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tung.

Mein besonderer Dank gilt meinem Doktorvater Herrn Prof. Walter Wild, welcher
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2.3 Übersicht der Strömungsgeschwindigkeiten im Blutkreislauf . . . . . . . 15

2.4 Filtration und Resorption an einer idealisierten Kapillare . . . . . . . . 17

2.5 Elektronenmikroskopische Aufnahme der Blutzellen . . . . . . . . . . . 19

2.6 Aufnahme des Mikrozirkulationsgebietes am Fingernagelfalz . . . . . . 24

2.7 Einflussfaktoren von Fließbedingungen und Fließeigenschaften . . . . . 25

2.8 Scheinbare Blutviskosität . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

2.9 Aufnahme einer Erythrozytenaggregation . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

3.1 Funktionsweise der Flying-Spot-Technik . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

3.2 Funktionsweise der Doppel-Fenster-Technik . . . . . . . . . . . . . . . . 42

3.3 Prinzipdarstellung der Particle-Image-Velocimetry . . . . . . . . . . . . 44

3.4 Schematische Darstellung eines μ-PIV-Systems . . . . . . . . . . . . . . 46

3.5 Referenzstrahl-LDA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49

3.6 Interferenzstrahl-LDA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

3.7 Modulation des Laserstrahls mit einer Braggzelle . . . . . . . . . . . . 52

3.8 Einfache Umsetzung des Ortsfilterprinzips mit einem Transmissionsgitter 57

IX



X ABBILDUNGSVERZEICHNIS

3.9 Differenzgitter . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

3.10 Darstellung des Dual-Pointer-Verfahrens . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

3.11 Bildung eines komplexen Ortsfilters entlang eines beliebigen Pfades . . 65

3.12 Ermittlung der Position des gewichteten Intensitätsmaximums mit ei-
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dratischer Annäherung bei einem Partikel-Pixel-Größenverhältnis von
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1,0 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 194

B.6 Approximationsfehler der Intensitätsverteilung eines Pixels bei bilinea-
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G Bildmatrix in Kapitel 4

�G Vektormatrix

H Hessematrix

I optische Intensität in Abschnitt 3.1.3,

Intensität einer Bildregion in Abschnitt 3.2.1
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Motivation

Die Versorgung der menschlichen Organe mit lebensnotwendigen Nährstoffen ist die

wichtigste Aufgabe des Blutes. Dabei dient das Blut gleichzeitig als Transportmittel

und ist die verbindende Flüssigkeit für alle Organe. So werden neben Mineralien auch

Hormone, Zellen und Stoffe der Immunabwehr durch das Blut befördert. Die Versor-

gung der Organe selbst findet fast ausschließlich über die kleinsten Blutgefäße in der

Endstrombahn, die Kapillaren, statt. Außer der Beförderung von Stoffen dient das

Blut auch zum Transport von Wärmeenergie.

Von größter Bedeutung ist somit die Mikrozirkulation, die als strukturelle und

funktionelle Einheit sowohl den Blutfluss in den Kapillaren als auch den Aufbau des

Kapillargebietes und jeder einzelnen Kapillare widerspiegelt. Eine dauerhafte Störung

der Mikrozirkulation kann zu schwerwiegenden Erkrankungen bis hin zum Funktions-

ausfall der betroffenen Organe und damit zu lebensbedrohlichen Zuständen führen.

Eine Reihe von Krankheitsbildern – von der Durchblutungsstörung über kardio-

vaskuläre und renale1 Erkrankungen bei arteriosklerotischen Veränderungen bis hin

zu Hyperproteinämien und zum Schockgeschehen – geht mit einer Störung der Mi-

1Niere betreffend
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krozirkulation einher, die insbesondere als Strömungsverlangsamung oder fehlerhafte

Verteilung des Blutes auf die verschiedenen Gefäße, aber auch als Abbau, Umbau

oder gar Zerstörung des Kapillarnetzes erkennbar ist. Eine erfolgreiche Behandlung

dieser ursächlich auf eine Mikrozirkulationsstörung zurückzuführenden Erkrankungen

erfordert daher eine Untersuchung der Mikrozirkulation zu diagnostischen und thera-

peutischen Zwecken.

Veränderungen der Mikrozirkulation lassen andererseits aber auch Rückschlüsse

auf bestimmte Zustände und Lebensweisen, sowie auf sich anbahnende oder zum Teil

schon vorhandene Krankheiten erwarten. So können beispielsweise ein gestörter Fett-

stoffwechsel in Form einer Hypercholesterinämie, ein Diabetes mellitus oder eine endo-

theliale2 Fehlfunktion Veränderungen des Blutflusses in den Kapillaren hervorrufen.

Für die Untersuchung der Mikrozirkulation und insbesondere der Fließbedingun-

gen hat sich die kutane Kapillarmikroskopie in den letzten Jahren sehr verbreitet [1].

Sie ist ein nichtinvasives, patientenfreundliches Verfahren, das an ausgewählten Stellen

des Körpers, vorzugsweise am Nagelfalz der Finger, die Form der Kapillaren dieses

Mikrozirkulationsgebietes sichtbar werden lässt. Die Erythrozytensäulen in diesen Ka-

pillaren heben sich von ihrer Umgebung, und damit insbesondere vom Plasma, aber

auch von den Kapillarwänden und den extravasalen, die Kapillaren umgebenden Zel-

len ab. Gleichzeitig ist aber auch die Bewegung der Erythrozyten in bzw. mit dem

Plasma als Ergebnis der in den Kapillaren bestehenden Druckverhältnisse und der lo-

kalen Fließeigenschaften des Blutes in Abhängigkeit vom Verhältnis der resultierenden

mittleren Geschwindigkeit zum Gefäßradius sichtbar.

Neben der direkten vitalmikroskopischen Bestimmung geometrischer Parameter

(Kapillardichte, Torquierungsindex3 [2] etc.) und einer qualitativen Befundung der

Strömungsverhältnisse gewinnt daher die Messung der Erythrozytenfließgeschwindig-

keit zur quantitativen Bestimmung der Mikrozirkulation zunehmend an Bedeutung.

Die Mikrozirkulation kann in erster Linie über eine Änderung der Fließeigenschaf-

2Endothel: einschichtige Auskleidung von Gefäßen und Hohlorganen
3Verdrehung
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ten [3–6] des Blutes therapeutisch beeinflusst werden. Damit eine Therapie effizient

angewandt werden kann, ist die Untersuchung der Mikrozirkulation und anschließend

deren regelmäßige Kontrolle während der Therapie mitentscheidend für den Heilungs-

erfolg.

Wünschenswert ist eine ambulante Untersuchung der Mikrozirkulation, die sowohl

die morphologische Begutachtung des Kapillarbildes als auch die Messung der Erythro-

zytenfließgeschwindigkeit unter definierten Bedingungen erlaubt. Dem entgegen steht

aber bisher noch ein relativ hoher Kostenaufwand für unausgereifte Geräte. Leider wird

die Mikrozirkulation als integrale Größe der mitunter örtlich und zeitlich stark vari-

ierenden Fließbedingungen und Fließeigenschaften des Blutes mit zurzeit erhältlichen

Geräten nur unzulänglich erfasst. Somit steht die Forderung, und das ist gleichzeitig

auch die Zielstellung dieser Arbeit, ein ambulantes System zur genaueren Untersuchung

der Mikrozirkulation zu entwickeln. Dazu muss das System mit hoher örtlicher und

zeitlicher Auflösung der Strömungsmessung in den Kapillaren arbeiten.

1.2 Stand der Technik

Zur Ermittlung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit (engl.: resting Capillary Blood

Cell Velocity – rBCV) sind unterschiedliche Prinzipien einsetzbar. Tabelle 1.1 gibt

anhand einer Zusammenstellung von Bollinger und Fagrell [7] einen Überblick über

die Entwicklung der Geräte und über die mit unterschiedlichen Verfahren ermittelten

Fließgeschwindigkeiten.

Der Stand der Technik wird zum gegenwärtigen Zeitpunkt durch das für einen Ein-

satz am Fingernagelfalz bestimmte Bildverarbeitungssystem Cap-Image (Ingenieurbüro

Dr. Zeintl) bestimmt, das über eine automatische Echtzeit-Bewegungskorrektur verfügt

[8]. Das System nutzt, je nach Beschaffenheit des Kapillarbildes, zum Einen die äußerst

zeitaufwendige Frame-to-Frame-Technik und zum Anderen die etwas weniger aufwen-

dige halbautomatische Line-Shift-Diagram-Methode. Die eigentliche Hämodynamik4

4Lehre der Bewegungen des Blutes im Kreislauf
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Abbildung 1.1: Herkömmlicher Kapillarmikroskopiearbeitsplatz der Abteilung für Kli-

nische Pathophysiologie, Universität Rostock
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Tabelle 1.1: Kapillare Ruheflussgeschwindigkeiten (nach [7])

Autor Jahr Fließgeschwindigkeit (Bereich)
mm·s−1

Messprinzip

Basler 1919 0,6 (0,11-1,2) mechanisch
Bollinger et al. 1974 0,84 (0,39-1,74) art.

0,47 (0,24-0,83) ven.
Frame-to-Frame

Butti et al. 1975 0,8 (0,14-2,36) Frame-to-Frame
Kreuzkorrelation

Fagrell et al. 1977 0,65 (0,12-2,6) Kreuzkorrelation
Richardson 1982 0,2 Kreuzkorrelation
Jacobs 1985 0,66 (0,21-0,98) Flying-Spot
Mahler et al. 1986 0,66 (0,05-1,1) Flying-Spot
Östergren & Fagrell 1986 0,67 Männer

0,53 Frauen
(0,01-2,8)

Kreuzkorrelation

wird bei beiden Methoden nur mit Einschränkungen erfasst, da bei diesen Verfahren

eine Mittelung der veränderlichen Momentangeschwindigkeiten über den (wählbaren)

Beobachtungszeitraum und bei größeren Kapillaren auch über den Kapillarquerschnitt

erfolgt. So bleibt z. B. die Aussagekraft von Provokationsversuchen, in denen Ge-

schwindigkeitsschwankungen durch druck- oder temperaturabhängige vasomotorische5

Schwankungen aufgrund der vasomotorischen Reserve hervorgerufen werden, begrenzt.

Ein derartiges System stellt der bislang in der Abteilung für Klinische Pathophysiolo-

gie der Universität Rostock eingesetzte Kapillarmikroskopiearbeitsplatz dar (Bild 1.1),

welcher auch Ausgangspunkt der Überlegungen zur Entwicklung eines neuartigen Mess-

systems ist und dessen wesentlichen Komponenten in [9] beschrieben sind. Bild 1.2 zeigt

eine mit der Frame-to-Frame-Methode ausgewertete Geschwindigkeitsmessung dieses

Systems. Die Oberflächentemperatur des Fingers beträgt dabei 29 ◦C. Der Zeitaufwand

für die Auswertung dieser 30 s-Messung beträgt etwa 60 Minuten! Dies ist insbeson-

dere vor dem Hintergrund, dass für eine relevante Befundung Messungen an mehreren

Kapillaren der Finger II-IV beider Hände erforderlich sind, viel zu zeitaufwendig.

5Vasomotorik: Kontrolle der Weitstellung/Dilatation und Engstellung/Konstriktion von Gefäßen
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Abbildung 1.2: Geschwindigkeitsverlauf, ermittelt mit der Frame-to-Frame-Methode

aus [10]
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Abbildung 1.3: Blockdiagramm eines Laser-Doppler-Mikroskops aus [13]

In [11] wird als echtzeitfähige Alternative das Laser-Doppler-Anemometer CAM1

(KK Technology) beschrieben, das auch Messungen an Kapillaren gestattet, die nicht

parallel zur Hautoberfläche verlaufen. Bei Vergleichsmessungen mit der Frame-to-

Frame-Methode [12] ergeben sich jedoch deutliche Unterschiede hinsichtlich der ge-

messenen Mittelwerte. Diese und andere ähnlich gelagerte Lösungen verfügen darüber

hinaus im Unterschied zur Frame-to-Frame-Technik bislang über keine Möglichkeit un-

vermeidbare Fingerbewegungen zu kompensieren.

In [13,14] wird über Bestrebungen berichtet, eine Laser-Doppler-Geschwindigkeits-

messung mit einer Bewegungsanalyse zu verbinden, um Lageabweichungen der Ka-

pillare aufgrund von Fingerbewegungen korrigieren zu können. Ein entsprechendes

Laser-Doppler-Mikroskop ist in Bild 1.3 als Blockschaltbild dargestellt.

Mit dem Ortsfilterprinzip steht eine bei der Untersuchung von Mehrphasenströmun-

gen und bei der Automatisierung industrieller Prozesse bewährte Möglichkeit der op-
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tischen Geschwindigkeitsmessung zur Verfügung [15–17]. Gegenstand der vorliegenden

Arbeit ist die Darstellung einer auf diesem Prinzip basierenden neuen Sensorik, die

eine Online-Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit ermöglicht und zugleich den

Einfluss von unerwünschten Bewegungskomponenten auf das Messergebnis minimiert.

1.3 Ortsfiltersensoren in vergleichbaren Aufgaben-

stellungen

Eine Messung an einem Kapillarmodellaufbau ist bereits in [18] beschrieben. Petrak

berichtet in [19] über Messungen an transparenten Kapillarrohren. Mit einem faser-

optischen Ortsfiltersensor werden alle Geschwindigkeiten über dem Kapillarrohrdurch-

messer bezüglich ihrer Häufigkeit gemessen. Okada et al. haben einen Ortsfilter zur

Messung des Lymphflusses eingesetzt [20]. Über Ortsfiltermessungen mit mikroskopi-

schen Abbildungsmaßstäben berichten weiterhin [21–26].

Auch das in [27] als Doppler-Velocimeter charakterisierte Messmikroskop nutzt das

Ortsfilterprinzip zur RBCV-Messung.

Neuere Entwicklungen der Ortsfiltermesstechnik wie beispielsweise der Einsatz von

hochpräzisen Detektorarrays haben hingegen keinen Eingang in dieses Anwendungsge-

biet gefunden.



Kapitel 2

Physiologische Grundlagen

In diesem Kapitel werden zunächst die physiologischen Grundlagen der Mikrozirkula-

tion und die Bedeutung der Mikrozirkulationsstörung für die klinische Praxis beschrie-

ben. Dabei wird zunächst die strukturelle und anschließend die funktionelle Kompo-

nente der Mikrozirkulation dargestellt. Darauf basierend werden im Kapitel 3 einige

für die Messung infrage kommende Methoden und Verfahren näher erläutert.

2.1 Das mikrovaskuläre System

Das System der kleinsten Blutgefäße, das auch als mikrovaskuläres System bezeichnet

wird, beinhaltet als strukturelle Einheit alle Blutgefäße, das enthaltene Blut und die

morphologisch daran angeschlossenen Strukturen, die sich nur durch mikroskopische

Untersuchungen für das menschliche Auge sichtbar machen lassen [28, 29].
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Abbildung 2.1: Terminale Strombahn in schematischer Darstellung aus [30]
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Abbildung 2.2: Zeichnung einer Kapillare aus [31]
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2.1.1 Die terminalen Strombahnen

Die wichtigste Aufgabe des Kreislaufsystems, den Stoff-, Flüssigkeits- und Wärmeaus-

tausch zwischen Blut und Interstitium1 herzustellen, wird durch die terminalen Strom-

bahnen erfüllt. Sie sind die peripheren Abschnitte des Gefäßsystems und bilden eine

funktionelle Einheit. Die terminalen Strombahnen werden nach ihrem Aufbau und ih-

rer Funktion in verschiedene Abschnitte unterteilt. Zu ihnen zählen die Kapillaren, die

einspeisenden Arteriolen, die drainierenden Venolen sowie die kleinen Lymphgefäße.

Abbildung 2.1 zeigt den Verlauf der terminalen Strombahnen zueinander.

Vom Herzen ausgehend fließt das Blut über die Hauptgefäße zunächst in die Ar-

teriolen des mikrovaskulären Systems. Die Arteriolen haben einen Innendurchmesser

von 40 μm–80 μm und verfügen an der Gefäßwand über ein bis zwei Lagen zirkular

verlaufender glatter Muskulatur. Durch diese Muskulatur kann der Durchmesser der

Arteriolen verändert und damit der Blutfluss an den jeweiligen lokalen Bedarf ange-

passt werden. Gleichzeitig wird dadurch der kapillare Blutdruck reguliert. Die Kapil-

larperfusion wird u. a. auch durch eine rhythmische Variation des Durchmessers der

Arteriolen an die jeweilige Stoffwechselaktivität des Gewebes angepasst. Dieser rhyth-

mische Wechsel zwischen freier und unterbrochener Kapillarperfusion wird auch als

Vasomotion2 bezeichnet und findet ein- bis zwanzigmal pro Minute statt [34, 35].

An die Arteriolen schließen sich die kleineren Metarteriolen, auch prekapillare Ar-

teriolen genannt, an. An ihrer Gefäßwand haben die Metarteriolen nur noch eine

lückenhafte Lage glatter Muskulatur. Sie bilden die Hauptstrombahn zwischen den

Arteriolen und den postkapillaren Venolen.

Direkt an die Metarteriolen sind die Kapillaren angeschlossen. Ihr Innendurchmes-

ser beträgt 4 μm–8 μm und hängt vom wirksamen transmuralen3 Druck als Differenz

zwischen kapillarem Blutdruck und äußerem Gewebedruck ab. Eine Veränderung der

1Zwischenraum zwischen Organen, Geweben oder Zellen
2Veränderung der Querschnitte von Blutgefäßen aller Art durch Kontraktion oder Dilatation bzw.

aktive Längenänderung der glatten Muskeln der Gefäßwände; dadurch Steuerung der Durchblutung
[33]

3durch die Organ- bzw. Gefäßwand
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vorgeschalteten Strömungswiderstände hat somit eine Variation der Kapillarweite zur

Folge. Die Kapillaren besitzen keine Wandmuskulatur. Durch ihre durchschnittliche

Länge von 0,75mm beträgt die Verweildauer der Erythrozyten 1,5 s bei der mittleren

kapillaren Strömungsgeschwindigkeit von 0,5mm/s. Diese Zeit ist für den Stofftrans-

port durch die Kapillarwand ausreichend.

Im Rückfluss fließt das Blut aus den Kapillaren in die postkapillaren Venolen, siehe

Abbildung 2.3. Sie besitzen ebenfalls keine Muskulatur und bestehen wie die Kapilla-

ren aus einer Endothelzellschicht und einer Basalmembran4. Darüber hinaus verfügen

sie noch über kontraktile Zellen, den Perizyten oder auch Rouget-Zellen genannt. Über

die postkapillaren Venolen wird ein großer Teil der Stoffwechselprodukte aus dem In-

terstitium vom Blut aufgenommen [36].

Die postkapillaren Venolen sind an die größeren Venolen angeschlossen, in denen

das Blut wieder zusammengeführt wird und über die Venen zurück zum Herzen fließt.

Zusätzlich existieren noch direkte Verbindungen zwischen kleinen Arterien und klei-

nen Venen, die arteriovenösen Anastomosen. Sie haben einen Durchmesser von weniger

als 300μm [37]. Durch ihre geringe Länge bilden sie in Form von Brückenanastomo-

sen Kurzschlussverbindungen, wenn sie durch die in ihren Gefäßwänden befindliche

Muskulatur vollständig geöffnet sind. Damit kann der kapillare Blutfluss in bestimm-

ten Gebieten stark reduziert werden. Arteriovenöse Anastomosen befinden sich daher

vorwiegend in der Haut und dienen dort der Thermoregulation.

Die lokale Durchblutung in den Kapillaren wird somit vom Körper hauptsächlich

durch die Muskulatur in den Gefäßwänden der terminalen Strombahnen beeinflusst.

Unter Ruhebedingungen werden zum Beispiel nur 30% aller Kapillaren durchblutet.

Durchblutungsänderungen sind im Körper unterschiedlich stark ausgeprägt. So ist die

Dynamik des Blutflusses in der Skelettmuskulatur größer als beispielsweise im Gehirn

oder in der Leber.

4basal: Basis betreffend
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Abbildung 2.3: Drücke, mittlere lineare Strömungsgeschwindigkeiten und Gesamtquer-

schnitte der Strombahnen in den verschiedenen Abschnitten des kardiovaskulären Sys-

tems [30]
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2.1.2 Die Mikrozirkulation

Als Mikrozirkulation wird in der Medizin der Blutfluss durch die Gefäße des mikro-

vaskulären Systems mit einem Durchmesser von bis zu 150μm bezeichnet. Dabei sind

die Kapillaren verantwortlich für den Transport von Nährstoffen in das umliegende

Zellgewebe sowie für den Abtransport von Zellausscheidungen. Der Blutfluss durch

die Kapillaren wird durch einen vaskulären5 glatten Muskel an der Arteriole gesteuert.

Durch diese Muskelzellen kann der Durchmesser der Blutgefäße dynamisch verändert

werden. Bei abrupter Verringerung des Gefäßdurchmessers bilden die Arteriolen da-

mit den größten Anteil des Widerstandes im Blutstrom [38, 39]. Die Anpassung des

Blutflusses durch den Fließwiderstand bewirkt damit auch eine Druckdynamik, dessen

Ausmaß mit kleiner werdendem Gefäßlumen6 immer größer wird [40].

2.1.3 Stoff- und Flüssigkeitsaustausch

Der Austausch von Stoffen zwischen dem Gefäßlumen und dem Interstitium erfolgt

einerseits durch die Diffusion in beiden Richtungen durch die Wände von Kapillaren

und postkapillaren Venolen. Lipidlösliche Stoffe, wie O2 und CO2, diffundieren dabei

durch die gesamte Kapillaroberfläche, während Wasser und wasserlösliche Substanzen

ausschließlich durch interendotheliale Spalten oder Lücken kommen. Wasser gelangt

zusätzlich noch durch Wasserkanäle, sogenannte Aquaporine. Aufgrund des Lösungs-

mitteltransportes über die Diffusion gelöster Teilchen durch permeable Membranen

findet ein ständiger Wasseraustausch zwischen Blutplasma und interstitieller Flüssig-

keit statt, der beim Erwachsenen auf 55 l/min geschätzt wird.

Große Moleküle, wie Proteine, werden in den Kapillaren zurückgehalten. Sie wer-

den teilweise durch temporäre Kanäle im Endothel von Kapillaren und postkapillaren

Venolen transportiert.

5Gefäß betreffend
6med. Lumen: Hohlraum von Zellen oder Organen
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung der Filtration und Resorption im Bereich der

Kapillaren und postkapillaren Venolen aus [30] nach Busse [32]: Bild oben) Wirksame

Kräfte für den Flüssigkeitsaustausch über die Kapillarmembran (PC Blutdruck, PIS in-

terstitieller Druck, πPL kolloidosmotischer Druck des Plasmas, πIS kolloidosmotischer

Druck der interstitiellen Flüssigkeit); Bild unten) Verläufe der hydrostatischen Druck-

differenz (PC − PIS ) entlang des idealisierten Gefäßes (rote, schräge Linie) und der

als konstant angenommenen kolloidosmotischen Druckdifferenz (πPL − πIS) (schwarz,

gestrichelt), die senkrechten Pfeile entsprechen den effektiven Filtrations- und Resorp-

tionsdrücken
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austausch zwischen intravaskulärem und interstitiellem Raum durch die Kapillarwand

von großer Bedeutung. Dieser Flüssigkeitsaustausch wird durch die Druckdifferenz

ΔP zwischen dem kapillaren Blutdruck PC und dem interstitiellen (Gewebe-)Druck

PIS angetrieben. In Abbildung 2.4 sind die Druckverläufe im Bereich der terminalen

Strombahnen als Übersicht dargestellt. Eine positive Druckdifferenz (ΔP > 0) führt

damit zur Auswärtsfiltration, d. h. ein Teil der Flüssigkeit bewegt sich vom Kapil-

larraum zum Interstitium, dagegen führt eine negative Druckdifferenz (ΔP < 0) zur

Einwärtsfiltration oder auch Resorption, d. h. ein Teil der Flüssigkeit bewegt sich aus

dem Interstitium in den Kapillarraum.

Außer der Druckdifferenz ΔP existiert noch eine Differenz Δπ zwischen kolloidos-

motischem Druck im Blutplasma πPL und kolloidosmotischem Druck im Interstitium

πIS. Für den effektiven Filtrationsdruck Peff ergibt sich damit

Peff = ΔP −Δπ (2.1)

Diese Beziehung ist nur gültig, wenn alle gelösten Teilchen in den Austauschgefäßen

zurückgehalten werden. Da die Wände der Austauschgefäße eine geringe Durchlässig-

keit haben, ist die kolloidosmotische Druckdifferenz nicht voll wirksam. Dafür wird

üblicherweise ein Reflexionskoeffizient σ als Korrekturfaktor (0, 75 < σ < 0, 95) ein-

geführt. Für den Volumenfluss V̇F mit dem Filtrationskoeffizienten KF gilt dann die

Starling-Gleichung

V̇F = KF · Peff = KF (ΔP − σΔπ) . (2.2)

Der kapillare Blutdruck ändert sich entlang einer Kapillare. So ist die hydrosta-

tische Druckdifferenz ΔP mit etwa 30mmHg am Anfang einer Kapillare noch größer

als die wirksame kolloidosmotische Druckdifferenz σΔπ mit 20mmHg. Aufgrund des

Druckabfalls durch den Strömungswiderstand innerhalb der Kapillare (ca. 10mmHg

und mehr) kehrt sich die Richtung der Filtration zum Ende der Kapillare um. Da-

mit überwiegt am Ende der Kapillaren und den postkapillaren Venolen die weitge-

Neben dem diffusiven Stoffaustausch ist andererseits auch der direkte Flüssigkeits-
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Abbildung 2.5: Elektronenmikroskopische Aufnahme vom Blut mit seinen wesentlichen

Bestandteilen aus [41]

hend konstante kolloidosmotische Druckdifferenz σΔπ gegenüber der hydrostatischen

Druckdifferenz (mit ΔP=12mmHg– 15mmHg) und es kommt zur Resorption in den

Gefäßraum.

Parallel zur Blutströmung existiert noch ein extravasaler Flüssigkeitsstrom, sodass

von den 0,5% des zirkulierenden Plasmavolumens (20 l pro Tag), die in das Interstiti-

um treten, nur 90% (18 l pro Tag) im Endteil der Austauschgefäße wieder resorbiert

werden.

2.2 Das Blut

Im Folgenden werden die wesentlichen Bestandteile des Blutes einzeln beschrieben.

Dabei wird vorrangig auf die zirkulationsbeeinflussenden Eigenschaften eingegangen.

In Abbildung 2.5 sind die wichtigsten im Blut enthaltenen Zellen zu erkennen.
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2.2.1 Das Blutplasma

Das Blutplasma bildet das flüssige Medium, in dem die Zellen transportiert werden. Die

Viskosität des Blutplasmas kann als nahezu konstant angenommen werden. Sie ist also

unabhängig von den schnell wechselnden Umgebungsbedingungen der sich ändernden

Gefäßlumina. Die Einflussfaktoren der Plasmaviskosität beschränken sich im Wesent-

lichen auf die Konzentration von Proteinen und Cholesterin im Plasma [42]. Damit ist

das Blutplasma eine quasi Newton’sche Flüssigkeit.

2.2.2 Der Erythrozyt

Umgeben von einer dünnen Membran besitzt der Erythrozyt als kernlose Zelle eine

außerordentliche Flexibilität, die das Fließen einer Suspension bei einer Erythrozyten-

konzentration von 98% ermöglicht [43]. Die Form des Erythrozyten lässt sich als bikon-

kav eingedelltes Scheibchen beschreiben. Mit einem Gesamtdurchmesser von 6,5 μm –

8 μm [31] beim gesunden Menschen sind die Erythrozyten im Normalfall größer als das

Lumen der vom Blut durchströmten Kapillaren der Endstrombahn. Damit spielt die

Verformbarkeit der Erythrozyten für die Fließfähigkeit des Blutes in den Gebieten der

Mikrozirkulation eine wesentliche Rolle. Aufgrund der Zusammensetzung seines Zyto-

plasmas, das hauptsächlich aus einer hochkonzentrierten Lösung des Proteins Hämo-

globin besteht, ist der Erythrozyt in der Lage Sauerstoff zu transportieren und damit

die Zellen über den Stoffaustausch in den Kapillaren zu versorgen. Unter anderem sind

Enzyme für die anaerobe Energiegewinnung und Enzymsysteme zur Produktion der

Reduktionsäquivalente NADH7 und NADPH8 im Zytoplasma enthalten.

Aufgrund ihrer Lichtstreuung [44, 45] heben sich die Erythrozyten gegenüber den

anderen Blutbestandteilen am besten vom umliegenden Gewebe und vom Blutplasma

ab. Deshalb werden sie als primäre Messobjekte fixiert. Damit ergeben sich schon

7Nicotinsäureamid-Adenin-Dinukleotid
8Nicotinsäureamid-Adenin-Dinukleotid-Phosphat
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Komponenten des Messsystems bezüglich der Beleuchtung und der örtlichen Auflösung.

