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®   registered trademark 

ROI    Region of Interest = Untersuchungsregion, Messfeld 
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1 Einleitung 

 

1.1 Klinische Bedeutung der zerebralen Perfusionsmessung 
 

Der hohe Stellenwert der zerebralen Perfusionsmessung und das wissenschaftliche Interesse 

an der Weiterentwicklung und Etablierung neuer Untersuchungsverfahren liegt in erster Linie 

an der Häufigkeit zerebrovaskulärer Erkrankungen und den hieraus resultierenden, oftmals 

schwerwiegenden funktionellen und psychischen Beeinträchtigungen der Betroffenen sowie 

ihrer hohen Mortalität (113). Die häufigste und wohl bedeutendste zerebrale Erkrankung ist 

der Schlaganfall. Der Schlaganfall ist ein globales Gesundheitsproblem. Durch die steigende 

Inzidenz, die globale Verbreitung und den damit verbundenen gravierenden Folgeschäden mit 

hoher Letalität stellt er weltweit für alle Gesundheitssysteme eine große Herausforderung dar. 

Schätzungen der WHO zufolge erleiden jährlich circa 15 Millionen Menschen einen Schlag-

anfall. Etwa 20% der Betroffenen versterben unmittelbar innerhalb eines Monats, 40% inner-

halb des ersten Jahres an den hieraus resultierenden Folgen, während ein Drittel der Überle-

benden dauerhafte Behinderungen davontragen (258). Analysen der WHO ergaben, dass der 

Schlaganfall die dritthäufigste Todesursache nach koronaren Herzerkrankungen und malignen 

Neoplasien weltweit ist (258). Zwei Drittel der Todesfälle treten in Entwicklungsländern auf 

(66). Der Schlaganfall ist eine der führenden Ursachen für das Auftreten dauerhafter Behinde-

rungen im Erwachsenenalter (258). Jedoch spielen nicht nur körperliche Beeinträchtigungen 

sondern auch neuropsychiatrische Veränderungen eine zunehmende Rolle. So ist der Schlag-

anfall die zweithäufigste Ursache von Demenz, der häufigste Grund für die Erstmanifestation 

einer Epilepsie im höheren Lebensalter und häufiger Ausgangspunkt für die Entstehung von 

Depressionen (175;177;230). Hochgerechnet auf die Gesamtbevölkerung in Deutschland tre-

ten jährlich 150.000 Schlaganfälle neu auf, wobei die rund 15.000 Schlaganfallrezidive hier-

von ausgenommen sind. Aufgegliedert nach unterschiedlichen Altersgruppen zeigt sich ein 

steiler Anstieg der Inzidenz im höheren Lebensalter. Rund 80% der Schlaganfälle treten in der 

Altersgruppe der über 60-Jährigen auf. Lag die Inzidenz der erstmalig aufgetretenen Schlag-

anfälle, die in der Erlanger Schlaganfallstudie erhoben wurde, bei den unter 45-Jährigen bei 

7,2/100.000, betrug sie in der Altersgruppe der über 84-Jährigen 1,8% (257). Kostenanalysen 

des Erlanger Schlaganfallregisters ergaben, 2004 sich die direkten Kosten - im wesentlichen 

durch stationäre wie ambulante Behandlungskosten sowie Pflege- und Rehabilitationskosten 

bedingt - auf schätzungsweise 7,1 Billionen Euro beliefen. Hochrechnungen für die nächsten 

zwanzig Jahre zufolge werden allein in den Jahren 2006 bis 2025 zur Deckung der durch 
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Schlaganfälle entstehenden direkten Kosten ca. 108,6 Billionen Euro in Deutschland benötigt 

(128). 

Die Einteilung der Schlaganfälle erfolgt unter pathologischen, neuroradiologischen und klini-

schen Aspekten sowie dem histopathologischen Erscheinungsbild des Gewebeschadens, der 

Symptomdauer und Ausprägung, dem topographischen Verteilungsmuster und der Ätiologie 

(93). Die Definition und Unterteilung des Schlaganfalls nach Schwere und Dauer des neuro-

logischen Defizits ist diachron. Hiernach werden klinisch hinsichtlich der Dauer und des Aus-

prägungsgrads der Symptome, unabhängig von der zugrunde liegenden Pathogenese, soge-

nannte transitorisch ischämische Attacken (TIA) – per definitionem ein fokal neurologisches 

Defizit, welches sich innerhalb von 24 Stunden wieder komplett zurückbildet – von fort-

schreitenden oder vollendeten Schlaganfällen mit meist inkompletter Restitutio unterschieden. 

Wichtig zu erwähnen ist, dass in vielen Kliniken die Abgrenzung eines prolongierten reversib-

len ischämischen neurologischen Defizits (PRIND) von anderen Schlaganfällen und TIA nicht 

mehr verwendet wird. Die meisten TIA dauern nur 2-15min an (53;123). Über die Hälfte der 

als TIA definierten neurologischen Defizite bestehen weniger als 60 Minuten (35;147). Die 

Wahrscheinlichkeit eines Folgeinfarktes nach einer TIA oder einem leichten Hirninfarkt, ei-

nem sogenannten „minor stroke“, liegt allein in der ersten Woche bei 10% bzw. innerhalb der 

ersten 90 Tage nach dem Ereignis zwischen 10-20% (40;108;109). Bei der Mehrzahl handelt 

es sich hierbei jedoch nicht um einen erneuten zerebralen Infarkt sondern vielmehr um eine 

fortschreitende zerebrale Ischämie oder eine Zunahme der Infarktgröße (40). Fokal neurologi-

sche Defizite, welche nach 24 Stunden noch persistieren, eine zeitliche Dynamik mit einem 

„stotternden Verlauf“ aufweisen oder mit einer langsamen Verschlechterung bzw. fluktuieren-

den Symptomatik einhergehen, werden als fortschreitender Schlaganfall (engl. progressing 

stroke) oder als „stroke-in-evolution“ bezeichnet. Unter einem vollendeten Schlaganfall (engl. 

completed stroke) wird per definitionem ein stabiles, meist irreversibles neurologisches Defi-

zit verstanden (11;193). Je nach Schwere der Symptomatik werden „kleine“ Schlaganfälle 

(engl. minor stroke, mild ausgeprägte Klinik mit einer weitgehenden klinischen Remission) 

von schweren (engl. major stroke, schwere Ausprägung mit einer inkompletten oder fehlenden 

Remission des klinischen Defizits) unterschieden.  

Mit einem Anteil von circa 88% und einer Inzidenz von 1,37/1000 Einwohner pro Jahr in 

Deutschland ist die zerebrale Ischämie die häufigste Ursache für einen Schlaganfall (129). 

Wesentlich seltener werden Schlaganfälle durch primäre intrazerebrale und subarachnoidale 

Blutungen bspw. infolge rupturierter zerebraler Aneurysmata oder arteriovenöser Malformati-

onen oder durch venöse Abflussstörungen bei Sinusvenenthrombosen oder Verschlüssen zere-
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braler Venen verursacht. Die Ursachen für das Auftreten eines ischämischen Schlaganfalls 

sind sehr vielfältig. Obwohl arterioarterielle Thrombembolien, kardiogene Embolien, Läsio-

nen der Gefäßwand ohne eine arteriosklerotische Vorschädigung - wie beispielsweise im 

Rahmen von Dissektionen - oder ein systemisch bedingtes hämodynamisches Versagen die 

häufigsten Gründe für das Auftreten einer zerebralen Ischämie darstellen, können - wenn auch 

seltener- hämatologische Erkrankungen, venöse Thrombembolien, Stoffwechselerkrankungen, 

exogen bedingte Schäden des Gefäßsystems, degenerative Gefäßerkrankungen und rheumato-

logische Erkrankungen einem ischämischen Schlaganfall ätiologisch zugrunde liegen (93).  

 

Abbildung 1:  

Graphische Übersicht der Ätiologie des Schlaganfalls nach Kolominsky-Rabas et al. 2001 (130); SAB 
= Subarachnoidalblutung, PICB= primäre intrazerebrale Blutung 

 

Kardioembolische Ereignisse sind die häufigste Ursache zerebraler Ischämien, dicht gefolgt 

von makro- und mikroangiopathischen Verschlüssen oder hämodynamisch wirksamen Steno-

sen hirnversorgender Arterien (siehe Abbildung 1). Die Klärung der Ätiologie eines ischämi-

schen Schlaganfalls ist von hoher prognostischer und therapeutischer Bedeutung. Während 

die Einteilung der zerebralen Ischämien nach Bamford et al. in den Publikationen des Oxford-

shire Community Stroke Project (OCSP) syndromorientiert (2;16) - ohne Berücksichtigung 

der jeweiligen Ätiologie - erfolgt, werden zerebrale Infarkte von Adams et al. mithilfe der 

Kriterien des „Trial of Org 10172 in Acute Stroke Treatment“ (TOAST) hinsichtlich ihrer 

Genese beurteilt (1).  

In der TOAST-Studie werden zerebrale Ischämien ätiologisch in fünf Subgruppen unterteilt: 

Makroangiopathien einschließlich arterioarterieller embolischer Ereignisse sowie lokaler 

thrombotischen Verschlüsse großer hirnversorgender Arterien infolge einer atheroskleroti-

schen Plaqueruptur, Kardioembolien, Mikroangiopathien, akute zerebrale Ischämien anderer 

Genese und Infarkte, deren Ätiologie klinisch nicht eindeutig geklärt werden kann. Die ätio-

logische Beurteilung der Infarkte stützt sich zum einen auf die Symptomatik des Patienten 
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sowie seine Begleiterkrankungen und zum anderen auf die individuelle Befundkonstellation 

diagnostischer Untersuchungsverfahren wie der zerebralen computer- oder magnetresonanz-

tomographischen Bildgebung, der duplexsonographischen Untersuchung der extra- und 

intrakraniellen Arterien, der transösophagealen Echokardiographie sowie laborchemischen 

Befunden (1;81). Bei Makroangiopathien (engl. large-artery atherosclerosis, LAA) handelt es 

sich meist um arteriosklerotisch bedingte arterioarterielle Embolien oder hämodynamisch 

verursachte zerebrale Ischämien infolge hämodynamisch relevanter, hochgradiger Stenosen (> 

50%) bzw. Dissektionen großer hirnversorgender Arterien. Neben großen, häufig makroangi-

opathisch oder kardioembolisch verursachten Territorial- und Grenzzoneninfarkten treten la-

kunäre Infarkte mit etwa 10-20% ebenfalls häufig auf. Lakunäre Infarkte messen weniger als 

15mm im Durchmesser und entstehen durch einen Verschluss oder eine höhergradige Lume-

neinengung kleiner zerebraler Arterien (Endstrominfarkte) (12;69). Häufige Ursachen der 

„klassischen lakunären Infarkte“ sind mikroangiopathischen Veränderungen mit Mikroathe-

rome und Lipohyalinosen, welche insbesondere bei klinisch asymptomatischen Infarkten 

nachweisbar sind (12). Klassische lakunäre Infarkte haben eine gute Prognose und eine nied-

rige Letalitätsrate (16;17). Eine sichere Unterscheidung zwischen echten lakunären und „La-

kunen-ähnlichen“ Infarkten, welche durch arterioarterielle oder kardiale Embolien mit Ver-

schluss kleiner arterieller Gefäße verursacht werden können, ist nicht immer einfach. Dies 

aber prognostisch, diagnostisch und für die weitere Therapieplanung von Interesse. Arterielle 

Hypertonie und Diabetes mellitus gelten als klassische Risikofaktorenkonstellation eines ech-

ten lakunären Infarktes (1;12). Neue Kenntnisse einer Metaanalyse aus dem Jahr 2005 zeigen, 

dass allein der arterielle Hypertonus etwas häufiger in Verbindung mit klassischen Lakunen 

als bei kleinen lakunenähnlichen Infarkten zu finden ist (106).  

