die Erscheinzeit ergibt sich hier ein Wert von 17.23s, die Fiillzeit
betrigt 3.73s.

Methode 1: Schwellwert-Verfahren

Die Erscheinzeit, d.h. der Zeitpunkt des Farbstoffeintritts fiir ein gegebenes normiertes
Intensitétsprofil wird hier als derjenige Zeitpunkt definiert, zu dem das Intensitéitsprofil
zum ersten Mal einen bestimmten Prozentsatz des Maximalwertes erreicht. Der gleiche
Ansatz zur Bestimmung der Erscheinzeit wurde auch von [37] durchgefiihrt.

Ein Wert von 10% des Maximalwertes erwies sich als gut geeignet. Dieser Wert entspricht
aufgrund der Normierung gerade dem Wert 0.1 des normierten Intensitdtsprofils. Damit
das Intensititsprofil und damit auch Zeitpunkt des Uberschreitens eines Schwellwertes
weniger Abhéngigkeit vom messungsbedingten Rauschen zeigt, wird das Intensitétsprofil
einem Tiefpaffilter unterzogen. Ein idealer Tiefpaffilter entspricht gerade einer Faltung
des Intensitédtsprofils mit einer mehr oder weniger grolen Binomialmaske. Je grofler die
Maske, desto mehr werden die hoheren Frequenzanteile unterdriickt.

Die Friillzeit wird definiert als die zeitliche Dauer des Intensitétsanstiegs. Die Fiillzeit
entspricht daher der Differenz zwischen der Zeit, zu der das Intensitdtsprofil seinen Ma-
ximalwert annimmt und der Erscheinzeit. Abbildung 3.17 verdeutlicht die Bestimmung
der Erscheinzeit und der Fiillzeit iiber das Schwellwert-Verfahren.
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Methode 2: Anpassung einer Modellfunktion

Bei dieser Methode wird eine empirisch gewéhlte Funktion an das Intensitdtsprofil an-
gepaflt. Die Erscheinzeit 148t sich dann aus den Anpassungsparametern ableiten. Eine
lineare Abhéngigkeit zwischen gemessener Intensitdt I(t) und Zeit t ist die einfachste
Anpassungsfunktion:

I(t) = to + ct (3.31)
to entspricht bei diesem Modell der Erscheinzeit, der Faktor ¢ ist ein Maf} fiir die Steilheit
des Intensitédtsanstiegs, I bezeichnet das normierte und Untergrunds-korrigierte Inten-
sitatsprofil. Fiir die Anpassung der linearen Funktion an das Intensitéitsprofil diirfen al-
lerdings nur die Werte im Bereich des Anstiegs selbst verwendet werden, da der erste Teil
des Profils, der den Untergrund zeigt, als auch der letzte Teil mit dem Sattigungsbereich
nicht dem Modell einer linearen Abhéngigkeit entsprechen. Fiir die Bestimmung der bei-
den Anpassungswerte ¢, und c ergibt sich ein iiberbestimmtes lineares Gleichungssystem:

A

I, = to + cty mit 7, > 0.15 und I,, < 0.65 (3.32)

Die Einschriinkung des Wertes I,, auf 15% bis 65% des Maximalwertes soll dafiir sorgen,
daBl nur der Bereich des Anstiegs in die Bestimmung der Parameter ¢y, und c¢ eingeht. Das
iiberbestimmte Gleichungssystem 148t sich {iber die Methode der kleinsten Fehlerquadrate
(engl. least square fit) leicht 16sen (siehe Anhang A). Abbildung 3.18 zeigt links ein Profil
mit einer an den Intensitidtsanstieg angepafiten Geraden.

Die folgende Funktion beschreibt den typischen Verlauf eines Intensitéitsprofils besser als

der lineare Ansatz 3.32: ot
~ 0_

It)y=1—¢"~

(3.33)

Eine dhnliche Funktion wurde bereits von [12] zur Anpassung an die Intensitétsprofile
verwendet. Der Anpassungsparameter t, beschreibt den Schnittpunkt der Funktion mit
der Zeitachse und damit wieder die Erscheinzeit. Der Parameter 7 soll hier als Fiillzeit
interpretiert werden, da ein kleinerer Wert von 7 einem schnellen Anstieg und ein groflerer
Wert einem langsamen Anstieg der Intensitét entspricht. Anschaulich bedeutet dies, dafl
die Intensitit I zum Zeitpunkt to + 7 genau den Wert 1 — % angenommen hat, was 63%
des Maximalwertes entspricht.

Die Funktion 3.33 kann auf den Bereich des Anstiegs und den Siattigungsbereich an-
gepafit werden. Der Bereich mit den Untergrundwerten darf fiir die Anpassung nicht
herangezogen werden. Da es sich bei 3.33 nicht um eine lineare Funktion handelt, kann
die Anpassung nicht direkt mit der Methode der kleinsten Fehlerquadrate erfolgen. Die
Funktion kann allerdings in eine lineare Form gebracht werden:

tg—t

I, = 1—¢e- I, >0.15 (3.34)
1-1, = % (3.35)
. to
m(1-1,) = 2-= .
n( ) s (3.36)
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Abbildung 3.18: 2. Methode zur Bestimmung der Erscheinzeit. Auf der linken Seite
wurde eine Gerade auf die steigende Flanke des Intensitdtsprofils angepafit. Der Wert
der Erscheinzeit ergibt sich auf diese Weise zu 17.46s nach Injektion. Abbildung 3.18
zeigt ein Intensitdtsprofil mit einer Anpassungsfunktion nach Gleichung 3.33. Fir die
Erscheinzeit ergibt sich auf diese Weise ein Wert von 17.74s nach Injektion.

~

In(l1—1,) = a—10t (3.37)

mit T = und ty = ar

b
Die iiber die Methode der kleinsten Fehlerquadrate ermittelte Anpassung ist aufgrund der
Logarithmierung der Gleichungen nicht optimal, stellt aber eine hinreichende Losung dar.

Abbildung 3.18 zeigt ein Intensitétsprofil mit einer Anpassungsfunktion nach Gleichung 3.33.