2.2.3 Der Leukozyt

Mit einem Durchmesser zwischen 12 μm und 15μm dienen Leukozyten hauptsächlich

der Abwehr von fremden Zellen oder Stoffen, wozu auch körpereigene entartete und ab-

gestorbene Zellen gehören. Das Blut dient für die Leukozyten als Transportmittel zwi-

schen Entstehungs- und Einsatzort. Durch ihre Größe gelangen die Leukozyten nicht

mehr in die dünnen Kapillaren sondern lagern sich zum Beispiel bei Gewebeschädigun-

gen oder Befall von Mikroorganismen durch Adhäsionsvorgänge an den Gefäßwänden

vorwiegend im Bereich der postkapillaren Venolen an [46]. Ihre Konzentration im Blut

ist beim gesunden erwachsenen Menschen mit etwa 6000 pro μl deutlich geringer als

die der Erythrozyten mit etwa 5 Millionen pro μl [31]. Es wird zwischen polymorph-

kernigen und mononukleären Leukozyten unterschieden. Für die Mikrozirkulation sind

die polymorphkernigen Leukozyten bedeutsam. Sie sammeln sich durch Verletzung

oder Ischämie9, aber auch bei Schockzuständen schnell an den entsprechenden Stellen

im Körper an. Dabei kann es zum Auskleiden der Wände von postkapillaren Veno-

len oder durch die Bildung von Konglomeraten sogar zum Verschluss von Kapillaren

kommen [47].

2.2.4 Der Thrombozyt

Als einzelne Zelle beeinflussen Thrombozyten durch ihre Größe von 2 μm – 4 μm die

Fließeigenschaften des Blutes kaum, während sie dagegen im Zusammenschluss meh-

rerer Zellen in der Lage sind Gefäße zu verengen bzw. zu verschließen und damit

die Fließbedingungen zu verändern. Beim Auftreten von Gefäßdefekten kommt es zur

Interaktion zwischen Thrombozyten und Endothel. Die Thrombozyten lagern sich

an den durch die Verletzung des Endothels entstandenen subendothelialen Struktu-

9Unterversorgung des Gewebes durch einen gestörten zellulären Stoffwechsel

an dieser Stelle entsprechende Anforderungen für die Dimensionierung der optischen
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ren an. Es entsteht eine noch reversible Plättchenaggregation und anschließend durch

den Gerinnungsprozess ein irreversibler Thrombozytenpfropf, der die offene Gefäßstelle

schnell wieder verschließt. Dieser Vorgang wird in der Medizin als primäre Hämostase

bezeichnet. Um den Gefäßdefekt stabil zu verschließen, ist ein weiterer Gerinnungspro-

zess nötig, die sekundäre Hämostase. Dabei bildet sich der Thrombus - ein Gerinnsel

mit eingeschlossenen Erythrozyten. Das Gerinnsel besteht aus Thrombozyten, die mit

Fibrinfäden verbunden sind. Fibrin entsteht in der Leber durch die Aufspaltung von

Fibrogen. Damit sich keine weiteren Thromben bilden, die frei im Blut schwimmen,

muss überschüssiges Fibrin über den Vorgang der Fibrinolyse wieder aufgelöst wer-

den. Die Fibrinbildung und die Fibrinolyse müssen entsprechend ausgeglichen sein [30].

Überwiegt die Fibrinbildung, so wird von Thrombose gesprochen. Andererseits führt

eine überwiegende Fibrolyse zur Blutungsneigung. Die Störung des Gleichgewichtes

zwischen Fibrinbildung und Fibrinolyse wirkt sich folglich auf das Fließverhalten des

Blutes und damit auch auf die Mikrozirkulation aus.

2.3 Das Fließverhalten des Blutes

2.3.1 Die Fließbedingungen

Für die Strömung des Blutes durch ein Transportgefäß ist, wie für die Strömung in ei-

nem Rohr, eine Druckdifferenz Δp bzw. ein Druckgradient entlang einer Gefäßstrecke

erforderlich. Der Volumenstrom V̇ wird dabei aber nicht nur durch den Druckgradien-

ten, sondern auch durch die Gefäßgeometrie und die Blutviskosität bestimmt. Unter

der Voraussetzung einer Newton’schen Flüssigkeit mit der dynamischen Viskosität η

ergibt sich der durch die Druckdifferenz in einem zylindrischen Gefäß hervorgerufene

Volumenstrom einer laminaren Strömung nach dem Gesetz von Hagen-Poiseuille zu

V̇ =
Δpπr4

8ηl
. (2.3)
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Tabelle 2.2: Fließgeschwindigkeiten in den Blutgefäßen nach [49]

Fließgeschwindigkeit
mm·s−1

Reynolds-Zahl

aufsteigende Aorta 600 4 500
absteigende Aorta 300 1 500
Arterien 200-500 400
kleine Arterien 5 0,05
Kapillaren 0,5-1 0,01
Venen 150-200 400

Dabei bezeichnet l die Rohrlänge und r den Rohrradius. Durch die Gefäßgeometrie und

den Druckgradienten werden nicht nur der Volumenstrom nach dem Gesetz von Hagen-

Poiseuille, sondern auch die Fluidität des Blutes selbst und damit auch der Strömungs-

widerstand bestimmt [48]. Selbst der Gefäßdurchmesser wird durch die Dehnbarkeit

der Gefäßwände von der Druckdifferenz zwischen dem Gefäßlumen und dem umliegen-

den Gewebe beeinflusst. Unter diesen Voraussetzungen ist das Hagen-Poiseuillesche

Gesetz nach Gleichung (2.3) zur Berechnung des Volumendurchsatzes in menschlichen

Blutgefäßen nicht mehr allgemein anwendbar.

Tabelle 2.2 gibt anhand von Fließgeschwindigkeiten und Reynolds-Zahlen Auskunft

über die Strömungsverhältnisse in ausgewählten Teilen des menschlichen Gefäßsystems.

2.3.2 Die Fließeigenschaften

Die Fließeigenschaften des Blutes werden einerseits von der Viskosität des Blutplasmas,

der Verformbarkeit der Erythrozyten, dem Hämatokritwert10 und der Erythrozytenag-

gregation beeinflusst [50]. Andererseits wirken sich aber auch der Gefäßdurchmesser

und die aufgrund der Druckverhältnisse herrschenden Wandschubspannungen auf die

Fließeigenschaften aus. Damit ist Blut keine Newton’sche Flüssigkeit. Es enthält

elastische Komponenten und verändert seine Viskosität in Abhängigkeit der Fließbedin-

gungen, die imWesentlichen durch die Pumpleistung des Herzens und durch die Geome-

10Anteil aller zellulären Bestandteile am Volumen des Blutes
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Abbildung 2.6: Vitalmikroskopische Aufnahme des Mikrozirkulationsgebietes am Fin-

gernagelfalz

trie des vaskulären Systems reguliert werden. Die Zusammenhänge zwischen Fließbe-

dingungen, Fließeigenschaften und Fließverhalten des Blutes werden in Abbildung 2.7

dargestellt. Beim Blut wird oft auch der Begriff der
”
scheinbaren Viskosität“ oder

der
”
Vollblutviskosität“ und der

”
Fluidität“ als Kehrwert der Viskosität [51] verwen-

det. Abbildung 2.8 zeigt die Abhängigkeit der scheinbaren Viskosität vom Anteil der

zellulären Bestandteile im Blutvolumen, dem Hämatokritwert und dem Gefäßdurch-

messer. Wird das Erythrozytenvolumen im Blut durch eine Hämodilution11 verringert,

ändern sich somit die Fließeigenschaften, was sich bei unveränderten Fließbedingun-

gen durch eine höhere Fließgeschwindigkeit auch in der Mikrozirkulation bemerkbar

macht [52].

Bei konstantem Gefäßradius kommt es mit abnehmender Fließgeschwindigkeit zum

Viskositätsanstieg. Im Sinne einer positiven Rückkopplung führt der Viskositätsan-

stieg über den resultierenden Widerstandsanstieg zu einer weiteren Abnahme der Ge-

schwindigkeit, wenn nicht gleichzeitig die treibenden Kräfte intravasal gesteigert wer-

11Verdünnung des Blutes durch Erhöhung des Flüssigkeitsanteils oder durch Reduzierung der festen
Blutbestandteile
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Abbildung 2.7: Einflussfaktoren von Fließbedingungen und Fließeigenschaften nach [51]
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Abbildung 2.8: Scheinbare Blutviskosität aus [30]: A. Abhängigkeit vom Hämatokrit-

wert in Arterien, B. Einfluss des Durchmessers kleiner Gefäße. Die relative Viskosität

wird auf die Viskosität des Plasmas (= 1) bezogen.
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den können (z. B. durch Zunahme der Pumpleistung des Herzens). Bei Unterschreiten

eines kritischen Perfusionsdruckes (Fließpunkt) geht das Blut vom Suspensionszustand

in den Aggregationszustand über. In Transportgefäßen führt die Erythrozytenaggre-

gation zur weiteren Zunahme der Viskosität. Der Volumenstrom nimmt weiter ab,

bis der Blutfluss im Gefäß zum Erliegen kommt und rheologische Okklusion12 eintritt.

Besonders betroffen von diesem Pathomechanismus des Viskositätsanstieges bei sin-

kender Strömungsgeschwindigkeit ist das Mikrozirkulationsgebiet mit Kapillaren von

5 μm – 10 μm im Durchmesser. Aufgrund der Gefäßverzweigung im Endstrombahnge-

biet verteilt sich das Druckgefälle zwischen Arteriolen und Venolen entsprechend auf die

einzelnen Kapillaren, die zudem auch noch den geringsten Gefäßdurchmesser im Blut-

kreislauf haben und damit den größten Strömungswiderstand aufweisen. Zusätzlich

erfolgt die Bewegung der Erythrozyten hier unter Einfluss der Plasmaströmung pas-

siv (
”
Panzerkettenrotation der Membran“) und unter elastischer Verformung. Damit

kommt der Blutfluss zuerst im Mikrozirkulationsgebiet zum Erliegen, wenn der Druck-

gradient in den angeschlossenen größeren Gefäßen abnimmt. Steigt die Druckdifferenz

zwischen Arteriolen und Venolen wieder, so setzen sich die Erythrozyten zuletzt in den

Kapillaren wieder in Bewegung.

In größeren Gefäßen (>10 μm) kommt es zur Axialmigration13, wenn die Wand-

schubspannungen durch die treibenden Kräfte größer werden. Die Erythrozyten werden

durch hohe Wandschubspannungen derart verformt, dass sie ins Zentrum der Strömung

gelangen. Hier fließen sie schneller als das umgebende wandständige Plasma. Im Mit-

telstrom sind Schubspannung und Schergeschwindigkeit gegenüber dem wandnahen Be-

reich im Gefäß am geringsten. Es treten Hämatokritschwankungen in den verschiedenen

Gefäßbereichen auf. Bei konstanter Druckdifferenz und ausreichender Strömungsge-

schwindigkeit nimmt bei kleiner werdenden Gefäßdurchmessern (<300 μm) damit nicht

nur der Hämatokritwert [53], sondern auch die Blutviskosität ab [54]. Dieser Vorgang

wird auch als F̊ahræus-Lindvist-Effekt bezeichnet. Dadurch wird der viskose Anteil des

12Verschluss
13Abwanderung zur Gefäßachse
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Abbildung 2.9: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme einer Erythrozytenaggre-

gation aus [57]

Strömungswiderstandes im Bereich der Mikrozirkulation gering gehalten [55]. Bei zu

niedrigen Wandschubspannungen werden die Kapillaren durch die Erythrozyten ver-

stopft und die Mikrozirkulation bricht zusammen [56]. Neben dem Hämatokritwert

und der Erythrozytenaggregation (Geldrollenbildung, siehe Bild 2.9) sind damit auch

die Plasmaviskosität und die Deformierbarkeit der Erythrozyten von entscheidender

Bedeutung für die Fließeigenschaften des Blutes.

2.4 Die Regulation der Durchblutung

Der Blutfluss in den Kapillaren als funktionell wichtigster Teil des Kreislaufes wird

von verschiedenen Regulationsmechanismen beeinflusst, die wiederum miteinander in

Verbindung stehen können. Dabei beeinflusst die Fluidität die Wirksamkeit der mi-

krozirkulatorischen Regulation [58]. Dieser Abschnitt soll ein kurzer Überblick zu den

wichtigsten Mechanismen sein, um die Dynamik des Blutflusses besser beurteilen zu

können. Die größten Durchblutungsänderungen finden sich in Bereichen stark wech-

selnder funktioneller Anforderungen, wie der Haut oder der Skelettmuskulatur.

Die Regulation des vaskulären Blutflusses wird hauptsächlich durch lokale Faktoren,

wie Blutdruck und Stoffumwandlungen, aber auch durch Nerven und Hormone erreicht.
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Die endothelial bedingte Gefäßerweiterung ist einer der lokalen Einflussfaktoren des

peripheren Blutflusses [59].

2.4.1 Neuronale Durchblutungsregulation

Der durch das Nervensystem kontrollierte Blutfluss wird als neuronal vermittelte Durch-

blutungsregulation bezeichnet. Das Stellglied der Regulation ist der Gefäßtonus als die

von der glatten Gefäßmuskulatur erzeugte aktiv gehaltene Spannung. Sie wirkt als

Kraft dem Gefäßinnendruck entgegen. Unter Ruhebedingungen wirkt damit ein Ru-

hetonus, der sich aus einer basalen Komponente aufgrund der lokalen Bedingungen

(Gefäßwand und Umgebung) und einer Aufschaltung durch vasokonstriktorisch wirk-

same Impulse sympathisch-adrenerger14 Nervenfasern an den Blutgefäßen, dem neu-

ronalen Tonus, zusammensetzt. Je nach Anforderung an die lokale Durchblutung ist

der neuronale Gefäßtonus in den einzelnen Organen unterschiedlich. Eine sehr stark

ausgeprägte neuronale Durchblutungsregulation ist in der Gesichtshaut zu finden [60].

2.4.2 Endothele Durchblutungsregulation

Über das Endothel, dass aus einer einlagigen Zellschicht besteht, werden wichtige vas-

kuläre Regulationsvorgänge vermittelt. Die Endothelzellen liegen an der Gefäßinnen-

wand. Damit strömt das Blut direkt an ihnen entlang. Durch die vom Endothel

freigesetzten Botenstoffe, den vasoaktiven Autakoiden wie Prostacyclin, Endothelin

und vor allem Stickstoffmonoxid (NO) wird der Tonus der Gefäße beeinflusst [61]. Die

Bildung von Stickstoffmonoxid wird beispielsweise mechanisch durch die Scherkräfte

des am Endothel vorbeifließenden Blutes stimuliert. Sind die Scherkräfte durch eine

ansteigende Fließgeschwindigkeit entsprechend groß, wird infolgedessen NO durch das

Endothel gebildet, was zu einer Relaxation der glatten Muskelzellen und damit zur Va-

14gegenseitig durch Adrenalin erregbar
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sodilatation der kleinen Arterien und Arteriolen führt [62]. Die neuronal oder myogen15

ausgelöste Vasokonstriktion wird abgeschwächt und der Volumenstrom angehoben.

2.4.3 Die Thermoregulation

Zur Aufrechterhaltung einer konstanten Körperkerntemperatur wird beim Menschen

hauptsächlich der Blutfluss in der Haut an die jeweilige Umgebungstemperatur ange-

passt. Auf eine Temperaturerhöhung reagiert der Körper mit der Vasodilatation, wo-

mit der Blutfluss in den Kapillaren gesteigert wird und zur Abkühlung führt. Dagegen

wird bei der Vasokonstriktion16 die Wärmeabgabe durch die Senkung des kapillaren

Blutflusses der Haut reduziert, sodass die Körpertemperatur aufgrund der geringen

Umgebungstemperatur nicht zu stark absinkt [63]. Außer dieser globalen Wärmeregu-

lierung existiert auch noch eine lokale Anpassung der Temperatur. Wird beispielsweise

die Haut lokal der Kälte ausgesetzt, so verringert sich anfangs der Blutfluss in der

Haut infolge einer Gefäßverengung. Bei anhaltender Kälte kommt es wiederum zu ei-

ner schützenden Gefäßerweiterung gefolgt von einer verstärkten Mikrozirkulation [64].

Dabei spielen die arteriovenösen Anastomosen, die den Blutfluss durch ihre Dilatation

auf kurzem Wege vom arteriellen in den venösen Teil des Kreislaufes umleiten, eine

wichtige Rolle [65].

2.5 Die Mikrozirkulationsstörung als Krankheits-

ursache

Die Untersuchung der Mikrozirkulation kann für die Deutung krankhafter Veränderun-

gen ein wichtiges diagnostisches Mittel sein. Im Zusammenhang mit anderen Vorun-

tersuchungen lassen sich Krankheiten, deren Ursache mikrozirkulatorische Veränderun-

gen sind, rechtzeitig erkennen und therapieren, sofern die möglichen Einflussfaktoren

15vom Muskelgewebe ausgehend
16Gefäßeinengung
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bekannt sind und entsprechend berücksichtigt werden. Wird eine medikamentöse Be-

handlung der erkannten Krankheitsbilder durchgeführt, so lässt sich anschließend auch

die Wirksamkeit einiger verwendeter Arzneimittel anhand der Auswirkungen auf die

Mikrozirkulation beurteilen.

Eine der heutzutage häufig auftretenden Krankheiten, bei der es zu rheologischen

und mikrovaskulären Störungen bei Patienten kommt, ist Diabetes mellitus [66–69].

Unter anderem sind auch die Fließeigenschaften des Blutes durch die gestörte Verform-

barkeit der Erythrozyten bei Diabetes mellitus beeinträchtigt [70]. Der diabetische Fuß

ist eine der Auswirkungen dieser kapillaren Durchblutungsstörungen [71–74]. Durch ei-

ne intensive konventionelle Therapie (ICT) wurde eine signifikante Verbesserung der

kapillaren Durchblutung bei Patienten mit Typ 117 - und Patienten mit Typ 218 - Diabe-

tes nachgewiesen [75]. Der Einfluss von zugeführtem C-Peptid führt bei Patienten mit

Diabetes gegenüber gesunden Personen zu keiner Veränderung des Blutflusses in den

Kapillaren [76]. Eine Folgeerscheinung des Diabetes ist die Erkrankung des peripheren

Nervensystems (med. Neuropathie), abhängig von der Dauer des Diabetes und dem

Alter der Patienten [77]. Diese Neuropathie wirkt sich auch auf die neurovaskulären

Reflexe aus [78]. So wird in [79] untersucht, wie sich die Behandlung mit α-Liponsäure

bei Patienten mit diabetischer Neuropathie auswirkt. Dazu wurde die Thermoregulati-

on der Patienten vor und nach der Behandlung über die Änderung der Mikrozirkulation

in den Hautkapillaren untersucht. Die Studie zeigt, dass der kapillare Blutfluss sich

durch die Zugabe von α-Liponsäure bei Abkühlung deutlich verringert, was für den

gesunden Organismus auch ohne diese Behandlung der Normalität entspricht.

Die Änderung der kapillaren Durchblutung als Reaktion auf eine globale oder lokale

Abkühlung des Körpers ist vielseitig untersucht worden und dient in speziellen Fällen

inzwischen als Diagnoseverfahren, um den Einfluss verschiedener Stoffe und Medika-

17Autoimmunerkrankung, bei der das körpereigene Immunsystem im Rahmen einer als Insulitis
bezeichneten Entzündungsreaktion die insulinproduzierenden Betazellen in der Bauchspeicheldrüse
selbst zerstört

18Stoffwechselerkrankung, bei der durch andauernde Überlastungen der Bauchspeicheldrüse (In-
sulinresistenz, falsche Ernährung, ...) deren Insulinproduktion den Insulinbedarf zur Kontrolle des
Blutzuckerspiegels nicht mehr decken kann
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mente auf bestimmte Krankheitsverläufe zu erforschen, der sich hier ohne die Provoka-

tion durch Änderung der Temperatur nicht oder nur schwach bemerkbar macht. Über

den allgemeinen Zusammenhang zwischen der lokalen/globalen Temperaturänderung

und dem Blutfluss in den Kapillaren wird u. a. in [80–87] berichtet.

Abweichungen der Anpassung des kapillaren Blutflusses infolge einer lokalen Ab-

kühlung sind durch Untersuchung der Mikrozirkulation auch bei Patienten mit dem

Raynaud-Syndrom zu beobachten [88–90]. In [91] wird dazu eine lokale Kälteprovo-

kation mit einer auf den Nagelfalz geleiteten Gasströmung durchgeführt. Dazu wird

CO2 durch Dekomprimieren auf -10 °C abgekühlt. Um für alle Probanden gleiche Aus-

gangsbedingungen zu schaffen, wird die Hand zuvor für 3min in ein 40 °C warmes

Wasserbad eingetaucht. Anschließend wird die gekühlte Gasströmung 60 s lang auf

den Nagelfalz geleitet und der Verlauf der Blutflussgeschwindigkeit in den Kapillaren

für 3min ermittelt. Die Messungen mit der Laser-Doppler-Anemometrie zeigen hier,

dass die kapillare Durchblutung bei Patienten mit dem Primären Raynaud-Syndrom

durch die Abkühlung imMinimum durchschnittlich geringer ist als mit den verglichenen

Personen ohne Raynaud-Syndrom. Trotzdem lässt sich anhand der einzelnen Messung

nicht immer herausstellen, ob das Raynaud-Syndrom bei der Person vorliegt, da sich die

Streubereiche der Messwerte von gesunden sowie von erkrankten Personen überlappen.

Hahn et al. führten in [92] eine ähnliche Studie durch, bei der die Fingertemperatur

über ein Peltierelement19 beeinflusst wurde. Zusätzlich wurde der pulsatile Anteil der

Blutströmung durch arterielle Fotoplethysmografie20 über die Blutmengenänderung im

Gewebe mit erfasst.

Ist bei einem Patienten der Blutdruck über einen längeren Zeitraum höher als nor-

mal, wird in der Medizin von Hypertension21 oder Bluthochdruck gesprochen. Lang-

fristig kann ein höherer Blutdruck zu schwerwiegenden Organschäden führen und muss

19elektrothermischer Wandler, der bei Stromdurchfluss eine Temperaturdifferenz zwischen den Elek-
troden basierend auf den Peltiereffekt erzeugt

20Verfahren, bei dem Volumenschwankungen von Körperteilen oder Organen über die Lichtabsorb-
tion und/oder -transmission bestimmt werden

21arterielle Hypertonie
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entsprechend diagnostiziert und behandelt werden. Eine Ursache von Hypertension

ist in der Mikrozirkulation zu finden. Das mikrovaskuläre System stellt den größten

Strömungswiderstand im Blutkreislauf dar. Ist dieser Widerstand zu groß, wird die Mi-

krozirkulation derart gestört, dass der vom Herzen erzeugte Druck nicht ausreichend

ist. Ein zu hoher vaskulärer Widerstand kann durch eine zu hohe Blutviskosität, durch

zu kleine Gefäßinnendurchmesser im Bereich der terminalen Strombahnen, aber auch

durch eine zu schwach ausgeprägte Struktur der mikrovaskulären Gefäße begründet

sein [38, 39].

Ebenfalls zu Bluthochdruck führt die aufgrund einer Angiopathie22 gestörte Mikro-

zirkulation. Dabei wird zwischen der primären und der sekundären Mikrozirkulations-

störung unterschieden. Tritt die Störung der Mikrozirkulation ohne Makroangiopathie

der einspeisenden Gefäße auf, wird von der primären Mikrozirkulationsstörung gespro-

chen, während die sekundäre Mikrozirkulationsstörung vorliegt, wenn sie durch eine

Makroangiopathie verursacht wird und nur lokal begrenzte Bereiche des Körpers be-

troffen sind [93].

Der Erfolg einer medikamentösen Behandlung von Bluthochdruck über die Beein-

flussung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit beispielsweise mit Sildenafil23 zeigt wie-

derum auch Auswirkungen auf die kutane Mikrozirkulation, die bei Patienten mit ko-

ronarer Herzerkrankung zu einem deutlichen Anstieg der Fließgeschwindigkeit in den

Kapillaren führt [94]. Der Arzneistoff hemmt die Phosphodiesterase-5 und wirkt damit

der Anspannung der glatten Gefäßmuskulatur durch dieses Isoenzym24 entgegen. Die

Folge ist eine stärkere Kapillardurchblutung als positive Wirkung auf eine endotheliale

Dysfunktion, da vermehrt vasokonstriktiv wirkende gegenüber den relaxierenden Sub-

stanzen freigesetzt werden. Weitere Medikamente zur Beeinflussung des Blutdruckes

sind Enalapril25 und Mibefradil26. Studien zeigen bei beiden Medikamenten in einer

22med. Gefäßerkrankung
23Arzneistoff zur Behandlung der idiopathischen (ohne erkennbare Ursache) pulmonal-arteriellen

Hypertonie
24Enzyme, die mit dem gleichen Substrat reagieren, sich aber in ihrer Struktur unterscheiden
25Arzneistoff der Gruppe der ACE-Hemmer zur Behandlung der arteriellen Hypertonie
26Arzneistoff der Kalziumantagonisten zur Behandlung der arteriellen Hypertonie [95]
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standardisierten Untersuchung durch Kälteprovokation unterschiedliche Auswirkungen.

Während sich durch die Einnahme von Enalapril der Blutfluss unmittelbar nach dem

Kälteeinfluss erhöht, bleibt er bei Mibefradil zunächst konstant [96]. Im weiteren Ver-

lauf kann beobachtet werden, dass durch den Einfluss von Mibefradil der Blutfluss in

den Kapillaren sogar schwächer wird, was auf die Verlangsamung der Herzfrequenz als

Nebenwirkung zurückgeführt werden kann [97].

Eine Verbesserung der Mikrozirkulation kann u. a. durch die Zufuhr von zusätzli-

chem Sauerstoff durch Inhalation erzielt werden. Eine Untersuchung an Patienten mit

peripherer arterieller Verschlusskrankheit zeigt, dass die Durchblutung der Hautkapil-

laren nach der Inhalation von 40% Sauerstoff signifikant ansteigt [98].

Auch ein Bad in mit Kohlensäure angereichertem Wasser sorgt für eine bessere

Durchblutung der Haut, die über die Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit

nachgewiesen werden kann [99, 100]. In Kurkliniken werden daher CO2-Bäder zur

Therapie von Herz- und Gefäßerkrankungen angewendet.

Die Einschränkung der Organdurchblutung durch eine gestörte Mikrozirkulation

führt in den Kapillaren zu einer stärkeren Entnahme von Sauerstoff aus dem Blut.

Durch den dadurch entstehenden Abfall des Sauerstoffpartialdruckes in den Kapilla-

ren wird das Druckgefälle zum Gewebe geringer. Es kommt zu einer mangelhaften

Sauerstoffversorgung der Zellen, die in diesem Zusammenhang als ischämische Gewe-

behypoxie bezeichnet wird [101].

Ist die Produktion von reaktiven Sauerstoff-Spezien und Antioxidantien nicht mehr

im Gleichgewicht, ist der Körper oxidativem Stress ausgesetzt [102]. Oxidativer Stress,

der beispielsweise durch Rauchen hervorgerufen wird, hat dramatische Auswirkungen

auf den Blutfluss in den Kapillaren und kann über die Untersuchung der Mikrozirku-

lation nachgewiesen werden [59].

Eine weitere Erkrankung, die im engen Zusammenhang mit der Mikrozirkulation

steht, ist Sepsis27 [103]. Durch die unterbrochene elektrophysiologische Verbindung

27med. Systemisches inflammatorisches Response-Syndrom (SIRS) in Verbindung mit einer nach-
gewiesenen Infektion



2.5. DIE MIKROZIRKULATIONSSTÖRUNG ALS KRANKHEITSURSACHE 35

zwischen den Endothelzellen und der glatten Gefäßmuskulatur ist die lokale Durchblu-

tungsregulation bei Sepsis gestört [104]. Die Behandlung von Sepsis kann u. a. durch

eine Reaktivierung der Mikrozirkulation über die Änderung von Fließeigenschaften und

Fließbedingungen in betroffenen Regionen erfolgen. Es liegt also nahe, die Therapie

über die Untersuchung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit in den Kapillaren zu be-

stimmen [105].

Die große Abhängigkeit von Krankheiten und Krankheitsbildern von der Mikrozir-

kulation, so wie sie hier in Kapitel 2 dargestellt sind, legt es also nahe, der Mikrozir-

kulation und ihrer messtechnischen Erfassung eine besonders hohe Aufmerksamkeit zu

widmen.





Kapitel 3

Technische Grundlagen

Aus den in Kapitel 2 beschriebenen physiologischen Grundlagen ergeben sich für die

Messtechnik entsprechende Anforderungen. Entscheidend sind dabei die bereits in der

Einleitung Abschnitt 1.1 genannten Aspekte wie die örtliche und zeitliche Auflösung.

Damit beschränkt sich die Auswahl der Messverfahren schon allein für die erforderliche

Ortsauflösung bei einer Größe der Erythrozyten von 6,5μm bis 8 μm als Messobjekte auf

optische Messverfahren. In diesem Kapitel werden die notwendigen Grundlagen für die

Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit kurz beschrieben und einige anwendbare

Verfahren miteinander verglichen.

Die Erythrozytenfließgeschwindigkeit kann bei entsprechender Beleuchtung als zeit-

liche Veränderung der Grauwerte in einer Folge von Kamerabildern erfasst werden.