Pathophysiologisch lässt sich bei der Mehrzahl der ischämischen Schlaganfälle das hypoper-

fundierte Hirngewebe in drei verschiedene Kompartimente unterteilen: 1. Strukturell geschä-

digtes Hirngewebe, welches unweigerlich zugrunde geht (Infarktkern), 2. eine äußere Zone 

(oligämisches Gewebe), in welcher das betroffene Hirngewebe zwar hypoperfundiert ist, je-

doch meist ohne Funktionseinschränkungen erhalten bleibt, und 3. ein kritisch minderperfun-

diertes, funktionell beeinträchtigtes, morphologisch jedoch intaktes Areal - eine dem Infarkt-

kern angrenzende Übergangszone, welche sich im weiteren Verlauf erholen oder aber auch 

untergehen kann (Penumbra). Hält die Hypoperfusion zerebraler Gewebsanteile über einen 

längeren Zeitraum an oder verschlechtern sich die regionalen Perfusionsbedingungen inner-

halb der Penumbra, kommt es zu einem Absterben der betroffenen Zellen gefolgt von einer 

fortschreitenden, stufenweisen Infarzierung und Rekrutierung der Penumbra in den Infarkt-
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kern. Dies wirkt sich negativ auf den späteren Schweregrad der neurologische Funktionsein-

schränkungen aus (153). Die genauen Perfusionsgrenzwerte der einzelnen Zonen sind schwer 

zu bestimmen und variieren innerhalb einer Vielzahl von Studien mit verschiedenen bildge-

benden Verfahren. Man geht davon aus, dass bis zu Werten von 50ml/100g/min die normale 

Zellfunktion durch zerebrale autoregulatorische Mechanismen über eine Steigerung der Sau-

erstoffextraktion und Vasodilatation zerebraler Gefäße aufrechterhalten werden kann. Sinkt 

der Blutfluss jedoch auf Werte bis zu 20ml/100g/min, d.h. ca. 50% des unteren Normalwertes, 

ab, reichen die beschriebenen Kompensationsmechanismen nicht mehr aus und es kommt zu 

einer neuronalen Funktionsstörung. Unterschreitet der Blutfluss einen Schwellwert um 

8ml/100g/min treten irreversible Zellschäden auf, die letztlich zum Untergang des betroffenen 

Gewebes führen können (19;20). Saver et al. extrapolierten in einer Zusammenschau ver-

schiedener Studienergebnisse einen Zelluntergang von schätzungsweise 1,9 Millionen Neuro-

nen pro Minute infolge makroangiopathischer zerebraler Ischämien (194). Obwohl bei oligä-

mischem Hirngewebe mit heutigen Untersuchungsverfahren morphologische Schäden nicht 

nachweisbar sind und es selten infarziert, können sekundär auftretende Faktoren wie bspw. 

ein weiterer Abfall des zerebralen Perfusions- bzw. des systemischen Blutdruckes, das Auftre-

ten eines vasogenen Ödems oder einer Hyperthermie zu einer Verschlechterung der regionalen 

Perfusion und somit zu einer Rekrutierung primär oligämischen Gewebes sekundär in die 

Penumbra führen (20). In den vergangenen Jahren ist die akute zerebrale Ischämie durch neue 

Therapiemöglichkeiten – wie z. B. der fibrinolytischen Therapie und invasiven Gefäßrekon-

struktionen - zu einer behandelbaren Notfallerkrankung geworden. Dabei kommt der Zeit als 

limitierender Faktor in der modernen Schlaganfallversorgung eine entscheidende Bedeutung 

zu. Ziel thrombolytischer und neuroprotektiver Verfahren ist die Rettung des Penumbragewe-

bes (13;14) durch eine frühe arterielle Rekanalisation und Unterbrechung komplexer enzyma-

tischer und chemischer, kalziumvermittelter autodestruktiver Kaskaden (182). Die Vitabilität 

des Hirnparenchyms hängt von der Höhe des zerebralen Blutflusses ab, welche mithilfe mo-

derner bildgebender Verfahren quantifiziert werden kann. Entscheidend für mögliche Thera-

pieoptionen ist unter Berücksichtigung des Zeitfensters ein schneller Informationsgwinn hin-

sichtlich des zerebralen Perfusionsstatus und des Vorhandenseins struktureller Läsionen durch 

den Einsatz bildgebender Verfahren. So konnten experimentelle und klinische Studien zeigen, 

dass eine frühe Reperfusion des Hirngewebes einer Infarktvergrößerung entgegensteuern und 

sich positiv auf das klinische Outcome auswirken kann (3;168). In der EPITHET-Studie wur-

de eine signifikant höhere Reperfusionsrate in Verbindung mit der Applikation von Alteplase 

bei Patienten mit einem PWI/DWI-Mismatch nachgewiesen (43). Auch scheinen Patienten 
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mit einem PWI/DWI-Mismatch am stärksten von einer Thrombolyse in einem Zeitfenster von 

3-6 Stunden zu profitieren. Schätzungen zufolge wird bei einem nur sehr geringen Anteil von 

bis zu 2-5% der Patienten mit einem ischämischen Schlaganfall eine Thrombolyse durchge-

führt (125). Derzeit werden Anstrengungen unternommen, weitere Informationen über den 

möglichen und medizinisch vertretbaren Zeitrahmen des Einsatzes thrombolytischer Substan-

zen zu gewinnen, insbesondere um Schlaganfallpatienten, welche mit hoher Wahrscheinlich-

keit von einer thrombolytischen Therapie profitieren würden, im Akutfall mithilfe bildgeben-

der Verfahren schnell, genau und sicher zu selektionieren (84). Gegenwärtig befinden sich 

neue fibrinspezifischere Thrombolytika wie Desmoplase und Tenecteplase in der klinischen 

Erprobung. Darüber hinaus werden die Sicherheit und der Einsatzmöglichkeit thrombolyti-

scher Verfahren jenseits des Zeitrahmens von 4,5 Stunden bis zu 9 Stunden nach Symptombe-

ginn innerhalb verschiedener Studien weiterhin untersucht (3;42;85).  

 

1.2 Vaskuläre Syndrome des Thalamus 

 

Isolierte Thalamusinfarkte treten im Vergleich zu großen Territorialinfarkten mit ca. 2% rela-

tiv selten auf. Jedoch ist der Thalamus bei etwa 20-30% der Ischämien im Versorgungsgebiet 

der A. cerebri posterior mitbetroffen (29;36). Das klinische Bild ist sehr heterogen. Trotz ge-

ringer Größe können thalamische Läsionen zu schweren neurologischen Funktionsstörungen 

führen (26;248). Als Ursache liegt gewöhnlich eine Perfusionsstörung im Versorgungsgebiet 

der A. cerebri posterior vor. Während Untersuchungen von Bogousslavsky et al. aus den 

1980er Jahren zufolge mikroangiopathische Prozesse häufigste Ursache lakunärer Thalamu-

sinfarkte darstellen, mehren sich zunehmend Hinweise für eine (kardio)embolische Genese – 

zumindest was das Auftreten paramedianer Thalamusinfarkte betrifft (101;181;248). Thalami-

sche Infarkte anderer Versorgungsgebiete hingegen scheinen ätiologisch wesentlich heteroge-

ner zu sein. So kommen z. B. neben kardialen und arterioarteriellen Embolienquellen, mikro-

angiopathischen Veränderungen und Vasospasmen infolge einer Subarachnoidalblutung, 

Thrombosen der tiefen Hirnvenen sowie migränöse Hirninfarkte als weitere mögliche Ursa-

chen insbesondere bei jüngeren Patienten in Betracht (181;248). Im Vergleich zu kortikalen 

und subkortikalen Infarkten haben Thalamusinfarkte sowohl bei Erwachsenen (33;221) als 

auch bei Kindern (76) hinsichtlich der Wiedererlangung motorischer Fähigkeiten einerseits 

eine relativ gute Prognose und andererseits eine vergleichsweise niedrige Mortalitätsrate. In-

farkte im Versorgungsgebiet der A. thalamoperforans anterior („tuberothalamische Infarkte“) 

haben hierbei unter den vier klassischen thalamischen Gefäßsyndromen das schlechteste Out-
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come. Große longitudinale Studien hinsichtlich der Inzidenz und dem Verlauf thalamischer 

Syndrome jedoch stehen bislang aus.  

Der Thalamus dorsalis (griechisch ϑάλαµος/thálamos für „Schlafgemach/Kammer) - ein ei-

förmiges, etwa 3 x 1,5 x 1,5cm großes Konglomerat von Kerngebieten unterschiedlicher 

Funktion - wird lateral von der Capsula interna durch die Laminae medullares externae ge-

trennt, medial und oben von der Seitenwand bzw. Boden des III. Ventrikel begrenzt. Der Tha-

lamus ist ein paarig angelegtes Gebilde. Ontogenetisch gehört der Thalamus zum Zwischen-

hirn. Beide Thalami zusammen bilden etwa 80% des Dienzephalons und sind über die Adhae-

sio interthalamica, einer sekundären Verklebung grauer Substanz, miteinander verbunden. 

Der vordere Pol des Thalamus wird durch die Stria terminalis des Nucleus caudatus getrennt, 

während das Pulvinar den hinteren Pol bildet. Der Thalamus spielt als „Relaisstation des zent-

ralen Nervensystems“ eine wichtige Rolle bei der Sammlung, Vernetzung, Modulation und 

Integration zentralnervöser und aus dem peripheren Nervensystem eintreffender Informatio-

nen; diese werden anschließend zum überwiegenden Teil über thalamokortikale Bahnen der 

Großhirnrinde zugeleitet. Auf diese Weise erhält der Thalamus dorsalis (im Folgenden kurz 

„Thalamus“) Impulse verschiedener Qualitäten aus unterschiedlichen Körperregionen – so 

z.B. über die Hör- und Sehbahn, von peripheren Rezeptoren der Haut und innerer Organe, der 

Formatio reticularis, des Zerebellums und des Hypothalamus. Ein Großteil der vom Thalamus 

ausgehenden Bahnen endet in unterschiedlichen kortikalen Arealen. Da jeder Reiz, der zu 

Bewusstsein gelangt, zuvor über thalamokortikale Bahnen den verschiedenen Arealen der 

Großhirnrinde zugeleitet wird, gilt der Thalamus allgemein als das „Tor zum Bewusstsein“. 

Im Rahmen der Schmerzwahrnehmung z.B. spielt der Thalamus eine entscheidende Rolle: 

Schmerzreize werden bereits von ihm in grober Form wahrgenommen, integriert, affektiv 

moduliert und anschließend zum Kortex weitergeleitet. Darüber hinaus gehören einzelne 

Kerngebiete (Ncl. ventralis anterior, intralaminäre Kerne v. a. der Ncl. centromedianus, reti-

kuläre Kerne) zu dem sogenannten aszendierenden aktivierenden retikulären System (AARS), 

einem unspezifischen Wecksystem, welches sich von der Formatio reticularis bis hinauf zum 

Neokortex erstreckt. Werden Bestandteile des AARS – so z.B. durch ischämische oder trau-

matische Läsionen - geschädigt, können als Folge Bewusstseinsstörungen auftreten. In Zu-

sammenhang mit dorsomedialen Thalamusläsionen werden ausgeprägte anamnestische Stö-

rungen beschrieben; insbesondere bei Auftreten einer bilateralen Schädigung ist mit schweren 

anterograden und retrograden Gedächtnisstörungen zu rechnen. Der Thalamus mit seinen viel-

fältigen Verbindungen zu anderen motorischen Zentren des zentralen Nervensystems – wie 

beispielsweise den Basalganglien, dem Zerebellum, dem Hirnstamm und motorischen Kor-
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texarealen - spielt auch im Rahmen der Regulation der Motorik eine wichtige Rolle (15). 

Während linksseitige Thalamusläsionen häufiger mit Sprechantriebstörungen einhergehen, 

treten bei rechtseitigen Läsionen gehäuft Körperschemastörungen mit bspw. kinästhetischen 

Illusionen, Hemiasomatognosie, Asomatognosie und Anosognosien auf (74). Die Blutversor-

gung des Thalamus wird im Wesentlichen von vier, überwiegend dem hinteren Stromgebiet 

der A. cerebri posterior zugehörigen Arterien gewährleistet: den Aa. thalamoperforantes ante-

rior und posterior, der A. choroidea posterior lateralis und der A. thalamogeniculata (siehe 

Abbildung 2). Aus Gründen der Übersichtlichkeit wird in diesem Abschnitt auf die in vielen 

Publikationen verwendeten, verschiedenen englischen Bezeichnungen der den Thalamus ver-

sorgenden Arterien verzichtet und ausschließlich die lateinisch-griechische Nomenklatur ge-

wählt.  

 

Abbildung 2:   

Vereinfachte schematische Darstellung der arteriellen Versorgung des Thalamus mod. nach Bähr und 
Schmahmann et al.(15;197): A. Gefäßursprung der den Thalamus versorgenden Arterien; B. und C. 
verdeutlichen den Verlauf und die anatomische Lage der thalamischen Gefäße in Zusammenschau 
mit der Verteilung der Versorgungsgebiet der großen intrakraniellen Arterien. 

