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KURZF ASSUNG

Im Rahmen der v orliegenden Dissertation wurde ein opto elektroni-

sc hes, k amerabasiertes Messv erfahren zur Erfassung der Hautdurc h blutung

(Photopleth ysmographie�Imaging, kurz PPGI) en t wic k elt. Wie auc h b ei der klassi-

sc hen PPG�V arian te mit an der Haut b efestigten Einzelsensoren wird die T atsac he

ausgen utzt, dass im Bereic h des sic h tbaren und nahen infraroten Sp ektrums Blut

eine deutlic h höhere Absorption aufw eist, als umliegendes blutleeres Gew eb e. Bei

Beleuc h tung der Haut mit einer selektiv en Lic h tquelle k ann so mit einem Detektor

eine v on der Blutmenge abhängige optisc he Dämpfung gemessen w erden. Durc h die

V erw endung einer ho c hemp�ndlic hen Videok amera als Detektor k önnen w esen tlic he

V orteile gegen üb er dem derzeitigen Stand der T ec hnik erzielt w erden � nic h t n ur

eine nic h tin v asiv e, sondern auc h k on taktlose und ortsaufgelöste Erfassung des

P erfusionsstatus der leb enden Haut.

Zur Optimierung des k amerabasierten PPGI�Sensork onzepts wurden mit Hilfe der

Mon te�Carlo Metho de die In teraktionsprozesse zwisc hen dem eingestrahlten Lic h t

und dem Gew eb e sim ulativ un tersuc h t. Als Ergebnis k ann b eispielsw eise die Beob-

ac h tungstiefe in Abhängigk eit der Beleuc h tungsw ellenlänge ermittelt w erden. Diese

k ann v on 0,2 mm zur Erfassung der Mikrozirkulation, bis zu 2 mm zur Erfassung

der Makrozirkulation reic hen. Durc h parametrierte Sim ulationsszenarien k onn te ein

v ariables Blutv olumen in der Haut, et w a in F olge des arteriellen Herzsc hlages, nac h-

gebildet w erden und so das optisc he Detektorsignal nac h Gleic h� und W ec hselan teil

v orhergesagt w erden. Hierdurc h wird eine Absc hätzung und Optimierung der Sen-

sitivität des Messsystems ermöglic h t.

Auf Grund des k on taktlosen Messprinzips des v orgestellten V erfahrens k ann es je-

do c h zu b ew egungsb edingten Artefakten k ommen. Zur K omp ensation dieser Messar-

tefakte wurden v ersc hiedene Lösungsansätze üb erprüft und anhand v on t ypisc hen

Messreihen auf ihre Wirksamk eit un tersuc h t.

Eine Signalanalyse der artefaktb ereinigten PPGI�Videosequenzen k ann in teraktiv

erfolgen, indem für selektierte Hautregionen die zeitlic h v ariierende optisc he Dämp-

fung und damit auc h die Hautdurc h blutung b erec hnet wird, o der es k önnen auc h

automatisierte Berec hn ungen einer funktionellen Abbildung durc hgeführt w erden.

Hierb ei k önnen v ersc hiedene Kurv enparameter, wie z.B. Amplitude des Herzsc hlags,

Stärk e der V asomotionsrh ythmen o.ä., jew eils lok al b erec hnet w erden und ortsauf-

gelöst in F orm v on farblic h k o dierten, virtuellen P erfusionsbildern des un tersuc h ten

K örp erareals dargestellt w erden.

In v ersc hiedenen v orklinisc hen T ests und Pilotstudien k onn te das PPGI�System b e-

reits eingesetzt w erden und möglic he Einsatzgebiete ausgelotet w erden. Diese rei-

c hen v on der ph ysiologisc hen Grundlagenforsc h ung, üb er die F unktionsdiagnostik

der Bein v enen bis zu arteriellen Messungen. Die vielfältigen An w endungsmöglic hk ei-

ten b einhalten hier das k on taktlose Vitalparametermonitoring v on Neugeb orenen,

die Quan ti�zierung v on Durc h blutungsstörungen, die funktionelle V ermessung v on

W unden und Hauttumoren und auc h die Quan ti�zierung v on allergisc hen Hautre-

aktionen.
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ABSTRA CT

Within the scop e of this PhD thesis an opto electronic camera based measuremen t

concept for assessmen t of skin p erfusion (Photopleth ysmograph y Imaging, short

PPGI) has b een dev elop ed. Analogue to the classical PPG v arian t with skin atta-

c hed discrete sensors, the fact, that in the visible and near infrared sp ectrum blo o d

has m uc h higher absorption than surrounding blo o dless tissue is utilised. When il-

luminating the skin with a selectiv e ligh t source, a detector can assess the optical

atten uation, whic h is dep enden t on the dermal blo o d v olume. By using a highly

sensitiv e camera as a detector adv an tages o v er the curren t state of the art can b e

ac hiev ed � not only non in v asiv e, but also con tactless and spatially resolv ed as-

sessmen t of the p erfusion status of living tissue can b e p erformed.

F or optimisation of the camera based PPGI sensor concept Mon te Carlo sim ulations

ha v e b een carried out. They allo w the analysis of the in teraction pro cesses b et w een

inciden t ligh t and tissue. As one result the observ ation depth in the skin can b e

determined. This depth w as found to b e strongly dep enden t on the w a v elength and

can v ary from 0.2 mm for the assessmen t of the micro circulation up to 2 mm for

measuremen ts of the macro circulation. By using parametrised sim ulation scenarios a

v ariable blo o d v olume in the skin, i.e. caused b y the arterial heart b eat, w as em ulated

and th us the detector signal could b e predicted b y DC- and also A C-comp onen t.

This allo ws the ev aluation and optimisation of the sensitivit y of the measuremen t

system.

Due to the con tactless measuremen t principle motion induced artifacts can o ccur.

F or the detection and minimisation of these artifacts di�eren t strategies for mo v e-

men t comp ensation ha v e b een in v estigated. Their e�cacy has b een ev aluated on the

basis of t ypical recordings.

Signal analysis of the PPGI video sequences can either b e done in teractiv ely b y

selecting skin regions for whic h the time v arying optical atten uation and hence the

skin p erfusion is calculated, or automatic algorithms for the functional mapping can

b e executed. Here di�eren t signal c haracteristics lik e amplitude of the heart b eat,

in tensit y of v asomotion rh ythms, etc. can b e calculated for di�eren t lo cal regions

and displa y ed spatially resolv ed in the form of colour co ded virtual p erfusion maps

of the observ ed skin region.

The PPGI system has already b een used in sev eral preclinical test and pilot studies

and p ossible applications w ere explored. These range from basic ph ysiological rese-

arc h o v er functional diagnostics of the v enous system of the lo w er lim bs to arterial

diagnostics. The manifold application scenarios include here the con tactless moni-

toring of vital parameters of newb orn infan ts, the assessmen t and quan ti�cation of

p eripheral p erfusion disorders, functional surv ey of w ounds and skin tumors and

also the quan ti�cation of allergic skin reactions.
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KAPITEL 1

Einleitung

Nic h tin v asiv e Diagnosev erfahren gewinnen in der mo dernen Medizin zunehmend an

Bedeutung. Sie erlaub en infektionsfreie und damit k ostengünstige Messungen und

erfreuen sic h auf Grund der sc hmerz- und b elastungsfreien An w endung einer hohen

Akzeptanz durc h den P atien ten. Einen b esonderen Stellen w ert nehmen hierb ei op-

to elektronisc he V erfahren ein, die un ter V erw endung geeigneter W ellenlängen trans-

kutane Messungen ermöglic hen. Es ergibt sic h somit ein einfac her und groÿ�äc higer

Zugang zum Mensc hen üb er die Haut, dem gröÿten Organ des Mensc hen. Der Ein-

satz b esc hränkt sic h jedo c h nic h t n ur auf Messungen an der Haut selbst, es k önnen

w eiterhin üb er die enge V erbindung zum Gefäÿsystem des Mensc hen auc h vielfältige

Vitalparameter b estimm t w erden.

Die klassisc he Photopleth ysmographie (PPG) hat sic h b ereits in vielen Gebieten

der Medizin etabliert. Die An w endungsfelder reic hen v on der prä v en tiv en V enen-

funktionsprüfung in der Phleb ologie bis zur Vitalparameterüb erw ac h ung in der

Notfall- und In tensivmedizin. T rotz viel V orzüge dieser medizinisc h anerk ann ten

T ec hnik b estehen bis heute zw ei gra vierende Sc h w ac hstellen des PPG. Zum Einen

b enötigen die Sensoren Hautk on takt. Messungen an Sc hleimhäuten, in W unden

o der an frisc h transplan tierter Haut sind daher nic h t möglic h. W eiterhin wird n ur

ein kleines Gew eb eareal v on w enigen Kubikmillimetern direkt un ter dem Sensor

erfasst, lok ale Änderungen des P erfusionszustands k önnen nic h t detektiert w erden.

Auf Grund einer ungünstigen Platzierung des Sensors k ann es so zu un t ypisc hen

Messergebnissen und damit auc h zu F ehldiagnosen k ommen.

In dieser Arb eit soll ein k on taktloses und ortsaufgelöstes Messsystem zur

funktionellen Erfassung der Hautdurc h blutung v orgestellt w erden. Dieses

Photopleth ysmographie�Imaging (PPGI) genann te V erfahren stellt eine W ei-

teren t wic klung der klassisc hen PPG dar. Es basiert eb enfalls auf der Messung

der optisc hen Dämpfung der Haut, die sic h mit v ariierendem Blutgehalt ändert.

Da eine ho c hemp�ndlic he Kamera als opto elektronisc her Detektor v erw endet

wird, ergibt sic h die Möglic hk eit einer k on taktlosen und ortsaufgelösten Messung.

Hierdurc h en tstehen zusätzlic he, mit der klassisc hen PPG�T ec hnik nic h t b edien bare

An w endungsfelder, wie die Diagnose v on W undheilungen o der die Erfassung v on

langsamen V asomotionsrh ythmen.

Zum b esseren V erständnis der Messmetho de w erden in Kapitel 2 zunäc hst kurz

die not w endigen ph ysiologisc hen Grundlagen des h umanen Gefäÿkreislaufs aus

tec hnisc her Sic h t erläutert und auc h die gew eb e-optisc hen Grundlagen b etrac h tet.

Eine sim ulativ e Un tersuc h ung des PPGI�Messk onzepts erfolgt in Kapitel 3 . Dies soll

die praktisc h erzielbaren Messergebnisse erklären und die genaue Signalen tsteh ung



2 1. Einleitung

erläutern. Auf Grund der Möglic hk eit zur Absc hätzung des detektierbaren Messsi-

gnals k ann das PPGI�System b ezüglic h v ersc hiedener P arameter, wie optimale

Signalamplitude o der gewünsc h te Sensitivität in v ersc hiedenen Hautregionen,

optimiert w erden.

In Kapitel 4 wird das realisierte PPGI�System mit den v ersc hiedenen K omp onen ten

v orgestellt, dies sind v or allem der optisc he Detektor und die Beleuc h tungseinheit.

Es folgt eine Diskussion der erforderlic hen Detektoreigensc haften und v ersc hie-

dene Kamerasysteme w erden auf ihre Eign ung für das PPGI�System un tersuc h t.

Ansc hlieÿend w erden Metho den zur V erb esserung der Signalqualität und der

Sensitivität un tersuc h t.

Kapitel 5 b esc häftigt sic h mit möglic hen Messartefakten auf Grund v on Bew egungen

des Messob jekts relativ zur Kamera. Die Bew egungen k önnen zum Einen in F orm

v on Bew egungsmanö v ern für diagnostisc he Messung erforderlic h sein, oftmals sind

jedo c h auc h un willkürlic he atm ungssync hrone Bew egungen des Prob enden nic h t

gänzlic h zu un terdrüc k en. V ersc hiedene Strategien und Algorithmen zur Erk enn ung

und K omp ensation dieser Bew egungen w erden v orgestellt und b ezüglic h ihrer

Leistungsfähigk eit b ew ertet.

Die Ausarb eitung div erser Analysestrategien ist Bestandteil v on Kapitel 6 . Hier

erfolgt u.a. eine Absc hätzung der mit v ersc hiedenen Kamerasystemen erzielbaren

Signalqualität und auc h der e�ektiv en örtlic hen Auf lösung. Neb en Metho den zur

Analyse v on herzsync hronen und langsameren v asomotorisc hen Rh ythmen im

Zeit- und F requenzb ereic h w erden auc h V erfahren zur automatisierten Berec hn ung

funktioneller Abbildungen des dermalen P erfusionsstatus v orgestellt.

Neb en der Realisierung des PPGI�Messplatzes k onn ten im Rahmen dieser Arb eit

auc h erste medizinisc he An w endungsgebiete un tersuc h t w erden. V ersc hiedene aus-

gew ählte Beispiele in Kapitel 7 sollen das breite p oten tielle An w endungssp ektrum

des Photopleth ysmographie�Imaging aufzeigen.

Die Arb eit sc hlieÿt mit einer Zusammenfassung und einem Ausblic k in Kapitel 8 .



KAPITEL 2

Grundlagen der opto elektronischen Hautabtastung

In diesem Absc hnitt sollen die ph ysiologisc hen und gew eb e�optisc hen Grundlagen

kurz erläutert w erden, so w eit diese für das V erständnis der opto elektronisc hen P er-

fusionsmessung erforderlic h sind.

2.1 Hämo dynamische Grundlagen des humanen Kreislaufsy-

stems

Der h umane Blutkreislauf dien t so w ohl als Bluttransp ortsystem als auc h als Blut-

v olumensp eic her. Er lässt sic h in ein Ho c hdruc k- und ein Niederdruc ksystem un ter-

teilen. Das Herz bildet das zen trale Pump organ. Es wiegt et w a 350 g und leistet

ca. 1 W. Bei 60 Herzsc hlägen pro Min ute wird somit pro Sc hlag eine Arb eit v on

1 Joule v erric h tet. In der link en Herzk ammer wird ein mittlerer Druc k v on et w a

100 mmHg

1

aufgebaut, der b enötigt wird, um das Blut üb er die sic h immer w ei-

ter v erästeltenden Arterien in alle K örp erregionen zu transp ortieren. Hierb ei nimm t

der Gefäÿdurc hmesser der Arterien v on 2,5 cm in der A orta bis auf et w a 8 � m

in den kleinsten Arteriolen ab. Auf Grund der stetig feiner w erdenden V erästelung

steigt der summierte Gesam tquersc hnitt der Gefäÿe auf W erte v on bis zu 0,5 m

2

[ Golenhofen 1997 ]. Der Druc k fällt hierb ei stetig ab. Bei der P assage durc h das

Kapillarsystem erfolgt der Gas- und Sto�austausc h zwisc hen dem Blut und den je-

w eiligen Organen durc h Di�usionsprozesse. Danac h gelangt es in das v enöse System,

in dem lediglic h Drüc k e v on et w a 10 mmHg herrsc hen

2

. Et w a 85 Prozen t des Blutes

b e�nden sic h in den V enolen und V enen, die auc h als Blutv olumensp eic her fungieren.

Die geringen Drüc k e des v enösen Gefäÿsystems reic hen nic h t für einen aktiv en Blut-

transp ort zurüc k zum Herzen aus. Der Rüc ktransp ort wird zum Einen durc h die

Sogwirkung des rec h ten Herzens b ew erkstelligt und w eiterhin durc h die so genann te

Musk elpump e w ährend der Bew egung des Mensc hen. Hierb ei drüc k en k on trahieren-

de Musk eln auf die V enen und v erursac hen so eine Blutv ersc hiebung. In K om bina-

tion mit den V enenklapp en, die als V en til fungieren, k omm t es zu einem geric h teten

Blut�uss in Ric h tung des Herzens.

Der kleine Blutkreislauf v om rec h ten Herzen zur Lunge und wieder zum link en

Herzen dien t der Anreic herung des Blutes mit Sauersto�. Auf Grund der hier

herrsc henden Drüc k e v on et w a 20 mmHg wird er zum Niederdruc ksystem gezählt.

Die am w eitesten v erbreiteten Metho den zur Vitalparameterb estimm ung k onzen-

trieren sic h auf Messungen der Herzaktivitäten (EK G) und der groÿen Arterien

(Blutdruc kmessung nac h Riv a-Ro cci). Im Gegensatz zu diesen Metho den bieten

1
Ein Druc k v on 1 mmHg (in der Medizin zugelassene Einheit) en tspric h t 133,322 P a.

2
Dies gilt für den liegenden Mensc hen, in stehender P osition addiert sic h eine h ydrostatisc he

Druc kk omp onen te v on bis zu 80 mmHg.
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Abbildung 2.1: Aufbau der menschlichen Haut. Auf Grund von unterschiedli-

chen Gefäÿdichten und Gefäÿquerschnitten k ann sie in verschiedene Schichten

unterteilt w erden.

(Quelle: http://www.scf-online.com/german/27_d/frontpage27_d.htm)

nic h tin v asiv e opto elektronisc he V erfahren Möglic hk eiten zur Diagnose des p eriphe-

ren Gefäÿsystems, der Mikrozirkulation der Haut und auc h des v enösen Systems der

Akren und Gliedmaÿe, die einen groÿen und häu�g n ur unzureic hend diagnostizier-

ten An teil des hämo dynamisc hen Kreislaufsystem ausmac hen.

2.2 Aufbau der Haut

Die Haut ist das gröÿte Organ des Mensc hen. Sie b edec kt eine Ob er�äc he v on ca. 1,5

bis 1,8 m

2
und hat ein Gesam tgewic h t v on ungefähr 5 kg [ Moll und Moll 1992 ].

Ihre Hauptaufgab en sind der mec hanisc he, c hemisc he und thermisc he Sc h utz des

K örp ers, so wie als w eitere w esen tlic he F unktion die Wärmeregulation.

Zur Erfüllung dieser Aufgab en und zur V ersorgung der Haut mit Nährsto�en ist

sie gut durc h blutet. Die Kapillardic h te b eträgt je nac h Hautsc hic h t zwisc hen 20 -

150 mm

� 2
[ R ütten 1994 ]. Auf Grund der stark en V ernetzung des k ardio v askulären

Systems lassen sic h mittels nic h tin v asiv er Durc h blutungsmessungen der Haut eine

Vielzahl wic h tiger Vitalparametern des Mensc hen ableiten. Möglic he Diagnosean-

w endungen reic hen v on der Bestimm ung k ardiologisc her P arameter (z.B. Herzrate,

V ariabilität, etc.) üb er Un tersuc h ungen der arteriellen Hämo dynamik bis hin zur

funktionellen Bew ertung des v enösen Gefäÿsystems.

Die Dic k e der Haut b eträgt je nac h K örp erareal zwisc hen 1 und 4 mm. Sie lässt sic h

grob in 3 Sc hic h ten un terteilen. Die ob erste Hautsc hic h t, die Epidermis, b esitzt eine

Dic k e v on 0,03 - 0,15 mm, an Hand�äc hen und F uÿsohlen sogar mehrere Millimeter,
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und b esteh t aus nic h t durc h blutetem Gew eb e. Die darun terliegende Lederhaut, das

Corium, ist zwisc hen 0,6 und 3 mm dic k und ist v on Arteriolen, Kapillaren und

V enolen durc hzogen. F unktionell und auf Grund der un tersc hiedlic hen Gefäÿdic h te

lässt sie sic h in die Sc hic h ten

� Kapillarb ereic h,

� ob erer Gefäÿplexus (Plexus sup er�cialis),

� Zufuhrb ereic h Cutis (V asa comm unican tis),

� tiefer Gefäÿplexus (Plexus profundus) und

� Zufuhrb ereic h Sub cutis

un terteilen. Un ter dem Corium folgt die Sub cutis mit einer Ausdehn ung v on 0,5 -

30 mm.

2.3 Zusammensetzung des Blutes

Die Gesam tblutmenge des Mensc hen b eträgt ungefähr 7 - 8 % des K örp ergewic h ts.

Das Blut dien t v orwiegend zum T ransp ort v on Gasen (hauptsäc hlic h Sauersto� und

K ohlendio xid), Nährsto�en und Sto�w ec hselpro dukten. W eitere Aufgab en sind die

Imm unab w ehr und die T emp eraturregulierung.

Das Blut b esteh t zu ca. 55 % aus Blutplasma, w elc hes wiederum zu 90 % aus W asser

und 10 % festen Bestandteilen, wie Proteinen, Elektrolyten und K ohlenh ydraten b e-

steh t. Die Blutzellen mac hen den restlic hen An teil v on et w a 45 % des Blutes aus, die-

ser An teil wird auc h als Hämatokrit b ezeic hnet. Die Blutzellen b estehen zu 99 % aus

Erythrozyten, den roten Blutk örp erc hen. Diese dienen dem Sauersto�transp ort und

en thalten daher groÿe Mengen (et w a 1/3 ihres Zellgewic h tes) des sauersto�binden-

den Hämoglobins, dem roten Blutfarbsto� [ Golenhofen 1997 ]. Im Sp ektralb ereic h

des sic h tbaren Lic h ts und des nahen Infrarots w erden die optisc hen Eigensc haften

des Blutes hauptsäc hlic h durc h das Hämoglobin b estimm t.

2.4 Dermale P erfusionsrhythmik des Menschen

Das Blutv olumen des Mensc hen ist mit 5 - 7 l zu klein, um gleic hzeitig alle Organe

und Gew eb e mit gleic her In tensität zu durc h bluten. Hierfür w äre eine Blutmenge

v on ca. 20 l not w endig [ Brandis und Schöneber ger 1988 ]. Daher wird zeit w eise

die P erfusion groÿer Kapillarb ereic he zu Gunsten wic h tiger Bezirk e reduziert. Un ter

Ruheb edingungen sind n ur 30 % der Kapillaren durc h blutet. In der Literatur w erden

rh ythmisc he Sc h w ankungen der Organp erfusion im Bereic h v on 5 - 10 s auc h als

F olge dieser T atsac he b esc hrieb en.

Die lok ale Durc h blutungsregulation erfolgt üb er sympathisc he und parasympathi-

sc he Nerv en. Diese regeln den basalen Gefäÿton us der Haut � also die Grund-

spann ung der glatten Gefäÿm uskulatur � und b eein�ussen so den Quersc hnitt der

Blutgefäÿe [ Haas und Amber g 1992 ]. Die Hautdurc h blutung wird also nic h t aus-

sc hlieÿlic h durc h zen trale Regelmec hanismen b estimm t, sondern es existieren zu-

sätzlic h v ersc hiedenste autonome Regelprozesse, die teilw eise no c h nic h t v ollständig

erklärt w erden k önnen und Gegenstand aktueller medizinisc her F orsc h ungen sind

[ Perlitz et al. 2005 , Bra £i£ Lotri£ 1999 ].
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Selbst un ter Ruheb edingungen und b ei thermisc her Behaglic hk eit zeigt die sp ezi�-

sc he Hautdurc h blutung deutlic he regionale Un tersc hiede, die W erte sc h w ank en zwi-

sc hen 3 und 8 ml/(min � 100g). Die für die Hautdurc h blutung zur V erfügung ste-

hende Blutmenge en tspric h t einem An teil v on 4-8 % des Herzmin uten v olumens

[ Haas und Amber g 1992 ]. Bei stark er Hitzeb elastung k ann die sp ezi�sc he Haut-

durc h blutung auf üb er 100 ml/(min � 100g) ansteigen.

Auf Grund der un tersc hiedlic hen Regelmec hanismen sind in der dermalen P erfusion

v ersc hiedene Rh ythmizitäten messbar. Neb en herzsync hronen Pulsationen um 1 Hz

sind auc h respirationsb edingte Oszillationen b ei ca. 0,3 Hz zu b eobac h ten. Sehr

deutlic he, jedo c h mit hoher örtlic her und zeitlic her V ariabilität b ehaftete Rh ythmen

k önnen w eiterhin im F requenzb ereic h um 0,1 Hz gemessen w erden. Eine Analyse

der örtlic hen V ariabilität wurde bisher v or allem durc h fehlende funktionelle und

ortsaufgelöste Messv erfahren ersc h w ert.

2.5 Klassische Photoplethysmographie

Die Photopleth ysmographie (PPG) erlaubt die Registrierung v on Blutv olu-

mensc h w ankungen in der Haut mit Hilfe v on opto elektronisc hen Sensoren. Bereits

1937 k onn te Hertzman [ Her tzman 1937 ] zeigen, dass b ei Beleuc h tung eines Hauta-

reals mit einer kleinen Glühlamp e das mit einer Photozelle empfangene Signal v on

der im Messgebiet v orliegenden Blutmenge abhängig ist.

Da im gesam ten sic h tbaren W ellenlängen b ereic h, so wie im nahen Infrarot, die Ab-

sorption des Hämoglobins im Blut deutlic h gröÿer ist als im umliegenden blutleeren

Gew eb e (vgl. Abb. 2.2 und 3.2 ), nimm t die optisc he Dämpfung eines Hautareals mit

steigendem Blutgehalt zu.
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Abbildung 2.2: Sp ektrale Re�exions- und Extinktionseigenschaften biologi-

scher Prob en nach Blaºek [ Blaºek 1979 ].
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Aufbauend auf diesem relativ einfac hen Prinzip wurden b ereits in den 70er Jah-

ren klassisc he PPG�Sensoren en t wic k elt, die aus einer Lic h tquelle in F orm einer

Leuc h tdio de und einer Photo dio de o der Phototransistor als Detektor b estehen. In

K om bination mit einer relativ einfac hen Ausw erteelektronik sind sie in der Lage,

die Durc h blutung der Haut zu registrieren. Das optisc he PPG�Signal en thält einen

groÿen statisc hen Signalan teil, der durc h die k onstan te Gew eb eabsorption b edingt

ist. Da die in den V enen gesp eic herte Blutmenge relativ groÿ ist, k ann ein w eiterer

Signalan teil v on et w a 10 % registriert w erden, der Informationen üb er v enöse Blut-

v olumenänderungen en thält. Nur et w a 0,1 % des PPG�Signals sind durc h arterielle

Blutv olumenänderungen mo duliert und en thalten somit u.a. auc h die herzsync hrone

Pulsation (vgl. Abb. 2.3 ).

V ersc hiedene nic h tin v asiv e Diagnosemöglic hk eiten mittels PPG sind b ereits medizi-

nisc h etabliert und k ommen w elt w eit in der täglic hen medizinisc hen Routine zum

Einsatz, z.B. in der Phleb ologie und der Notfall- und In tensivmedizin [ Allen 2007 ].

Ein groÿer V orteil der klassisc hen PPG�T ec hnik ist das �exible, einfac he und k osten-

günstige Messprinzip, mit dem funktionelle Daten des dermalen Durc h blutungssta-

tus gew onnen w erden k önnen. Neb en diesen und vielfältigen w eiteren V orteilen b e-

stehen zw ei Nac h teile dieser etablierten T ec hnik: der Sensor b enötigt zur Messung

Hautk on takt (der Sensor wird im Re�exionsmo dus mit dopp elseitigen Kleb eringen

auf der Haut b efestigt) und er erfasst die P erfusion lediglic h in einem kleinen Hauta-

real v on w enigen Quadratmillimetern direkt un ter dem Sensor. Somit sind Durc h-

blutungsmessungen in W unden (Brandv erletzungen, Ulcus cruris, etc.) und frisc h

transplan tierter Haut mit der klassisc hen PPG�T ec hnik nic h t möglic h. Auc h die

Erfassung und Analyse der in Absc hnitt 2.4 b esc hrieb enen lok aler P erfusionsun ter-

sc hiede ist nic h t o der n ur sehr eingesc hränkt möglic h. Diese Nac h teile sollen mit der

im F olgenden v orgestellten Metho de des Photopleth ysmographie�Imaging b ehob en

w erden.

durch Gewebeabsorption (~90%)
statischer Signalanteil

venöse Anteile (~10%)
variable Absorption durch

arterielles Blutvolumen (~0.5%)
Absorption durch mittleres 
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Abbildung 2.3: Zusammensetzung und Dynamik des PPG�Signals. Es b esteht

aus einem hohen DC-Anteil und nur einem geringen A C-Signalanteil, der durch

den Herzschlag aufmo duliert ist.
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KAPITEL 3

Simulation der Photonenausb reitung in der

menschlichen Haut

Zum b esseren V erständnis der opto elektronisc hen Messv erfahren und zur Beurtei-

lung der Leistungsfähigk eit v ersc hiedener Sensort yp en soll die Photonenausbreitung

in der mensc hlic hen Haut zunäc hst sim ulativ un tersuc h t w erden. W eiterhin soll auc h

eine Absc hätzung der mit opto elektronisc hen Sensoren erreic h baren Messtiefe in bio-

logisc hen Gew eb en erfolgen und Un tersc hiede zwisc hen der klassisc hen PPG und

dem PPGI sollen aufgezeigt w erden. Auc h eine V orhersage des durc h herzsync hrone

Blutv olumensc h w ankungen v erursac h ten Sensorsignals ist anhand der Sim ulationen

möglic h.

3.1 Messtechnische Cha rakterisierung biologischer Prob en

Aus messtec hnisc her Sic h t lassen sic h die optisc hen Eigensc haften biologisc her Pro-

b en durc h die Bestimm ung v on Re�exion R(� ) , T ransmission T(� ) und Extinktion

�( � ) c harakterisieren. Diese Charakterisierung ist im Allgemeinen v on der W ellen-

länge � abhängig.

R(� ) + T(� ) + �( � ) = 1 (3.1)

Un ter der Annahme einer linearen Extinktion gilt das Lam b ert'sc he Gesetz: Beim

Durc hqueren eines v erlustb ehafteten und streuenden Prob en v olumens der Dic k e z
wird die optisc he Strahlung I (z) abgesc h w äc h t

I (z) = I (z0)e� � t (z� z0 ) : (3.2)

Der sp ektrale Extinktionsk o e�zien t � t ist hierb ei die Summe aus Streuk o e�zien t

� s und Absorptionsk o e�zien t � a .

Die für die im F olgenden v orgestellten Sim ulationen not w endigen mikrosk opisc hen

Gew eb eeigensc haften � s , � a etc. lassen sic h jedo c h nic h t direkt aus den makrosk o-

pisc hen Messungen R(� ) , T(� ) und �( � ) ableiten. Zumeist w erden, ausgehend v on

initialen Sc hätzungen für die mikrosk opisc hen P arameter, Sim ulationen durc hge-

führt und diese mit den makrosk opisc hen Messungen an Gew eb eprob en k orreliert.

In einem iterativ en V erfahren w erden dann die Sc hätzungen für die P arameter so-

lange angepasst, bis eine Üb ereinstimm ung v on Sim ulation und Messung v orliegt

[ Prahl 1988 , Zhang et al. 2005 ].

Da Randb edingungen und exakte Geometrieeigensc haften der mensc hlic hen Haut

und aller en thaltenen Zellen nic h t b ek ann t sind, k ann eine exakte Berec hn ung der

Strahlungsv erteilung im Gew eb e, b eispielsw eise an Hand der Maxw ell'sc hen F ormeln

o der Finite-Elemen te-Programme, nic h t erfolgen. Es w erden stattdessen Sim ulati-

onsv erfahren v erw endet, die lediglic h ein stark v ereinfac h tes Gew eb e�Szenario b e-

nötigen und denno c h mit v ertretbarem Rec henaufw and eine möglic hst exakte Strah-

lungsv erteilung b erec hnen k önnen.
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3.2 Monte�Ca rlo Simulation

Auf Grund der einfac hen Besc hreibungsmöglic hk eit der Gew eb eprob en und der In-

teraktionsprozesse zwisc hen Lic h t und Gew eb e w erden häu�g angepasste statisti-

sc he Prozesse wie Mon te�Carlo Sim ulationen zur V orhersage der Photonen-Gew eb e-

In teraktion v erw endet.

Die Mon te�Carlo Sim ulation b eruh t auf dem V erfahren des statistisc hen

Sampling zur Lösung quan titativ er Probleme. Sie wurde 1949 v on Metrop o-

lis und Ulam zur V orhersage v on Neutronen v erteilungen in Uran eingeführt

[ Metr opolis und Ulam 1949 ]. In der hier v orgestellten An w endung wird die

In teraktion zwisc hen Lic h t und Gew eb e durc h V erteilungsfunktionen für die

In teraktionsprozesse und die Generation v on Zufallszahlen sim uliert. Das Lic h t

wird als K orpusk elstrom aufgefasst, der in Gew eb e und Blut als v erlustb ehaftete

Medien absorbiert o der gestreut w erden k ann, bzw. es �ndet k eine In teraktion mit

dem Medium statt. Die W ege der Photonen w erden dann mittels Strahlv erfolgungs-

algorithmen (Ra y-tracing) b erec hnet.

Die V erteilungsdic h te pa(s) des W eges eines Photons bis zur Absorption in homoge-

nem Gew eb e ist

pa(s) = � ae� � a s
(3.3)

[ R ütten 1994 ], w ob ei � a der Kehrw ert der mittleren freien W eglänge ist. Eine In te-

gration üb er pa(s) ergibt die W ahrsc heinlic hk eit einer Absorption nac h dem Durc h-

laufen einer Strec k e s:

Pa(s) = 1 � e� � a s: (3.4)

Die zw eite b etrac h tete Art der W ec hselwirkung zwisc hen Photonen und Medium

ist die elastisc he Streuung, b ei der das Photon lediglic h eine Ric h tungsänderung

erfährt, seine Energie und damit die W ellenlänge jedo c h erhalten bleibt. Ein Maÿ

für die Streu w ahrsc heinlic hk eit in einem Medium ist die mittlere freie W eglänge

zwisc hen zw ei Streuereignissen. Für homogenes Gew eb e wird die V erteilungsdic h te

ps(s) des W eges zwisc hen zw ei Streuprozessen durc h

ps(s) = � se� � s s
(3.5)

b esc hrieb en. Die W ahrsc heinlic hk eit einer Streuung nac h dem Durc hlaufen einer

Strec k e s ergibt sic h wiederum durc h In tegration zu:

Ps(s) = 1 � e� � s s: (3.6)

Zur v ollständigen Besc hreibung der Streuung wird zusätzlic h eine Phasenfunktion,

die die V erteilungsdic h te der Streu wink el in Azim ut und Elev ation angibt, b enö-

tigt. Der Azim ut wink el ' ist gleic h v erteilt im In terv all [0, 2 � ]. Für den Elev ations-

wink el # k ann die Phasenfunktion in Abhängigk eit v on der Gröÿe der Streuk örp er

durc h Ra yleigh- o der Mie-Streuung o der durc h die geometrisc he Optik b esc hrieb en
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Abbildung 3.1: Heny ey-Greenstein-Phasenfunktion zur Berechnung der V er-

teilungsdichte des Streu wink els # für verschiedene Anisotropiefakto ren.

w erden. In biologisc hem Gew eb e hat sic h die V erw endung der Hen y ey-Greenstein-

Phasenfunktion b ew ährt [ Such 1998 , Meglinsky und Ma tcher 2002 ]:

pph(#) =
1 � g2

4� (1 + g2 � 2gcos#)
3
2

; (3.7)

w ob ei g, mit jgj � 1, den Anisotropiefaktor der Phasenfunktion darstellt. Er

k ann als Erw artungsw ert des K osin us des Elev ationswink els # in terpretiert w erden

[ Willmann 1999 ]. Für die Grenzfälle g = 1 ergibt sic h eine reine V orw ärtsstreuung,

g = � 1 b edeutet reine Rüc kw ärtsstreuung und g = 0 eine isotrop e Streuung. Ab-

bildung 3.1 zeigt die Hen y ey-Greenstein-Phasenfunktion für v ersc hiedene P arameter

g.

Durc h In tegration v on pph(#) üb er den Wink el # mit den In tegrationsgrenzen [#0; � ]
ergibt sic h die V erteilungsfunktion des Streu wink els

Pph(#0) =
1 � g2

2g

 
1

p
1 + g2 � 2gcos#0

�
1

1 + g

!

: (3.8)

Der in der v orliegenden Arb eit v erw endete und maÿgeblic h w eiteren t wic k elte Sim u-

lator [ R upp 2000 , Hölscher et al. 2001 ] arb eitet im Gegensatz zu üblic hen Ra y-

tracing Programmen nic h t geometriebasiert, sondern v olumen basiert. Dadurc h k ön-

nen b eliebige und b eliebig k omplexe dreidimensionale Szenarien abgebildet w erden.

Das Sim ulationsszenario wird hierb ei in V olumenelemen te (V o xel) un terteilt. Jedem

dieser V o xel lassen sic h die optisc hen Gew eb eeigensc haften, b estehend aus Streu-,

Absorptions- und Anisotropieparametern, zu w eisen. Die Anzahl und Gröÿe der V o-

lumenelemen te, und damit auc h die Auf lösung der Sim ulationsszenarien, w erden

lediglic h durc h den zur V erfügung stehenden Arb eitssp eic her des Sim ulationsrec h-

ners b egrenzt.
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Abbildung 3.2: Abso rptionspa rameter � a für Epidermis, Melanin, Dermis und

Blut. Da rgestellt sind diskrete Messw erte aus der Literatur, so wie sp ektrale Be-

schreibungen für � a nach T ab. 3.1 .

Zur En tsc heidung, ob ein v on einer Lic h tquelle ausgesandtes Photon nac h dem

Durc hlaufen einer W egstrec k e s in einem V olumenelemen t des Szenarios eine W ec h-

selwirkung erfährt, w erden gleic h v erteilte Zufallszahlen aus dem In terv all [0; 1] ge-

zogen und mit den Streu- und Absorptionsw ahrsc heinlic hk eiten Ps(s) und Pa(s) des

jew eiligen V o xels v erglic hen. F alls eine Absorption statt�ndet wird das Photon sofort

v erw orfen, falls ein Streuprozess statt�ndet wird die geänderte Ausbreitungsric h tung

anhand der Hen y ey-Greenstein-Phasenfunktion b erec hnet. Für den F all, dass k eine

W ec hselwirkung auftritt, �iegt das Photon auf der bisherigen Flugbahn w eiter und

im näc hsten V olumenelemen t wird erneut auf möglic he W ec hselwirkungen geprüft.

Auf diese W eise k ann der k omplette W eg des Photons v on der Lic h tquelle bis zur

Absorption bzw. dem Austritt aus dem Szenario v erfolgt w erden. W enn das Photon

auf einen Detektor tri�t, wird seine k omplette Flugbahn für spätere Ausw ertungen

gesp eic hert.