Methode 3: Differentielles Verfahren

Der Zeitpunkt des Farbstoffeintritts ¢q kann auch iiber die Position der maximalen Krim-
mung des Intensitédtsprofils definiert werden. Der Zeitpunkt ¢; ergibts sich dagegen als
der Punkt mit maximaler negativer Kriimmung. Die Kriimmung entspricht der zweiten

Ableitung nach der Zeit:
d?I(t)
I(t) = .
="0s (3.39)

Abbildung 3.19 zeigt die Kriimmung der Tiefpa-gefilterten Kurve aus Abbildung 3.17
iiber die Zeit.
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Abbildung 3.19: Bestimmung der Erscheinzeit und der Fillzeit tiber die Position der
Extremwerte der Krimmung des Intensitdtsprofils tiber die Zeit. Fiir die Erscheinzeit
ergibt sich hier ein Wert von 17.54s und fir die Fillzeit ein Wert von 2.5s

Ergebnisse

Im Vergleich der drei hier vorgestellten Verfahren erweist sich die erste Methode (Schwell-
wert-Verfahren) als am geeignetsten zur Bestimmung der Erschein- und Fiillzeiten. Der
Nachteil der Anpassung von Modellfunktionen ist einerseits darin begriindet, daf die ver-
wendeten Funktionen bestimmte Formen der tatsdchlich auftretenden Intensitétsprofile
nur schlecht beschreiben. Andererseits ist die Bestimmung der Erscheinzeit hierbei nicht
vollstdndig unabhéngig von dem von Untersuchung zu Untersuchung wechselnden Kon-
zentrationsverlauf des Fluoreszenzfarbstoffs. Ahnliches gilt auch fiir die differentielle Me-
thode, wobei diese dariiberhinaus noch eine relativ hohe Ungenauigkeit aufweist.

Abbildung 3.20 zeigt in der oberen Reihe zwei Bilder einer simultan aufgenommenen
Fluoreszein- und Indocyaningriin-Angiographie. In der Mitte sind die iiber das Schwellwert-
Verfahren (Methode 1) ermittelten Erscheinzeiten ¢, farbkodiert gezeigt. Dunkle Grau-
werte entsprechen fritheren Zeiten, helle Grauwerte entsprechen spéteren Zeiten. Unten
sind die zugehorigen Fiillzeiten dargestellt. Die Zahlenwerte in den Farbbalken auf der
rechten Seite der Bilder haben die Einheit "Sekunden’.

Die Erscheinzeiten sind mit einer logarithmischen Skala aufgetragen, um den verwendeten
Grauwertbereich fiir kleine Zeiten etwas zu vergréfiern. Durch die Augenbewegungen gibt
es nach erfolgter Bewegungskorrektur Punkte am Rand des Bildes, an denen nicht alle
Bilder der Bildfolge iiberlappen. An diesen Stellen ist das Intensitétsprofil nur liickenhaft
bestimmt, aus diesem Grund wird dieser Randbereich schraffiert dargestellt und die Aus-
wertung auf den inneren Bereich beschréinkt. Zeigt ein Intensitétsprofil eine sehr geringe
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Maximalintensitét (der entsprechende Punkt im Angiogramm bleibt iiber die gesamte
Bildfolge dunkel), bedeutet dies, da$ der Farbstoff nur in einer sehr geringen Konzentra-
tion vorliegt, oder, dafl er den Punkt innerhalb der Aufnahmezeit gar nicht erreicht. Eine
genaue Bestimmung der Erschein- und Fiillzeit ist deshalb nicht moglich. Die entspre-
chenden Areale werden ebenfalls schraffiert dargestellt.

Die Bilder mit der grauwertkodierten Erscheinzeit (mittlere Reihe) zeigen hauptséchlich
die arteriellen Geféfle. Die retinalen Arterien sind besonders dunkel dargestellt, das heifit,
sie werden zuerst vom injizierten Farbstoff erreicht. Die ventsen Gefiafle sind erwartungs-
gemifl kaum zu erkennen.

In den dargestellten Fiillzeiten (untere Reihe) zeigen die Venen besonders grofie Werte.
Besonders in der Fiillzeit des Indocyaningriin-Angiogramms sind die grofien choroidalen
Venen gut zu erkennen.
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Abbildung 3.20: Obere Reihe: Simultan aufgenommene Fluoreszein- und Indocyaningriin-
Angiographie. Mitte: Uber Methode 1 aus den zeitlichen Intensititsprofilen ermittelte
Erscheinzeit der beiden Farbstoffe (Farbskala in Sekunden). Unten: Fiillzeiten.
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Abbildung 3.21: Die linke Abbildung zeigt ein Bild aus einer Fluoreszein-Angiographie
Bildfolge. Auf der rechten Seite ist die zugehdrige Erscheinzeit dargestellt. Die arterio-
vendse Passagezeit ist definiert als Differenz der Erscheinzeit auf einer Vene abziiglich
der Erscheinzeit auf einer Arterie. Die Passagezeit betrdgt hier 18.01s — 15.43s = 2.58s.

3.4.3 Arterioventse Passagezeit

Die arteriovenose Passagezeit entspricht der Dauer, die der Farbstoff vom Eintritt in die
arteriellen Gefiafle bis zum Eintritt in die venosen Gefiafle bendtigt. Sie ist ein genereller
Indikator fiir die Durchblutungssituation des Auges. Die arterioventse Passagezeit be-
rechnet sich als Differenz der Erscheinzeit auf einer Vene abziiglich der Erscheinzeit auf
einer Arterie. Aufgrund dieser Differenzbildung heben sich die unbekannten Einfliisse wie
Injektionsdauer und Zeit des Farbstofftransports zum Auge gegenseitig auf. Dies fiihrt
dazu, daf} die arteriovenose Passagezeit eine sehr exakt mefibare und gut reproduzierbare
Grofe ist.

Leidet ein Patient unter Diabetes mellitus, kann es im Laufe der Zeit zu Verkalkungen und
Aussackungen der Kapillaren kommen, die Kapillaraneurysmen genannt werden. Diese
Verdnderungen der Gefifle fiihren schliefflich zu den schweren Verinderungen der Reti-
nopathia diabetica. Die arteriovendse Passagezeit ist bei diesem Krankheitsbild deutlich
verldngert[27].
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Abbildung 3.22:  Bestimmung der Fliefigeschwindigkeit anhand der FErscheinzeit
Die linke Seite zeigt einen Abschnitt einer retinalen Arterie. Rechts ist die ermittelte
Erscheinzeit auf dem Gefaf iber die Bogenlinge des Gefiflabschnitts aufgetragen. Es
ergibt sich eine quasi konstante Fliefsgeschwindigkeit von 12.7@.

3.4.4 Bestimmung der arteriellen Flief3geschwindigkeit
Verwendung der Erscheinzeit

Unter Verwendung der Erscheinzeit kann leicht die Fliefigeschwindigkeit in einzelnen
GefiBlen gemessen werden. Abbildung 3.22 zeigt auf der linken Seite einen Abschnitt
einer retinalen Arterie. Rechts ist die ermittelte Erscheinzeit iiber die Bogenldnge des
GefaBabschnitts aufgetragen. Es zeigt sich ein ungefahr linearer Zusammenhang, der ei-
ner konstanten Fliegeschwindigkeit entspricht. Aus der Graphik 148t sich leicht diese
Geschwindigkeit ermitteln:

y B 1.83 — 0.56 mm
P 1555 s — 15.43 s

= 12.7ms—m (3.39)

Da die Erscheinzeit selbst unabhingig vom untersuchungsabhéngigen Konzentrations-
verlauf ist und auch nur Differenzen der Erscheinzeit in die Messung eingehen, ist die
FlieSgeschwindigkeit eine genau me3bare Grofle, die auch eine hohe Reproduzierbarkeit
aufweisen sollte.