 

Die arterielle Versorgung des Thalamus variiert individuell in Bezug auf das Ursprungsgefäß 

der genannten Arterien sowie bezüglich ihrer Anzahl, Lage und Versorgungsgebiete (197). 
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A. thalamoperforans anterior. Die Arteria thalamoperforans anterior (engl. tuberothalamic 

artery) entspringt dem mittleren Drittel der Arteria communicans posterior und verläuft inner-

halb des Thalamus parallel zum Tractus mamillothalamicus. Sie versorgt insbesondere den 

rostralen Anteil des Thalamus mit folgenden thalamischen Strukturen und Kerngebieten: Ncl. 

reticularis, Ncl. ventralis anterior, den rostralen Teil des Ncl. venterolateralis, den ventralen 

Anteil des Ncl. medialis dorsalis sowie den Tractus mamillothalamicus, den ventralen Teil der 

Lamina medullaris interna und efferenten Verbindungen der Amygdala. Entgegen früherer 

Annahmen anatomischer Studien von Percheron et al. aus den 1970er Jahren geht man heut-

zutage davon aus, dass die anterioren Thalamuskerne ebenfalls über die Arteria thalamoperfo-

rans anterior perfundiert werden (180;197). Bei einem Drittel der Normalbevölkerung ist die-

se Arterie jedoch nicht angelegt (26); die anterioren Thalamuskerne werden in diesem Fall 

durch die Arteria thalamoperforans posterior mitversorgt. Perfusionsstörungen im Versor-

gungsgebiet der A. thalamoperforans anterior führen zu schweren neuropsychologischen De-

fiziten. Fluktuierende qualitative und quantitative Bewusstseinstörungen zu Beginn des In-

farktes (insbesondere zeitliche Orientierungsstörungen), Apathie, Abulie, Apraxien, Akalkulie, 

Antriebsstörungen, Veränderungen der Persönlichkeit sowie Beeinträchtigung des Kurzzeit-

gedächtnis und des Lernvermögens stehen dabei im Vordergrund. Die genannten Symptome 

sind insbesondere bei linkshemispheriellen Läsionen stark ausgeprägt und werden nicht selten 

von Dysphasie begleitet, wenn der Ncl. venterolateralis mitbetroffen ist. Rechtsseitige Infark-

te hingegen gehen häufig mit einem Hemineglect und kognitiven Defiziten im Bereich der 

visuellen räumlichen Verarbeitung von Informationen wie auch des visuellen Gedächtnis ein-

her. Ischämien im Versorgungsgebiet der A. thalamoperforans anterior können zu einer cho-

reatisch-athetotischen Bewegungsunruhe und Kontrakturstellung der Hand in Pronations- und 

Flexionstellung (die sogenannte Thalamushand) führen. Auch können ein Intentions- oder 

Ruhetremor auftreten (15). Entgegen der allgemein angenommenen Ansicht führen Foix et 

Hillemand die Thalamushand auf eine Ischämie im Versorgungsgebiet der inferolateralen Ar-

terien der A. thalamogeniculata zurück (70).  

A. thalamoperforans posterior. Die Arteria thalamoperforans posterior (engl. paramedian arte-

ry) wird auch als Ramus superior der interpedunculären Arterien bezeichnet (231) und ent-

springt wie der Ramus inferior und Ramus medialis dem P1-Segment der A. cerebri posterior 

(engl. mesencephalic artery). Ramus medialis und - inferior versorgen pontine und mesen-

zephale Strukturen. Ischämien innerhalb ihres Versorgungsgebiets - wie sie im Rahmen eines 

Basilariskopfverschlusses auftreten - können zu einem Locked-in-Syndrom führen (197). Des 

Weiteren werden bei Patienten mit einer Ischämie im Bereich der A. thalamoperforans poste-
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rior unter Einbeziehung des Mesenzephalon Blepharospasmen in Kombination mit vertikalen 

Blickparesen beschrieben (26). Das Versorgungsgebiet der A. thalamoperforans posterior 

schließt sowohl die intralaminären Thalamuskerne (Ncl. centromedianus, Ncl. centrolateralis, 

Ncl. parafascicularis) als auch den posteromedialen Teil des Ncl. Venterolateralis, die Lamina 

medullaris interna, den venteromedialen Anteil des Pulvinar und den Ncl. parafascicularis 

thalami ein. In einigen Fällen werden auch der Ncl. lateralis dorsalis, der Ncl. lateralis poste-

rior und der Ncl. ventralis anterior von der A: thalamoperforans posterior versorgt. In Abhän-

gigkeit des Gefäßursprungs (siehe Abbildung 3) und der Lokalisation des stenosierenden bzw. 

okkludierenden Gefäßprozesses kann es im Rahmen eines Infarktgeschehens klinisch zu un-

terschiedlichen Ausfallsymptomen kommen. Primär stehen hierbei Vigilanzminderungen 

(insbesondere bei bilateralen Infarkten in starker Ausprägung begleitet von Hypersomnolenz 

und Dysphonie, mitunter auch komatöse Zustände), temporäre Desorientierung, Gedächtnis-

störungen, Beeinträchtigung des Lernvermögens und des autobiographischen Gedächtnisses 

sowie Konfabulationen im Vordergrund. Allerdings sind im Zusammenhang mit paramedia-

nen Thalamusinfarkten noch weitere Symptome wie das Auftreten einer kontralateralen Aste-

rixis, Hemineglect und Blepharospasmen beschrieben worden (26).  

 

 

Abbildung 3:    

Einteilung der verschiedenen Abgangstypen der A. thalamoperforans posterior nach Percheron  

 

Paramediane Thalamusinfarkte sind häufig und machen etwa 35% aller thalamischen Infarkte 

aus (36). In der Mehrzahl der Fälle (bis zu 50%) sind bei einem bilateralen Thalamusinfarkt 

ausschließlich die Gefäßterritorien der Aa. thalamoperforantes posterior betroffen - insbeson-

dere dann, wenn beide Arterien über das gleiche Gefäß versorgt werden- (26;140). Seltener 

werden bilaterale Ischämien im Thalamus durch Ischämien mehrerer, unterschiedlicher tha-

lamischer Arterien (140;229) oder durch eine venöse Abflussstörung der Vv. cerebri internae 

im Rahmen einer tiefen Sinusvenenthrombose verursacht (103;138). Infolge einer bilateralen 

Läsion der medialen Thalamuskerne kann sich eine sogenannte „thalamische Demenz“ entwi-
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ckeln, einhergehend mit progredientem Abbau aller intellektuellen Hirnfunktionen und zu-

nehmender Desorientiertheit, Affektnivelierung und Antriebslosigkeit. In Abhängigkeit der 

Infarktlokalisation können Dysphasien (linkshemisphäriell bedingt) oder Störungen der visu-

ellen Raumorientierung (rechtshemisphäriell bedingt) hinzutreten. Während fluktuierende 

Bewusstseins- und Vigilanzzustände meist Ausdruck einer akuten thalamischen Ischämie 

sind, können Verwirrtheits- und Agitationszustände sowie affektive Störungen (Aggression, 

Apathie) auch nach der Akutphase persistieren. Die Intensität der Bewusstseins- und Vigi-

lanzminderung nimmt im Anschluss an die Akutphase oftmals ab, während Verwirrtheits- und 

Agitationszustände sowie affektive Störungen (Aggression, Apathie) auch nach der Akutphase 

anhalten können. 

A. choroidea posterior lateralis et medialis. In unmittelbarer Nähe der A. communicans poste-

rior entspringen ein bis zwei Äste der A. choroidea posterior medialis vom distalen P1 - oder 

proximalen P2-Segment der A. cerebri posterior und versorgen folgende dienzephale Struktu-

ren: Ncl. subthalamicus, Mesenzephalon, den medialen Teil des Corpus geniculatum mediale, 

die posterioren Anteile des Ncl. centromedianus und des Ncl. centrolateralis sowie das Pulvi-

nar (26;110;178-180;231). Kontrovers diskutiert wird die Aussage Percherons, nach welcher 

ein Teil der anterioren Thalamuskerne ebenfalls über die A. choroidea posterior medialis per-

fundiert wird (180;231). Das Corpus geniculatum laterale, die inferolateralen Anteile des Pul-

vinars sowie der Ncl. dorsalis lateralis und der Ncl. posterior lateralis werden über ein bis 

sechs Äste der A. choroidea posterior lateralis mit Blut versorgt. Isolierte Ischämien im Ver-

sorgungsgebiet der beiden Arterien sind selten. Bei Ischämien im Bereich der lateralen Äste 

der A. choroidea posterior kommt es zu Sehstörungen (insbesondere zu homonymen Quadran-

tenanopsien), Hemihypästhesien, transkortikaler Aphasie und Gedächtnisstörungen (197). 

A. thalamogeniculata. Die lateralen Anteile des Thalamus, insbesondere die venteroposterio-

ren Thalamuskerne, die äußere Hälfte des Corpus geniculatum mediale, ventrale und laterale 

Anteile des Ncl. ventralis lateralis, der Ncl. dorsalis lateralis sowie rostrale und laterale Antei-

le des Pulvinars werden von fünf bis zehn Ästen der A. thalamogeniculata versorgt, welche 

ebenfalls dem P2-Segment der A. cerebri posterior entspringt. Auch sie werden als inferolate-

rale Arterien des Thalamus bezeichnet und entsprechend ihres Versorgungsgebietes in drei 

Untergruppen unterteilt (26;180;231). Infarkte im Bereich der inferolateralen Arterien können 

zu dem von Déjerine und Roussy beschriebenen Thalamussyndrom führen, welches das Auf-

treten einer vollständigen Hemianästhesie bzw. eines die gesamte Körperhälfte betreffenden 

somatosensorischen Diskriminationsdefizits in Kombination mit Ausfall der propiozeptiven 

Empfindungen und taktilen Lokalisationsproblemen umfasst. Weitere Kennzeichen sind spon-
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tan auftretende Schmerzen, somatosensorische Hypersensibilität und Chorea. Parietale Läsi-

onsmuster können diese Symptome klinisch imitieren und werden deshalb als „pseudothala-

mische“ Syndrome bezeichnet (74). Aufgrund der hohen Anzahl und Komplexität inferolate-

raler Arterien mit der Versorgung unterschiedlicher Kerngebiete ist das klinische Beschwer-

debild nicht immer einheitlich. Es zeichnet sich durch eine hohe Variabilität aus und ist kli-

nisch topographisch nicht immer einfach zuzuordnen. 

 

1.3 Bildgebende Untersuchungsverfahren und ihre Bedeutung für die zerebrale 
  Perfusionsmessung  
 

Bildgebende Verfahren sind zunehmend zu einem etablierten Bestandteil der Diagnostik und 

Therapie vieler neurologischer Erkrankungen geworden. Sie haben in den letzten Jahren 

enorme Weiterentwicklungen erfahren. Die häufigste Indikation einer zerebralen Bildgebung 

stellen zerebrovaskuläre Erkrankungen dar. Um eine weiterführende diagnostische Abklärung 

ischämischer Hirninfarkte zu ermöglichen, werden folgende Anforderungen an bildgebende 

Verfahren gestellt: 1. Ein eindeutiger Ausschluss einer intrazerebralen Blutung oder Suba-

rachnoidalblutung, 2. Die Möglichkeit einer frühzeitigen, einfachen und zuverlässigen Detek-

tion und Lokalisation zerebraler Ischämien sowie einer sicheren Differenzierung zwischen 

bereits untergegangenem, zerstörten und noch potentiell vitalem Hirngewebe, 3. Genaue Er-

fassung und Beurteilung des zerebralen Gefäßsystems, der Perfusion, des Hirnparenchyms, 

und der Penumbra sowie Identifikation möglicher intravasaler Thromben, 4. Letztlich sollten 

die gewonnenen Informationen zu einer schnellen Entscheidungsfindung adäquater Thera-

piemaßnahmen und prognostischer Aussagen hinsichtlich des klinischen Verlaufs führen. Im 

Idealfall erfolgen die Untersuchungen möglichst nichtinvasiv, patientenschonend, und sind 

beliebig wiederholbar, breit verfügbar sowie flexibel einsetzbar. Ziel ist es, bei einem gerin-

gen Kosten- und Zeitaufwand durch objektivierbare, untersucherunabhängige Messungen 

quantitative Aussagen über die zerebrale Perfusion des gesamten Hirngewebes treffen zu kön-

nen. Ein bildgebendes Verfahren, welches alle genannten Anforderungen erfüllt, existiert zum 

gegenwärtigen Zeitpunkt noch nicht. Der folgende Abschnitt gibt einen kurzen Überblick über 

aktuelle, teils etablierte, teils experimentelle Perfusionsverfahren und ihren Stellenwert in der 

Schlaganfalldiagnostik. 
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1.3.1 Positronenemissionstomographie 
 

Positronenemissionstomographische Untersuchungen stellen auch heutzutage im Zeitalter 

alternativer etablierter Verfahren noch den Goldstandard für quantitative Messungen der 

Hirndurchblutung dar (156). Im Gegensatz zu allen anderen Perfusionsverfahren können mit 

ihrer Hilfe nicht nur Informationen über den regionalen Perfusionszustand des Hirngewebes 

gewonnen sondern auch Aussagen über die neuronale Stoffwechselaktivität getroffen werden. 