3.3 Optische Eigenschaften biologischer Prob en

Die mensc hlic he Haut stellt ein stark streuendes Medium dar. Grundsätzlic h ist für

W ellenlängen im sic h tbaren Bereic h bis zum nahen Infrarot die W ahrsc heinlic hk eit

für Photonenstreuung et w a 100 - 1000 mal höher als für Absorption. Diese T atsac he
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Abbildung 3.3: Streupa rameter � s für Epidermis, Dermis und Blut. Da rgestellt

sind diskrete Messw erte aus der Literatur, so wie sp ektrale Beschreibungen für

� s nach T ab. 3.1 .

ermöglic h t prinzipiell Messungen mit optisc hen Sensoren, da so eine ausreic hend

groÿe Lic h tmenge zum Detektor gelangen k ann.

Quan titativ e Streu-, Absorptions- und Anisotropie-P arameter für dis-

krete W ellenlängen im Bereic h v on 300 - 900 nm k önnen den Arb ei-

ten [ Bar ton et al. 1998 , Simpson et al. 1998 , Churmak o v et al. 2004 ,

Doornbos et al. 1999 , Pope 2000 , v an Gemer t et al. 1989 , Ja cques 1998 ,

Ja cques 1999 , Mühl 1988 , Prahl 1988 , Krishnasw amy und Baranoski 2004 ,

R oggan et al. 1999 , Tuchin 2000 ] en tnommen w erden. Zumeist wurden diese

P arameter durc h messtec hnisc he Bestimm ung der makrosk opisc hen P arameter

Re�exion, T ransmission und Absorption v ersc hiedener Prob en und ansc hlie-

ÿender Anpassung der Sim ulationsparameter � a , � s und g für eine optimale

Üb ereinstimm ung der Ergebnisse aus Messung und Sim ulation gew onnen.

Auf Grund v on un tersc hiedlic hen v erw endeten Messv erfahren und Prob en-

Präparationen der Autoren ergibt sic h jedo c h eine teilw eise erheblic he Sc h w ankungs-

breite dieser P arameter. Neb en diesen diskreten Messergebnissen gibt es auc h An-

sätze, die optisc hen P arameter für einige Gew eb eprob en sp ektral als F unktion der

W ellenlänge zu b esc hreib en bzw. zu in terp olieren [ Ja cques 1998 ].

Für den roten Blutfarbsto� Hämoglobin sind so w ohl für die reduzierte F orm Hb, als

auc h für Oxyhämoglobin HbO2, Messw erte für den gesam ten W ellenlängen b ereic h
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Abbildung 3.4: Anisotropiek o e�zient g für Epidermis, Dermis und Blut. Da r-

gestellt sind diskrete Messw erte aus der Literatur, so wie linea re Interp olationen

nach T ab. 3.1 .

v on 300 - 900 nm publiziert [ Prahl 1999 ]. Die sp ektrale Besc hreibung für die

blutleere Dermis und Epidermis w erden v on [ Ja cques 1998 ] iden tisc h angegeb en

(vgl. T ab. 3.1 ). Der e�ektiv e Absorptionsk o e�zien t der Epidermis erhöh t sic h

durc h A ddition v on Melanin, dem F arbpigmen t der Haut (vgl. Abb. 3.2 ). Viele

der diskreten, der Literatur en tnommenen Messw erte k önnen als Üb erlagerung der

Grundabsorption der blutleeren Dermis mit Melanin bzw. Blut erklärt w erden.

Für die Streuung wird angenommen, dass das Streuv erhalten des biologisc hen Ge-

w eb es sic h als Üb erlagerung v on Mie- und Ra yleigh-Streuung darstellen lässt. Die

Ra yleigh-Streuung w eist mit

� sRayleigh (� ) = CR �

 
�

[nm]

! � 4

[1=cm] (3.9)

eine sehr stark e W ellenlängenabhängigk eit auf. Sie eignet sic h zur Besc hreibung v on

Streuprozessen an T eilc hen, deren Durc hmesser deutlic h kleiner als die W ellenlänge

ist. Die Mie�Streuung wird für Streuk örp er mit Durc hmessern gröÿer als 0;1 � �
angenommen, die W ellenlängenabhängigk eit ist hier mit

� sMie (� ) = CM �

 
�

[nm]

! � 1;5

[1=cm] (3.10)
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T ab elle 3.1: Simulationspa rameter � a , � s und g für die verschiedenen Be-

standteile der menschlichen Haut.

� a = 0;244 + 85;3 � e� �= [nm ]� 154
66;2 [1=cm]

Epidermis � s =
�

2�105 �
�

�
[nm ]

� � 1;5
+ 2 �1012 �

�
�

[nm ]

� � 4
�

� (1 � g) [1=cm]

g = 0;5861 + 3;5289�10� 4 � �
[nm ]

� a = 6;6�1011 �
�

�
[nm ]

� � 3;33
[1=cm]

Melanin � s =
�

2�105 �
�

�
[nm ]

� � 1;5
+ 2 �1012 �

�
�

[nm ]

� � 4
�

� (1 � g) [1=cm]

g = 0;5861 + 3;5289�10� 4 � �
[nm ]

� a = 0;244 + 85;3 � e� �= [nm ]� 154
66;2 [1=cm]

Dermis � s =
�

2�105 �
�

�
[nm ]

� � 1;5
+ 2 �1012 �

�
�

[nm ]

� � 4
�

� (1 � g) [1=cm]

g = 0;6012 + 3;3726�10� 4 � �
[nm ]

� a Messergebnisse nac h [ Prahl 1999 ] (vgl. Abb. 3.2 )

Blut � s = 2000 [1=cm]
g = 1;0048� 1;4977�10� 5 � �

[nm ]

nic h t so ausgeprägt wie b ei der Ra yleigh-Streuung (vgl. Abb. 3.3 ). Für Dermis und

Epidermis gelten fast iden tisc he Gewic h te zwisc hen Ra yleigh- und Mie-T erm (vgl.

T ab. 3.1 ). Auf Grund der T atsac he, dass für Blut mit sehr hohen Anisotropiefaktoren

( g > 0;98) fast aussc hlieÿlic h reine V orw ärtsstreuung mit sehr geringen Änderun-

gen der Flugbahn statt�ndet, k ann demen tsprec hend die Streu w ahrsc heinlic hk eit

n ur sehr sc h w er und ungenau erfasst w erden. Eine Un tersc heidung, ob ein Streupro-

zess mit minimaler Änderung der Flugric h tung stattfand o der es k ein Streuereignis

gab, k ann k aum getro�en w erden. Dies erklärt die relativ groÿe Sc h w ankungsbreite

der der Literatur en tnommenen Streuparameter. In der v orliegenden Arb eit wird

im F olgenden für Blut � s = 2000 cm

� 1
üb er den gesam ten W ellenlängen b ereic h

angenommen.

Als sp ektrale Besc hreibung des Anisotropiefaktors w erden in der v orliegenden Arb eit

Regressionsgeraden g(� ) = a�� + b gew ählt. Die P arameter a und b k önnen T ab elle 3.1

en tnommen w erden.

Die Abbildungen 3.2 , 3.3 und 3.4 zeigen die der Literatur en tnommenen Sim ula-

tionsparameter � a , � s und g für Epidermis, Dermis und Blut, zusammen mit den

sp ektralen, funktionellen Besc hreibungen in Abhängigk eit v on der W ellenlänge. Sie

geb en Aufsc hluss üb er die teilw eise enorme Streubreite der v on un tersc hiedlic hen

F orsc hergrupp en b estimm ten P arameter. Da die sp ektralen Besc hreibungen der Si-

m ulationsparameter in den meisten Fällen eine gute Näherung bzw. In terp olation

der diskreten P arameter aus der Literatur darstellen und zudem Sim ulationen für

jede b eliebige W ellenlänge im Bereic h v on 350 nm < � < 900 nm erlaub en, wur-

den diese in der v orliegenden Arb eit v erw endet. Die F unktionen zur Berec hn ung der

Sim ulationsparameter sind in T ab elle 3.1 aufgelistet.
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3.4 Mo dellierung der menschlichen Haut

Aufbauend auf dem in Absc hnitt 2.2 b esc hrieb enen Hautaufbau wurde die

Haut als eb enes, mehrsc hic h tiges Medium mo delliert [ Mühl 1988 , Tuchin 1997 ,

Meglinsky und Ma tcher 2002 ]. Die Epidermis bildet die ob erste Sc hic h t, deren

w ellenlängenabhängige Absorptions- und Streueigensc haften T ab elle 3.1 en tnommen

w erden k önnen. Zusätzlic h en thält sie einen Hautt yp-abhängigen V olumenan teil Me-

lanin. In der Literatur w erden für die V olumenk onzen tration f Mel W erte zwisc hen

� 1,6 - 3,8 % für hellhäutige,

� 11 - 16 % für mäÿig pigmen tierte und

� 18 - 43 % für dunk elhäutige

Mensc hen angegeb en [ Ja cques 1998 ]. W egen der relativ guten Üb ereinstimm ung

mit den diskreten, der Literatur en tnommenen Messw erten für die Epidermis, wurde

in dieser Arb eit eine Melanink onzen tration v on f Mel = 3 % angenommen.

Auf Grund der inhomogenen Blutv erteilung in den einzelnen Bereic hen des Corium

wurde dieses, wie in Absc hn. 2.2 b esc hrieb en, durc h die Sc hic h ten Kapillarb ereic h,

ob erer Gefäÿplexus, Zufuhrb ereic h Cutis, tiefer Gefäÿplexus und Zufuhrb ereic h Sub-

cutis nac hgebildet. Alle Sc hic h ten w eisen grundsätzlic h das Streu- und Absorptions-

v erhalten der blutleeren Dermis auf. Zusätzlic h sind, statistisc h gleic hmäÿig v er-

teilt, V olumenelemen te Blut in un tersc hiedlic hen K onzen trationen f Blut zugefügt.

Die Dic k e und Blutfülle der einzelnen Sc hic h ten k önnen T ab elle 3.2 en tnommen

w erden. Die darun terliegende Sub cutis wird nic h t v on Lic h t der b etrac h teten W el-

lenlängen im Bereic h v on 350 bis 900 nm erreic h t, daher wird sie für die Sim ulationen

nic h t mo delliert.

T rotz der Üb ereinstimm ung v ersc hiedener Autoren in der Mo dellierung der Haut

als eb enes Mo dell mit 6 Sc hic h ten sc h w ank en die Angab en üb er Ausdehn ung und

Blutgehalt der einzelnen Sc hic h ten erheblic h. Nac h einer Üb erprüfung des Ein�usses

der v ersc hiedenen Hautmo delle auf die Sim ulationsergebnisse in Absc hnitt 3.5.2

wurde im Rahmen dieser Arb eit das Hautmo dell nac h Meglinsky und Matc her

v erw endet.

Der Sauersto�partialdruc k des Blutes b eträgt v or der P assage der Kapillar-

gefäÿe ca. 90 mmHg, w as einer Sauersto�sättigung v on 100 % en tspric h t

[ Haas und Amber g 1992 ]. Un ter Ruheb edingungen w erden lediglic h 25 % des Sau-

ersto�s umgesetzt, erst un ter erhöh ter Belastung sinkt der Sauersto�gehalt im v enö-

sen System deutlic h ab. In erster Näherung wird daher für die optisc hen Eigensc haf-

ten des Blutes angenommen, dass dieses im Gefäÿsystem der Haut hauptsäc hlic h

aus sauersto�gesättigtem Hämoglobin (HbO2) b esteh t. Diese Annahme dec kt sic h

mit Ergebnissen aus [ Zhang et al. 2005 ].

Der Brec h ungsindex in der gesam ten Haut wird als n = 1;4 angenommen. Re�exio-

nen auf Grund v on Brec h ungsindex-Sprüngen w erden lediglic h an der Hautob er�äc he

b erüc ksic h tigt.
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T ab elle 3.2: Ausdehnung und Blutvolumenk onzentration f Blut

der einzelnen Hautschichten für die Hautmo delle nach Mühl

[ Mühl 1988 ], T uchin [ Tuchin 1997 ] und Meglinsky und Matcher

[ Meglinsky und Ma tcher 2002 ].

Hautmo dell Mühl T uc hin

1

Meglinsky & Matc her

Hautsc hic h t Dic k e f Blut Dic k e f Blut Dic k e f Blut

Epidermis 200 �m 0 % 100 �m 0 % 100 �m 0%

Kapillarb ereic h 200 �m 4 % 200 �m 3 % 150 �m 4 %

ob erer Gefäÿplexus 200 �m 10 % 200 �m 20 % 80 �m 30 %

Zufuhrb ereic h Cutis 900 �m 5 % 900 �m 3 % 1500 �m 4 %

tiefer Gefäÿplexus 500 �m 15 % 600 �m 25 % 100 �m 10 %

Zufuhrb ereic h Sub cutis 3000 �m 4 % 3000 �m 5 %

1

T uc hin gibt k einen Blutgehalt für die einzelnen Sc hic h ten an, sondern arb eitet mit den gewic h teten

Mittelw erten der Sim ulationsparameter � a , � s und g.

3.5 Simulationsergebnisse

Mit Hilfe des b esc hrieb enen Sim ulationsv erfahren und der geometrisc hen und sp ek-

tralen Hautparameter lassen sic h v ersc hiedene F ragestellungen sim ulativ un tersu-

c hen. Dies soll helfen, die mit optisc hen Sensoren registrierbaren Signale b esser in-

terpretieren zu k önnen und die Sensortec hnologie zu optimieren. Un tersuc h t wurden

so w ohl Sensoranordn ungen, die aus k onzen trierten Lic h tquellen und Detektoren b e-

stehen � diese Anordn ung bildet die Geometrie klassisc her PPG�Sensoren nac h �,

als auc h �äc hige Illuminationen v on ausgedehn ten Hautarealen mit k onzen trierten

Detektoren, die einzelne CCD�Pixel nac h bilden und so den Aufbau des k ameraba-

sierten PPG�Imaging wiederspiegeln (vgl. Kapitel 4 ). Ein t ypisc hes Sim ulationser-

gebnis eines PPG�Sensors mit in tegrierter optisc her Barriere visualisiert Abb. 3.5 .

3.5.1 V alidierung des Simulationsmo dells durch exp erimentelle Untersu-

chungen

Um die Zulässigk eit der relativ stark en V ereinfac h ung des geometrisc hen Hautmo-

dells, die Genauigk eit der Gew eb eparameter und auc h die K orrektheit des Sim ulati-

onsv erfahrens zu üb erprüfen, wurden zunäc hst Un tersuc h ungen zur Üb ereinstim-

m ung v on Sim ulationsergebnissen und v ergleic henden exp erimen telle Messungen

durc hgeführt.

Hierzu wurden v ersc hiedene Hautareale mit einem Laserstrahl der W ellenlänge

� = 632 nm b eleuc h tet und in einem v ariierenden lateralen Abstand zur b eleuc h te-

ten Stelle die rüc kgestreute Lic h tin tensität, jew eils für Regionen der Gröÿe 1x1 mm,

gemessen. P arallel hierzu wurde dieses Szenario im Sim ulator nac hgebildet und die

an der Hautob er�äc he austretenden Photonen wiederum für jew eils eine Fläc he v on

1x1 mm summiert. Auf Grund v on lok al un tersc hiedlic hem Hautaufbau und b eson-

ders der v ersc hiedenen Dic k en der Epidermis führen Messungen an v ersc hiedenen

Stellen der Haut, wie Hand�äc he, Handrüc k en, Innen- und Auÿenseite des Armes,

Bein etc., zu v ariierenden lateralen In tensitätsv erläufen. Mess- und Sim ulationser-
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Abbildung 3.5: 3D Ansicht der Photonensimulation eines PPG�Senso rs für

infra rote Beleuchtung. Da rgestellt sind die Flugbahnen aller Photonen, die am

eingezeichneten Detekto r empfangen wurden.

gebnisse dieser Un tersuc h ungen k önnen Abb. 3.6 en tnommen w erden. Der aus der

Sim ulation b erec hnete In tensitätsabfall en tspric h t relativ exakt der an der Hand-

�äc he gemessenen Kurv e. T rotz der stark en V ereinfac h ungen durc h das statistisc he

Sim ulationsv erfahren und trotz der teilw eise erheblic hen Unsic herheiten, so w ohl b ei

den optisc hen P arametern der Haut als auc h des geometrisc hen Hautmo dells, ergibt

sic h eine relativ gute Üb ereinstimm ung zwisc hen Sim ulation und Messexp erimen t.

Dies b elegt so die generelle V erw endbark eit des geometrisc hen Hautmo dells und der

Gew eb eparameter, zumindest im W ellenlängen b ereic h um 632 nm.

Da der genaue Hautaufbau für die v ersc hiedenen gemessenen Hautareale nic h t b e-

k ann t ist und sehr groÿen individuellen Sc h w ankungen un terliegt, k ann eine w eiter-

gehende Anpassung des Sim ulationsszenarios an die reale Gew eb egeometrie leider

nic h t durc hgeführt w erden.

3.5.2 V ergleich der Hautmo delle

Die in der Literatur angegeb enen Hautmo delle un tersc heiden sic h b eträc h tlic h in

der Ausdehn ung und auc h in der Blutv olumenk onzen tration der einzelnen Haut-

sc hic h ten. Aus diesem Grund wurde auc h der Ein�uss des v erw endeten Hautmo dells

auf die Sim ulationsergebnisse un tersuc h t. Hierzu wurde b ei gleic her Geometrie v on

Lic h tquelle und Detektor in einem Sim ulationsszenario lediglic h das Hautmo dell v a-

riiert. Sim ulationen wurden für v ersc hiedene W ellenlängen v on � = 550, 650 und
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Abbildung 3.6: V eri�k ation der Simulationsergebnisse durch exp erimentelle

Messungen. Die Haut wird punktfö rmig durch einen Laser b eleuchtet und die

rückgestreute Lichtintensität in lateralem Abstand zum Einstrahlo rt gemessen,

bzw. simuliert. Es ergibt sich eine relativ gute Üb ereinstimmung zwischen den

Simulationsergebnissen und der Messung an der Hand�äche.

900 nm durc hgeführt. Ausgew ertet wurden die Photonengewic h te aus v ersc hiedenen

Hauttiefen nac h Gl. 3.11 .

Hierb ei zeigte sic h, dass so w ohl in der Amplitude als auc h in der V erteilung üb er

der Hauttiefe lediglic h erstaunlic h geringe Un tersc hiede zwisc hen den Sim ulations-

ergebnissen b estehen. Diese treten am deutlic hsten b ei groÿen W ellenlängen v on

� = 900 nm in Hauttiefen v on 1 - 2 mm herv or (Abb. 3.7 ). Die Di�erenzen sind

jedo c h auc h hier so klein, dass die Emp�ndlic hk eitspro�le als gleic h w ertig angesehen

w erden.

T rotz der zum T eil sehr un tersc hiedlic hen De�nition der v ersc hiedenen Hautsc hic h-

ten sc heinen die Sim ulationsergebnisse v ergleic h bar zu sein. Eine geringere Sc hic h t-

dic k e z.B. des ob eren Gefäÿplexus nac h Meglinsky und Matc her im V ergleic h zum

Mo dell nac h Mühl, wird durc h eine erhöh te Blutv olumenk onzen tration f Blut aus-

geglic hen. Die absolute Blutmenge di�eriert folglic h zwisc hen den Hautmo dellen

nic h t so stark. Im F olgenden wird in der v orliegenden Arb eit das Hautmo dell nac h

Meglinsky und Matc her v erw endet, da dieses das mo dernste ist und am w eitesten

v erbreitet zu sein sc hein t.
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Abbildung 3.7: V ergleich von Tiefen�Emp�ndlichk eitsp ro�len für die verschie-

denen Hautmo delle. Die unterschiedlichen Hautmo delle führen für alle unter-

suchten W ellenlängen zu vergleichba ren Ergebnissen.

3.5.3 Ein�uss der Beleuchtungsw ellenlänge

So w ohl exp erimen telle Un tersuc h ungen mit dem PPGI�Messsystem und mit klas-

sisc hen PPG�Sensoren als auc h die ausgeprägte Abhängigk eit der v ersc hiedenen

Sim ulationsparameter v on der W ellenlänge b elegen einen stark en Ein�uss der Ar-

b eitsw ellenlänge auf die erzielbaren Messergebnisse. Dieser Ein�uss soll hier n un für

das PPG�Imaging Messszenario näher un tersuc h t w erden.

Sim uliert wurde ein Hautareal v on 12x12 mm Kan tenlänge und einer Hauttiefe v on

5 mm, w elc hes auf der gesam ten Ob er�äc he gleic hmäÿig b eleuc h tet wird. In der

Mitte des Hautareals wurde ein Sensor mit der Kan tenlänge 1x1 mm und einem

Ö�n ungswink el v on 10

�
platziert. Dieser soll ein einzelnes Pixel eines Kamerasensors

nac h bilden. Der Hautaufbau wurde wie im v orhergehenden Absc hnitt b esc hrieb en

mo delliert. Sim ulationen wurden für v ersc hiedene W ellenlängen im Bereic h v on 400 -

900 nm durc hgeführt. Die Photonenpfade derjenigen Photonen, die den mo dellier-

ten Detektor erreic hen, wurden ausgew ertet bzw. visualisiert, alle Anderen wurden

v erw orfen. Für infrarote Beleuc h tungsw ellenlängen v on � = 900 nm k onn ten im

sim ulierten Szenario b ei 200 Mio. in das Gew eb e injizierten Photonen et w a 19000

Photonen im Detektor registriert w erden, dies en tspric h t einer optisc hen Dämpfung

v on -40,2 dB. Für grüne W ellenlängen um 550 nm erhöh t sic h die Dämpfung auf ca.

43 dB.
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Abbildung 3.8: Photonensimulationen eines PPGI�Szena rios für verschiede-

ne W ellenlängen. Da rgestellt sind jew eils Aufsichten und Seitenansichten des

Szena rios. Neb en einer deutlichen Zunahme der Eindringtiefe in das Gew eb e

ist mit zunehmender W ellenlänge auch eine vergröÿerte abgebildete Haut�äche

und damit auch eine zunehmende Unschä rfe zu erw a rten.

Wie erw artet, zeigen die erzielbaren Sim ulationsergebnisse eine ausgeprägte Abhän-

gigk eit v on der Beleuc h tungsw ellenlänge. Abbildung 3.8 zeigt Auf- und Seitenansic h-

ten für Sim ulationen b ei grüner (550 nm), roter (650 nm) und infraroter (900 nm)

W ellenlänge. Neb en einem deutlic hen Anstieg der mittleren freien W eglänge, und

damit auc h einer erhöh ten Eindringtiefe in das Gew eb e b ei zunehmenden W ellen-

längen, k ann auc h eine zunehmende Unsc härfe der Abbildung erw artet w erden. Der

Pixelsensor registriert nic h t mehr n ur Photonen direkt v om un terliegenden Hauta-

real, sondern zunehmend auc h aus der Umgebung. Das b eobac h tete Hautareal des

Sensors steigt v on et w a 1,9 mm

2
b ei 550 nm auf 9,5 mm

2
b ei 900 nm. Die e�ekti-

v e örtlic he Auf lösung eines bildgeb enden Systems wird somit gerade im roten und

infraroten Bereic h nic h t durc h die Pixelzahl des Bildaufnahmesystem b estimm t, son-

dern ist durc h die Unsc härfe auf Grund der relativ groÿen mittleren freien W eglänge

b egrenzt.

Zur Quan ti�zierung der Eindringtiefe k ann ein Tiefen�Emp�ndlic hk eitspro�l dI=dz

erstellt w erden. Hierzu wird üb er die Photonendic h te I
�

(x;y;z) für v ersc hiedene

Hauttiefen in tegriert

dI (z)
dz

=
Z Z

I
�

(x;y;z) dx dy: (3.11)

Abbildung 3.9 zeigt die normierten Emp�ndlic hk eitspro�le üb er der Hauttiefe für

die W ellenlängen 550, 650 und 900 nm. Da Photonen, die dieselb e Hauttiefe mehr-

fac h passieren, auc h mehrfac h gezählt w erden, k ann die Emp�ndlic hk eit dI=dz ge-

gen üb er der Hauttiefe z=0 ansteigen. Die maximale Emp�ndlic hk eit liegt b ei allen

un tersuc h ten W ellenlängen nic h t direkt an der Hautob er�äc he, sondern ist in Haut-
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Abbildung 3.9: Relative Emp�ndlichk eit des simulierten PPGI�Senso rs in Ab-

hängigk eit von der Hauttiefe. Das Photonengewicht gibt an, wie viele Photonen

eine Hauttiefe dz passiert hab en. Eine w ellenlängenabhängige maximale Emp-

�ndlichk eit k ann in Bereichen zwischen 0,1 und 0,6 mm b eobachtet w erden.

tiefen zwisc hen 0,1 und 0,6 mm zu �nden. Eb enfalls k ann eine deutlic he Zunah-

me der Eindringtiefe mit gröÿeren W ellenlängen b eobac h tet w erden. Während im

grünen W ellenlängen b ereic h b ei 550 nm die üb erwiegende Zahl der Streuprozesse

in der Epidermis statt�ndet und n ur ein kleiner An teil der Photonen auc h in der

Kapillarsc hic h t gestreut wird, dringt langw elligeres Lic h t im roten und infraroten

Sp ektralb ereic h b ei 650 und 900 nm deutlic h tiefer in das Gew eb e ein und erfasst

auc h die Durc h blutung im ob eren Gefäÿplexus und im Zufuhrb ereic h der Cutis.

W enn die Tiefe, in der die Emp�ndlic hk eit einen Grenzw ert un tersc hreitet, als Ein-

dringtiefe de�niert wird, so k ann die Eindringtiefe auc h quan ti�ziert w erden. Analog

zu [ Mühl 1988 ] wurde hier das 1=e-fac he der Maximalin tensität als Grenzw ert ge-

w ählt. Für die b ereits erw ähn ten Sim ulationen reic h t sie v on 0,25 mm für 550 nm

W ellenlänge, üb er 1,5 mm b ei 650 nm, bis zu et w a 2 mm im infraroten Bereic h b ei

900 nm.

Umfangreic he Sim ulationsreihen üb er den gesam ten W ellenlängen b ereic h zwisc hen

400 und 900 nm b elegen eine ausgeprägte Abhängigk eit der Eindringtiefe v on der

Arb eitsw ellenlänge (Abb. 3.10 ). Die Zunahme der Eindringtiefe v erläuft jedo c h nic h t

k on tin uierlic h mit zunehmender W ellenlänge, sondern w eist einen deutlic hen Sprung

im roten W ellenlängen b ereic h um 600 nm auf. Dieser üb errasc hende V erlauf sc hein t

hauptsäc hlic h v on der deutlic hen Abnahme des Absorptionsparameter � a für Blut
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Abbildung 3.10: Erreichba re Eindringtiefe in Abhängigk eit der W ellenlänge für

das PPG�Imaging V erfahren und für klassische PPG�Senso ren. Ein sp runghafter

Anstieg der Beobachtungstiefe b ei et w a 600 nm k ann auf eine sta rk e Abnahme

der Oxyhämoglobinabso rption in diesem Bereich zurückgeführt w erden.

in diesem Bereic h b egründet zu sein (vgl. Abb. 3.2 ). Für W ellenlängen kleiner als

600 nm sc hein t der relativ hohe Blutgehalt im ob eren Gefäÿplexus eine optisc he

Barriere zu sein, die erst b ei V erw endung v on längerw elligem Lic h t üb erwunden

w erden k ann.

Eb enfalls sim uliert wurden klassisc he PPG�Sensoren mit räumlic h getrenn ter Lic h t-

quellen und Detektor mit einem Abstand v on 5 mm. Ein V ergleic h der hier erzielba-

ren Eindringtiefe mit dem PPGI�System o�en bart im gesam ten W ellenlängen b ereic h

ob erhalb v on 450 nm eine deutlic h geringere Eindringtiefen des PPGI�Systems ge-

gen üb er dem klassisc hen PPG. W egen des hohen Anisotropiefaktors innerhalb der

Haut und b esonders im Blut k omm t es n ur zu sehr geringen Ric h tungsänderungen

durc h Streuprozesse. Für den Photonen�ug zwisc hen räumlic h getrenn ter Lic h tquelle

und Detektor in klassisc hen PPG�Sensoren w erden en tsprec hend mehrere Streupro-

zesse b enötigt, die zu kreisförmigen Bahnen mit relativ groÿem Radius führen. Diese

Bev orzugung v on Photonen mit kreisförmiger Flugbahn, und damit einer hohen Ein-

dringtiefe, tritt im PPGI Szenario nic h t auf.

Die mit dem PPGI erzielbare Beobac h tungstiefe lässt sic h durc h die W ahl v on un ter-

sc hiedlic hen Beleuc h tungsw ellenlängen üb er einen Bereic h v on 0,2 mm bis zu 2 mm

v ariieren, also v on der Mikrozirkulation in der ob ersten Kapillarsc hic h t bis zur Ma-

krozirkulation in tieferen Hautsc hic h ten. Als tiefste Sc hic h t k ann der ob ere T eil des
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Abbildung 3.11: Zu erw a rtende Helligk eitsänderung in Abhängigk eit vom Blut-

volumen der Haut. Das Blutvolumen im Kapilla rb ereich wurde in verschiedenen

Simulationen va riiert und die Anzahl der am Detekto r eintre�enden Photonen

gezählt. T rotz der statistischen Schw ankungen ist ein näherungsw eise linea rer

Zusammenhang erk ennba r.

Zufuhrb ereic h der Sub cutis erreic h t w erden, w enn infrarote Beleuc h tung um 900 nm

v erw endet wird.

3.5.4 Auswirkungen von Blutvolumenschw ankungen auf das optische

PPGI�Signal

Neb en den b ereits b esc hrieb enen statisc hen Sim ulationen, die die Photonen-

v erteilung b ei festgelegtem Szenario b esc hreib en, k önnen auc h �dynamisc he�

Sim ulationen durc hgeführt w erden, d.h. das Szenario wird parametrisiert und in

mehreren Sim ulationsdurc hläufen k önnen v ersc hiedene Eigensc haften des Szenarios

v ariiert w erden. Besonders in teressan t ist dies für die im F olgenden b esc hrieb enen

Sim ulationen eines arteriellen Blutv olumenpulses. Es sind jedo c h auc h w eitere Än-

derungen des Szenarios denkbar, b eispielsw eise zur Sim ulation v on pathologisc hen

P erfusionsänderungen, En tzündungsreaktionen o.ä..

Durc h V ariation des Blutgehaltes in den v ersc hiedenen Hautsc hic h ten k ann zunäc hst

eine Absc hätzung der Emp�ndlic hk eit des b etrac h teten Sensorsystems für v ersc hie-

dene Durc h blutungsphänomene in der Haut durc hgeführt w erden. Für diese Un ter-

suc h ungen wurde der Blutgehalt der v ersc hiedenen Hautsc hic h ten gemäÿ T ab elle 3.2

jew eils um 20 Prozen t nac h ob en und un ten v ariiert und jew eils die Anzahl der im

Detektor registrierten Photonen ausgew ertet (Abb. 3.11 ).
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Abbildung 3.12: Sensitivität für Blutvolumenschw ankungen in den verschiede-

nen Hautschichten. Durch V erw endung unterschiedlicher W ellenlängen k ann die

Emp�ndlichk eit für Durchblutungsphänomene in verschiedenen Hautschichten

va riiert w erden.

Wie zu erw arten, sinkt die Lic h tin tensität am Detektor mit zunehmendem Blut-

gehalt in der Haut. Abgesehen v on Sc h w ankungen durc h das statistisc he Sim ulati-

onsv erfahren sc hein t dieser Zusammenhang nahezu linear zu sein. Die Steigung der

Regressionsgeraden en tspric h t hierb ei der Emp�ndlic hk eit des Sensors für Blutv olu-

mensc h w ankungen in der jew eiligen Hautsc hic h t. Als Ergebnis dieser Sim ulationen

k ann für ein v ariierendes Blutv olumen in den v ersc hiedenen Hautsc hic h ten nic h t

n ur die zu erw artende Lic h tin tensität am Detektor (DC�Signalan teil) v orhergesagt

w erden, sondern auc h die optisc he PPGI�Signalamplitude (A C�Signalan teil).

Da die Eindringtiefe sehr stark v on der v erw endeten W ellenlänge abhängt, ist

auc h zu erw arten, dass Blutv olumensc h w ankungen in den v ersc hiedenen Hautsc hic h-

ten mit v ariierender W ellenlänge un tersc hiedlic h stark abgebildet w erden. Abbil-

dung 3.12 zeigt Sim ulationsergebnisse für die W ellenlängen � = 400, 500, 650 und

900 nm. Aufgetragen ist hier jew eils die Steigung der Regressionsgeraden, anhand

w elc her die zu erw artende optisc he bzw. auc h elektrisc he Signalamplitude des Sen-

sors für Blutv olumensc h w ankungen abgesc hätzt w erden k ann.

Un ter V erw endung des blauen W ellenlängen b ereic hs um 400 nm k önnen aussc hlieÿ-

lic h Blutv olumensc h w ankungen im Kapillarb ereic h detektiert w erden. Wie b ereits

aus Abb. 3.10 ersic h tlic h, w erden tiefere Hautsc hic h ten k aum erreic h t. Durc h blu-

tungsphänomene in gröÿeren Tiefen hab en daher auc h k eine Signaländerungen zur

F olge. Grünes Lic h t b esitzt eine leic h t höhere Eindringtiefe und bildet auc h den ob e-

ren Gefäÿplexus in einer Tiefe v on et w a 0,3 mm ab. Das resultierende A C�Signal

ist hier sogar gröÿer als für den Kapillarb ereic h. Für den roten W ellenlängen b ereic h
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k ann eine maximale Emp�ndlic hk eit für den Zufuhrb ereic h Cutis festgestellt w erden.

Generell sind jedo c h die Signalamplituden w egen des sink enden K on trastes zwisc hen

den Absorptionsparametern � a für Blut und blutleere Dermis deutlic h reduziert. Für

den nahen Infrarotb ereic h um 900 nm erhöh t sic h der K on trast wieder leic h t (vgl.

Abb. 3.2 ) und auf Grund der höheren Eindringtiefe liegt die maximale Sensitivität

im Zufuhrb ereic h Cutis. Jedo c h w erden auc h Durc h blutungsphänomene im ob eren

Gefäÿplexus und auc h im Zufuhrb ereic h der Sub cutis abgebildet.

3.5.5 Abschätzung des a rteriellen optischen P erfusionssignals

Die pulsationsb edingte Blutv olumenzunahme in der Haut k ann aus v ersc hie-

denen Angab en aus der Literatur abgeleitet w erden [ Al tmeyer et al. 1997 ,

Benninghoff und Drenckhahn 1994 , Golenhofen 1997 ]. Das Sc hlagv olumen

des link en Herzens b eträgt et w a 70 ml. Ein An teil v on et w a 4-8 % dieses Blutv o-

lumens steh t un ter thermisc h indi�eren ten Bedingungen für die Hautdurc h blutung

zur V erfügung. Da Arterien eine relativ groÿe W andstärk e b esitzen, wird da v on aus-

gegangen, dass die arterielle Pulsation hauptsäc hlic h in der Mikrozirkulation der

Kapillare sic h tbar ist. Zur Absc hätzung des Ruhe�Blutv olumens der Haut wird v on

einer gesam ten Quersc hnitts�äc he aller Kapillaren v on 5000 cm

2
ausgegangen, w o-

v on et w a 30 % gleic hzeitig durc h blutet w erden. W enn eine durc hsc hnittlic he Länge

v on 0,2 - 0,4 mm der Kapillarsc hlingen angenommen wird, so b eträgt das k apilläre

Ruhev olumen et w a 45 cm

3
. Aus diesen Absc hätzungen folgt eine pulsationsb edingte

Blutv olumenzunahme in den Kapillaren v on ca. 10 % b ei jedem Herzsc hlag.

Wie b ereits im v orhergehenden Absc hnitt b esc hrieb en, wurden umfangreic he Sim u-

lationsreihen für v ariierende Blutv olumenk onzen tration auc h für den Kapillarb ereic h

durc hgeführt. Eine Analyse der detektierten Photonen liefert dann das zu erw artende

optisc he Signal in Abhängigk eit v on der W ellenlänge (Abb. 3.13 ). Bei 10 % Blutv o-

lumenzunahme in den Kapillaren und W ellenlängen um 400 nm b esitzt das optisc he

Signal eine relativ e Amplitude v on 1,5 - 2 %, b ezogen auf den Maximalw ert. Für 540

und 580 nm k ann mit einer erhöh ten Amplitude v on bis zu 2,5 % gerec hnet w erden.

Zu gröÿeren W ellenlängen ob erhalb v on 620 nm sinkt die erw artete Signalamplitude

sehr stark auf W erte un ter 0,3 % ab. Diese mit der W ellenlänge stark sc h w ank en-

de Signalamplitude lässt sic h aus dem K on trast des Absorptionsk o e�zien ten � a für

Blut und blutleere Dermis erklären (Abb. 3.2 ). Er ist im blauen und grünen Bereic h

relativ groÿ und die Oxyhämoglobin-Absorption w eist hier zw ei Absorptionsspitzen

b ei 540 und 576 nm auf. Im roten Bereic h um 600 nm nimm t er stark ab und wird

zum infraroten Bereic h n ur leic h t gröÿer.

Der b erec hnete V erlauf dec kt sic h relativ gut mit den exp erimen tell messbaren Pul-

samplituden. Auc h messtec hnisc h k önnen mit W ellenlängen im grünen Sp ektralb e-

reic h um 540 nm die gröÿten herzsync hronen Signalamplituden gemessen w erden.

Messsignale b ei roter o der infraroter Beleuc h tung w eisen hingegen eine deutlic h ge-

ringere Amplitude auf (vgl. Abb. 6.2 ). Exp erimen tell k önnen Signalamplituden v on

bis zu 2,5 % jedo c h n ur an sehr gut durc h bluteten Hautregionen, wie Hand�äc hen

o der Stirn, gemessen w erden. Andere K örp erareale w eisen zumeist deutlic h geringere

Signalamplituden auf.
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Abbildung 3.13: PPGI�Signalamplitude für pulsationsb edingte Blutvolu-

menschw ankungen. Der w ellenlängenabhängige V erlauf spiegelt den Abso rpti-

onsk ontrast zwischen Oxyhämoglobin und der blutleeren Haut wider.