Verwendung der Kontinuitéitsgleichung
Uber die Erscheinzeit kann die FlieBgeschwindigkeit nur zum Zeitpunkt des Farbstoffein-
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Abbildung 3.23: Die Abbildung zeigt links den Intensititsverlauf I(sg,t) an einem Punkt
auf einem arteriellen Gefif dber die Zeit (nach leichter Binomial-Gldittung). Rechts ist
die erste zeitliche Ableitung % dieses Intensitditsverlauf nach der Zeit dargestellt. Es
zeigt sich ein deutlich treppenartiger Anstieq tiber die Zeit, der offensichtlich mit der

Herzfrequenz dibereinstimmit.

tritts in das Gefafl bestimmt werden. Eine Messung der Geschwindigkeit {iber die Zeit ist
somit nicht moglich.

Setzt man fiir den Blutflufl innerhalb eines arteriellen Geféfistiicks eine Quellen- und
Senken-freie Kontinuitédtsgleichung an, dann kann aus dieser die Fliegeschwindigkeit
v(s,t) an jedem Punkt s eines Gefifles iiber die Zeit bestimmt werden:

dI(s,t) dI(s,t)

—_— )y —— =0 3.40

o Tulst) s — (3.40)

Hierbei bezeichnet I(s,t) den iiber die Zeit gemessenen Intensitétsverlauf auf dem Gefifi
mit Bogenldnge s.

Fiir die Geschwindigkeit v(s,t) ergibt sich demnach:

di(s,t)
v(s, t) = — dl?g’t (3.41)
ds

N

Abbildung 3.23 zeigt den Intensitétsverlauf an einem Punkt auf einem arteriellen Gefif§
iiber die Zeit und dessen zeitliche Ableitung. Es zeigt sich ein deutlich stufenweiser
Anstieg, der offensichtlich durch das Pulsieren des Herzes bewirkt wird.

Abbildung 3.24 zeigt in der Mitte den Intensititsverlauf iiber die Bogenldnge der links
mit einer schwarzen Linie markierten Arterie zu einem festen Zeitpunkt ¢5. Rechts ist die
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Abbildung 3.24:  Rechts oben ist der Intensititsverlauf iber die Bogenlinge der links oben
mit einer schwarzen Linie markierten Arterie aufgetragen. Da die Messung von einem
festen Zeitpunkt (to = 18.2 Sekunden nach Injektion) stammt, spiegelt der dargestellte
Intensititsverlauf auf dem Gefaf$ die zeitliche Form des Konzentrationsanstiegs zu diesem
Zeitpunkt wieder. Der Einbruch bei circa 4 mm wird durch eine Uberdeckung durch ein
vendses Gefafs verursacht. Rechts unten ist die Ableitung des Intensitdtsverlaufs nach der
Bogenlinge an einem Punkt (so = 5.5 mm, links unten markiert) iber die Zeit darge-
stellt. Das heifst, die Steigung der rechts oben dargestellten Kurve am Punkt s = 5.5 mm
entspricht dem Wert der Kurve rechts unten bei tg = 18.2 Sekunden.
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Abbildung 3.25: Die Abbildung zeigt die nach Gleichung 3.41 bestimmte Geschwindigkeit
v(so,t) am Punkt so dber die Zeit. Sie ergibt sich aus dem Quotienten der in Abbil-
dung 3.28 und 3.2/ gezeigten zeitlichen beziehungsweise ortlichen Ableitung.

Ableitung des Intensitétsverlaufs nach der Bogenléinge an einem Punkt (so = 5.5 mm)
iiber die Zeit dargestellt.

Abbildung 3.25 zeigt die nach Gleichung 3.41 bestimmte Geschwindigkeit v(sg,?) am
Punkt sq iiber die Zeit. Es zeigt sich somit, dafl das Blut sich innerhalb eines ar-
teriellen Geféfles nicht gleichméflig mit konstanter Geschwindigkeit bewegt, sondern in
Abhéngigkeit vom Herzpuls stofiweise flieit, wobei das Blut zwischenzeitlich im Geféfl
zum Stillstand kommt. Die iiber die Erscheinzeit bestimmte Geschwindigkeit von 12.7ms—m
stimmt gut mit der in Abbildung 3.25 ablesbaren ”Spitzen”-Geschwindigkeit des ersten
Pulses iiberein.

3.4.5 Arterielle Elastizitat

Wie bereits im vorangehenden Abschnitt {iber die arterielle Flieigeschwindigkeit bemerkt,
zeigen die Intensitétsprofile auf den arteriellen Gefiafien einen deutlich treppenartigen An-
stieg. Diese Form des Anstiegs wird durch das mit der Herzfrequenz puslierende Flielen
des Blutes durch das Gefifl verursacht. Abbildung 3.26 zeigt auf der linken Seite das
Intensitétsprofil auf einer retinalen Arterie, rechts ist das gleiche Profil nach einer Band-
paffilterung dargestellt. Die Bandpaf}filterung extrahiert einen bestimmten Frequenzbe-
reich aus dem Fourierspektrum des Intensitatsprofils, in diesem Falle den Bereich um die
Herzfrequenz.

Beobachtet man jeweils den Zeitpunkt dieses pulsierenden Anstiegs an zwei verschiede-
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Abbildung 3.26: Der Intensititsverlauf auf einem arteriellen Gefafs zeigt einen deut-
lich pulsierenden Anstieq. Auf der rechten Seite ist der gleiche Intensitditsverlauf nach
einer Bandpafs-Filterung gezeigt, der nur Frequenzanteile in einem bestimmten Bereich

durchlift.

nen Punkten auf einer Arterie, so ergibt sich ein kleiner zeitlicher Versatz (sieche Abbil-
dung 3.27).

Wire die Gefilwandung der Arterie absolut starr, so miifite der pulsbedingte zeitliche
Anstieg der beiden Profile synchron verlaufen, da es sich bei Blut (wie auch bei Wasser)
um eine nicht kompressible Fliissigkeit handelt. Der offensichtlich vorhandene zeitliche
Versatz ist daher auf die Flexibilitdt des Gefdfles zuriickzufiihren und ist daher vermutlich
ein Maf fiir die Elastizitit der Gefdfiwande.

Um den zeitlichen Versatz moglichst genau zu bestimmen, kann man die beiden bandpaf-
gefilterten Intensitétsprofile miteinander korrelieren.