Die Positronenemissionstomographie (PET) erlaubt durch die Erfassung positronenemittie-

render Radioisotopenkonzentrationen die Messung einer großen Bandbreite physiologischer 

Parameter, welche nicht nur eine Beurteilung der zerebralen Perfusion und des Glukosestoff-

wechsels ermöglichen, sondern durch Bestimmung von Neurorezeptoren und -transmittern 

auch Informationen über die neuronale Integrität liefern (96;173). Quantitative Messungen 

des zerebralen Blutfluss (CBF), des zirkulierenden zerebralen Blutvolumens (CBV), des Sau-

erstoffverbrauchs sowie der zerebrale Sauerstoffextraktionsrate (OEF) können genauen Auf-

schluss über den Schweregrad einer zerebralen Ischämie geben (98;152). Sie tragen als wich-

tige Surrogatmarker zur Differenzierung irreversibel geschädigtem Hirngewebe und kritisch 

hypoperfundierten Arealen mit potentiell reversiblen Funktionsstörungen bei. Genaue CBF-

Schwellenwerte sind nicht einfach zu ermitteln, da sie von der Ischämiedauer abhängen und 

diese bei den meisten Patienten jedoch nur schwer exakt zu eruieren ist (19;96;97). Da der 

zerebrale Blutfluss Schwankungen unterworfen ist und CBF-Werte keine direkten Aussagen 

über die Vitabilität des Gewebes erlauben, müssen für die genaue Beurteilung einer Ischämie 

weitere Parameter herangezogen werden. So z.B. kann die Verwendung des zentralen Benzo-

diazepinrezeptorliganden 11C-Flumazenil eine Abgrenzung irreversibel geschädigter Hirnge-

biete erleichtern. 11C-Flumazenil dient als semiquantitativer Marker für die kortikale Zellin-

tegrität und korreliert signifikant mit dem irreversiblen kortikalen Zellschaden (96). Trotz 

hoher Reliabiltät der Untersuchungsergebnisse spielen PET-Verfahren in der klinischen Rou-

tinediagnostik zerebrovaskulärer Erkrankungen eine untergeordnete Rolle und sind bislang 

wissenschaftlichen Fragestellungen vorbehalten. Ein flächenhafter Einsatz ist durch die Kom-

plexität des mit diesen Verfahren verbundenen Aufwands, der relativ geringen räumlichen 

Auflösung im Vergleich zu anderen bildgebenden Verfahren und den hohen finanziellen, zeit-

lichen und logistischen Aufwand erheblich limitiert. Des Weiteren können weder präzise und 

zuverlässige Informationen über vorhandene Gefäßpathologien noch über nicht vaskuläre 

Ursachen als mögliche Differentialdiagnosen eines Schlaganfalls gewonnen werden. Zur Be-

stimmung der oben genannten Perfusionsparameter sind meist arterielle Blutentnahmen erfor-

derlich, welche als relativ invasive Maßnahme nicht bei allen Patienten durchgeführt werden 
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können (z.B. im Rahmen von Kontraindikationen, Zustand nach Lysetherapie, Unruhezustän-

de).  

 

1.3.2 Computertomographische Verfahren 
  

Die Computertomographie (CT) ist das derzeit am häufigsten eingesetzte und am breitesten 

verfügbare Untersuchungsverfahren in der Schlaganfalldiagnostik. Mehrere computerto-

mographische Verfahren können in einer Sitzung kombiniert werden; auch sind sie im Allge-

meinen etwas kostengünstiger und durch kurze Aufnahmezeiten zeitsparender als magnetre-

sonanztomographischen Verfahren (200). Zerebrale Blutungen als wichtigste Differentialdi-

agnose des ischämischen Schlaganfalls können schnell und zuverlässig ausgeschlossen wer-

den. Darüber hinaus können wichtige Informationen über den Perfusionszustand des Hirnge-

webes gewonnen werden, die hinsichtlich des individuellen therapeutischen Nutzens einer 

thrombolytischen Therapie und zur Verlaufsbeurteilung des Infarktes als hilfreich erweisen 

können (170;200). Im Gegensatz zur Kernspintomographie korreliert die visuell dargestellte 

Strahlendichte linear mit der lokalen Kontrastmittelkonzentration im Gewebe. Die dynami-

sche Perfusionscomputertomographie (PCT) erlaubt die Messung einer Reihe von Perfusi-

onsparametern: die quantitative Bestimmung des CBV, die Erfassung der mittleren Transitzeit 

(MTT), der Zeit bis zur maximalen Signalintensität (TTP) und des zerebralen Blutflusses 

(CBF). Diese Parameter können allerdings nur für einen beschränkten Bereich und nicht für 

das gesamte Hirngewebe bestimmt werden: PET-PCT-Vergleichsuntersuchungen zeigten, dass 

die berechneten CBF-Werte in der PCT bei Einbeziehung vaskulärer Messwerte überschätzt 

werden (139). TTP und MTT erwiesen sich hinsichtlich der Detektion zerebraler Ischämien 

als robuste und zuverlässige Parameter (200;256). Obwohl mithilfe der PCT zwischen irrever-

sibel geschädigtem Hirnparenchym und Penumbra unterschieden werden kann, ist sie weniger 

sensitiv als vergleichbare MR-Verfahren. Lakunäre Infarkte und Perfusionsdefizite in der hin-

teren Schädelgrube lassen sich mit der PCT im Gegensatz zu diffusionsgewichten MR-

Aufnahmen (DWI) nicht zuverlässig detektieren (170). Weitere Limitationen bestehen in der 

bei allen CT-Verfahren zugrunde liegenden Strahlenexposition und der bei einigen Untersu-

chungen einhergehenden Kontrastmittelapplikation. Aufgrund der genannten Limitationen 

wird die Durchführung einer dynamischen PCT zur Perfusionsmessung derzeit ausschließlich 

bei mangelnder Verfügbarkeit oder bestehender Kontraindikation gegenüber kernspinto-

mograpische Untersuchungen empfohlen (170;255). Bei Xenon-CT und SPECT (Single Pho-

ton Emission Computed Tomography) handelt es sich ebenfalls um CT-gesteuerte Perfusions-

verfahren. Das Xenon-CT erlaubt quantitative Messungen des zerebralen Blutflusses mit einer 
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relativ hohen räumlichen Auflösung, die eine Unterscheidung von Infarktkern und Penumbra-

gewebe sowie eine Abschätzung der zerebrovaskulären Reservekapazität ermöglicht. Die für 

diese unterschiedlich perfundierten Hirnregionen postulierten CBF-Schwellenwerte stimmen 

mit positronenemissionstomographisch ermittelten Daten weitgehend überein (19;116). Das 

Xenon-CT kann nützliche Informationen hinsichtlich einer Risikostratifizierung und Ein-

schätzung der Eignung von Schlaganfallpatienten für eine thrombolytische Therapie liefern. 

Firlik et al. postulierten, dass sich anhand der Größe eines Perfusionsdefizits und der Höhe 

der lokalen CBF-Werte die Wahrscheinlichkeit des Auftretens und der Schweregrad uner-

wünschter Komplikationen prognostizieren lassen (67). Das Xenon-CT ist ein gut validiertes, 

standardisiertes Verfahren, welches durch die weite Verbreitung von Computertomographen 

theoretisch breit verfügbar ist. Klinisch wird es jedoch nur selten angewandt, da es mit einem 

hohen logistischen Aufwand verbunden und das Inhalieren des Gasgemischs (28% stabiler 

Xenon und 72% Sauerstoff) für die oft schwerkranken Patienten belastend ist bzw. Patienten 

hierzu ggf. intubiert werden müssen. Bei Schwerstkranken und Patienten mit Lungenerkran-

kungen führen eine einen verminderte Lungenkapazität und geringere Compliance oft zu einer 

Unterschätzung der realen CBF-Werte von bis zu 20% (244). Xenon ist zudem nur in speziel-

len Zentren verfügbar. Aufgrund seines sedierenden Nebeneffekts ist es notwendig, Patienten 

während der Untersuchung kontinuierlich zu überwachen. Obwohl das Xenon-CT mit anderen 

CT-Techniken wie beispielweise der computertomographischen Angiographie (CTA) oder 

dem kraniellen Nativ-CT kombiniert werden kann, ist dieses Untersuchungsverfahren auf die 

alleinige Bestimmung des zerebralen Blutflusses als Perfusionsparameter beschränkt. Ähnlich 

verhält es sich mit der SPECT. Bei diesem Verfahren werden technetium- oder xenonhaltige 

Radioisotope injiziert, welche die Blut-Hirn-Schranke passieren und abhängig vom zerebralen 

Blutfluss von Neuronen und Gliazellen in unterschiedlicher Konzentration aufgenommen 

werden (145). Auch dieses Verfahren erlaubt eine Differenzierung von ischämisch reversibel 

und irreversibel geschädigtem Hirngewebe sowie eine frühere Detektion zerebraler Infarkte 

als dies mit einer konventionellen CT möglich ist. Zerebrovaskuläre Reservekapazität als 

auch akute und chronische zerebrale Infarkte können mit der Xenon-CT beurteilt werden. Die 

Messungen beschränken sich allerdings auch hier auf die Erfassung eines einzelnen Perfusi-

onsparameters: des relativen zerebralen Blutflusses (rCBF). Die einschränkte Verfügbarkeit 

der Radioisotope, die relativ schlechte räumliche Auflösung und die Notwendigkeit eines 

zweiten bildgebenden Verfahrens für eine anatomische Korrelation der erhobenen Messwerte 

lassen dieses Verfahren für die klinische Schlaganfalldiagnostik derzeit als ungeeignet er-

scheinen. 
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1.3.3 Magnetresonanztomagraphische Untersuchungsverfahren 
 

Die Magnetresonanztomographie (MRT) gehört zu den etabliertesten und vielseitigsten bild-

gebenden Verfahren. Sie hat in den letzten Jahren insbesondere im Hinblick auf die Selektion 

geeigneter Thrombolysekandidaten auch außerhalb des Lysefensters zunehmend an Bedeu-

tung gewonnen und wird gemäß internationaler Leitlinien auch als Verfahren der ersten Wahl 

in der Akutdiagnostik des Schlaganfalls empfohlen (156). Die MRT hat im Laufe der Zeit 

andere, bis dato als Goldstandard gehandelte Untersuchungsverfahren weitestgehend abgelöst: 

bspw. sollte bei Verdacht auf eine arterielle Dissektion zunächst eine magnetresonanzto-

mographische Angiographie (MRA) – und nicht wie früher empfohlen eine konventionelle 

digitale Subtraktionsangiographie (DSA) – durchgeführt werden. Grund hierfür sind die ge-

ringe Invasivität und beliebige Wiederholbarkeit des MRT. Da jedoch mit der MRA eine 

hochgradige Stenose nicht immer sicher von einem Gefäßverschluss abgegrenzt werden kann, 

ist es in einigen Fällen notwendig, präoperativ zur Diagnosesicherung eine DSA durchzufüh-

ren.  