3.6 Zusammenfassende Bew ertung

Zusammenfassend k ann festgestellt w erden, dass mit der Mon te�Carlo Metho de und

den gefundenen geometrisc hen und optisc hen Gew eb eparametern ein �exibles W erk-

zeug zur Analyse und auc h zur V orhersage v on optisc hen Sensorsignalen zur V er-

fügung steh t. Neb en einer V alidierung durc h v ergleic henden exp erimen tellen Mes-

sungen b elegen auc h gute Üb ereinstimm ungen w eiterer praktisc h erzielbarer Mess-

ergebnisse die Zulässigk eit der v ersc hiedenen V ereinfac h ungen und Näherungen für

den Sim ulationsprozess.

Gegen üb er früheren Arb eiten ([ Mühl 1988 ], [ Such 1998 ]) sind durc h deutlic h ge-

stiegene Rec hnerk apazitäten genauere und höher aufgelöste Sim ulationen möglic h.

Zum Einen k ann die Anzahl der sim ulierten Photonen erhöh t w erden, w as eine V er-

ringerung der statistisc hen Sc h w ankungen zur F olge hat. Zum Anderen k önnen deut-

lic h genauere und höher aufgelöste Sim ulationsszenarien nac hgebildet w erden.

Gänzlic h neu ist die Möglic hk eit, Sim ulationen zu parametrisieren o der auc h �dy-

namisc he� Sim ulationen durc hzuführen. Durc h P arametrisierung der W ellenlänge

k önnen b eispielsw eise Optimierungen des PPGI�Systems b ezüglic h der Eindringtie-

fe o der der Sensitivität in v ersc hiedenen Hauttiefen durc hgeführt w erden.

Eine Besonderheit ist die P arametrisierung des Blutgehaltes in der Haut. Auf diese

W eise k ann b eispielsw eise ein zeitlic h sc h w ank ender Blutgehalt in F olge des arteri-

ellen Herzsc hlags nac hgebildet w erden. Als Sim ulationsergebnis k ann das optisc he

Signal in F orm der am Detektor empfangbaren, zeitlic h v ariierenden Lic h tmenge



28 3. Simulation der Photonenausb reitung in der menschlichen Haut

b erec hnet w erden. Dies ermöglic h t eine Absc hätzung des k ompletten Sensorsignals

so w ohl nac h DC- als auc h nac h A C�Signalan teil.



KAPITEL 4

Photoplethysmographie�Imaging

4.1 Motivation

Die klassisc he Photopleth ysmographie b esitzt eine lange T radition in der nic h tin v asi-

v en Diagnostik der Hautdurc h blutung. Sp eziell in der v enösen F unktions-Diagnostik

der Beine ist sie ein un v erzic h tbarer Bestandteil der klinisc hen Praxis gew orden.

T rotz der zahlreic hen V orzüge dieser etablierten T ec hnik � nic h tin v asiv e Messung,

�exible und k ostengünstige An w endung, Akzeptanz durc h den P atien ten, etc. � b e-

stehen zw ei w esen tlic he Nac h teile: Die Sensoren b enötigen so w ohl im T ransmissions-

als auc h im Re�exionsmo dus Hautk on takt. Es k ann folglic h nic h t direkt in W unden,

frisc h transplan tierter Haut o der an Sc hleimhäuten gemessen w erden. Auÿerdem

erfassen klassisc he PPG�Sensoren die Hautdurc h blutung lediglic h in einem kleinen

Hautareal v on w enigen Quadratmillimetern. Lok ale V ariationen der dermalen P er-

fusion, die ein häu�ges Symptom für krankhafte V eränderungen des Gefäÿsystems

darstellen und auc h in gesunder Haut sp eziell in den langsamen P erfusionsrh ythmen

(z.B. V asomotion) v orhanden sind, k önnen nic h t registriert w erden. Auc h sp ezielle

mehrk analige PPG Geräte k önnen hier n ur b edingt Abhilfe sc ha�en.

Eine w esen tlic he W eiteren t wic klung der PPG T ec hnik stellt das Photo-

pleth ysmographie�Imaging dar. Bei un v erändertem Messprinzip zur Erfassung der

dermalen P erfusion erlaubt das PPGI gleic hzeitig eine ortsaufgelöste Messung, gänz-

lic h ohne Hautk on takt. Es folgt damit dem allgemeinen T rend in der Medizin, nic h t

n ur in tegrale funktionelle Messdaten zu erfassen, sondern zusätzlic h auc h bildgeb en-

de Diagnosev erfahren zur V erfügung zu stellen. Auf diese W eise k ann nic h t n ur eine

krankhafte V eränderung festgestellt w erden, sondern auc h gleic hzeitig die Krank-

heitsursac he lok alisiert w erden.

4.2 K onzept und Messaufbau des Photoplethysmographie�

Imaging

Das Photopleth ysmographie�Imaging (PPGI) b eruh t auf dem gleic hen Messprinzip

wie die klassisc he Photopleth ysmographie. Es en thält folglic h die gleic hen K omp o-

nen ten zur Messung der optisc hen Dämpfung der Haut, wie eine zumeist mono c hro-

matisc he Lic h tquelle und einen optisc hen Sensor zur Detektion der v on der Haut

zurüc kgestreuten Photonen. Durc h V erw endung einer ho c hemp�ndlic hen CCD�

Kamera als Detektor und durc h groÿ�äc hige Beleuc h tung der Hautob er�äc he ist

es jedo c h möglic h, die Messung v öllig k on taktlos durc hzuführen und gleic hzeitig ei-

ne hohe Ortsau�ösung zu erzielen. Die Gröÿe des Messareals ist hauptsäc hlic h durc h

die W ahl der Abbildungseigensc haften und des Ob jektivs der Kamera b estimm t. Sie

k ann v on w enigen Quadratmillimetern (z.B. zur Un tersuc h ung des Nagelb ettes) bis



30 4. Photoplethysmographie�Imaging

Abbildung 4.1: Photoplethysmographie�Imaging System, b estehend aus Be-

leuchtungseinheit, Kamerasystem und Steuerungs-PC. Der Messaufbau k ann

transp o rtab el aufgebaut w erden und ermöglicht �exible Messungen an sitzen-

den o der liegenden Probanden.

zu mehreren Quadratdezimetern (z.B. zur Un tersuc h ung einer ganzen Extremität)

reic hen.

Ein zusätzlic hes zen trales Elemen t ist ein PC, der für die Ansteuerung der Be-

leuc h tungseinheit und der Kamera so wie die Datenarc hivierung und die �exible Si-

gnalausw ertung zuständig ist. Abbildung 4.1 zeigt den Aufbau eines transp ortablen

Protot yp en, der für zahlreic he in der v orliegenden Arb eit durc hgeführte Messungen

und erste v orklinisc he T ests v erw endet w orden ist. Abbildung 4.2 zeigt den sc hema-

tisc hen Messaufbau.

Die Kamera und die Beleuc h tungseinheit sind an einem Stativ b efestigt und k ön-

nen �exib el üb er der Messregion an liegenden o der sitzenden Probanden platziert

w erden. Für t ypisc he Messungen b eträgt der Abstand zwisc hen dem PPGI�System

und dem Probanden ca. 30 - 50 cm. Zur P erfusionsmessung wird, b ei zumeist ab-

gedunk elter Umgebungsb eleuc h tung, v on einem b eliebigen T eil der Hautob er�äc he

eine Bildsequenz aufgezeic hnet, die dann direkt im Ansc hluss an die Messung am

Analyse PC ausgew ertet w erden k ann. Die Zeitdauer der Aufnahme k ann je nac h

An w endung zwisc hen w enigen Sekunden und mehreren Min uten b etragen.

4.3 Steuer- und Analyseeinheit

Ein handelsüblic her PC mit sp eziellen Sc hnittstellen für das Kamerasystem und

die Beleuc h tungssteuerung bildet die Steuer- und Analyseeinheit. Ein eigens en t-

wic k eltes Programm erlaubt die Ansteuerung der Kamera, so wie die Datenanalyse
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CCD-
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Farbfilter
(optional)

Steuer- und Analyse Rechner

selektive
Beleuchtungs-
einheit

Messobjekt

Abbildung 4.2: Schematischer Aufbau des PPG�Imaging Systems. Haupt-

k omp onenten sind eine selektive Beleuchtungseinheit und ein ho chemp�ndliches

Kamerasystem, die üb er einen Bedienrechner gesteuert w erden.

und Arc hivierung. Üb er die Ben utzerob er�äc he lassen sic h div erse Kameraparame-

ter wie Aufnahmeregion, Bildrate, Emp�ndlic hk eit etc. einstellen, eb enso k ann die

Messung in tuitiv gesteuert w erden.

Nac h der Aufnahme k ann der Op erator dann b eliebig viele und b eliebig groÿe vir-

tuelle Sensoren (Region Of In terest, R OI) platzieren, für die dann für jedes Bild

der Sequenz die mittlere zurüc kgestreute Lic h tin tensität b erec hnet wird. Aus einem

zeitlic h v ariierenden Signal, also einer Änderung der optisc hen Dämpfung der Haut,

k ann direkt auf eine Blutv olumenänderung und damit indirekt auf einen Blut�uss

gesc hlossen w erden. Ein Auftragen der b erec hneten Helligk eitsw erte üb er der Zeit

stellt somit die Kinetik des v enösen Systems bzw. die P erfusion des arteriellen Sy-

stems für jede der gew ählten R OIs dar (vgl. Abb. 4.3 ). W enn die so gew onnenen

Kurv en auf die mittlere Helligk eit der jew eiligen Hautregion normiert w erden, sind

auc h in terindividuell v ergleic h bare Messungen möglic h. Sie sind unabhängig v on der

Hautfarb e und Pigmen tierung und k önnen auc h direkt mit den Signalen klassisc her

und medizinisc h anerk ann ter PPG Sensoren v erglic hen w erden. Sie b esitzen dieselb e

diagnostisc he Aussagekraft.

4.4 Bildaufnahmesysteme

V on zen traler Bedeutung für das PPGI�System ist das Bildaufnahmesystem, das als

optisc her Detektor v erw endet wird. Nac h den Absc hätzungen in Absc hnitt 3.5.5 k ann

b ei gesunden Probanden in F olge der Blutv olumensc h w ankung mit Signalamplitu-

den zwisc hen -16 dB (2,5 PPG %) und -30 dB (0,1 PPG %) gerec hnet w erden. Daher

m üssen en tsprec hend hohe Dynamik anforderungen an das Bildaufnahmesystem ge-

stellt w erden. Um b eispielsw eise ein optisc hes In tensitäts�Signal mit 30 dB Dynamik

aufzunehmen, wird eine elektronisc he Messtec hnik, b estehend aus analoger CCD�,

bzw. CMOS�V orv erarb eitung, A/D�W andler, etc., mit mindestens 60 dB Dynamik

b enötigt. Marktüblic he Kamerasysteme b esitzen jedo c h zumeist einen A/D�W andler
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Abbildung 4.3: Aufnahme einer PPGI Bildsequenz eines o�enen Beines. Da r-

gestellt sind ein F oto der Hautregion und ein Einzelbild der aufgezeichneten

Videosequenz. Für die ma rkierte Regionen k ann das P erfusionssignal b erech-

net w erden. T rotz unzureichender Durchblutung des Beines k önnen p erio dische

Schw ankungen im Messsignal erk annt w erden.

mit 8 Bit Auf lösung, w as einem Dynamikumfang v on 48 dB en tspric h t. Diese Emp-

�ndlic hk eit ist ohne zusätzlic he emp�ndlic hk eitssteigernde Maÿnamen zur Detektion

v on arteriellen Blutv olumensc h w ankungen zumeist nic h t ausreic hend.

Im Rahmen dieser Arb eit wurden drei Kamerasysteme un tersc hiedlic her Preis- und

Leistungsklassen im Hin blic k auf die Eign ung für dermale P erfusionsmessungen un-

tersuc h t. Diese Kameras sind:

� 14 Bit CCD Kamera UltraPix FE 250, Preisklasse um 20.000,- e ,

� 10 Bit CMOS Kamera Logolux HDR C 4, Preisklasse um 2.000,- e ,

� 8 Bit F arb�CCD Kamera Son y DCR-TR V33E nac h MiniD V�Standard, Preis-

klasse un ter 1.000,- e .

Un ter V erw endung zusätzlic her emp�ndlic hk eitssteigernder Maÿnahmen und w ei-

terer Signalaufb ereitung ersc heinen für b estimm te An w endungen auc h preisgünsti-

gere Bildaufnahmesysteme einsetzbar zu sein. So ist in Absc hn. 6.2 b eispielsw eise

die Videoaufnahmefunktion einer handelsüblic hen digitalen K ompaktfotok amera der

Preisklasse um 250 e v erw endet w orden. Denkbar ist jedo c h für Sp ezialan w endun-

gen auc h der Einsatz no c h einfac herer Systeme wie W ebk ameras o der fotofähigen

Mobiltelefonen.
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4.4.1 CCD Kamera

Das leistungsfähigste un tersuc h te Kamerasystem ist die UltraPix FE 250 v on Life

Science Resources (jetzt P erkin Elmer). Bei dieser Kamera handelt es sic h um eine

sc h w arz/w eiÿ Kamera mit einem auf -40

�
C gekühlten F rame T ransfer CCD Sensor.

Die Sensormaÿe b etragen 7,7x7,7 mm, so dass sic h b ei der örtlic hen Auf lösung v on

512x512 Bildpunkten eine Pixel�Gröÿe

1

v on 15x15 � m ergibt.

Der sp ektrale Emp�ndlic hk eitsb ereic h reic h t v on 400 nm bis 1100 nm und dec kt

somit den für die Messung der Hautp erfusion in teressan ten Bereic h des sic h tbaren

und nahen Infrarot-Sp ektrums ab.

Die maximale Ausleserate b eträgt 5,5 MHz, so dass sic h b ei v oller örtlic her Auf-

lösung eine Bildrate v on 8 Bildern/s ergibt. Durc h V erringerung der Auf lösung lässt

sic h die Abtastrate auf üb er 20 Bilder/s erhöhen. Bei dieser höheren Aufnahmerate

ist auc h eine erste Analyse der Pulsform möglic h.

Der en tsc heidende P arameter, der die Eign ung des Kamerasystems für das PPG�

Imaging b estimm t, ist jedo c h der Dynamikumfang, der auf Grund des v erw endeten

in tegrierten 14 Bit A/D�W andlers 84 dB b eträgt. Es ist also möglic h 65.535 In-

tensitätsstufen aufzulösen. Für eine W ellenlänge v on 800 nm, b ei der die maximale

Quan tene�zienz v on 40 % erreic h t wird, en tspric h t eine In tensitätsstufe einem Hel-

ligk eitszu w ac hs v on et w a 20 Photonen.

Zur Reduzierung des Rausc hens bietet die Kamera, neb en der Kühlung des CCD�

Sensors, als b esondere Einstellmöglic hk eit das Binning. Hierb ei w erden b ereits v or

der A/D-W andlung mehrere b enac h barte Bildpunkte addiert und die summierte

CCD�Spann ung wird erst danac h dem A/D�W andler zugeführt. Durc h diese Maÿ-

nahme lässt sic h das Pixel�Rausc hen um den F aktor

p
n gegen üb er einer Mittelung

erst im Analyserec hner reduzieren, w ob ei n die Anzahl aufsummierter Bildpunkte

ist [ Ul traPix 1997 ].

4.4.2 CMOS Kamera

Ein w eiteres un tersuc h tes Kamerasystem ist die Logolux HDR C 4, eine sc h w arz/w eiÿ

CMOS�Kamera mit logarithmisc her Emp�ndlic hk eit. Die Auf lösung der Kamera b e-

trägt 512x256 Bildpunkte. Bei Sensormaÿen v on 10,65x5,37 mm ergibt sic h somit

eine Pixel-Gröÿe v on 21x21 �m . Ein b esonderer V orteil der v erw endeten CMOS

T ec hnologie ist die freie A dressierbark eit der Bildpunkte und die hohe Auslesege-

sc h windigk eit. Bei v oller Bildgröÿe ist b ei einer Ausleserate v on 16 MHz eine Wie-

derholrate v on bis zu 120 Bildern/s möglic h.

Der in tegrierte A/D�W andler hat eine Auf lösung v on 10 Bit, dies en tspric h t einem

Dynamikb ereic h v on 60 dB. Auf Grund der logarithmisc hen Emp�ndlic hk eit des

Sensors k ann jedo c h ein Dynamikumfang v on 120 dB gemessen w erden

Als b esondere Einstellmöglic hk eit bietet diese Kamera die W ahl eines O�sets für den

A/D�W andler so wie eine einstellbare analoge V erstärkung der Sensorsignale v or der

A/D-W andlung.

Da die hohe Abtastrate v on üb er 100 Bildern/s für viele P erfusionsmessungen nic h t

b enötigt wird, lässt sic h diese für Üb erabtastungen v erw enden. Durc h diese Maÿ-

1
Generell b edeutet eine hohe Pixelgröÿe eine hohe Lic h temp�ndlic hk eit und ein geringes Pixel-

rausc hen.
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nahme k ann das Quan tisierungsrausc hen um et w a 3 dB reduziert w erden (vgl. Ab-

sc hn. 6.1.2 ).

4.4.3 F a rb-CCD Kamera

Neb en diesen für sp ezielle An w endungen en t wic k elten und damit relativ teuren Ka-

merasystemen wurde w eiterhin eine F arb�CCD Kamera Son y DCR-TR V33E nac h

dem Digital Video Standard

2

(D V, MiniD V) un tersuc h t. Diese für den Massenmarkt

en t wic k elte T ec hnik zeic hnet sic h durc h eine b esonders k ompakte Bau w eise der Ka-

mera und die Möglic hk eit zum autark en Betrieb aus. D.h. die Kamera ist in der Lage,

Bildsequenzen auf einem in tegrierten Sp eic hermedium aufzuzeic hnen. Diese k önnen

dann zu einem späteren Zeitpunkt auf einen Rec hner zur Signalanalyse üb ertragen

w erden. Einen w eiteren V orteil bietet der geringe und zudem sc hnell fallende Preis

dieser Systeme, so sind v ergleic h bare Systeme heute b ereits für w eniger als 500,-

Euro erhältlic h.

Die v erw endete Kamera b esitzt einen einzelnen CCD�Sensor, der mit Hilfe v on Mi-

krolinsen eine sp ektrale Filterung in die F arbk anäle Rot, Grün und Blau durc h-

führt (Ba y er-Filter). Die Detektor�äc he b eträgt 5,4x5,4 mm, b ei einer Auf lösung

v on 1000x1000 Bildpunkten

3

ergibt sic h eine Pixel�äc he v on 5,4x5,4 �m .

Dem europäisc hen P AL-D V�Standard en tsprec hend, b eträgt die örtlic he Auf lösung

der Kamera 720x576 Bildpunkte

4

, die zeitlic he Auf lösung liegt b ei 25 Bildern/s.

Einstellmöglic hk eiten für diese P arameter existieren nic h t, eb enso k ann k ein Ein-

�uss auf die in tegrierten automatisc hen O�seteinstellungen und die V erstärkung des

A/D�W andlers genommen w erden.

4.5 Beleuchtungsstrategien

Die Registrierung v on p erfusionsb edingten Sc h w ankungen der optisc hen Dämpfung

der Haut stellt neb en der geforderten hohen Emp�ndlic hk eit des Bildaufnahmesy-

stems auc h b esondere Anforderungen an das Beleuc h tungssystem.

Die hohe Emp�ndlic hk eit der Kamera, so wie der geringe Nutzan teil des zurüc kge-

streuten Lic h tsignals, v erbieten die V erw endung des Umgebungslic h ts. W eder das

natürlic he Umgebungslic h t no c h netzabhängige künstlic he Raum b eleuc h tung b esit-

zen die not w endige zeitlic he K onstanz und die räumlic he Homogenität. Probleme

b ereiten generell alle mit W ec hselspann ung b etrieb enen Lic h tquellen, da diese �im-

mern und b ei zeitlic her Un terabtastung durc h die Kamera Aliasing E�ekte v erursa-

c hen und so die aufgenommenen Signale un brauc h bar mac hen k önnen. Aus diesem

Grund wurden v ersc hiedene Beleuc h tungsstrategien en t wic k elt und un tersuc h t.

2
Der Digital Video Standard de�niert für den europäisc hen Raum eine örtlic he Auf lösung v on

720x576 Bildpunkten b ei einer zeitlic hen Abtastrate v on 25 Bildern/s. Die Videos w erden b ei

einer Datenrate v on ca. 25 Mbit/s v erlustb ehaftet k omprimiert. MiniD V sp ezi�ziert darüb er

hinaus w eiterhin die Gröÿe des Sp eic hermediums auf das aufgezeic hnet wird.

3
Diese ph ysik alisc he Auf lösung steh t nic h t k omplett dem aufgezeic hneten Video zur V erfügung.

Einige Bildpunkte im Randb ereic h w erden z.B. zur elektronisc hen Bildstabilisierung v erw endet.

4
Es wird eine 4:2:0 F arbabtastung nac h ISO/IEC 11172-2 v erw endet. D.h. die tatsäc hlic he Anzahl

der CCD�Pixel b eträgt n ur für grüne Bildpunkte 720x576, blaue und rote Bildpunkte w eisen

auf Grund der örtlic hen Un terabtastung lediglic h eine Auf lösung v on 360x288 Bildpunkten auf.

Erst durc h In terp olation wird für alle F arbk anäle die angegeb ene Auf lösung erreic h t.
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Anforderungen an die Beleuc h tungsquelle sind zum Einen eine hohe, der Kamerasen-

sitivität in diesem W ellenlängen b ereic h angepasste In tensität, um die k omplette v er-

fügbare Dynamik des optisc hen W andler�Chips auszun utzen. W eiterhin ist eine hohe

örtlic he Homogenität der Beleuc h tung wünsc hensw ert, um die lok alen PPGI�Signale

direkt miteinander v ergleic hen zu k önnen. Eine dritte wic h tige Eigensc haft ist die

zeitlic he K onstanz der Quelle. Bereits minimale Sc h w ankungen, z.B. auf Grund v on

Erw ärm ung, w erden v on der Kamera registriert und ergeb en Signalv erfälsc h ungen.

Es wurden drei v ersc hiedene Beleuc h tungsv arian ten aufgebaut und auf ihre Eign ung

als Lic h tquelle für das PPGI System üb erprüft. In einer ersten Ausbaustufe wur-

den zw ei Ringb eleuc h tungen realisiert, die mit jew eils 48 zen trisc h angeordneten,

lic h tstark en infraroten bzw. grünen Leuc h tdio den b estüc kt sind. Diese Ringb eleuc h-

tungen k önnen b esonders platzsparend um das Ob jektiv der Kamera angebrac h t

w erden (Abb. 4.4 ). Eine rotationssymmetrisc h gleic hmäÿige Ausleuc h tung wird da-

durc h garan tiert, dass die Kamera genau im Zen trum der Beleuc h tung sitzt. Leider

zeigte sic h jedo c h, dass trotz der V erw endung v on Streusc heib en b ei einem geringen

Arb eitsabstand zwisc hen Kamera und Gew eb e k eine homogene Beleuc h tung erreic h t

w erden k ann. Die Lic h tin tensität fällt nac h auÿen stark ab. Auc h lassen sic h in dem

Ring n ur relativ w enige Leuc h tdio den un terbringen, so dass sic h die für arterielle

Messungen geforderte In tensität mit heutigen LEDs k aum erreic hen lässt.

Abbildung 4.4: LED�Beleuchtungsring, b efestigt um das Objektiv direkt am

Gehäuse der Kamera. Die rotationssymmetrisch angeb rachten LEDs sind mit

einer halbtranspa renten Streuscheib e aus T e�on abgedeckt.

Für v enöse Messungen, die einen gröÿeren Arb eitsabstand v erw enden und auf Grund

gröÿerer Nutzsignalan teile geringere Anforderungen an die Beleuc h tungsstärk e stel-

len, lassen sic h diese Beleuc h tungsquellen jedo c h v erw enden. Sie sind sehr k ompakt

und ermöglic hen einfac he und unk omplizierte Messungen, auc h im klinisc hen Ein-

satz. Die für arterielle Messungen not w endige b esonders homogene und sc hatten-

freie Ausleuc h tung des Messob jekts k ann mit einer einzelnen zen trierten Lic h tquelle

jedo c h k aum erreic h t w erden. Der Einsatz mehrerer räumlic h getrenn ter Quellen

sc hein t hier zwingend not w endig.

Da sic h b ereits in ersten Messungen zeigte, dass die Beleuc h tungsw ellenlänge einen

groÿen Ein�uss auf die gemessene Signalqualität hat, wurde in einer zw eiten Aus-
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Abbildung 4.5: Illuminations-Sp ektren der verschiedenen Beleuchtungseinhei-

ten. Ob en: Emissionssp ektren der verw endeten LEDs. Unten: T ransmissions-

sp ektren der F a rb�lter b ei V erw endung von p olychromatischem Licht.

baustufe eine p olyc hromatisc he Beleuc h tungseinheit realisiert. Sie b esteh t aus vier

durc h Gleic hstromk onstan ter gesp eisten Halogenstrahlern mit einer Leistung v on je

20 W att, die das Messob jekt sc hattenfrei aus vier Ric h tungen b eleuc h ten. Zur Er-

höh ung der Beleuc h tungshomogenität wurde v or den Strahlern jew eils eine di�use

Streusc heib e angebrac h t. Eine gleic hförmige Beleuc h tung mit maximalen In tensi-

tätsun tersc hieden v on 2,5 % k onn te so erzielt w erden. Zur Selektion v ersc hiedener

Arb eitsw ellenlängen wurden v or dem Kameraob jektiv v ersc hiedene F arb�lter an-

gebrac h t. Neb en einem Infrarot-Filter standen w eiterhin ein Grün-, Rot- und ein

Blau-Filter zur V erfügung, die sp ektralen T ransmissionen der Filter k önnen Abbil-

dung 4.5 en tnommen w erden. Eine exp erimen tell messbarer Un tersc hied zwisc hen

V erw endung v on Filtern und Beleuc h tung mit LEDs k onn te, trotz teilw eise un ter-

sc hiedlic her Sp ektren, nic h t festgestellt w erden.

Eine v orläu�g letzte Ausbaustufe stellt eine b esonders �exible und v ollständig rec h-

nergesteuerte Realisierung des Beleuc h tungssystems dar. Vier Beleuc h tungsmo dule

b eleuc h ten das Messareal �utlic h tartig und sc hattenfrei v on allen Seiten (Abb. 4.6 ).
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Abbildung 4.6: LED Beleuchtungseinheiten. Links: Bestückung eines einzelnen

Mo duls mit LEDs verschiedender W ellenlängen. Rechts: Platzspa rende Befesti-

gung mehrerer Beleuchtungsmo dule an der Kamera.

Bestüc kt sind diese Beleuc h tungseinheiten mit LEDs v ersc hiedener W ellenlängen:

infrarot (950 nm), rot (617 nm), grün (530 nm) und blau (470 nm)(Abb. 4.5 ).

Ein b esonderes Augenmerk wurde auf die Flexibilität und Langzeitk onstanz der Be-

leuc h tung gelegt. Bereits die Strom v ersorgung der LED�Mo dule ist so ausgelegt, dass

die un tersc hiedlic hen Spann ungs- und Stromanforderungen aller mo dernen LEDs er-

füllt w erden k önnen. W eiterhin ist die Stromk onstanz mit Sc h w ankungen kleiner als

0,3 % pro Stunde un ter V ollast b esonders ho c h und ermöglic h t auc h un v erfälsc h te

Langzeitmessungen.

Die Beleuc h tungsin tensität k ann nac h W ellenlänge getrenn t eingestellt w erden.

Durc h den V erzic h t auf man uelle Einstellungen an der Kamerablende k ann so eine

exakte Wiederholgenauigk eit erzielt w erden und gleic hzeitig �exib el zwisc hen den

W ellenlängen gew ec hselt w erden. Da die Beleuc h tungseinheit mikroprozessorbasiert

arb eitet, ist es w eiterhin möglic h, die Änderungen der Beleuc h tungsin tensität o der

der W ellenlänge mit der Kamera zu sync hronisieren, d.h. zu den Zeitpunkten auszu-

führen, an denen der CCD-Sensor der Kamera nic h t photosensitiv ist. Hierdurc h w er-

den b eleuc h tungstec hnisc h b edingte Störungen v ermieden. W enn alternierend und

sync hron zur Kamera zwisc hen aufeinanderfolgenden Bildern zwisc hen v ersc hiede-

nen W ellenlängen umgesc haltet wird, so sind auc h Mehrw ellenlängenmessungen im

Zeitm ultiplexb etrieb möglic h.

4.6 Unterdrückung von Direktre�exionen

Ein generelles Problem der opto elektronisc hen P erfusionsmessung üb er Dämpfungs-

eigensc haften der Haut b esteh t darin, dass das zurüc kgestreute In tensitätssignal
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einen sehr groÿen statisc hen Gleic han teil b esitzt, der lediglic h Informationen üb er

die Hautstruktur liefert, nic h t jedo c h üb er die Hautdurc h blutung. Nur ein sehr klei-

ner p erfusionsb edingter W ec hselan teil ist diesem Signal aufmo duliert. Dieser b eträgt

b eispielsw eise b ei Messungen am Handrüc k en für den herzsync hronen Puls lediglic h

0,5 % (vgl. Abb. 2.3 und Absc hn. 3.5.5 ). Dies b edingt eine sehr sc hlec h te Ausn ut-

zung des Dynamikb ereic hes der Kamera bzw. des in ternen A/D�W andlers. In diesem

Absc hnitt sollen Maÿnahmen zur v erb esserten Ausn utzung der Kameradynamik b e-

sc hrieb en w erden.

4.6.1 Kamerainterne Maÿnahmen

Die e�ektivste Maÿnahme zur v erb esserten Dynamik ausn utzung b esteh t in der Re-

duktion des Gleic han teils des In tensitätssignals, no c h v or dem A/D�W andler. Hier-

b ei handelt es sic h um eine k amerain terne Maÿnahme, die v on einigen Kamerasy-

stemen un terstützt wird. V on den in der v orliegenden Arb eit un tersuc h ten Kame-

rasystemen un terstützen die Logolux HDR C4 CMOS und die Son y DCR-TR V33E

MiniD V Kamera diese Möglic hk eit, die UltraPix FE 250 CCD Kamera b esitzt diese

Fähigk eit nic h t.

Zur V erringerung des Gleic han teils k ann v on den Kamerasystemen eine O�setspan-

n ung UOffset b ereitgestellt w erden, die v or der A/D�W andlung v on der analogen

Sensorspann ung UP P GI subtrahiert wird. Das resultierende Signal k ann dann deut-

lic h v erstärkt dem A/D�W andler zugeführt w erden, ohne diesen zu üb ersteuern.

W enn O�setspann ung und V erstärkungsfaktor v b ek ann t sind, k ann das ursprüng-

lic he In tensitätssignal k omplett rek onstruiert w erden

UP P GI = UA=D + Uof fset � v: (4.1)

Eine e�ektiv erhöh te A/D�W andlerau�ösung um log2(v) Bit k ann so erreic h t w erden.

Die CMOS Kamera erlaubt die b esc hrieb ene Einstellung des O�setsignals, so dass

eine man uelle O�setk orrektur und auc h eine exakte Signalrek onstruktion möglic h

ist. Die MiniD V Kamera nimm t eine O�setk orrektur dagegen v öllig automatisc h

v or, dies ist sogar k on tin uierlic h w ährend der Messung möglic h. Es gibt jedo c h k ei-

nerlei externe Ein�ussmöglic hk eiten auf das O�setsignal und es b esteh t auc h k eine

Möglic hk eit, dieses abzufragen; eine exakte Rek onstruktion des In tensitätssignals

ist damit nic h t möglic h. Für viele An w endungen ist jedo c h die genaue Kenn tnis

des Gleic han teils des Signals nic h t erforderlic h. Zumeist ist die Signalkinetik und

auc h die lok ale V ariation innerhalb des aufgenommenen Hautareals v on In teresse,

so dass auc h dieses Kamerasystem für den Einsatz als optisc her Detektor in einem

PPGI�System geeignet ersc hein t.

Erst durc h die k amerain terne O�setk orrektur wird ein Einsatz dieser preisw erteren

Kamerasysteme ermöglic h t. T rotz deutlic h geringerer Dynamik der in ternen A/D�

W andler v on 10 Bit, bzw. 8 Bit, ist es mit diesen Systemen möglic h, auc h den

herzsync hronen Blutv olumenpuls zu detektieren.

4.6.2 P ola risiertes Licht

Für den F all, dass das v erw endete Kamerasystem eine in terne Reduktion des Gleic h-

an teils nic h t un terstützt, k ann durc h k onstruktiv e Maÿnahmen am Beleuc h tungssy-
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stem eine leic h te V erringerung v on Direktre�exionen und damit eine v erb esserte

Dynamik ausn utzung erzielt w erden.

Eine relativ einfac h zu realisierende Maÿnahme ist die V erw endung v on linear p o-

larisiertem Lic h t. P olarisiertes Lic h t, das direkt an der Hautob er�äc he re�ektiert

wird, ändert die P olarisationsric h tung nic h t und k ann mit einem zw eiten um 90

�

v erdreh ten P ol�lter direkt v or der Kamera un terdrüc kt w erden. Lic h t, das in die

Haut eindringt und dort mehrfac h gestreut wird, v erliert seine V orzugsric h tung, ist

damit unp olarisiert und wird durc h den zw eiten P olarisations�lter n ur leic h t abge-

sc h w äc h t. Durc h diese Maÿnahme w erden n ur Photonen registriert, die tatsäc hlic h

in das Gew eb e eingedrungen sind und p oten tiell Informationen üb er den P erfusions-

status liefern k önnen.

Leider zeigte eine V erw endung v on p olarisiertem Lic h t b ei Messungen an gesunder

Haut jedo c h k einerlei messbare V erb esserung der Signalqualität. Aus den Sim ula-

tionsergebnissen in Absc hn. 3.5.3 ist ersic h tlic h, dass z.B. für grüne W ellenlängen

um 550 nm et w a 1/3 der detektierten Photonen aussc hlieÿlic h aus der Epidermis

zurüc kgestreut w erden. Sie sind hauptv eran t w ortlic h für den groÿen Gleic han teil,

sind jedo c h auf Grund mehrerer Streuprozesse unp olarisiert.

Der Brec h ungsindex des Gew eb es b eträgt für W ellenlängen v on 550 nm et w a nG =

1,4, w oraus für senkrec h ten Lic h teinfall ein Re�exionsfaktor v on

r =
� nG � 1

nG + 1

� 2

� 0;028 (4.2)

folgt. Da an der Hautob er�äc he k eine F resnel'sc he Re�exion erfolgt, sondern gerade

an gesunder, relativ tro c k ener Haut ein sehr groÿer An teil des einfallenden Lic h-

tes di�us re�ektiert wird, ist der praktisc he Ein�uss v on Direktre�exionen an der

Hautob er�äc he gegen üb er der aus der Epidermis zurüc kgestreuten Lic h tmenge v er-

sc h windend gering und mit den un tersuc h ten Kamerasystemen nic h t nac h w eisbar.

Mit zunehmender W ellenlänge sinkt zw ar der An teil der aussc hlieÿlic h aus der Epi-

dermis zurüc kgestreuten Photonen, jedo c h wird auc h der Brec h ungsindex der Haut

mit zunehmender W ellenlänge kleiner [ Ding et al. 2006 ]. Als F olge lässt sic h auc h

für rote und infrarote Beleuc h tung k eine messbare V erringerung v on Direktre�exio-

nen erzielen.

Für sp ezielle An w endungen wie Messungen an Sc hleimhäuten, krankhaft v eränder-

ter Haut mit sehr hohem F ettgehalt o der spiegelnden Ob er�äc hen, b eispielsw eise

durc h Applik ation v on Salb en, ersc hein t die b esc hrieb ene V erw endung v on p olari-

siertem Lic h t jedo c h durc haus v orteilhaft, da mit relativ geringem k onstruktiv em

Aufw and eine Gleic han teilsreduktion möglic h ersc hein t.

4.6.3 Strukturierte Beleuchtung

Als w eitere k onstruktiv e Maÿnahme wurde die V erw endung einer strukturierten

Beleuc h tung un tersuc h t. Hierb ei wird v ersuc h t, die Eindringtiefe der Photonen zu

erhöhen, bzw. die Photonen auszublenden, die in ob er�äc hlic hen, nic h t durc h blu-

teten Hautsc hic h ten zurüc kgestreut w orden sind. In der klassisc hen Photopleth ys-

mographie wird eine hohe Eindringtiefe durc h die räumlic he T renn ung v on Lic h tquel-

le und -detektor erreic h t (vgl. Absc hn. 3.5.3 ). Im PPG�Imaging k ann dies erreic h t
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Abbildung 4.7: Simulation einer streifenfö rmigen Beleuchtung. Da rgestellt

sind A C� und DC�Signalanteil des zu erw a rtenden PPGI�Signals in Abhängigk eit

des Abstandes eines Pixelsenso rs vom b eleuchteten Hauta real.

w erden, indem n ur einige Bereic he der Haut b eleuc h tet w erden, b eispielsw eise durc h

ein Streifen- o der Sc hac h brettm uster, und die zurüc kgestreuten Photonen n ur aus

den un b eleuc h teten Regionen registriert bzw. w eiterv erarb eitet w erden. W enn eine

Üb erb elic h tung des optisc hen Sensors in den b eleuc h teten Regionen zugelassen wird,

k ann der Dynamikb ereic h der Kamera, z.B. durc h höhere V erstärkung o der durc h

erhöh te Lic h tin tensität in den Empfangsb ereic hen, b esser ausgen utzt w erden und

damit gröÿere Signalamplituden b ei reduziertem Gleic han teil erzielt w erden.