=Y 14(t) x Ip(t+ At) (3.42)

Abbildung 3.28 zeigt den Korrelationskoeffizienten der beiden Profile iiber die Zeitdifferenz
At aufgetragen. Da fiir At nur ein vielfaches des zeitlichen Abstands zweier Bilder (82 ms)
gewihlt werden kann, wird an die Werte K (At) eine Parabel angepaft (iiber die Methode
der kleinsten Fehlerquadrate), um den zeitlichen Versatz zwischen den beiden Profilen
iiber die Position des Scheitelpunktes der Parabel mdoglichst genau zu bestimmen. Es
ergibt sich hier ein Zeitversatz von

tp —ts = 40ms (3.43)

zwischen den Profilen an den Punkten A und B.
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Abbildung 3.27: Die Abbildung zeigt auf der rechten Seite die bandpafgefilterten Inten-
sititsprofile an den Punkte A (durchgezogene Linie) und B (strichliert). Eindeutig ist ein
kleiner zeitlicher Versatz zwischen den beiden Profilen zu erkennen.
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Abbildung 3.28: Korrelation der beiden bandpafSgefilterten Intensititsprofile an den Punk-
ten A und B (siehe Abbildung 3.27). Zur mdglichst genauen Bestimmung des Zeitversatzes
wird eine Parabel an die gemessenen Korrelationskoeffizienten angepafit. Der Scheitel-
punkt liegt ber At = 40 ms.
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Da es sich hier aber um sehr kleine Zeitdifferenzen handelt, darf die Abtastzeit des Laser-
Scanners nicht vernachlissigt werden! Bei einer Abtastgeschwindigkeit von 4000 Zeilen
pro Sekunde ergibt sich dann in Abhé#ngikeit der vertikalen y-Koordinaten A,, B, der
beiden Messpunkte der folgende Korrekturterm:

B, - A, 0
2y = yoms — — 23 3.44
4000 ST 000”7 T 0 (3-44)

tp —ty = 40ms —

In den folgenden Abschnitten wird ein theoretisches Modell fiir die pulsférmige Stromung
durch ein Blutgefiaf entwickelt, das die Geschwindigkeit der Pulsausbreitung mit der Ela-
stizitdt der Gefalwandung in Bezug bringt.

Stromungsgleichungen fiir Blutgefifle

Im weiteren werden die folgenden Bezeichnungen verwendet:

A : Querschnittsfliiche der Offnung des BlutgefiBes
v @ Stromungsgeschwindigkeit des Blutes

p : Dichte des Blutes

n : Viskositdt des Blutes

Der Flufl durch ein Blutgefafi kann durch die nachfolgenden Stromungsgleichungen be-
schrieben werden:

1. Kontinuitétsgleichung:

%(pA) + %(pAU) =0 (3.45)

2. Navier-Stokes-Gleichung (Impulsgleichung):

0 0 9 0

a(pAv) + %(pAv )= —A%p —4An (3.46)
Die Gleichung wird hier eindimensional in Gefdfirichtung formuliert, die beiden an-
deren Richtungen senkrecht zur Geféfrichtung sind durch den Gefdquerschnitt
A(t, z) reprédsentiert. Der Term —4An stammt aus dem Hagen-Poiseuille Gesetz,
das den Reibungswiderstand bei laminarer Strémung ausdriickt.

3. Zusammenhang zwischen Druck und Querschnittsflache:

Nehmen wir an, dafl sowohl der Druck, als auch die Querschnittsfliche des Blut-
gefifles nur relativ kleinen Schwankungen um einen Basiswert py, und Ay unterworfen
sind,

p = po+p (3.47)
A = Ag+ A (3.48)



Abbildung 3.29: Modell eines Blutgefifisegments der Linge s. r gibt den Radius der
Durchfluf8-Offnung A des Gefifles an, d bezeichnet die Dicke der Gefiffwandung.

und dafl zwischen den beiden Schwankungen p' und A’ der folgende lineare Zusam-

menhang besteht:
op
!/ e . !/
p = (8 > A (3.49)

Zusammenhang zwischen Druck und Querschnittsfliche iiber Elastizitéitstheorie

Der Zusammenhang von (dp/0A) fiir ein Blutgefif§ kann iiber die Elastizititstheorie be-
stimmt werden. Abbildung 3.29 zeigt eine Skizze eines Blutgefifies mit den entsprechen-
den Bezeichnungen r fiir den Innenradius r des Blutgefiafies, die Lénge s des Geféiflsegments
und die Dicke d der Gefdfiwandung.

Betrachten wir das Krifteverhéltnis zwischen der durch den Druck ausgeiibten Kraft
F, und der Gegenkraft Fp, die auf der Elastizitdt der Gefaiwandung beruht, an einer
senkrechten Schnittfliche lings des Gefédfles:

F, = Fp (3.50)
A
p-2rs = TE -2ds - E (3.51)

Die Kraft Fp folgt dem sogenannten Hooke’schen Gesetz, die GroBle E wird FElasti-
zitdtsmodul genannt. 2ds ist die Querschnittsfliche {iber die die Dehnung erfolgt, 2rs
entspricht der vertikalen Schnittfliche durch das Gefafiinnere. Der Druck im Gefaflinnern
wird mit p bezeichnet.

A(2
p-2rs = Alrr) 2ds - E (3.52)
2mr
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p = Ed— (3.53)

Mit dem Zusammenhang zwischen Ar und AA
A=7r? = AA=2mrAr (3.54)

ergibt sich fiir den Druck

AA 7 EdAA

Die gesuchte Abhingigkeit des Druckes von einer Anderung der Querschnittsfliiche lautet
daher:

op /7 Ed

A= 2 AU (3.56)

Niherungslosung fiir Blutgefifie

Um hier eine Losung fiir die in Abschnitt 3.4.5 aufgestellten Stromungsgleichungen ange-
ben zu kénnen, wird angenommen, dafl die Grolen p, A und v nur geringen Schwankungen
um einen konstanten Basiswert unterworfen sind:

p = po+7p (3.57)
A = Ag+ A (3.58)
v = v das heift, vy =0 (3.59)
p = po das heifit, inkompressible Fliissigkeit (3.60)

Dariiberhinaus werden als Ndherung nur Terme bis zur ersten Ordnung beriicksichtigt.
Mit diesen Annahmen stellen sich die Strémungsgleichungen 3.45 und 3.46 wie folgt dar:

1. Kontinuitétsgleichung:

0 0
0 / 0 N
0A" 0 , Doy
P T %(P(AOU +AM7)J)) =0 (3.63)
0A’ o'
0 0?A 0%’
g "o TPy =0 (3.65)
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2. Navier-Stokes Gleichung:

%(pAv) + %(pAvQ) = —A%p —4An (3.66)

g+ AN+ AL = A ) A (66T

pAO%—Z, = —Aog—z —4An (3.68)

%‘ pa o a0 28 (3.69)

Aus den Gleicl;ungen 3.65 und 3.69 folgt, nach Elimination des gemeinsam auftretenden
Terms (pAO%>, daB

82A’ 82])/ aA/
—A —4
P~ M0z T oy

Unter Verwendung der Beziehung 3.49 und Division durch p ergibt sich dann:

—0. (3.70)

2 Al 2 Al !
%A A0<3p>3A 4n DA 0 (3.71)

oz p \0A) o9z p o

d’Alembert Operator

Es ergibt sich also eine eindimensionale Wellengleichung (d’Alembert Operator) fiir die
Schwankung A’ der Querschnittsfliche des Blutgefifies. Der die Viskositit 7 enthaltende
Term bedeutet eine Ddmpfung.