Die MRT erfasst eine Vielzahl von Daten. Somit können ohne Strahlenbelastung wertvolle 

Informationen über die strukturelle Integrität, den Diffusions- und Perfusionsstatus des ge-

samten Gehirns sowie über den Zustand des Gefäßsystems gewonnen werden. Zerebrale Mik-

roblutungen, welche sich mithilfe der konventionellen CT nicht darstellen lassen, können mit-

tels sogenannter T2*-Aufnahmen nachgewiesen werden. Frische intrazerebrale Blutungen 

lassen sich dabei gut von älteren differenzieren: Diese Aufnahmetechnik steht der CT bzgl. 

der Detektion intrazerebraler Blutungen in nichts nach (156;170). Zerebrale Ischämien kön-

nen mithilfe von MRT-Verfahren aufgrund der differenzierteren Darstellung des Hirnparen-

chyms leichter und zuverlässiger identifiziert werden als mit der CT, da Ischämiefrühzeichen 

im CT oftmals auch von erfahrenen Neuroradiologen nicht erkannt werden (245). Die Kom-

bination von diffusions- und perfusionsgewichteten Bildern (DWI/PWI) hat sich im Rahmen 

der differentialdiagnostischen Abklärung akuter ischämischer Hirninfarkte als Standardproce-

dere weitestgehend etabliert. Während die DWI Aufschluss über das Diffusionsverhalten von 

freien Wassermolekülen gibt - und somit indirekt auch über das Vorliegen eines bestehenden 

(prognostisch ungünstigen) Zellödems -, erlaubt die PWI die relative Messung der regionalen 

Hirnperfusion. Der Zusammenbruch intrazellulärer, energieabhängiger Stoffwechselprozesse 

führt zu einem intrazellulären Ödem und Verschmälerung des Extrazellularraums. Dies führt 

durch konsekutive Verringerung der Diffusionskapazität freier Wassermoleküle zu einer Er-

höhung des in der DWI bestimmten Diffusionskoeffizienten (ADC). Dieser stellt ein prognos-

tisch wichtiger Parameter dar. Die DWI zeichnet sich durch eine sehr hohe Sensitivität und 
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Spezifität bei der Detektion zerebraler Ischämien aus. Eine Signalanhebung in diffusionsge-

wichteten Aufnahmen (DWI) tritt bei einem ischämischen Schlaganfall bereits wenige Minu-

ten nach Symptombeginn auf. Ischämiezeichen können damit schneller als bei CT-gesteuerten 

Aufnahmen im Hirnparenchym nachgewiesen werden und ermöglichen im Frühstadium eine 

genauere Beurteilung der Infarktausdehnung (35). In mehreren Studien konnten auch bei ei-

nem Teil der TIA-Patienten DWI-Läsionen nachgewiesen werden (35;120;143). Der Nach-

weis eines DWI/PWI-Mismatch spielt als wichtiger Surrogatmarker bei vielen Thromboly-

sestudien eine wichtige Rolle. In verschiedenen Studien verdichten sich die Hinweise, dass 

das DWI/PWI-Mismatch umfassende Hirnareal nicht nur Penumbra sondern auch oligämi-

sches Gewebe beinhaltet (43;121;233). MRT-PET-Vergleichsstudien wiesen nach, dass DWI-

Läsionen nicht nur - wie früher angenommen - irreversibel geschädigtes Gewebe sondern 

höchstwahrscheinlich auch Penumbragewebe beinhalten (80;121). Im Akutstadium aufgetre-

tene Signalanhebungen in der DWI lassen sich bei einem Teil der TIA-Patienten später nicht 

mehr nachweisen (201). Die Ergebnisse einer Studie von Cvoro et al. weisen darauf hin, dass 

pathologische Veränderungen des ADC und der MTT zwar auf das Vorliegen einer zerebralen 

Ischämie hinweisen können. Irreversible neuronale Zellschäden lassen sich damit jedoch nicht 

zuverlässig nachweisen (41). Eine genaue Abgrenzung der Penumbra gegenüber dem Infarkt-

kern lässt sich folglich nicht allein durch ein DWI/PWI-Mismatch erreichen.  

Mit dem derzeit noch experimentellen BOLD-MRT-Verfahren (BOLD, englische Abkürzung 

für Blood Oxygen Level-Dependent) wird der Anteil an desoxygenierten Hämoglobin im Blut 

bestimmt. Hiermit lassen sich Rückschlüsse auf den zerebralen Blutfluss (CBF), den Sauer-

stoffverbrauchs und die zerebrale Sauerstoffextraktionsrate (OEF) ziehen (77). In Kombinati-

on mit anderen MRT-Verfahren stellt das BOLD-MRT einen innovativen Ansatz dar, mit 

dessen Hilfe künftig eine genauere Differenzierung des irreversibel geschädigten Gewebes 

von der Penumbra möglich sein könnte. Die fehlende, einheitliche Standardisierung der MR-

Verfahren – insbesondere bei der Berechnung der Perfusionsparameter - und individuelle Fak-

toren wie die Ischämieempfindlichkeit des Gewebes erschweren einen direkten Vergleich ab-

soluter Perfusionswerte und damit auch die Bestimmung repräsentativer Schwellenwerte für 

die einzelnen Ischämiezonen. Die Berechnung von CBF-Werten unterliegt starken Schwan-

kungen. Alternativ zur PWI werden in einem anderen MR-Verfahren, dem sogenannten Arte-

rial Spin Labeling (ASL), Relaxationszeiten der extrakraniell magnetisch invertierter Proto-

nen im Gefäßsystem gemessen. Dies soll künftig eine Beurteilung der zerebralen Perfusion 

ohne Kontrastmittelapplikation ermöglichen.  
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Trotz der erheblichen Vorteile, die MRT-Verfahren insbesondere in der Akutdiagnostik des 

ischämischen Schlaganfalls aufweisen, gibt es auch Limitationen: Zum einen sind sie vergli-

chen mit anderen Perfusionsverfahren wie der CT oder der Sonographie relativ zeitaufwendig 

und kostenintensiv. Zum anderen ist die Durchführung entsprechender Untersuchungen be-

dingt durch die Größe der Geräte ortsgebunden und damit unflexibel. Eine kontinuierliche 

Überwachung der zerebralen Perfusion im zeitlichen Verlauf ist technisch und logistisch nicht 

möglich. Agitierte Patienten oder solche mit klaustrophobischen Angsterkrankungen, Adiposi-

tas per magna, ferromagnetischen Implantaten, Schrittmachern, bestimmten Neurostimulato-

ren, Cochleaimplantaten und speziellen künstlichen Herzklappenmodellen können nicht un-

tersucht werden.  

 

1.3.4 Ultraschallgestützte Perfusionsverfahren 
 

Nachdem die transkranielle farbkodierte Duplexsonographie zu einem festen Bestandteil der 

Routinediagnostik zerebrovaskulärer Erkrankungen geworden ist und der Einsatz von Echo-

signalverstärkern zu einer wesentlichen Erleichterung der Beurteilung hirnversorgender Gefä-

ße auch unter schwierigen Insonationsbedingungen geführt hat, ermöglichen kontrastmittelge-

stützte Ultraschallperfusionsverfahren nun auch Einblicke in die Durchblutung des Hirnpa-

renchyms bis in die Mikrozirkulation hinein. Obwohl es sich um ein vergleichsweise neues 

Perfusionsverfahren handelt, bietet es gegenüber den zuvor beschriebenen Untersuchungsver-

fahren insbesondere hinsichtlich der Praktikabilität deutliche Vorteile. Mobile Ultraschallge-

räte ermöglichen einen direkten Einsatz sowohl am Krankenbett als auch intraoperativ ohne 

großen logistischen, zeitlichen oder apparativen Aufwand. Damit eigenen sich Ultraschallver-

fahren ebenso für die Akut- als auch für die Verlaufsdiagnostik. Unter dem Aspekt der Kos-

tengünstigkeit und der Möglichkeit entsprechende Untersuchungen - zumindest theoretisch - 

innerhalb kürzester Zeit beliebig oft zu wiederholen, ohne dass der Patient hierbei einem po-

tentiellen Risiko (wie z. B. einer Strahlenbelastung) ausgesetzt wäre, ist die Ultraschalltechnik 

anderen etablierten Perfusionsverfahren überlegen. 

Die Ultraschallperfusionsbildgebung ermöglicht durch Filterung und graphische Verarbeitung 

kontrastmittelspezifischer Ultraschallfrequenzen den Nachweis intravaskulärer Echosignal-

verstärker. Ultraschallperfusionsverfahren werden deshalb auch als Harmonic Imaging-

Verfahren bezeichnet. Erste Anwendungsstudien am Herzen zeigten in vivo gute Überein-

stimmungen zwischen der Lokalisation post mortem nachgewiesener myokardialer Infarkte 

bzw. ischämisch bedingter regionaler Wandbewegungsstörungen und der mit einem Ultra-
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schallperfusionsverfahren dargestellten Areale mit einem ausbleibenden Signalanstieg nach 

Injektion eines Echosignalverstärkers (68;148;184). Weitere Untersuchungen demonstrierten, 

dass diese Verfahren auch zur qualitativen Beurteilung regionaler Perfusionsverhältnisse an-

derer parenchymatöser Organe wie Leber, Pankreas oder Niere erfolgreich eingesetzt werden 

können (86;124;199;232). Das sogenannte Phaseninversions-Harmonic Imaging ermöglicht 

eine sensitive Darstellung hepatischer und pankreatischer Läsionen (Sensitivität 95-100%) 

(111;124).  

Seit ersten tierexperimentellen Studien und Untersuchungen an gesunden Probanden Ende der 

neunziger Jahre haben neurosonologische Perfusionsverfahren eine starke technische Weiter-

entwicklung erfahren (187;206;207;251).  

Kontrastmittelgestützte Ultraschallverfahren liefern nicht nur wichtige diagnostische Informa-

tionen, sondern könnten zukünftig vielleicht auch in der kausalen Akuttherapie des ischämi-

schen Schlaganfalls eingesetzt werden (5).  

 

1.4  Fragestellung und Zielsetzung der vorliegenden Arbeit 
 

Mit einem Anteil von 10-20% der akut aufgetretenen zerebralen Ischämien sind lakunäre In-

farkte als häufig anzusehen (12;81). Über die Darstellbarkeit und Perfusionscharakteristika 

großer Territorialinfarkte im Versorgungsgebiet der Arteria cerebri media im Akutstadium 

(<48 Stunden) mittels Ultraschall liegen bereits erste Erfahrungswerte vor. Über die Perfusi-

onseigenschaften und Darstellbarkeit kleiner zerebraler Infarkte hingegen ist nur wenig be-

kannt (65). Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden subkortikal im Bereich des Thalamus 

gelegene Infarkte mit Hilfe des Phaseninversions-Harmonic Imaging untersucht.  

 

Folgenden Fragestellungen wird hierbei nachgegangen: 

 

1.  Welchen Durchmesser muss ein subkortikal gelegener ischämischer Hirninfarkt min-

destens aufweisen, um mit Hilfe des Phaseninversions-Harmonic Imaging sicher dar-

gestellt werden zu können?  

2.  Wie stellen sich genannte Infarkte mithilfe des genannten Verfahrens morphologisch 

dar? Durch welche Perfusionseigenschaften zeichnen sie sich im Vergleich zu intakten 

Hirnstrukturen der dienzephalen Schnittebene aus? 

3.  Inwiefern wird die Detektion eines Perfusionsdefizits durch Faktoren wie der Größe 

des Infarktes, dem Infarktalter und der Sondenposition beeinflusst?
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2 Material und Methoden 

 

2.1 Physikalische Grundlagen der Sonographie 
 

Den ersten Grundstein zur technischen Nutzung von Ultraschallwellen legten 1880 die Brüder 

Pierre und Jacques Curie mit der Entdeckung des piezoelektrischen Effekts. Eingang in die 

Medizin hingegen fand der Ultraschall erst 1941. Damals untersuchte der österreichische 

Neurologe Karl Dussik mithilfe dieses Verfahrens die Beurteilbarkeit der Gehirnventrikel. 

Seither haben sonographische Untersuchungsverfahren eine rasante und fundamentale Wand-

lung erfahren; sie sind aus dem klinischen Alltag nicht mehr wegzudenken. 

 

2.1.1 Physikalische Eigenschaften der Ultraschallwellen 
 

Schallwellen sind mechanische Schwingungen, die sich durch Übertragung von kinetischer 

Energie auf benachbarte Atome und Moleküle in Form gerichteter periodischer Dichteände-

rungen wellenförmig innerhalb eines Mediums fortpflanzen. Die Ausbreitung von Schallwel-

len ist an das Vorhandensein eines elastischen, komprimierbaren Mediums wie beispielsweise 

Luft, Flüssigkeiten oder Gewebe gebunden. Eine Schallausbreitung in einem Vakuum ist nicht 

möglich. Die durch Ultraschall induzierte Schwingung führt zu einer periodisch wiederkeh-

renden, alternierenden Annäherung (Kompression) bzw. Entfernung (Dekompression) be-

nachbarter Teilchen. Die angeregten Teilchen schwingen hierbei in der Regel parallel zur 

Schallausbreitungsrichtung (siehe Abbildung 4), wobei die Anzahl der in einer Sekunde voll-

zogenen Partikelschwingungen in einem Medium der Frequenz f der Schallwelle entspricht. 