Kameras mit CMOS Sensoren erlaub en eine Üb ersteuerung einzelner Bereic he,

ohne Artefakte in Nac h barpixeln zu generieren. In der CCD T ec hnik hingegen

w erden die in einem Bildpunkt erzeugten Ladungsträger seriell durc h b enac h barte

Sensorelemen te zum A/D�W andler transp ortiert. Hierb ei k omm t es zu einer

Ausw asc h ung (blo oming), b ei der die Ladung sic h in Nac h barbildpunkte en tlang

der Ausleseric h tung v erteilt. Ein üb erstrahlter Bereic h auf dem CCD Chip wird

folglic h zu einem gröÿeren streifenförmigen üb erstrahlten Bildb ereic h führen. Aus

diesem Grund ersc hein t b ei V erw endung einer CCD Kamera n ur eine streifenförmig

strukturierte Beleuc h tung sinn v oll, w ob ei die Ausric h tung der Beleuc h tungsstreifen

parallel zur Ausleseric h tung des CCD Sensors orien tiert sein m uss. CMOS Kameras

erlaub en hingegen auc h die V erw endung eines Sc hac h brettm usters, das auf Grund

der fehlenden V orzugsric h tung k eine orien tierungsabhängigen E�ekte, wie z.B.

ric h tungsabhängig un tersc hiedlic he örtlic he Auf lösung, erw arten lässt.

Zur Ermittlung der optimalen Breite der Beleuc h tungsstreifen und auc h zur Ab-

sc hätzung der erzielbaren Signalv erb esserung wurde zunäc hst analog zu Absc hnitt

3.5.5 ein Szenario mit strukturierter Beleuc h tung sim uliert. Ein 1 mm breites Hauta-

real wurde mit grünem Lic h t b ei 540 nm streifenförmig b eleuc h tet. Für v ariable

laterale Abstände eines Pixelsensors v om Beleuc h tungsstreifen wurde dann die A C�

Signalamplitude für ein v ariierendes Blutv olumen im Kapillarb ereic h b erec hnet. Wie

Abb. 4.7 zu en tnehmen ist, sc hein t die strukturierte Beleuc h tung eine deutlic h er-

höh te A C�Signalamplitude in b enac h barten, nic h t b eleuc h teten Hautarealen zu er-

möglic hen. Ausgehend v on einer erw arteten relativ en Signalamplitude v on 2 PPG %
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Abbildung 4.8: Exp erimentelle Untersuchung einer Streifenb eleuchtung. Für

eine streifenfö rmige Beleuchtung eines Nagelb etts (unten) wurde die herzsyn-

chrone A C�Signalamplitude für verschiedene P ositionen b erechnet.

im b eleuc h teten Streifen, steigt das Signal auf bis zu 7 PPG % in einem Abstand v on

et w a 1 mm zum Beleuc h tungsrand. Leider sinkt jedo c h mit zunehmendem Abstand

die Zahl der detektierbaren Photonen sehr stark ab. Als F olge steigt die statistisc he

Unsic herheit der Sim ulationsergebnisse. Auc h exp erimen tell ist mit einer rasc hen

Abnahme der Signalin tensität un ter die Emp�ndlic hk eitsgrenze des Detektors zu

rec hnen.

Exp erimen telle Un tersuc h ungen zur strukturierten Beleuc h tung wurden un ter V er-

w endung eines 1:1 Makro ob jektivs am Nagelb ett durc hgeführt. Abbildung 4.8 zeigt

die Pro jektion v on et w a 2 mm breiten Beleuc h tungsstreifen auf einen Fingerna-

gel. In den aufgenommenen PPGI�Sequenzen wurde dann die herzsync hrone A C�

Signalamplitude für v ersc hiedene P ositionen b erec hnet. Der aus den Sim ulationen

erw artete A C�Signalanstieg in un b eleuc h teten Regionen k onn te auc h hier b eobac h-

tet w erden, jedo c h liegt die P osition des Maxim ums jew eils sehr nah am b eleuc h teten

Areal. Dies sc hein t eine F olge der sehr rasc h abfallenden DC�Amplitude zu sein.

Eine deutlic h v erb esserte PPGI�Signalaufnahme am Nagelb ett k ann durc h Optimie-

rung der Streifen breite erw artet w erden. Gemäÿ den exp erimen tellen Ergebnissen

k ann mit hohen A C�Signalamplituden für Streifen breiten v on et w a 0,5 mm gerec h-

net w erden. W eitere V ersuc he an anderen Hautstellen lieferten jedo c h k eine so deut-

lic hen Ergebnisse, da hier üblic herw eise k eine so hohen Direktre�exionen wie am

Fingernagel zu erw arten sind. In F olge geringerer und di�user Re�exionen k onn te

in den Aufnahmen oftmals k ein klares Streifenm uster erk ann t w erden.

Für das Nagelb ett o der Sc hleimhäute mit stark er Direktre�exion k ann die V erw en-

dung v on strukturierter Beleuc h tung jedo c h sehr gut eingesetzt w erden. Die auf den

DC-An teil normierte A C�Signalamplitude k ann um den F aktor 2 - 3 erhöh t w erden.
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KAPITEL 5

Reduktion von Bew egungsa rtefakten in

PPGI�Bildsequenzen

Bedingt durc h das k on taktlose Messprinzip k ann es zu störenden Artefakten k om-

men, w enn sic h das Messob jekt relativ zur Kamera b ew egt. Da die selektierten

R OIs fest im aufgenommenen Bild v erank ert sind, der Bildinhalt sic h jedo c h un ter

diesen R OIs b ew egt, wird so zu jedem Zeitpunkt ein anderer Hautaussc hnitt ana-

lysiert. Abhängig v on der R OI-Gröÿe, der Gesc h windigk eit der Bew egung und der

T exturierung der Haut k ann dadurc h das Messsignal üb erlagerte Störk omp onen ten

un tersc hiedlic her F requenzen en thalten o der sogar k omplett un brauc h bar sein.

Während der Bildaufnahme ist es daher erforderlic h, dass der P atien t die un ter-

suc h te Extremität ruhig hält und sic h möglic hst nic h t b ew egt. Un terstützend k ön-

nen k onstruktiv e Maÿnahmen getro�en w erden, um v ersc hiedene Extremitäten sta-

bil und b ew egungsfrei im Sic h tb ereic h der Kamera zu lagern. Hierb ei ist jedo c h

darauf zu ac h ten, dass die Hautdurc h blutung durc h die un terstützende Maÿnahme

nic h t b eein�usst wird. Oftmals ist es jedo c h unmöglic h, un willkürlic he Bew egun-

gen des P atien ten v ollständig zu un terdrüc k en. In einigen Fällen, wie z.B. b eim

Musk elpump en�T est (MPT), sind sogar aktiv e Bew egungsmanö v er v orgesc hrieb en,

ohne die die V enenfunktion nic h t analysiert w erden k ann.

Es wurden im Rahmen dieser Arb eit daher v ersc hiedene V erfahren un tersuc h t, die

ev en tuell v orhandene Bew egungen in den PPGI�Bildsequenzen detektieren und k om-

p ensieren k önnen. Un tersuc h t wurden Algorithmen, die auf dem Prinzip der Muster-

suc he (Blo c kmatc hing) basieren, iterativ e Näherungsv erfahren zur Bew egungssc hät-

zung und auc h ein V erfahren, das auf der Analyse des optisc hen Flusses basiert

und zunäc hst Randb edingungen (Motionconstrain ts) für möglic he Bew egungen b e-

rec hnet, die in einem zw eiten Sc hritt dann zur Berec hn ung v on Bew egungsv ektoren

herangezogen w erden.

Alle im F olgenden v orgestellten V erfahren b erec hnen zunäc hst ein Bew egungsv ek-

torfeld, das de�niert, wie w eit und in w elc he Ric h tung jeder einzelne Bildpunkt

v ersc hob en w erden m uss, um ein artefaktfreies Bild zu erhalten. In einem w eiteren

Sc hritt k ann dann das Bild durc h An w endung des Bew egungsv ektorfeldes k omp en-

siert w erden. Abbildung 5.1 zeigt ein Beispiel für die Bew egungsk omp ensation eines

MPT-Bew egungsmanö v ers. Dargestellt sind die Einzelbilder, Di�erenzbilder zur Vi-

sualisierung der Bew egung und ein Bew egungsv ektorfeld zur K omp ensation.

5.1 Bew egungsdetektion durch Blo ckmatching

Eine in der Bew egtbildk o dierung etablierte Metho de zur Bew egungsk omp ensation

ist das Blo c kmatc hing�V erfahren [ Sik ora 1997 ]. Hierb ei wird v ersuc h t, ein Muster,

bzw. eine T extur eines Bildaussc hnittes im nac hfolgenden Bild wiederzuerk ennen

und dab ei eine ev en tuelle V ersc hiebung dieses Bildb ereic hes zu ermitteln.
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I n I n+ x I n � I n+ x

V ersc hiebungsv ektorfeld

gI n+ x I n � gI n+ x

Abbildung 5.1: Bew egungsk omp ensation einer Videosequenz. Da rgestellt sind

ob en: das Referenzbild I n , das zu k omp ensierende Bild I n+ x und das Di�erenz-

bild zur Visualisierung der Bew egung. Unten sind das Bew egungsvekto rfeld und

das k omp ensierte Bild

gI n+ x abgebildet. Die verb esserte Üb ereinstimmung der

Bilder k ann anhand der deutlich reduzierten Objektstrukturen im Di�erenzbild

b elegt w erden.

Häu�g w erden V erfahren der v ollständigen Suc he angew endet. Ein zumeist quadra-

tisc her Bildb ereic h I n (x;y) , das Referenzm uster, wird in einem nac hfolgenden Bild

I n+1 (x;y) wiedererk ann t, indem ein Ähnlic hk eitsmaÿ zwisc hen Referenzblo c k und

dem V ergleic hsblo c k in der Umgebung innerhalb des F olgebildes b erec hnet wird.

Anhand der P osition, an der das Ähnlic hk eitsmaÿ ein Maxim um annimm t, k ann

eine möglic he V ersc hiebung (dx ;dy) des Blo c k es b erec hnet w erden. Abbildung 5.2
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v erdeutlic h t das Prinzip des Blo c kmatc hing.

Suchbereich

Referenzblock

Bewegungsvektor (dx ,dy)

Region mit gr•o�ter
•Ahnlichkeit zum Referenzblock

ReferenzbildI n EinzelbildI n+1

Abbildung 5.2: Beim Blo ckmatching wird versucht, einen Bereich des Refe-

renzbildes I n in einem F olgebild I n+1 wiederzu�nden, indem für jede P osition

innerhalb des Suchb ereiches ein Ähnlichk eitsmaÿ b erechnet wird. Die P osition,

an der das Ähnlichk eitsmaÿ maximal wird, b estimmt den V erschiebungsvekto r

(dx ;dy) .

Etablierte Ähnlic hk eitskriterien b einhalten Di�erenzmaÿe wie MAD (mean absolute

di�erence)

D(dx ;dy) =
1

w � h

X

x

X

y
jI n (x;y) � I n+1 (x + dx ;y + dy)j (5.1)

und MSE (mean square error)

D(dx ;dy) =
1

w � h

X

x

X

y
(I n (x;y) � I n+1 (x + dx ;y + dy))2 ; (5.2)

so wie K orrelationsmaÿe, wie Kreuzk orrelation

K (dx ;dy) =
P

x
P

y I n (x;y) � I n+1 (x + dx ;y + dy)
q P

x
P

y I 2
n (x;y) �

P
x

P
y I 2

n+1 (x + dx ;y + dy)
(5.3)

und Kreuzsubtraktionsfunktion (KSF)

K (dx ;dy) =

P
x

P
y

�
I n (x;y) � I n

�
�

�
I n+1 (x + dx ;y + dy) � I n+1

�

r
P

x
P

y

�
I n (x;y) � I n

� 2
�

P
x

P
y

�
I n+1 (x + dx ;y + dy) � I n+1

� 2
;

(5.4)

w ob ei I der mittleren Helligk eit und w und h der Breite, bzw. Höhe des b etrac h teten

Blo c ks en tsprec hen.
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Ein Nac h teil der einfac h zu b erec hnenden Di�erenzmaÿe MAD und MSE ist, dass

globale Helligk eitsänderungen, herv orgerufen et w a durc h Änderungen der Beleuc h-

tungsin tensität o der Sc h w ankungen des Blutv olumens der Haut, die Wiedererk en-

n ung eines T exturm usters ersc h w eren bzw. v erhindern k önnen.

Die KSF als K orrelationmaÿ b ew ertet Merkmalsähnlic hk eiten (z.B. Kan tenstruktu-

ren) an Stelle v on Bildpunktähnlic hk eiten und ist somit unemp�ndlic h gegen üb er

globalen Helligk eitsänderungen [ Ohm 1995 ].

Neb en der W ahl des Ähnlic hk eitsmaÿes hängen die Genauigk eit und die Gesc h win-

digk eit der Bew egungssc hätzung w eiterhin maÿgeblic h v om Suc h b ereic h, also der

Umgebung in der die Ähnlic hk eitsmaÿe b erec hnet w erden, und auc h v on der Blo c k-

gröÿe ab.

5.1.1 Suchb ereich

Ist die in der Bildsequenz maximal möglic he T ranslationsgesc h windigk eit vmax b e-

k ann t, m uss nic h t das gesam te F olgebild I n+1 abgesuc h t w erden, sondern lediglic h

ein Umgebungsb ereic h v on

d =
vmax

f s
� f r ; (5.5)

hierb ei ist f s die zeitlic he Abtastrate der Bildsequenz und f r en tspric h t der örtlic hen

Auf lösung. Die Anzahl der Musterv ergleic he b eträgt also d2
. Detektierbare Bew e-

gungen b etragen Vielfac he des Pixelabstandes 1=f r , die gröÿtmöglic he Bew egung ist

d=fr .

Die Genauigk eit der Bew egungssc hätzung k ann um den F aktor 
 erhöh t w erden,

indem v or der Bestimm ung des Ähnlic hk eitsmaÿes eine In terp olation auf 
 � f r Pi-

xel/mm durc hgeführt wird. Die Zahl der b enötigten Musterv ergleic he für die v oll-

ständige Suc he erhöh t sic h dann jedo c h auf (d�
 )2
. Abhilfe sc ha�en hier hierarc hisc he

Suc h v erfahren, die eine Bew egungssc hätzung zunäc hst pixelgenau, also ohne In ter-

p olation durc hführen, und ansc hlieÿend die Sc hätzgenauigk eit erhöhen, indem nac h

In terp olation die Umgebung des b ereits gefundenen Bildb ereic hs in 
 2
Sc hritten

üb erprüft wird. Es sind also lediglic h d2 + 
 2
Musterv ergleic he not w endig.

5.1.2 Blo ckgröÿe

Das hier dargestellte V erfahren des Blo c kmatc hing zur Bew egungsdetektion erlaubt

lediglic h die Erk enn ung v on T ranslationsb ew egungen. Eine Erk enn ung v on Rotatio-

nen o der V erzerrungen des T exturm usters ist nic h t möglic h. Die Gröÿe der zur de-

tektierenden Blö c k e m uss daher so klein gew ählt w erden, dass das darin abgebildete

Hautareal eine einheitlic he Bew egung v ollziehen. Auf der anderen Seite führt eine zu

kleine Blo c kgröÿe dazu, dass zu w enig Informationsgehalt zur eindeutigen Wieder-

erk enn ung des Blo c ks im F olgebild zur V erfügung steh t. Eine optimale Blo c kgröÿe

k ann nic h t allgemeingültig b estimm t w erden, da diese stark v on den Abbildungsei-

gensc haften der Kamera und auc h v om abgebildeten Ob jekt abhängt. Für t ypisc he

Abbildungen v on Hautarealen der Gröÿe 15x15 cm, b ei einer Gesam tau�ösung v on

250x250 Bildpunkten, hat sic h jedo c h eine Blo c kgröÿe v on et w a 16x16 Pixeln b e-

w ährt.



5.2. Bew egungsschätzung durch iterative Näherungsverfahren 47

5.1.3 Beschleunigte Bew egungsschätzung durch manuelle W ahl von ma r-

k anten Stützpunkten

Statt das gesam te Bild in Blö c k e zu zerlegen, für die jew eils die rec henin tensiv e

Mustersuc he durc hgeführt w erden m uss, k ann auc h v ersuc h t w erden, die Bew egung

einiger w eniger, man uell gew ählter und mark an ter Stützpunkte (z.B. Hautfalten,

V enen v erzw eigungen, etc.) zu sc hätzen und anhand dieser Stützstellen das Bew e-

gungsv ektorfeld für das Gesam tbild zu in terp olieren.

Für eine genaue Bew egungssc hätzung m uss gefordert w erden, dass sic h die selektier-

ten Hauttexturen deutlic h v on der Umgebung un tersc heiden und dass diese Regionen

sic h rein translatorisc h b ew egen und sic h nic h t v erformen. Für die Bew egungsform

des Gesam tbildes auÿerhalb der Stützstellen w erden auc h k omplexere Bew egungen

zugelassen. Hierzu ist die De�nition eines erw eiterten Bew egungsmo dells not w endig,

w elc hes b esc hreibt, wie Bildpunkte v ersc hob en w erden k önnen.

Das einfac hste Bew egungsmo dell ist ein rein translatorisc hes, d.h. alle Bildpunkte

eines Blo c ks w erden um einen k onstan ten V ersc hiebungsv ektor (dx ; dy) v ersc hob en.

Alle Pixel b ew egen sic h also gleic h w eit und in die selb e Ric h tung. Für k omplexere

Bew egungen k önnen die V ersc hiebungsv ektoren als P olynom b esc hrieb en w erden.

Die V ersc hiebung (dx ; dy) ist dann nic h t mehr k onstan t, sondern selbst eine F unktion

des Ortes

dx (x;y) = a0 + a1x + a2y + a3xy + a4x2 + a5y2 + :::
dy(x;y) = b0 + b1x + b2y + b3xy + b4x2 + b5y2 + :::

(5.6)

Hierb ei ist die Ordn ung des P olynoms frei w ählbar, b ereits eine reduzierte Ordn ung

v on 1 (P arameter a0::a2; b0::b2 ) en tspric h t der a�nen T ransformation und b esc hreibt

also T ranslation, Rotation und Sk alierung b eliebiger Ob jekte.

"
dx

dy

#

=

"
a1 a2

b1 b2

# "
x
y

#

+

"
a0

b0

#

(5.7)

Un ter V erw endung der für die selektierten Stützstellen (x i ;yi ) gefundenen V ersc hie-

bungsv ektoren (dxi ;dyi ) k ann das Bew egungsm uster des Gesam tbildes durc h Bestim-

m ung des P arameterv ektors c = ( a0; a1; :::; an ; b0; b1; :::; bn )T
in terp oliert w erden.

Hierzu wird der quadratisc he F ehler der üb erb estimm ten Gleic h ungssysteme

" x =
P

i (a0 + a1x i + a2yi + a3x2
i + ::: � (x i + dxi ))

2

" y =
P

i (b0 + b1x i + b2yi + b3x2
i + ::: � (yi + dyi ))

2 (5.8)

minimiert.

Der gefundene P arameterv ektor c b esc hreibt v ollständig das Bew egungsm uster des

abgebildeten Messob jekts. Das Bew egungsv ektorfeld k ann nac h Gl. ( 5.6 ) b erec hnet

w erden.

5.2 Bew egungsschätzung durch iterative Näherungsverfahren

Eine en tsc heidende Besc hränkung v on m usterbasierten V erfahren zur Bew egungs-

sc hätzung ist die F orderung, dass die zu erk ennenden Muster sic h nic h t v erformen

dürfen, also für diese Bildb ereic he n ur translatorisc he Bew egungen zugelassen sind.
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Sollen gröÿere zusammenhängende Muster in F olgebildern wiedererk ann t w erden, so

v ersagen diese V erfahren b ereits b ei leic h ten Rotationen des Messob jekts.

Diese Einsc hränkung der m usterbasierten Sc hätzv erfahren soll durc h einen ite-

rativ en Gradien tenansatz zur Mustersuc he und Bew egungssc hätzung aufgeho-

b en w erden. Das un tersuc h te iterativ e Näherungsv erfahren nac h Karczewicz

[ Kar czewicz et al. 1997 ] v erw endet ein p olynomiales Bew egungsmo dell nac h

Gl. ( 5.6 ) der Ordn ung 2 ( c = ( a0;a1;:::;a5;b0;b1;:::;b5)T
) und ist so auc h in der La-

ge, k omplexere Bew egungsformen wie Sk alierung, Rotation o der Sc herung zu k om-

p ensieren. Allgemeiner ausgedrüc kt lassen sic h a�ne 3D-Abbildungen v on Ob jek-

ten mit parab olisc hen Ob er�äc hen un ter orthographisc her Abbildung k omp ensieren

[ Stiller und K onrad 1999 ].

Ausgehend v on einer initialen Bew egungssc hätzung c0
, die b eispielsw eise durc h

Blo c kmatc hing gew onnen w erden k ann, v ersuc h t das iterativ e V erfahren n un das

Di�erenzmaÿ D(dx (ck);dy(ck)) zwisc hen dem Referenzbild I n und dem k omp ensier-

ten Bild

gI n+1 (dx (ck);dy(ck)) zu minimieren, k ist hierb ei der Iterationszähler.

Die Minimierung erfolgt durc h Nullstellensuc he der Ableitung r D(dx (ck);dy(ck))
mit Hilfe des Newtonsc hen Iterationsv erfahrens. Die Iterationsv orsc hrift zur Ermitt-

lung der optimalen Bew egungsk o e�zien ten c lautet

r 2D(ck) sk = �r D(ck) (5.9)

ck+1 = ck + sk : (5.10)

Die Hilfv ariable sk
k ann als �Abstiegsric h tung� des Gradien ten v erfahrens in terpre-

tiert w erden. Auf Grund der geforderten Di�erenzierbark eit v on D wird als F ehler-

maÿ MSE nac h Gl. ( 5.2 ) v erw endet. Die Ableitung r D(ck) lautet

r D(ck) =

 
@D
@a0

@D
@a1

� � �
@D
@a5

@D
@b0

@D
@b1

� � �
@D
@b5

! T

(5.11)

Die Berec hn ung der Bew egungsk o e�zien ten anhand der Gleic h ungen ( 5.9 ) und

( 5.10 ) ist im Anhang A.1 b esc hrieb en.

5.2.1 Liniensuche

Die K on v ergenz des Newton�V erfahrens lässt sic h w esen tlic h v erb essern, w enn die

neuen Bew egungsk o e�zien ten ck+1 = ck + sk
nic h t direkt b erec hnet w erden, sondern

ein Sc hritt w eitenfaktor l eingeführt wird

ck+1 = ck + l sk : (5.12)

l wird hierb ei durc h Minimierung v on r D(ck + l sk) ermittelt. Diese zusätzlic he

Optimierung v erhindert ein Üb ersc h wingen und somit eine lange Oszillation um das

Minim um [ Hülsbusch 1999 ]. Zur Minimierung wird ein Algorithm us nac h Fletc her

[ Fletcher 1987 ] v erw endet. Abbildung 5.3 illustriert den Algorithm us zur Linien-

suc he.
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Min

y

xMinimierung durch einfaches Newton-Verfahren
Newton-Verfahren mit Liniensuche

Abbildung 5.3: Illustration einer Newton�Optimierung mit und ohne Liniensu-

che. Durch die zusätzliche Liniensuche ist die K onvergenz gegen das Minimum

deutlich schneller.

5.2.2 Hiera rchische Optimierung

Da das Newtonsc he Näherungsv erfahren lediglic h gegen lok ale Minima des Sc hätz-

fehlers D k on v ergieren k ann und die zu optimierende F unktion stark nic h tlinear ist

[ Kar czewicz 1997 ], wird eine hierarc hisc he Optimierung v erw endet. Die K o e�zi-

en ten c w erden zunäc hst auf tiefpaÿ�ge�lterten Bildern b erec hnet und diese Sc hät-

zung sc hritt w eise durc h V erw endung w eniger stark ge�lterter, bzw. nic h t ge�lterter

Bilder v erb essert. Als Start w ert für c w erden k onstan te V ersc hiebungen (dx ; dy) in

x- und y-Ric h tung eingesetzt, die durc h klassisc hes Blo c kmatc hing ermittelt w erden

k önnen.

5.3 Bew egungsschätzung unter V erw endung von Motion-

constraints

Ein w eiteres, alternativ es V erfahren zur Bew egungsdetektion nac h Hemmendor�

[ Hemmendorff 2001 ] b eruh t auf der Analyse des optisc hen Flusses. In diesem

zw eisc hrittigen V erfahren w erden zunäc hst Randb edingungen für die Bew egung (Mo-

tionconstrain ts) b estimm t, die aus den Helligk eitsinformationen, bzw. Phaseninfor-

mation des Bildes b erec hnet w erden. In einem zw eiten Sc hritt k önnen aus den Mo-

tionconstrain ts die V ersc hiebungsv ektoren für alle Bildpunkte b erec hnet w erden.

Grundlage des V erfahrens bildet die Annahme, dass sic h der Bildinhalt v on aufein-

anderfolgenden Einzelbildern nic h t signi�k an t ändert; abgebildete Ob jekte ändern

lediglic h ihre P osition, nic h t ab er ihre In tensität

I (x + @x;y+ @y; t+ @t) = I (x;y;t ): (5.13)

Nac h T a ylorreihenen t wic klung der link en Seite

I (x + @x; y+ @y; t+ @t) = I (x;y;t ) +
@I
@x

@x+
@I
@y

@y+
@I
@t

@t+ O2
(5.14)
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folgt

@I
@x

@x+
@I
@y

@y+
@I
@t

@t= 0: (5.15)

T eilen durc h @tliefert die Optical Flo w Constrain t Gleic h ung

@I
@x

@x
@t|{z}
dx

+
@I
@y

@y
@t|{z}
dy

+
@I
@t

= 0; (5.16)

die einen Zusammenhang zwisc hen der örtlic hen und zeitlic hen Ableitung b esc hreibt.

Die T erme dx = @x=@tund dy = @y=@tb esc hreib en jew eils die V ersc hiebung in x-

und y-Ric h tung und k önnen auc h als Gesc h windigk eit in terpretiert w erden.

Eine V ereinfac h ung zu

m1dx + m2dy + mt = 0; (5.17)

w ob ei m1 und m2 die partiellen Ableitungen der Bildin tensitäten in x- und y-

Ric h tung darstellen und mt die zeitlic he Ableitung

m1 =
@I
@x

; m2 =
@I
@y

; mt =
@I
@t

; (5.18)

liefert eine Randb edingung für den optisc hen Fluss. m1 und m2 w erden auc h als

Motionconstrain ts b ezeic hnet.

Die Umstellung der Gleic h ung in die Normalform

 
m1

m2

! T  
dx

dy

!

= � mt (5.19)

liefert eine V eransc haulic h ung der Motionconstrain ts. Sie lassen sic h als Gerade im

2D Raum, aufgespann t durc h die V ersc hiebungsk omp onen ten (dx ; dy) , in terpretieren.

Die gesuc h te V ersc hiebung m uss auf der durc h Gleic h ung 5.19 b esc hrieb enen Gera-

den liegen. Zur eindeutigen Ermittlung des V ersc hiebungsv ektors m üssen mindestens

zw ei nic h t parallele Motionconstrain t-Geraden b estimm t w erden. Der Sc hnittpunkt

dieser Geraden ergibt den gesuc h ten V ersc hiebungsv ektor (vgl. Abb. 5.4 ).

5.3.1 Bestimmung von Motionconstraints mit Hilfe von Quadratur�ltern

Um aus einem Bildpaar mehrere Motionconstrain ts abzuleiten, w erden Quadratur-

�lter eingesetzt. Durc h die Ric h tungsselektivität der v erw endeten Filter w erden

zunäc hst Strukturen in einer Ric h tung herv orgehob en, die dann zur Berec hn ung

der Motionconstrain ts herangezogen w erden. Eine V ersc hiebung orthogonal zu die-

sen Strukturen k ann mit Hilfe der Motionconstrain ts b estimm t w erden. W enn die

Phaseninformation statt der Amplitude des ge�lterten Signals ausgew ertet wird,

w erden die Ergebnisse unabhängig v on Helligk eitssc h w ankungen im Bildsignal, die

durc h Beleuc h tungsänderungen o der Blutv olumensc h w ankungen herv orgerufen w er-

den [ A chtelik 2004 ].

Die in der v orliegenden Arb eit v erw endeten Filter f k b esitzen die Üb ertragungs-

funktionen

F (k;� ) = e � CB �ln( k
k 0

)2

� cos2(� � � m ); (5.20)
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dx

(dx; dy)

db?
a:

0

@
m1;a

m2;a

1

A

T 0

@
dx

dy

1

A = � mt;a

b:

0

@
m1;b

m2;b

1

A

T 0

@
dx

dy

1

A = � mt;b

dy

da?

Abbildung 5.4: V eranschaulichung der Motionconstraints als Geraden, auf

denen der gesuchte V erschiebungsvekto r liegen muss. Da durch eine Gerade

lediglich der senkrechte V erschiebungsanteil eindeutig b estimmt w erden k ann,

sind zur Bestimmung eines V erschiebungsvekto rs mindestens zw ei nichtpa rallele

Motionconstraints not w endig.

mit j� � � m j < �= 2. k ist hierb ei die W ellenzahl und � m die V orzugsric h tung des

Filters. Bei einer Filteranzahl v on 4 ergeb en sic h als V orzugsric h tungen der Filter

� m =
n
0; �

4 ; �
2 ; 3�

4

o
. In Ric h tung v on � m w eisen die Filter Bandpassc harakteristik

auf, w ob ei k0 die W ellenzahl der Mittenfrequenz ist.

Nac h An w endung der Quadratur�lter erhält man somit vier Optical Flo w Cons-

train t Gleic h ungen, die jew eils die V ersc hiebung orthogonal zur V orzugsric h tung

sp ezi�zieren. Es en tsteh t ein üb erb estimm tes Gleic h ungssystem zur Bestimm ung

der V ersc hiebung, das durc h F ehlerminimierung gelöst w erden k ann.

Zur Berec hn ung der vier Motionconstrain ts ck w erden zunäc hst die Phasen

� k;n (x;y) = arg( f k(x;y) ? In (x;y)) (5.21)

der mit f k ge�lterten Bilder b erec hnet, aus diesen k önnen dann für jeden Bildpunkt

(x;y) vier Motionconstrain ts

m k(x;y) =

0

B
@

m1

m2

mt

1

C
A = Mmult

0

B
@

1
2

d
dx (� n + � n+1 )

1
2

d
dy (� n + � n+1 )
� n+1 � � n

1

C
A (5.22)

b erec hnet w erden, w ob ei Mmult ein Gewic h tungsfaktor ist. Da in Gleic h ung 5.19

die Amplitude des V ektors m für die Lösung der Gleic h ung unerheblic h ist, k ann

sie v erw endet w erden, um die K on�denz des jew eiligen Motionconstrain ts auszu-

drüc k en. Sie wird dann v erw endet, um den Beitrag, den der jew eiligen Bildpunkt

zur Berec hn ung der lok alen Motionconstrain ts liefert, zu gewic h ten. Hemmendor�

[ Hemmendorff 2001 ] sc hlägt v or, neb en der Amplitude auc h die Linearität der
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Phase zu b erüc ksic h tigen. W eiterhin k önnen die Stetigk eit aufeinanderfolgender Pha-

sen bilder � n und w eitere Kriterien zur Gewic h tung v erw endet w erden. Die Gewic h-

tungsfaktoren w erden im Anhang A.2 näher erläutert.

5.3.2 Berechnung der V erschiebungsvekto ren aus den Motionconstraints

Zur gesc hlossenen Besc hreibung des V ersc hiebungsv ektorfeldes wurde wiederum die

a�ne Abbildung nac h Gl. ( 5.6 ), c = ( a0; a1; a2; b0;b1; b2)T
v erw endet. Die Berec hn ung

des P arameterv ektors c aus den Motionconstrain ts m erfolgt durc h Minimierung des

quadratisc hen F ehlers

" (c) =
X

k

(m1;k � dx (c) + m2;k � dy(c) + mt;k )2
(5.23)

Der Algorithm us hierzu ist eb enfalls im Anhang A.2 angegeb en.

5.3.3 V erb esserte Bew egungsschätzung durch lok ale Bew egungsmo delle

Da in vielen Fällen das Bew egungsm uster zwisc hen zw ei Bildern nic h t exakt durc h

die a�ne Abbildung b esc hrieb en w erden k ann, hat es sic h als hilfreic h erwiesen, die

b esc hrieb ene Berec hn ung des Bew egungsv ektorfeldes anhand der Motionconstrain ts

nic h t für das k omplette Bild durc hzuführen, sondern jew eils lok al für v ersc hiedene

Bildb ereic he. Hierzu wird eine F ensterfunktion W eingeführt

W(x;y) =
1

jx=� j4 + 1
�

1

jy=� j4 + 1
; (5.24)

deren Breite durc h den P arameter � festgelegt wird. Eine Berec hn ung der V ersc hie-

bungsv ektorfelder für diese kleineren Regionen erlaubt eine exaktere Nac h bildung

v on realen Ob jektb ew egungen.

Die Bew egungssc hätzung durc h die V erw endung v on lok alen Bew egungsmo dellen

k ann w eiter v erb essert w erden, w enn ein rekursiv er Ansatz gew ählt wird. Zunäc hst

wird eine initiale Bew egungssc hätzung für relativ groÿe Bildb ereic he durc hgeführt,

die in ansc hlieÿenden Rekursionen durc h V erringerung der F ensterbreite � an lok ale

Gegeb enheiten angepasst wird [ A chtelik 2004 ].

5.4 Bew egungsk omp ensation

Nac h erfolgter Bew egungssc hätzung mit einem der v orgestellten V erfahren erfolgt

die Bew egungsk omp ensation durc h An w endung der in v ersen Abbildungsfunktion

fI n (x;y) = I n (x � dx ; y � dy); (5.25)

mit

dx = a0 + a1x + a2y + :::
dy = b0 + b1x + b2y + :::

(5.26)

Da die gefundenen V ersc hiebungsv ektoren (dx ;dy) nic h t immer ganzzahlige Vielfac he

des Abtastrasters f r sind, k ann es not w endig w erden, die Bildpunkte I n (x � dx ;y� dy)
durc h In terp olation zu ermitteln. Hierzu wurden alternativ bilineare o der kubisc he
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In terp olationen v erw endet, ein signi�k an ter Ein�uss der In terp olationsmetho de

auf die resultierende K omp ensationsleistung k onn te jedo c h nic h t festgestellt w erden.
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berechnete Bewegungsvektoren
nach zeitl. Filterung

Abbildung 5.5: Zur V erringerung von Schätzfehlern in der Bew egungserk en-

nung k ann eine zeitliche Filterung der Bew egungsvekto rfelder durchgeführt w er-

den. Da rgestellt ist der zeitliche V erlauf des Bew egungsvekto rs eines einzelnen

Bildpunktes mit und ohne Filter.

Da b ei allen Algorithmen F ehler b ei der Bew egungssc hätzung der Einzelbildern auf-

treten k önnen, emp�ehlt sic h b ei der K omp ensation v on ganzen Videosequenzen

eine zeitlic he Filterung der Bew egungsv ektorfelder. Auf Grund der b esc hränkten

Bew egungsgesc h windigk eit der Extremitäten m üssen die Bew egungsv ektoren auf-

einanderfolgender Bilder stetig sein und b esitzen n ur relativ niederfrequen te An teile

un terhalb v on 1 Hz. Ein evtl. v orhandenes zeitlic hes Rausc hen und Unstetigk eiten

der Bew egungsv ektoren für die einzelnen Bildpunkte k önnen b ei unge�lterter K om-

p ensation zu störenden ho c hfrequen ten Signalan teilen in den resultierenden PPGI�

Signalen führen. Die zeitlic he Glättung der Bew egungsv ektorfelder wird also in den

allermeisten Fällen Sc hätzfehler un terdrüc k en und so die Bew egungsk omp ensation

deutlic h v erb essern. Abbildung 5.5 zeigt ein Beispiel des zeitlic hen V erlaufs eins

Bew egungsv ektors mit und ohne Filterung.

5.5 Erreichba re Artefaktunterdrückung durch Bew egungs-

k omp ensation

Die v orgestellten V erfahren zur Bew egungsk omp ensation basieren auf grundsätzlic h

un tersc hiedlic hen Ansätzen zur Bew egungserk enn ung und b esitzen daher auc h un ter-
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sc hiedlic he V or- und Nac h teile b ei der K omp ensation v on PPGI�Bildsequenzen. An

einigen ausgew ählten und t ypisc hen Beispielsequenzen wurde daher die erreic h bare

Artefaktun terdrüc kung b ew ertet und die An w endbark eit für v ersc hiedene Einsatz-

zw ec k e üb erprüft. Un tersuc h t wurden die b esc hrieb enen V erfahren

� Blo c kmatc hing,

� Stützstellen�V erfahren (b esc hleunigtes Blo c kmatc hing mit man ueller Selektion

v on Stützstellen),

� iterativ es Newton�V erfahren und

� Motionconstrain ts.

5.5.1 Rechenzeit

Für die praktisc he An w endbark eit der V erfahren ist, neb en der erzielbaren Artefakt-

un terdrüc kung, auc h in b esonderem Maÿe die b enötigte Rec henzeit aussc hlaggeb end.

Für die in teraktiv e Signalausw ertung, b ei der lediglic h die ausgew ählten, zumeist

relativ kleinen R OIs für jedes Einzelbild der Sequenz k omp ensiert w erden m üssen,

eignet sic h b esonders das Blo c kmatc hing�V erfahren. Die Rec henzeit b eträgt hierb ei

n ur w enige Sekunden und fällt w ährend des Messablaufs nic h t b esonders ins Gewic h t.

Für eine Berec hn ung v on funktionellen Abbildungen des P erfusionsstatus m uss je-

do c h jedes Einzelbild k omplett k omp ensiert w erden. Für t ypisc he Bildgröÿen v on

et w a 200x200 Bildpunkten b eträgt die b enötigte Rec henzeit hierfür auf marktüb-

lic hen PCs, mit T aktraten v on et w a 3 GHz, b ereits zwisc hen 5 und 20 s für jedes

Einzelbild.