Wir setzen deshalb fiir A’ als Losung eine harmonische Welle an:

A’ = const - etk (3.72)

Setzten wir diese Losung in die Wellengleichung 3.71 ein, dann erhalten wir die folgende
Dispersionsrelation:

Ay O dnik
2 A0 0P\ 2 R
w +<p aA)k =0 (3.73)

Vernachlédssigen wir vorerst den durch die Reibung verursachten Dampfungsterm, dann
erhalten wir fiir die Ausbreitungsgeschwindigkeit ¢y der harmonischen Welle A" (unter
Verwendung der Gleichung 3.56):

2o A (Op) _ VT Ed
T k2 p\o4) T 2 pJ/A,
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Da Ay = 7r?, ergibt sich fiir die Ausbreitungsgeschwindigkeit ¢y dann die folgende Bezie-
hung:

E-d
2:p-r

(3.75)

Cy =

Hiermit ist eine einfache Beziehung zwischen der Geschwindigkeit der Pulsausbreitung
und dem Elastizitdtsmodul der Gefilwandung gefunden!

Wir fiithren diese Losung in die Dispersionsrelation 3.73 ein:
—w? +Ak* —4ink =0 mit 5="n/p (3.76)
Die Grofle w ist komplex und kann in den Realteil wg und den Imaginérteil w; aufgespalten

werden:
w? = (iwy + wR)2 = Wk — W + 2iwrwr (3.77)

Gleichung 3.76 148t sich dann in zwei Gleichungen aufspalten:

wh—w? = ck? (3.78)

QQJ]CUR = —477]{} (379)

Nun 16sen wir die zweite Gleichung nach w; auf

2nk
wy = 1% (3.80)

WR

und setzen das Ergebnis in Gleichung 3.78 ein:

4772 k?

wh — Z)Q = cok? (3.81)
R

wh — cek*wh — 4K = 0 (3.82)

Die Losung der quadratischen Gleichung ergibt:
1
= <c§k2 +\Jedkt + 1677%2) (3.83)

Anhand des Spezialfalls 7 = 0 ist ersichtlich, da} nur die Summe der beiden Terme als
Losung in Frage kommt. Fiir wg und w; ergibt sich dann iiber Gleichung 3.78:

1

W o= 5 <c§k2 ekt + 16ﬁ2k2> (3.84)
1

W= 5 (x/cék“ 1672k — c%k’?) (3.85)
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Fiir die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Welle A’ ist die Gruppengeschwindigkeit vg,
mafgeblich. Fiir diese gilt allgemein:

. dwR

Var = W (386)

Aus Gleichung 3.82 folgt dann durch Differentiation von wg nach k iiber die Kettenregel:

4wdvee — 2cakw? — 2cak*wrvg, — 87k = 0 (3.87)

Fiir vg, ergibt sich daher:

ko cdw} + 47°
= o QYRT T 3.88
R 2w} — cgk? (3:88)

Berechnung der Elastizitéit eines Blutgefifles
Am Anfang dieses Abschnitts ( 3.4.5) wurde fiir ein kleines arterielles Gefdf} der Zeitversatz
des Pulsanstiegs zwischen zwei Punkten A und B gemessen (siche Abbildung 3.27).

Bei einem gemessenen Abstand s zwischen den Punkten A und B von 4 mm ergibt sich
eine Geschwindigkeit der Pulsausbreitung von

s 4mm

Co = 174mm/s. (3.89)

- tg —ta 23ms

Der Durchmesser des Gefiafies kann im Bild vermessen werden und betriagt circa 130 pm.
Bei einer angenommenen Wandstérke des Gefiafles von d = 10 pum ergibt sich ein Innnen-
durchmesser 2 -r = 110 um.

Mit diesen Daten kann theoretisch iiber die Gleichung 3.75 (ohne Reibung) ein Wert fiir
das Elastizitdtsmodul der Gefiaiwandung quer (transversal) zur Geféfirichtung berechnet

werden: , , Ky ;
2:-¢2-p- 2-(0.174™)2 . 106024 . 5.5- 10~ N
_2ceper 2 (0174 m? m_ 33— (3.90)

FE
d 10~>m

Dieser Wert scheint nach realistischer Einschitzung etwas gering, physiologische Vergleich-
werte fiir solch kleine Blutgeféfie liegen nicht vor. Bei einem Geféfldurchmesser von 130um
darf die Reibung innerhalb des Blutgefifies vermutlich nicht vernachléssigt werden, die
gemessene Geschwindigkeit wire deshalb der Gruppengeschwindigkeit v¢, gleichzusetzen.

Nach Gleichung 3.75 hingt die Geschwindigkeit der Pulsausbreitung aufler vom Elasti-
zitdtsmodul nur vom Verhéltnis zwischen Wandstéarke und Innendurchmesser des Gefiafies
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ab. Dieses Verhiltnis wird im gesamten menschlichen Gefiafisystem sicherlich um we-
niger als eine GréBenordnung schwanken. Ahnliches gilt vermutlich auch fiir das Ela-
stizitdtsmodul. Die Dauer der Pulsausbreitung zwischen Herz und Handgelenk (circa
1 Meter Gefifistrecke) kann leicht mit den Fingern abgetastet werden und liegt circa bei
0.3-0.5 Sekunden. Daraus ergibt sich eine Ausbreitungsgeschwindigkeit von etwa 2m/s im
Gegensatz zu 0.174m/s beim retinalen Gefdafl. Der Durchmesser des Aortenbogens betrigt
circa 3 cm, der der Schliisselbein-Schlagader zum Arm hin circa 1.2 cm und an der In-
nenseite des Handgelenk mifit die tastbare Arterie immer noch circa 5 mm. Bei Geféflen
dieser Groflenordnung ist die Bestimmung des Elastizitdtsmoduls iiber Gleichung 3.90
vermutlich eher moglich. Mit abnehmendem Geféfdurchmesser (1 mm bis 0.1 mm) ver-
ringert sich offenbar die Ausbreitungsgeschwindigkeit reibungsbedingt deutlich, sie ist aber
dennoch ein Maf fiir die Elastizitit der Gefifiwandung.