Unter der Voraussetzung eines festen und gleichbleibenden räumlichen Abstands zwischen 

Sender, Empfänger und Reflektor bleibt die Frequenz f gewöhnlich konstant. Sie verhält sich 

antiproportional zur Schwingungsdauer T (siehe Abbildung 4) und wird in Megahertz [MHz] 

angegeben. Schallwellen mit einer Frequenz über 20kHz werden als Ultraschall bezeichnet 

und liegen außerhalb des menschlichen Wahrnehmungsvermögens. Diagnostisch genutzt wer-

den in der Regel Frequenzen zwischen 1 und 20 MHz (94).  
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Abbildung 4:   

Schematische Darstellung von Teilchen, die durch Ultraschall in einer Longitudinalwelle in Schwin-
gung versetzt wurden; Schalldruck P entspricht dabei der durch die periodische Teilchenschwingung 
verursachte Druckschwankung und Ausrichtung der Schalldruckamplitude als Ausdruck der periodi-
schen Kompressions- und Dekompressionszustände während einer Periode T. 
 

Bei einem gleichbleibenden Abstand zwischen Teilchen und Schallquelle schwingen die ange-

regten Moleküle und Atome synchron mit einem identischen Kompressions- und Dekompres-

sionszustand. Die räumliche Entfernung zwischen zwei identischen Kompressionszuständen 

in einem Medium entspricht der Wellenlänge λ. Durch periodische Schwingung der angereg-

ten Partikel ändern sich die lokalen Druckverhältnisse. Die dadurch entstehenden Druck-

schwankungen entsprechen dem jeweiligen Schalldruck P, der in Pasqual angegeben wird. Ein 

weiterer elementarer Parameter ist die Schallintensität I, die Watt pro Quadratmeter [W/m2] 

gemessen wird und Aufschluss über die Größe der Schallenergie in einem definierten Raum-

punkt gibt. Sie ist von der Größe des Schalldrucks abhängig: so führt eine Verdopplung der 

Druckamplitude zu einer Vervierfachung der lokalen Schallintensität. Als indirekter Ausdruck 

der Schallenergie wird oft der Mechanische Index (MI) verwendet, welcher als deskriptiver 

mathematischer Terminus das Verhältnis des maximal auftretenden, negativen Schalldrucks in 

Korrelation mit der vom Schallwandler ausgesendeten Mittelfrequenz wiedergibt. Er dient zur 

Risikoabschätzung möglicherweise auftretender gewebsschädigender Kavitationsphänomene.  
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Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Ultraschallwellen in einem Medium ist von Teilchen-

dichte eines Stoffes abhängig: so breiten sich Schallwellen bspw. in der Luft (330 m/s) lang-

samer als im Knochen (4000 m/s) aus. Während sich Schallwellen in den meisten biologi-

schen Geweben (parenchymatöses Lungengewebe ausgenommen) mit einer relativ konstanten 

Geschwindigkeiten um 1540 m/s fortpflanzen, variieren die im Temporalknochen gemessenen 

Schallausbreitungsgeschwindigkeiten von 1752,1 bis 3285,3 m/s individuell sehr stark (8;75). 

Entgegen früherer Annahmen einer streng linearen Ausbreitung der Ultraschallwellen zeigen 

Untersuchungen der letzten Jahre, dass Schall-Gewebe-Interaktionen und echosignalverstär-

kende Mikrobläschen nichtlineare Systeme darstellen. Im Gegensatz zu Ultraschallkontrast-

mittelbläschen werden die harmonischen Echosignale im Gewebe durch eine nichtlineare 

Ausbreitung der Schallwellen hervorgerufen (31). In Zonen mit hohen Druckverhältnissen 

werden die Partikel komprimiert. Dadurch erhöht sich die lokale Dichte des Mediums. Somit 

steigt auch die Schallgeschwindigkeit lokal im Vergleich zu Zonen niedriger Drücke (Dekom-

pression, engl. „rarefaction“) an. Es kommt zur Aufsteilung der Schallwelle. Diese bewirkt, 

dass ein Teil der Schallenergie der Grundwelle in harmonische Frequenzen konvertiert wird 

und die Welle somit nicht mehr sinusförmig ist (32). Sie besitzt nun Wellenteile der ursprüng-

lichen Frequenz, der Grundwelle, und des Vielfachen der Insonationsfrequenz, sogenannte 

„harmonische Frequenzen“. Hierdurch verliert zum einen die Grundwelle an Energie, zum 

anderen kommt es zu einer Verringerung der Amplitude. Harmonische Wellen besitzen einige 

für die spätere Analyse wichtige Eigenschaften: Zum einen ist die Breite der Schallkeule ge-

ringer als die der Grundwelle, zum anderen sind die Nebenkeulen – welche zu einer Ver-

schlechterung des Bildkontrasts führen – geringer ausgeprägt als bei der Grundwelle. Hier-

durch kommt es zu einer Verbesserung der lateralen Auflösung, zu einer Verminderung von 

multiplen Reflexionen, die bei schlechten transtemporalen Insonationsbedingungen auftreten, 

sowie zu einer Verbesserung des Signal-zu-Rausch-Verhälnisses durch eine selektive Analyse 

harmonischer Frequenzen. Werden Schallwellen geringer Schallintensität – und somit niedri-

gen Amplituden – verwendet, ist dieser Effekt technisch kaum nachweisbar. Aufgrund ihrer 

höheren Frequenz werden harmonischen Wellenanteile stärker gedämpft als diejenigen der 

ursprünglichen Schallwelle. Dadurch kommt es zu einem Rückgang der Aufsteilung. Zurück 

bleibt meist die ursprüngliche Welle, jedoch mit einer wesentlich kleineren Amplitude als zum 

Zeitpunkt ihrer Emission. Ultraschallverfahren, sogenannte „Harmonic Imaging“-Verfahren, 

die auf der Analyse harmonischer Frequenzen beruhen, sind dadurch tiefenabhängiger als die 

konventionelle B-Bild-Sonographie (32).  
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Neben Longitudinalwellen entstehen in festen Schallkörpern (z. B. dem Knochengewebe) 

durch mechanische Schwingungen senkrecht zur Wellenausbreitungsrichtung gerichtete 

Transversalwellen. Sie werden im Schädelknochen weit stärker als Longitudinalwellen absor-

biert, so dass sie sich transkraniell für den Bildaufbau nicht eignen. 

 

2.1.2 Interaktion zwischen Ultraschall und biologischen Geweben 
 

Alle Ultraschallverfahren basieren auf einem ähnlichen Prinzip, wobei kurze Ultraschallim-

pulse von einem Schallkopf ausgesendet und Ultraschallwellen an Grenzflächen im Gewebe 

reflektiert werden. Das dadurch emittierte Ultraschallsignal enthält Informationen über Amp-

litude, Phase und Frequenz, welche unter Einbeziehung der Zeitspanne zwischen Aussendung 

und Empfang des Echosignals und den Eigenschaften der ausgesendeten Ultraschallwellen 

über Lage, Bewegungsrichtung und physikalische Eigenschaften des Reflektors Aufschluss 

geben. Trotz der enormen Vielfalt der verschiedenen Ultraschallverfahren beruhen alle Ultra-

schallverfahren auf der technischen Nutzung einfacher physikalischer Phänomene wie der 

Reflexion und Streuung. Diese treten an Grenzflächen zweier aufeinander liegender Medien 

mit unterschiedlichen akustischen Widerständen, den Impedanzen, auf. Die akustische Impe-

danz (Z) eines Mediums ist von der Dichte des Stoffes (ρ) und der jeweiligen Schallausbrei-

tungsgeschwindigkeit (c) abhängig: 
 

Z = ρ*c 
 

Je größer der Impedanzunterschied der beiden Medien ist, desto stärker treten solche Phäno-

mene in den Vordergrund. Trifft eine Schallwelle auf eine ebene Grenzfläche, wird ein Teil 

der Schallenergie als Schallecho reflektiert, wobei der Ausfallwinkel (θr) dem Einfallwinkel 

(θi) entspricht. Die transmittierte Schallwelle wird je nach Dichte des zweiten Mediums ent-

weder zum auf der Grenzfläche liegenden Lot hin bzw. weg gebrochen und breitet sich im 

zweiten Medium weiter aus. Mit zunehmendem Impedanzunterschied nimmt auch die Ampli-

tude der reflektierten Schallwellen zu. Gleichzeitig verringert sich dabei die Amplitude des 

transmittierten Wellenanteils. Ist der Impedanzunterschied sehr groß wie z. B. bei dem Über-

gang von Luft zu Knochen wird ein Großteil des Schalls reflektiert, so dass eine Untersu-

chung tiefer gelegener Strukturen erschwert oder sogar verhindert wird. In den meisten Fällen 

sind Grenzflächen nicht glatt; sie weisen bspw. an Organgrenzen Unebenheiten auf, an denen 

die einfallende Schallwelle in Form von mehreren niedrigamplitudigen Echos diffus reflek-

tiert wird (Abbildung 5).  
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Abbildung 5:   

Darstellung unterschiedlicher physikalischer Phänomene wie Streuung, Brechung und Reflektion von 
Schallwellen an Grenzflächen zweier unterschiedlicher biologischer Gewebe  

 

Das Auftreten dieser beschrieben physikalischen Phänomene führt konsekutiv zu Interaktio-

nen von Ultraschallwellen in einem Medium. Laufen zwei Wellen gleicher Frequenz und Wel-

lenlänge aufeinander zu, so bildet sich eine so „stehende Welle mit Knoten“, an denen sich 

entgegengesetzte Druckzonen überlagern. Schwingungsbäuche entstehen durch Überlage-

rungszonen von Wellen mit gleichen Kompressionszuständen. Betrachtet man den Wellenver-

lauf über eine Periode schwankt der Druck lokal durch die Überlagerung der beiden Wellen 

zwischen dem Doppelten des maximalen positiven und negativen Druckes der einzelnen Wel-

le. Dies spielt insbesondere bei der Entstehung von Kavitationsphänomenen eine Rolle. 

Der größte Teil der zum Bildaufbau verwendeten Ultraschallsignale beruht auf der akusti-

schen Streuung, d.h. durch ungerichtete Reflexionen an kleinen, nicht mehr als eine Wellen-

länge messenden, stationären Objekten wie sie in heterogenen Geweben, aber auch in Parti-

kelsuspensionen in Form von Erythrozyten oder Ultraschallkontrastmittelbläschen vorkom-

men. Die Intensität der emittierten Echos kleiner Streuer ist von ihrer Anzahl und Größe so-

wie dem Ausmaß des Impedanzunterschieds und der Frequenz des ausgesendeten Ultraschall-

impulses abhängig. In den meisten Fällen ist der Abstand zwischen den Streuern im Gewebe 

zu gering, als dass sie von einander getrennt abgebildet werden könnten. Die komplexe Über-

lagerung schwacher Echosignale führt in der grauwertsonographischen Darstellung zu einem 
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gewebsspezifischen Muster (Specklemuster): Die Anordnung und Verteilung der Bildpunkte 

im B-Bild ist technisch generiert und stimmt nicht zwangsläufig mit der Morphologie und den 

akustischen Eigenschaften des Gewebes überein. Mit steigender Frequenz nehmen Streuungs-

phänomene zu, welche durch kleine Partikel hervorgerufen werden, deren Größe die der Wel-

lenlänge unterschreitet. Für diese sogenannten Rayleigh-Streuer (z-B. Erythrozyten) gilt, dass 

die Streuung mit der vierten Potenz der Beschallungsfrequenz ansteigt. Unabhängig von der 

Richtung des einfallenden Schallstrahls weisen alle gestreuten Echosignale gewöhnlich die 

gleiche Amplitude auf. Im Gegensatz zu stationären Reflektoren, welche eintreffende Ultra-

schallwellen in der Regel in der gleichen Frequenz emittieren (lineare Rückstreuung), tritt bei 

bewegten Objekten der sogenannte Dopplereffekt auf. Bewegt sich ein Reflektor auf den 

Schallkopf zu, verringert sich die Zeitspanne, die zwischen Aussendung des Ultraschallpulses 

und Empfang der emittierten Ultraschallwellen benötigt wird. Auf diese Weise reduziert sich 

die von der Schallwelle zwischen Schallkopf und mobilem Reflektor zurückzulegende Strecke 

bei gleichbleibender Schallgeschwindigkeit. Dies führt zu einer Verkürzung der Wellenlänge; 

hierdurch kommt es zu einer Erhöhung der von der Ultraschallsonde registrierten Frequenz 

des rückgestreuten Echosignals. Umgekehrt nimmt die Frequenz der rückgestreuten Schall-

welle – dem gleichen Prinzip folgend – zu, wenn sich der Reflektor von der Schallquelle (z. 