Eine Ausnahme bildet das Blo c kmatc hing�V erfahren mit man ueller Selektion v on

Stützstellen. Hier m uss die rec henaufw endige Mustersuc he n ur für die w enigen se-

lektierten Regionen durc hgeführt w erden. Die Rec henzeit für ein Einzelbild k ann

b ei lediglic h vier Stützstellen auf bis zu 0,5 s reduziert w erden. Bei diesem V er-

fahren ist die b enötigte Rec henzeit zudem allein v on der Anzahl der Stützstellen

abhängig, eine v eränderte Bildgröÿe hat k einen Ein�uss. Bei allen anderen V erfah-

ren erhöh t sic h die Rec henzeit im Gegensatz dazu quadratisc h mit der Bildgröÿe.

Für PPGI�Aufnahmen, die mit höher auf lösenden Kameras durc hgeführt wurden,

b eispielsw eise 720x576 Bildpunkte für die MiniD V Kamera, ist mit einer deutlic h

erhöh ten Rec henzeit zu rec hnen.

T ypisc he PPGI�Sequenzen w erden mit einer Abtastrate v on et w a 15 Bildern/s

aufgenommen. Bei einer Messdauer v on 30 s sind folglic h b ereits 450 Einzelbil-

der zu k omp ensieren. Dies führt b eim Stützstellen�V erfahren zu einer Rec henzeit

v on 3:45 Min uten. Diese Zeitdauer liegt b ereits an der Grenze des tragbaren, um

im medizinisc hen Einsatz zeitnah zur Messung b ereits erste Analysen der PPGI�

Sequenzen durc hführen zu k önnen. Alle w eiteren V erfahren sind mit Rec henzeiten

v on 38 bis 150 Min uten hauptsäc hlic h zur automatisierten O�inev erarb eitung der

PPGI�Sequenzen geeignet. Das sc hnellste V erfahren ist hierb ei das Blo c kmatc hing,

gefolgt v om Newton�V erfahren. Die K omp ensation durc h Motionconstrain ts erwies

sic h am zeitaufw ändigsten, liefert jedo c h auc h gleic hzeitig die zumeist genaueste

K omp ensation.
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5.5.2 Artefaktunterdrückung

Die Bew ertung der K omp ensationsleistung der v ersc hiedenen V erfahren ist sc h w er

zu quan ti�zieren und zu ob jektivieren. Für gestörte Bildsequenzen ist die w ahre

Bew egung des Ob jektes zumeist nic h t genau b ek ann t und die durc h die V erfahren

un tersc hiedlic h b estimm ten Bew egungsv ektorfelder sind demen tsprec hend sc h w er zu

b ew erten.

Neb en einer visuellen K on trolle der Videosequenz hat sic h die V erw endung v on Di�e-

renzbildern zur Visualisierung v on Bew egungen b ew ährt. Deutlic h erk enn bare Bild-

strukturen w eisen hierb ei auf Bew egungsartefakte hin, w ährend un b ew egte Bildpaa-

re ein homogenes bzw. strukturloses Di�erenzbild zur F olge hab en (vgl. Abb. 5.1 ).

Eine Quan ti�zierung wird möglic h, w enn die Bildenergie des Di�erenzbildes b etrac h-

tet wird. In der Bildv erarb eitung hat sic h die V erw endung des maximalen Signal-

Rausc h-V erhältnis (PSNR) b ew ährt

PSNR = 10 � log
I 2

max
1

w�h

P
x

P
y (I n (x;y) � I n+1 (x + dx ;y + dy))2 dB; (5.27)

hierb ei ist I max der maximal möglic he Helligk eitsw ert des Bildes.

Ein w eiteres, letztendlic h en tsc heidendes Kriterium für die Bew ertung der

K omp ensationsleistung ist die Qualität der, aus den k omp ensierten Sequenzen

b erec hneten, P erfusionssignale. Aus einer unzureic hende Qualität o der un t ypisc hen

Signalv erläufen und F requenzk omp onen ten k ann häu�g auf Störungen durc h

Bew egungsartefakte gesc hlossen w erden (vgl. Absc hn. 6.4.1.2 ).

Zur in teraktiv en Signalanalyse, b ei der lediglic h das P erfusionssignal einzelner R OIs

b erec hnet w erden soll, eignet sic h, wie b ereits erw ähn t, lediglic h das Blo c kmatc hing�

V erfahren. Visuell k ann nac h der K omp ensation v eri�ziert w erden, dass sic h die mar-

kierte R OI mit dem Messob jekt mitb ew egt und sic h auc h die Qualität der P erfu-

sionssignale v erb essert. Das V erfahren arb eitet im Allgemeinen relativ zuv erlässig.

Probleme b ereiten allerdings zu w eilen k on trastarme Aufnahmen, wie sie b ei Mes-

sungen mit infraroter Beleuc h tung auftreten k önnen. W enn n ur sehr sc h w ac he o der

unsc harfe Strukturen im Bild v orhanden sind, k ann demen tsprec hend die Mustersu-

c he n ur ungen ügend funktionieren. Für solc he Aufnahmen sollte der Op erator n ur

b esonders mark an te Regionen, wie z.B. V enengab elungen o.ä., zur Analyse ausw äh-

len. In no c h stärk erem Ausmaÿ ist das Stützstellen�V erfahren v on diesem Problem

b etro�en, da sic h Wiedererk enn ungsfehler einzelner Stützstellen auf das gesam te

k omp ensierte Bild auswirk en. Eine günstige und gut zu k omp ensierende W ahl die-

ser Stützstellen erfordert zumeist eine Einarb eitung des Op erators.

Generell lassen sic h relativ häu�g zu b eobac h tende kleine, un willkürlic he Bew egun-

gen in den PPGI�Sequenzen zufriedenstellend k omp ensieren. Mit Ausnahme des

Stützstellen v erfahrens erk ennen alle Algorithmen ähnlic he Bew egungsm uster und ei-

ne deutlic he V erringerung v on Bew egungsartefakten k ann erreic h t w erden. Die Quan-

ti�zierung der K omp ensationsleistung einer Beispielsequenz anhand der PSNR W er-

te ist in Abb. 5.6 gezeigt. Die gestörte Originalsequenz w eist die niedrigsten PSNR

W erte auf. D.h. die Bilder hab en n ur eine geringe Ähnlic hk eit zum Referenzbild.

Klar zu erk ennen ist auc h die Sc h w ankung der Kurv e mit einer F requenz v on et w a

0,3 Hz, die auf Artefakte durc h atm ungsb edingte Bew egungen hin w eist. Die PSNR
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Abbildung 5.6: Quanti�zierung der K omp ensationsleistung anhand des PSNR.

Mit Ausnahme des Stützstellen�V erfahrens k onnten alle V erfahren eine deutliche

V erb esserung des PSNR durch Bew egungsk omp ensation erzielen.

W erte nac h Bew egungsk omp ensation sind deutlic h erhöh t und sind für die v ersc hie-

denen Algorithmen sehr un tersc hiedlic h. Die geringste V erb esserung wurde mit dem

Stützstellen�V erfahren erzielt. Sehr gute W erte k onn ten dagegen un ter V erw endung

v on Motionconstrain ts erreic h t w erden. Dies dec kt sic h auc h mit der visuellen Ein-

sc hätzung der k omp ensierten Sequenzen. Lediglic h das Motionconstrain t�V erfahren

k ann Bew egungen in der Videosequenz im Bereic h ab der 20. Sekunde nahezu v öllig

un terdrüc k en, hier ist eine Sc h w ankung der PSNR W erte lediglic h im Bereic h v on

et w a 1 Hz sic h tbar. Diese p erio disc he Änderung der Bildähnlic hk eiten sc hein t tat-

säc hlic h auf das sc h w ank ende Blutv olumen der Haut zurüc kzuführen zu sein und ist

k ein Artefakt, sondern die w ahre gesuc h te Messgröÿe.

Am robustesten ersc heinen hier das Newton- und das Motionconstrain t�V erfahren.

Beide k önnen ohne explizite In terp olation des Bildes eine Bew egung auc h subpixel-

genau erk ennen und hab en auc h w enig Sc h wierigk eiten b ei k on trastarmen Bildse-

quenzen.

Eine Betrac h tung der nac h der K omp ensation b erec hneten P erfusionssignale zeigt im

Gegensatz zu den v ariierenden PSNR-W erten, für alle V erfahren eine ähnlic h v erb es-

serte Signalqualität (Abb. 5.7 ). Eine in der unk omp ensierten Sequenz v orhandene

Oszillation b ei et w a 0,3 Hz wird nac h der Bew egungsk omp ensation un terdrüc kt.

Diese Signalk omp onen te sc hein t also durc h atm ungsb edingte Bew egungen des Pro-

banden und somit durc h Artefakte herv orgerufen w orden zu sein. Auc h die Pulsform

k ann nac h der K omp ensation deutlic h klarer erk ann t w erden.
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Abbildung 5.7: Reduktion von a rtefaktb edingten Signalk omp onenten in

PPGI�Signalen. Durch die Bew egungsk omp ensation k onnte mit allen V erfah-

ren ein durch Respirationsb ew egungen verursachtes Oszillieren des Signals b ei

et w a 0,3 Hz eliminiert w erden.

Eine b essere Beurteilung der K omp ensationsv erfahren anhand der Qualität der P er-

fusionssignale gegen üb er der Betrac h tung des PSNR sc hein t dadurc h b egründet,

dass hier n ur eine kleine ausgew ählte R OI innerhalb des Bildes b ew ertet wird. Für

diesen Bildb ereic h sc hein t mit allen V erfahren eine gute K omp ensation gelungen zu

sein. Das PSNR hingegen b etrac h tet das k omplette k omp ensierte Bild. F alls einige,

zumeist in Randb ereic hen gelegene, Bildaussc hnitte nic h t exakt k omp ensiert w erden

k onn ten, führt dies zu v erringerten PSNR-W erten.

Eine detailliertere Bew ertung soll anhand v on zw ei sc h w er zu k omp ensierenden Bild-

paaren v orgenommen w erden. Abbildung 5.8 zeigt die Aufnahme einer Hand mit

einer W unde, die eine leic h te Rotationsb ew egung en tlang der v ertik alen Ric h tung

ausführt. D.h. die der Kamera zugew andte Handk an te v ersc hiebt sic h nac h rec h ts,

der im hin teren link en Bildb ereic h abgebildete Zeige�nger b ew egt sic h minimal nac h

links. Dieses ungleic hförmige Bew egungsm uster soll k omp ensiert w erden.

Die Deutlic hk eit der Handstruktur in den Di�erenzbildern ist ein Maÿ für die K om-

p ensationsleistung. Zur Absc hätzung des K omp ensationsv erhaltens der v ersc hiede-

nen Algorithmen sind den Di�erenzbildern die b erec hneten (und un terabgetasteten)

Bew egungsv ektorfelder üb erlagert.

Mit dem Blo c kmatc hing�V erfahren, das mit üb erlapp enden Blö c k en der Gröÿe

10x10 Bildpunkte v erw endet wurde, k ann eine deutlic he Reduktion der Bew egungs-

artefakte erzielt w erden. Die Ob jektstruktur der Di�erenzbilder k onn te am deutlic h-

sten reduziert w erden. Besonders störend fallen jedo c h einige Blö c k e auf, in denen



58 5. Reduktion von Bew egungsa rtefakten in PPGI�Bildsequenzen

Referenzbild

unk omp ensiert Blo c kmatc hing

Stützstellen Newton Motionconstrain ts

Abbildung 5.8: V ergleich der Bew egungsk omp ensationen einer PPGI�Sequenz

(Aufnahme einer W unde an einer Hand). Da rgestellt sind das Referenzbild, so wie

die Di�erenzbilder vo r und nach Bew egungsk omp ensation durch die verschie-

denen V erfahren. Eine geringe Bildstruktur in den Di�erenzbildern w eist auf

eine gute K omp ensationsleistung hin. Zur b esseren Visualisierung sind den Dif-

ferenzbildern zusätzlich die b erechneten V erschiebungsvekto rfelder üb erlagert.

Mit Ausnahme des Stützstellen�V erfahrens k ann diese Bew egungsfo rm relativ

gut k omp ensiert w erden.

das V erfahren v ersagt hat und v öllig falsc he V ersc hiebungsv ektoren b erec hnet wur-

den. Dies führt b ei einer Signalanalyse in diesen Bereic hen zu sehr ausgeprägten

Artefakten. Im üb erlagerten Bew egungsv ektorfeld sind diese F ehlstellen eb enfalls

erk enn bar. Abgesehen da v on k ann die un tersc hiedlic he Bew egungsform der Hand-
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Referenzbild

unk omp ensiert Blo c kmatc hing

Stützstellen Newton Motionconstrain ts

Abbildung 5.9: V ergleich der Bew egungsk omp ensationen einer MPT Sequenz.

Da rgestellt sind das Referenzbild, so wie die Di�erenzbilder vo r und nach Be-

w egungsk omp ensation mit üb erlagerten V erschiebungsvekto rfeldern. Die relativ

sta rk e Bew egung des Beines vo r einem unb ew egten Hintergrund k ann nur un-

genügend k omp ensiert w erden.

k ann te und des hin teren Bildb ereic hs sehr gut erk ann t und getrenn t v oneinander

k omp ensiert w erden.

Die Auf lösung der un tersc hiedlic hen Ob jektb ew egungen gelingt mit dem

Stützstellen�V erfahren nic h t, da hier das gesam te Bew egungsv ektorfeld einheitlic h

durc h ein P olynom b esc hrieb en w erden soll. Der Algorithm us k ann durc h die In-

terp olation der Bew egungsv ektoren auÿerhalb der Stützstellen n ur eine minimale

V erringerung der Bew egungen erzielen. Zudem sc heinen im link en Bildb ereic h zu-

sätzlic h durc h die K omp ensation neue Artefakte erzeugt w orden zu sein.

Durc h einen höheren Grad des P olynoms zur Besc hreibung des V ektorfeldes und die

Ausn utzung des Informationsgehaltes aller Bildpunkte gelingt die Erk enn ung der

Bew egungsform durc h das Newton�V erfahren deutlic h b esser. T rotz globalem Be-

w egungsmo dell k ann eine signi�k an te V erringerung der Di�erenzbildstruktur erzielt

w erden.
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Am b esten sc hneidet das Motionconstrain t�V erfahren ab. Es wurde hier mit

einer F ensterbreite v on 15 Pixeln v erw endet. Durc h das lok ale Bew egungsmo dell

k önnen die un tersc hiedlic hen Bew egungsformen klar getrenn t und somit auc h exakt

b esc hrieb en w erden. Das Di�erenzbild w eist die geringsten Strukturen auf. Eine

optimale K omp ensation k onn te somit auc h für dieses sc h wierige Bew egungsm uster

erreic h t w erden.

Ein Beispiel für die K omp ensation sehr groÿer Bew egungsartefakte w ährend des

Bew egungsmanö v ers b eim Musk elpump en test zeigt Abbildung 5.9 . Das Bein führt

hier v or einem un b ew egtem Hin tergrund eine deutlic he Bew egung nac h ob en aus.

Gleic hzeitig v erform t sic h die W ade durc h Anspann ung des Musk els.

Generell k ann für dieses Extrem b eispiel k eine zufriedenstellende K omp ensation er-

zielt w erden. Das Bew egungsm uster k ann w eder durc h das Stützstellen�V erfahren

no c h durc h das Newton�V erfahren mit globalem Bew egungsmo dell auc h n ur nähe-

rungsw eise erk ann t w erden. Auc h das Motionconstrain t�V erfahren v ersagt b ei diesen

sehr groÿen Bew egungen um 10 o der mehr Bildpunkte.

Einzig durc h das Blo c kmatc hing k ann ein gröÿerer Bereic h des Beines k omp ensiert

w erden. In diesen Bereic hen k ann sogar ein akzeptables PPGI�Signal b erec hnet

w erden. Gerade an den sic h stark v erformenden Rändern des Beines treten jedo c h

zahlreic he Wiedererk enn ungsfehler auf. Eine ortsaufgelöste Abbildung des Durc h-

blutungsstatus wird hierdurc h ersc h w ert.

Absc hlieÿend k ann festgestellt w erden, dass sic h das Blo c kmatc hing�V erfahren zur

K omp ensation v on einzelnen R OIs und auc h zur K orrektur v on sehr groÿen Bew e-

gungen b ew ährt hat. Die Genauigk eit der K omp ensation ist jedo c h häu�g, trotz

In terp olation, nic h t genauer als et w a 0,5 Bildpunkte. Groÿe Bew egungen um mehr

als 10 Bildpunkte k önnen in Einzelfällen auc h v om Newton�V erfahren erk ann t w er-

den, Motionconstrain t- und Stützstellen�V erfahren v ersagen hier jedo c h zumeist.

Für die K omp ensation v on kleineren Bew egungen hab en sic h das Newton- und das

Motionconstrain t�V erfahren als geeignet erwiesen. Sie liefern die genaueste K orrek-

tur v on Bew egungsm ustern, auc h subpixelgenau. Bei gleic hzeitig längster Rec henzeit

ist hierb ei oftmals das Motionconstrain t�V erfahren am exaktesten.

V ereinzelt wurden jedo c h auc h Messungen aufgezeic hnet, in denen sic h k eine wirksa-

me Un terdrüc kung der Bew egungsartefakte erreic hen lies. Als Ursac he wird eine zu

geringe Üb ereinstimm ung zum Referenzbild v erm utet. In diesen Fällen k ann jedo c h

mit Hilfe der b esc hrieb enen V erfahren zumindest eine Erk enn ung v on un b ew egten

Phasen in der Bildsequenz v orgenommen w erden und eine Analyse n ur für diese

Zeitb ereic he v orgenommen w erden.

5.5.3 Vitalpa rameterextraktion aus Bew egungsa rtefakten

Neb en dem störenden Ein�uss auf das Messsignal k önnen Bew egungsartefakte auc h

zusätzlic he Vitalparameter liefern. Um die Hautp erfusion fehlerfrei anhand der Blut-

v olumensc h w ankungen ableiten zu k önnen, m üssen die Bew egungen selbstv erständ-

lic h k omp ensiert w erden, da sonst zu jedem Zeitpunkt ein anderes Hautareal analy-

siert wird.
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Abbildung 5.10: Vitalpa rameterextraktion aus Bew egungsa rtefakten. Ein Auf-

tragen des Betrags der V erschiebungsvekto ren zeigt eine deutliche p erio dische

Objektb ew egung. So w ohl im Zeit-, als auch im F requenzb ereich k ann diese Be-

w egungsfrequenz der A tmung b ei et w a 0,3 Hz zugeo rdnet w erden.

Je nac h un tersuc h ter K örp erregion sind die Bew egungsartefakte hauptsäc hlic h durc h

die Respiration des Probanden generiert. Dies ist natürlic h b esonders b ei Messun-

gen am Brustk orb, ab er auc h im K opfb ereic h in aufrec h ter P osition zu b eobac h ten.

Sogar b ei Messungen an der Hand, b ei denen der Arm nic h t an zw ei Punkten,

wie Ellen b ogen und Sc h ulter, un terstützt, bzw. �xiert ist, k önnen häu�g sehr klei-

ne atm ungssync hrone Bew egungen der Hand b eobac h tet w erden. Eine Analyse der

zeitlic hen Dynamik der Bew egungsv ektorfelder erlaubt dann die Bestimm ung der

Respiration. Abbildung 5.10 zeigt ein Beispiel für so gew onnene A tm ungssignale.

Aufgetragen wurde hier der mittlere Betrag aller V ersc hiebungsv ektoren üb er der

Zeit. Der A tem�Rh ythm us ist so w ohl im Zeit- als auc h im F requenzb ereic h sehr

deutlic h erk enn bar und w eist eine F requenz v on et w a 0,3 Hz auf.

Da in der Vitalparameterb estimm ung aus Bew egungsartefakten nic h t die optisc he

Hautdämpfung mit hohem DC- und sehr kleinem A C-An teil ausgew ertet wird, son-

dern lediglic h die Bew egung v on T exturm ustern, stellt diese Metho de k eine hohen

Anforderungen an die Kameradynamik. Es k önnen somit auc h relativ preisgünstige

Bildaufnahmesysteme v erw endet w erden. W eiterhin ist nic h t zwingend eine direkte

Beobac h tung der Hautob er�äc he not w endig, das V erfahren erlaubt die Respirations-

b estimm ung selbst anhand der Bew egung der Kleidung, w enn diese eng anliegend

ist.
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KAPITEL 6

PPGI�Signalanalyse und Visualisierungsstrategien

k omplexer P erfusionsmuster

In diesem Kapitel sollen grundlegende V erfahren zur Analyse der PPGI�Signale

erläutert w erden. Nac h einführenden Üb erlegungen zu den mittels PPGI erzielba-

ren Signalqualitäten und der erreic h baren örtlic hen Auf lösung w erden zunäc hst aus

v ersc hiedenen medizinisc hen An w endungsb ereic hen b ek ann te Metho den v orgestellt,

die analog auc h zu Diagnosezw ec k en auf PPGI�Aufnahmen üb ertragen w erden k ön-

nen. W eiterhin w erden V erfahren zur mehrdimensionalen Visualisierung und Ana-

lyse k omplexer rh ythmisc her Strukturen in PPGI�Videosequenzen dargestellt. Als

Grundlage für die im nac hfolgenden Kapitel v orgestellten v orklinisc hen An w endun-

gen wird w eiterhin ein V erfahren zur bildgeb enden und funktionellen Visualisierung

der Hautp erfusion en t wic k elt.

6.1 Erzielba re Signalqualität

Grundsätzlic h b esteh t der üb erwiegende T eil des PPGI�Detektorsignals lediglic h

aus statisc hen Helligk eitsinformationen (DC�Signalan teil) ohne jeglic hen Informati-

onsgehalt üb er die dermale P erfusion. Nur ein kleiner An teil des optisc hen Signals

ist durc h Blutv olumenänderungen zeitlic h mo duliert (vgl. Abb. 2.3 ). Rh ythmisc he

Signalsc h w ankungen mit F requenzen un terhalb v on 0,5 Hz w erden im Allgemeinen

dem v enösen System zugesc hrieb en. Diese Oszillationen erreic hen Amplituden v on

bis zu 10 % b ezogen auf das DC�Signal. Die herzsync hrone Pulsation liegt b ei et w a

1 Hz und hat eine deutlic h geringere Amplitude in der Gröÿenordn ung v on et w a

0,1 - 0,5 % (vgl. Absc hn. 3.5.5 ). Im F olgenden soll un tersuc h t w erden, in w elc her

Auf lösung die in Kapitel 4 v orgestellten Kamerasysteme diese Signalk omp onen ten

auf lösen k önnen.

6.1.1 Exp erimentell erreichba re Signalqualität

Neb en der Kenn tnis des optisc hen In tensitätssignals sind die örtlic he Auf lösung und

die Dynamik der Kamerasysteme v on en tsc heidender Bedeutung für die Qualität

der PPGI�Signale. Eine Analyse der messbaren Signalqualität, b ei v orgegeb enem

optisc hen Signal, wurde daher für die v ersc hiedenen Kamerasysteme durc hgeführt.

Hierzu wurde üb er eine mo dulierte Ansteuerung einer LED ein sin usförmiges In-

tensitätssignal erzeugt und mit den v ersc hiedenen Detektoren aufgenommen und

ausgew ertet. Das optisc he Signal b estand, analog dem v on der Haut zurüc kgestreu-

ten Lic h tsignal, aus einem hohen Gleic han teil und einer Oszillationsamplitude v on

et w a 0,5 % (-23 dB) b ezogen auf den DC W ert.

Abbildung 6.1 zeigt Aufnahmen dieses Signals im Zeit- und F requenzb ereic h. Das Os-

zillationssignal, dessen Amplitude et w a dem zu erw artenden arteriellen Pulsations-
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Abbildung 6.1: Signalqualität b ei Aufnahmen eines synthetischen Intensitäts-

signals mit hohem DC-Anteil und 0,5 % Signalamplitude für verschiedene Ka-

merasysteme.

signal en tspric h t, k onn te nac h W ahl v on R OIs v on et w a 1x1 cm

2
Gröÿe in der darge-

stellten Qualität b erec hnet w erden. Alle un tersuc h ten Kamerasysteme w aren in der

Lage, das Signal, w enn auc h in un tersc hiedlic her Qualität, eindeutig zu detektieren.

Die Betrac h tung der sp ektralen Leistungsv erteilung liefert ein (Nutz�)Signal�zu�

Rausc h�V erhältnis

1

v on -27,5 dB für die UltraPix Kamera, -37,5 dB für die Logolux

1
Zur Berec hn ung des SNR wurde die Signalenergie in einem F requenzband v on 0,15 Hz um die

Oszillationsfrequenz v on 0,5 Hz, so wie der ersten Harmonisc hen b ei 1 Hz, im V erhältnis zur

Gesam tenergie b etrac h tet
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und -28,5 dB für die MiniD V-Kamera. Auf Grund v on un tersc hiedlic hen k amerain-

ternen O�set�Einstellungsmöglic hk eiten k önnen diese W erte n ur sc h w er miteinander

v erglic hen w erden. Ein En tfernen des Mittelw ertes v erb essert die SNR-W erte, die

dann einzig die Signalqualität des A C-Nutzsignals c harakterisieren. Die SNR-W erte

erhöhen sic h auf -6, -12 bzw. -11,5 dB. Eine Messung der Hautp erfusion sc hein t

also nic h t n ur mit der ho c hemp�ndlic hen UltraPix mit 14 Bit A/D�W andler mög-

lic h. Auc h die preisgünstigeren 10 und 8 Bit Kameras erlaub en eine Signaldetektion,

w enn auc h in v erminderter Signalqualität. Dies ergibt sic h v or allem aus der Mög-

lic hk eit der O�set-K orrektur, so wie der v ariablen Signalv erstärkung des analogen

Helligk eitssignals no c h v or dem A/D�W andler.

T rotz der höheren Dynamik des A/D�W andlers der Logolux Kamera v on 10 Bit

ist die messbare Signalqualität sc hlec h ter als die der MiniD V Kamera. Dies liegt

v or allem in der hier eingesetzten CMOS T ec hnologie mit höherem Pixelrausc hen

b egründet.

6.1.2 V erb esserung des SNR durch Üb erabtastung

Für den F all, dass das Signal-Rausc h-V erhältnis hauptsäc hlic h durc h das Rausc hen

des Quan tisierers b esc hränkt wird, k ann eine V erb esserung der Signalqualität durc h

Üb erabtastung und ansc hlieÿende Tiefpass�lterung erzielt w erden.

Für einen linearen Quan tisierer mit einer Auf lösung v on N Bit ergibt sic h eine

Stufenhöhe � zu:

� =
Amax

2N
; (6.1)

w ob ei Amax das maximale Quan tisierungssignal ist. Der maximale Quan tisierungs-

fehler zwisc hen tatsäc hlic hem und abgetasteten Signal b eträgt also � =2. Für den

F all, dass die Amplitude des Eingangssignals groÿ gegen üb er dem Quan tisierungs-

fehler ist, mac h t sic h der F ehler als üb er dem F requenzb ereic h gleic hmäÿig v erteiltes

Quan tisierungsrausc hen b emerkbar. Die Rausc hleistung Nq b eträgt

Nq =
� 2

12
(6.2)

und ist unabhängig v on der Abtastfrequenz. Bei einer Erhöh ung der Abtastrate um

den F aktor K wird die Rausc hleistung des Quan tisierers üb er einen gröÿeren Bereic h

des F requenzsp ektrums v erteilt. Da die Leistung k onstan t ist, v erringert sic h die

Amplitude im F requenzb ereic h. Eine nac hfolgende Tiefpass�lterung ermöglic h t dann

die V erringerung dieser Rausc hleistung um 1=K . Eine Erhöh ung der Signalau�ösung

um N = log4(K ) Bit k ann so erzielt w erden.

Die V erb esserung des SNR durc h Üb erabtastung k ann allerdings n ur durc hgeführt

w erden, solange das Quan tisierungsrausc hen die Hauptrausc hquelle darstellt. Be-

dingt durc h die not w endige erhöh te Ausleserate k ann jedo c h das Ausleserausc hen

ansteigen und evtl. einer Erhöh ung des SNR en tgegen wirk en.

V on den un tersuc h ten Kamerasystemen erlaubt lediglic h die Logolux CMOS Kame-

ra mit einer hohen maximalen Bildwiederholrate eine zeitlic he Üb erabtastung. Die

Bildrate der anderen Kameras ist b ei et w a 25 Bildern/s b egrenzt.

Radic k [ Radick 2004 ] k onn te zeigen, dass b ei einer 8-fac hen Üb erabtastung und

ansc hlieÿender Tiefpass�lterung auc h praktisc h ein SNR Gewinn v on et w a 3 dB
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gegen üb er einer einfac hen Abtastung b ei 10 Hz erzielbar ist. Eine w eitere SNR

V erb esserung w ar w egen des mit der Abtastrate steigenden Pixelrausc hens nic h t

möglic h.

Eine Reduktion des Rausc hens ist auc h durc h örtlic he Üb erabtastung möglic h. W enn

nic h t die k omplette örtlic he Auf lösung des Kamerasystems v erw endet wird, sondern

die Bildinformation jew eils üb er n b enac h barte Bildpunkte gemittelt wird, so ergibt

sic h eine Rausc hreduktion um den F aktor

p
n , w enn das Rausc hen unk orreliert ist.

Einige Kameras un terstützen auc h einen Binning�Mo dus, b ei dem die Helligk eitsin-

formationen b enac h barter Bildpunkte no c h im Analogteil der Kamera zusammenge-

fasst w erden. Erst danac h erfolgt dann die Digitalisierung. Durc h diese Maÿnahme

k ann b ei Binning üb er n Pixel eine Rausc hreduktion um den F aktor n erzielt w erden

[ Ul traPix 1997 ].

6.1.3 Örtliche Auf lösung für funktionelle P erfusionsanalysen

Für viele An w endungen reic h t die aus einem einzigen Pixel ableitbare Signalquali-

tät nic h t aus. Das Signal wird hier häu�g durc h das Pixelrausc hen dominiert. Zur

Signalv erb esserung m uss daher eine örtlic he Mittelung durc hgeführt w erden. In der

F olge steh t nic h t mehr die v olle örtlic he Auf lösung der Kamera zur V erfügung.

Mit einer R OI Gröÿe v on 12x12 Pixeln k onn te das T estsignal aus Absc hn. 6.1.1

mit et w a -6 dB (nac h Eliminierung des Gleic han teils) mit Hilfe des UltraPix�

Kamerasystems detektiert w erden. Es zeigte sic h auc h in v ersc hiedenen v orklini-

sc hen T ests, dass diese stark e örtlic he Mittelung t ypisc herw eise erforderlic h ist, um

auc h eine gestörte Hautdurc h blutung zu registrieren und hier sinn v olle Signalana-

lysen durc hführen zu k önnen. Bei einer Brenn w eite des Ob jektivs v on 60 mm und

einem Abstand v on 50 cm zum Messob jekt en tspric h t diese R OI Gröÿe et w a einem

5x5 mm groÿen Hautareal. Durc h eine ortsaufgelöste Ausw ertung mit üb erlapp en-

den R OIs k önnen jedo c h Abbildung mit deutlic h höherer Anzahl v on Bildpunkten

erzielt w erden (vgl. Absc hn. 6.5 ).

6.2 Mehrw ellenlängenmessungen

Wie b ereits in Absc hn. 3.5.3 b esc hrieb en, hat die Beleuc h tungsw ellenlänge einen

en tsc heidenden Ein�uss auf die Eindringtiefe und die Sensitivität für Durc h blu-

tungsphänomene in v ersc hiedenen Hautsc hic h ten. Für viele F ragestellungen ist es

z.B. in teressan t, die Mikrozirkulation in den Endstrom bahnen der Kapillare sim ul-

tan mit der Makrozirkulation der tieferen Gefäÿe zu messen. Sequen tielle Messungen

mit v ersc hiedenen W ellenlängen hab en den Nac h teil, dass auf Grund des instatio-

nären Charakters der mensc hlic hen P erfusion zu un tersc hiedlic hen Zeitpunkten eine

deutlic h v ersc hiedene Rh ythmik registriert wird.

Eine �quasi sim ultane� P erfusionsmessung mit v ersc hiedenen W ellenlängen k ann

durc h alternierende Beleuc h tung nac h dem Zeitm ultiplexv erfahren erzielt w erden.

Zunäc hst wird durc h v ersc hiedene Maÿnahmen, wie z.B. Binning, Auslesen v on T eil-

b ereic hen des Sensors, etc., die Aufnahmerate des Kamerasystems so w eit erhöh t,

dass auc h nac h einer Separierung der einzelnen W ellenlängen eine ausreic hende Ab-

tastrate gew ährleistet ist. Diese sollte nac h praktisc her Erfahrung mindestens 10 Hz
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Abbildung 6.2: PPGI�Signale b ei simultaner Registrierung mit verschiede-

nen W ellenlängen. Auf Grund der w ellenlängenabhängigen Eindringtiefe k önnen

verschiedene Durchblutungsphänomene in unterschiedlichen Hautschichten si-

multan abgebildet w erden.

b etragen, für Analysen der Pulsform auc h deutlic h höher. Während der Messung

wird dann alternierend und sync hron zur Bildaufnahme der Kamera die Beleuc h-

tungsw ellenlänge umgesc haltet.

In der derzeitigen Ausbaustufe des Beleuc h tungssystems k ann zwisc hen infraroter,

roter, grüner und blauer W ellenlänge, so wie un b eleuc h tet umgesc haltet w erden (vgl.

Abb. 4.5 ). Abbildung 6.2 zeigt ein Beispiel einer so erzielten sim ultanen P erfusions-

messung mit 4 W ellenlängen. Die Aufnahmerate der Kamera b etrug 36 Bilder/s, so

dass sic h nac h der Separierung der einzelnen F arbk anäle ein Abtastrate v on jew eils

9 Bildern/s ergab. Un tersc hiede in den Kurv enformen und in der Ausgeprägtheit der

v ersc hiedenen Signalk omp onen ten auf Grund der un tersc hiedlic hen Eindringtiefen,

und damit auc h der un tersc hiedlic hen b eobac h teten Gefäÿstrukturen, sind deutlic h

zu erk ennen.

Bei V erw endung gröÿerer W ellenlängen k ann v erstärkt die P erfusion der tieferen

Hautsc hic h ten bis et w a 2 mm, also die Makrozirkulation, erfasst w erden, w ohinge-

gen W ellenlängen um 550 nm und darun ter hauptsäc hlic h die Mikrozirkulation der

Endstrom bahnen abbilden (vgl. Absc hn. 3.5.3 ).

Bisherige Messergebnisse b elegen, dass so w ohl die herzsync hrone Pulsation als auc h

langsame V asomotionsrh ythmen um 0,1 - 0,15 Hz am b esten mit grünem Lic h t er-

fasst w erden k önnen. Sie sc heinen in den Kapillaren b esonders ausgeprägt zu sein.
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Abbildung 6.3: Simultane Registrierung von P erfusionssignalen im grünen

und roten W ellenlängenb ereich (ob en, Mitte). Mit Hilfe des relativ ho ch aufge-

lösten grünen Signals und K o rrelations�ltern k onnte die Signalqualität des roten

Signals gesteigert w erden (unten).

Messungen des v enösen Systems, wie z.B. der Musk elpump en test, der V enen v er-

sc hlusstest und auc h Analysen v on Blutv olumen v ersc hiebungen im K örp er lassen

sic h dagegen v orteilhafter mit infrarotem Lic h t durc hführen.

Einige Einsatzgebiete, wie z.B. die Pulso xymetrie (Bestimm ung der Sauersto�sätti-

gung im Blut) und auc h die K onzen trationsb estimm ung w eiterer Blutgase, erfordern

eb enfalls sim ultane P erfusionsmessungen mit v ersc hiedenen W ellenlängen. Aus den

Amplituden v erhältnissen der herzsync hronen Pulsation k ann dann auf die jew eili-

ge Sto�k onzen tration gesc hlossen w erden. Die optimalen Beleuc h tungsw ellenlängen

w erden hierb ei v on den Absorptionseigensc haften des jew eiligen Blutgases b estimm t.

Für die Pulso xymetrie wird häu�g rotes Lic h t b ei 660 nm und infrarotes Lic h t b ei

930 nm v erw endet [ Webster 1997 ].

V ersc hiedene Messungen zeigten jedo c h, dass gerade für P erfusionsmessungen im

roten Sp ektralb ereic h die Emp�ndlic hk eit der v erw endeten Kamerasysteme bisher

nic h t ausreic hend ist, um die P erfusionssignale ho c haufgelöst zu messen und da-

mit quali�zierte Sauersto�messungen durc hzuführen. Die geringen Signalqualitäten

lassen sic h auc h anhand der Sim ulationen in Absc hn. 3.5.5 auf ein ungünstiges K on-

trastv erhältnis zwisc hen Blut und umgeb ender Haut zurüc kführen.

Um die Signalqualität b ei diesen problematisc hen W ellenlängen zu v erb essern,

k ann zusätzlic h zu den für die Analyse b enötigten W ellenlängen im roten und

infraroten Bereic h auc h mit grünem Lic h t gemessen w erden. Die hier erzielbaren

Messkurv en w eisen zumeist eine deutlic h höhere Signalqualität auf. Das Pulssignal

k ann in fast allen Fällen mit guter Qualität detektiert w erden. Un ter Ausn utzung
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Abbildung 6.4: K omp ensation von Stö rungen durch Umgebungslicht mittels

simultaner Messungen mit und ohne Beleuchtung. Durch Di�erenzbildung k ann

ein durch Beleuchtungsschw ankungen gestö rtes Signal rek onstruiert w erden.

v on K orrelationseigensc haften k ann dieses Signal v erw andt w erden, um eine

Signalv erb esserung bzw. -Aufb ereitung des roten und infraroten PPGI�Signals

durc hzuführen. Ein Beispiel hierzu zeigt Abb 6.3 . Nac h sim ultaner Aufzeic hn ung

v on P erfusionssignalen mit grüner und roter Beleuc h tung k onn te mittels eines

W a v elet�Filters (vgl. Absc h. 6.4.1.1 ) die Signalqualität des roten Signals deutlic h

v erb essert w erden. Eine Besc hreibung des V erfahrens erfolgt in Absc hn. 6.4.1.1 .