Die Elastizitdt der Blutgefifie spielt eine entscheidende Rolle beim Transport des Blutes
durch den Organismus. Das Schlagvolumen des Herzens, das heifit die von jeder Kammer
ausgeworfene Blutmenge bei einem Herzschlag, betrigt etwa 50-70 ccm. Die Arbeit der
linken Herzkammer, die bei jedem Schlag geleistet wird, spaltet sich in die sogenannte
Druckarbeit (Austreibung des Blutes gegen den arteriellen Druck) und die Strémungsarbeit
(um dem stromenden Blut seine Geschwindigkeit zu geben) auf [3]. Dabei betriigt die
Stromungsarbeit nur 1% der Druckarbeit, das heifit, anndhernd die gesamte Arbeit des
Herzens wird als potentielle Energie in die elastische Gefalwandung der Aorta und der
anschliefenden Schlagadern iibertragen. Von dort wird diese Energie in Form einer Welle
(beziehungsweise Pulses) auf das arterielle Gefiifisystem im ganzen Organismus verteilt.
Das Blut in einem arteriellen Gefiafisegment beginnt zu flielen, sobald diese Welle das
Segment erreicht. Nachdem der Puls das entsprechende Segment passiert hat, kommt das
Blut wieder zum Stillstand. Eine Verminderung der Elastizitdt der Gefilwandung (z.B.
Verkalkung) fiihrt daher zu einer Herabsetzung der Durchblutung, die nur noch durch die
Erhohung des Blutdrucks (Hochdruck) ausgeglichen werden kann.

Abbildung 3.30 zeigt die gemessenen Pulsgeschwindigkeiten an zwei Gefiafien eines gesun-
den Auges. Die Abbildungen 3.31 bis 3.34 zeigen Messungen von Patienten mit Bluthoch-
druck, die systemisch mit drucksenkenden Medikamenten behandelt werden. Es zeigen
sich teiweise stark erhéhte Pulsgeschwindigkeiten, die eine geringere Gefiflelastizitéit be-
deuten. Das verwendete Datenmaterial wurde freundlicherweise von der Universitatsklinik
Heidelberg (Dr. Holz, Dr. Bellmann) zur Verfiigung gestellt.
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Abbildung 3.30: Normales Auge einer 30 jihrigen Probantin. Die gemessenen Geschwin-
digkeiten der Pulsausbreitung sind eingezeichnet.

Abbildung 3.31: Fundus eines 63-jihrigen Hochdruckpatienten. Die Pulsgeschwindigkeit
im unteren Gefifast ist wesentlich hoher als im oberen Ast (hohere Geschwindigkeiten
bedeuten geringere Elastizitit der Gefifswandung).
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Abbildung 3.32: Fundus einer 66-jihrigen Hochdruckpatienten. Die Pulsgeschwindigkeit
im oberen Gefafast ist wesentlich hoher als im unteren Ast und liegt auferhalb des durch
die Bildrate (Zeitauflosung) limitierten MefSbereichs.

T > 300 mmis

|
I| 173 mm's

Abbildung 3.33: Fundus einer Hochdruckpatientin mit GefiffverschlufS im oberen Bereich.
Die entsprechenden Gefifse zeichnen sich kaum ab. Die Pulsgeschwindigkeit fir das nach

rechts verlaufende Gefif$ liegt oberhalb des Mefibereichs und bedeutet wahrscheinlich eine
krankhafte Verinderung des Gefifes.
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Abbildung 3.34: Fundus einer 45-jihrigen Hochdruckpatienten. Die Pulsgeschwindigkeit
eines in die Netzhautmitte verlaufenden Gefiflastes ist deutlich erhoht im Vergleich zu
den anderen Gefifien.

__ BB mmis

174 mmi=s

Abbildung 3.35: Weitere Messungen der Pulsgeschwindigkeit am Beispielauge (siehe Ab-
bildung 3.27).
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3.4.6 Darstellung der Mikroperfusion

Der pulsierende Anstieg des Intensitédtsprofils birgt noch eine weitere wichtige Informa-
tion. Abbildung 3.36 zeigt links oben den Messpunkt, rechts oben das Intensitéitsprofil
iiber die Zeit, links unten das bandpafigefilterte Intensitatsprofil und rechts unten die
Amplitude des fouriertransformierten bandpafigefilterten Intensitétsprofils. Aus Rechen-
zeitgriinden wurden nur die ersten 64 Intensititswerte des Profils verwendet, da dann
die Fouriertransformation iiber eine sogenannte schnell Fouriertransformation (englisch
fast fourier transformation, FFT) durchgefiihrt werden kann. Die Fouriertransformierte
einer reellen Funktion ist komplex. Der Betrag der komplexen Funktion gibt an, mit wel-
cher Amplitude die entsprechende sinusférmige Frequenz in der urspriinglichen Funktion
enthalten ist.

Selbst in den Bereichen, in denen keine arteriellen Geféfle im Angiogramm sichtbar sind
(Abbildung 3.37), zeigt sich eine leichte Pulsation, allerdings mit deutlich geringerer Am-
plitude als auf den Arterien. Fiihrt man nun diese Fouriertransformation fiir alle Inten-
sitdtsprofile der angiographischen Bildfolge durch, so stellt man fest, daf} eine Pulsation
der Fluoreszenz-Intensitét fast iiberall gemessen werden kann!

Abbildung 3.38 zeigt die Haufigkeit der iiber die Fouriertransformation gemessenen domi-
nierenden Frequenz. Fiir fast alle Intensitétsprofile liegt die dominierende Frequenz nahe
dem Hiufigkeitsmaximum bei 67.7/Minute (Herzfrequenz).

Abbildung 3.39 zeigt die zwei-dimensionale graphische Auftragung der gemessenen Pul-
sationsamplitude an jedem Ort. Besonders in der logarithmischen Darstellung zur Ver-
deutlichung der Bereiche mit schwacher Pulsation zeigt sich eine gleichméflige, sehr fein-
strukturierte Schicht von kleinen und kleinsten arteriellen Gefiafien, die im Fluoreszenz-
Angiogramm kaum oder gar nicht zu erkennen sind. Ein arterielles Gefaf}, das die glei-
che Fluoreszenzintensitéit wie der Hintergrund hat, ist im Angiogramm nicht als solches
erkennbar, es kann sich aber durch seine héhere Pulsationsamplitude deutlich vom Hin-
tergrund abheben.