Durch die unvermeidbaren Fingerbewegungen wird allerdings der Blutzellenbewegung

zusätzlich noch die Bewegung des gesamten Bildes überlagert. Damit kann die Mess-

aufgabe in zwei Bereiche unterteilt werden. Zum einen wird die Bewegung der Finger

selbst gemessen, um die Position der Kapillaren für die eigentliche Messung zu bestim-

men und zum anderen wird die Erythrozytenfließgeschwindigkeit gemessen. Zu beiden

Teilen wird in diesem Kapitel auf verschiedene für die Messung infrage kommende

Verfahren eingegangen.
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als auch aus der Bewegung der Blutzellen resultiert, wird auch als optischer Fluss1

f bezeichnet. Durch die Tatsache, dass die Gewebezellen und die Blutzellen beim

Durchlaufen des Sichtfensters nicht verschwinden können, ist für den optischen Fluss

die Kontinuitätsgleichung

∂g

∂t
+ f T∇g = 0 (3.1)

gültig [107]. Dabei beschreibt f T∇g den konvektiven Anteil der Helligkeit durch einen

sich örtlich ändernden Grauwertgradienten. Diese Gleichung ist aber nicht allgemein

gültig für den optischen Fluss. Es können noch andere Terme Einfluss auf den opti-

schen Fluss haben. Um den Einfluss dieser Terme gering zu halten, muss der Grau-

wertgradient entsprechend groß sein. Für steile Grauwertkanten wird die Bestimmung

der Geschwindigkeit somit zuverlässiger. In Regionen mit ausschließlich kleinen Grau-

wertgradienten kann die Geschwindigkeitsbestimmung durch anders verursachte Grau-

wertschwankungen (variierende Objektbeleuchtung, Rauschen von Bildsensoren, etc.)

stark gestört sein. Damit ist der optische Fluss vom Bewegungsfeld zu unterschei-

den [108, 109].

Einige grundsätzliche Lösungsansätze zur Bestimmung des optischen Flusses über

mathematische Methoden der Bildverarbeitung werden in [110–113] beschrieben.

3.1 Geschwindigkeitsmessverfahren

Für die Messung der Geschwindigkeiten in strömenden Medien sind in den letzten Jahr-

zehnten eine Reihe von Verfahren entwickelt worden. Im folgenden Abschnitt werden

sowohl einige bereits für die Messung in Kapillaren verwendete als auch innovative Ver-

fahren kurz beschrieben. Dabei wird auf die Arbeitsweise und deren Vor- und Nachteile

eingegangen.

1Der optische Fluss bezeichnet die Geschwindigkeit, mit der sich eine Struktur in einem Bild als
Resultat der relativen Bewegung zwischen Beobachter und Objekt bewegt [106].

Die zeitliche Veränderung der Grauwerte, die hier sowohl aus der Fingerbewegung
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3.1.1 Bildverarbeitungsverfahren

Frame-to-Frame-Methode

Die Frame-to-Frame-Methode ist ein sehr verbreitetes Messverfahren und wird somit

auch als Referenzmethode für die Messung der Blutzellgeschwindigkeit in der Kapil-

larmikroskopie verwendet. Es wird eine optische Struktur aus Plasmalücken oder Leu-

kozyten innerhalb einer Videosequenz verfolgt und deren zurückgelegter Weg entlang

einer Geraden mithilfe der optischen Parameter des Systems (Vergrößerungsmaßstab,

Pixelgröße) bestimmt. Aus der Anzahl der zwischen zwei Bewegungspunkten liegenden

Videobilder und der Bildwiederholrate kann die dafür benötigte Zeit und daraus die

für diesen Zeitraum durchschnittliche Geschwindigkeit ermittelt werden [114]. Damit

liegt der Fehlereinfluss dieser sehr zeitaufwendigen Methode hauptsächlich in der Be-

stimmung der Abstände zwischen den Bewegungspunkten. In [8] wird die Anwendung

dieses Verfahrens in einem computerunterstützten Videobildanalysesystem vorgestellt.

In einem Computerprogramm wählt der Anwender die entsprechenden Kapillaren aus,

indem entlang des Weges der Blutzellen gerade oder gekrümmte Linien gezogen werden.

Das auch kommerziell eingesetzte Programm ermittelt dann automatisch die Geschwin-

digkeit der Blutzellen aus der Wegstrecke und der dafür benötigten Zeit zwischen zwei

Bildern.

Flying-Spot-Technik

In eine Videosequenz mit sich bewegender Blutsäule werden zusätzlich Punkte, die sich

mit einer Plasmalücke überdecken, hinein projiziert. Die projizierten Punkte müssen

von Bild zu Bild weitergeführt werden, sodass die Plasmalücke möglichst kontinuierlich

überdeckt bleibt. Die Geschwindigkeit der Punkte muss somit an die Geschwindigkeit

der Plasmalücken oder Leukozyten angepasst werden (Abbildung 3.1). Die angepasste

Geschwindigkeit gilt dann als Messwert für die Geschwindigkeit der Blutsäule. [115–

118] [1]

Mit der Flying-Spot-Technik lassen sich unter den gegebenen Verhältnissen am Na-

gelfalz leider nur Fließgeschwindigkeiten bis 1,3mm/s erfassen [117]. Während einer
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v1v2

v3

Flying
Spots
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Abbildung 3.1: Funktionsweise der Flying-Spot-Technik nach [7]: Die Geschwindigkeit

der sich bewegenden Punkte (v2 und v3) wird der Geschwindigkeit der Blutzellen v1

angepasst.

postokklusiven2 reaktiven Hyperämie3 werden aber Geschwindigkeiten bis 3mm/s er-

reicht, die mit dieser Messmethode nicht mehr erfasst werden können. Auch spontane

Geschwindigkeitsänderungen sind, wenn überhaupt, nur mit sehr hohem Zeitaufwand

erfassbar. [1]

3.1.2 Korrelationsverfahren

Doppel-Fenster-Technik/Zweipunkt-Korrelation

Bei der Doppel-Fenster-Technik werden zwei gleich große Rechteckfenster entlang ei-

nes Kapillarabschnittes in einem Videobild markiert [119–121]. Die Fenster werden so

gewählt, dass sie etwa 20% breiter sind als die Erythrozytensäule. Der Abstand der

Fenster wird der durchschnittlichen Geschwindigkeit angepasst und liegt für die Mes-

sung in der menschlichen Haut zwischen 10μm und 50μm [122,123]. Die Grauwerte in

jedem Fenster werden summiert und bilden im zeitlichen Verlauf der Videosequenz ein

Signal für beide Fenster. Durch die Bewegung der Blutsäule und der unterschiedlichen

Lichtemission zwischen Plasmalücken und Erythrozyten wird das Zeitsignal moduliert.

2im Rückfluss verschließend
3vermehrte Blutfülle in einem Organ- oder Körperabschnitt; reaktive Hyperämie: Hyperämie durch

lokale Reaktion und Weitstellung der Gefäße
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Ausgehend von einer unveränderten Anordnung der kontrastgebenden Blutbestandtei-

le zwischen den Fenstern W1 und W2 findet sich das Signal von Fenster W1 für die

in Abbildung 3.2 angegebene Fließrichtung zeitversetzt im Signal von Fenster W2 wie-

der. Anhand der aus einer zeitlichen Korrelation ermittelten Differenz Δt zwischen

beiden Signalen und des Abstandes d der beiden Fenster kann dann auf die momen-

tane Fließgeschwindigkeit der Erythrozyten geschlossen werden. Die Messunsicherheit

dieser Methode wurde anhand einer sich drehenden Scheibe mit ±0, 05mms−1 bei ei-

ner Geschwindigkeit von 0,5mms−1 ermittelt [7]. Mit zunehmender Geschwindigkeit

nimmt der Messfehler weiter zu.

Ein Nachteil dieser Methode ist der hohe Zeitaufwand für die Messung und die

benötigte sehr gute Bildqualität, damit eine genaue Bestimmung der Zeitdifferenz zwi-

schen den Signalen überhaupt möglich wird.

Um eine bessere Sensitivität für spontane Geschwindigkeitsschwankungen zu errei-

chen, wird in [124] ein verfeinerter Ansatz mit vier Fenstern vorgeschlagen [1].

Particle-Image-Velocimetry

Das Verfahren der Particle-Image-Velocimetry wird hauptsächlich für die Erfassung von

Bewegungen in strömenden Medien angewendet. Es sind sogenannte Tracer-Partikel

nötig, die der Strömung möglichst schlupffrei folgen. Als Lichtquelle dienen Laser, da

sie monochromatisches Licht mit einer hohen Energiedichte emittieren können. So-

mit kann ein dünner Lichtstrahl erzeugt werden, der nur eine Ebene der Strömung

ausleuchtet [125]. Die Bewegung der Tracer-Partikel wird also nur in dieser Ebene

erfasst.

Um die Energiedichte des Laserlichtes noch weiter zu erhöhen und um das Partikel-

bild möglichst zu einem genauen Zeitpunkt festzuhalten, wird das Laserlicht gepulst.

Die mit dem Lichtschnitt in einer Ebene der Strömung sichtbar gemachten Partikel

werden als Folge aus zwei Bildern mit einer den Laserlicht-Pulsen synchronisierten

Kamera aufgenommen. Die Bilder werden anschließend in gleichgroße Bereiche, den
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Abbildung 3.2: Funktionsweise der Doppel-Fenster-Technik nach [7] zur Aufzeichnung

der Blutzellengeschwindigkeit: Die Signale S1 und S2 werden beim Durchlaufen der

Blutzellen und Plasmalücken durch die Fenster W1 und W2 gebildet. Aus der Zeit-

differenz Δt zwischen S1 und S2 kann bei bekannter Distanz d die Geschwindigkeit

berechnet werden
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”
Interrogation Areas“ unterteilt (siehe Abbildung 3.3). Die örtliche Korrelation zweier

den gleichen Ausschnitt abbildender und zeitlich aufeinander folgender Interrogation

Areas liefert ein Maximum, dessen Abstand zum Zentrum des Bildausschnittes direkt

das Maß der Bewegung als Vektor für diesen Bereich liefert. Die mittlere Geschwin-

digkeit lässt sich dann über die Zeit zwischen den Laserlicht-Pulsen und dem Betrag

des Bewegungsvektors bestimmen.

Zur genaueren Bestimmung des Bewegungsvektors wird die Lage des Maximums

durch Interpolation zwischen den Pixeln ermittelt. H. Nobach et al. [126] haben gezeigt,

dass die Interpolation einer Gaußfunktion die Abweichungen der Maximumsposition

mit zunehmender Partikelgröße gegenüber anderen Interpolationsverfahren schneller

gegen die maximal erreichbare Genauigkeit konvergiert. Dabei werden die Grauwerte

des Bildausschnittes mit einer zweidimensional Gauß-verteilten Kernelmatrix gefaltet.

Die Koeffizienten der Matrix werden mit

cij(x, y) = e−b[(x−i)2+(y−j)2] (3.2)

berechnet.

Mikro-PIV

Aus der Particle-Image-Velocimetry ist in den letzten Jahren die μ-PIV-Technik ent-

wickelt worden. Diese Technik wird für strömende Medien mit sehr kleinen Partikeln

verwendet. Mit μ-PIV-Systemen nach Abbildung 3.4 können Strömungen in kleinsten

Gefäßen oder Objekte mit einer örtlichen Auflösung von etwa 1μm gemessen wer-

den [128] gegenüber der herkömmlichen Particle-Image-Velocimetry mit Auflösungen

von etwa 1mm. Die Tracer-Partikel müssen demzufolge in einem μ-PIV-System auch

wesentlich kleiner sein und haben eine Größe von 200 nm bis 700 nm. In [129] wird

ausführlich die Funktionsweise von μ-PIV-Systemen beschrieben.

Durch die hohe örtliche Auflösung von μ-PIV-Systemen lassen sich folglich auch

sehr langsame Strömungsvorgänge, wie beispielsweise die Brown’sche Bewegung erfas-
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Abbildung 3.3: Prinzipdarstellung der Particle-Image-Velocimetry nach [127]: Bild

oben) technischer Aufbau; Bild unten) Verarbeitung der Einzelbilder zu einem Ver-

schiebungsvektorfeld
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sen. So wurde in [130] die Brown’sche Bewegung in Abhängigkeit von der Temperatur

nachgewiesen. Damit kann bei Kenntnis der Brown’schen Bewegung unter definierten

Randbedingungen direkt auf die Temperatur geschlossen werden. In [131,132] werden

weitere Untersuchungen zur simultanen Messung von Temperatur und Geschwindigkeit

beschrieben. Wie in Kapitel 2 erläutert, wird die Blutströmungsgeschwindigkeit in den

Kapillaren stark von der Temperatur beeinflusst.

In [133] wird mit einem μ-PIV-System die Geschwindigkeitsverteilung der roten

Blutzellen und des Blutplasmas zur Untersuchung der Rheologie des Blutflusses in der

Mikrozirkulation ermittelt. Dabei wird das Blut in vitro4 durch eine runde Glaskapil-

lare mit einem Durchmesser von 100μm geleitet.

Nicht immer ist der Zugang zu den Messobjekten an Mikrostrukturen mit sichtba-

rem Licht gegeben. In mikro-elektromechanischen Systemen (MEMS) mit Mikrostruk-

turen aus Silizium kann dann beispielsweise infrarotes Laserlicht zur Beleuchtung ver-

wendet werden, wenn das strömende Medium zuvor abgekühlt wird [134]. Um die

für die Messung bestmögliche Signalqualität zu ermitteln, wird die Wellenlänge des

Lichtes variiert. So hat sich beispielsweise für Polystyrolpartikel eine Wellenlänge von

1350 nm als günstig erwiesen. Als Nachweis für die Messung wird in einer Kapil-

lare mit einem Durchmesser von 255μm eine laminare Strömung aufgebaut und die

Geschwindigkeitsverteilung über den Querschnitt der Kapillare mit den dafür theore-

tischen Werten verglichen. Dass diese Technik auch Anwendung in der medizinischen

Diagnostik findet, um die Fließgeschwindigkeit in Kapillaren zu messen, die weiter von

der Hautoberfläche entfernt sind, ist schwer vorstellbar.

Weitere Messungen und Verfahren der μ-PIV-Technologie werden in [135–143] be-

schrieben.

Die Ermittlung der Geschwindigkeitsverteilung über die Korrelation aufeinander

folgender Bilder macht die Signalauswertung der PIV- und μ-PIV-Systeme sehr rechen-

4außerhalb des Körpers
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung eines μ-PIV-Systems nach [129]

aufwendig. Die für die Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit nötige Auflösung

wird nur von μ-PIV-Systemen erreicht. Da aber auch diese Systeme für die Auswertung

der Bilder einen sehr hohen Kontrast zwischen Partikel und Umgebung voraussetzen,

sind entweder Tracer-Partikel nötig, die durch Lumineszenz selbst leuchten, oder die

Lichtintensität muss durch das Laserlicht entsprechend gesteigert werden. Beides wäre

für eine ambulante Anwendung weder praktikabel noch kostengünstig, weshalb die

PIV-Systeme zumindest für die direkte Messung am Nagelfalz nicht weiter in Betracht

gezogen werden. Ein weiterer Vergleich in Kapitel 4 macht außerdem den höheren

Rechenaufwand deutlich.

3.1.3 Laser-Doppler-Verfahren

Die besonderen Eigenschaften des Laserlichtes als monochromatisches und kohären-

tes Licht machen es seit Jahrzehnten für die optische Messtechnik interessant, zumal

Laserlicht auch hervorragende Strahleigenschaften besitzt und sich über eine größere

Strecke parallel halten lässt. Da es als einzelne elektromagnetische Welle mit nahezu
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konstanter Wellenlänge in Form eines Gauß’schen Strahls erzeugt werden kann, wird

u. a. eine genaue Berechnung der Wellenausbreitung für die gezielte Erzeugung von

statischen Interferenzfeldern möglich. Die komplexe Amplitude der Feldstärke eines

Gauß’schen Strahls bezüglich der Entfernung z zur Taille auf der Strahlachse und zum

Abstand r von der Strahlachse kann mit

E(r, z) = E0
w0

w(z)
· e−( r

w(z)
)2 · e−jk r2

2R(z) · ej(ζ(z)−kz) (3.3)

für jeden Punkt im Raum berechnet werden [144], wobei k = 2π/λ für die Wellenzahl

steht. Die weiteren Strahlparameter w0, w(z), R(z), ζ(z) sind im Anhang A.4 beschrie-

ben. Für die optische Intensität des Gauß’schen Strahls als Quadrat des Betrags der

Feldstärke gilt damit

I(r) = I0

(
w0

w(z)

)2

e
− 2r2

w2(z) (3.4)

mit I0 = |u0(r)|2 [145].

Wird ein bewegtes Objekt als Empfänger mit einer elektromagnetischen Welle be-

leuchtet und strahlt diese als Sender wieder ab, dann kommt es zu einer Frequenz-

verschiebung zwischen der auf das Objekt einfallenden und der vom Objekt wieder

gesendeten Welle, wenn die Bewegung nicht orthogonal zur Ausbreitungsrichtung der

Welle erfolgt. Dieser nach Ch. Doppler benannte Effekt findet u. a. in den entspre-

chend genannten Laser-Doppler-Verfahren [146–157] auf verschiedene Art und Weise

Anwendung. Somit lassen sich bei der Verwendung von kohärentem Licht zur Be-

leuchtung sich bewegender Objekte die Frequenzverschiebungen zwischen einem von

der Laserlichtquelle gesendetem und dem vom Objekt als Lichtstreuer wieder abge-

strahlten Lichtstrahl für eine einkomponentige Geschwindigkeitsmessung des Objektes

nutzbar machen.

Nachdem das Doppler-Verfahren für die Bestimmung der Fließgeschwindigkeit in

Blutgefäßen bereits akustisch mit dem Schall als Welle angewendet wurde, konnte
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dieser Effekt durch die Entwicklung des Lasers auch auf optischem Wege in der Medizin

eingesetzt [158] und damit die örtliche und zeitliche Auflösung der Messung verbessert

werden.

In einigen Literaturquellen werden im Zusammenhang mit der Messung der Fließge-

schwindigkeit in Gefäßen die Begriffe
”
Laser-Doppler-Fluxmetrie“ oder

”
Laser Doppler

Flowmetry“ verwendet. Der Begriff
”
Fluxmetrie“ bezeichnet unter anderem die Mes-

sung des Volumenstroms V̇ . Aus der Laser-Doppler-Messung werden aber zunächst nur

Geschwindigkeitswerte gewonnen. Eine genaue Bestimmung des Volumenstroms ist nur

mit Kenntnis des Strömungsprofils und der geometrischen Abmessungen des Gefäßes

unter der Voraussetzung möglich, dass die Streupartikel der Strömung schlupffrei fol-

gen. Da diese Bedingungen bei der in vivo5 Messung der Erythrozytenfließgeschwindig-

keit nicht oder nur selten gegeben sind, wird im Weiteren auch nicht von
”
Fluxmetrie“,

sondern lediglich von der Geschwindigkeitsmessung gesprochen.

Zur Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit in Hautkapillaren wird bislang

häufig die Referenzstrahlmethode angewendet [159–162]. Dabei wird ein Laserstrahl

mit 250μm – 800 μm Durchmesser auf der Haut fokussiert [1]. Aufgrund der Inten-

sitätsverteilung entsteht dadurch ein entsprechendes halbkugelförmiges Messvolumen.

Das eingestrahlte Laserlicht wird zum Teil von den sich bewegenden Erythrozyten und

zum Teil von den Gefäßwänden und von der Hautoberfläche nahezu isotrop gestreut.

Dadurch, dass sich die Erythrozyten relativ zu ihrer ebenfalls lichtstreuenden Umge-

bung bewegen, hat das von ihnen gestreute Licht durch die Dopplerverschiebung eine

andere Frequenz. Vom Fotoempfänger werden beide Anteile des gestreuten Lichtes

absorbiert. Dabei überlagern sich beide Lichtfrequenzen und das vom Fotoempfänger

kommende Signal enthält die Wellenlängendifferenz zwischen dem von den Erythro-

zyten und den vom umliegenden Gewebe gestreuten Licht als Frequenzkomponente

fr − fb. Der Dopplereffekt wirkt hier in zweierlei Hinsicht. Zum einen verschiebt sich

die Frequenz beim Empfangen des von der Laserlichtquelle gesendeten Strahls durch

5im lebenden Körper
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Abbildung 3.5: Anordnung von Lichtquelle und Empfänger zur Ermittlung der Parti-

kelgeschwindigkeit bei der Referenzstrahlmethode nach [157]

das sich bewegende Objekt und zum anderen durch die relative Bewegung des Objektes

gegenüber dem Fotodetektor. Die Geschwindigkeitskomponente der Erythrozyten in

negativer Richtung des resultierenden Vektors zwischen dem beleuchtenden Laserstrahl

und dem Empfänger (Bild 3.5) kann über das Dopplergesetz zu

vp ≈ λb · (fr − fb)

epr − eb
(3.5)

bestimmt werden [163], da die Erythrozyten sehr viel langsamer sind als die Ausbrei-

tungsgeschwindigkeit c des Lichtes (|v| � c) im Umgebungsmedium. Die Anordnung

dient vorwiegend zur Messung der Blutzellengeschwindigkeit in Gefäßen, die nicht pa-

rallel zur Hautoberfläche verlaufen. Durch die Größe des Messvolumens werden immer

mehrere Kapillaren gleichzeitig erfasst, womit nur die Auswertung der zeitlichen Ge-

schwindigkeitsverteilung im Gebiet des Messvolumens möglich ist. Die Referenzstrahl-

methode wird in kommerziellen Geräten wie beispielsweise dem CAM1-System von

Lawrenz bzw. KK Technology [164, 165], welches außerdem die Kapillarmikroskopie

über eine CCD-Kamera ermöglicht, angewendet.

Um gezielter in einzelnen Gefäßen zu messen, werden die zuerst von Einav [166,167]

und Koyama [168] mit Mikroskopen kombinierten Laser-Doppler-Anemometer einge-

setzt [169]. Die dementsprechend genannten Laser-Doppler-Mikroskope [170] haben
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ein Messvolumen mit weniger als 100 μm Durchmesser. Die Größe des Messvolumens

wird in der Laser-Doppler-Anemometrie gewöhnlich mit dem Abfall der Lichtintensität

auf das e−2-fache ihres Maximums vom Zentrum des Messvolumens aus begrenzt.

Eine Weiterentwicklung der Referenzstrahlanordnung stellt die Zweibeleuchtungs-

strahl-Zweistreustrahl-Anordnung (ZBZS) dar, bei der ein Laserstrahl in zwei gleiche

Strahlen aufgeteilt wird, die im Messvolumen wieder zum Schnitt gebracht werden.

Dadurch entsteht im Messvolumen ein Interferenzmuster. Schneiden sich die beiden

Strahlen in ihren Taillen, dann bilden die Intensitätsmaxima in Richtung der halbie-

renden Ebene beider Strahlen zueinander parallele Flächen. Der Abstand Δx dieser

Flächen ergibt sich aus dem Schnittwinkel θ und der Wellenlänge λb des Laserlichtes

mit

Δx =
λb

2 sin θ
2

. (3.6)

Bewegt sich ein Teilchen oder Erythrozyt durch das Messvolumen und durchquert

dabei die Flächen der Intensitätsmaxima, wird das von ihm gestreute Licht durch die

Bewegung zeitlich moduliert. Dabei enthält die Frequenz dieser Modulation, welche

gleichzeitig auch die Differenzfrequenz fD der Dopplerverschiebung ist, die Information

der Geschwindigkeit vpx, mit der sich das Teilchen senkrecht zu den Interferenzflächen

bewegt. Die Geschwindigkeit lässt sich dann nach Abbildung 3.6 über

fD =
2 sin θ

2

λb
|vp| cosα (3.7)

mit

vpx = fD
λb

2 sin θ
2

(3.8)

durch Auswertung der Frequenz fD ermitteln. Mit der Interferenzstrahl- oder ZBZS-

Anordnung lassen sich somit Geschwindigkeiten in Kapillaren messen, die parallel zur

Hautoberfläche verlaufen, wie sie u. a. am Nagelfalz vorzufinden sind.
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Abbildung 3.6: Vektorbeziehungen für die Bestimmung der Dopplerfrequenz bei der

Interferenzstrahlmethode nach [157]

Da sich die Erythrozyten in den Kapillaren hin und wieder sehr langsam bewegen

und es unter Umständen sogar zum Stillstand des Blutflusses in bestimmten Kapillar-

gebieten kommt, wird die Auswertung der Frequenzverschiebung schwierig, da die In-

formation dann im Gleichanteil des Streusignals untergeht. Durch die Verschiebung der

Information langsamer Bewegungen in einen anderen Frequenzbereich kann diesem Ver-

lust entgegengewirkt werden. Dazu wird in den Strahlengang von einem der beiden ge-

teilten Strahlen eines Interferenz- oder ZBZS-LDAs ein Glasprisma eingefügt [171,172],

welches mechanisch zum Schwingen angeregt wird. Durch die Reflexion des Strahls an

einer sich bewegenden Grenzschicht zwischen Glas und umgebendem Medium wird das

Licht aufgrund der Dopplerverschiebung frequenzmoduliert und eine Bewegung in das

Interferenzmuster der zusammengeführten Teilstrahlen induziert. Das Streusignal eines

im Messvolumen ruhenden Erythrozyten enthält damit die Frequenz der mechanischen

Schwingung des Prismas als Information der Geschwindigkeit 0 von vpx. Ein weiterer

Vorteil dieser Frequenzverschiebung ist die Möglichkeit der zusätzlichen Richtungser-

kennung der bestimmten Geschwindigkeitskomponente. Neuere Verfahren nutzen zur

Frequenzverschiebung eine Braggzelle. Der mit der Braggzelle ausgenutzte akustoop-

tische Effekt führt zur Änderung des Brechungsindex’ innerhalb des Kristalls infolge

der mechanischen Spannungen, die durch eine Schallwelle im Kristall erzeugt werden.
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Abbildung 3.7: Modulation des Laserstrahls mit einer Braggzelle

Gleichzeitig kann damit der Strahl in einen modulierten und einen nicht-modulierten

Strahl geteilt werden. Abbildung 3.7 zeigt den Verlauf eines Laserstrahls durch einen

akustooptischen Modulator wie der Braggzelle. Die Helligkeit des reflektierten Strahls

wird durch die Beugung an der Schallwelle moduliert. Für eine gute Modulation der

Lichtintensität im Messvolumen sollte die Leistung beider sich schneidender Strahlen

gleich groß sein. Dies setzt voraus, dass bei Verwendung der Braggzelle als Strahl-

teiler die Intensität Iein des einfallenden Strahls zu gleichen Teilen in die Intensität

I0 des durchgehenden Strahls und in die Intensität I1 des reflektierten Strahls aufge-

teilt wird. Bei gegebenen Parametern der Braggzelle mit l als Dicke des Kristalls, λ

als Wellenlänge des Laserlichtes und des Brechungsindexunterschiedes Δn kann der

Einfallswinkel θ für kleine Werte von Δn mit

θ = sin−1

(√
2

λ
π lΔn

)
(3.9)

zur Einhaltung von I0 = I1 berechnet werden.

Der Betrag der Geschwindigkeit vp kann durch eine zusätzliche LDA-Anordung, die

eine andere Geschwindigkeitskomponente erfasst, bestimmt werden [173]. Die Messvo-

lumina beider Anordnungen überlagern sich dabei. Zur einfacheren Signalauswertung
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unterscheiden sich die Wellenlängen des Laserlichtes beider Quellen. Möglich ist auch

die unterschiedliche Verschiebung der Signalfrequenz durch den Einsatz optoakusti-

scher Modulatoren.

Zur Bestimmung der Geschwindigkeitsverteilung der Erythrozyten in einem größe-

ren Hautareal, wie beispielsweise einer ganzen Hand, werden sogenannte Laser-Doppler-

Imaging-Systeme (LDI) eingesetzt [174]. Dabei wird ein Laserstrahl gleichmäßig über

das Hautareal geführt, sodass die Geschwindigkeiten der zu untersuchenden Fläche

entsprechend gescannt werden und somit ein Bild der örtlichen Geschwindigkeitsver-

teilung entsteht [175–177]. Dieses Verfahren wird eingesetzt, wenn die Gesamtheit der

Durchblutung eines Körperbereiches begutachtet werden soll. Einzelne Gefäße wer-

den bei dieser Methode nicht zeitkontinuierlich erfasst. Die Geschwindigkeiten werden

immer nur in Scannintervallen gemessen. Zur Erfassung hochdynamischer Geschwin-

digkeitsänderungen in einzelnen Kapillaren ist diese Methode daher nicht geeignet.

Noch einen Schritt weiter als die LDI-Systeme geht die Kombination aus Laser-

Doppler-Anemometrie und optischer Kohärenztomografie6 [178–186]. Die Methode

wird in der Literatur auch als Optische-Doppler-Tomografie bezeichnet. Die Geschwin-

digkeit wird über ein hochauflösendes Referenzstrahl-LDA [187] ermittelt. Mit der An-

ordnung als Michelson-Interferometer als Erweiterung des einfachen LDI-Systems kann

über die Laufzeitmessung bei Verwendung von Laserlicht mit kurzer Kohärenzlänge

zusätzlich auch die Entfernung der Geschwindigkeitsinformation als dritte räumliche

Koordinate bestimmt werden. Mit experimentellen Aufbauten dieses Verfahrens wer-

den Auflösungen von weniger als 10 μm erreicht [188, 189], sodass auch räumliche Ge-

schwindigkeitsprofile in Glaskapillaren bei stationären Strömungsverhältnissen erfass-

bar sind [190]. Von medizinischem Interesse ist u. a. auch die Möglichkeit, in kleinen

Gefäßen direkt am Auge messen zu können [191, 192].