Einen w eiteren groÿen V orteil bietet die Mehrw ellenlängenmessung zur K om-

p ensation v on Umgebungslic h tein�üssen. Für viele praktisc he Einsatzgebiete des

Photopleth ysmographie�Imaging ist eine stark e Ab dunklung des Raumes nic h t o der

n ur sehr sc h w er möglic h. Eine stark e Eink opplung v on Artefakten durc h Sc h w an-

kungen des Umgebungslic h ts w aren daher w ährend v orklinisc her Einsätze im me-

dizinisc hen Umfeld häu�g zu b eobac h ten. Abhilfe k ann eine sim ultane Messung

b ei Beleuc h tung mit der gewünsc h ten W ellenlänge und un b eleuc h tetem Zustand im

Zeitm ultiplexb etrieb sc ha�en. Durc h Subtraktion der so erhaltenen Videos k ann der

Störein�uss der Hin tergrundb eleuc h tung aus dem P erfusionssignal eliminiert w erden

(Abb. 6.4 ). Un ter V erw endung eines ausreic hend sc hnellen Kamerasystems ersc hei-

nen somit auc h PPGI�Messungen ohne Ab dunklung des Umgebungslic h ts möglic h,

es m uss lediglic h dafür Sorge getragen w erden, dass k eine sc hnellen Sc h w ankungen

v on 50, bzw. 100 Hz durc h künstlic he Raum b eleuc h tung das Messsignal v erfälsc hen,

bzw. die Abtastrate der Kamera m uss deutlic h gröÿer sein als die Störfrequenz.
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Abbildung 6.5: K omp ensation von ho chfrequenten Stö rungen in F a rbaufnah-

men. Bei simultaner Erfassung von verschiedenen W ellenlängen mit F a rbk ameras

ist die K omp ensation von unterabgetasteten 100 Hz-Stö rungen durch gewich-

tete Di�erenzbildung möglich.

6.2.1 K omp ensation von ho chfrequenten Stö rungen

Für den F all v on nic h t-bandb egrenzten bzw. un terabgetasteten Störungen ersc hein t

eb enfalls eine Artefaktk omp ensation möglic h. Hierzu ist jedo c h eine gleic hzeitige

Abtastung mit v ersc hiedenen W ellenlängen mit einer F arbk amera erforderlic h. Eine

alternierende Abtastung der F arbk anäle mit einer S/W-Kamera im Zeitm ultiplex-

V erfahren ist hier nic h t möglic h.

Zur K omp ensation der Störungen externer Beleuc h tungsein�üsse (z.B. 100 Hz Flim-

mern der künstlic hen Raum b eleuc h tung) k ann ausgen utzt w erden, dass diese Störun-

gen zumeist p olyc hromatisc h sind und nic h t selektiv einzelne F arbk anäle b etre�en.

Im Gegensatz dazu k onn te b ereits durc h Sim ulationen (Absc hn. 3.5.5 ) und auc h

durc h Messungen (Absc hn. 6.2 ) gezeigt w erden, dass zumindest das herzsync hrone

P erfusionssignal hauptsäc hlic h im grünen W ellenlängen b ereic h abgebildet wird.

Da der grüne F arbk anal somit das gesuc h te P erfusionssignal und üb erlagerte Stö-

rungen en thält, der rote F arbk anal hingegen fast aussc hlieÿlic h das Störsignal, k ann

das P erfusionssignal durc h Subtraktion der b eiden Kanäle rek onstruiert w erden.

Diese Üb erlegungen gelten unabhängig v on der Art und F requenz der Störungen.

Auf Grund der un tersc hiedlic h stark en Gewic h tung der einzelnen F arbk anäle, z.B.

durc h eine frequenzabhängige Emp�ndlic hk eit des Detektors, k ann eine optimale

Reduktion der Störungen erst nac h en tsprec hender Gewic h tung des roten F arbk a-
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Abbildung 6.6: Eine Analyse der Kurvenfo rm ist anhand einer Vielzahl von ver-

schiedenen P a rametern möglich. Die für Druckkurven sp ezi�zierten P a rameter

k önne analog auch für PPGI�Signale b erechnet w erden.

nals erfolgen. Eine optimale Gewic h tung k ann durc h Minimierung der Signalenergie

des Di�erenzsignals gefunden w erden.

Abbildung 6.5 zeigt ein Beispiel für die K omp ensation v on ho c hfrequen ten Stö-

rungen. Mit einer handelsüblic hen digitalen F otok amera (Canon P o w erShot 85A)

wurde eine Videosequenz v on et w a 30 s mit einer Abtastrate v on 15 Bildern/s auf-

gezeic hnet. Als einzige Beleuc h tungsquelle wurde eine Glühlamp e eingesetzt. Auf

Grund des 100 Hz Flimmern dieser Beleuc h tung und Aliasing�E�ekten der zeitli-

c hen Un terabtastung sind in allen F arbk anälen deutlic he Störungen zu b eobac h ten.

Nac h gewic h teter Di�erenzbildung zwisc hen grünem und rotem F arbk anal k ann das

herzsync hrone P erfusionssignal deutlic h erk ann t w erden. Für sp ezielle An w endungs-

felder ersc hein t somit auc h ein b esonders einfac hes PPGI�System, ohne sp ezielle

Beleuc h tungseinheit und mit einfac hsten Bilddetektoren, wie W ebk amera, fotofähi-

gen Mobiltelefonen, etc., möglic h.

6.3 Analyse der herzsynchronen Pulsation

Zur Analyse der herzsync hronen Pulsation existieren eine Vielzahl v on v ersc hiedenen

V erfahren. Zumeist w erden hierzu zunäc hst die langsamen Rh ythmen um 0,3 und

0,1 Hz en tfern t. V on dem v erbleib enden Pulsationssignal k önnen, neb en F requenz

und Amplitude, eine Vielzahl w eiterer P arameter, die die Kurv enform b esc hreib en,

b erec hnet w erden. Zu diesen gehören Pulsbreite (Breite bis zum 3 dB Abfall), Stei-

gung und Zeitdauer der Anstiegs�ank e, Abfall, Ausgeprägtheit der Dic hrotie usw.

(vgl. [ A w ad et al. 2006 ]). Abbildung 6.6 illustriert einige dieser P arameter. Alle Be-

rec hn ungen sind ohne Änderungen genauso auf PPGI�Signale an w endbar, w enn eine

ausreic hend hohe Abtastrate gew ährleistet wird.

Die Kurv enformanalyse wird üblic herw eise auf Signalen angew andt, die durc h

Druc kmessungen gew onnen w erden. Daher emp�ehlt es sic h, zunäc hst die PPGI�

Signalkurv en zu in v ertieren, um eine �druc kric h tige� Darstellung zu erhalten und
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Abbildung 6.7: Beat�T o�Beat�Analyse eines Pulssignals für EK G� und PPG�

Aufnahmen. Eine Analyse des Pulsabstands k ann so w ohl mit EK G�, als auch

mit PPG�Signalen durchgeführt w erden (links) und liefert ein zeitabhängiges

V a riabilitätssignal (rechts).

somit eine gröÿtmöglic he Üb ereinstimm ung der b erec hneten P arameter mit den in

der Medizin etablierten Gröÿen zu erhalten.

6.3.1 V a riabilitätsanalyse von dermalen P erfusionssignalen

Eine detaillierte Ausw ertung des herzsync hronen Pulsationssignals und der Herzfre-

quenz o�en bart eine ausgeprägte V ariabilität des Herzsc hlags. So hat eine Herzrate

v on 60 Sc hlägen pro Min ute nic h t et w a einen Herzsc hlag pro Sekunde zur F olge, die

Zeitdi�erenz zwisc hen den Herzsc hlägen v ariiert vielmehr b eispielsw eise zwisc hen 0,8

- 1,2 s. Die Analyse der Herzraten v ariabilität, auc h Beat�T o�Beat�Analyse genann t,

ist für die Diagnose des k ardialen Systems und für viele w eitere F ragestellungen v on

groÿem In teresse [ Mr o wka et al. 2001 , Ja v orka et al. 2000 ].

Üblic herw eise wird die Beat�T o�Beat�Analyse auf EK G�Messungen angew endet.

Hier k ann die steile Flank e der R-Zac k e im c harakteristisc hen QRS�K omplex relativ

einfac h erk ann t w erden und damit die Zeitdi�erenz zwisc hen aufeinanderfolgenden

Herzsc hlägen b estimm t w erden (vgl. Abb. 6.7 ). Die V ariabilität der so ermittelten

Zeitin terv alle bildet die Grundlage für viele Algorithmen und Metho den zur Be-

urteilung der k ardio v askulären Regelmec hanismen und auc h des zen tralen nerv alen

Systems.

Prinzipiell k ann die Beat�T o�Beat�Analyse auc h mit photopleth ysmographisc hen

Messsignalen durc hgeführt w erden (Abb. 6.7 ). Ob w ohl die PPG�Daten k eine so

mark an ten Spitzen aufw eisen wie das EK G�Signal, k onn ten Algorithmen zur zu-

v erlässigen Erk enn ung der einzelnen Herzsc hläge auc h in PPG�Signalen en t wic k elt

w erden [ Redd y 2001 ].

6.3.2 K o rrelation zum EK G

Eine prinzipielle Eign ung der PPG�T ec hnik zur Analyse der Herzraten v ariabilität

wurde durc h sim ultane Messungen v on EK G und zw eik analigen klassisc hen PPG�

Sensoren üb erprüft. Die Aufnahmen erfolgten mit einer sp eziell en t w orfenen, mehr-

k analigen Messsc haltung, um eine sync hrone und hohe Abtastrate v on EK G und
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PPG zu erzielen [ Redd y 2001 ]. Für eine EK G Ableitung 1 nac h Ein tho v en und

PPG�Messungen an den Händen v on gesunden Probanden k onn ten k eine signi�k an-

ten Ab w eic h ungen zwisc hen den jew eils b erec hneten Herzraten v ariabilitäten fest-

gestellt w erden. Es k onn ten, so w ohl b ei Messungen in Ruhe als auc h nac h Bela-

stung K orrelationsfaktoren zwisc hen r =0,995 und r =0,997 (n=107) b erec hnet w er-

den [ Hülsbusch et al. 2003 ]. Zumindest b ei gesunden Probanden ersc hein t also

eine Beat�T o�Beat�Analyse auc h mit photopleth ysmographisc hen Messdaten mac h-

bar zu sein.

Prinzipiell ist dieses auc h mit den k on taktlosen PPGI�Aufnahmen möglic h. V on

den getesteten Kamerasystemen bietet jedo c h n ur die Logolux CMOS Kamera die

not w endige hohe Abtastrate. Hier ersc h w ert allerdings der hohe Rausc hp egel eine

zuv erlässige Erk enn ung der Pulsmaxima.

6.4 K ombinierte Zeit-F requenz-Analyse

Häu�g w eisen die registrierten P erfusionssignale sehr k omplexe und transien te rh yth-

misc he Muster auf, so dass nic h t alle Signalc harakteristik a im Zeitb ereic h sic h tbar

w erden. Die stark e Instationarität der Signale ersc h w ert zudem eine Analyse mittels

F ourier�T ransformation. Mit der F ourier�T ransformation ist streng genommen n ur

die Analyse stationärer Signale möglic h. W enn sic h die F requenzan teile des Signals

ab er mit der Zeit ändern, bzw. zeitlic h b egrenzte Änderungen v orhanden sind, en t-

hält das F ourier�Sp ektrum k einerlei Informationen üb er zeitlic he Zusammenhänge.

Zur V eransc haulic h ung der Grenzen der F ourier�T ransformation sind zw ei Beispiel-

signale in Abbildung 6.9 angegeb en, die allein anhand des F ourier�Sp ektrums nic h t

c harakterisiert, bzw. eindeutig un tersc hieden w erden k önnen. Eine Abhilfe k ann die

Kurzzeit�F ourier�T ransformation bieten, jedo c h v erringert sic h die F requenzau�ö-

sung und v or allem die Bandbreite auf Grund der W ahl fester Zeitfenster deutlic h.

F alls z.B. ein Zeitfenster v on 5 s gew ählt wird, en thält dieses F enster ca. 5 herzsyn-

c hrone Oszillationen, langsamere Signalan teile wie der 0,1 Hz Rh ythm us k önnen mit

diesem Zeitfenster jedo c h nic h t analysiert w erden.

Eine vielv ersprec hende Möglic hk eit zur erw eiterten Darstellung und Analyse dieser

transien ten Signale bietet die W a v elet�T ransformation.

6.4.1 W avelet�T ransfo rmation

Die W a v elet�T ransformation wurde in den 80er Jahren v on Grossmann und Morlet

en t wic k elt, um dynamisc he Prozesse zu un tersuc hen [ Ast af'ev a 1996 ]. Ihre ersten

Einsatzgebiete fand sie in der Seismologie und Klimaforsc h ung, um die dort auf-

tretenden, stark nic h t-stationären Phänomene zu analysieren. Heutzutage �ndet die

W a v elet�T ransformation auc h im medizinisc hen Bereic h zunehmende V erbreitung,

da auc h die meisten ph ysiologisc hen Prozesse eb enfalls ein nic h tstationäres V erhal-

ten aufw eisen.

Die W a v elet�T ransformation ermöglic h t die k om binierte Zeit-F requenz-Darstellung

eines Signals. In der 3D�Darstellung en tspric h t eine A c hse den F requenzk omp onen-

ten des Signals, w ährend auf der anderen A c hse die Änderung dieser K omp onen ten

üb er der Zeit sic h tbar ist.
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Die W a v elet�T ransformation b ezeic hnet eigen tlic h eine ganze F amilie v on T rans-

formationen, b ei der ein Zeitsignal g(t) durc h eine Analysefunktion  (t) trans-

formiert wird. Die F unktion  (t) , die auc h �Mother W a v elet� genann t wird, ist

nic h t festgelegt, sondern es stehen eine Vielzahl v on Analysefunktionen zur V er-

fügung. Geeignete F unktionen m üssen div ersen Kriterien en tsprec hen, v on denen

die wic h tigste die Lok alisierung so w ohl im Zeit- und als auc h im F requenzb ereic h ist

[ Dremin et al. 2000 ].

Zur Analyse des Signals g(t) wird die Analysefunktion  (t) mit der Zeit v ersc hob en

(durc h den P arameter b) und zusätzlic h durc h den F aktor a sk aliert. Hierdurc h erhält

man einen Satz v on Basisfunktionen

	 a;b(t) = jaj � 1=2  

 
t � b

a

!

: (6.3)

Die k on tin uierlic he W a v elet�T ransformierte v on g(t) erhält man dann durc h

eg(a;b) =
Z 1

�1
g(t)	 �

a;b(t) dt: (6.4)

Durc h An w endung dieser T ransformationsv orsc hrift erhält man die 3D�Darstellung

des Signals, b ei der die Dimension b Informationen üb er die Zeit en thält. Die Di-

mension a b einhaltet die Sk alierung der Analysefunktion, die in v ers prop ortional zur

F requenz ist.

Das ursprünglic he Signal k ann aus

eg durc h

g(t) = C � 1
 

Z Z
eg(a;b)	 a;b(t)

da db
a2

(6.5)

rek onstruiert w erden, w ob ei der Normalisierungsfaktor C durc h die F orm des Mo-

ther W a v elets festgelegt ist

C =
Z 1

�1

�
�
� b (! )

�
�
�
2

j! j � 1 d!: (6.6)

b b ezeic hnet hierb ei die F ourier�T ransformierte v on  .

Um die T ransformation eines Signals v ollständig zu b esc hreib en, m uss auc h die ge-

w ählte Analysefunktion  (t) angegeb en w erden. Eine häu�g v erw endete F unktion

ist die Morlet W a v elet�F unktion, die aus eine k omplexen Sin usw elle b esteh t, die

durc h eine Gaussfunktion mo duliert ist (vgl. Abb. 6.8 )

 (t) = e� t2=2 (cos(! 0t) � i � sin(! 0t)) : (6.7)

Hierb ei b estimm t der P arameter ! 0 die Zeit- bzw. F requenzau�ösung. Die Bezieh ung

zwisc hen Sk alierung und F requenz ist f = 2�! 0=a.

Die Morlet W a v elet F unktion sc hein t für die Analyse der dermalen P erfusionssignale

b esonders gut geeignet, da hier k eine abrupten Signaländerungen auftreten und sie

eine gute F requenzau�ösung bietet. Andere Analysefunktionen bieten eine höhere

Zeitauf lösung für Störungen und Unstetigk eiten in Signalen, die jedo c h b ei ph ysio-

logisc hen Signalen k aum auftreten. W eiterhin ist hier die F requenzau�ösung deutlic h

reduziert.
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Abbildung 6.8: Real- und Imaginä rteil der k omplexen Mo rlet W avelet F unk-

tion. Ein oszillierender Anteil erlaubt eine Analyse von F requenzeigenschaften,

gleichzeitig ist die F unktion b egrenzt und erlaubt so eine zeitliche Lok alisation

dieser Eigenschaften.

Abbildung 6.9 illustriert die V orteile der W a v elet�Analyse v on nic h t stetigen Signa-

len im V ergleic h zur F ourier-T ransformation. Der zeitlic he V erlauf und die Änderung

der v ersc hiedenen F requenzan teile k ann üb er der Zeit genau analysiert w erden.

W a v elet Sp ektren v on realen PPGI�Signalen in v ersc hiedenen Darstellungsformen

k önnen Abbildungen 6.11 und 7.9 en tnommen w erden.

6.4.1.1 W avelet�Filter

Ein Beispiel für ein nic h tlineares Bandpass�lter mit zeitabhängiger Mittenfrequenz

wurde in Absc hnitt 6.2 gezeigt. Hier sollte ein Signal mit b ek ann ter, v ariierender Mo-

men tanfrequenz aus einer gestörten o der v errausc h ten Aufnahme extrahiert w erden.

Das W a v elet�Sp ektrum eines ungestörten Referenzsignals dien t zur Bestimm ung

der Instan tanfrequenz, also der momen tanen Pulsfrequenz. Sie k ann jedo c h auc h

z.B. durc h Beat�T o�Beat�Analyse o.ä. b estimm t w erden. Diese zeitv ariable Pulsfre-

quenz ist im W a v elet�Sp ektrum als Bergk amm, der die lok alen F requenzmaxima für

jeden Zeitpunkt v erbindet, erk enn bar.

Ein zeitv arian tes W a v elet�Filter k ann k onstruiert w erden, indem eine Mask e erstellt

wird, die ein F requenzin terv all um die gefundene Instan tanfrequenz erhält und al-

le anderen Bereic h des Sp ektrums zu Null setzt. Im einfac hsten F all gesc hieh t dies

durc h eine Rec h tec kfunktion, ab er auc h stetige F ensterfunktionen wie z.B. Ham-

ming, W elc h etc. sind möglic h

wHamming (f ) = 0 ;54� 0;46�cos(
2�f
F

); (6.8)

hierb ei ist F die F ensterbreite.

Die An w endung des Filters erfolgt durc h Multiplik ation der Mask e mit dem W a v elet�

Sp ektrum des gestörten Signals. Eine ansc hlieÿende in v erse T ransformation liefert

dann das ge�lterte Signal im Zeitb ereic h. In Absc hn. 6.2 wurde die Instan tanfre-
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Abbildung 6.9: Illustration der k ombinierten Zeit� und F requenzda rstel-

lung mittels W avelet�T ransfo rmation. Zw ei unterschiedliche Beispielsignale

(ob en) w eisen ein ähnliches F ourier�Sp ektrum auf (Mitte). Eine W avelet�

T ransfo rmation o�enba rt die grundsätzlich verschiedenen Signalcha rakteristik a

(unten). Die F requenzänderung eines Signals lässt sich eindeutig zeitlich zuo rd-

nen.

quenz aus einer ungestörten und ho c h aufgelösten Sim ultanaufnahme extrahiert und

das gestörte Signal so aufb ereitet. W enn das zu �lternde Signal eine ausreic hende

Qualität b esitzt, um die Instan tanfrequenz des dominierenden F requenzan teils im

Signal selbst zu b estimmen, k ann eb enfalls eine deutlic he V erringerung des Rau-

sc hens erreic h t w erden. Abbildung 6.10 zeigt hierzu ein Beispielsignal v or und nac h

Filterung. Lediglic h die dominierenden F requenzan teile bleib en erhalten, w eitere Si-

gnalb estandteile und Rausc hen w erden un terdrüc kt.
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Abbildung 6.10: Beispiel einer Signal�lterung mittels W avelet�

T ransfo rmation. Ein dominierender F requenzanteil k ann erhalten w erden,

alle Anderen w erden unterdrückt.

6.4.1.2 Artefakterk ennung mit Hilfe der W avelet�T ransfo rmation

Neb en der Visualisierung instationärer Oszillationsm uster erlaubt die W a v elet�

T ransformation w eiterhin auc h die Erk enn ung v on Artefakten in den P erfusions-

signalen. Ungestörte PPGI�Signale w eisen im Allgemeinen stark e F requenzk omp o-

nen ten im Bereic h um 0,1 - 0,15 Hz auf, einige Aufnahmen b esitzen zusätzlic h eine

respirationsb edingte Oszillation b ei et w a 0,3 Hz. Der hö c hste zu erw artende F re-

quenzan teil ist pulsationsb edingt und liegt un ter Ruheb edingungen b ei et w a 1 Hz.

Darüb erhinaus auftretende, un t ypisc he und zeitlic h b egrenzte F requenzan teile, ge-

rade b ei höheren F requenzen, sind häu�g ein Anzeic hen für Artefakte, die durc h

Bew egungen des Messob jektes o der Beleuc h tungssc h w ankungen auf Grund v on Um-

gebunslic h tein�üssen herv orgerufen wurden. Diese F requenzk omp onen ten lassen sic h

häu�g im W a v elet�Sp ektrum iden ti�zieren und zeitlic h lok alisieren.

Abbildung 6.11 zeigt ein Beispiel eines P erfusionssignals mit üb erlagerten Störungen.

Auf Grund des relativ hohen Rausc han teils ist die zeitlic h b egrenzte Störung n ur

sc h w er auszumac hen. Im W a v elet�Sp ektrum sind die Artefakte jedo c h deutlic h an-

hand der erhöh ten Amplitude des W a v elet�Sp ektrums ob erhalb v on 2 Hz erk enn bar

und dem Zeitb ereic h ab der 25. Sekunde zuordnen. Die erk ann ten artefaktb ehafte-

ten Signalabsc hnitte k önnen dann un terdrüc kt w erden, o der selektiv durc h Filter

nac h b ehandelt w erden.

6.5 F unktionelle, bildgeb ende Analyse von PPGI�Sequenzen

Abgesehen v on in teraktiv en Ausw ertungen der PPGI�Videosequenzen durc h man u-

elle Selektion v on R OIs sind auc h automatisierte V erfahren zur �äc henhaften Dar-

stellung der dermalen P erfusion möglic h. Ziel ist es letztlic h, aus der Videosequenz

ein einzelnes Bild zu errec hnen, das k omplett die sp ezi�zierte funktionelle P erfusi-

onseigensc haft ortsaufgelöst abbildet.

Hierzu ist es erforderlic h, zunäc hst einen aus den PPGI�Signalen extrahierbaren

P arameter zu de�nieren, der zur Visualisierung des lok alen Durc h blutungsstatus

herangezogen w erden k ann. Ein erster naheliegender P arameter ist b eispielsw eise
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Abbildung 6.11: Artefakterk ennung mit Hilfe der W avelet�T ransfo rmation.

Links: P erfusionssignal mit Artefakten und zugehö riges F ourier�Sp ektrum.

Rechts: W avelet�Sp ektrum. Die Artefakte k önnen anhand der unt ypischen sp ek-

tralen Energieverteilung zu höheren F requenzen kla r im Zeitintervall 20 - 25 s

lok alisiert w erden.

die Amplitude des Herzsc hlages. Diese k ann relativ einfac h aus einem bandpass�

ge�lterten PPGI�Signal gew onnen w erden, indem man die mittlere Di�erenz aus

maximalem und minimalem Signal für ein gleitendes Zeitfenster v on et w a 1 s b e-

stimm t.

Mallat [ Malla t 2001 ] sc hlägt als b esonders einfac h zu b erec hnenden und zur mitt-

leren Pulsamplitude prop ortionalen P arameter die absolute V ariation v or

v =
X

jg(t) � g(t � T)j : (6.9)

Alternativ e P arameter k önnen die Pulsform, o der auc h Signalan teile in w eiteren F re-

quenzbändern, sp eziell b ei 0,3 Hz (A tm ung) und 0,1 Hz (V asomotion), b esc hreib en.

Nac h F estlegung eines b eliebigen P arameters zur funktionellen Visualisierung der

lok alen P erfusion wird automatisc h eine R OI in einer Bildec k e platziert, für die das

Durc h blutungssignal abgeleitet wird. Aus diesem PPGI�Signal wird nac h evtl. Fil-

terung der sp ezi�zierte P arameter b erec hnet und die markierte Region wird anhand

des P arameters und einer v orgegeb enen F arbsk ala eingefärbt. In einem näc hsten

Sc hritt wird die R OI auf einen b enac h barten Bildb ereic h v ersc hob en und wieder-

um die funktionelle Gröÿe b erec hnet. Diese Region wird dann eb enfalls eingefärbt.

Dieser V organg wiederholt sic h, bis der gesam te Bildb ereic h abgearb eitet ist. Das

resultierende funktionelle Abbild der Hautregion en thält k einerlei Abhängigk eiten

mehr v on morphologisc hen Eigensc haften der PPGI�Sequenz, sondern visualisiert

aussc hlieÿlic h den durc h den selektierten P arameter c harakterisierten P erfusionssta-

tus. Abbildung 6.12 illustriert den v erw endeten Algorithm us.

Auf Grund des Pixelrausc hens ist die minimale Gröÿe der R OIs b esc hränkt. Eine hö-

here Qualität der funktionellen Abbildung k ann jedo c h durc h Üb erlappung der R OIs

erreic h t w erden. Bei einer Videosequenz mit einer Gröÿe v on 256x256 Bildpunkten

und einer R OI Gröÿe v on 8x8 Pixeln k ann, statt einer Auf lösung v on 32x32 Pixeln

für die funktionelle P erfusionsabbildung, eine Auf lösung v on 242x242 Bildpunkten

erzielt w erden, w enn die maximal möglic he Üb erlappung der R OIs gew ählt wird.
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Abbildung 6.12: Algo rithmus zur automatischen Abbildung des funktionellen

P erfusionsstatus. Abgebildet sind drei Momentaufnahmen mit automatischer

Platzierung der ROIs, dem ge�lterten PPGI�Signal mit der jew eils b erechneten

sk ala ren Durchblutungsstä rk e und der fa rblichen funktionellen Da rstellung der

Hautdurchblutung.
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Abbildung 6.13: F unktionelle Abbildung eines Untera rms anhand der Quanti-

�zierung der Pulsamplitude. Eine erhöhte P erfusion auf Grund der Behandlung

mit einer durchblutungssteigernden Salb e im ma rkierten Hauta real k ann deutlich

erk annt w erden. Die Pulsamplitude steigt von einem durchschnittlichen W ert

von 0,3 PPG % auf das bis zu 4 fache.

Eine w eitere Option ist die V erw endung v on F ensterfunktionen an Stelle v on qua-

dratisc hen R OIs

W(x0;y0) =
1

jx0=� j4 + 1
�

1

jy0=� j4 + 1
: (6.10)

Hierb ei w erden die Signalb eiträge b enac h barter Bildpunkte mit zunehmendem Ab-

stand immer sc h w äc her gewic h tet. Somit wird eine zu stark e �V ersc hmierung� der

ortsaufgelösten P erfusionsdaten v erhindert. Der P arameter � sp ezi�ziert hierb ei die

Breite der F ensterfunktion. Die V erw endung dieser F ensterfunktion erlaubt eine

PPGI�Signal Berec hn ung für jeden einzelnen Bildpunkt un ter Berüc ksic h tigung der

lok alen Umgebung und somit die Berec hn ung v on funktionellen P erfusionsk arten in

v oller Auf lösung der PPGI�Sequenz.

Abbildung 6.13 zeigt die funktionelle Abbildung der Durc h blutungsin tensität für

einen Un terarm. In dem markierten Hautareal wurde eine durc h blutungssteigernde

Salb e aufgetragen und et w a 7 Min uten nac h An w endung eine PPGI�Sequenz v on

et w a 30 s Dauer aufgezeic hnet. Durc h die funktionelle Abbildung der Pulsamplitude

k ann die im b ehandelten Hautareal deutlic h gesteigerte Durc h blutung klar erk ann t

w erden.

An Stelle der ortsaufgelösten Visualisierung der herzsync hronen Signalamplitude

k önnen auc h b eliebige w eitere Charakteristik a der lok alen PPGI�Signale b erec hnet

w erden, b eispielsw eise die In tensität langsamer P erfusionsrh ythmen im Bereic h um

0,3 o der 0,1 Hz. Ein Beispiel zeigt Abb. 6.14 . Hier wurde die Amplitude der Oszil-

lationen um 0,3 Hz visualisiert. In der funktionellen Darstellung w erden netzartige
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Abbildung 6.14: F unktionelle Abbildung einer Hand mittels Quanti�zierung

von langsamen Oszillationen um 0,3 Hz. In der funktionellen Da rstellung w er-

den netza rtige Gefäÿstrukturen sichtba r, die für F requenzen um 0,3 Hz eine

verminderte Amplitude aufw eisen.

Gefäÿstrukturen sic h tbar, die in der optisc hen Ansic h t nic h t v orhanden sind. Sie he-

b en sic h allein durc h ihre funktionellen Eigensc haft � eine v erminderte Amplitude

b ei F requenzen um 0,3 Hz � ab.

6.6 Langsame, rhythmische Blutvolumenverschiebungen

Die Ausw ertungen der langsamen Oszillationen um 0,1 Hz w erden dadurc h er-

sc h w ert, dass sie sehr unregelmäÿig und instationär sind. Repro duzierbare Messun-

gen mit iden tisc hen P erfusionsm ustern sind k aum möglic h. W eiterhin w eisen sie eine

stark e örtlic he V ariation auf. Selbst eng b enac h barte Hautregionen zeigen deutlic he

Un tersc hiede in der langsamen Rh ythmik (Abb. 6.15 ). Diese Oszillationen sc heinen

einer ausgeprägten lok alen und autonomen Regulation zu un terliegen.

Während v ersc hiedener Messreihen k onn te mit Hilfe des k amerabasierten PPG�

Imaging erstmals ein neues, bisher in der Literatur nic h t b esc hrieb enes Phänomen

v on v erteilten rh ythmisc hen Blutv olumen v ersc hiebungen b eobac h tet w erden. Sp e-

ziell b ei Messungen an der Stirn mehrere Probanden k onn ten lok al b egrenzte und

sync hronisierte �Blutv olumen w olk en� registriert w erden. Abbildung 6.16 zeigt ein

t ypisc hes Beispiel mit Momen taufnahmen, die im Abstand v on jew eils 1 s gemac h t

wurden. Aus einer sc hein bar unstrukturierten Hautdurc h blutung (t=128 s) form t

sic h ein regional b egrenztes Gebiet mit hoher Lic h tin tensität, also geringem Blut-

v olumen (t=129-131 s). Dieses Gebiet sc hein t leic h t üb er die Stirn zu w andern und

löst sic h danac h wieder auf (t=132-133 s). Der b esc hrieb ene E�ekt, der Bew egung

v on P erfusionsm ustern üb er die Haut, k omm t auf Grund v on lok al sync hronisierten,

jedo c h phasen v ersc hob enen, b esonders ausgeprägten langsamen Rh ythmen um 0,1

Hz zu Stande.
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Abbildung 6.15: P erfusionsmuster mit ausgep rägten V asomotionsrhythmen an

einer Stirn. Selbst eng b enachba rte Hautregionen w eisen deutlich unterschiedli-

che Rhythmen b ei F requenzen um 0,1 Hz auf.
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Abbildung 6.16: V erteilte, rhythmische Blutvolumenverschiebungen auf einer

Stirn. Da rgestellt sind Einzelbilder einer tiefpass-ge�lterten PPGI�Sequenz im

Abstand von jew eils 1 s. Auf Grund von lok alen Synchronisationsp rozessen der

langsamen V asomotionsrhythmen sind verschiedene zusammenhängende Gebie-

te mit gleicher lok aler Blutfülle erk ennba r, die scheinba r üb er die Stirn w andern.

Diese rh ythmisc hen und w olk enartigen Blutv olumen v ersc hiebungen k onn ten wieder-

holt an mehreren Probanden b eobac h tet w erden. Eine medizinisc he Deutung dieses

b esc hrieb enen Phänomens k ann jedo c h im Rahmen dieser Arb eit nic h t gegeb en w er-

den.



KAPITEL 7

Klinische V alidierung

In diesem Absc hnitt soll die Eign ung des PPGI�Systems und der im Kapitel 6 v orge-

stellten Analysew erkzeuge für den klinisc hen Einsatz anhand v on ausgew ählten me-

dizinisc hen Einsatzgebieten üb erprüft w erden. Hierb ei handelt es sic h um v orläu�ge

erste Ergebnisse, teilw eise auc h in F orm v on Pilotstudien. In vielen der v orgestellten

Bereic hen bietet die PPGI�T ec hnik ein vielv ersprec hendes P oten tial für zukünfti-

ge An w endungen und ersc hein t oftmals als w ertv olle ergänzende Diagnosemetho de

geeignet.

7.1 V enöse Messungen

Eine An w endung des Photopleth ysmographie�Imaging für v enöse Messungen ist auf

Grund der hier zu erw artenden groÿen Signalamplituden relativ unkritisc h. W enn

die Sc h w ankungen des Umgebungslic h ts, et w a durc h Änderung der Sonneneinstrah-

lung, nic h t zu groÿ sind, k ann für diese Messungen sogar auf die Ab dunklung des

Raumes und das Aussc halten der Raum b eleuc h tung v erzic h tet w erden. Bei Bedarf

k ann, w egen n ur geringen Anforderungen an die zeitlic he Auf lösung, auc h mit langsa-

meren Kamerasystemen eine K omp ensation des Umgebungslic h ts durc h hell/dunk el

Messungen im Zeitm ultiplexv erfahren v orgenommen w erden. Dies k ann den medizi-

nisc hen Einsatz der PPGI�T ec hnik deutlic h v ereinfac hen. Auc h ersc hein t gerade für

v enöse An w endungen der Einsatz v on preisgünstigeren Kameras, wie einer MiniD V�

Kamera o der der CMOS HDR C4�Kamera, geeignet.

7.1.1 V enenfunktionsp rüfung, Musk elpump entest

Eine b ereits etablierte und w elt w eit klinisc h eingesetzte Metho de zur Beurteilung

der F unktion der V enenklapp en der un teren Extremitäten ist der Musk elpump en-

test (MPT), b ei dem bisher aussc hlieÿlic h klassisc he PPG�Sensoren v erw endet w er-

den. In diesem standardisierten T est führt der P atien t sitzend 8 Dorsalextinktionen

(Wipp en mit dem F uÿ, �Gasp edalb ew egungen�) innerhalb v on 16 s aus. Durc h die

Musk elk on traktionen wird üb er die Musk elpump e das v enöse Blut aus den Bein v e-

nen abgepumpt. Im Zusammenspiel mit den V enenklapp en, die als V en til fungieren,

k omm t es zu einem geric h teten Blut�uss in Ric h tung Herz. F ehlen die V enenklap-

p en, o der sind diese defekt, fällt das Blut direkt nac h der Bew egung durc h die V ene

wieder zurüc k. Dieser v enöse Re�ux ist pathologisc h und m uss b ehandelt w erden.

Zur Diagnose und als einfac he Screeningmaÿnahme wird ein PPG�Sensor an der

Haut b efestigt, der die durc h die Pumpb ew egungen v erursac h te Blutv olumenabnah-

me als Signalanstieg registrieren (vgl. Abb. 7.1 ). Ein Rüc kstrom des Blutes am Ende

der Bew egungsphase wird als Signalabnahme registriert.
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Abbildung 7.1: V enöse Entleerungs- und Auf füllkinetik w ährend des Musk el-

pump entests. Während der Bew egungsphase wird eine Blutmenge V0 aus den

Beinvenen abgepumpt, nach der Wiederauf füllzeit von T0 ab der 20. Sekunde

wird der ursp rüngliche Blutgehalt im Bein wiederhergestellt.
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Abbildung 7.2: Ortsaufgelöster Musk elpump entest eines krank en Beines mit

funktioneller Ausw ertung. Da rgestellt ist die Wiederauf füllzeit T0 . Groÿe Berei-

che des Beines w eisen einen unauf fälligen W ert von T0 > 25 s auf. Gerade im

Bereich des W adenmusk els sind jedo ch Wiederau�üllzeiten kleiner als 20 s zu

erk ennen, w as ein Anzeichen für venöse Insu�zienz sein k ann.

V on en tsc heidender Bedeutung für die Diagnose der V enenklapp enfunktion ist die

v enöse Pumpleistung V0 , also die durc h das Bew egungsmanö v er abgepumpte Blut-

menge und die Wiederauf füllzeit T0 , die b enötigt wird, um die Blutfülle des Aus-

gangszustands zu erreic hen. Bei V enengesunden erfolgt eine langsame Wiederauf-

füllung mit T0 > 25 s. Bei F ehlfunktion der V enenklapp en k omm t es jedo c h zu

Re�uxen, die sic h in einer v erkürzten Wiederauf füllzeit niedersc hlagen. Der Sc h w e-

regrad dieser v enösen Insu�zienz k ann üb er die P arameter T0 und V0 quan ti�ziert

w erden.
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Dieser Screening�T est ist mit den klassisc hen PPG�Sensoren sehr einfac h und �exi-

b el durc hführbar. Da jedo c h n ur in tergrale Gröÿen des gesam ten Beines gemessen

w erden k önnen, m uss eine Lok alisation der defekten V enenklapp en mit Hilfe w eiterer

Un tersuc h ungsmetho den, wie z.B. Ultrasc hall, v orgenommen w erden.