Nach den Erfahrungen iiber die arterielle Fliegeschwindigkeit (Abschnitt 3.4.4) und die
Elastizitiat (Abschnitt 3.4.5) ist die Pulsationsamplitude direkt mit dem Blutflufl im Gefi$
korelliert. Die zweidimensionale Darstellung der Pulsationsamplitude ist daher ein Maf}
fiir die arterielle Versorgung einzelner Areale des Augenhintergrundes.
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Abbildung 3.36: Rechts oben ist das Intensititsprofil aufgetragen, das am im linken oberen
Bild markierten Punkt gemessen wurde. Links unten ist das bandpafigefilterte Profil und
rechts unten der Betrag des Fouriertransformierten bandpafSgefilterten Profils gezeigt. Der
pulsierende Anstieg des Intensititsprofils ergibt ein deutliches Mazimum des fouriertrans-
formierten bandpafgefilterten Profils bei der Frequenz 67/Minute und liegt somit genau
bei der Herzfrequenz.

120



Intensitat

80
B0~
401
20
O i 1 i 1 i 1 i 1 i 1
15 16 17 18 19 20
Zeit [s]
FFT
Intensitat Amplitude
08 i
06} &
04r 5
O " /_h " 1 /_\‘ 1 " 1 " 1 : 3
18 \1}’ 8 19 20
i \/ Zeit [s] 2
0.2}
[ 1
-04r
F 0 i 1 1 ! 1 ]
0 100 200 300 400
11 Minute

Abbildung 3.37: Selbst in den Bereichen, in denen keine arteriellen Gefifse im Angio-
gramm, sichtbar sind, zeigt sich eine leichte Pulsation, allerdings mit deutlich geringerer
Amplitude (Erklirung der Abbildungen siehe 3.36).
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Abbildung 3.38: Haiufigkeit der mathilfe einer Fouriertransformation gemessenen do-

minierenden Frequenz aller Intensitdtsprofile. Fast alle Frequenzen liegen nahe dem
Hiufigkeitsmazimum bei 67.7/ Minute.
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Abbildung 3.39: Die Abbildung zeigt die gemessene Pulsationsamplitude an jedem Ort
Mitte links: Pulsationsamplitude der Fluoreszein-Angiographie (oben links). Mitte rechts:
Pulsationsamplitude der Indocyaningriin-Angiographie (oben rechts). Unten: Logarith-
mische Darstellung der gleichen Daten zur Verdeutlichung der Bereiche mit schwacher
Pulsation. 123



3.5 Studie zur altersabhingigen Makuladegeneration

An der Augenklinik der Medizinischen Fakultéit der Rheinisch-Westfélisch-Technischen-
Hochschule (RWTH) in Aachen wurde unter Leitung von Prof. S. Wolf [33] eine kli-
nische Studie zur diagnostischen Relevanz der Fiillzeit-Analyse bei Patienten mit al-
tersabhingigen Makuladegeneration (AMD) unter Anwendung des hier beschriebenen
Verfahrens durchgefiihrt.

Die altersabhéngige Makuladegeneration ist die hiufigste Ursache fiir Sehverlust der
dlteren Bevolkerung in der westlichen Welt [6]. Fluoreszenz-Angiographien spielen bei
der Diagnostik dieser Erkrankung eine entscheidende Rolle, da sie iiber die Therapieform
entscheiden. Die Macular Photocoagulation Study [1/] konnte zeigen, dafl sich die Visus-
prognose nach Laserphotokoagulation klassischer choroidaler Neovaskularisationen (CNV)
bessert. Es zeigte sich jedoch, dal 87% der Patienten mit exsudativer altersabhingiger
Makuladegeneration die zur Behandlung erforderliche fluoreszein-angiographische Ab-
grenzbarkeit der choroidalen Neovaskularisation nicht aufweisen [6][14][15]. Etwa 20%
bis 50% dieser Neovaskularisations-Membranen kénnen durch die Indocyaningriin-Angio-
graphie abgegrenzt werden [7][35][36], wobei die Patienten von einer Laserphotokoagula-
tion dieser Membranen ebenfalls profitieren [34]. Dennoch bleibt die mangelnde Abgrenz-
barkeit okkulter choroidaler Neovaskularisationen ein wesentliches Problem bei diesem
Krankheitsbild.

Es wurde bei 28 Patienten mit choroidalen Neovaskularisationen bei altersabhéngiger
Makuladegeneration im Alter zwischen 55 und 76 Jahren eine digitale Fluoreszein- und
Indocyaningriin-Angiographie mit dem Heidelberg Retina Angiograph bei einer Bildraten
von 12 Simultan-Bildern je Sekunde aufgezeichnet. Man untersuchte dabei, in wieweit die
Analyse der Himodynamik des Farbstoffeinstroms iiber die Zeit zusétzliche Informationen
iiber die Ausdehnung der choroidalen Neovaskularisationen gewonnen werden koénnen.
Betrachtet wurden die Ergebnisse der Analyse zur Erscheinzeit.

Bei Patienten mit klassischer choroidaler Neovaskularisation waren die Erscheinzeiten
von Indocyaningriin im Bereich der choroidalen Neovaskularisation bei 27% der Patien-
ten kiirzer, bei 28% lénger als die der gesunden Umgebung. Bei den iibrigen Patienten
war das Bild inhomogen. Bei okkulten Membranen konnten bei 15% der Patienten zum
Teil scharf begrenzte Gebiete mit verkiirzter Erscheinzeit im Bereich der choroidalen Neo-
vaskularisation abgegrenzt werden. Bei der Analyse der Fluoreszein-Angiographien war
bei 75% der klassischen Membranen eine verkiirzte Erscheinzeit festzustellen, wogegen bei
54% der okkulten Membranen die Erscheinzeiten verlingert waren. (Abbildung 3.42 bis
3.41 zeigen Beispiele)

Zusammenfassend zeigt die Analyse der Erscheinzeiten von Fluoreszein- und Indocyanin-
griin eine teilweise deutlich verdnderte Dynamik im Vergleich zum Normalbefund und
stellt somit eine ausichtsreiche Ergédnzung der klassischen Diagnostik dar. Die genauere
Interpretation dieser zusétzlichen Information und deren diagnostische Relevanz in der
klinischen Praxis sollte daher in umfassenderen Studien weiter untersucht werden.
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Abbildung 3.40: Fall 1. Links: Fluoreszein-Angiogramm eines okkulten Rezidivs nach
Laserkoagulation. Rechts: Das versorgende arterielle Gefafs des Areals (engl. feeding
vessel ) stellt sich dunkel, das heifst mit fritherer Erscheinzeit dar. Die genaue Lokalisation
dieser versorgenden Gefifie ist fiir eine gezielte Behandlung durch Laserkoagulation von
groffer Bedeutung.
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Abbildung 3.41: Fall 2. Links: Indocyaningriin-Angiogramm einer retino-chorioretinalen
Anastomose (Gefifl-” Kurzschluf3”) bei okkulter choroidaler Neovaskularisation (CNV).
Normalerweise sind die arteriellen retinalen Gefifle echte Arteriolen (siehe 1.1.2), das
heif$t, sie verzweigen sich bis in die Kapillaren ohne direkte Verbindung zum vendsen
System. In diesem Fall besteht eine direkte Verbindung sowohl zu einer retinalen Ve-
ne, als auch zum choroidalen System (Neovaskularisation). Rechts: Indocyaningrin-
Erscheinzeit. Der arterielle ist gegen den vendsen Schenkel der Anastomose abgrenzbar,
die choroidale Neovaskularisation fillt sich spdt (hell dargestellt).
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Abbildung 3.42: Fall 3. Links: Indocyaningrin-Angiographie einer Pigmentepithelab-
hebung (PED). Rechts: Indocyaningriin-Erscheinzeit. Die Pigmentepithelabhebung zeigt
sich mit verzégertem Eintritt des Indocyaningriins.