Zusammenfassend kann bemerkt werden, dass die Messung der Erythrozytenfließge-

schwindigkeit in Kapillaren mit den Laser-Doppler-Verfahren im Einzelnen immer eine

6Der Begriff der Tomografie bezeichnet bildgebende Verfahren, die eine räumliche Struktur als
dreidimensionale Information aus einer Serie paralleler Querschnittsbilder darstellen.
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Kompromisslösung darstellt. Entweder kann der zeitliche Verlauf der Geschwindigkeit

an einer Kapillare bei entsprechender Nachführung kontinuierlich gemessen werden,

oder es erfolgt die Gesamtaufnahme der örtlichen Geschwindigkeitsverteilung eines

größeren Gebietes, die sich aus der Messung einzelner zeitlich und örtlich abgetas-

teter Werte zusammensetzt. Die Messwerte bilden damit eine Überlagerung aus der

Bewegung des Laserstrahls und der Erythrozytenbewegung oder anders ausgedrückt,

werden Messwerte nur bei Vorhandensein eines optischen Streupartikels an der Stelle

akquiriert, an der sich der Laserstrahl gerade befindet. Ein Zusammenhang zwischen

Orts- und Zeitinformation ist damit für hochdynamische Vorgänge nur bei entspre-

chend schneller örtlicher Abtastung unter Einhaltung des Abtasttheorems feststellbar,

da sich die örtliche Geschwindigkeitsinformation aus zeitlich versetzten Messungen zu-

sammensetzt.

3.1.4 Ortsfilterverfahren

In der industriellen Messtechnik hat sich das Ortsfilterverfahren als optisches Mess-

verfahren zur Geschwindigkeitsmessung bereits mehrfach bewährt [193–197] und kann

selbst unter optisch relativ schwierigen Bedingungen noch zuverlässig verwertbare Mess-

werte liefern [198, 199]. Selbst für mikroskopisch kleine Messobjekte [200], wie sie in

Partikelströmungen [201] oder mit den Erythrozyten in Blutkapillaren zu finden sind,

wurde das Ortsfilterverfahren mit Erfolg angewendet [10, 202, 203]. Die Grundlage

des Ortsfilterverfahrens ist die Untersuchung von Objekten durch eine gitterförmige

Anordnung. Der Ansatz des Ortsfilterverfahrens zur Messung von Geschwindigkeiten

wurde in einer Studie von Ator entdeckt [204] und in [205] mit der Korrelationstheorie

interpretiert [206]. Mit einer kurzen und einfachen Zusammenfassung soll zunächst das

Prinzip der Ortsfilterung erläutert werden.

Befindet sich in einem optischen System aus Objektebene, Linse und Bildebene

eine Struktur in der Objektebene und befindet sich in der Bildebene ein Transmissi-

onsgitter mit der Transmissionsverteilung a(x, y), das als Ortsfilter dient, dann wird
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das aus der Objektebene kommende Licht mit der Intensitätsverteilung i(x, y) direkt

auf dem Transmissionsgitter abgebildet. Bewegt sich die Struktur in Richtung der

x− y-Ebene, wird von einem Fotoempfänger, der sich hinter dem Transmissionsgitter

befindet, das durch das Gitter transmittierte Licht aus der Objektebene gesammelt

und als Grauwertinformation mit

g(xr, yr) =

∫∫ ∞

−∞
i(xr − x, yr − y) · a(x, y) dx dy (3.10)

ausgegeben. Durch die Bewegung mit konstanter Geschwindigkeit gilt für die Relativ-

koordinaten: xr = vxt + x0 und yr = vyt + y0. Für die spektrale Leistungsdichte nach

Gleichung (A.4) mit den Ortsfrequenzen ξ und � folgt dann

GP(ξ, �) = IP(ξ, �)AP(ξ, �) . (3.11)

Durch die Multiplikation des Bildes mit der Transmissionsverteilung des Gitters

wirkt das Gitter als lineares Filter, womit es wegen seiner örtlichen Verteilung auch als

Ortsfilter bezeichnet wird.

Zur einfacheren Beschreibung soll zunächst angenommen werden, dass sich die

Struktur nur entlang der x-Achse bewegt (vx = v, vy = 0). Das Transmissionsgit-

ter soll dazu in Richtung der x-Achse eine periodische und in Richtung der y-Achse

eine gleichförmige Verteilung haben. Durch die Substitution von

ξ =
f

v
(3.12)

lässt sich die spektrale Leistungsdichtefunktion GP(f) mit f als zeitliche Frequenz über

die Integration von Gleichung (3.11) und unter Berücksichtigung der Ortsfrequenz � zu

GP(f) =
1

v

∫ ∞

−∞
IP

(
f

v
, �

)
AP

(
f

v
, �

)
d� (3.13)
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ableiten [207]. Damit wirkt das Leistungsdichtespektrum AP(f/v, �) als Filterfunktion

auf IP(f/v, �). Sind die lichtstreuenden Objekte der sich bewegenden Struktur klein

gegenüber dem erfassten Messvolumen, dann sind die Amplituden des Leistungsdichte-

spektrums von IP(f/v, �) annähernd gleichverteilt, während das Leistungsdichtespek-

trum der Gittertransmission in Richtung der x-Achse eine zentrale Hauptfrequenzkom-

ponente zwischen den Ortsfrequenzen ξ = ξ0 besitzt. Damit wird das Produkt der Leis-

tungsdichtespektren IP(ξ, �) und AP(ξ, �) und somit auch GP(ξ, �) hauptsächlich durch

das Spektrum AP(ξ, �) der Gittertransmission charakterisiert und das Leistungsdich-

tespektrum GP(f) enthält damit an der Stelle f = f0 = ξ0 v seine Hauptfrequenz. Mit

dem Ortsfrequenzfilter oder auch kurz Ortsfilter wird somit die Filterwirkung gitterar-

tiger Strukturen zur Generierung eines Signals mit einer im Leistungsdichtespektrum

dominierenden Frequenz f0 ausgenutzt. Die auf diese Weise extrahierte Frequenz ist

proportional zu der Objektgeschwindigkeitskomponente v, die senkrecht zum Gitter

orientiert ist. Die Signalqualität und die Messunsicherheit hängen dabei direkt von der

Filtercharakteristik des Gitters und von der örtlichen Verteilung der Intensitäten im

Bild ab [206]. Die Geschwindigkeit lässt sich dann aus der Frequenz unter Zuhilfenah-

me der Gitterkonstante g als örtliche Periodenlänge des Gitters und des Maßstabes β

als Parameter der optischen Abbildung wie folgt berechnen

v =
g

β
f0 . (3.14)

Hinsichtlich der Position des Gitters im Strahlengang sind gitterprojizierende und

gitterabtastende Ortsfiltermessverfahren unterscheidbar. Je nach Art der verwendeten

Beleuchtung ist eine weitere Unterteilung in kohärente und inkohärente Realisierun-

gen möglich. Bei den weiteren Ausführungen wird von einer Gitterabtastung mit in-

kohärenter Beleuchtung ausgegangen, die für viele praktische Anwendungen günstiger

ist. Eine klassische Ortsfilteranordnung dieser Kategorie ist in Bild 3.8 dargestellt. Ei-

ne bewegte Struktur wird mithilfe einer Linse auf ein Transmissionsgitter abgebildet.

Das Streulicht, welches das Gitter passieren konnte, wird auf einen Fotodetektor fo-
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Abbildung 3.8: Einfache Umsetzung des Ortsfilterprinzips mit einem Transmissions-

gitter

kussiert. Derartige Ortsfilter auf Transmissionsgitterbasis werden beispielsweise in [22]

beschrieben. Ein wesentlicher Nachteil dieser Anordnungen ist im hohen Gleichanteil

zu sehen, der dem zur Geschwindigkeitsmessung genutzten Wechselsignal überlagert

ist und die Messung von langsamen Geschwindigkeiten und einem Stillstand erschwert

bzw. unmöglich macht. Das Ausgangssignal eines typischen Ortsfilters mit Trans-

missionsgitter wird von Aizu et al. in [208] analysiert. Für das Gitter werden eine

sinusförmige Transmission mit Gleichanteil und eine effektive Breite von 2ρ (Gauß-

funktion als Einhüllende) angenommen, sodass das Gitter im Ortsbereich durch

a(x) = e
− x2

2ρ2
(
1 + cos

2π

g
x

)
(3.15)

beschrieben wird. Die Substitution x = v t und eine anschließende Fouriertransforma-

tion liefern über

ζ =
2π2 ρ2

v2
(3.16)



58 KAPITEL 3. TECHNISCHE GRUNDLAGEN

das Leistungsdichtespektrum des Ausgangssignals S(f) mit

S(f) =
ζ

π

⎛
⎜⎜⎝e−ζ f 2

+
1

2

⎡
⎢⎢⎣e−ζ

(
f − v

g

)2

+ e
−ζ

(
f +

v

g

)2
⎤
⎥⎥⎦
⎞
⎟⎟⎠

2

. (3.17)

Der erste Term in der Klammer entspricht dabei dem aus dem Gleichanteil des Gitters

resultierenden Gleichanteil des Ausgangssignals (pedestal). Eine einfache Möglichkeit,

die aus dieser Komponente resultierenden Einschränkungen wirkungsvoll und ohne den

Einsatz von Hochpassfiltern zu vermindern, besteht in der Realisierung von Differenz-

gittern. Bei derartigen Anordnungen werden die Gitterkomponenten mit alternieren-

dem Vorzeichen gewichtet (siehe die Prinzipdarstellung in Bild 3.9). Weitere Vorteile

von Differenzgittern sind eine gegenüber Einfachgittern erhöhte Frequenzselektivität

und die Unterdrückung von Störlichtanteilen, wie sie beispielsweise durch moduliertes

Fremdlicht hervorgerufen werden. Für das oben angeführte Beispiel ist der Übergang

vom Einfach- zum Differenzgitter durch die nachfolgende Gleichung gegeben

a(x) = e
− x2

2ρ2 · cos
(
2π

g
x

)
. (3.18)

Die Fouriertransformierte vereinfacht sich in diesem Fall zu

S(f) =
ζ

2π

⎡
⎢⎢⎣e−ζ

(
f − v

g

)2

+ e
−ζ

(
f +

v

g

)2
⎤
⎥⎥⎦
2

. (3.19)

Aus der Literatur sind eine Reihe derartiger Ortsfiltermesssysteme bekannt. In [209]

ist beispielsweise die Verwendung von Prismengittern zur Aufteilung des Lichts auf zwei

Fotoempfänger beschrieben. Faseroptische Lösungen, die die Lichtleitfasern alternie-

rend zu zwei Gruppen zusammenfassen, sind aus [210] und [211] bekannt. Die Herstel-

lung derartiger faseroptischer Gitteranordnungen mit der für hochgenaue Geschwin-
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+

-

Abbildung 3.9: Differenzgitter

s(t)

digkeitsmessungen erforderlichen Genauigkeit (insbesondere der Fasermittenabstände)

ist jedoch außerordentlich aufwendig. Von einer Reihe von Autoren wurden daher

Ortsfilter auf der Basis von strukturierten Empfängern favorisiert. Bei diesen Reali-

sierungen verschmilzt die Funktion des Gitters mit der des Empfängers; es wird daher

auch von aktiven Gittern gesprochen [212]. Erste Beispiele waren ein Differenzgit-

ter aus Solarzellen [213] oder eine lineare Anordnung von diskreten Fotodioden [214].

Die Möglichkeiten, derartige Spezialsensoren mit einer hochgenauen Gitterkonstante

kostengünstig herzustellen, sind jedoch bislang begrenzt. Eine besonders vorteilhafte

Möglichkeit der Realisierung von Differenzgittern beruht daher auf der Verwendung

von integrierten Detektorschaltungen. In großer Stückzahl und mit der notwendigen

hohen Präzision wurden lange Zeit nur CCD-Zeilen gefertigt (Charge Coupled Device).

Auf der Verwendung dieses Bildsensortyps basieren zwei Ansätze zur Umsetzung des

Ortsfilterprinzips. In einer u. a. von Terashima et al. in [215] vorgeschlagenen Va-

riante wird eine CCD-Zeile lediglich zur Aufnahme von Bildfolgen bewegter Objekte

verwendet; die Ortsfilterung wird im Nachhinein als eine Art Bildverarbeitung durch

Wichtung der digitalisierten Helligkeitsinformation der einzelnen Pixel entsprechend

der Struktur eines virtuellen Gitters durchgeführt. Von dieser Vorgehensweise unter-

scheidet sich ein erstmals von Schulz und Fiedler in [216] beschriebener Ansatz grund-

legend. In einer als Ortsfilterbetrieb bezeichneten Betriebsart werden die beiden für

die Differenz(-gitter-)bildung benötigten Komponenten durch ein spezielles Taktregime

bereits vollständig innerhalb der Zeile erzeugt. Die Filterwirkung ist in diesem Fall auf

die Empfindlichkeitsverteilung der CCD-Zeile zurückzuführen. Für ein einzelnes Pixel

wird dabei von einer Trapezapertur ausgegangen [217, 218].
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Die Ermittlung der Geschwindigkeit kann einerseits im Frequenzbereich über die

Bestimmung der durch die Bewegung generierten Hauptfrequenz des Ortsfiltersignals

erfolgen. Andererseits lässt sich die Geschwindigkeit mit dem Ortsfilterverfahren bei

der Verwendung von strukturierten Empfängern auch auf einfache Weise direkt im Zeit-

bereich auswerten. Eine effektive Variante bietet die Wichtung der selben ortsabhängi-

gen Helligkeitsinformationen mit einem zusätzlichen Verlauf gleicher Ortsfrequenz, der

gegenüber dem ersten Verlauf örtlich um 90° phasenverschoben ist [219]. Dadurch ent-

stehen im zeitlichen Verlauf der jeweils ortsintegrierten Helligkeitsinformationen zwei

zueinander 90° phasenverschobene Signale, die sich als Real- und Imaginärteil zusam-

mengefasst in Form eines Drehzeigers auf die komplexe Ebene abbilden lassen. Der

Phasenwinkel des Drehzeigers beschreibt den zurückgelegten Weg der Objektstruktur

gegenüber dem Empfänger. Die zu ermittelnde Geschwindigkeit geht damit direkt pro-

portional aus der Winkelgeschwindigkeit des Drehzeigers hervor [220–222]. Der Pha-

senwinkel des Drehzeigers lässt sich zunächst einfach über die Arcustangens-Funktion

mit

ϕ(t) = tan−1 s�(t)
s�(t)

(3.20)

bestimmen. Durch die Mehrdeutigkeit der Arcustangens-Funktion entstehen allerdings

an den Übergängen für s�(t) = 0 Sprünge in der Berechnung des Phasenwinkels und

demzufolge auch in der Geschwindigkeit, sofern die Geschwindigkeit aus der numeri-

schen Differenziation des Phasenwinkels bestimmt wird. Um zu verhindern, dass die

Phasensprünge zu Fehlern im Geschwindigkeitsverlauf führen, kann der zeitliche Ver-

lauf des Phasenwinkels entsprechend korrigiert oder können die Sprünge direkt aus

dem Geschwindigkeitsverlauf herausgefiltert werden. Ein nachträgliches Entstückeln

des Phasenverlaufes führt dabei nicht immer zum gewünschten Erfolg, da durch die

sehr kleinen Werte des Realteils im Signal große Schwankungen in der Nähe eines Pha-
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sensprungs auftreten. Eine einfache Variante zur Vermeidung dieser Phasensprünge ist

die Berechnung der Phasenwinkeldifferenz Δϕ aus den Signalwerten von zwei aufein-

anderfolgenden Abtastpunkten sn und sn−1 mit

sn−1 = s�((n− 1)Δt) + s�((n− 1)Δt) j (3.21)

sn = s�(nΔt) + s�(nΔt) j (3.22)

Δϕ = tan−1 s�,n

s�,n

− tan−1 s�,n−1

s�,n−1

(3.23)

= tan−1 s�,n s�,n−1 − s�,n−1 s�,n

s�,n s�,n−1 + s�,n−1 s�,n
. (3.24)

Der zurückgelegte Weg der Objektstruktur kann durch numerische Integration der Pha-

sendifferenz ermittelt werden, ohne dass der zeitliche Phasenverlauf entstückelt werden

muss.

Ein weiteres Verfahren, das auf der Drehzeigersignalverarbeitung beruht, ist das

Zwei-Drehzeiger-Verfahren. Zu den beiden vorhandenen Wichtungen der Pixelinten-

sitäten für Real- und Imaginärteil werden noch zwei weitere Wichtungen hinzugefügt,

die ein zusätzliches Drehzeigersignalpaar erzeugen, das in der Phase gegenüber dem

ersten verschoben ist. Das sogenannte Dual-Pointer-Verfahren [223] reduziert durch

eine Mittelung der Phasenwinkeldifferenzen aus zwei zeitlich aufeinanderfolgenden Ab-

tastpunkten Fehler in der Bestimmung der Phasenwinkel. Zu jedem Abtastzeitpunkt

nΔt wird die Phasendifferenz Δφ zwischen beiden Drehzeigersignalen ermittelt, die

zwar an sich konstant ist, infolge Messunsicherheiten aber schwanken kann. Dieser

Aspekt wird beim Dual-Pointer-Verfahren ausgenutzt. Die Phasendifferenz Δφ zwi-

schen beiden Drehzeigersignalen berechnet sich wie die Phasendifferenz Δϕ zwischen

zwei zeitlich aufeinanderfolgender Phasenwerte eines Drehzeigersignals gemäß

Δφ = φ1 − φ2 = tan−1 s�,1 s�,2 − s�,2 s�,1

s�,1 s�,2 + s�,2 s�,1
. (3.25)
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Abbildung 3.10: Darstellung des Dual-Pointer-Verfahrens

Abbildung 3.10 zeigt eine mögliche Anordnung der Drehzeiger des Dual-Pointer-Verfahrens

in der komplexen Ebene.

Durch die Tatsache, dass das Verhältnis der Summe der zwei ermittelten zeitli-

chen Phasendifferenzen (Δϕ1,n, Δϕ2,n) und der Summe der Phasendifferenzen (Δφn,

Δφn−1) zu zwei aufeinanderfolgenden Abtastzeitpunkten gleich dem Verhältnis der

tatsächlichen zeitlichen Phasenwinkeldifferenz Δϕk und der Differenz zwischen beiden

Drehzeigern Δφ ist, kann die korrigierte zeitliche Phasenwinkeldifferenz Δϕk mit

Δϕk =
Δϕ1,n +Δϕ2,n

Δφn +Δφn−1

Δφ (3.26)

ermittelt werden [224].

Ähnlich wie bei der Geschwindigkeitsmessung mit dem Laser-Doppler-Verfahren ist

auch bei den Ortsfiltermessverfahren die Dynamik der Geschwindigkeitsmessung ohne

zusätzlichen Eingriff in die Signalentstehung eingeschränkt. Während Abtastfrequenz

und Gitterperiodenlänge den messbaren Geschwindigkeitsbereich für hohe Geschwin-

digkeiten unter Einhaltung der Nyquistbedingung begrenzen, wird der Fehler der Ge-

schwindigkeitsbestimmung für niedrige Geschwindigkeiten zunehmend größer. In der
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Laser-Doppler-Anemometrie wird dieser Einschränkung durch die Frequenzverschie-

bung des Messsignals unter Verwendung eines akustooptischen Modulators entgegen-

gewirkt. Für das Ortsfiltermessverfahren lässt sich diese Frequenzverschiebung ohne

zusätzlichen technischen Aufwand erzeugen. Die Wichtungsfunktion wird dabei zeit-

kontinuierlich über den Ort verschoben, sodass ein sich bewegendes Gitter entsteht.

Dadurch wird dem Empfänger gegenüber dem Objekt eine virtuelle Bewegung aufge-

prägt und es entsteht eine Frequenzverschiebung im Signal, die proportional zur aufge-

prägten Geschwindigkeit ist. Ein weiterer Ansatz mit sich bewegenden sinusförmigen

Gitterstrukturen, in denen mehrere Harmonische mit veränderlicher Phase überlagert

werden, wird in [225] vorgestellt.

Die Verwendung von Flächensensoren ermöglicht durch die Ausweitung der Orts-

filtermesstechnik die Messung von zweidimensionalen Objektbewegungen [226, 227],

sodass auch der optische Fluss beispielsweise über ein zweidimensionales Leistungs-

spektrum [228] bestimmt werden kann.

Neben der Geschwindigkeit lässt sich mit dem Ortsfilterverfahren auch die Parti-

kelgröße [229] durch die Verwendung von Gittern mit örtlich veränderlicher Frequenz

in Form eines Chirp-Verlaufs bestimmen [230].

3.1.5 Ortsfilter für beliebige Kurvenverläufe

Die geometrische Form in Richtung der Aufsummierung der gewichteten Helligkeitsin-

formation entspricht bei der herkömmlichen Ortsfilteranordnung einer geraden Linie.

Der Verlauf von menschlichen Kapillaren lässt sich aber nur selten exakt auf einer sol-

chen Linie abbilden. Dank der Flexibilität der Ortsfiltertechnik ist es im Gegensatz zu

anderen Verfahren möglich, die Helligkeitsinformationen sich bewegender Strukturen

von beliebigen Stellen im Raum, sofern sich diese ermitteln lassen, zu einem zeitli-

chen Geschwindigkeitsverlauf zu verarbeiten. Das Ortsfilterverfahren ist nicht an fest

vorgegebene Strukturen wie beispielsweise der Pixelanordnung eines Kamerasensors

gebunden. Aus der Aufgabenstellung heraus wird deshalb die Bildung des Ortsfilters
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an dieser Stelle von der herkömmlichen Anordnung entlang einer Geraden hinsichtlich

einer Anordnung entlang einer beliebigen Kurve erweitert.

Damit sich die Wichtungsfunktion zur Bildung des Ortsfilters und die anschließen-

de Signalauswertung möglichst einfach gestaltet, werden die Grauwerte entlang einer

Kurve in äquidistanten Ortsabständen ermittelt. Dazu ist der Weg s als Parameter für

den Kurvenverlauf zu wählen. Für den zeitlichen Verlauf σ(t) eines Ortsfiltersignals

mit der Wichtungsfunktion w(s) und dem Grauwertverlauf g(s) entlang des Weges C

gilt dann allgemein

σ(t) =

∫
C

w(s) · g(s, t) ds . (3.27)

Findet die zu untersuchende Bewegung (wie in Kapillaren am Nagelfalz) vorwie-

gend in einer Ebene statt, kann der Kurvenverlauf mit zwei zueinander orthogonalen

Koordinaten beschrieben werden. Existiert weiterhin ein funktionaler Zusammenhang

zwischen den Koordinaten und einem Parameter ϕ mit x(ϕ) und y(ϕ), lässt sich s für

äquidistante Punkte entlang einer Kurve mit

s =

∫ √(
∂x

∂ϕ

)2

+

(
∂y

∂ϕ

)2

dϕ + s0 (3.28)

definieren. Der Verlauf von Hautkapillaren lässt sich allerdings nicht mit einem ma-

thematisch noch vertretbarem Aufwand als zusammenhängende Parameterkurve dar-

stellen. Für die Entstehung des Ortsfiltersignals wird deshalb der mögliche analytische

Zusammenhang zwischen den Koordinaten einer Pixelanordnung in der Ebene und der

Weglänge hier nicht weiter verfolgt.

Für die Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit entlang des Kapillarverlaufes

muss die Anordnung der örtlichen Helligkeitsinformationen, mit denen das Ortsfilter

gebildet wird, zunächst ermittelt werden. Ein Verfahren, mit dem sich in Bildern

der Verlauf einer Pfadstruktur äquidistanter Wegpunkte bestimmen lässt, wird in Ab-

schnitt 5.6.3 vorgestellt. Zur Veranschaulichung zeigt Abbildung 3.11 die aus einem
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Abbildung 3.11: Bildung eines komplexen Ortsfilters entlang eines beliebigen Pfades
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so ermittelten Pfadverlauf gebildete Ortsfilterstruktur mit einer Schraubenkurve als

Wichtungsfunktion entlang der Strömung. Die Bildung des Ortsfiltersignals aus der

Summierung des gewichteten Grauwertverlaufes lässt sich dadurch als Zeiger ortho-

gonal zum Pfadverlauf darstellen, der durch die Schraubenkurve geführt wird. Be-

wegt sich eine zeitinvariante Grauwertstruktur entlang des ermittelten Pfadverlaufes

innerhalb der Grenzen des Ortsfilters, kann die Geschwindigkeit der Struktur aus der

Winkelgeschwindigkeit des Zeigers und der Steigung der Schraubenkurve entlang des

Pfades ermittelt werden.

3.2 Verfahren zur Bewegungskorrektur

Für die Eliminierung der Fingerbewegungen während der Messung kommen verschie-

dene Möglichkeiten in Betracht. Eine einfache Methode ist die Suche der Position der

zu messenden Kapillare in jedem Bild mithilfe einer Schwellwertbildung des Graustu-

fenverlaufs über Zeilen und Spalten. Dazu werden die Grauwerte der Pixel jeweils

in Zeilen- und Spaltenrichtung summiert. Diese sehr einfach zu realisierende Methode

benötigt zwar wenig Rechenaufwand, ist aber für eine zuverlässige Bewegungskorrektur

ungeeignet [231, 232]. Aus diesem Grund werden hier noch alternative Möglichkeiten

der Bewegungskorrektur mit in Betracht gezogen.

Ein wesentlicher Aspekt, der bei der Auswahl der Verfahren berücksichtigt werden

muss, ist die benötigte Rechenzeit. Für die Korrektur der Bildverschiebung und für

die Ermittlung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit steht bei einer Online-Messung

zusammen maximal die Zeit zwischen dem Auslesen zweier aufeinanderfolgender Ka-

merabilder zur Verfügung.

3.2.1 Bildnachführung (Tracking)

Im Vergleich zur Particle-Image-Velocimetry wird die Bewegungsanalyse bei den Feature-

Tracking-Verfahren auf Regionen mit signifikanten Bildmerkmalen - den so genannten
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Features - beschränkt. Für turbulente Strömungen wurden in [233] beide Methoden

miteinander verglichen. Das Verfolgen (Tracking) oder Nachführen von Bildausschnit-

ten ist eine vielseits angewandte Methode zur Ermittlung der Verschiebung zwischen

Objekt und Kamera. Für die Verschiebung durch die Fingerbewegungen kann von ei-

ner reinen translatorischen Bewegung in Richtung der Bildebene ausgegangen werden.

Die Verschiebung lässt sich dann als Transformation Ω der Abbildung mit

Ω(x,p) =

⎡
⎣ x+ p1

y + p2

⎤
⎦ (3.29)

darstellen, wobei p = [p1, p2]
T bezüglich des Zeitabstandes zwischen den Bildern hier

den optischen Fluss beschreibt. Durch die Verschiebung ändert sich die Gesamtinten-

sität I einer Bildregion. Für kleine Änderungen kann I mit einer Taylorreihe approxi-

miert werden, die nach dem linearen Term abgebrochen wird. Für die Gesamtintensität

gilt dann durch die Transformation der Verschiebung

I(Ω(x,p)) = I(x) +∇I(x)Tp . (3.30)

Das Ziel des Tracking ist, die Verschiebung p so zu bestimmen, dass die Summe

der quadratischen Abweichungen E(p) der Gesamtintensität I eines Ausschnittes W

aufeinanderfolgender Bilder minimiert wird. Damit kann das Tracking auch auf ein

Optimierungsproblem zurückgeführt werden. Der Fehler bei der Bestimmung der Ver-

schiebung p für einen Bildausschnitt W als Summe der quadratischen Abweichungen

lässt sich zu

E(p) =

∫∫
W

[I(Ω(x,p))− I(x)]2w(x) dx (3.31)

angeben, wobei w(x) eine Wichtung der Grauwerte über die zu betrachtende Bildre-

gion zulässt. Die Abweichung E(p) wird Null, wenn die Verschiebung des Objektes

gegenüber der Kamera als Bezug mit der Verschiebung p übereinstimmt.



68 KAPITEL 3. TECHNISCHE GRUNDLAGEN

Durch Einsetzen von (3.30) in Gleichung (3.31) gilt entsprechend für diskrete Bild-

ausschnitte

E(p) =
∑
W

w(x)
[∇I(x)Tp]2 . (3.32)

Zur Klassifizierung der gewählten Bildregion wird aus der Gleichung eine 2×2-

Matrix G mit

G =
∑
W

w(x)

⎡
⎣ I2x IxIy

IxIy I2y

⎤
⎦ (3.33)

für Ix = ∂I/∂x und Iy = ∂I/∂y extrahiert, welche die Intensitätsänderung der Bild-

region beschreibt. Damit gilt für die Änderung der Gesamtintensität eines Bildaus-

schnittes zweier zeitlich aufeinanderfolgender Bilder bezüglich der Verschiebung p

E(p) = pTGp . (3.34)

Für die Minimierung der Abweichung E(p) sind aus der Literatur verschiedene

Algorithmen bekannt [234]. Einer davon wird von Lucas und Kanade in [235] vor-

gestellt. Aus einem Bild werden zunächst kleine Bildregionen gesucht, die sich gut

verfolgen lassen und deutlich größer sind als die zu erwartende Verschiebung. Dazu

werden Eckpunkte bevorzugt, da sich in solchen Bildbereichen mindestens zwei ver-

schiedene Gradienten mit entsprechend hohem Wert befinden. Bei jeder Verschiebung

p kommt es also zu einer Änderung der Gesamtintensität in diesen Bildbereichen. Eine

Möglichkeit, derartige Bildausschnitte zu finden, wird von Harris und Stephens in [236]

vorgestellt. Die Bildausschnitte werden auch als Feature-Punkte bezeichnet, die einen

gewissen Bildbereich um sich herum einschließen. Die in (3.33) beschriebene Matrix G

stellt innerhalb einer Bildregion die Summe der Gradienten benachbarter Bildpunkte

dar. Um feststellen zu können, ob sich in einem Bildausschnitt eine Ecke befindet,

werden die Eigenwerte λ von G betrachtet. Sind beide Eigenwerte mit
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min(λ1, λ2) > λd (3.35)

entsprechend groß, dann besteht somit eine gute Chance, diesen Feature-Punkt in den

folgenden Bildern zu verfolgen. Die Koordinaten dieses Punktes werden gespeichert.