Eine deutlic he V erb esserung in der Lok alisation, b ei gleic hzeitiger Eign ung als Scree-

ning Metho de, k ann b eim Einsatz des PPG�Imaging erw artet w erden. Zur Messung

wird durc h geeignete Ob jektiv einstellung ein groÿer T eil des Un tersc henk els b eob-

ac h tet und eine Bildsequenz aufgezeic hnet. Nac h dem Bew egungsmanö v er k ann dann

für die gesam te abgebildete Hautregion sim ultan die lok ale En tleerungs- und Wie-

derauf füllkinetik b erec hnet und ausgew ertet w erden. Die durc h diese k on taktlose

Messung ermittelten Kurv en lassen sic h analog zu den klassisc hen PPG�Aufnahmen

ausw erten. Als groÿer V orteil ergibt sic h die Möglic hk eit der Messung direkt inner-

halb v on W unden (z.B. Ulcus Cruris). In F olge der hier herrsc henden unzureic henden

P erfusion k ann mit einer deutlic h un tersc hiedlic hen Auf füllkinetik gerec hnet w erden.

Eine funktionelle Visualisierung der P arameter T0 und V0 nac h Absc hnitt 6.5 er-

laubt nic h t n ur die Erk enn ung v on v enösen Insu�zienzen, sondern ermöglic h t auc h

ihre Lok alisation, bzw. Eingrenzung. Abbildung 7.2 zeigt eine Beispielmessung an

einem krank en Bein incl. ortsaufgelöster Ausw ertung. Aufgetragen ist die Wieder-

auf füllzeit T0 als funktioneller P arameter. Im un teren T eil des Un tersc henk els, in

dem auc h die standardisierte Messstelle liegt, k önnen Wiederau�üllzeiten v on et w a

40 s gemessen w erden, w as einem gesunden, unauf fälligen Bein en tspric h t. Im Be-

reic h des W adenm usk els sinkt T0 jedo c h auf W erte un ter 25 s ab, w as ein Zeic hen

für v enöse Insu�zienz sein k ann. Eine deutlic he Begrenzung der Auf fälligk eiten auf

Bereic he des W adenm usk els k ann ausgemac h t w erden.

Dieses Beispiel b elegt den deutlic hen V orteil der PPGI�T ec hnik: durc h die ortsauf-

gelöste Messung k önnen nic h t n ur un t ypisc he Messergebnisse auf Grund v on ungün-

stiger W ahl des Messortes v ermieden w erden, sondern der diagnostisc he W ert der

MPT�Un tersuc h ung k ann deutlic h erhöh t w erden, da gleic h tzeitig eine Lok alisation

der Krankheitsursac he ermöglic h t wird.

7.1.2 Blutvolumenverschiebungen unter Hyp er- und Mikrogravitation

Eine im Bereic h der Grundlagenforsc h ung angesiedelte Messung v on Blutv olumen-

v ersc hiebungen un ter v eränderten Gra vitationsb edingungen k onn te im Rahmen der

7. und 8. P arab el�ugk ampagne des Deutsc hen Zen trums für Luft- und Raumfahrt

(DLR) durc hgeführt w erden. Ziel der V ersuc hsreihen w ar es, Flüssigk eitsv ersc hie-

bungen en tlang der K örp erac hse un ter Sc h w erelosigk eit zu un tersuc hen. Un ter nor-

malen Gra vitationsb edingungen auf der Erdob er�äc he v on 1 g (Erdb esc hleunigung

v on 9,81 m/s

2
) b e�nden sic h et w a 60 % des Blutes im v enösen System der un teren

Extremitäten. Während eines Raum�uges v erteilt sic h jedo c h diese Blutmenge, in

F olge der fehlenden Erdgra vitation, gleic hmäÿig im gesam ten K örp er der Astronau-

ten. Diese für den mensc hlic hen K örp er ungew ohn te hämo dynamisc he V erteilung

führt zu vielfältigen Besc h w erden der Astronauten, wie Üb elk eit, Sc h windelgefühl,

Seh- und Sc hlafstörungen, etc.. Eine A daption des mensc hlic hen K örp ers k ann bis

zu 10 T age dauern.

Qualitativ ist das Phänomen der Flüssigk eitsv ersc hiebungen en tlang der K örp erac h-

se seit langem b ek ann t. Es k onn te u.a. b ereits w ährend zw ei NASA- Missionen 1988
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Abbildung 7.3: Flugmanöver des Airbus A300 ZERO�G. Durch eine pa rab el-

fö rmige Flugbahn k ann für eine Zeitdauer von et w a 20 s im Inneren nahezu

Schw erelosigk eit erzeugt w erden.

(Quelle: Deutsches Zentrum für Luft- und Raumfahrt)

nac hgewiesen w erden, indem ein v erringerter Bein umfang der Astronauten w ährend

der Missionen gemessen wurde. Gleic hzeitig k onn ten Sc h w ellungen im K opfb ereic h

auf Grund der Üb erblutung visuell registriert w erden. Bislang k onn te jedo c h no c h

nic h t geklärt w erden, ob es sic h hierb ei hauptsäc hlic h um Blutv olumen v ersc hiebun-

gen handelte, o der ob auc h zusätzlic h Di�usionsprozesse zu einer erhöh ten extra-

zellulären W assereinlagerung und damit zu einer Flüssigk eitsv ersc hiebung führen

[ Gerzer et al. 2001 ]. Zur Klärung dieser F ragestellung wurden w ährend der DLR�

P arab el�ugmissionen in Bordeaux (Septem b er 2005) und K öln (Mai 2006) in K o op e-

ration mit dem Zen trum für W eltraummedizin der Charité Berlin ein Exp erimen t

mit dem Titel �Visualizing and Quan tifying Rapid �uid shifts along the b o dy axis

in h umans during parab olic �igh ts� durc hgeführt.

Abgesehen v on einem W eltraumaufen thalt lassen sic h kurze Sc h w erelosigk eitspha-

sen auc h an Bord v on Flugzeugen erzeugen, w enn diese sp ezielle P arab el�ugmanö v er

(vgl. Abb. 7.3 ) durc hführen. Um eine Sc h w erelosigk eitsphase v on et w a 20 s zu errei-

c hen, folgt das Flugzeug einer parab elförmige Flugbahn. Ausgehend v on einer Flug-

höhe v on 6100 m �iegt das Flugzeug zunäc hst mit Maximalgesc h windigk eit steil nac h

ob en, der Wink el b eträgt dab ei bis zu 47

�
. Während dieser Flugphase herrsc h t im

Inneren des Flugzeugs eine Sc h w erkraft v on et w a 1,8 g. Ansc hlieÿend wird der T rieb-

w erkssc h ub so w eit gedrosselt, dass lediglic h der Ström ungswiderstand des Flugzeugs

ausgeglic hen wird. Zudem wird durc h einen leic h t v eränderten Neigungswink el des

Flugzeuges auc h der Ström ungsauftrieb k omp ensiert. Da k eine externen Kräfte auf

das Flugzeug ein wirk en, bzw. diese k omp ensiert w erden, b e�ndet sic h das Flugzeug

ph ysik alisc h gesehen im freien F all. Als F olge herrsc h t w ährend dieser Flugphase im

Inneren des Flugzeug nahezu Sc h w erelosigk eit, die Gra vitation b eträgt w eniger als

0,02 g. Im Ansc hluss an diese Flugphase herrsc h t w ährend des Abfangens des Flug-

zeuges auf seine Ausgangshöhe wiederum eine erhöh te Sc h w erkraft v on et w a 1,8 g.

Die Dauer der P arab el und damit auc h die Dauer der Mikrogra vitationsphase ist

durc h die Minimal- und Maximalgesc h windigk eit des Flugzeugs b egrenzt. Der Air-

bus A300 Zero-G der Europäisc hen W eltraumagen tur ESA erlaubt eine maximale

Mikrogra vitationsphase v on et w a 22 Sekunden.
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Abbildung 7.4: V ersuchsaufbau zur Messung von Flüssigk eitsverschiebungen

im Airbus A300 ZERO-G. Der Exp erimentaufbau b esteht aus K ontrollrechnern

und einem optisch abgeschirmten Aufbau, in dem sich mit Hilfe einer Kamera

Durchblutungsmessungen an der Stirn eines Probanden durchführen lassen.

Ziel des durc hgeführten Exp erimen ts w ar es zu un tersuc hen, ob b ereits diese kurze

Zeitdauer v on et w a 20 s der un tersc hiedlic hen Gra vitationsb edingungen ausreic h t,

um Flüssigk eitsv ersc hiebungen im mensc hlic hen K örp er herv orzurufen, und auc h ob

diese nac hgewiesen w erden k önnen. Hierb ei wurde w ährend der P arab el�ugmanö v er

an v ersc hiedenen Probanden Messungen der Blutv olumenänderung mit dem PPG�

Imaging V erfahren an der Stirn und auc h mit klassisc hen PPG�Sensoren an den

Sc hläfen und den Un tersc henk eln gemessen. Abbildung 7.4 zeigt den Exp erimen t-

aufbau an Bord des Airbus A300 ZER O-G. Da aus Sic herheitsgründen, und um die

w eiteren Exp erimen te an Bord des Airbus ZER O-G nic h t zu b ehindern, das Um-

gebungslic h t nic h t abgedunk elt w erden k onn te, wurde ein durc h sc h w arze V orhänge

abgedunk elter Exp erimen taufbau angefertigt, der eine teilw eise optisc he Absc hot-

tung des Messareals erlaubte.

Aus praktisc hen Gründen erfolgte die Messung der Stirndurc h blutung mit Hilfe des

PPGI und zw eier PPG�Kanäle an einem liegenden Probanden. Der Exp erimen tauf-

bau v ereinfac h te sic h hierdurc h stark

1

. W eiterhin wurden so Messungen der Haut-

sc hic h tdic k e mittels Ultrasc hallsensoren der Exp erimen tpartner des Charité Berlin

am selb en Probanden ermöglic h t.

7.1.2.1 Messergebnisse

Da das Flugzeug man uell gesteuert wird, und es auc h auf Grund v on T urbulenzen

zu Ab w eic h ungen v on der idealen P arab el�ugbahn k ommen k ann, wird hierdurc h

die Mikrogra vitationsqualität v erringert. Um die Qualität b eurteilen zu k önnen und

auc h um eine Zuordn ung der Durc h blutungsm uster zu den einzelnen Flugphasen

1
Alle Aufbauten an Bord des Flugzeuges m üssen eine Sic herheitsüb erprüfung b estehen und für

eine maximale Besc hleunigung v on 9 g ausgelegt sein. Der vibrationsfreie Aufbau einer geneigten

Liege�äc he ersc hien, auc h auf Grund der fehlenden v orexp erimen tellen T estmöglic hk eiten, als zu

groÿes tec hnisc hes Risik o für das Gesam texp erimen t.
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Abbildung 7.5: T ypischer PPGI�Signalverlauf w ährend einer P a rab el. Unten:

Gravitation an Bo rd des Flugzeugs, ob en: PPGI�P erfusionssignal, gemessen an

der Stirn eines Probanden. Ein Ansteigen des Signals k ann w ährend der Hyp er-

gravitationsphase deutlich erk annt w erden. Während der Mikrogravitationspha-

se erfolgt dagegen mit Absink en des Signals eine Blutverschiebung in Richtung

K opf.

zu b ek ommen, wurde die Gra vitation im Flugzeuginneren in Ric h tung Flugzeugb o-

den und auc h in Flugric h tung mit einem zw eiac hsigen A ccelerometer aufgezeic hnet.

Die Gegen üb erstellung aller P erfusionsdaten mit den jew eiligen tatsäc hlic h gemes-

senen Gra vitationsv erläufen ersc hein t sinn v oll, um zwisc hen Artefakten und durc h

Gra vitationsänderung herv orgerufenen Blutv olumensc h w ankungen un tersc heiden zu

k önnen.

Abbildung 7.5 zeigt einen t ypisc hen PPGI�Signalv erlauf w ährend einer P arab el. Un-

ten ist der durc h das A ccelerometer gemessene Gra vitationsv erlauf in Ric h tung Flug-

zeugb o den dargestellt. Die et w a 20 sekündigen Hyp er- und Mikrogra vitationsphasen

k önnen eindeutig detektiert w erden. Eine Blutv olumenänderung an der Stirn k ann

im Messsignal eindeutig erk ann t w erden, sie erfolgt nahezu ohne Zeitv erzögerung.

Während der Hyp ergra vitationsphase steigt das Signal um et w a 2,5 %. Während der

Mikrogra vitationsphase k ann dagegen mit dem Absink en des PPGI�Signals um et w a

-3 % gegen üb er Normalb edingungen, ein erhöh tes Blutv olumen im Stirn b ereic h re-

gistriert w erden. Die erw arteten Blutv olumen v ersc hiebungen k onn ten also eindeutig

nac hgewiesen w erden.

Für alle Probanden zeigten sic h b ei Messungen mit langw elligerem Infrarot�Lic h t

deutlic h gröÿere Blutv ersc hiebungen, als b ei Messungen mit grünem Lic h t. Dies

lässt sic h dadurc h erklären, dass mit infrarotem Lic h t hauptsäc hlic h die gröÿeren

und tiefer liegenden Gefäÿe abgebildet w erden. In diesen ist mehr Blutv olumen ge-
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Abbildung 7.6: Individuell unterschiedliche Kinetik der Blutverschiebungen.

Aus einem unterschiedlichen Abfall der Kurve zu Beginn der Mikrogravitation,

k ann eine unterschiedliche Flussgeschwindigk eit abgeleitet w erden. Da rgestellt

ist jew eils zusätzlich eine für diesen Bereich angenäherte Exp onentialfunktion

mit zugehö rigem Exp onenten.

sp eic hert und es tritt eine relativ stark e Blutv olumen v ersc hiebung auf. In der mit

grünem Lic h t abgebildeten Mikrozirkulation ist diese w egen der geringeren gesp ei-

c herten Blutmenge nic h t so stark sic h tbar.

Zur Un tersuc h ung des erw artungsgemäÿ sehr stark en h ydrostatisc hen Ein�usses auf

die Blutv olumen v ersc hiebungen wurden auc h b egleitende Messungen mit klassisc hen

PPG�Sensoren am Exp erimen t-Op erator in un tersc hiedlic hen P osition durc hgeführt:
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Rüc k enlage, kniend, stehend. En tsprec hend den Erw artungen k onn te in stehender

P osition die gröÿte Blutv olumen v ersc hiebung registriert w erden, da in diesem F all

die Sc h w erkraftänderung en tlang der langen K örp erac hse stattfand. In kniender P o-

sition k onn te eine v erringerte Signalamplitude und damit eine geringere Blutv olu-

men v ersc hiebung b eobac h tet w erden. Wie v on den medizinisc hen Pro jektpartnern

erw artet, k onn te b ei allen Probanden auc h in Rüc k enlage eine Blutv olumen v ersc hie-

bung nac hgewiesen w erden. Ob w ohl hier eine Sc h w erkraftänderung n ur senkrec h t

zur langen K örp erac hse stattfand, trat hier eine Blutv olumen v ersc hiebung en tlang

dieser A c hse auf. Eine ph ysiologisc he Erklärung für dieses Phänomen k ann an dieser

Stelle nic h t gegeb en w erden und soll mit den medizinisc hen K o op erationspartnern

w eiter erörtert w erden.

Generell lieÿen sic h b ei allen Probanden Blutv olumen v ersc hiebungen nac h w eisen,

jedo c h w ar eine relativ groÿe individuelle Sc h w ankungsbreite zu b eobac h ten. Beson-

dere Un tersc hiede zeigten sic h insb esondere in der Kinetik der Blutv olumen v ersc hie-

bung. Die Änderung der PPGI�Signale, und damit eine Blutv olumen v ersc hiebung,

setzte zw ar nahezu zeitgleic h mit den v eränderten Gra vitationsb edingungen ein, die

Steigung der Kurv e an dieser Stelle, und damit die Flussgesc h windigk eit, w ar je-

do c h b ei den v ersc hiedenen Probanden deutlic h un tersc hiedlic h. Während b ei vielen

Probanden eine Blutv olumen um v erteilung b ereits nac h et w a 5 s abgesc hlossen w ar,

dauerte der V ersc hiebungsprozess b ei anderen Probanden auc h 10 bis 15 s. Abbil-

dung 7.6 zeigt t ypisc he Beispiele, zusammen mit den Exp onen ten der angenäherten

Exp onen tialfunktion. Dieser Exp onen t b esc hreibt die Flussgesc h windigk eit der Blut-

v ersc hiebungen.

Zusammenfassend k ann festgestellt w erden, dass das Exp erimen tziel der Erfassung

und Analyse der Blutv olumen v ersc hiebungen sehr gut gelungen ist. Eindeutige und

wiederholbare Messungen erlaub en sogar statistisc he Analysen und eine K orrelation

mit den, v om Exp erimen tpartner durc hgeführten, Messungen der Hautsc hic h tdic k e.

Zusätzlic he erho�te v erteilte P erfusionsm uster, wie sie in Absc hn. 6.6 b esc hrieb en

sind und die den Einsatz der ortsaufgelösten Messtec hnik zwingend erfordert hätten,

k onn ten b ei der bisherigen Datenanalyse jedo c h nic h t gefunden w erden.

7.2 Arterielle Messungen

7.2.1 Vitalpa rameterb estimmung in der Neonatologie

Auf Grund des k on taktlosen Messprinzip eignet sic h die PPGI�T ec hnik auc h

zur nic h tin v asiv en Üb erw ac h ung v on Vitalparametern im stationären Einsatz. In

K o op eration mit der Neonatologie der Uniklinik Tübingen wurde daher die Eign ung

der PPGI�T ec hnik zum k on taktlosen Vitalparameter�Monitoring v on Neu- und

F rühgeb orenen un tersuc h t.

In Deutsc hland k ommen fast 6 % aller Neugeb orenen zu früh zur W elt. Die Leb ens-

fähigk eit v on F rühc hen b eginn t zwisc hen der 23. und 24. Sc h w angersc haftsw o c he,

w enn die Neugeb orenen ein Geburtsgewic h t v on 500 Gramm hab en. F rühc hen, die

nac h der 28. W o c he geb oren w erden, hab en heutzutage eine Üb erleb ensw ahrsc hein-

lic hk eit v on 90 %. Gerade b ei sehr früh en tbundenen Bab ys sind jedo c h viele Organe

no c h nic h t v ollständig en t wic k elt und der junge K örp er ist no c h unzureic hend auf
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Abbildung 7.7: K ontaktlose PPGI�Messung zum Vitalpa rametermonito ring

an einem Neugeb o renen. Die P erfusionsmessung k ann durch die transpa renten

Inkubato rw ände hindurch erfolgen.

die Eigenständigk eit v orb ereitet. Daher w erden die F rühc hen zunäc hst in rundum

gesc hlossenen Inkubatoren, die die Umgebungstemp eratur k onstan t auf 36

�
C re-

geln und die Bab ys v or vielen Umgebungsein�üssen absc hirmen, b eh utsam an die

neue Umgebung angepasst. Auf Grund häu�g auftretender K omplik ationen w erden

zudem div erse Vitalparameter wie Puls, A tm ung, Sauersto�sättigung und teilw ei-

se auc h der Blutdruc k k on tin uierlic h auf der In tensivstation üb erw ac h t, um dem

F rühgeb orenen die gröÿtmöglic he medizinisc he Betreuung zu gew ähren. Zum Ein-

satz k ommen hierb ei für gew öhnlic h nic h tin v asiv e, jedo c h k on taktb ehaftete Sensoren

wie EK G, Brustgurt, SpO 2 �Sensoren und auc h Blutdruc kmansc hetten.

In einem Pilotv ersuc h wurde v ersuc h t, v ersc hiedene Vitalparameter auc h

v öllig k on taktlos mit Hilfe des Photopleth ysmographie�Imaging zu erfassen

[ V a gedes et al. 2004 ]. Hierzu wurden zusätzlic h zum In tensivmonitoring Messun-

gen mit dem PPGI�System durc hgeführt. Es wurde fahrbar auf einem Instrumen-

ten tisc h aufgebaut und k onn te so zu v ersc hiedenen Inkubatoren b ew egt w erden. Die

Messung erfolgte durc h Aufnahme des K opfes des Neugeb orenen durc h die transpa-

ren ten Inkubatorw ände hindurc h (Abb. 7.7 ). Somit m ussten die Neonaten nic h t aus

der gesc h ützten Umgebung genommen w erden und k onn ten sogar ungestört w eiter-

sc hlafen.

Auf Grund der b esonders sensiblen Messb edingungen auf der In tensivstation k onn-

ten v ersc hiedene PPGI�Einstellungen nic h t optimal v orgenommen w erden. So k onn-

te der K opf der Kinder oftmals nic h t optimal v or dem Kameraob jektiv platziert

w erden, das Umgebungslic h t k onn te w ährend des normalen Betriebs der In tensiv-

station nic h t v ollständig abgedunk elt w erden und es k am durc h Bew egungen des für

den Betrieb der Station not w endigen P�egep ersonals zu Sc hatten würfen und damit

zu Sc h w ankungen des Umgebungslic h ts. Dies hatte w eitere Ein buÿen in der Signal-
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Abbildung 7.8: PPGI�Aufnahme eines Neugeb o renen w ährend des Schlafs.

Für die ma rkierte Region wurde das da rgestellte PPGI�Signal b erechnet. Im

P erfusionssignal lassen sich so w ohl die A tmung b ei et w a 0,5 Hz, als auch der

Herzschlag b ei ca. 2 Hz erk ennen.

qualität und Artefakte zur F olge. Zusätzlic h en tstehen an den Inkubatorw änden

un v ermeidbare Re�exionen v on et w a 4 % (Brec h ungsindex nP lexiglas = 1;49). Somit

k onn te nic h t die v olle Beleuc h tungsin tensität der Hautareale erzielt w erden. Auc h

das zurüc kgestreute optisc he Signal wird hierdurc h gesc h w äc h t und v ersc hlec h tert

die Ausn utzung der Kameradynamik zusätzlic h.

T rotz der sub optimalen Messumgebung k onn ten P erfusionssignale v on allen un ter-

suc h ten Säuglingen abgeleitet w erden. Aus diesen Signalen k onn ten so w ohl atm ungs-

als auc h herzsync hrone Rh ythmen extrahiert w erden. Abbildung 7.8 zeigt eine Bei-

spielaufnahme. Für die selektierte R OI auf der Stirn des Bab ys k onn te das darge-

stellte P erfusionssignal abgeleitet w erden. Der Puls liegt b ei et w a 2 Hz und b esitzt

n ur eine relativ geringe Amplitude, die A tm ung lässt sic h hingegen als sehr ausge-

prägter Rh ythm us mit et w a 0,5 Hz erk ennen. Diese hohen F requenzen für A tm ung

und Puls sind t ypisc h für Neugeb orene, erst mit zunehmendem Alter sink en diese

W erte auf für Erw ac hsene t ypisc he Bereic he v on et w a 0,3 Hz für die Respiration und

et w a 1 Hz für den Puls.

Da die Regelungsmec hanismen b ei Neugeb orenen für die v ersc hiedenen K örp er-

funktionen no c h nic h t so ausgeprägt sind, w eisen so w ohl A tm ung als auc h Puls eine

stark e V ariabilität auf. Für eine frequenzaufgelöste Analyse der Vitalparameter

ersc hein t daher die W a v elet-T ransformation am geeignetsten. In Abb. 7.9 ist das

W a v elet-Sp ektrum eines P erfusionssignals zusammen mit der Darstellung im Zeit-

und auc h F requenzb ereic h abgebildet. Auc h hier sind im F requenzb ereic h um 0,5 Hz

die A tm ung und b ei 2 Hz der Herzsc hlag erk enn bar. Eine zeitlic he V ariation der

A tem- und auc h Pulsfrequenz k ann eb enfalls b eobac h tet w erden.

Ein generell groÿes Problem b ei den PPGI�Aufnahmen v on Neugeb orenen w aren

Bew egungsartefakte. Die Bab ys sind nic h t immer k o op erativ und b ew egen sic h zum

T eil sehr stark. Als optimal hat sic h die Messung w ährend der relativ häu�gen Sc hlaf-

p erio den der Neugeb orenen erwiesen. Jedo c h k am es auc h hier, in F olge der Respira-
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Abbildung 7.9: W avelet Analyse eines P erfusionssignals eines Säuglings. Die

sp ektrale Zusammensetzung des Signals k ann üb er der Zeit da rgestellt w erden.

V a riierende A tem- und Pulsfrequenzen sind dagegen im Zeitsignal (ob en) und

im F ouriersp ektrum (rechts) nur schw er, bzw. ga r nicht erk ennba r.
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Abbildung 7.10: Extraktion eines A tmungssignals aus den Bew egungsa rte-

fakten einer Aufnahme eines Säuglings. Der mittlere Betrag der errechneten

V erschiebungsvekto ren w eist eine deutliche und sehr groÿe atmungsb edingte

Schw ankung auf.
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tion b ew egungen des Brustk orb es, zu Bew egungen des K öpfc hens, die zunäc hst mit

Hilfe der Bew egungsk omp ensation minimiert w erden m ussten.

Wie in Absc hnitt 5.5.3 v orgestellt, hab en diese Bew egungen nic h t n ur störenden

Ein�uss auf die PPGI�Signalqualität, sondern sie lassen sic h auc h zur Gewinn ung

zusätzlic her Vitalparameter heranziehen. Abb. 7.10 zeigt ein Beispiel für das ge-

w onnene A tm ungssignal als zusätzlic hem Vitalparameter. Aufgetragen ist hier der

Betrag der Bew egungsv ektoren üb er der Zeit. P erio disc he, atm ungssync hrone Rh yth-

men lassen sic h zw eifelsfrei erk ennen.

7.2.2 Quanti�zierung von Durchblutungsstö rungen der Haut

Eine sp ezielle F orm der p eripheren Durc h blutungsstörung ist das vibrationsb edingte

V asospastisc he Syndrom (VVS). Es wird auc h W eiÿ�nger-Krankheit o der traumati-

sc hes Ra ynaud-Phänomen genann t. Auslöser des VVS sind Vibrationen mit F requen-

zen im Bereic h v on 20 - 1000 Hz, wie sie b ei Arb eiten mit Motorsägen, Bohrmasc hi-

nen und anderen mec hanisc hen W erkzeugen auftreten. Als Krankheitsbild k omm t

es zu anfallsartigen und örtlic h b egrenzt auftretenden Störungen der Durc h blutung

und Sensibilität in den Händen. Diese Störungen k önnen nic h t n ur unangenehm sein,

sondern den P atien ten sogar so w eit b eein träc h tigen, dass eine w eitere Ausübung des

Berufes unmöglic h wird [ V öl ter-Mahlknecht et al. 2007 ]. Da es sic h b eim VVS

um eine anerk ann te Berufskrankheit handelt, ist eine möglic hst exakte Diagnose

zur Bestimm ung des Sc h w eregrades der Krankheit, auc h aus v olkswirtsc haftlic her

Sic h t, v on groÿem In teresse. Bisher wird zur Diagnose eine Durc h blutungsstörung

durc h einen Kälte-Pro v ok ationstest herv orgerufen. Dies erfolgt durc h ein 2 min ütiges

Handbad in 12

�
C k altem W asser. Ansc hlieÿend wird die Hauttemp eratur an allen

Fingerkupp en k on tin uierlic h üb er einen Zeitraum v on 30 Min uten gemessen. Eine

v erlängerte Zeitdauer bis zur Wiedererw ärm ung der Haut auf T emp eraturen üb er

28

�
C ist dann die wic h tigste Diagnosegröÿe zur Bew ertung der Krankheit.

In einer Pilotstudie zusammen mit dem Institut für Arb eits-, Sozial- und Um w elt-

medizin der Univ ersität Mainz wurde die Eign ung des PPG�Imaging zur Erk enn ung

und auc h zur Quan ti�zierung dieser Durc h blutungsstörungen un tersuc h t. Auf Grund

des k on taktlosen Messprinzips k onn te die PPGI�Messung parallel zu den o.e. T em-

p eraturmessungen durc hgeführt w erden.

Abbildung 7.11 zeigt ein Beispiel für Langzeitmessungen mit einzelnen T emp eratur-

sensoren an den Fingerkupp en nac h dem Kältepro v ok ationstest. Eine ausgeprägte

Durc h blutungsstörung u.a. am Mittel�nger der rec h ten Hand ist deutlic h anhand

der v erspäteten Wiedererw ärm ung erk enn bar. Abbildung 7.12 zeigt die Ausw ertung

der et w a 21 Min uten nac h Pro v ok ationstest parallel aufgenommenen PPGI�Sequenz.

Zur Ausw ertung wurde die Amplitude des herzsync hronen Pulses b estimm t und wie

in Absc hn. 6.5 b esc hrieb en, ortsaufgelöst dargestellt. Auc h in der funktionellen Ab-

bildung k ann eine v erminderte P erfusion, u.a. des Mittel�ngers der rec h ten Hand,

deutlic h erk ann t w erden. Die link e Hand ist, wie auc h aus Abb. 7.11 ersic h tlic h, deut-

lic h stärk er und groÿ�äc higer v on der Durc h blutungsstörung b etro�en. Als wic h ti-

ger V orteil des PPGI gegen üb er T emp eraturmessungen ersc hein t die T atsac he, dass

hier die Blutv olumensc h w ankungen gemessen w erden, also direkt die gesuc h te Grö-

ÿe �P erfusion�. Bei der T emp eraturmessung erfolgt dagegen lediglic h ein indirekter

Sc hluss v on einer guten T emp eraturleitung auf eine gute Durc h blutung.
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Abbildung 7.11: T emp eraturmessung der Hände nach Kälte-

p rovok ationstest. Eine Durchblutungsstö rung ist anhand einer

deutlich verzögerten Wiedererw ä rmung der Finger feststellba r.

(Quelle: Institut für Arb eits-, Sozial-, und Umw eltmedizin, Johannes Gutenb erg Uni-

versität, Mainz)
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Abbildung 7.12: P erfusionsmessung der Hände zur Erk ennung von Durchblu-

tungsstö rungen. Auch 21 min nach Kältep rovok ation k ann eine P erfusionsstö-

rung z.B. am Mittel�nger der rechten Hand in der funktionellen Abbildung kla r

erk annt w erden.

Bei einigen Messungen stieÿ jedo c h das v erw endete Kamerasystem (UltraPix) an sei-

ne Grenzen. Bei sehr sc h w ac her Hautdurc h blutung k onn te k ein Herzsc hlag abgeleitet

w erden; das Signal b estand lediglic h aus Rausc hen. Eine Erk enn ung v on P erfusions-

störungen k onn te somit zw ar auc h für diese Extremfälle durc hgeführt w erden, für

die Quan ti�zierung dieser sc h w ac hen P erfusionssignale reic h te die Emp�ndlic hk eit

der Kamera jedo c h nic h t aus.

Prinzipiell sc hein t die PPGI�T ec hnik also geeignet zu sein, um die Durc h blutungs-

törungen auc h ortsaufgelöst zu detektieren, jedo c h m uss für eine Quan ti�zierung,

gerade v on sehr sc h w ac her Hautp erfusion, no c h eine w eitere Emp�ndlic hk eitssteige-

rung des Messsystems erreic h t w erden.
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7.2.3 P erfusionsmessungen in W unden

Die w esen tlic hen V orzüge des k on taktlosen und ortsaufgelösten Messprinzips präde-

stinieren die PPGI�T ec hnik in b esonderem Maÿe auc h zur Diagnose v on W unden,

V erbrenn ungen und frisc h transplan tierter Haut, da sc hmerzfreie und sterile Mes-

sungen ohne Infektionsrisik o durc hgeführt w erden k önnen. Eine direkte P erfusions-

messung w ar hier bisher mit pleth ysmographisc hen Metho den nic h t durc hführbar.

Im F olgenden w erden zu diesem Einsatzszenario zw ei Beispiele v orgestellt.

7.2.3.1 W underk ennung und V ermessung

Eine Bew ertung der Hautdurc h blutung im W undeb ereic h und auc h die V ermessung

der W unde ist, gerade zur Diagnose v on W undheilungsprozessen, äuÿerst in teres-

san t. Dies sc hein t mit dem PPGI�System relativ einfac h realisierbar zu sein. Abbil-

dung 7.13 zeigt hierzu eine Beispielaufnahme einer ob er�äc hlic hen V erbrenn ung 1.

Grades. Sie k ann als dunkler Bereic h am Handrüc k en erk ann t w erden. Zur funktio-

nellen Analyse, der direkt nac h V erletzung aufgezeic hneten PPGI�Sequenz, wurde

die Amplitude der herzsync hronen Pulsation ausgew ertet und zusätzlic h auc h die

Amplitude der langsamen V asomotionsrh ythmen um 0,1 Hz. Die Abbildungen hier-

zu zeigen neb en der Erhöh ung der herzsync hronen Pulsamplitude im W undb ereic h

auc h eine gleic hzeitig stark v erminderte V asomotionsaktivität. In b eiden funktio-

nellen Abbildungen dieser P erfusionsmerkmale ist die V erbrenn ungswunde deutlic h

erk enn bar. Eine automatisierte W underk enn ung anhand dieser funktionellen P ara-

meter ist relativ einfac h durc h Sc h w ellw ertbildung möglic h. D.h. Hautareale, die

eine Pulsamplitude üb er einem Sc h w ellw ert aufw eisen, und gleic hzeitig eine gerin-

ge V asomotionsaktivität b esitzen, w erden zum W undb ereic h gezählt, alle Anderen

zur gesunden Haut. Als Ergebnis k ann eine Mask e b erec hnet w erden, die dem Ori-

ginalbild zur Visualisierung üb erlagert w erden k ann (Abb. 7.13 ob en rec h ts). Die

Erk enn ung der W unde erfolgt also nic h t durc h visuelle o der morphologisc he Kri-

terien, sondern einzig anhand der funktionellen P erfusionsmerkmale Pulsamplitude

und V asomotionsaktivität. Aus der reduzierten V asomotion k ann auf eine maximale

W eitung der Blutgefäÿe innerhalb der W unde gesc hlossen w erden, die eine maximale

Blutv ersorgung und somit ein sc hnelles Einleiten der W undheilung zur F olge hat.

Eine V ermessung liefert eine W undgröÿe v on 874 Bildpunkten, w as b ei der hier

eingestellten Abbildungsgröÿe et w a 285 mm

2
en tspric h t. Für W unden auf eb enen

Hautarealen ersc hein t die automatisierte W underk enn ung mittels PPGI ein ideales

W erkzeug zur funktionellen V ermessung und Bew ertung zu sein. Bei ausgedehn ten

W unden auf gekrümm ten K örp erob er�äc hen k ann es jedo c h durc h die �äc henhafte

Pro jektion zu F ehlern o der Ungenauigk eiten in der Gröÿen b erec hn ung k ommen.

7.2.3.2 Beurteilung von W undheilungsp rozessen

Allein der F aktor W undgröÿe ist oft n ur ein unzureic hendes Kriterium zur Beur-

teilung des Sc h w eregrades einer V erletzung. Viel b edeutsamer sc hein t der Durc h-

blutungsstatus zu sein. Er gibt Aufsc hluss darüb er, ob der V erheilungsprozess v or-

ansc hreitet, stagniert, o der sic h die V erletzung auf Grund unzureic hender Durc h-

blutung sogar v ersc hlimmert. Die Diagnose gerade v on langsamen W undheilungs-

prozessen, wie z.B. dem Ulcus Cruris, n ur anhand des Visus-Befundes ist k aum
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Abbildung 7.13: W underk ennung anhand funktioneller Merkmale. Ob en: Auf-

nahme einer Hand mit V erb rennung und erk annter W undb ereich. Unten: Berech-

nete funktionelle P a rameter Pulsamplitude und V asomotionsamplitude.

quan ti�zierbar. Damit wird auc h die Bew ertung des Therapieerfolgs ersc h w ert. Ein

erster V ersuc h einer funktionellen Quan ti�zierung der W undheilung mittels PPG�

Imaging v erlief vielv ersprec hend. V on einer W unde (Hautabsc h ürfung) wurde üb er

einen Zeitraum v on 5 W o c hen jew eils ein F oto für den visuellen Eindruc k gemac h t

und auc h jew eils eine PPGI�Sequenz aufgezeic hnet. Zur funktionellen Abbildung des

Durc h blutungsstatus wurde wiederum die Pulsamplitude ortsaufgelöst dargestellt.

Abbildung 7.14 zeigt v ersc hiedene Stadien der W undheilung. Gezeigt ist jew eils das

F oto, ein Einzelbild der PPGI�Sequenz und die daraus b erec hnete funktionelle Ab-

bildung der herzsync hronen Pulsamplitude zu den Zeitpunkten: zw ei T age nac h der

Hautabsc h ürfung, nac h 1, nac h 2 und nac h 3 W o c hen. Der visuelle Eindruc k v a-

riiert zw ar und ein gesc h ulter Beobac h ter k ann durc haus ein V erheilen der W unde

erk ennen, jedo c h bleibt die W unde auc h nac h 4 W o c hen no c h deutlic h sic h tbar. Die

funktionellen Abbildungen b elegen jedo c h im Gegensatz dazu eine deutlic h sc hnellere

Normalisierung der Hautp erfusion. Bereits nac h 3 W o c hen sind k eine funktionellen

Ab w eic h ungen zwisc hen W unde und umgeb ender gesunder Haut mehr erk enn bar.

Das Narb engew eb e wird also gleic h w ertig zur umgeb enden gesunden Haut durc h-

blutet.
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Abbildung 7.14: Heilungsverlauf einer W unde. Da rgestellt sind jew eils F otos

einer Hautabschürfung, ein Einzelbild der PPGI�Sequenz, so wie eine funktionelle

Abbildung der Pulsationsstä rk e zu den Zeitpunkten: 2 T age nach V erletzung,

nach 1, nach 2 und nach 3 W o chen.

Sollten sic h die an diesem Beispiel gemac h ten Beobac h tungen auc h auf andere W und-

t yp en üb ertragen lassen, ersc hein t das PPG�Imaging auc h hier ein geeignetes W erk-

zeug zur Therapiek on trolle der W undheilung zu sein.
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Abbildung 7.15: PPGI�Messungen an einem Hauttumo r. Da rgestellt ist ein

F oto und ein Einzelbild der PPGI�Sequenz, so wie eine funktionelle Abbildung

der Pulsamplitude. Ein sehr deutlicher Anstieg der P erfusion im T umo rgew eb e

k ann b eobachtet w erden.