B. Schallkopf) entfernt (siehe Abbildung 6). Dieser im Jahre 1843 erstmals von Christian 

Doppler (1803-1853) beschriebene und nach ihm benannte Effekt führt also zu einer Fre-

quenzverschiebung des von der Schallsonde empfangenen Ultraschallsignals im Vergleich 

zum ausgesendeten Ultraschallimpuls („Doppler Shift“). Die Geschwindigkeit eines sich fort-

bewegenden Reflektors lässt sich näherungsweise durch die in der Abbildung 6 angegebenen 

Formeln berechnen. 

 

Abbildung 6:  Der Dopplereffekt  

Links: Schematische Darstellung der Frequenzverschiebung bei mobilen Reflektoren, anhand der hier 
dargestellten Erythrozyten mit gegensätzlichen Strömungsrichtungen in zwei verschiedenen parallel 
zueinander liegenden Gefäßen, im Vergleich zu einem stationären, gewebsständigen, in derselben 
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Schallebene liegenden Reflektor (grau), rechts: relativer Fehler bei der Messung der Flussgeschwin-
digkeit in Abhängigkeit von der Sondenposition (weitere Erläuterung siehe Text). 

 

Sowohl die Dopplerfrequenz als auch die Geschwindigkeit des sich bewegenden Objektes 

sind abhängig von der Ausbreitungsgeschwindigkeit c der Ultraschallwellen im Gewebe und 

dem Schalleinfallwinkel θ (Winkel zwischen der Schallausbreitungs- und der Bewegungsrich-

tung des Reflektors). Treffen die Schallwellen senkrecht mit einem Einfallwinkel von 90° 

zum Reflektor auf, kann kein Dopplersignal abgeleitet werden (siehe Abbildung 6). Um die 

Flussgeschwindigkeit möglichst genau erfassen zu können, sollte der Einfallwinkel weniger 

als 30° betragen, da mit zunehmender Größe die Ungenauigkeit in der Bestimmung der realen 

Fortbewegungsgeschwindigkeit des mobilen Reflektors überproportional ansteigt (238).  

In der medizinischen Ultraschalldiagnostik wird der Dopplereffekt zur Darstellung und Quan-

tifizierung des Blutflusses in der Makrozirkulation angewendet. Bei mobilen Reflektoren in-

nerhalb des Gefäßsystems handelt es sich in der Regel um Erythrozyten, welche sich in Ab-

hängigkeit der lokalen Strömungsverhältnisse innerhalb eines Gefäßes (meist laminärer Blut-

fluss) unterschiedlich schnell fortbewegen. Die in diesem Dopplerspektrum enthaltenen Fre-

quenzanteile werden im zeitlichen Verlauf bezüglich ihrer Größe und Häufigkeit durch die 

sogenannte Fourier-Transformation analysiert, zusammengefasst und graphisch im zeitlichen 

Verlauf dargestellt. Diese Spektralanalyse ermöglicht eine Beurteilung der Flussgeschwindig-

keit, -charakteristik und –laminität in großen Blutgefäßen und liefert dadurch wichtige Hin-

weise auf mögliche hämodynamisch wirksame makrozirkulatorische Gefäßveränderungen. 

Durch Absorption von Schallwellen, wobei akustische Energie in Wärmeenergie umgewan-

delt wird (Dissipation), und durch das Auftreten von physikalischen Phänomenen wie Refle-

xion, Refraktion, Divergenz (eine bei punktförmigen Schallquelle auftretende Verbreiterung 

der Wellenfront mit zunehmender Eindringtiefe) sowie durch Streuung von Schallwellen 

kommt es mit zunehmender Eindringtiefe zu einem Energieverlust der emittierten Schallwel-

len. Der Grad der Schallabschwächung ist material- und frequenzabhängig. Die Intensität des 

transmittierten Schalls sinkt umgekehrt proportional zur Schallfrequenz und zum Absorpti-

onsgrad bzw. exponentiell zur Eindringtiefe.  

Das Absinken der Signalintensität wird als Dämpfung bezeichnet. Die Schalldämpfung be-

trägt im Weichteilgewebe circa 1dB*MHz-1*cm-1; in festen Medien wie z.B. Knochengewebe 

hingegen sogar ein Vielfaches dieses Wertes. Das Ausmaß der Dissipation ist abhängig von 

der Viskosität des Mediums und molekularen Relaxations- und Wärmeleitungsvorgängen, 

über die den Schallwellen Energie entzogen wird. Die Höhe eines ultraschallbedingten Tem-
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peraturanstiegs ist sowohl von den gerätespezifischen Einstellungen der Ultraschallparameter 

wie der Frequenz, der Schallbreite, Bildrate, der verwendeten Leistung, der Pulsrepetitions-

frequenz, der Puls- sowie der Expositionsdauer als auch von den Eigenschaften des Gewebes 

wie dem Absorptionsgrad des Ultraschalls, der Wärmeleitung und den Perfusionsverhältnis-

sen abhängig. Bei dopplersonographischen Verfahren erhöht sich die Schallintensität durch 

eine Verringerung und Fokussierung des Schallfeldes bei gleichbleibender Leistung und damit 

die auf das Gewebe einwirkende akustische Energie. Zur Messung und Beurteilung möglicher 

thermischer Schwankungen wurden im Rahmen eines intraoperativen, transkraniellen duplex-

sonographischen Monitoring mit einem 2,5MHz Schallkopf mehrere Wärmeelektroden zum 

einen im Hirnparenchym selbst und zum anderen sowohl an der Außenseite des Temporalkno-

chens als auch an einer Stelle des Subduralraums eingebracht, die eine unmittelbare Nähe zu 

temporalen akustischen Knochenfenstern aufwies. Während des gesamten Untersuchungszeit-

raums konnte sowohl intraparenchymal als auch am Übergang von Weichteil- zu Knochenge-

webe kein Temperaturanstieg verzeichnet werden (155;195). In anderen Untersuchungen, in 

denen in vitro Temperaturmessungen unter vergleichbaren Untersuchungsbedingungen vorge-

nommen wurden, wie sie in klinischen Studien mit einer ultraschallgestützten Thrombolyse 

bei Patienten mit akut aufgetretenen Gefäßverschlüssen im Bereich der Hauptsegmente der 

Arteria cerebri media vorherrschen, konnte weder ein relevanter Temperaturanstieg innerhalb 

des Thrombus nachgewiesen werden, noch kam es bei der Verwendung von Schallfrequenzen 

von 0,12 -3,5MHz zu einem Anstieg der an der Schädelkalotte gemessenen Temperatur über 

1°C. In allen Fällen kam es nach 30 bis 120 Sekunden zu einem Steady-State der gemessenen 

Temperatur (171). 

Neben thermischen Effekten können Kavitationseffekte durch Ultraschallwellen im Gewebe 

auftreten. Bei Überschreiten der inneren Bindungskräfte des Gewebes können sich während 

der Unterdruckphase des Schallwechseldruckes spontan Hohlräume bilden, die eine Zerstö-

rung der Gewebestruktur bewirken. Hohe Schalldrücke können zu einer Veränderung des 

Gleichgewichts zwischen gelösten und nicht gelösten Gasen führen, so dass kleine Gasblä-

schen entstehen (stabile Kavitation). Diese Mikrobläschen können durch eintreffende Ultra-

schallwellen zum Schwingen angeregt werden und bei hohen Schalldrücken kollabieren (tran-

siente Kavitation). Die dabei freiwerdende Energie wird an die Umgebung abgegeben, wo-

durch es auf molekularer Ebene zu einer Zerstörung von Gewebe und konsekutiv zu lokalen 

Mikronekrosen oder -blutungen kommen kann (83). Im Gegensatz zu thermischen Effekten, 

die von der Dauer der Beschallung des Gewebes abhängig sind, können Kavitationsphänome-

ne sofort nach Überschreiten des gewebsspezifischen negativen Schalldrucks auftreten. In der 
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diagnostischen Sonographie ist ein Auftreten von kavitationsbedingten Gewebsschäden un-

wahrscheinlich (83). Darüber hinaus können während der Beschallung an Grenzflächen 

Scherkräfte und Strömungseffekte in flüssigen Medien auftreten. Beide Phänomene sind al-

lerdings biologisch nicht wirksam und spielen deshalb in der Praxis eine untergeordnete Rolle 

(83;112). 

Für die doppler- und duplexsonographische Beurteilung intrakraniell gelegener Strukturen ist 

es bei der Untersuchung von Erwachsenen notwendig durch den intakten Schädelknochen zu 

schallen. In der transkraniellen Doppler- und Duplexsonographie werden identische so-

nographische Zugangswege genutzt. Neben dem wichtigsten, dem sogenannten temporalen 

Schallfenster, welches klinisch in drei Bereiche unterteilt wird, existieren okzipital sowie 

frontal noch weitere Schallfester. Diese spielen jedoch klinisch eine untergeordnete Rolle 

(siehe Abbildung 7). Des Weiteren ist es möglich transorbital, -nuchal und submandibulär das 

Schädelinnere zu beurteilen, indem präformierte Schädelöffnungen (Fissura orbitalis superior, 

Foramen magnum, Foramen caroticum) als sonographische Zugangswege genutzt werden 

(25). Die durch den Schädelknochen hervorgerufene Abschwächung und die Distorsion der 

transmittierten Ultraschallwellen stellen die größten Limitationen transkranieller Ultraschall-

verfahren dar. Unzureichende Schallbedingungen aufgrund eines ungenügenden oder fehlen-

den temporalen Schallfensters finden sich bei etwa 18-27% der durchgeführten transkraniel-

len Sonographien an Erwachsenen (107;211;253). Aufgrund dieser Problematik wurde in den 

letzten Jahren nach alternativen sonographischen Zugangswegen geforscht, jedoch nur mit 

mäßigem Erfolg. Bereits bei der Untersuchung von gesunden Probanden mit einem Durch-

schnittsalter von 45,3 Jahren waren bei 26,7% der Probanden die Insonationsbedingungen im 

B-Bild-Modus des lateralen und in 48% die des paramedianen frontalen Schallfensters unge-

nügend (225). 
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Abbildung 7:   

Darstellung der verschiedenen transkraniellen Schallfenster: T1 bis T3 bezeichnet das hintere, mittlere 
und vordere temporale Schallfester; F1 das laterale und F2 das paramediane frontale akustische Kno-
chenfenster; mit O1 ist das okzipitale Schallfenster bezeichnet. Mit Orb1 und N1 ist jeweils der tran-
sorbitale bzw. transnuchale sonographische Zugangsweg gekennzeichnet. 

 

Bei Passage der Temporalschuppe kommt es durch Streuungs- und Brechungsphänomene an 

knöchernen Strukturen insbesondere im Bereich der Spongiosabälkchen zu einer Intensitäts-

abnahme der transmittierten Schallwellen sowie zu einer Verzerrung des Schallfeldes, welche 

individuell und regional stark variieren und deren Ausmaß nicht vorhersagbar ist (50;249).  