Sind die Eigenwerte dieses Feature-Punktes im zu vergleichenden, darauffolgenden Bild

ebenfalls entsprechend groß, wird mit dem eigentlichen Tracking begonnen und die

Verschiebung p zur Minimierung der Abweichung E(p) iterativ ermittelt. Als Nähe-

rungsverfahren für die Minimierung selbst kann beispielsweise die Newton-Raphson-

Methode eingesetzt werden [237]. Die Genauigkeit, mit der die Verschiebung bestimmt

wird, hängt maßgeblich von dem vorgegebenen maximalen Wert der Abweichung, nach-

dem die Iteration abgebrochen wird, und nicht zuletzt auch von der Bildqualität in

der Region des Feature-Punktes ab. Die Dauer der Berechnung bis zur gewünsch-

ten Genauigkeit der Verschiebungsbestimmung hingegen wird von der Auswahl des

Minimierungsverfahrens beeinflusst. In [238] werden verschiedene Verfahren, die als

Weiterentwicklung des Lucas-Kanade-Algorithmus gelten, miteinander verglichen und

umfassend beschrieben.

Die Suche nach entsprechend gut verfolgbaren Punkten in einem Bild nimmt ver-

gleichsweise viel Zeit in Anspruch und ist bei mangelnder Bildqualität oft auch nicht

zufriedenstellend. Diesem Aspekt wird in vielen Verfahren durch die Reduzierung der

Pixelauflösung begegnet, indem abgegrenzte Bildregionen zu einem Pixelwert zusam-

mengefasst werden. In [239] wird dazu ein entsprechender Algorithmus zur automa-

tischen Skalierung vorgestellt. Zur Einstufung einzelner Algorithmen bezüglich ihrer

Leistungfähigkeit und ihrer Anwendbarkeit auf einzelne Problemstellungen haben Bar-

ron et al. in [240] bekannte Algorithmen aus [241–251] gegenübergestellt.

Beim Tracking tritt oft die Schwierigkeit auf, dass Feature-Punkte durch zeitliches

und örtliches Rauschen nach einigen Bildern nicht mehr verfolgbar sind oder falsch

identifiziert werden. Der Einfluss von zeitlichen Helligkeitsschwankungen lässt sich



70 KAPITEL 3. TECHNISCHE GRUNDLAGEN

durch eine Normierung der Gesamtintensität reduzieren [252]. Zur Minderung von

örtlichem Rauschen können entsprechende Glättungsfilter eingesetzt werden.

Durch das Abspeichern markanter Bildinformationen und der damit verbundenen

Vorkenntnis der zu erwartenden Struktur lassen sich zwischenzeitlich verloren gegan-

gene Feature-Punkte wiederfinden und weiter verfolgen [253].

Eine weitere Selektion der über die Eigenwertmethode gefundenen Feature-Punkte

anhand geeigneter Auswahlkriterien kann das Tracking noch robuster gestalten. In

[254] wird dazu die Entropie7 in der Umgebung der Feature-Punkte untersucht, um die

Auswahl der zu verfolgenden Punkte weiter zu beschränken.

Der allgemein verwendete Lucas-Kanade-Algorithmus nähert die Änderung der Ge-

samtintensität durch den linearen Teil einer Taylorreihe an. Lustig et al. zeigen in [255],

dass sich durch die Erweiterung dieser Approximation um Terme höherer Ordnung

zum einen die Robustheit des Trackings verbessern und zum anderen die Konvergenz-

geschwindigkeit zur Minimierung der Abweichung erhöhen lassen.

Mit dem Tracking-Verfahren lassen sich Objekte mit veränderlichem Hintergrund

verfolgen [256]. Hier liegt auch der wesentliche Vorteil dieses Verfahrens. Im vorliegen-

den Anwendungsfall bleibt der Hintergrund aber konstant, sodass dieser Aspekt hier

nicht weiter berücksichtigt wird.

3.2.2 Bildkorrelation

Zur Ermittlung des Verschiebungsvektors d wird bei der Korrelation die Position des

Maximums aus der Korrelationsfunktion zweier aufeinanderfolgender Bilder bestimmt.

Für die Kreuzkorrelation diskreter zweidimensionaler Felder A und B der Dimension

(M,N) gilt allgemein

K[i, k] =
M−1∑
m=0

N−1∑
n=0

A[m,n] ·B[m− i, n− k] . (3.36)

7nach Shannon: Erwartungswert des Informationsgehalts
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Für jedes Bild müssen damit (M · N)2 Multiplikationen und ebenso viele Additionen

ausgeführt werden. Die Berechnung der zweidimensionalen Kreuzkorrelation zweier

Bilder ist also mit einem sehr hohen Rechenaufwand verbunden.

Um den Rechenaufwand zu reduzieren, kann einerseits der Bildausschnitt verklei-

nert oder die Anzahl der Grauwerte durch Zusammenfassen mehrerer Pixel verringert

werden. Andererseits können für die Ermittlung des Verschiebungsvektors statt einer

zweidimensionalen Korrelation auch zwei eindimensionale Korrelationen in Zeilen- und

Spaltenrichtung durchgeführt werden. Dazu wird zunächst die Summe aller Pixel in

der jeweiligen Richtung gebildet. Die daraus entstehenden eindimensionalen Felder

werden jeweils mit denen des nachfolgenden Bildes über

kx[i] =

M−1∑
m=0

[
N−1∑
n=0

A[m,n] ·
N−1∑
n=0

B[m− i, n]

]
und

ky[k] =
N−1∑
n=0

[
M−1∑
m=0

A[m,n] ·
M−1∑
M=0

B[m,n− k]

]
(3.37)

korreliert. Die Anzahl der Operationen reduziert sich auf 2 ·M · N Additionen aus

der Summierung von Zeilen und Spalten des jeweils nachfolgenden Bildes und zusätz-

lich M2+N2 Multiplikationen und ebenso vielen Additionen aus den eindimensionalen

Kreuzkorrelationen. Damit erfordert diese Methode deutlich weniger Rechenzeit als die

zweidimensionale Korrelation. Die Verschiebung wird aus dem Maximum der Kreuz-

korrelation wie bei der Schwellwertbildung für beide Richtungen separat berechnet.

Aus der jeweiligen Korrelationsfunktion wird anschließend das Maximum für die Be-

stimmung der Verschiebung detektiert. Die Verschiebung ergibt sich dann mit

d =

⎡
⎣ max(kx)

max(ky)

⎤
⎦ . (3.38)
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Mit dieser Methode können zwar schon gute Ergebnisse erzielt werden. Dennoch

kommt es immer wieder zu Fehlern in der Verschiebungsermittlung, da die Auflösung

des Bildes aufgrund der Rechenzeit relativ stark reduziert werden muss. Es wird des-

halb noch eine weitere Methode für die Bestimmung des Bildverschiebungvektors in

Betracht gezogen.

3.2.3 Ortsfilter

Das Ortsfilterverfahren lässt sich außer zur Geschwindigkeitsmessung neben dem Tracking

und der Korrelation auch effektiv zur Ermittlung der ungewollten Bildverschiebung

einsetzen. Untersuchungen zu zweidimensionalen Ortsfiltern werden in [226] näher

beschrieben. Der Ansatz für die Bewegungskorrektur liegt hier in der Bestimmung

der Position eines durch die Wichtung der Grauwerte generierten Schwerpunktes im

Kamerabild. Bewegt sich das gesamte Bild gegenüber der Kamera, so bewegt sich

auch dieser Schwerpunkt. Die Verschiebung des Schwerpunktes entspricht dann der

Bildverschiebung.

Auch hier werden, wie bei der richtungsgetrennten Korrelation, zunächst die Hel-

ligkeitsinformationen des Kamerabildes in zwei vorzugsweise orthogonale Richtungen

zusammengefasst. Im Unterschied zur Korrelation werden die zusammengefassten In-

formationen der jeweiligen Richtung gewichtet und anschließend erneut zu jeweils einem

Wert summiert [257]. Je nach Verarbeitung kann die Wichtung auch aus einem Vektor

von Wichtungsfunktionen bestehen.

Soll die Verschiebung des Kamerabildes in den zueinander orthogonalen Ausrich-

tungen x und y der Pixelanordnung des Kamerachips bestimmt werden, dann ergeben

sich aus der Wichtung allgemein die Vektoren sx(t) und sy(t) des Ortsfiltersignals mit

sx(t) =

∫
X

wx(x) ·
∫
Y

g(x, y) dy dx (3.39)
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für die Verschiebung in x-Richtung und

sy(t) =

∫
Y

wy(y) ·
∫
X

g(x, y) dx dy (3.40)

für die Verschiebung in y-Richtung.

Mit geeigneten Wichtungsfunktionen w lässt sich entsprechend dem gewählten An-

satz für jedes Bild ein Positionsvektor ermitteln. Werden beispielsweise die Parameter-

funktionen eines Kreises in der komplexen �-�-Ebene als Wichtungsfunktionen w(φ)

mit

w(φ) =

⎡
⎣ w�(ϕ)

w�(ϕ)

⎤
⎦ =

⎡
⎣ cos(ωϕ)

sin(ωϕ)

⎤
⎦ (3.41)

eingesetzt, kann der jeweilige Vektor s(t) auch als komplexe Zahl mit

s(t) = s�(t) + js�(t) (3.42)

geschrieben werden. Aus der Darstellung in Polarkoordinaten mit

s(t) = Â · ejωϕ(t) (3.43)

= Â (cos [ωϕ(t)] + j sin [ωϕ(t)]) (3.44)

lässt sich dann der Parameter ϕ(t) mit

ϕ(t) =
1

ω
arctan

s�(t)
s�(t)

(3.45)

ermitteln.

Damit enthält das Ortsfiltersignal nicht nur die Frequenz als Korrespondenz zur

Geschwindigkeit, sondern auch die Phasenlage als Korrespondenz zur Position eines

Schwerpunktes. Wenn sich auch die Bestimmung einer relativen Verschiebung über
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die geschwindigkeitsabhängige Frequenz des Signals vorstellen lässt, so ist die Bestim-

mung über die Phasenlage durch die erweiterte Wichtung der Helligkeitsinformationen

auf direktem Wege möglich. Die Verschiebung zwischen zwei Bildern wird bei Einhal-

tung des Nyquist-Shannon-Abtasttheorems anhand der Phasendifferenz Δϕ berechnet.

Verschiebt sich das Bild gegenüber dem Bildsensor um mehr als eine halbe Periode der

Ortswichtungsfunktion, kann die Phasendifferenz nicht mehr eindeutig rekonstruiert

werden. Dementsprechend muss die Ortsfrequenz ω der Wichtungsfunktion an die zu

erwartende Bewegungsgeschwindigkeit angepasst werden.

Als Beispiel wird in Abbildung 3.12 die Umsetzung der Positionsbestimmung ei-

nes durch die Ortswichtung berechneten Intensitätsschwerpunktes gezeigt. Für jede

Richtung werden zunächst durch Summierung der Pixel einer m × n -Bildmatrix und

anschließender Wichtung mit zwei in der komplexen Ebene zueinander orthogonalen

Funktionen entsprechend zwei Intensitätsverläufe mit

px,�[i] = cos

(
i
2π

m

)
·
n−1∑
k=0

G[i, k] (3.46)

px,�[i] = sin

(
i
2π

m

)
·
n−1∑
k=0

G[i, k] (3.47)

für die Position in x-Richtung (Zeilenrichtung) und

py,�[k] = sin

(
k
2π

n

)
·
m−1∑
i=0

G[i, k] (3.48)

py,�[k] = cos

(
k
2π

n

)
·
m−1∑
i=0

G[i, k] (3.49)



3.2. VERFAHREN ZUR BEWEGUNGSKORREKTUR 75

der Intensitätsschwerpunkte lassen sich dann mit

xP =
m

2π
· atan2

(
m−1∑
i=0

px,�[i],
m−1∑
i=0

px,�[i]

)
(3.50)

yP =
n

2π
· atan2

(
n−1∑
k=0

py,�[k],
n−1∑
k=0

py,�[k]

)
(3.51)

normiert auf die Seitenlängen der Pixel berechnen. Die hier verwendete atan2-Funktion

ist im Anhang A.2 definiert.

Der Aufwand zur Berechnung der Bildverschiebung von einem Bild zum nächs-

ten beläuft sich auf 2 ·M · N Additionen aus der Summierung von Zeilen und Spal-

ten, 2(M +N) Multiplikationen durch die Wichtungen und genauso vielen Additionen

für die Zusammenfassung der Werte. Zusätzlich wird noch zweimal dividiert und die

Arcustangens-Funktion berechnet. Da aus jedem Bild eine Position ermittelt wird,

ist es gegenüber der Korrelation nicht nötig, zwei Bilder miteinander zu verrechnen.

Es wird lediglich die Differenz der Positionen zur Berechnung der Bildverschiebung

benötigt. Damit ist dieses Verfahren im Gegensatz zu anderen sehr effektiv bezüglich

des zeitlichen Rechenaufwandes und erfüllt somit für die hier gestellte Messaufgabe die

Anforderungen einer Online-Messung.

für die Position in y-Richtung (Spaltenrichtung) gebildet. Die Positionen xP und yP
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Abbildung 3.12: Ermittlung der Position des gewichteten Intensitätsmaximums mit

einem zweidimensionalen Ortsfilter



Kapitel 4

Vorbetrachtungen zur Auslegung

der Messtechnik

Für die Dimensionierung der messtechnischen Parameter des Systems sind von der Ent-

stehung des Kamerabildes bis hin zur Gewinnung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit

einige Vorbetrachtungen nötig, die teilweise nur durch entsprechende Simulationen dis-

kutiert werden können.

4.1 Entstehung des Kamerabildes

Zur Gewinnung der Informationen über die Erythrozytenbewegung wird eine CMOS-

Kamera verwendet. Sie bietet den Vorteil, dass hier bestimmte Pixelbereiche, die für

die Untersuchung interessant sind, zum Auslesen ausgewählt werden können und sich

dadurch die Bildrate entsprechend erhöhen lässt. Vergleichbare CCD-Sensoren bie-

ten diesen Vorteil nicht. Bei ihnen sind die Pixelbereiche (falls überhaupt mehrfach

vorhanden) technologisch bedingt festgelegt. Es ist aber zu beachten, dass das Detek-

torarray der meisten CMOS-Kameras lückenhaft ist. Es ist also nicht die komplette

Fläche der Außenabmessungen des Kamera-Chips lichtempfindlich. In Abbildung 4.1



78 KAPITEL 4. VORBETRACHTUNGEN ZUR MESSTECHNIK

Abbildung 4.1: Darstellung der Detektorfläche im Verhältnis zum Pixelabstand δ für

den Füllfaktor ψ

Rasterabmessungen des Pixelfeldes ergibt, dargestellt.

Der Grauwert eines Pixels entsteht durch Integration der verteilten Lichtintensität

ϑ über der lichtempfindlichen Fläche eines Pixels. Die Grauwerte können somit, wie in

Abbildung 4.2 gezeigt, auch als Volumenelemente dargestellt werden. Der ausgelesene

Wert, sei es ein Grauwert oder ein Farbwert, stellt somit (bei über der Pixelfläche

als gleichmäßig angenommener Lichtempfindlichkeit) die mittlere auf die Pixelfläche

fallende Lichtintensität eines im Allgemeinen eingeschränkten Wellenlängenbereichs

dar. Bei der Abbildung des Bildes mit einer Helligkeitsverteilung ϑ(x, y) auf dem

Detektorarray mit dem Füllfaktor Ψ gilt für quadratische Pixel mit dem Rasterabstand

δ laut Abbildung 4.1 mit

ζa =
δ(1−√

ψ)

2
und (4.1)

ζb =
δ(1 +

√
ψ)

2
(4.2)

ist die lichtempfindliche Fläche eines Pixels gegenüber der Fläche, die sich aus den



4.1. ENTSTEHUNG DES KAMERABILDES 79

Abbildung 4.2: Darstellung der Volumenelemente einer CMOS-Kamera für die Berech-

nung des Kamerabildes

der die Lichtempfindlichkeit über der gesamten Pixelfläche gleich groß ist

gk,i =

∫ kδ+ζb

kδ+ζa

∫ iδ+ζb

iδ+ζa

ϑ(x, y) dx dy . (4.3)

Für eine Simulation werden die Grauwerte der Pixelmatrix nach Gleichung (4.3)

berechnet. Wenn sich auch der Funktionswert ϑ(x, y) immer berechnen lässt, so exis-

tiert nicht für jede angenommene Funktion ϑ(x, y) eine eindeutige analytische Lösung

zu (4.3). Über eine geeignete Approximation können aber dennoch die Grauwerte G

einer simulierten Helligkeitsverteilung ϑ(x, y) angenähert werden. Wie gut eine solche

Annäherung ist, zeigt Abbildung 4.4 anhand einer bilinearen Approximation. Dazu

werden die Parameter

a =

⎡
⎢⎢⎢⎣
a0

a1

a2

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.4)

für den Grauwert g an der Stelle (i, k) und einer quaderförmigen Aperturfunktion, bei
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der Ebene

ϑbilin(x, y) = a0 + a1 x+ a2 y (4.5)

über drei Funktionswerte der definierten Helligkeitsverteilung ϑ(x, y) als Stützpunkte

mit

⎡
⎢⎢⎢⎣
ϑ(x1, y1)

ϑ(x2, y2)

ϑ(x3, y3)

⎤
⎥⎥⎥⎦ =

⎡
⎢⎢⎢⎣

1 x1 y1

1 x2 y2

1 x3 y3

⎤
⎥⎥⎥⎦
⎡
⎢⎢⎢⎣
a0

a1

a2

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.6)

und

ϑ(x,y) = U a , (4.7)

für

ϑ(x,y) =

⎡
⎢⎢⎢⎣
ϑ(x1, y1)

ϑ(x2, y2)

ϑ(x3, y3)

⎤
⎥⎥⎥⎦ und U =

⎡
⎢⎢⎢⎣

1 x1 y2

1 x2 y2

1 x3 y3

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.8)

durch Lösen des Gleichungssystems mit

a = U−1 ϑ(x,y) (4.9)

berechnet. Aus Zeitgründen werden nur 3 Werte zugrunde gelegt. Aus dem Volumen

über Gleichung (4.3) lässt sich dann der Grauwert g mit

g =

∫ ζb

ζa

∫ ζb

ζa

(a0 + a1 x+ a2 y) dx dy = aT (ζb − ζa)

⎡
⎢⎢⎢⎣

1

1
2
(ζ2b − ζ2a)

1
2
(ζ2b − ζ2a)

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.10)

bestimmen. Dabei müssen die gewählten Argumente x1, y1, ..., x3, y3 für die Funktions-

werte der Stützstellen voneinander unabhängig sein, damit die Matrix U nicht singulär

wird und f
¨
ur a eine eindeutige L

¨
osung existiert.
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Abbildung 4.3: Simulation der Partikelposition

Die als Gauß-förmig angenommene Helligkeitsverteilung ϑ(x, y) mit

ϑ(x, y) = ϑ̂ exp

[
−8

(
(x− xP ) + (y − yP )

d2Part

)]
(4.11)

der Abbildung eines Partikels an der Stelle (xP , yP ) auf dem Kamera-Chip wird, wie Ab-

bildung 4.3 zeigt, sukzessiv in der Ebene des Pixels innerhalb der Pixelumgebung ver-

schoben und für jede Position der Partikelabbildung der daraus resultierende tatsächli-

che Wert

gk,i =
π

32
d2Part ( ξ(i, ζa, xP )− ξ(i, ζb, xP ) ) ( ξ(k, ζa, yP )− ξ(k, ζb, yP ) ) (4.12)
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mit

ξ(α, β, γ) = erf

(
2
√
2
α δ + β − γ

dPart

)
(4.13)

mit dem aus der Approximation ermittelten Grauwert verglichen. Der Durchmesser

dPart des Partikels ist dabei mit dem e−2-fachen der maximalen Intensität ϑ̂ definiert.

Wird Gleichung (4.5) noch um die beiden quadratischen Terme a3 x
2 und a4 y

2 mit

ϑquad(x, y) = a0 + a1 x+ a2 y + a3 x
2 + a4 y

2 (4.14)

erweitert, sind mindestens fünf Funktionswerte für die eindeutige Lösung von (4.7) mit

a =

⎡
⎢⎢⎢⎣
a0
...

a4

⎤
⎥⎥⎥⎦ , ϑ(x,y) =

⎡
⎢⎢⎢⎣
ϑ(x1, y1)

...

ϑ(x5, y5)

⎤
⎥⎥⎥⎦ und U =

⎡
⎢⎢⎢⎣

1 x1 y1 x21 y21
...

...
...

...
...

1 x5 y5 x25 y25

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.15)

zur Bestimmung des Grauwertes g mit

g =

∫ ζb

ζa

∫ ζb

ζa

(
a0 + a1 x+ a2 y + a3 x

2 + a4 y
2
)
dx dy (4.16)

g = aT (ζb − ζa)

⎡
⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

1

1
2
(ζ2b − ζ2a)

1
2
(ζ2b − ζ2a)

1
3
(ζ3b − ζ3a)

1
3
(ζ3b − ζ3a)

⎤
⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦

(4.17)

nötig. Auch hier erfolgt aus Zeitgründen eine Berechnung mit der Mindestanzahl von

fünf Werten. Der Aufwand zur Berechnung der Inversen von U wird damit entspre-

chend größer. Zudem stellt (4.14) die Minimalvariante für ein zweidimensionales Poly-
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nom zweiter Ordnung dar, sodass die fünf Positionen (x, y), von denen die Funktions-

werte ϑ(x, y) zur eindeutigen Lösung von a berechnet werden, voneinander unabhängig

sein müssen, damit die Matrix U regulär ist. In Abbildung 4.5 wird deutlich, dass der

höhere Aufwand dieser biquadratischen Approximation nicht zu signifikant besseren

Ergebnissen bezüglich der maximalen Abweichung vom tatsächlichen Grauwert führt.

4.2 Subpixel-Interpolation

Für die Generierung von Ortsfiltern entlang eines beliebigen Pfades muss die Bindung

der Grauwertgewinnung an das Pixelraster des Kamerachips gelöst werden. Es werden

Helligkeitsinformationen von Positionen benötigt, deren Abbild auf beliebige Stellen des

Kamerachips fällt und nicht ausschließlich auf den Mittelpunkt eines physisch vorhan-

denen Pixels. Durch das Auslesen der Grauwertmatrix aus der Kamera sind zunächst

nur die Informationen der real existierenden Pixel vorhanden. Helligkeitsinformationen

zwischen den Pixelpositionen können durch eine Interpolation ermittelt werden. Dazu

wird ein virtuelles Pixel von gleicher Größe generiert, dessen Helligkeitswert sich bei-

spielsweise bei der bilinearen Pixelinterpolation anteilig aus den Helligkeitswerten der

umliegenden Pixel berechnet. Der so gewonnene Helligkeitswert für das neu generierte

Pixel an der Stelle x = x0+Δx und y = y0+Δy berechnet sich dann aus Abbildung 4.6

mit der bilinearen Interpolation durch

g(x, y) = g(x0, y0)(1−Δx)(1−Δy) + g(x1, y1)ΔxΔy

+ g(x1, y0)Δx(1−Δy) + g(x0, y1)(1−Δx)Δy , x, y ∈ R≥0 (4.18)

mit

x0 = 	x
 , x1 = 	x+ 1
 , (4.19)

y0 = 	y
 , y1 = 	y + 1
 , (4.20)

Δx = fracx , Δy = frac y (4.21)
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Abbildung 4.4: Fehler durch die bilineare Approximation der Intensitätsverteilung ei-

nes Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels. Der

Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung) ent-

spricht hier dem 1,0-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung 4.5: Fehler bei der Berechnung der Grauwerte durch Approximation ei-

ner analytisch lösbaren Funktion: der Fehler wird aus der betragsmäßig maximalen

Differenz im Verhältnis zum Wert der Originalfunktion an der Stelle der maximalen

Differenz ermittelt
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Abbildung 4.6: Geometrische Veranschaulichung eines Subpixels
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bzw.

g(x, y) = x̃T G̃ ỹ , (4.22)

mit

x̃ =

⎡
⎣ 1−Δx

Δx

⎤
⎦ , ỹ =

⎡
⎣ 1−Δy

Δy

⎤
⎦ und G̃ =

⎡
⎣ g(x0, y0) g(x1, y0)

g(x0, y1) g(x1, y1)

⎤
⎦ . (4.23)

Bei der Implementation ist es vorteilhaft, die Subpixelinterpolation als Faltung der

Bildmatrix G mit einer Filtermatrix C mit

g(x, y) = C ∗G =

N∑
k=1

M∑
i=1

ck,i g	y
+k−�N/2�,	x
+i−�M/2� (4.24)

darzustellen. Für die bilineare Subpixelinterpolation hat die Matrix C die Dimension

2× 2 und lautet

Cbilin =

⎡
⎣ (1−Δx)(1−Δy) Δx(1 −Δy)

(1−Δx)Δy ΔxΔy

⎤
⎦ . (4.25)

Der Fehler für den ermittelten Grauwert, der durch die bilineare Subpixelinter-

polation entsteht, wird in Abbildung 4.7 in Abhängigkeit der Partikelposition eines

Partikels dargestellt. Die Abbildung des Partikels wird dabei als Gauß-förmige Inten-

sitätsverteilung mit einem Durchmesser, der beim e−2-Abfall der maximalen Amplitude

dem Pixelabstand δ bei einem Füllfaktor von 1,0 entspricht, angenommen. Das Sub-

pixel, für welches der Grauwert berechnet wird, befindet sich dabei zentral zwischen

vier quadratisch angeordneten Pixeln. Es wird zunächst angenommen, dass der für

diese Subpixelposition interpolierte Grauwert am stärksten von dem für diese Positi-

on tatsächlichen Wert abweicht. Der Grauwert der Pixel wird aus der Gauß-förmigen

Intensitätsverteilung ϑ(x, y) nach Gleichung (4.11) mit (4.12) bestimmt. Für die Gauß-
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Abbildung 4.7: Fehler der bilinearen Subpixelinterpolation in Abhängigkeit der Parti-

kelposition

förmige Intensitätsverteilung ist durch die Lösung nach Gleichung (4.12) eine Approxi-

mation zur Bestimmung des Grauwertes nicht nötig. Der zeitliche Mehraufwand für die

Berechnung gegenüber der bilinearen Approximation nach (4.10) ist nicht signifikant

größer und aufgrund der höheren Genauigkeit von (4.12) durchaus vertretbar.

Wird die Auswahl der Punkte zur Berechnung von Subpixelwerten gegenüber der

bilinearen Subpixelinterpolation um eine Pixelreihe nach außen erweitert, werden die

Grauwerte der Subpixel g(x, y) statt über eine 2×2 -Matrix durch die Grauwerte einer

4 × 4 -Pixelmatrix U interpoliert. Die bikubische Interpolation ist eine Variante, mit

der aus den Werten einer 4 × 4 -Matrix Zwischenwerte interpoliert werden können.
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Dabei wird als Funktion ein zweidimensionales kubisches Polynom mit

g(x, y) =

3∑
n=0

3∑
m=0

am+4n x
m yn (4.26)

angenommen. Der unbekannte Parametervektor a wird durch Lösen des Gleichungs-

systems

g̃ = Ua (4.27)

mit den 16 bekannten Funktionswerten g̃ der 4× 4 -Pixelmatrix U über

a =

⎡
⎢⎢⎢⎣
a0
...

a15

⎤
⎥⎥⎥⎦ =

⎡
⎢⎢⎢⎣
u1,1 · · · u1,16
...

. . .
...

u16,1 · · · u16,16

⎤
⎥⎥⎥⎦
−1 ⎡
⎢⎢⎢⎣
g̃1
...

g̃16

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.28)

mit

g̃i+4(k−1) = gk,i = g(x0 + i− 2, y0 + k − 2) , (4.29)

ui+4(k−1),m+4(n−1) = (i− 2)m−1 (k − 2)n−1 , i, k,m, n ∈ N[1,4] (4.30)

bestimmt. Durch Einsetzen von a in Gleichung (4.26) können die Koeffizienten der

Grauwerte gi,k für die Filtermatrix Cbikub extrahiert werden. Durch Substituieren von

h1 = Δx− 1 (4.31)

h2 = Δy − 1 (4.32)

h3 = Δx+ 1 (4.33)

h4 = Δy + 1 (4.34)

h5 = Δx− 2 (4.35)

h6 = Δy − 2 (4.36)
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und

ν =
1

4
ΔxΔy

6∏
i=1

hi (4.37)

lautet die Filtermatrix C für die bikubische Interpolation

Cbikub = ν

⎡
⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

1

9 h3 h4
− 1

3Δxh4

1

3 h1 h4
− 1

9 h4 h5

− 1

3Δy h3

1

ΔxΔy
− 1

Δy h1

1

3Δy h5

1

3 h2 h3
− 1

Δxh2

1

h1 h2
− 1

3 h2 h5

− 1

9 h3 h6

1

3Δxh6
− 1

3 h1 h6

1

9 h5 h6

⎤
⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
. (4.38)

Der Grauwert g(x, y) wird nach Gleichung (4.24) folglich mit

g(x, y) =

4∑
k=1

4∑
i=1

ck,i g	y
+k−2,	x
+i−2 (4.39)

berechnet.