7.2.4 P erfusionsmessungen von Hauttumo ren

Ein w eiteres möglic hes Einsatzgebiet der PPGI�T ec hnik ist die Diagnose v on Haut-

tumoren. Eine Bew ertung, ob Neubildungen v on Gew eb e gutartig o der b ösartig sind,

ist meist n ur v on b esonders gesc h ulten Sp ezialisten durc hführbar und wird anhand

des visuellen Befundes getro�en. Eine gesic herte Abklärung erfordert häu�g zusätz-

lic h einen histologisc hen Befund, b ei dem die b etro�en Hautstelle en tfern t und im

Lab or analysiert wird. Dies ist jedo c h b ei b ösartigen T umoren mit der Gefahr der

Metastasen bildung v erbunden. Nac h einem T umorb efund k önnen diese mittels Fluo-

reszenzdiagnostik, b ei der ein v erabreic h ter �uoreszierender F arbsto� sic h selektiv

im T umor anreic hert, farblic h markiert w erden, um so den Arzt b eim Auf �nden aller

T umorherde zu un terstützen.

In K o op eration mit der Hautklinik des Univ ersitätsklinikums Aac hen wurden v or-

klinisc he T ests durc hgeführt, um eine möglic he Eign ung des PPG�Imaging zur funk-

tionellen Detektion v on Hauttumoren, auc h ohne Gab e v on Fluoreszenzmark ern, zu

üb erprüfen. Da die Neubildung v on T umorgew eb e häu�g mit gleic hzeitig stark er

Neubildung v on Blutgefäÿen v erbunden ist, b esteh t die Möglic hk eit, den T umor an-

hand einer erhöh ten P erfusion zu detektieren. An einigen P atien ten k onn ten hierzu

PPGI�Sequenzen v on v ersc hiedenen T umorarten aufgezeic hnet w erden. Das Haupt-

in teresse lag wiederum auf der funktionellen Ausw ertung der P erfusionsstärk e. Ab-

bildung 7.15 zeigt eine Beispielaufnahme eines Melanoms. Dargestellt sind ein F oto,

ein Einzelbild der Videosequenz, so wie die funktionelle Abbildung der Pulsamplitu-

de. Ein b esonders deutlic her Anstieg der Durc h blutung auf das bis zu 7 fac he der

umgeb enden Hautregion k ann erk ann t w erden.

In diesem, w eit fortgesc hrittenen Stadium k ann also eine erw artete gesteigerte

Durc h blutung des T umorgew eb es festgestellt w erden. Die Üb erprüfung, ob auc h ei-

ne Erk enn ung zu früheren Zeitpunkten erfolgen k ann, m uss in w eiteren V ersuc hen

geklärt w erden.

7.2.5 Quanti�zierung allergischer Hautreaktionen

Als w eiterer p oten tieller Einsatzzw ec k wurde eine Eign ungsprüfung der PPGI�

T ec hnik zur Quan ti�zierung v on allergisc hen Hautreaktionen in K o op eration mit

der Dermatologisc hen Klinik des Univ ersitätsklinikums Aac hen durc hgeführt.
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Allergien v om Sofortt yp (T yp 1) mac hen et w a 90 % aller Allergien aus, Allergiesym-

ptome treten hierb ei w enige Min uten bis Stunden nac h dem K on takt mit dem All-

ergen auf. Auslöser ist eine Üb erpro duktion v on An tik örp ern, die mit dem Allergen

reagieren und eine üb ermäÿige Aussc h üttung v on Histamin b ewirk en. Das Histamin

führt zu En tzündungsreaktionen, in deren V erlauf sic h die Blutgefäÿe stark w ei-

ten und es zu Flüssigk eitsaustritten k omm t, die als Ödeme und Quaddeln sic h tbar

w erden.

Allergietests w erden üblic herw eise am Un terarm o der am Rüc k en der P atien ten mit

dem so genann ten �Pric k�T est� durc hgeführt. Hierb ei w erden gleic hzeitig mehrere

Allergene in T röpfc henform an v ersc hiedenen Stellen der Haut aufgetragen und die

Haut ob er�äc hlic h mit einer feinen Nadel eingesto c hen (Pric k). Eine nac h kurzer

Zeit (5 bis 60 Min uten) einsetzende Hautrötung o der Quaddelbildung ist ein An-

zeic hen für eine b estehende Allergie auf die jew eilige Substanz. Die Bew ertung der

lok alen allergisc hen Reaktion erfolgt bisher lediglic h sub jektiv durc h den un tersu-

c henden Arzt und ist n ur indirekt und ungenau zu quan ti�zieren, et w a durc h die

Quaddelgröÿe o.ä..

Im Rahmen einer medizinisc hen Dissertation [ Blaºek 2007 ] wurden mehrere V er-

suc hsreihen zur Messung v on allergisc hen Hautreaktionen durc hgeführt. Ziel w ar die

Quan ti�zierung und auc h die Ob jektivierung der allergisc hen Hautreaktionen mit

Hilfe des PPG�Imaging V erfahrens. Zum Nac h w eis der Eign ung der PPGI�T ec hnik

wurde in einer ersten V ersuc hsreihe an mehreren Probanden an v ersc hiedenen Haut-

regionen des Un terarms ein Pric k�T est mit K o c hsalzlösung (NaCl) als K on trollmes-

sung bzw. Placeb o, ein Pric k�T est mit Histamin als allergieauslösende Substanz,

so wie eine in trakutane Injektion v on Histamin appliziert. V or und nac h der Hista-

minapplik ation wurden PPGI�Sequenzen v on et w a 2 Min uten Dauer aufgezeic hnet.

Eine Analyse der herzsync hronen Pulsation b elegt zunäc hst einen deutlic hen An-

stieg der Pulsamplitude nac h der Histamingab e um 100 bis 150 % (Abb. 7.16 ).

W eiterhin sc hein t eine in trakutane Injektion des Histamins, auf Grund der erhöh ten

in die Haut gelangenden Histaminmenge, eine stärk ere Hautreaktion herv orzurufen

als der Pric k�T est. Die NaCl K on trollstelle w eist, abgesehen v on der mec hanisc hen

V erletzung durc h die Injektionsnadel, k eine erhöh te Pulsationsamplitude auf.

Eine funktionelle, ortsaufgelöste Ausw ertung der herzsync hronen Pulsation zeigt

zudem auc h die örtlic he Ausdehn ung der allergisc hen Reaktion. Diese geh t deut-

lic h üb er die Ausdehn ung der mit dem Auge sic h tbaren Quaddel hinaus. Abbildung

7.17 zeigt eine Beispielaufnahme mit dem zugehörigen funktionellen P erfusionssta-

tus. Die unmittelbar b etro�ene Hautregion, die auc h durc h Quaddelbildung auf-

fällt, zeigt eine um et w a 300 % erhöh te P erfusion. Auf Grund der V erteilung des

Histamins durc h die Hautp erfusion steigt jedo c h auc h die Durc h blutung in groÿen

umgeb enden Regionen auf fast 200 % an. Die Ausdehn ung dieser Nac h barregionen

mit erhöh ter P erfusion sc hein t ein sehr deutlic her Indik ator für die in die Haut ge-

langte Histaminmenge zu sein. Die in trakutan b ehandelte Stelle w eist mit erhöh ter

in die Haut gelangter Histaminmenge eine deutlic h gröÿere Umgebungsregion mit

erhöh ter Durc h blutung auf als die mit dem Pric k�T est b ehandelte Hautstelle. Die

NaCl-K on trollstelle w eist k einen Umgebungsb ereic h auf.

Sp eziell für Medik amen ten tests ist die Gegen üb erstellung v on Wirksto�k onzen tra-

tion und K örp erreaktion v on groÿer Wic h tigk eit. Das Ergebnis sind so genann te
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Abbildung 7.16: Untersuchung unterschiedlicher Applizierungsfo rmen von Hi-

stamin. An einem Untera rm wurde Histamin mittels Prick�T est (rechts) und

auch intrakutan (links) appliziert. Die K ontrollstelle in der Mitte b esteht aus

einem Prick�T est mit NaCl. Die intrakutane Gab e ruft eine deutlich stä rk ere

allergische Reaktion hervo r, als eine Applik ation mittels Prick�T est.
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Abbildung 7.17: F unktionelle Ausw ertung der Pulsamplitude nach Applik ation

von Histamin. So w ohl die mit Histamin b ehandelten Hautstellen, als auch groÿe

Umgebungsb ereich w eisen eine sta rk erhöhte P erfusion auf.

Dosis�Wirkungs�Kurv en. Anhand dieser Zusammenhänge k önnen Dosierungsemp-

fehlungen getro�en w erden, o der auc h Therapieerfolge k on trolliert w erden.

Die Erstellung dieser Dosis�Wirkungs�Kurv en zum Ein�uss des Histamins w ar Ziel

einer zw eite V ersuc hsreihe, hier sollte die Stärk e der allergisc hen Hautreaktionen im

V erhältnis zur applizierten Dosis des Allergens un tersuc h t w erden. An vier v ersc hie-

denen Hautstellen des Un terarms wurden daher in trakutane Gab en v on Histamin

in v ersc hiedenen K onzen trationen v on 1:1 (Histamin und NaCl im V erhältnis 1:1),

1:10 und 1:100, so wie reinem NaCl als K on trollmessung appliziert. Ortsaufgelöste

PPGI�Messungen wurden v or der Histamingab e, so wie 5, 10 und 15 Min uten nac h

der Gab e durc hgeführt. Somit k onn te nic h t n ur eine Quan ti�zierung der Hautreak-

tionen durc hgeführt w erden, sondern auc h der zeitlic he V erlauf der K örp erreaktion

aufgezeic hnet w erden.
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Abbildung 7.18: Untersuchung des Ein�usses der Histamink onzentration. Ap-

pliziert wurden Histamin in den K onzentrationen 1:1 (unten rechts), 1:10 (ob en

rechts), 1:100 (unten links) und NaCl (ob en links) jew eils intrakutan. Die aller-

gische Reaktion nimmt mit fallender Histamink onzentration deutlich ab.
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Abbildung 7.19: Erstellung einer Dosis�Wirkungs�Kurve für verschiedene

Histamink onzentrationen. Für verschiedene Histamink onzentrationen k onnte

durch Intervallmessungen der zeitliche V erlauf der allergischen Reaktion zu-

mindestens grob erfasst w erden.

Abbildung 7.18 zeigt den ortsaufgelösten P erfusionsstatus an einem Probanden 5

Min uten nac h der Applik ation des Histamins. Bereits in der zeitlic hen �Momen t-

aufnahme� ist eine deutlic he Abhängigk eit der Hautreaktion v on der Allergenk on-

zen tration erk enn bar, und zw ar so w ohl in der Pulsamplitude, als Indik ator für die

Hautreaktion, als auc h in der räumlic hen Ausdehn ung der Hautreaktion. Eine hö-

here Histamink onzen tration an der Einstic hstelle sc hein t durc h die Hautp erfusion

auc h deutlic h w eiter in der umgeb enden Hautregion v erteilt zu w erden.

Auc h der in vier In terv allen gemessene zeitlic he V erlauf der Hautreaktion (v or der

Applik ation, nac h 5, 10 und 15 Min uten, Abb. 7.19 ) zeigt eine deutlic he Abhängig-

k eit v on der Allergenk onzen tration. Mit Ausnahme der K on trollstelle (reines NaCl)

steigt in allen Bereic hen die registrierte Pulsationsstärk e üb er die gemessenen 15

Min uten deutlic h an; die Steigung der Pulsamplitude k orreliert wiederum mit der
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Histamink onzen tration. Für diesen Probanden sc hein t w eiterhin die allergisc he Re-

aktion b ereits nac h 5 Min uten langsam abzuklingen.

Eine Eign ung des PPGI für eine Quan ti�zierung der allergisc hen Reaktionen k onn te

eindeutig nac hgewiesen w erden. Neb en der Heftigk eit der K örp erreaktion k onn te

sogar der zeitlic he V erlauf grob erfasst w erden.
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KAPITEL 8

Schlussb etrachtung und Ausblick

In der v orliegenden Arb eit wurde ein bildgeb endes, funktionelles V erfahren zur op-

to elektronisc hen Erfassung der Hautdurc h blutung v orgestellt. Mit Hilfe einer selek-

tiv en Beleuc h tungseinheit und eines k amerabasierten optisc hen Detektors, ist eine

Messung der dermalen P erfusion anhand der Mo dulation der optisc hen Dämpfung

möglic h. Es steh t somit erstmals ein photopleth ysmographisc hes V erfahren zur V er-

fügung, das nic h t n ur ortsaufgelöste Messungen erlaubt, sondern auc h gänzlic h ohne

Hautk on takt arb eitet.

Mit Hilfe v on Mon te�Carlo Sim ulationen lassen sic h die W ec hselwirkungen zwisc hen

Lic h t und Gew eb e un tersuc hen. Aus medizinisc her Sic h t b esonders in teressan t ist

die Absc hätzung der Messtiefe und auc h des un tersuc h ten Messv olumens. Zur Op-

timierung des Messsystems im Hin blic k auf die Eindringtiefe k önnen v ersc hiedene

Maÿnahmen getro�en w erden. V or Allem k ann dies durc h geeignete W ahl der Be-

leuc h tungsw ellenlänge gesc hehen. Die Mikrozirkulation der ob ersten Hautsc hic h ten

lässt sic h am b esten mit kleinen W ellenlängen des blauen o der grünen Sp ektralb e-

reic hs abbilden, w ohingegen langw elligeres Lic h t des nahen Infrarot v or allem die

tieferen Hautsc hic h ten erreic h t. Durc h �dynamisc he� Sim ulationen, b ei denen das

Sim ulationsszenario parametrisiert wird, k onn ten Eigensc haften, wie das momen ta-

ne Blutv olumen der Haut, zeitlic h v ariiert w erden. Als Sim ulationsergebnis k ann das

Detektorsignal so w ohl nac h DC- als auc h A C-Signalan teil v orhergesagt w erden. Die

erzielten Sim ulationsergebnisse w eisen im Allgemeinen eine sehr gute Üb ereinstim-

m ung mit exp erimen tellen Beobac h tungen auf.

Es wurden mehrere Kamerasysteme un tersc hiedlic her Preisklassen auf ihre Eign ung

als optisc her Detektor des PPG�Imaging Systems un tersuc h t. Für einige medizi-

nisc he Einsatzgebiete ersc heinen preisgünstige Kameras aus dem K onsumerb ereic h

geeignet, jedo c h m uss im Allgemeinen, auf Grund des geringen Nutzan teil des P er-

fusionssignals, auf Sp ezialsysteme mit b esonders hoher Dynamik zurüc kgegri�en

w erden. Dies ist insb esondere zur Erfassung v on pathologisc h v erminderter Haut-

durc h blutung erforderlic h. Durc h den Einsatz v on strukturierter Beleuc h tung mit

geeigneter K om bination v on b eleuc h teten und abgesc hatteten Arealen k önnen un-

erwünsc h te statisc he An teile des PPGI�Signals reduziert und so der Nutzan teil des

optisc hen Signals erhöh t w erden.

Durc h das k on taktlose Messprinzip des v orgestellten V erfahrens k ann es auf Grund

v on Bew egungen des Messob jekts relativ zur Kamera zu Artefakten k ommen. Zur

Reduktion dieser Artefakte m uss die Bew egung erk ann t und k omp ensiert w erden.

Hierzu stehen v ersc hiedene V erfahren, z.B. basierend auf dem Prinzip der Musterer-

k enn ung o der auf der Ausw ertung des optisc hen Flusses, zur V erfügung. Für groÿe

Messartefakte, et w a auf Grund v on v orgesc hrieb enen Bew egungsmanö v ern w ährend

der Aufnahme, emp�ehlt sic h der Einsatz v on Blo c kmatc hing-V erfahren. Diese ar-

b eiten auc h b ei groÿen V ersc hiebungen robust und erlaub en durc h relativ sc hnel-
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le Berec hn ungen auc h einen in teraktiv en Einsatz. Zur exakten K omp ensation v on

kleineren Artefakten, et w a auf Grund v on un willkürlic hen Respirationsb ew egungen

des Probanden, ersc hein t das Motionconstrain t V erfahren und auc h das Newtonsc he

Gradien ten v erfahren geeignet. Jedo c h k ann auf Grund der hohen Rec henanforderung

auf heutigen Rec hnern k eine in teraktiv e K omp ensation erfolgen, die Rec henzeit b e-

trägt hier mehrere Min uten bis zu einigen Stunden.

Neb en der Beseitigung v on Artefakten und durc h k onstruktiv e Maÿnahmen k ann ei-

ne Signalv erb esserung bzw. Aufb ereitung auc h durc h w eitere Sc hritte erfolgen. Dazu

gehören örtlic he und zeitlic he Mittelungen, ab er auc h Mehrw ellenlängenmessungen

durc h F arbk ameras o der im quasisim ultanen Zeitm ultiplexv erfahren. Hierb ei k ann

ausgen utzt w erden, dass Störungen im Allgemeinen nic h t selektiv in einzelnen Auf-

nahmek anälen auftreten, die P erfusionssignale jedo c h eine ausgeprägte Abhängigk eit

v on der Beleuc h tungsw ellenlänge aufw eisen. Durc h gewic h tete Di�erenzen der Signa-

le k önnen so Sc h w ankungen des Umgebungslic h ts k omp ensiert w erden. Eine w eitere

An w endung ist die V erb esserung der Signalqualität sc h w ac h abbildender Sp ektral-

b ereic he un ter Zuhilfenahme v on b esonders gut abbildenden F arbk anälen und v on

K orrelationseigensc haften. Nic h t zuletzt k ann so auc h sim ultan die Durc h blutung

v ersc hiedener Hauttiefen gemessen w erden. Durc h den V ergleic h v on Mikro- und

Makrozirkulation k önnen w eitere diagnostisc he Informationen gew onnen w erden.

Neb en der in teraktiv en Signalanalyse im Zeit- o der Sp ektralb ereic h o der in der k om-

binierten Zeit-F requenzdarstellung mittels W a v elet-T ransformation wurden auc h Al-

gorithmen en t wic k elt, um automatisiert funktionelle Abbildungen des Durc h blu-

tungsstatus der Haut zu erstellen. Hierb ei k ann farblic h k o diert ein P erfusionsmerk-

mal ortsaufgelöst dargestellt w erden und so eine Lok alisation v on Krankheitsursa-

c hen un terstützt w erden. Eine k onkrete An w endung k ann b eispielsw eise auc h die

funktionelle V ermessung v on W unden sein.

Auf Grund des groÿen In teresses v on medizinisc her Seite k onn te das PPG�Imaging

System b ereits in v ersc hiedenen v orklinisc hen Studien und Pilotpro jekten einge-

setzt w erden und möglic he Einsatzgebiete ausgelotet w erden. Diese reic hen v on der

ph ysiologisc hen Grundlagenforsc h ung, wie der Analyse v on Blutv olumen v ersc hie-

bungen un ter Mikrogra vitation, üb er Diagnosen des v enösen Gefäÿsystems mit der

F unktionsdiagnostik der Bein v enen bis zu arteriellen Messungen. Die vielfältigen An-

w endungsmöglic hk eiten b einhalten hier das k on taktlose Vitalparametermonitoring

v on Neugeb orenen, die Quan ti�zierung v on Durc h blutungsstörungen, die V ermes-

sung und Analyse v on W unden und Hauttumoren und auc h die Quan ti�zierung

v on allergisc hen Hautreaktionen. Hier k önnen sogar Wirksamk eitsun tersuc h ungen

v on Medik amen ten anhand v on Dosis-Wirkungs-Kurv en durc hgeführt w erden.

W eiterführende Arb eiten k önnen sic h zum Einen mit der W eiteren t wic klung der Si-

m ulationsw erkzeuge b efassen. V or Allem ersc hein t ein erhöh ter Detaillierungsgrad

des Sim ulationsszenarios in teressan t. Eine Mo dellierung w eiterer Hautb estandtei-

le, und b esonders eine di�erenzierte Betrac h tung v on reduziertem und o xygenier-

tem Hämoglobin, k ann die Genauigk eit der Sim ulationsergebnisse w eiter erhöhen.

Durc h P arametrisierung der Sauersto�sättigung ersc hein t sogar eine sim ulativ e Un-

terstützung zur Kalibration v on Pulso xymetern denkbar. W eiterhin w äre durc h eine

Erw eiterung der sim ulierten W ec hselwirkungen z.B. eine Betrac h tung v on P olarisati-
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onse�ekten möglic h. Dies würde möglic he An w endungsfelder des Sim ulators deutlic h

erw eitern.

V erb esserungen am PPGI�System selbst sollten sic h v or Allem mit einer Erhöh ung

der örtlic hen und zeitlic hen Auf lösung des Kamerasystems b efassen. In der der-

zeitigen Ausbaustufe stellt dies die gröÿte Besc hränkung dar. Eine hohe zeitlic he

Auf lösung k ann bisher n ur erreic h t w erden, w enn die örtlic he Auf lösung reduziert

wird. Gerade eine erhöh te zeitlic he Abtastung erleic h tert Mehrw ellenlängenmessun-

gen die u.a. zur Umgebungslic h tk omp ensation v erw endet w erden k önnen. Eine in der

F olge nic h t mehr b enötigte Ab dunklung der Messumgebung würde groÿe V orteile

zur praktisc hen An w endbark eit des V erfahrens mit sic h bringen.

Un ter V erw endung v on mehreren W ellenlängen ersc hein t nic h t n ur eine tiefenauf-

gelöste Messung mit Zuordn ung v on P erfusionsrh ythmen zu v ersc hiedenen Haut-

sc hic h ten möglic h. Es k ann w eiterhin auc h eine ortsaufgelöste Erfassung der Sauer-

sto�sättigung und w eiterer Blutgase nac h dem gleic hen Messprinzip herk ömmlic her

Pulso xymeter angedac h t w erden.

Neb en einer Un tersuc h ung v on vielen w eiteren medizinisc hen An w endunggebieten

ersc hein t b esonders die Analyse v on langsamen, v asomotionsb edingten Rh ythmen

in teressan t. Diese sind in vielen PPGI�Messungen sehr deutlic h erk enn bar und w ei-

sen eine ausgeprägte örtlic he V ariabilität auf. In K o op eration mit medizinisc hen

P artnern k önnen hier u.U. ph ysiologisc he Ursac hen dieser und w eiterer rh ythmi-

sc her Phänomene gefunden w erden.
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ANHANG A

Berechnungen von Mo dellpa rametern zur

Bew egungsschätzung

A.1 Iterative Näherungsverfahren

Zur Optimierung der Bew egungsk o e�zien ten c soll der F ehler der Bew egungssc hät-

zung minimiert w erden. Dies gesc hieh t durc h Nullstellensuc he der Ableitung r D(c) .

Der optimale Bew egungsv ektor c wird nac h folgender V orsc hrift b erec hnet:

ck+1 = ck + sk
(A.1)

r 2D(ck) sk = �r D(ck) (A.2)

Die Hilfsv ariable sk
k ann als �Abstiegsric h tung� des Gradien ten v erfahrens in terpre-

tiert w erden.

Un ter Zuhilfenahme der V ektorsc hreib w eise für D(c)

D(c) =
MX

i =1

r i (c)2 = r T r ; (A.3)

mit r i (c) = I n� 1(x i + dx (x i ;yi ); yi + dy(x i ;yi )) � I n (x i ;yi ) , w ob ei (x i ;yi ); i = 1;2;:::;M
alle M Pixel des Bildes durc hläuft, und

A (c) = [ r r1;r r2;:::;r rM ]

=

0

B
B
@

@
@c1

r1 � � � @
@c1

rM
.

.

.

.

.

.

.

.

.

@
@c12

r1 � � � @
@c12

rM

1

C
C
A

(A.4)

lässt sic h die Ableitung als

r D(c) = 2 Ar (A.5)

sc hreib en, die zw eite Ableitung lautet

r 2D(c) = 2 AA T + 2
MX

i =1

r i r 2r i : (A.6)

Da die zw eifac he Ableitung r 2D(c) n ur un ter erheblic hem Aufw and b erec hnet w er-

den k ann, wird sie iterativ durc h die Matrix B k
appro ximiert. Für B 0

wird die

Näherung r 2D � 2AA T
gew ählt, für die w eitere Aktualisierung v on B k

nac h je-

dem Iterationssc hritt wird eine V orsc hrift nac h Bro yden, Fletc her, Goldfarb und

Shanno [ Fletcher 1987 ] v erw endet.

B k+1
BF GS = B +



 T


 T �
�

B �� T B
� T B�

(A.7)
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mit � = ck+1 � ck
und 
 = 2A (k)A (k)T

� +
�
A (k) � A (k� 1)

�
r (k)

Um b ei der Berec hn ung der Abstiegsric h tung sk
in

Bsk = r D(ck) (A.8)

eine explizite In v ertierung v on B zu v ermeiden, wird eine QR�Zerlegung durc hge-

führt, sk
k ann dann durc h Rüc kw ärtseinsetzen v on

Rsk = QT r D(ck) (A.9)

ermittelt w erden.

Ansc hlieÿend wird der P arameterv ektor ck+1
in jedem Iterationssc hritt, wie in Ab-

sc hn. 5.2.1 b esc hrieb en, durc h Liniensuc he b erec hnet.

A.2 Motionconstraints

A.3 Gewichtungsfakto ren

Zur Gewic h tung der einzelnen Motionconstrain ts wurde in Gl. 5.22 ein Gewic h tungs-

faktor Mmult eingeführt. Dieser setzt sic h aus mehreren An teilen zusammen

Mmult = Mmag � M lin � M grad � M f req : (A.10)

Mmag b etrac h tet die Amplitude

Mmag =
jf k(x;y) ? In (x;y)j2 jf k(x;y) ? In+1 (x;y)j2

�
jf k(x;y) ? In (x;y)j2 + jf k(x;y) ? In+1 (x;y)j2

� 3
2

; (A.11)

dieser F aktor hat zur F olge, dass kleine Störungen im Bildinhalt un terdrüc kt w er-

den, ausgeprägten Strukturen, wie Ec k en und Kan ten, jedo c h ein höheres Gewic h t

b eigemessen wird.

Ein w eiterer F aktor b erüc ksic h tigt die Linearität der lok alen Phase

M lin = ( � lin +
X

j� (x) + r � (x)� x � � (x � � x)j)� 1
(A.12)

� lin ist hierb ei eine K onstan te j� lin j � 1, die ein Division durc h Null v ermeiden soll.

Sc hlieÿlic h b erüc ksic h tigen w eitere F aktoren die Di�erenz zwisc hen den Phasen bil-

dern � n und � n+1 .

M grad =
�
� grad + jr � n � r � n+1 j2

� � 1
(A.13)

mit j� grad j � 1, wiederum zur V ermeidung v on Divisionen durc h Null.

Der F aktor M f req dien t zur Un terdrüc kung störender F requenzen im Bild. W enn

F requenzen im Phasen bild v orhanden sind, die nic h t der Filterc harakteristik en t-

sprec hen, der Wink el zwisc hen Filterric h tung n und dem Gradien ten der Phase also

mehr als 90

�
b eträgt, so w erden diese un terdrüc kt.

M f req =

(
1 f•ur nT r � > 0
0 sonst

: (A.14)
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A.4 Berechnung des P a rametervekto rs c

Un ter V erw endung der a�nen T ransformation lassen sic h die Bew egungsv ektoren

für jeden einzelnen Bildpunkt als

 
dx

dy

!

| {z }
d

=

 
a0

b0

!

+

 
a1 a2

b1 b2

!  
x
y

!

=

 
1 0 x y 0 0
0 1 0 0 x y

!

| {z }
K (x )

0

B
B
B
B
B
B
B
B
@

a0

b0

a1

a2

b1

b2

1

C
C
C
C
C
C
C
C
A

| {z }
c

(A.15)

b erec hnen.

Eine Erw eiterung auf homogene K o ordinaten

1

führt zu

cK (x) =

 
K (x) 0

0 1

!

,

bd =
 

d
1

!

und

bc =

 
c
1

!

.

Die Berec hn ung des P arameterv ektors c aus den Motionconstrain ts m erfolgt durc h

die Minimierung des quadratisc hen F ehlers �

" (c) =
P

k

�
mT

k
bd (xk)

� 2

=
P

k

�
mT

k
cK (xk) bc

� 2

=
P

k bcT cK (xk)T m kmT
k

cK (xk) bc

(A.16)

Da die Bew egungsmo dellparameter c unabhängig v on der P osition im Bild sind,

k ann man die V ektoren cT
und c auÿerhalb der Summe sc hreib en, es folgt

� (c) = bcT cQbc (A.17)

mit

cQ =
X

k

cK (xk)T m kmT
k

cK (xk) (A.18)

Aufgrund der V erw endung homogener K o ordinaten k ann

cQ auc h als

cQ =

 
Q q
qT q0

!

(A.19)

gesc hrieb en w erden. Einsetzen der Gleic h ungen A.19 und A.17 ergibt einen Ausdruc k

für den F ehler in Abhängigk eit der Bew egungsmo dellparameter c

"(c) = bcT cQbc

=
�
cT 1

�
 

Q q
qT q0

!  
c
1

!

= cT Qc + 2qT c + q0

: (A.20)

1
Homogene K o ordinaten w erden in der Geometrie und der Computergra�k v erw endet. Durc h

Erhöh ung der Raumdimension k ann die T ranslation und die Matrixm ultiplik ation der A�nen

Abbildung zu einer einzigen Matrixm ultiplik ation zusammengefasst w erden.
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Ein Minim um ergibt sic h für

@"(c)
@c = Qa + QT a + 2qT

= 2Qc + 2qT ; (A.21)

also

c = � Q � 1q: (A.22)
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GLOSSAR

Akren Distale K örp erteile des Mensc hen, wie Hände und Finger, Ze-

hen, Nase, Kinn.

A orta Hauptsc hlagader, die direkt an der link en Herzk ammer

ansc hlieÿt.

Arterien Blutgefäÿe, durc h die Blut mit relativ hohem Druc k v om Her-

zen zu den Organen gepumpt wird.

Arteriolen Kleine Arterien, die im Blutkreislauf zwisc hen den Arterien

und den Kapillaren liegen.

Bew egungsv ektor-

feld

Matrix v on V ektoren, die für jeden einzelnen Punkt eines

Bildes b esc hreibt, wie w eit und in w elc he Ric h tung dieser

Punkt v ersc hob en w erden m uss, um ein störungsfreies Bild

zu erhalten.

CCD-Sensor Charge Coupled Device. Bildsensor, in dem durc h ein tre�ende

Photonen in jedem Bildelemen t Ladungen generiert w erden.

Durc h eine V ersc haltung dieser k ondensatorähnlic hen Bildele-

men te k ann, un ter Erzeugung v on T aktsignalen, ein T ransp ort

der erzeugten Ladungen v orgenommen w erden. Dies erlaubt

ein sequen tielles Auslesen aller Sensorelemen te.

CMOS-Sensor Complemen tary Metal Oxide Semiconductor. Bildsensor, der

in CMOS-T ec hnologie gefertigt wurde. Im Gegensatz zum

CCD sind b ereits in jedem Bildelemen t V erstärk er in tegriert,

die direkt eine Strom-/Spann ungsw andlung durc hführen. Der

CMOS-Sensor m uss nic h t sequen tiell ausgelesen w erden, jedes

Bildelemen t k ann einzeln angespro c hen w erden. Auf Grund

der in den Pixeln in tegrierten Elektronik ist das Pixelrau-

sc hen höher als b ei CCD-Sensoren.

Diastole En tspann ungs- und Füllphase des Herzens. Der Blutdruc k ist

w ährend dieser Phase minimal, das PPG Signal w eist dagegen

in dieser Phase ein Maxim um auf.

Dic hrotie Neb enmaxim um der Pulsw elle zwisc hen Systole und Diastole.

Die Dic hrotie wird durc h das Sc hlieÿen der Herzklapp e am

Ende der Auswurfphase herv orgerufen.

Di�erenzbild Punkt w eise Di�erenz v on zw ei Bildern zur Visualisierung der

Bildun tersc hiede, insb esondere v on Ob jektb ew egungen.

EK G Elektrok ardiogramm. Registrierung der elektrisc hen Aktivi-

täten der Herzm usk elfasern. Im EK G k ann die Herztätigk eit

zeitaufgelöst analysiert w erden.
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Finite-Elemen te-

Metho de

Numerisc hes V erfahren zur näherungsw eisen Lösung v on Dif-

feren tialgleic h ungen. Das Berec hn ungsgebiet wird in ein groÿe

Zahl kleiner Elemen te un terteilt, für die aus einfac hen Glei-

c h ungssysteme und Randb edingungen eine gesuc h te Gröÿe

b erec hnet w erden k ann.

Gefäÿton us Spann ungszustand des glatten Gefäÿm usk els. Die Blutgefäÿe

des Mensc hen sind v on Musk eln umgeb en, die den Gefäÿquer-

sc hnitt und damit auc h die Organdurc h blutung in Abhängig-

k eit des Gefäÿton us regulieren k önnen.

Hämatokrit An teil zellulärer Bestandteile am V olumen des Blutes.

Hämoglobin Roter Blutfarbsto�, der für den Sauersto�transp ort zustän-

dig ist. Er �ndet sic h in reduzierter F orm Hb und auc h in

o xygenierter F orm Hb02 im Blut.

Kapillare Kleinste Bluttransp ortgefäÿe zwisc hen den Arteriolen und

den V enolen. Hier �ndet der Sto�w ec hsel mit dem Gew eb e

statt.

Makrozirkulation Durc h blutung gröÿerer Blutgefäÿe, meist als Zubringerfunk-

tion für die Mikrozirkulation.

Mikrozirkulation Durc h blutung und Sto�austausc h in den kleinsten Blutge-

fäÿen, mit Gröÿen un terhalb v on 100 � m.

Musk elpump en test Standardisierter T est zur F unktionsprüfung der Bein v enen.

Durc h ein Bew egungsmanö v er wird v enöses Blut aus den Bei-

nen abgepumpt und die Zeitdauer bis zum Wiederauf füllen

des Beines gemessen. Diese Wiederauf füllzeit ist eine wic h ti-

ge Diagnosegröÿe zur Beurteilung des V enenzustands.

Phleb ologie Medizinisc hes F ac hgebiet, dass sic h mit der Behandlung v on

Gefäÿerkrankungen und b esonders der V enenerkrankungen

b efasst.

Photon Quan tisierungseinheit elektromagnetisc her Strahlung. Üb er

den W elle-T eilc hen-Dualism us k ann für viele An w endungs-

gebiete die elektromagnetisc he Strahlung auc h als T eilc hen

b etrac h tet w erden und, mit Einsc hränkungen, durc h mec ha-

nisc he Gröÿen b esc hrieb en w erden.

Photopleth ysmo-

graphie

Opto elektronisc hes V erfahren zur Erfassung v on Blutv olu-

menänderungen im Gew eb e. Die hierzu v erw endeten Senso-

ren b esitzen eine LED als Lic h tquelle zur Illumination des

Gew eb es und einen Detektor, meist in F orm einer Photo di-

o de, der zur Erfassung der zurüc kgestreuten Lic h tmenge v er-

w endet wird. Auf Grund eines stark en Absorptionsk on trastes

zwisc hen Blut und umliegendem Gew eb e sc h w ankt die detek-

tierte Lic h tmenge mit v ariierendem Blutgehalt.

Pixel Zumeist quadratisc hes, kleinstes Elemen t eines Bildes o der

optisc hen Sensors.
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Pixelrausc hen Unk orreliertes Rausc hen jedes einzelnen Bildelemen tes. Ge-

nerell w eisen gröÿere Bildelemen te auf Grund der gröÿeren

generierten Ladungsmenge ein geringeres Rausc hen auf. Auc h

ist das Pixelrausc hen v on CMOS-Sensoren in F olge zusätzli-

c her in die Bildpunkte in tegrierter Elektronik im V ergleic h zu

CCD-Sensoren erhöh t.

PPG % In der Phleb ologie etablierte relativ e Gröÿeneinheit zur

Quan ti�zierung v on photopleth ysmographisc hen Messsigna-

len. Hierb ei wird die Di�erenz zwisc hen absolutem Hellig-

k eitssignal und Start w ert der Messung auf diesen Start w ert

normiert. Statt des Start w ertes wird häu�g auc h der Mittel-

w ert des Helligk eitssignals zur Normierung v erw endet.

QRS�K omplex Charakteristisc he Grupp e v on Aussc hlägen im Elektrok ardio-

gramm (EK G).

R OI Region Of In terest. Ein markierter, zumeist rec h tec kiger, T eil-

b ereic h eines Bildes, bzw. Videos, für den die Bildhelligk eit

ausgew ertet w erden soll.

Sauersto�partial-

druc k

Der P artialdruc k eines Gases ist der Druc k, den dieses Gas

hätte, w enn es b ei un v eränderten Bedingungen das V olumen

allein ausfüllen würde. Diese für Gase de�nierte Gröÿe wird

in der Medizin v erw endet, um die Sauersto�b eladung des Hä-

moglobins im Blut zu b esc hreib en.

Sauersto�sättigung Die Sauersto�sättigung gibt an, w elc her An teil des Hämoglo-

bins mit Sauersto� gesättigt ist.

Systole Anspann ungs- und Auswurfphase des Herzens. Der Blutdruc k

ist w ährend dieser Phase maximal, das PPG Signal w eist da-

gegen ein Minim um auf.

Ulcus cruris O�ene, meist nässende W unde, die üb er lange Zeit nic h t ab-

heilt, auc h �o�enes Bein� genann t. Ursac he ist eine ungen ü-

gende Durc h blutung, oft in F olge v on Krampfaderleide o der

Diab etes mellitus.

V asomotion Rh ythmisc he Änderungen des Gefäÿquersc hnitts, die b eson-

ders ausgeprägt im F requenzband um 0,1 Hz zu �nden sind.

Ursac he k önnen u.a. Sto�w ec hsel- und T emp eraturregulatio-

nen sein, aktuelle medizinisc he F orsc h ungen b elegen jedo c h

auc h einen Ein�uss men taler Gröÿen, wie En tspann ungszu-

stand, etc..

V enen Blutgefäÿe, die Blut zum Herzen führen. In den V enen

herrsc h t im Allgemeinen ein sehr geringer Druc k.

V enole Kleine V enen, die im Blutkreislauf zwisc hen den Kapillaren

und den V enen liegen.

V o xel Quaderförmiges V olumenelemen t, analog dem Pixel als Bild-

punkt.
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