Abbildung 3.43: Fall /. Links: Fluoreszein-Angiogramm einer Pigmentepithelatrophie.
Rechts: Fluoreszein-Erscheinzeit. Die Choroidea zeigt eine ungleichmdfige, pathologische
Fiillung.
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Zusammenfassung und Ausblick

Zur Analyse des Blutflusses angiographischer Bildfolgen ist die Korrektur der innerhalb
der Bildfolge auftretenden Augenbewegungen eine notwendige Voraussetzung. In dieser
Arbeit wurde ein allgemeines Verfahren entwickelt, das die Bestimmung einer im Prinzip
beliebig groflen Zahl von Transformationsparametern zwischen zwei beliebig dimensiona-
len Bildobjekten bei minimalem Rechenaufwand ermoglicht. Damit ist dieses Verfahren
fiir verschiedenste medizinische und technische Anwendungen geeignet. Es basiert auf
der Bestimmung sogenannter Merkmale in den aufeinander abzubildenden Bildobjekten
und in der Verkniipfung dieser Merkmale iiber ihre invarianten Eigenschaften. Aus den
sich auf diese Weise ergebenden Merkmalspaaren werden die Transformationsparame-
ter bestimmt. In der Anwendung auf die angiographischen Bildfolgen ergibt sich eine
Genauigkeit der Translation von unter 0.1 Bildpunkten bei einer Rechenzeit von etwa
0.5 Sekunden je Bild. Dariiberhinaus wird durch Bezug auf mehrere Referenzbilder die
Fehlerfortpflanzung bei der Bestimmung der Transformationsparameter innerhalb einer
Bildfolge weitgehend minimiert.

Aus den bewegungskorrigierten Bildfolgen wurden die folgenden Blutflu-Parameter be-
stimmt:

Erscheinzeit: Zeitpunkt, zu dem der injizierte Fluoreszenzfarbstoff den jeweiligen Ort
erreicht

Fiillzeit: Benotigte Zeit, von Beginn des ersten Erscheinens (Erscheinzeit) bis zur voll-
stdndigen Fiillung eines Areals

Arterioventse Passagezeit: Zeit zwischen erstem Eintritt {iber retinale Arterie bis zum
ersten Austritt des Farbstoffs iiber retinale Vene

arterielle Flielgeschwindigkeit: Messung des zeitlichen Verlaufs der Flieigeschwin-
digkeit des Blutes in einzelnen Geféflen

Gefia3-Elastizitit: Messung der Flexibilitéit der Gefifiwandung einzelner Gefiafie anhand
des Zeitversatzes des pulsierenden Intensitidtsanstiegs an zwei verschiedenen Orten
auf dem Geféafl

Mikroperfusion: Die Pulsationsamplutide der Fluoreszenzintensitit macht die arterielle
Durchblutung bis zu feinsten Geféflen hin sichtbar.
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Es zeigt sich, dafl gerade aus dem pulsierenden Anstieg der Fluoreszenzintensitéit neue
Informationen gewonnen werden kénnen. Diese Pulsation wurde in dieser Arbeit erstmals
qualitativ und quantitativ ausgewertet.

Um die ersten vielversprechenden Ergebnisse und den diagnostischen Wert der hier ab-
geleiteten Blutflul-Parameter zu bestétigen, werden die fiir die Auswertung entwickelten
Computerprogramme zur Durchfiihrung klinischer Studien zur Verfiigung gestellt.
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Anhang A

Nichtlineares Transformationsmodell

Fiir die Bewegungskorrektur der angiographischen Bildfolgen wurde als Modell fiir die
Transformation zwischen je zwei Bildern eine affine Transformation mit der folgenden
linearen Abbildungsgleichung verwendet:

() (¢ 5)0)-() =

Diese Transformation ist durch 6 Parameter bestimmt. Das in Abschnitt 2.4 entwickelte
Verfahren kann auch zur Bestimmung einer grofleren Zahl von Transformationsparametern
eingesetzt werden. Dies soll am Beispiel einer zweidimensionalen Transformation mit
quadratischen Termen gezeigt werden.

Als Transformationsmodell wiahlen wir daher:
T, A B C D E y a!
) (ke 70 = =) a2

Diese Transformation hat demnach 12 Transformationsparameter. Die Bestimmung der
Merkmale, die Paarbildung und der Algorithmus 2.91 sind identisch mit dem affinen
Transformationsmodell, der entscheidende Unterschied besteht darin, dal nun 6 statt
bisher 3 Merkmalspaare fiir die Funktion GetTrafoParams benotigt werden. Die Funk-
tion GetTrafoParams und die endgiiltige Bestimmung der Transformationsparameter ist
ebenfalls abhéngig vom Transformationsmodell.

Die Transformationsparameter wurden zwischen je zwei Bildern einer Bildfolge mit 100
Bildern berechnet.
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Der Mittelwert fiir die 12 Parameter
. A B C D FE
T, F G H I J
ergab sich zu

0273  0.999 1.27-107% 8.43-1077 4.46-10° —3.69-107°
—0.608 0.00011  1.0002 2.49-10"" 3.31-107% —1.18-107°

und die Standardabweichung der gleichen Parameter zu:

5.59 0.0013 0.0018 1.65-107° 3.22-10"° 2.86-107°
1.98 0.0016 0.0015 1.79-107° 1.69-10"° 2.06-107°

Erwartungsgeméfl treten hauptséchlich Translationen bei der angiographischen Bildfolge
auf. Die quadratischen Terme sind so klein, daf§ der lineare Ansatz eines affinen Trans-
formationsmodells angepaf}t ist, und der entsprechend hohere Rechenaufwand fiir die Be-
stimmung der Transformationsparameter und die Durchfiihrung der Transformation beim
nichtlinearen Modell nicht gerechtfertigt werden kann.
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