Eine weitere Variante der Subpixelinterpolation stellt die Faltung mit einer Matrix

dar, deren Werte mit

CGauss =

⎡
⎢⎢⎢⎣

e−b[(Δx−i0)2+(Δy−k0)2] · · · e−b[(Δx−im)2+(Δy−k0)2]

...
. . .

...

e−b[(Δx−i0)2+(Δy−km)2] · · · e−b[(Δx−im)2+(Δy−kn)2]

⎤
⎥⎥⎥⎦ (4.40)

Gauß-förmig verteilt sind. Diese für die PIV und PTV1 entwickelte Methode zur Be-

stimmung der Partikelverschiebung in Strömungsfeldern ist im Vergleich zu anderen

Verfahren sehr genau, sodass der Fehler bei der Ermittlung der Verschiebung mit stei-

1Particle-Tracking-Velocimetry
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gender Partikelgröße schneller zu kleinen Werten tendiert [126, 258, 259]. Für den in-

terpolierten Grauwert gilt bei dieser Subpixelinterpolation über die Faltung mit einer

12× 12 -Matrix aus den Filterkoeffizienten nach Gleichung (4.40)

g∗(x, y) =
6∑

k=−5

6∑
i=−5

g	y
+k,	x
+i · e−b[(Δx−i)2+(Δy−k)2] . (4.41)

Für den Parameter b in Gleichung (4.40) und (4.41) wird im Folgenden der sich als

günstig herausgestellte Wert b = 0, 5 eingesetzt. Die Größe der Filtermatrix kann

abhängig von der Partikelgrößenverteilung, der Partikelumgebung und der zu erwar-

tenden Genauigkeit unter Berücksichtigung von Rechenzeit und Größe des Bildaus-

schnittes variiert werden.

Die so mit einer Gauß-förmigen Filtermatrix ermittelten Subpixelwerte eines Bildes

stellen allerdings noch nicht die Näherung der wahren Subpixelwerte dar.

In Abbildung 4.9 wird der relative Verschiebungsfehler Δ|r|/|r| mit

|r| =
√
r2x + r2y (4.42)

in Abhängigkeit der Verschiebung (rx, ry) einer Gauß-förmigen Intensitätsverteilung

ϑ nach Gleichung (4.11) dargestellt. Die Verschiebung wird über die Bildung eines

Drehzeiger-Ortsfilters ermittelt, dessen gewichteten Grauwerte sich aus den mit der

Interpolation bestimmten Subpixelwerten entlang der simulierten Verschiebungsrich-

tung c · r ergeben. Abbildung 4.8 zeigt die Vorgehensweise bei der Bestimmung der

Verschiebung r. Das markierte, blau umrandete Feld auf der Pixelebene stellt den

für die Fehlerbestimmung betrachteten Bereich in Abbildung 4.9 dar. Zum Zeitpunkt

t = t0 befindet sich das Partikel jeweils im Ursprung (x0, y0) und wird bis zum nächsten

Bild innerhalb des markierten Bereiches verschoben. Die ermittelte Verschiebung aus

dem mittels Subpixelwerten gebildeten Ortsfilter wird mit dem korrekten Wert vergli-

chen und somit der Fehler für die jeweilige Verschiebung bestimmt. In Abbildung 4.10

werden die dabei ermittelten maximalen Fehler der Verschiebungsbestimmung über ein
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Abbildung 4.8: Bestimmung der Partikelverschiebung mithilfe der orthogonalen Wich-

tung eines entlang der Verschiebungsrichtung ausgerichteten Ortsfilters

ausgerichtetes Ortsfilter nach Abbildung 4.8 mit Subpixelwerten durch die bilineare,

die bikubische und durch die Subpixelinterpolation mit einer Gauß-förmigen Faltungs-

matrix in Abhängigkeit der Partikelgrößenabbildung dargestellt.

4.3 Der Einfluss des Füllfaktors

In Abschnitt 4.1 wurde bereits erwähnt, dass die lichtempfindliche Fläche eines Pixels

kleiner ist als die durch die Abmessungen der Pixelabstände begrenzte Fläche (ψ < 1).

Dadurch entstehen Fehler in der Grauwertbestimmung von Subpixeln, die sich negativ

auf die Bestimmung der Erythrozytenbewegung auswirken. Wie stark dieser Einfluss

ist, hängt im Wesentlichen vom Verhältnis zwischen der Partikelgrößenabbildung dPart

und dem Pixelabstand δ ab. Dieses Verhältnis kann über die Dimensionierung des

Kameraobjektivs variiert werden.
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Abbildung 4.9: Relativer Fehler der ermittelten Partikelverschiebung eines ausgerich-

teten Ortsfilters durch Verwendung von Subpixelwerten, die über die Faltung mit einer

Gauß-förmigen Matrix bestimmt werden: der Durchmesser der angenommenen Parti-

kelgröße ist doppelt so groß wie der Pixelabstand (dPart/δ = 2); für die Grauwertbestim-

mung entlang der Partikelverschiebung wird die Bildmatrix G mit einer Gaußförmigen

Matrix aus 12×12 Werten gefaltet
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Abbildung 4.10: Maximaler relativer Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei

unterschiedlicher Subpixelinterpolation



4.3. DER EINFLUSS DES FÜLLFAKTORS 95

Die Abhängigkeit des Fehlers der Grauwertbestimmung vom Verhältnis dPart/δ und

vom Füllfaktor wird simulativ ermittelt. Die Abweichung der Grauwertbestimmung

über die Subpixelinterpolation hängt dabei nicht nur von diesen beiden Größen ab.

Sie wird auch von der Position der Partikelabbildung (xp, yp) auf der Pixelmatrix und

von der Position des Subpixels (xsp, ysp), für das der Grauwert bestimmt werden soll,

beeinflusst. Diese Abhängigkeit muss für die alleinige Betrachtung der konstruktiven

Parameter zunächst eliminiert werden. Dazu wird angenommen, dass der maximale

Fehler der Grauwertbestimmung eines Subpixels entsteht, wenn das Subpixel zentral

zwischen den vier angrenzenden Pixeln liegt und wenn sich dazu der Mittelpunkt der

Partikelabbildung im Zentrum des Subpixels befindet. Ob diese Annahme gültig ist,

kann über die Berechnung der partiellen zweiten Ableitungen durch die Bildung der

Hessematrix für die Abweichung des Grauwertes mit

Δg = f (xp, yp,Δx,Δy, ψ, dPart) (4.43)

nachgewiesen werden. Die Hessematrix H für Δg an der Stelle

xp = yp = 1, Δx = Δy = 0, 5 (4.44)

für ψ = 1 und dPart = 1 lautet

H =

⎡
⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

−1, 29 0 0, 67 0

0 −1, 29 0 0, 67

0, 67 0 −1, 30 0

0 0, 67 0 −1, 30

⎤
⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
. (4.45)

Da H negativ definit ist, befindet sich an der vermuteten Stelle tatsächlich ein lo-

kales Maximum. Abbildung 4.7 zeigt, dass dieses lokale auch ein globales Maximum

ist und somit ist auch die Annahme für die Stelle des maximalen Fehlers gültig. In
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Abbildung 4.11: Fehler der Grauwertbestimmung durch die bilineare Subpixelinterpo-

lation in Abhängigkeit vom Füllfaktor ψ und dem Verhältnis zwischen dem Durchmes-

ser der Partikelabbildung auf dem Kamerachip dPart und dem Pixelabstand δ

Abbildung 4.11 und 4.12 ist zu erkennen, dass sich der Füllfaktor ab einer Partikel-

größenabbildung von zwei Pixeln (dPart > 2 δ) kaum noch bemerkbar macht. Dies ist

für die Einstellung des optischen Vergrößerungsmaßstabes zu berücksichtigen.
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Abbildung 4.12: Fehler der Grauwertbestimmung durch die bilineare Subpixelinterpo-

lation in Abhängigkeit vom Durchmesser der Partikelabbildung auf dem Kamerachip

dPart und dem Pixelabstand δ für verschiedene Füllfaktoren ψ





Kapitel 5

Messtechnischer Aufbau

Im Vordergrund der Messaufgabe steht die Messung der Erythrozytenfließgeschwin-

digkeit, um daraus auf eine zumindest lokale Durchblutung des zu untersuchenden

Gebietes schließen zu können. Aus dieser Aufgabe und aus den in Kapitel 2 der physio-

logischen Grundlagen genannten Aspekte über die Möglichkeit einer solchen Messung

sowie über die Dynamik der Fließgeschwindigkeit ergeben sich besondere Anforderun-

gen an den Messaufbau. Dieser soll zunächst kurz erläutert und dessen Umsetzung in

diesem Kapitel eingehend beschrieben werden.

5.1 Anforderungen an das Messsystem

Eines der Hauptziele für die Entwicklung eines neuartigen Messsystems liegt in der

Möglichkeit, eine Online-Messung durchführen zu können. In diesem Punkt hebt

sich das System von konventionellen Systemen ab, bei denen die Geschwindigkeits-

messung über die nachträgliche Bildverarbeitung der aufgezeichneten Videosequenzen

erfolgt. Die generierten Messergebnisse sollen aber zeitnah und nach Möglichkeit oh-

ne Unterbrechung oder aufwendige Nachbearbeitung in festgelegten Zeitabständen zur

Verfügung stehen.

Für eine optische Messung, die hier aufgrund der nötigen örtlichen Auflösung und

der Möglichkeit zur Kontrolle über die Position der Messstelle favorisiert wird, kom-
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men wegen der Zugänglichkeit nur bestimmte Bereiche in der Nähe der Hautoberfläche

infrage. Ein auch für eine ambulante Untersuchung günstiger Untersuchungsort der

Erythrozytenfließgeschwindigkeit ist der Nagelfalz der Finger oder der Zehen, da die

Hautkapillaren an diesen Stellen wegen des darunter befindlichen Nagels parallel zur

Hautoberfläche verlaufen (vgl. Bild 2.6), was der Anwendung des Ortsfilterverfahrens

zugute kommt. Für erste Messungen zur Erprobung des Messsystems wird der Nagel-

falz der Finger gewählt. Da die Finger als äußere Extremitäten zu den Hauptaktoren

des Menschen gehören, obliegt ihnen eine gewisse Bewegungsdynamik, die sich nicht

vermeiden lässt. Somit verschiebt sich die ausgewählte Messstelle ständig relativ zum

Sensor, sodass sich die Abbildung des ausgewählten Kapillarbereiches über einen länge-

ren Zeitraum um mehrere 10 μm verschiebt. Diese Bewegung muss also erfasst werden,

um den Ort der Abbildung auf dem Kamerachip während der Messung entsprechend

nachführen zu können und eine gesicherte Messwerterfassung über die gesamte Mess-

zeit zu gewährleisten. In Abschnitt 3.2 werden dazu einige Möglichkeiten vorgestellt,

wobei die Auswahl aufgrund der dort genannten Vorteile auf die Ortsfiltertechnik als

Verfahren zur Bewegungskorrektur fällt.

Bevor die Messung der Fließgeschwindigkeit beginnen kann, muss zunächst der

Ort bzw. die entsprechende Kapillare für die Messung ausgewählt werden. Die am

Nagelfalz vorzufindenden Kapillaren haben vorwiegend die Form einer Schleife und

verlaufen entlang einer gekrümmten Kurve durch das Gewebe. Die Abschnitte, in

denen die Kapillaren geradlinig verlaufen, sind oft sehr kurz, sodass der örtliche Erfas-

sungsbereich für eine Geschwindigkeitsmessung entsprechend eingeschränkt ist. Die in

dieser Arbeit in Abschnitt 3.1.5 vorgestellte methodische Erweiterung des Ortsfilter-

verfahrens erlaubt gegenüber anderen Verfahren die Messung entlang von gekrümmten

Kapillarabschnitten, deren Verlauf aber vor der Messung ermittelt werden muss. In

Abschnitt 5.6.3 werden dazu einige Varianten vorgestellt.

Für die Bestimmung der Fließgeschwindigkeit werden die Erythrozyten als Mess-

objekte genutzt. Damit sind entsprechende Anforderungen an das optische System als
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Übertragungsglied der Bildinformation zwischen Objekt und Kamerachip verbunden.

Alle entlang des für die Messung ausgewählten Kapillarabschnittes fließenden Erythro-

zyten müssen zum einen der Größe angepasst und zum anderen scharf genug auf dem

Chip abgebildet werden. Daraus ergeben sich Vorgaben für die optische Auflösung, für

den Abbildungsmaßstab und für die Schärfentiefe des optischen Systems.

Die Untersuchung von thermoregulatorischen Reaktionen erfordert die Aufzeich-

nung des Geschwindigkeitsverlaufs über einen Zeitraum von mehr als fünf Minuten.

Gleichzeitig soll aber auch die Fließdynamik von schnelleren Vorgängen, die beispiels-

weise durch den Herzschlag oder durch die Vasomotion hervorgerufen werden, erfasst

werden können. Diese Vorgabe schließt die Aufzeichnung einer kontinuierlichen Bild-

sequenz für die gesamte Messzeit durch den enormen Speicherbedarf aus, zumal die

Geschwindigkeitsmesswerte erst nach der Aufzeichnung aus der Bildsequenz generiert

werden, was dem Aspekt der Online-Messung widerspricht. Die Geschwindigkeitsmess-

werte müssen somit während des Auslesens der Bilder kontinuierlich generiert werden.

Dieser Forderung wird die Verwendung des Ortsfilterverfahrens gerecht. Für die Erzeu-

gung des damit verbundenen Ortsfiltersignals ist die Geschwindigkeit der Erythrozyten

maßgebend für die nötige Bildwiederholfrequenz und für die Einstellung der Gitterkon-

stante des Ortsfilters. Das Ortsfiltersignal kann sowohl im Zeit- als auch im Frequenz-

bereich zur Ermittlung der Geschwindigkeiten verarbeitet werden. Beide Varianten

werden untersucht und miteinander verglichen.

Die Ziele der Signalverarbeitung stimmen mit den von Möller [160] für die Laser-

Doppler-Flowmetrie formulierten Aufgabenstellungen überein. Sie bestehen in der Er-

kennung von drei Geschwindigkeitskomponenten:

1. Komponente: Trend (< 20 mHz),

2. Komponente: Vasomotion (≥ 20 ... 250 mHz),

3. Komponente: pulsbezogener Bereich (> 250 mHz).
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Abbildung 5.1: Spektrum der verwendeten LED als Lichtquelle aus [261]: Zur Beleuch-

tung der Messstelle wird die grünfarbige LED eingesetzt

5.2 Beleuchtung

Zur optischen Erfassung der Erythrozyten, deren Geschwindigkeit gemessen werden

soll, müssen diese sichtbar gemacht werden. Von ihrer Umgebung unterscheiden sich

die Erythrozyten optisch durch ihre Farbe. Diesbezüglich wurde die Lichtstreuung

an Erythrozyten u. a. von Szczepanowski et al. [260] für eine Laser-Beleuchtung mit

λ = 637, 2 nm untersucht.

Für eine kontrastreiche Darstellung kann daher durch die Beleuchtung mit einer zur

roten Farbe der Erythrozyten komplementären Farbe (in diesem Fall bläulich grün) ge-

arbeitet werden. Dabei ist zu beachten, dass durch das Spektrum der Lichtquelle der

von den Erythrozyten zurückgestrahlte Wellenlängenbereich nur knapp ausgeblendet

wird, damit das umliegende Gewebe und das Blutplasma noch entsprechend heller

erscheinen. Eine kostensparende und einfach zu handhabende Variante ist die Be-

leuchtung mit einer Lumineszenz-Diode (LED, engl.: Light Emitting Diode), die das

Licht mit entsprechend hoher Leuchtdichte im gewünschten Spektralbereich abstrahlt.

Abbildung 5.1 zeigt das Spektrum der hier eingesetzten grünfarbigen LED Luxeon

LXHL-LM5C von Lumileds Lighting, U.S., LLC, die den Anforderungen gerecht wird.

Das Hauptmaximum liegt bei einer Wellenlänge von λ = 530 nm.
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5.3 Optischer Sensor

Für die Lösung der vorliegenden Aufgabenstellung sind Ortsfilter auf der Basis von

CCD-Matrizen nur bedingt geeignet, da diese bei der nötigen Größe der Matrix bezüglich

der Pixelanzahl die erforderlichen Bildwiederholraten nicht erreichen. In den letzten

Jahren verfügbare flexible Detektoren in CMOS-Technologie ermöglichen die Konzep-

tion eines Ortsfiltersensors, der den Anforderungen gerecht wird. So kann bei CMOS-

Matrix-Sensoren durch eine gezielte Auswahl des Bildbereiches, die zur Reduzierung

der auszulesenden Pixel führt, die Bildwiederholrate deutlich erhöht werden.

Für den Einsatz eines derartigen Detektors als Ortsfiltersensor ist die Abhängigkeit

der Frequenz f0 des Ausgangssignals von der zum Auslesen eines Pixels benötigten Zeit

ta für die zu ermittelnde Geschwindigkeit v mit

v =
Np δ

1
f0

±Np · ta (5.1)

von Bedeutung, wobei Np für die Anzahl der Fotodetektoren je Ortsfilterperiode und

δ für den Mittenabstand zweier benachbarter Pixel steht. Die Summierung im Nen-

ner entspricht dabei den unterschiedlichen Richtungen zwischen Objektbewegung und

Auslesevorgang. Dieser Zusammenhang ist mit der Abhängigkeit der Ausgangsfrequenz

von CCD-Ortsfiltern von der Ladungstransportgeschwindigkeit vergleichbar. Aufgrund

des seriellen Auslesens der Bildinformation ist die Ausgangsdatenrate jedoch bedeu-

tend niedriger als die eines CCD-Sensors mit Ladungsakkumulation. Zur Bildung ei-

nes Ortsfiltersignalwertes wird hier immer ein größerer Bildbereich ausgelesen, dessen

Pixelanzahl in beiden Ausleserichtungen deutlich größer ist als die zur Bildung des Orts-

filtersignals verwendete Pixelanzahl. Außerdem ändert sich die Ausleserichtung für die

Messung in Kapillaren entlang des Ortsfilters, was wiederum zur Kompensation der

Frequenzverschiebung führt. Damit spielt die Frequenzverschiebung in Gleichung (5.1)

nur eine untergeordnete Rolle und wird im Folgenden nicht weiter berücksichtigt.
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Abbildung 5.2: Vom Hersteller angegebene spektrale Empfindlichkeit des in der Ka-

mera eingesetzten optischen Sensors aus [262]

Pixelanzahl und Pixelauflösung ausgewählt. Da für ein ambulant nutzbares System

auch der Kostenfaktor zu berücksichtigen ist, fällt für die Untersuchungen die Wahl

zunächst auf die am Markt verfügbare CMOS-Kamera VCA1281 der Firma EPIX INC.

Der Sensor dieser Kamera besteht aus einer Detektormatrix mit 1280×1024 rechteckig

angeordneten Pixeln, die mit einer Taktfrequenz von bis zu 50MHz ausgelesen werden

können. Der Rasterabstand δ beträgt 7 μm von Pixel zu Pixel in Zeilen- und Spalten-

richtung. Die als Spannungswerte vorliegenden Helligkeitsinformationen der Pixel des

Kamerachips sind mit einer Auflösung von 8Bit digitalisiert. Abbildung 5.2 zeigt die

vom Hersteller angegebene spektrale Empfindlichkeit des Sensors, die den spektralen

Bereich der Beleuchtung entsprechend abdeckt.

5.4 Optische Komponenten

Zur Geschwindigkeitsmessung ist zunächst eine Abbildung der Objektbewegung auf

eine Kamera erforderlich. Vor- und Nachteile verschiedener dazu einsetzbarer Objektive

Der Sensor wurde nach den entscheidenden Kriterien Abtastrate, Empfindlichkeit,
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Tabelle 5.1: Objektive für die Online-Mikroskopie

Typ positive und negative Eigenschaften
Mikroskopobjektiv + hohe numerische Apertur

+ auf unendliche Tubuslänge korrigiert
+ sofortige Verfügbarkeit
+ einfacher Objektivwechsel
− geringer Arbeitsabstand

Stereomikroskop-
objektiv

− sehr geringe numerische Apertur
− geringe Auflösung
+ großer Arbeitsabstand
+ hohe Schärfentiefe

invers eingesetztes
Kameraobjektiv
(z. B. Befort 2,8/28)

+ günstiges Verhältnis von Schärfentiefe und Auflösung
+ geringer Preis
+ großer Arbeitsabstand
− eigene Tubuskonstruktion erforderlich

sind in der Zusammenstellung nicht enthalten.

Die Vorgaben für die Dimensionierung des optischen Teilsystems sind bereits in

Abschnitt 5.1 genannt. So muss beispielsweise der Abbildungsmaßstab so angepasst

werden, dass die Größe der Erythrozyten auf dem Kamerachip mindestens dem dop-

pelten Rasterabstand der Pixel entspricht. Die Erythrozyten haben eine seitliche Aus-

dehnung von etwa 6,5μm – 8 μm. Daraus ergibt sich eine Vergrößerung von β > 2. Aus

technischer Sicht der Signalerfassung wird hier eine Vergrößerung von β > 4 gewählt.

Der Abbildungsmaßstab der aufgebauten Empfangsoptik beträgt β = 4, 14. Der Mit-

tenabstand der Abbildung auf zwei benachbarte Pixel entspricht damit 1,69μm in der

Objektebene. Ein Erythrozyt hat als abgebildetes Partikel in der Bildebene einen

Durchmesser vom 3,8-fachen des Pixelabstandes δ. Somit ist auch die Forderung aus

Abschnitt 4.3 für die Partikelgrößenabbildung (dPart > 2 δ) erfüllt.

sind in Tabelle 5.1 zusammengestellt. Behelfslösungen wie Ophtalmoskope1 oder Lupen

1optisches Instrument zur Abbildung und Betrachtung der menschlichen Netzhaut am lebenden
Auge
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5.5 Optischer Strahlengang

Weitere signifikante Eigenschaften des Systems sind das optische Auflösungsvermögen

und die Schärfentiefe des Objektivs. Beide Eigenschaften stehen einander im Gegen-

satz, sodass ein günstiger Kompromiss zu finden ist. In Abbildung 5.3 sind die wesent-

lichen Parameter im Zusammenspiel zwischen Auflösungsvermögen und Schärfentiefe

grafisch dargestellt. Daraus lässt sich die Schärfentiefe δz mit dem Ansatz

g − gv
δr

=
gv
DB

(5.2)

gh − g

δr
=

gh
DB

(5.3)

zu

δz =
2 g DB δr
D2

B − δ2r
, und der Näherung für δr � DB (5.4)

δz ≈ 2 g δr
DB

(5.5)

darstellen.

Das optische Auflösungsvermögen eines Objektivs wird durch die Beugung am Rand

seiner Blendenöffnung begrenzt. So erzeugt eine Punktlichtquelle auf der Objektseite

einen winkelabhängigen Intensitätsverlauf, der sich in Form eines Airy- oder Beugungs-

Scheibchens auf der Bildebene abbildet. Nach dem Auflösungskriterium von Rayleigh

lassen sich zwei Punkte noch eindeutig auseinander halten, wenn ihre Hauptmaxima

der Beugungsintensität mindestens dem halben Durchmesser ihrer zentralen Beugungs-

Scheibchen voneinander entfernt sind. Demnach gilt laut diesem Kriterium für den

minimal auflösbaren Winkel

αmin =
1, 22 λ

δr
. (5.6)
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Abbildung 5.3: Schematische Darstellung der Schärfentiefe von optischen Abbildungen

Für das Auflösungsvermögen gilt dann bei kleinem Winkel αmin

δr =
1, 22 λ

DB
. (5.7)

Daraus ergibt sich bei variabler Blendenöffnung der in Abbildung 5.4 dargestellte Zu-

sammenhang zwischen der Schärfentiefe δz und dem optischen Auflösungsvermögen δr

mit

δz =
2 δ2r

1, 22 λ
. (5.8)

Aufgrund des guten Kompromisses zwischen Schärfentiefe und Auflösung wurde

das optische System auf der Basis eines 1:2,8/28 mm-Objektivs (Fa. Ernst Befort,

Wetzlar) aufgebaut. Damit wird der nötige/realisierte Abbildungsmaßstab bei einem

Abstand von b = 144mm zwischen Objektiv und Kamerachip erreicht. Die durch das

Objektiv vorgegebene größte Blendenöffnung DB beträgt damit 10mm, woraus sich

ein Auflösungsvermögen von δr =2,2 μm ergibt. Zusätzlich ist eine Irisblende in den

Strahlengang eingefügt, um bei noch ausreichender Auflösung eine bessere Schärfentiefe
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Abbildung 5.4: Zusammenhang zwischen der Schärfentiefe δz und dem optischen

Auflösungsvermögen δr
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zu erzielen. Damit wird einerseits der Toleranzbereich für Bewegungen des Fingers in

Objektivrichtung vergrößert und andererseits der für die Messung nutzbare Kapillar-

abschnitt verlängert, dessen Abstand zur Hautoberfläche über seinen Verlauf variiert.

Durch den tubusförmigen Aufbau der Empfangsoptik entstehen trotz geschwärz-

ter Oberfläche ungewollte Reflexionen an der Innenwand des Tubus, die sich mit der

Abbildung auf dem Kamerachip überlagern und somit das Kontrastverhältnis negativ

beeinflussen. Um dem entgegenzuwirken, sind an verschiedenen Stellen Streulichtblen-

den integriert, die diese Reflexionen auf ihrem Weg zur Kamera verhindern.

Abbildung 5.5 zeigt ein Foto des gesamten optischen Aufbaus mit seinen Kompo-

nenten.

Das von der Beleuchtung auf den Nagelfalz auftreffende Licht wird zu einem großen

Anteil an der Hautoberfläche reflektiert und gelangt als störende Überlagerung auf den

Kamerachip. Diese Überlagerung ist so stark, dass die unter der Hautoberfläche be-

findlichen Kapillaren fast nicht mehr erkennbar sind. Eine Messung ist damit unter

diesen Umständen nicht möglich. Um diese störenden Reflexionen zu vermeiden, wird

ein flüssiges Medium auf die Hautoberfläche aufgetragen, das optisch zumindest für den

Wellenlängenbereich der Beleuchtung gut durchlässig ist und dessen Brechungsindex

zwischen dem der Luft und dem der Hautoberfläche liegt. Neben der Reduzierung des

reflektierten Anteils der Beleuchtung entsteht durch ein flüssiges Medium eine glat-

te Oberfläche. Damit ist die noch auftretende Reflexion nicht mehr diffus wie beim

Übergang von der Luft auf die Hautoberfläche sondern regelmäßig. Der Beleuchtungs-

winkel wird so eingestellt, dass das reflektierte Licht nicht in das Objektiv gelangt. Als

Übergangsmedium wird ein Hautöl verwendet, das neben den optischen Eigenschaften

gegenüber anderen technisch eingesetzten Ölen gesundheitlich unbedenklich ist.

5.6 Signalerfassung

Für die Darstellung hochdynamischer Vorgänge ist eine entsprechend hohe zeitliche

Auflösung der Datenerfassung des Systems erforderlich. Damit ist die Bildwiederhol-
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Abbildung 5.5: Foto vom optischen Aufbau des Messsystems
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rate der Kamera maßgebend für die Visualisierung der Hämodynamik und der damit

zusammenhängenden Qualität der Diagnose des zu untersuchenden Patienten. Dem

steht entgegen, dass immer weniger Zeit bleibt, um die Fotodetektoren der Kamera

auszusteuern. Das Signal-Rausch-Verhältnis verschlechtert sich also mit zunehmen-

der Bildrate. Außerdem muss der Bildausschnitt noch groß genug sein, damit der für

die Messung ausgewählte Kapillarbereich, der sich während der Messung durch die

Fingerbewegungen verschiebt, nachführbar ist und nicht aus dem Bildausschnitt gerät.

5.6.1 Erfassung der Bilddaten

Während der Messung werden die digitalisierten Daten von der Kamera zunächst direkt

in den Speicher einer PC-Bilderfassungskarte (Framegrabber) geschrieben. Dazu wird

vor Beginn der kontinuierlichen Bilderfassung ein kleinerer Bildausschnitt ausgewählt,

um die nötige Bildrate zu erreichen und das Datenvolumen auf den für die Messung in-

teressanten Bereich zu reduzieren. Die von der Kamera erfassten Einzelbilder werden

in konstanten Zeitabständen unabhängig von den parallel im PC laufenden Prozes-

sen der CPU ausgelesen. Die im Framegrabber gespeicherten Bilddaten müssen zur

Weiterverarbeitung in den PC-Speicher kopiert werden, bevor sie durch das ständi-

ge Auslesen wieder mit den aktuellen Werten überschrieben werden. Durch weitere

quasi zeitgleich im Computer ablaufende Prozesse, wie beispielsweise die Signalverar-

beitung, wird die CPU zwischenzeitlich allerdings so ausgelastet, dass keine konstante

Ausleserate für das Kopieren der Bilddaten garantiert werden kann. Das Gesamtsys-

tem ist bei entsprechender Konfiguration aber dennoch schnell genug, um zumindest

eine mittlere Ausleserate zu gewährleisten, sodass ein Datenverlust durch einen Puf-

ferspeicher in Form einer Warteschlange vermieden werden kann. Dazu wird der für

das Zwischenspeichern der Bilddaten genutzte Speicher der Bilderfassungskarte auf die

Datenkapazität mehrerer Bilder erweitert. Die Daten der Einzelbilder werden dadurch

sequentiell und umlaufend zwischengespeichert.
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Abbildung 5.6: Verkleinerter Bildausschnitt zur Erhöhung der Bildwiederholrate

Während der eine Prozessorkern für das Auslesen der Bilddaten aus dem Framegrabber

und für die Ermittlung der jeweiligen Bildverschiebung durch die Fingerbewegungen

zuständig ist, werden mit dem anderen Prozessorkern die nötigen Pixelwerte für die

Bildung des Ortsfilters aus den Einzelbildern ermittelt und daraus das Ortsfiltersignal

sowie der entsprechende Geschwindigkeitsmesswert gebildet, der sofort angezeigt und

aufgezeichnet wird.

Für die Messungen am Fingernagelfalz erweist sich mit der eingesetzten Kamera

ein Bildausschnitt von 200 × 200 Pixeln als günstig. Diese Bildgröße kann von der

Kamera bei einem Pixeltakt von 40Mhz genau 706mal je Sekunde digitalisiert werden.

Abbildung 5.6 zeigt einen entsprechend verkleinerten Bildausschnitt aus der gesamten

Pixel-Matrix der Kamera.

5.6.2 Bewegungskorrektur

Um den Einfluss der Bildverschiebungen durch die Fingerbewegungen auf die Gene-

rierung der Signaldaten aus den Bildinformationen zu eliminieren, wird das in Ab-

schnitt 3.2.3 beschriebene Verfahren eingesetzt. Durch seinen geringen Rechenaufwand

gelingt es mit diesem Verfahren, die Verschiebung schnell genug zu ermitteln, ohne

dass es dabei zum Datenverlust durch ein verzögertes Kopieren der Bilddaten von der

Als Verarbeitungssystem kommt ein PC mit einem Zweikern-Prozessor zum Einsatz.
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Bilderfassungskarte in den PC-Speicher kommt. Zu einem vom Anwender festgeleg-

ten Zeitpunkt wird über die Ortsfiltergewichtung ein Schwerpunkt ermittelt, dessen

Phasenlage den Nullpunkt bestimmt. Während der Messung kommt es durch die Fin-

gerbewegungen allerdings ständig zu Bildverschiebungen und damit zur Verschiebung

der Schwerpunktlage. Aus der Differenz der aktuellen Phasenlage zur Phasenlage des

Nullpunktes wird die aktuelle Bildverschiebung berechnet. Die so ermittelte Bildver-

schiebung wird zusammen mit den ausgelesenen Daten des dazugehörigen Einzelbildes

als Cluster wiederum zur weiteren Verarbeitung zwischengespeichert.

Durch die relativ hohe Abtastrate treten störende Schwankungen der Helligkeits-

informationen auf. Diese Schwankungen stellen sich als zeilenabhängige Überlagerung

mit geringer Ortsfrequenz zu der aus der Abbildung des Kapillarbildes gewonnenen

Intensitätsverteilung dar. Da die Überlagerung zudem auch noch zeitlich variiert und

somit die Schwerpunktlage verschoben wird, kommt es zu Fehlern bei der Bestimmung

der Bewegung in Spaltenrichtung y. Durch die Tatsache der geringen Ortsfrequenz

dieser Schwankungen ist es über die Auswertung des Gradientenbildes möglich diese

Störungen zu eliminieren. Dazu wird jeweils ein Sobel-Operator für Spalten- und Zei-

lenrichtung (siehe Gleichungen (5.10) und (5.11)) auf das Grauwertbild angewendet

und der Betrag der Gradientenvektoren als neue Information den Pixelpositionen zu-

geordnet. Im Gradientenbild überwiegt der Einfluss der deutlich höheren Ortsfrequenz

der Kapillarstruktur, womit sich die störenden Offset-Schwankungen nicht mehr be-

merkbar machen. Der durch diese Operation entstehende Mehraufwand wird durch die

Reduzierung der Bildauflösung wieder näherungsweise kompensiert, sodass die Echt-

zeitfähigkeit des Gesamtsystems eingehalten werden kann. Das Zusammenfassen von

3 × 3 Pixeln vor der Berechnung des Gradientenbildes hat sich dabei als günstig er-

wiesen und wirkt sich wegen der Mittelung durch die gleichzeitige Reduzierung des

Bildrauschens nicht negativ auf die Bestimmung der Bildverschiebung aus.
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5.6.3 Ermittlung des Pfades einer Kapillare

Die Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit soll entlang des Pfades einer Ka-

pillaren erfolgen. Dazu ist eine Reihe von Stützpunkten zu ermitteln, deren Verlauf

möglichst die Mitte des Kapillarpfades widerspiegelt.

Da sich nicht ständig in jedem Abschnitt der Kapillaren Erythrozyten befinden, ist

es erforderlich, die von der Kamera erfassten Bilder über einen angemessenen Zeitraum

zu mitteln. Während dieser Mittelung können Bildverschiebungen durch Fingerbewe-

gungen entstehen, die ohne Korrektur zu einer Bewegungsunschärfe führen. Damit

muss schon an dieser Stelle für jedes erfasste Kamerabild die Verschiebung des Kapil-

larbildes ermittelt werden, um die Lage der Bildausschnitte entsprechend nachführen

zu können, sodass die zeitlich gemittelten Bilder denselben Objektbereich wiedergeben.

Der Kapillarpfad wird rekonstruiert, indem er von einem auf dem Pfad befindlichen

Punkt aus durch eine Art Spurensuche verfolgt wird. Ein geeigneter Punkt, der sich

gut detektieren lässt, ist der Scheitelpunkt der Kapillare. Von diesem lokal gesehen

äußersten Punkt im Kreislauf fließt das Blut wieder in die größeren Gefäße zurück.

Zunächst scheint die Verfolgung des Kapillarpfades allein aus den Grauwerten mög-

lich zu sein. Genauer betrachtet kommt es in der Praxis aber immer wieder zu globalen

Helligkeitsschwankungen durch die unter Umständen ungleichmäßige Beleuchtung des

Fingers oder durch die örtliche Inhomogenität der optischen Streueigenschaft des umlie-

genden Gewebes. Damit führt die Kapillarverfolgung oder sogar schon die Bestimmung

der Scheitelpunktposition nur anhand der Grauwerte schnell zu gravierenden Fehlern,

sodass der ermittelte Kapillarverlauf nicht mehr mit dem tatsächlichen übereinstimmt.

Dennoch überwiegt der Grauwertgradient durch die in den Kapillaren fließenden Ery-

throzyten gegenüber der ungleichmäßigen Grauwertverteilung durch Beleuchtung und

Lichtstreuung. Durch die Ausnutzung dieser zusätzlich im Bild enthaltenen Informatio-

nen kann der störende Einfluss der örtlichen Helligkeitsschwankungen nahezu eliminiert

werden. Dazu wird zunächst die Gradientenmatrix des zeitlich gemittelten Bildes be-

stimmt. Das Bild stellt ein zweidimensionales Feld von Skalaren ϕ(x, y) dar, für dessen

Gradienten in jedem Punkt allgemein gilt:
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gradϕ(x, y) = ∇ϕ(x, y) =
∂ ϕ

∂ x
�ex +

∂ ϕ

∂ y
�ey . (5.9)

Die Berechnung der Gradienten einer diskreten Skalarmatrix kann mit dem Sobel-

Operator für die jeweilige Richtung mit

S→ =

⎡
⎢⎢⎢⎣

1 0 −1

2 0 −2

1 0 −1

⎤
⎥⎥⎥⎦ (5.10)

S↓ =

⎡
⎢⎢⎢⎣

1 2 1

0 0 0

−1 −2 −1

⎤
⎥⎥⎥⎦ (5.11)

erfolgen. Die Gradientenmatrix setzt sich dann aus den in Spaltenrichtung ermittelten

Gradienten durch die Faltung mit S→ (5.10) und aus der in Zeilenrichtung ermittelten

Gradienten durch die Faltung mit S↓ (5.11) zu einer Vektormatrix �GS mit

�GS[x, y] =

1∑
k=−1

1∑
i=−1

⎡
⎣ S→[i, k] ·G[x+ i, y + k]

S↓[i, k] ·G[x+ i, y + k]

⎤
⎦ (5.12)

zusammen. Anhand dieser Matrix werden Informationen über die Ausrichtung der

Kanten in einem Bild gewonnen. Bild 5.7 zeigt die so berechnete Gradientenmatrix

über der Graustufenmatrix eines Kapillarbildes.

Die Gradientenmatrix allein gestaltet die Bestimmung des Kapillarpfades jedoch

noch nicht wesentlich einfacher. Erst durch die Verknüpfung von Grauwert- und Gra-

dientenmatrix hebt sich der Kapillarpfad deutlich von seiner Umgebung ab. Dafür

werden die Beträge der Gradienten aus der Vektormatrix �GS mit den Werten der

negierten Grauwertmatrix multipliziert. Für die so berechnete Bildmatrix Ψ gilt dann
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Ψ [x, y] = (max(G[x, y])−G[x, y]) ·
√
GS→[x, y]2 +GS↓[x, y]2 . (5.13)

Aus dieser Matrix wird nach der Bestimmung des Scheitelpunktes der Kapillare (fol-

gender Abschnitt) der Verlauf der Kapillare schrittweise weiterverfolgt.

Zum Erhalt der Übersichtlichkeit werden an dieser Stelle die Koordinaten x und y

zu einer komplexen Größe zusammengefasst:

�z = x

�z = y

z = x+ jy .

Scheitelpunkt

Der Scheitelbereich einer Kapillare kann mit der Form eines Kreisbogens angenähert

werden. Um den Scheitelpunkt der Kapillare zu finden, wird daher ein Kernel be-

rechnet, der die Form eines Kreisbogens hat. Von diesem Kernel werden mit dem

Sobel-Operator die Gradientenmatrizen GBog,x in Richtung der Zeilen und GBog,y in

Richtung der Spalten mit

GBog,x = Sx ∗KBog (5.14)

GBog,y = Sy ∗KBog (5.15)

gebildet und jeweils mit der entsprechenden Gradientenmatrix aus dem zeitlich gemit-

telten Kamerabild gefaltet. Die Ergebnismatrizen beider Richtungen werden addiert

und anschließend der größte Flächenschwerpunkt ermittelt, wozu die Matrix mit einem

Gaußkern gefaltet wird. An der Position des Maximums der Matrix befindet sich der

Scheitelpunkt pS mit
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Abbildung 5.7: Gradientenmatrix eines Kapillarbildes
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Abbildung 5.8: Angewendete Bildoperationen zur Gewinnung von mehr Informationen

für die sichere Bestimmung des Kapillarpfades
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pS = maxxy [KGauss ∗ (GKap,x ∗GBog,x +GKap,y ∗GBog,y)] (5.16)

einer Kapillare im Kamerabild.

Pfad

Vom Scheitelpunkt der Kapillare ausgehend kann der weitere Verlauf des Kapillar-

pfades mit einer Suchmatrix oder mit einem Suchvektor verfolgt werden. Damit sich

der Kapillarpfad besser von der Umgebung unterscheidet, werden im Graustufenbild

zunächst die bezüglich der Helligkeitsverteilung normierten Beträge der Gradienten zu

den Graustufenwerten addiert [263]. Das so entstandene Bild wird vor der Berech-

nung des Kapillarpfades noch mit einem Gauß-förmigen Glättungskern gefaltet, um

Bildstörungen, die Einfluss auf die Suchalgorithmen haben, zu minimieren.

Spurverfolgung mit einer Suchmatrix

Eine einfache Variante der Pfadverfolgung ist, die minimalen Beträge der Gradienten

vom Scheitelpunkt aus in beide Richtungen der Kapillaren zu suchen. Dazu wird die

Gradientenmatrix negiert, sodass die kleinsten Gradienten die größten Werte bilden.

Das Zentrum der Matrix wird, vom Scheitelpunkt beginnend, für den jeweils nächsten

Schritt auf den kleinsten Gradienten in Suchrichtung gesetzt und die Position in einen

Vektor gespeichert. Der detektierte Pfadvektor enthält dann die Pixelpositionen des

zentralen Kapillarverlaufes. Die geometrischen Abstände der gefundenen Pixelfolge

sind durch die Krümmung der Kapillare nicht äquidistant und müssen für die Bildung

eines Ortsfilters entsprechend transformiert werden, was ein wesentlicher Nachteil die-

ser Variante ist. In praktischen Versuchen an Kapillarbildern erwies sich diese Methode

zudem auch als unsicher.
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Spurverfolgung mit einem Suchvektor

Der Suchvektor stellt einen Vektor dar, von dem aus in einem bestimmten Winkelbe-

reich ΔΦ die beste Übereinstimmung mit dem Pfad gesucht wird. Der Vektor wird

mit einer konstanten Länge r vom Scheitelpunkt der Kapillare aus gestartet und in die

jeweilige Richtung eines Kapillarschenkels gesetzt. Es werden dann die Pixelwerte g(φ)

auf dem Kreisbogen

bn(φ) =

⎛
⎝ xn + r cos(φ+ φn)

yn + r sin(φ+ φn)

⎞
⎠ {

−ΔΦ

2
≤ φ <

ΔΦ

2

}
(5.17)

= pn + rejφ (5.18)

an den Stellen

φi = iΔφ+ φn − ΔΦ

2
i = 0, ..., int

(
ΔΦ

Δφ

)
(5.19)

mit

Δφ =
ΔΦ

int
(

ΔΦ
1
R
dP

+ 0, 5
) (5.20)

linear interpoliert. Die Abstände der Punkte auf dem Kreisbogen, für die die Pixelwerte

interpoliert werden, sind mit dP Pixelabständen vorgegeben. Das Maximum auf dem

Kreisbogen stellt den jeweils gefundenen Punkt des Kapillarpfades für den aktuellen

Suchvektor dar. Zur Ermittlung des Maximums werden die Werte der Punkte auf dem

Kreisbogen gewichtet und somit das Maximum zwischen den Punkten interpoliert. Der

Startpunkt des nächsten Suchvektors wird nicht auf das gefundene Maximum sondern

auf die halbe Länge des aktuellen Suchvektors gesetzt. Es hat sich gezeigt, dass die
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Pfadverfolgung dadurch robuster wird. In Abbildung 5.9 wird die Vorgehensweise

nochmals verdeutlicht. Der so ermittelte Kapillarpfad mit den zuvor ausgeführten

Bildoperationen wird anhand eines Beispiels in Abbildung 5.10 gezeigt. Zur Kontrolle

werden die berechneten Punkte des Kapillarpfades während der Messung im Videobild

angezeigt (Abbildung 5.11).

5.7 Signalverarbeitung

Für die Verarbeitung von Ortsfiltersignalen aus Standardapplikationen haben sich eine

Reihe von Verfahren etabliert, z. B. die Spektralanalyse mittels FFT, die Perioden-

dauermessung oder die Quadratursignalverarbeitung. Es kann keine generelle Aussage

darüber getroffen werden, welche der Methoden sich am besten eignet. Die Beschaffen-

heit der Signale, die im Zusammenhang mit dem jeweiligen Anwendungsfall steht, ist

ein bestimmendes Kriterium. Die Periodendauermessung wird nicht weiter betrachtet,

da sie sich für die hier vorzufindenden Signale, deren Beschaffenheit im Folgenden noch

beschrieben wird, nicht eignet.

5.7.1 Spektralanalyse

Durch Zerlegen eines Signals in Sinus- und Cosinus-Anteile über die Fourier-Trans-

formation lassen sich die im Signal enthaltenen Frequenzen sichtbar machen. Das

Signal wird dabei vom Zeitbereich in den Frequenzbereich transformiert. Unter Ein-

haltung des Nyquist-Shannon-Abtasttheorems finden sich die einzelnen Frequenzanteile

an den jeweils dazu korrespondierenden Stellen im Spektrum wieder. Für die Auswer-

tung von Ortsfiltersignalen ist die Untersuchung der spektralen Leistungsdichte aus

der Fourier-Transformation (Gleichung (A.4)) zur Bestimmung der Geschwindigkeit

über die im Signal enthaltene Hauptfrequenz von Bedeutung. Dabei ist zu beachten,

dass das Spektrum eines zeitlich abgegrenzten Signals alle Frequenzanteile wiedergibt,

die innerhalb der zeitlichen Abgrenzung enthalten sind. Eine sich zeitliche ändernde
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Abbildung 5.9: Veranschaulichung der sukzessiven Ermittlung des Kapillarverlaufes

mit einem Suchvektor
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Abbildung 5.10: Ermittelter Kapillarpfad aus dem bearbeiteten Bildausschnitt: Die

Bearbeitung bezieht sich auf die in Abbildung 5.8 dargestellten Bildoperationen der Pro-

duktbildung zwischen Negativ und Gradientenbild mit anschließender Glättung
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Abbildung 5.11: Bildausschnitte des ermittelten Kapillarpfades: Bild links) Bildaus-

schnitt zur Berechnung des Kapillarpfades; Bild rechts) Bildausschnitt mit den Punk-

ten des ermittelten Kapillarverlaufes, die zur Kontrolle während der Messung angezeigt

werden

Geschwindigkeit wird damit im Spektrum auf mehrere Frequenzen abgebildet. Bei zu

starker zeitlicher Änderung der Signalfrequenz innerhalb des zur Auswertung herange-

zogenen Zeitfensters ist eine Auswertung der Geschwindigkeit nicht mehr möglich. Das

in Abbildung 5.12 dargestellte Signal einer am Nagelfalz aufgenommenen Transienten

zeigt ein solches Verhalten. An dieser Stelle treffen mehrere Gegebenheiten aufeinan-

der, die gegensätzlich sind. Die hier gestellte Messaufgabe fordert für die Erfassung der

Dynamik eine relativ hohe Zeitauflösung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit. Dem

kann zwar mit einer noch höheren Abtastfrequenz begegnet werden. Dies führt je-

doch einerseits zu einer schlechteren Signalqualität durch die Begrenzung der A/D-

Wandler in der Kamera und andererseits zu einer geringeren Frequenzauflösung durch

das verkürzte Zeitfenster der Transienten. Zeit- und Frequenzauflösung wirken bei der

Fourier-Transformation einander entgegen. Damit ist diese Variante der Signalverar-

beitung nur beschränkt für die Untersuchung der Mikrozirkulation einsetzbar. Dennoch

findet die Auswertung des Leistungsdichtespektrums im Zusammenhang mit den hier

vorgestellten Untersuchungen Anwendung im Modellversuch (Abschnitt 6.1). Bei der
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Durchströmung einer Glaskapillare zur Bestimmung des Strömungsprofils lassen sich

nahezu stationäre Verhältnisse herstellen. Durch die räumliche Anordnung überlagern

sich die Signale mehrerer Partikel, die sich unterschiedlich schnell bewegen. Es tre-

ten damit mehrere Frequenzanteile gleichzeitig auf, deren örtliche Abhängigkeiten sich

nicht mehr zuordnen lassen. Für die Auswertung solcher stationär multifrequenter

Signale ist die Fourier-Analyse besser geeignet als beispielsweise die Quadratursignal-

verarbeitung.

5.7.2 Wavelet-Analyse

Für die Analyse nichtstationärer transienter Vorgänge hat sich die Wavelet-Analyse

etabliert [264]. Sie stellt eine Erweiterung zu den Fourier-Techniken dar, die nur

den globalen Frequenzinhalt durch die Zerlegung der Signale in dauerhafte Sinus- und

Cosinus-Terme wiedergeben. Bei der Wavelet-Analyse werden die Signale dagegen in

kleine Wellenzüge unterschiedlicher Breite und Skalierung zerlegt. Damit lassen sich

lokale Frequenzinhalte im Signalverlauf besser auflösen. Inwieweit sich die Wavelet-

Analyse auch für die Auswertung der Ortsfiltersignale aus den Messungen am Nagelfalz

anwenden lässt, wird anhand von Messergebnissen in Abschnitt 6.2 diskutiert.

Als Wavelets werden mathematische Funktionen verwendet, die durch Translati-

on und Dilatationen aus einer Basisfunktion hervorgehen. In den hier vorgestellten

Messungen am Nagelfalz wird die analytische Wavelet-Transformation als Spezialfall

der kontinuierlichen Wavelet-Transformation unter Verwendung von Morlet-Mutter-

Wavelets ψMorlet(t) in skalierter Form mit

ψ0(t) =
1

4
√
σ2 π

exp

(
− t2

2 σ2
+ j ω0 t

)
(5.21)

eingesetzt, wobei σ für die Standardabweichung der Gaußverteilung und ω0 für die

zentrale Frequenz des Wavelets steht [265].
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5.7.3 Quadratursignalverarbeitung

Die Quadratursignalverarbeitung stellt für instationär monofrequente Signale eine in-

teressante Alternative zu den etablierten Methoden dar. Ihr Einsatz in der Ortsfil-

termesstechnik wird in [224] ausführlich beschrieben. Dabei setzt sich die Wichtungs-

funktion, wie bereits in Abschnitt 3.1.4 beschrieben, aus zwei zueinander 90° phasen-

verschobenen Funktionen zusammen, sodass bei der Bildung des Ortsfiltersignals zwei

Anteile entstehen, die sich zusammen als Drehzeiger mit

s(t) = s�(t) + j s�(t) (5.22)

darstellen lassen. Als Wichtungsfunktionen werden vorzugsweise die ohnehin schon 90°

zueinander verschobenen Funktionen Sinus und Cosinus verwendet. Bild 5.12 zeigt ein

solches Quadratursignalpaar, das sich aus den Grauwerten gi der einzelnen Pixel einer

Ortsfilterzeile mit N Pixeln und Np als Anzahl der Pixel pro Gitterperiode wie folgt

zusammensetzt:

s�(t) =
N−1∑
i=0

(
gi cos

2 π i

Np

)
(5.23)

s�(t) =

N−1∑
i=0

(
gi sin

2 π i

Np

)
. (5.24)

Zur Vermeidung von Störungen durch ein- und auslaufende Strukturen auf das Orts-

filtersignal werden die Pixelwerte entlang der Ortsfilterzeile zusätzlich noch mit einer

Fensterfunktion gewichtet. Für das komplexe Signal gilt dann

s(t) =

N−1∑
i=0

(
gi wi cos

2 π i

Np

)
+ j

N−1∑
i=0

(
giwi sin

2 π i

Np

)
, (5.25)

wobei für wi hier beispielsweise die Hanning-Fensterfunktion mit

wi = 0.5

(
1− cos

2 π i

N

)
, i ∈ N[0,N) (5.26)
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Abbildung 5.12: Quadratursignalpaar einer am Fingernagel aufgenommenen Sequenz

eingesetzt wird.

Die Geschwindigkeit wird aus der berechneten Winkeldifferenz zweier aufeinander-

folgender Bilder Δϕ nach Gleichung (3.24), der Pixelanzahl je Gitterperiode Np und

dem Pixelabstand δ mit

v =
Np δΔϕ

2 π
(5.27)

bestimmt.
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5.8 PC-Anwendung

Für die Verarbeitung der Bildinformationen aus der Kamera bis zur Darstellung der

Erythrozytenfließgeschwindigkeit in einer Kapillare wird eine hier entwickelte Softwa-

re verwendet. Die Software setzt auf eine zur Kamera mitgelieferten C-Bibliothek

auf, über die der Zugriff auf die Bilddaten erfolgt und die zur Einstellung von Ka-

mera und Framegrabber dient. Über eine weitere selbst erstellte C-Bibliothek wird

die Verknüpfung der Daten zum Hauptprogramm hergestellt. Gleichzeitig werden zur

schnelleren Verarbeitung schon die Summen der Pixelwerte in Spalten- und Zeilen-

richtung gebildet und an das Hauptprogramm übermittelt. Abbildung 5.13 zeigt in

einem Schichtmodell die wesentlichen Komponenten des Messsystems, die zur Darstel-

lung der Geschwindigkeiten aus der optischen Abbildung der Messstelle führen. Die

dazugehörige Bedienoberfläche zeigt Abbildung 5.14. Das Hauptprogramm sowie die

wesentlichen Teile der Signalgenerierung und -verarbeitung sind in der grafischen Pro-

grammierumgebung LabVIEW 2 realisiert. Der dazugehörige Quellcode, der gleichzeitig

die Grundstruktur des Hauptprogramms verdeutlicht, ist in Abbildung 5.15 dargestellt.

2graphisches Programmiersystem von National Instruments
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Abbildung 5.13: Schichtmodell des Messsystems von der optischen Abbildung auf dem

Kamerachip bis zur Anzeige der Geschwindigkeitsmesswerte: zur Kamera mitgelie-

ferte Komponenten; erstellte Komponenten der PC-Anwendung
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Abbildung 5.14: Bedienoberfläche der PC-Anwendung während einer Messung
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Abbildung 5.15: LabVIEW -Blockdiagramm des Hauptprogramms der erstellten PC-

Anwendung





Kapitel 6

Messergebnisse

6.1 Modellversuch einer Strömungsmessung

Bevor Messungen am Nagelfalz unter zunächst noch nicht definierbaren Bedingungen

durchgeführt werden, wird ein Modell zur Nachbildung der am Nagelfalz vorzufin-

denden zeitlichen und örtlichen Gegebenheiten aufgebaut. Dazu wird eine optisch

transparente Glaskapillare eingesetzt, in der die Fließgeschwindigkeiten der in einer

Testflüssigkeit enthaltenen Partikel gemessen werden, die den Erythrozyten im Blut

bezüglich der optischen Eigenschaften ähnlich sind. Um die Messungen beurteilen zu

können, werden für die Strömung definierte Bedingungen hergestellt.

6.1.1 Testflüssigkeit

In den Untersuchungen werden zunächst Blutkonserven eingesetzt. Die Verwendbarkeit

von Blut ist jedoch durch einsetzende Hämolyse (die Auflösung bzw. Zerstörung der

roten Blutkörperchen) auf einen sehr kurzen Zeitraum beschränkt, sodass der Wunsch

nach einer Simulationsflüssigkeit entsteht.

Da bekannte Simulationsflüssigkeiten (z. B. [266]) nur das nicht-Newton’sche Ver-

halten von Blut nachbilden, nicht aber die optischen Eigenschaften [44], wurde eine

eigene Testflüssigkeit entwickelt. Als Flüssigkeit wird Glyzerin in einer Konzentration
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von 50 mg/ml verwendet. Die Erythrozyten werden durch Silikat-Partikel (sicastar-

redD, micromod Partikeltechnologie GmbH, Rostock) mit einem Durchmesser von 5μm

nachgebildet und kovalent gefärbt. Die dynamische Viskosität η der Simulationsflüssig-

keit beträgt 697mPa·s. Die Untersuchungen beziehen sich damit auf eine Strömung

der Reynolds-Zahl 0,01.

Um das Teilchenfolgevermögen für diese Partikel-Fluid-Kombination beurteilen zu

können, wird über das Gesetz von Stokes die der Schlupfgeschwindigkeit entsprechende

Sinkgeschwindigkeit vsink mit

vsink =
D2g(�P − �Fl)

18η
(6.1)

ermittelt. Dabei bezeichnen g die Erdbeschleunigung und �P bzw. �Fl die Dichten von

Partikel bzw. Fluid.

6.1.2 Vergleich der Theorie mit dem Modellexperiment

Um Aussagen über das örtliche Auflösungsvermögen und systembedingte Messunsicher-

heiten zu erhalten, werden Messungen an einem Strömungsmodell durchgeführt. Durch

eine Glaskapillare mit einem Innenradius Ri von ca. 150 μm wird mit einem Perfusor

die beschriebene Flüssigkeit gepumpt. Aufgrund des geringen Durchflussquerschnittes

und der Viskosität der Flüssigkeit stellt sich das Geschwindigkeitsprofil einer laminaren

Strömung ein. Das theoretische Profil dieser Strömung kann als rotationssymmetrische

Geschwindigkeit

v(r) = 2 · vm ·
[
1−

(
r

Ri

)2
]

(6.2)

beschrieben werden [3]. Die über den Strömungsquerschnitt gemittelte Geschwindigkeit

vm ergibt sich aus dem am Perfusor einstellbaren Volumenstrom. Durch die mecha-

nischen Vorgänge im Modellaufbau stellt dieser Volumenstrom nur einen Mittelwert

dar, um den die eigentlichen Werte zeitlich variieren. Damit kann nur eine qualitative
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Abbildung 6.1: Bildausschnitt der Glaskapillare mit der Simulationsflüssigkeit zur Mes-

sung des Strömungsprofils: die Kapillare wurde absichtlich schräg zur Kameraausrich-

tung unter den Messaufbau gelegt

Aussage über die gemessene Form des Strömungsprofils im Vergleich zum theoretischen

Verlauf getroffen werden.

Das Geschwindigkeitsprofil kann bis in den Grenzschichtbereich hinein aufgenom-

men werden. Abbildung 6.2 zeigt die Verteilung der gemessenen Geschwindigkeiten

entlang des Kapillarquerschnittes. Es ist eine sehr gute Übereinstimmung der Mess-

werte mit dem theoretischen Profil festzustellen. Zu beachten ist, dass durch den Ein-

fluss der am Nagelfalz gewünschten höheren Schärfentiefe des optischen Aufbaus nicht

nur die Geschwindigkeiten der Partikel in der zentralen Ebene der Kapillare gemessen

werden. Damit überlagern sich die jeweiligen Ortsfiltersignale der im Messvolumen

befindlichen Partikel, sodass das erfasste Gesamtsignal einer Ortsfilterzeile mehrere

Frequenzen enthält. Diese Tatsache gestaltet eine Auswertung über das Drehzeigerver-
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Abbildung 6.2: Profil der Strömungsgeschwindigkeiten in einer Glaskapillare: Verlauf

der in Geschwindigkeiten umgerechneten Frequenzverläufe der Ortsfiltersignale entlang

des Kapillarquerschnittes
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fahren im Zeitbereich schwierig und unzuverlässig. Die Auswertung im Frequenzbereich

über die Bildung des Leistungsdichtespektrums führt an dieser Stelle zu besseren Er-

gebnissen. Das Diagramm in Abbildung 6.2 zeigt die Verteilung der Geschwindigkeiten

durch das Nebeneinanderlegen der dem jeweiligen Ort zugeordneten Leistungsdichte-

spektren aus den Ortsfiltersignalen entlang des Kapillarquerschnittes.

6.2 Messungen am Nagelfalz

Nach den erfolgreichen Messungen am Strömungsmodell werden in diesem Abschnitt

Messergebnisse vorgestellt, die dem tatsächlichen Anwendungsfall für das aufgebaute

Messsystem entsprechen. Dazu werden Messungen der Erythrozytenfließgeschwindig-

keit am menschlichen Fingernagelfalz durchgeführt, die unter verschiedenen Bedingun-

gen stattfinden. Der Zeitraum der Messungen ist den jeweiligen Untersuchungsaspekten

angepasst.

6.2.1 Provokationsversuch

Ein prägnantes Beispiel für das Hervorrufen einer hohen Fließdynamik ist die Durch-

führung einer Blutdruckmessung, bei der der Blutfluss im Arm durch Aufblasen einer

Druckmanschette am Oberarm für kurze Zeit zum Stillstand gebracht wird. Dadurch

ist zu erwarten, dass auch in den Kapillaren der Blutfluss zum Stoppen kommt und

sich nach Öffnen der Manschette wieder auf den vorherigen Wert einstellt. Dieser Ef-

fekt kann durch die Messungen in Abbildung 6.3 eindeutig wiedergegeben werden. Es

wird der zeitliche Verlauf der Geschwindigkeit dargestellt, der kurz vor dem Aufblasen

der Druckmanschette beginnt und ca. drei Minuten nach dem Lösen der Manschette

endet. Abbildung 6.3 zeigt zum Vergleich neben den Ergebnissen aus der Quadratur-

signalverarbeitung noch den Verlauf durch die Auswertung mit einer Wavelet-Analyse.

Weiterhin ist in Abbildung 6.4 die höhere zetliche Auflösung des mit dem Drehzeiger-

verfahren ermittelten Geschwindigkeitsverlaufes dargestellt, in dem der pulsbezogene
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Anteil der Geschwindigkeit deutlich wird. Abbildung 6.5 zeigt zudem das Leistungs-

dichtespektrum des Geschwindigkeitsverlaufes, in dem sich die prägnanten Geschwin-

digkeitsanteile hervorheben.

6.2.2 Thermoregulation

Der folgende Test zeigt die Auswirkungen der Thermoregulation auf die Erythrozyten-

fließgeschwindigkeit anhand der Anpassung an variierende Umgebungstemperaturen.

Dazu hält sich die Testperson für kurze Zeit (ca. 10min) - nicht der Umgebungstem-

peratur entsprechend gekleidet - in einer ca. 10 °C kalten Umgebung auf und kommt

anschließend in einen mit ca. 24 °C temperierten Raum. Die Geschwindigkeit muss

bei einem solchen Test über einen deutlich längeren Zeitraum gemessen werden, da die

Thermoregulationsmechanismen sehr langsam ablaufen. So zeigt Abbildung 6.6 den

über 15min aufgenommenen Verlauf, der sich in der dazugehörigen Wavelet-Analyse

erahnen lässt. Die Messung beginnt direkt nach dem Wiedereintreten in die wärmere

Umgebung (mit ca. 1min Zeitverzug durch Justierung auf die zu messende Kapillare).

Der gemessene Geschwindigkeitsverlauf zeigt, dass der Blutfluss in den Kapillaren

des Nagelfalzes noch etwa 6min sehr stark reduziert ist, bevor der für die Umgebung

normale Strömungsverlauf langsam wieder einsetzt.

Neben der globalen Erwärmung des gesamten Körpers wird in Abbildung 6.7 die

Auswirkung einer lokalen Erwärmung gezeigt. Dabei wird nur die Hand, an deren Fin-

ger gemessen wird, zuvor für ca. 30 s in ein warmes Wasserbad (40 ... 50 °C) getaucht

und etwa 1min danach gemessen, sodass der Wärmeeinfluss während der Messung

noch deutlich erkennbar ist. Die Aufnahme mit einer Infrarot-Thermokamera zeigt in

der Abbildung die örtliche Temperaturverteilung während dieser Messung. Der Ge-

schwindigkeitsverlauf ist hier zeitlich höher aufgelöst dargestellt. Es ist zu erkennen,

dass sich durch die lokale wärmebedingte Gefäßerweiterung der durch den Herzschlag

verursachte Geschwindigkeitsanteil der Blutströmung bis in die kleinsten Gefäße des

erwärmten Gebietes bemerkbar macht. Außerdem zeigt sich in Abbildung 6.7 im zeit-
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Abbildung 6.3: Messung der Geschwindigkeit bei Provokation durch Stoppen der Blut-

versorgung des Armes während einer Blutdruckmessung: Bild oben) Wavelet-Analyse,

Bild unten) Auswertung mittels Drehzeigerverfahren
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Abbildung 6.5: Leistungsdichtespektrum des Geschwindigkeitsverlaufes während der

Blutdruckmessung aus Abbildung 6.3
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Abbildung 6.6: Messung der Geschwindigkeit nach dem Wechsel des Probanden von

10 °C kalter zu 24 °C warmer Umgebung: Bild oben) Wavelet-Analyse, Bild unten)

Auswertung mittels Drehzeigerverfahren
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lichen Verlauf eine höhere Fließgeschwindigkeit in den Kapillaren von 1,5mm·s−1 bis

4,5mm·s−1. Der Körper reagiert also, wie zu erwarten, mit einem starken Anstieg des

Blutflusses im entsprechenden Kapillargebiet, um die Störung der Temperatur wieder

auszugleichen.

6.2.3 Sportliche Aktivität

Mit der Messung nach einer sportlichen Aktivität soll hier gezeigt werden, wie sich die

Fließgeschwindigkeit bei höherer Herzfrequenz (unter Berücksichtigung des Trainings-

zustandes) in den Kapillaren des Fingers nach einem Lauftraining verhält. Es wird

ein Laufbandtraining von 20min absolviert, von denen 10min unter Ausnutzung des

aeroben Intensitätsbereiches (70% – 85% der maximalen Herzfrequenz) gelaufen wird.

Die Abbildung 6.8 zeigt den Geschwindigkeitsverlauf, der 20min nach dem Training

beginnt. Auch hier kann ein vergleichbarer Verlauf zwischen Drehzeigerverfahren und

Wavelet-Analyse erkannt werden. Der Blutfluss in den Nagelfalzkapillaren ist demnach

noch ca. für 25min nach dem Training stark reduziert und zeigt danach einen zu

erwartenden Anstieg über den für die Umgebung normalen Geschwindigkeitsbereich.

6.3 Diskussion der Ergebnisse

Die am Fingernagelfalz durchgeführten Messungen lassen, bezogen auf die Geschwin-

digkeit, eine sehr hohe Dynamik des Blutflusses in den Kapillaren erkennen. Demzufol-

ge sind an die Auswertung der Ortsfiltersignale entsprechend hohe Anforderungen ge-

stellt. Als vielseits etabliertes Verfahren für die Untersuchung instationärer Vorgänge,

wie sie hier vorzufinden sind, wird häufig auf die Wavelet-Analyse zurückgegriffen.

In dem damit aufgenommenen Geschwindigkeitsverlauf ist der Trend gut und unter

Umständen auch noch die Geschwindigkeitskomponente der Vasomotion erkennbar.

Der Puls ist allerdings in keinem der mit dieser Methode ermittelten Geschwindig-

keitsverläufe zu erkennen. Die Frequenzänderung innerhalb einer Signalperiode ist



144 KAPITEL 6. MESSERGEBNISSE

0

1

2

3

mm/s

5

 0  1  2  3  4  5  6 s  8

t

v

Abbildung 6.7: Fließgeschwindigkeit bei lokaler Erwärmung des Messgebietes an der

linken Hand: Bild oben) Aufnahme der Temperaturverteilung am Nagelfalz mit einer

Thermokamera, Bild unten) Verlauf der Fließgeschwindigkeit
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Abbildung 6.8: Messung der Geschwindigkeit 20min nach einem Lauftraining: Bild

oben) Wavelet-Analyse, Bild unten) Auswertung mittels Drehzeigerverfahren
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so groß, dass selbst die Auswertung über die Wavelet-Transformation als Frequenz-

Zeit-Auswerteverfahren an ihre Grenzen gerät. Hinzu kommt noch der deutlich höhere

Rechenaufwand, der für die Wavelet-Analyse erforderlich ist. Damit muss bei Beibehal-

tung der Echtzeitfähigkeit des Messsystems die Zeitauflösung für eine Online-Messung

stark eingeschränkt werden.

Die mit dem Drehzeigerverfahren gewonnenen Geschwindigkeitsverläufe aus dem

Quadratursignal lassen im Gegensatz zur Wavelet-Transformation durch die hohe Zeit-

auflösung die Hämodynamik im Mikrozirkulationsgebiet und damit auch alle drei der in

Abschnitt 5.1 genannten Geschwindigkeitskomponenten Trend, Vasomotion und Puls

gut erkennen. Durch die Darstellung der Leistungsdichtespektren aus den jeweiligen

Geschwindigkeitsverläufen in Abbildung 6.5 sind diese Komponenten eindeutig sichtbar

und können als Informationen für weitere medizinische Diagnosen dienen.

Ein wichtiger Punkt, der für die Messung am Nagelfalz der Finger zu beachten ist,

wird durch den Versuch in Abschnitt 6.2.3 deutlich. Obwohl anzunehmen ist, dass sich

die Fließgeschwindigkeit in den Kapillaren nach einer sportlichen Aktivität deutlich

erhöht, zeigt der Verlauf in Abbildung 6.8 zunächst ein anderes Bild. Die sportliche

Aktivität bezog sich aufs Laufen. Dadurch wird die Beinmuskulatur wesentlich stärker

durchblutet als andere Gebiete wie beispielsweise die Hände. Damit ist zu erklären, dass

sich ein verstärkter Blutfluss durch die Belastung des gesamten Körpers erst deutlich

verzögert einstellt. Davon sind dann auch die Finger betroffen und werden, wie im

Abbildung 6.8 erkennbar, entsprechend stärker durchblutet.

Die vorzugsweise Messung am Fingernagelfalz stellt damit zunächst nur eine loka-

le Untersuchung der Mikrozirkulation dar, über die erst durch die Kenntnis anderer

Nebenbedingungen auf die Mikrozirkulation im gesamten Körper geschlossen werden

kann. So lässt sich beispielsweise auch mit der Messung an einer lokal erwärmten

Körperstelle, wie der Versuch in Abschnitt 6.2.2 zeigt, keine repräsentative Aussage

über die globale Thermoregulation des Körpers treffen.



Kapitel 7

Zusammenfassung und Ausblick

Die Untersuchung der Mikrozirkulation konnte sich bislang noch nicht als standar-

disiertes ambulantes Diagnoseverfahren durchsetzen. Zum einen fehlt es den derzeit

verfügbaren Systemen an Aussagekraft für eine solche Untersuchung und zum anderen

sind die Systeme technisch sehr aufwendig und dadurch entsprechend kostenintensiv.

Dieser Umstand und der Forschungsschwerpunkt auf dem Gebiet der Laser- und Ortsfil-

termesstechnik an der Universität Rostock entwickelten den Gedanken der Entwicklung

eines neuartigen Messsystems für die Messung der Erythrozytenfließgeschwindigkeit

in menschlichen Kapillaren. Dabei stand die Anwendung der Ortsfiltermesstechnik

aufgrund des technisch geringeren Aufwandes gegenüber den Lasermessverfahren im

Vordergrund.

Die vorliegende Arbeit gibt, ausgehend von den Anforderungen aus den physiolo-

gischen Gegebenheiten, den Verlauf der Forschungsarbeiten von der Untersuchung be-

reits vorhandener anwendbarer Methoden und Messverfahren über den Entwurf neuer

Methoden bis hin zur Fertigstellung eines Labormesssystems wieder.

Nach der Analyse des aktuellen Standes der zur Zeit verfügbaren Messsysteme wer-

den die physiologischen Grundlagen und die Notwendigkeit einer derartigen Messung

dargelegt. Zur Auswahl werden dann eine Reihe von infrage kommenden Messver-

fahren zur Geschwindigkeitsmessung in den Kapillaren gegenüber gestellt und gezeigt,



148 KAPITEL 7. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

dass unter den miteinander verglichenen Verfahren im Ortsfilterverfahren das größte

Potential zur Weiterentwicklung eines geeigneten Messsystems liegt.

Zur richtigen Auslegung der Komponenten und zur Auswahl geeigneter Methoden

des Messsystems sind entsprechende Vorbetrachtungen nötig, die in Form von Simu-

lationen durchgeführt werden. Außerdem wird das Ortsfilterverfahren aufgrund der

Anforderungen, Geschwindigkeiten entlang gekrümmter Kapillarabschnitte zu messen,

technologisch weiterentwickelt. Das nachfolgend zusammengestellte und aufgebaute

Messsystem wird einem Funktionstest unterzogen und anhand von Modellversuchen,

wie der Messung eines theoretisch bekannten Strömungsprofils in einer Glaskapilla-

re, wird die Richtigkeit der gewonnenen Messwerte sowie das örtliche und zeitliche

Auflösungsvermögen des Messsystems nachgewiesen.

Durch das neuartige Messsystem werden die Funktionalität und die Aussagekraft

der Messergebnisse bereits vorhandener Systeme auf dem Gebiet der Geschwindigkeits-

messung in menschlichen Kapillaren in vielen Punkten übertroffen. Gleichzeitig wird

der technische und finanzielle Aufwand für den Messaufbau vergleichsweise gering ge-

halten. Auch der Zeitaufwand für die Gewinnung von Informationen zur rheologischen

Begutachtung ist teilweise deutlich geringer und beschränkt sich nahezu auf die me-

dizinische Untersuchungszeit. Es ist keine nachträgliche Verarbeitung aufgezeichneter

Daten zur Ermittlung der Fließgeschwindigkeit mehr erforderlich. Die aktuelle Ge-

schwindigkeit und deren Verlauf werden neben dem Videobild der zu untersuchenden

Kapillaren schon während der Messung dargestellt und können theoretisch unendlich

lange mitbeobachtet werden. Die abschließende Aufzeichnung der Daten nach der am-

bulanten Untersuchung bezieht sich lediglich auf den Geschwindigkeitsverlauf, der für

einige Betrachtungen erst als solcher ausgewertet werden kann.

Die vorteilhafte Eigenschaft der sofortigen Gewinnung von Geschwindigkeitsmess-

werten während der gleichzeitig weiterlaufenden Signalerfassung resultiert nicht nur aus

dem Einsatz der Ortsfiltertechnik sondern auch aus der Verwendung des Drehzeigerver-

fahrens, das sich mit dem Ortsfilterverfahren auf einfache Weise realisieren lässt. Der

Vergleich der mit dem Drehzeigerverfahren gewonnenen Ergebnisse aus den Messungen
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am Nagelfalz mit der als zeitlich hochauflösend geltenden Wavelet-Analyse ergibt ei-

ne gute Übereinstimmung des zumindest zeitlich gemittelten Geschwindigkeitsverlaufs.

Durch den Vergleich kann außerdem festgestellt werden, dass sich das Drehzeigerver-

fahren hier wesentlich besser eignet, was zum einen das zeitliche Auflösungsvermögen

und zum anderen den Rechenaufwand betrifft.

Eine wesentliche Erweiterung gegenüber anderen bekannten Systemen ist die Mes-

sung an geometrisch gekrümmten Strömungsverläufen, wie sie gewöhnlich in der Natur

vorzufinden sind. So lässt sich die Geschwindigkeit in beliebig geformten Weg- oder

Strömungsverläufen messen, wenn sich diese in äquidistante Wegabschnitte einteilen

lassen. Diese Eigenschaft eröffnet auch für andere Anwendungen neue Möglichkei-

ten zur Geschwindigkeitsmessung mit dem Ortsfilterverfahren. Die Abbildung eines

Strömungsverlaufes, wie dem des Blutes bzw. einer äquivalenten Testflüssigkeit durch

eine Kapillare, lässt sich aus den Pixelwerten der Kamera durch die Anwendung einer

geeigneten Subpixelinterpolation in die Form einer Ortsfilterzeile mit äquidistanten Pi-

xelwerten umrechnen. Unter den hier betrachteten Varianten der Subpixelinterpolation

liefert die Faltung mit einer Gauß-förmig verteilten Wertematrix die besten Ergebnisse.

Ein weiterer Punkt ist die Überwindung der störenden Einflüsse durch die unver-

meidlichen Fingerbewegungen. Dazu wird ein Verfahren vorgestellt, mit dem sich, un-

ter Einhaltung der Echtzeitfähigkeit des Messsystems, die Verschiebung des Messortes

mit guter Sicherheit für eine anschließende Korrektur bestimmen lässt.

Neben den genannten Vorteilen des Messsystems sind auch einige verbesserungs-

würdige Aspekte zu nennen, die während der Messungen aufgefallen sind. So stellt die

eingeschränkte optische Schärfentiefe für den routinemäßigen Einsatz in einer Arztpra-

xis noch ein Problem dar, das aber auch bei anderen verfügbaren Systemen auftritt.

Für einige Patienten wird es schwierig sein, den zu untersuchenden Finger trotz Auflage

über die gesamte Untersuchungsdauer in konstanter Entfernung zum Objektiv zu hal-

ten, sodass die Erythrozyten nicht mehr scharf genug auf dem Kamerachip abgebildet



150 KAPITEL 7. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

werden und es zu fehlerhaften oder aussetzenden Messungen kommt. Eine vorstellbare

Möglichkeit, diesem Problem entgegenzuwirken, ist der Einsatz einer Abstandsrege-

lung mit der das Objektiv ständig nachgeführt wird. Die Regelung kann entweder

über den zusätzlich zu messenden Abstand zwischen Objektiv und Fingeroberfläche

oder über den Parameter der Kantenschärfe im Kamerabild realisiert werden. Eine

andere Möglichkeit, die variierende Entfernung zum Objektiv zu eliminieren, wäre mit

einem komplett anderen optischen Aufbau der Bilderfassung verbunden. Die Vorstel-

lung beruht auf der Entwicklung einer Kamera, die zusammen mit der Beleuchtung als

Clip direkt auf den Nagelfalz gesetzt wird und der dadurch fest mit dem Finger verbun-

den ist. Neben der Fingerbewegung in Richtung der optischen Achse ist dann auch die

seitliche Verschiebung unproblematisch, da es keine Relativbewegungen mehr zwischen

Messaufbau und Messobjekt gibt. Eine verarbeitungstechnische Bewegungskorrektur

ist damit nicht mehr erforderlich.

Da die Entwicklung von Kamerasensoren weiter voran schreitet, können durch die

Verwendung einer technisch neueren Kamera mit besseren Eigenschaften bezüglich der

Empfindlichkeit und des Rauschverhaltens bei kurzen Belichtungszeiten auch besse-

re Messergebnisse aufgrund der zu erwartenden höheren Signalqualität erzielt werden.

Weiterhin ist denkbar, dass neuere Kameramodelle in der Lage sind, örtlich voneinan-

der getrennte Bildausschnitte mit einer Bildwiederholung zu erfassen, sodass es möglich

ist, in mehreren Kapillaren gleichzeitig zu messen, auch wenn diese weiter voneinander

entfernt sind. Ein anderer Aspekt ist die Datenschnittstelle der Kamera. So lässt sich

mit einer für Notebooks standardisierten Schnittstelle auch ein mobiles Messsystem,

z. B. zur Untersuchung an nicht transportfähigen Patienten, aufbauen.

Der mit dem Messsystem erzielbare Informationsgewinn durch die lokale Messung

der Erythrozytenfließgeschwindigkeit lässt unter Einhaltung oder Berücksichtigung der

die Messung beeinflussenden Randbedingungen bereits Rückschlüsse auf einige vor-

handene Krankheitszustände zu. Um weitere Parameter des menschlichen Körpers

identifizieren zu können, ist für zukünftige Untersuchungen die gleichzeitige Messung

anderer Messgrößen vorstellbar. So lassen sich eventuell weitere Blutparameter durch
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die Informationen aus einer zeitlich parallelen Messung mit der in [267] vorgestellten

Pulsphotometrie ermitteln, die sich mit diesem Messverfahren allein nicht hervorbrin-

gen lassen. Auch die gleichzeitige Messung der Temperaturverteilung, wie sie in den

Versuchen aus Abschnitt 6.6 schon mithilfe einer Thermokamera gezeigt wird, kann

durch die Erweiterung auf den gesamten Körper zur Gewinnung weiterer Informatio-

nen führen und damit eine genauere Diagnose ermöglichen.
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Blutfluidität bei chronischer peripherer Verschlußkrankheit. In: Heilmann, L.

(Hrsg.) ; Kiesewetter, H. (Hrsg.) ; Ernst, E. (Hrsg.): Klinische Rheologie und

Beta-1-Blockade. München [u.a.] : Zuckschwerdt, 1984. – ISBN 3–88603–101–2,

S. 57–63



LITERATURVERZEICHNIS 159

[49] Stoltz, J. F. ; Donner, M. ; Larcan, A.: Introduction to hemorheology:

theoretical aspects and hiperviscocity syndromes. In: Int. Angiol. 6 (1987), Nr.

2, S. 119–132

[50] Kiesewetter, H. ; Jung, F. ; Roggenkamp, H. G.: Einfluß der Fließfähig-

keit des Blutes auf die Versorgung des Gewebes. In: Heilmann, L. (Hrsg.) ;

Kiesewetter, H. (Hrsg.) ; Ernst, E. (Hrsg.): Klinische Rheologie und Beta-

1-Blockade. München [u.a.] : Zuckschwerdt, 1984. – ISBN 3–88603–101–2, S.

11–18

[51] Ernst, E. ; Matrai, A.: Plasmatische und erythrozytäre Determinanten der
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Anhang A

Erläuternde Berechnungen

A.1 Die Errorfunction

erf(x) =
2√
π

∫ x

0

e−t2dt (A.1)

A.2 Berechnung der atan2 Funktion

atan2(y, x) =

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨
⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩

arctan y
x

x > 0, y ≥ 0

π
2

x = 0, y > 0

π − arctan y
x

x < 0, y > 0

π + arctan y
x

x < 0, y ≤ 0

3π
2

x = 0, y < 0

2π − arctan y
x

x > 0, y < 0

(A.2)
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A.3 Leistungsdichtespektrum

Das Leistungsdichtespektrum FP(ξ, �) einer Funktion f(x, y) berechnet sich aus der

Fouriertransformation mit

FP(ξ, �) = |F(f(x, y))|2 = |F (ξ, �)|2 (A.3)

=

∣∣∣∣
∫∫ ∞

−∞
f(x, y)e−j2π(ξx+�y) dx dy

∣∣∣∣
2

A.4 Strahlparameter eines Gauß’schen Strahls

w0 =

√
λz0
π

(A.4)

w(z) = w0

√
1 +

(
z

z0

)2

(A.5)

R(z) = z

[
1 +

(z0
z

)2]
(A.6)

ζ(z) = arctan

(
z

z0

)
(A.7)
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A.5 Fehlereinfluss der Subpixelinterpolation

Nachweis des lokalen maximalen Fehler

Maximum bei pT = [xp, yp, xd, yd] Hessematrix:

H(p) =

⎡
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(A.8)
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Simulationsergebnisse

B.1 Berechnung der Grauwerte von Pixeln
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Abbildung B.1: Fehler durch die bilineare Approximation der Intensitätsverteilung ei-

nes Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels. Der

Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung) ent-

spricht hier dem 0,25-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.2: Fehler durch die biquadratische Approximation der Intensitätsvertei-

lung eines Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels.

Der Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung)

entspricht hier dem 0,25-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.3: Fehler durch die bilineare Approximation der Intensitätsverteilung ei-

nes Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels. Der

Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung) ent-

spricht hier dem 0,5-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.4: Fehler durch die biquadratische Approximation der Intensitätsvertei-

lung eines Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels.

Der Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung)

entspricht hier dem 0,5-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.5: Fehler durch die biquadratische Approximation der Intensitätsvertei-

lung eines Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels.

Der Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung)

entspricht hier dem 1,0-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.6: Fehler durch die bilineare Approximation der Intensitätsverteilung ei-

nes Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels. Der

Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung) ent-

spricht hier dem 2,0-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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Abbildung B.7: Fehler durch die biquadratische Approximation der Intensitätsvertei-

lung eines Pixels gegenüber der Gauß-förmigen Verteilung eines simulierten Partikels.

Der Durchmesser des Partikels (beim e−2-fachen des Maximums der Gaußverteilung)

entspricht hier dem 2,0-fachen der Seitenlänge des Pixels (Detektorfläche): Bild oben)

Überlagerung von linear approximierter und Gauß-förmiger Intensitätsverteilung, Bild

unten) absolute Differenz beider Intensitätsverteilungen
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B.2 Winkeleinfluss auf die Geschwindigkeitsbestim-

mung
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Abbildung B.8: Einfluss der Bewegungsrichtung auf den Fehler der Geschwindigkeits-

bestimmung mit unterschiedlicher Berechnung der Pixelpositionen für die Bildung des

Ortsfiltersignals: Die Pixelpositionen werden a) aus dem Winkel der Bewegung und

der Richtung von Zeile oder Spalte ohne Subpixelinterpolation, b) wie in a) nur mit

bilinearer Subpixelinterpolation ermittelt. c) aus dem Winkel der Bewegung und der

Länge in Bewegungsrichtung ermittelt.
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Abbildung B.9: Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei bilinearer Subpixelin-

terpolation (dPart/δ = 2): oben) absolute Abweichungen, unten) relative Abweichungen
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Abbildung B.10: Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei bikubischer Subpi-

xelinterpolation (dPart/δ = 2): oben) absolute Abweichungen, unten) relative Abwei-

chungen
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Abbildung B.11: Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei bilinearer Subpixelin-

terpolation (dPart/δ = 3): oben) absolute Abweichungen, unten) relative Abweichungen
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Abbildung B.12: Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei bikubischer Subpi-

xelinterpolation (dPart/δ = 3): oben) absolute Abweichungen, unten) relative Abwei-

chungen
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Abbildung B.13: Fehler der ermittelten Partikelverschiebung bei Subpixelinterpolati-

on mittels Gaussfilter (dPart/δ = 3): oben) absolute Abweichungen, unten) relative

Abweichungen
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Füllfaktoreinfluss . . . . . . . . . . . . . 92 – 96

Pixel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 78

D

Diabetes mellitus . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

Doppel-Fenster-Technik. . . . . . . . . . . . . .40 f.

Doppler-Effekt . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

Drehzeiger . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60

Phasendifferenz . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61 f.

Druck

-differenz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

-verlauf. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .18

Filtrations- . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

hydrostatischer . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

kolloidosmotischer . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

Dual-Pointer-Verfahren . . . . . . . . . . . . . . 61 f.

204



INDEX 205

Durchblutungsregulation . . . . . . . . . . . . 28 ff.

endothele - . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29 f.

neuronale - . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29

Thermoregulation . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

E

Empfangsoptik . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 109

Endothel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2, 11

Durchblutungsregulation . . . . . . . . . . 29

endothelial . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

Errorfunction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 185

Erythrozyt . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20 f.

Aggregation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

Lichtstreuung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102

Nachbildung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134

F

Feature-Tracking . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66

Filtrationskoeffizient . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

Flüssigkeitsaustausch . . . . . . . . . . . . . 16 – 19

Fließgeschwindigkeit . . . . . . . . . . . . . . . . . . .37

Bildverarbeitung . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

kapillare Ruheflussgeschw. . . . . . . . . . . 5

Messverfahren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

Flying-Spot-Technik . . . . . . . . . . . . . . . . . 39 f.

Fotoplethysmografie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

Fourier-Analyse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 121

Frame-to-Frame-Methode . . . . . . . . . . . . . 39

Auswertung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

Framegrabber . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 111, 128

Frequenzauflösung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 124

Frequenzverschiebung. . . . . . . . . . . . . .47, 51

G

Gauß’scher Strahl . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

Gauß-Filtermatrix . . . . . . . . . . . . . . . 116, 119
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mikrovaskuläres System . . . . . . . . . . . 9 – 13

Mikrozirkulation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

Mikrozirkulationsstörung . . . . . . . . . 30 – 35

Morlet-Mutter-Wavelet . . . . . . . . . . . . . . . 125

N

Neuropathie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

Newton-Raphson-Methode . . . . . . . . . . . . 69

Nyquistbedingung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

O

Objektiv . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107



INDEX 207

Online-Messung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 146

Online-Mikroskopie

Objektive . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105

optischer Fluss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

optischer Strahlengang . . . . . . . . . 106 – 109

optisches Auflösungsvermögen . . . 106, 108
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