Untersuchungen über die physikalischen Auswirkungen des Temporalknochens auf die 

Transmission der Schallwellen zeigten Veränderungen des gesamten Schallfeldes und eine 55-

95% Reduktion des mechanischen Index (MI). Neben einer erheblichen und interindividuell 

stark variierenden Reduzierung des Schalldrucks wurde außerdem eine Ablenkung der Strahl-

richtung um 1,5-3,8° beobachtet. Streuungs- und Brechungsphänomene im Temporalknochen 

führen zu einer Phasenaberration und Defokussierung, durch die sich das Schallfeld um bis zu 

176-370% verbreitern kann (8;105). Die Defokussierung des Schallstrahls führt zu einer Ver-

schlechterung der lateralen und elevationalen Auflösung. Nur ein geringer Teil der Schall-

dämpfung, etwa 25dB*cm-1 (bei einer Frequenz von 1MHz), wird durch die Kompakta verur-

sacht (249). Der Großteil der Dämpfung der transmittierten Schallwellen ist auf Streuungs-

phänomene innerhalb der Diploë (durch ihre multiplen Grenzflächen insbesondere an den 

knöchernen Spongiosabälkchen) zurückzuführen. Ein Teil der gestreuten Schallwellen ver-

breitet sich im Gewebe paraxial zur ursprünglichen Schallausbreitungsrichtung. Dies führt zu 
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einer Phasenaberration mit einer Frequenzabnahme in den medialen und einer Frequenzzu-

nahme in den lateralen Anteilen der Schallkeule und somit zu einer schlechteren Auflösung. 

Einflussfaktoren wie etwa ein höheres Lebensalter, weibliches Geschlecht und die ethnische 

Herkunft sind mit einem unzureichenden oder fehlenden temporalen Schallfenster assoziiert 

(24;211). Die Qualität des temporalen Schallfensters ist darüber hinaus abhängig von der Di-

cke des Schädelknochens. Studien zeigten, dass eine Knochendicke von ≥ 6mm in 100% bzw. 

≥ 5mm mit einer Spezifität von 90% und Sensitivität 86% mit ungenügenden Schallbedin-

gungen verbunden ist (126). Patienten mit akut aufgetretenen Infarkten im Versorgungsgebiet 

der A. cerebri media und einem unzureichenden temporalen Schallfenster wiesen mit 3,39mm 

eine größere Dicke des Os temporale auf als Patienten mit guten Insonationsbedingungen 

(142). Die Dicke der Kompakta ist für die Qualität des akustischen Schallfensters allerdings 

weniger ausschlaggebend als die der Diploë. Je größer der Anteil der Diploë ist, desto größer 

ist die Gefahr, dass kein adäquates akustisches Signal abgeleitet werden kann. Dies beruht wie 

eingangs schon beschrieben auf den morphologisch bedingten multiplen Grenzflächen inner-

halb der Diploë, an denen die Schallwellen stark gestreut werden (126). Anatomische Beson-

derheiten, wie eine ausgeprägte Pneumatisierung des Os temporale oder eine Ausdehnung der 

Mastoidzellen bis in den Temporalknochen hinein, führen ebenfalls zu einer Verschlechterung 

des temporalen Schallfensters. Die Knochendichte nimmt bei Frauen im Gegensatz zu Män-

nern mit zunehmendem Lebensalter ab. Frauen mit einem schlechten temporalen Schallfenster 

wiesen eine signifikant niedrigere Knochendichte als Frauen mit adäquaten Schallbedingun-

gen auf (142). Hierbei ist die Homogenität der Knochenstruktur für die Qualität der transtem-

poralen Schallbedingungen entscheidend (schlechte Qualität des Schallfensters bei Inhomo-

genität) (142).  

 

2.1.3 Erzeugung und Empfang von Ultraschallwellen 
 

Die Erzeugung und der Empfang von Ultraschallwellen beruhen auf der technischen Anwen-

dung des sogenannten piezoelektrischen Effekts, welcher 1880 von Pierre und Jacques Curie 

erstmals beschrieben wurde. Unter dem piezoelektrischen Effekt wird das Entstehen von 

elektrischen Spannungen an der Oberfläche bestimmter Kristalle verstanden, welche bei einer 

kompressionsbedingten gerichteten Verformung des Objektes auftreten. Umgekehrt wird der 

Kristall durch das Anlegen einer Spannung in Schwingung versetzt, so dass auf diese Weise 

Schallwellen emittiert werden. Wurden in den ersten Schallwandlern noch Quarzkristalle 

verwendet, so werden heutzutage vorwiegend piezoelektrische Materialien wie Bariumtitanat, 
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Bleizirkonat, Lithiumsulfat und synthetisch hergestellte Piezokeramiken eingesetzt. Während 

bei sogenannten „continous wave“-Dopplerverfahren die Schallsonde zwei piezoelektrische 

Wandler enthält, von denen einer kontinuierlich Ultraschallwellen aussendet, während der 

andere zeitgleich eintreffende Echosignale empfängt, wird bei sogenannten „pulse wave“- 

Dopplerverfahren nur ein piezoelektrisches Element im Schallkopf verwendet, welches alter-

nierend als Sender und Empfänger von Schallwellen fungiert. Das Prinzip einer abwechselnd 

als Empfänger und Sender fungierender Ultraschallsonde wird in vielen modernen Geräten 

verwendet (Puls-Echo-Prinzip). Die aktive, räumlich gerichtete Emission von Schallwellen 

beträgt dabei weniger als 1%, während über 99% der Zeit zwischen der Aussendung zweier 

aufeinander folgender Schallemissionen dem gerichteten Empfang von zurückkehrenden Ult-

raschallwellen aus dem Gewebe vorbehalten sind (25). Dieses Verfahren erlaubt durch die 

Bestimmung der unterschiedlichen Laufzeiten eine Tiefenlokalisation der eintreffenden Echo-

signale. Zusätzlich wird in der B-Bild-Sonographie („B“ englisch für Brightness, Helligkeit; 

Syn. Grauwertsonographie) der Amplitudenhöhe der eintreffenden Schallwellen je nach Grö-

ße ein Helligkeitswert zugeordnet. Im Unterschied zum Puls-Doppler-Verfahren bei dem 

schmalbandige Sendepulse eingesetzt werden, um eine Verbesserung des Signal-Rausch-

Verhältnisses und der Geschwindigkeitsauflösung zu erlangen, werden in der B-Bild-

Sonographie breitbandige Sendeimpulse verwendet. Mithilfe mehrerer in Gruppen elektro-

nisch zusammengeschalteter Einzelwandler und eines parallelen Versetzens des Schallstrahls 

nach lateral kann eine zweidimensionale, annähernd anatomisch korrekte Abbildung der in 

der Schallebene liegenden Strukturen ermöglicht werden. Bei Linear-Array- und den soge-

nannten Curved-Linear-Array-Schallköpfen wird dies durch ein Verschieben der aktiven 

Apertur bewerkstelligt, während dies bei Phased-Arrays durch ein Schwenken der Strahllinie 

erreicht wird. Die empfangenen Echosignale werden jeweils einer Strahllinie zugeordnet. Um 

eine bildliche Darstellung der gewonnenen Daten zu ermöglichen, werden durch eine Hüll-

kurvendetektion aus den Echodatensätzen A-Linien gebildet, anhand derer in der anschlie-

ßenden Scankonvertierung Amplitudenwerte interpoliert und graphisch umgesetzt werden 

können. Heutige Schallwandler sind in der Lage unter Echtzeitbedingungen die empfangenen 

Echodatensätze zu analysieren und grauwertsonographisch darzustellen. Diese ermöglicht 

dem Untersucher eine schnelle Orientierung und ggf. eine zeitnahe Korrektur der Untersu-

chungs- und Geräteeinstellungen. 
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2.2 Echosignalverstärker 
 

Echosignalverstärker wurden ursprünglich zur Verstärkung von Flusssignalen bei unzurei-

chenden Schallbedingungen in der konventionellen Dopplersonographie entwickelt. Die Ent-

deckung der signalverstärkenden Eigenschaften von gashaltigen Mikrobläschen war eher ei-

nem günstigen Zufall verschuldet als einer gezielten Suche. Bereits circa 100 Jahre vor der 

Entwicklung spezieller sonographischer Untersuchungsverfahren, welche auf der Verarbei-

tung und Analyse des harmonischer Resonanzfrequenzen von Ultraschallkontrastmitteln be-

ruhen, beschrieb bereits Lord Rayleigh das nichtlineare Resonanzverhalten von Gasbläschen 

in einem akustischen Feld (32). Diese Entdeckung geriet lange Zeit in Vergessenheit bis Mitte 

der 60er Jahre des letzten Jahrhunderts der Kardiologe Claude Joyner während der Injektion 

einer Kochsalzlösung in die Aortenwurzel kurzzeitig kleine Signalanhebungen in der M-

Mode-Darstellung beobachtete. Ursächlich für die Steigerung der Echogenität waren kleine, 

hoch reflexive Luftbläschen, die aufgrund von Verwirbelungen an der Injektionsstelle zu-

sammen mit der Lösung in das Gefäß injiziert worden waren. Schriftlich publiziert wurde 

dieses Phänomen erstmalig 1968 durch Gramiak und Shah (79). Bereits in den frühen 70er 

Jahren wurden in der Echokardiographie geschüttelte und intravenös injizierte wässrige Lö-

sungen, wie bspw. Kochsalzlösungen, zur Diagnostik eines kardialen Rechts-Links-Shunts 

und Herzklappenfehlern sowie zur Validierung anatomischer Strukturen eingesetzt (4;117). 

Aufgrund ihrer kurzen Halbwertzeit und ihrer strukturellen Instabilität, die zu einer Zerstö-

rung der Mikrobläschen während der Lungenpassage führte, war ihre Einsatzmöglichkeit auf 

die Untersuchung des venösen Gefäßsystems proximal der Injektionsstelle bis zum rechten 

Ventrikel beschränkt bzw. mussten sie intraarteriell appliziert werden, um eine Darstellung 

des großen Kreislaufs zu ermöglichen.  

Die Mehrzahl der Echosignalverstärker wurden zur Darstellung und Messung des Blutflusses 

entwickelt; andere hingegen gezielt für die Darstellung des retikuloendothelialen Systems 

(157). Der Einsatz von Ultraschallkontrastmitteln und die damit verbundene Erhöhung der 

Signalrückstreuung erlaubte nun die Detektion des Blutflusses in sich in Bewegung befindli-

cher, präformierter Körperhöhlen wie bspw. des kardialen Ventrikels, der Blase, der Eileiter 

oder des Uterus (30). Seit ihrer Einführung im Jahr 1993 haben sich Echosignalverstärker fest 

in der neurosonologischen Routinediagnostik etabliert. Mit ihrer Hilfe ist es möglich, den 

zerebralen Blutfluss in sondenfernen Hirngebieten zu detektieren und Hirnregionen mit nied-

rigen Flussgeschwindigkeiten oder einem geringen Blutfluss von kompletten Gefäßokklusio-

nen mit vollständiger Unterbrechung des Blutflusses abzugrenzen, wo native konventionelle 

transkranielle Ultraschallverfahren aufgrund technischer Limitationen und unzureichender 
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Insonationsbedingungen an ihre Grenzen stoßen. Der Einsatz von Ultraschallkontrastmitteln 

erleichtert dem Untersucher eine bessere Differenzierung zwischen hochgradigen, subtotalen 

Stenosen mit minimalem Restfluss von realen Gefäßokklusionen der großen intra- und 

extrakraniellen hirnversorgenden Gefäße und erbringen so wertvolle Informationen für das 

weitere therapeutische Vorgehen (52). Während mit der konventionellen Dopplersonographie 

bei der Darstellung des Blutflusses großer Gefäße mit relativ hohen Blutflussgeschwindigkei-

ten gute Ergebnisse erzielt werden können, ist dieses Verfahren für die Darstellung der Mikro-

zirkulation ungeeignet. Mit Verringerung des Gefäßdurchmessers sinkt auch die Flussge-

schwindigkeit innerhalb des Gefäßes, so dass in kleinen, arteriolären und kapillären Gefäßen 

die Doppler-Shift-Frequenzen ähnlich hohe Werte aufweisen wie die pulsatilen Bewegungen 

des Weichteilgewebes (31). Rauschen und Dopplersignale aus dem Gefäßsystem können von 

dem Ultraschallgerät nicht unterschieden werden - ein technisches Problem, das auch durch 

Erhöhung der Rückstreuung mittels Echosignalverstärker aufgrund identischer Dopplerfre-

quenzen nicht behoben werden kann. Um dennoch eine Detektion der Mikroperfusion zu er-

möglichen, wurden zu Beginn der 90er Jahre parallel zur Weiterentwicklung der Echosignal-

verstärker Ultraschallverfahren entwickelt, welche auf einer Analyse und bildgebenden Verar-

beitung des nichtlinearen Resonanzverhaltens der Mikrobläschen basieren und so eine Dar-

stellung des Blutflusses in Gefäßen ermöglichen, die im Durchmesser kleiner als 40µm sind 

(94). Nach ihrer wissenschaftlichen Einführung im Jahre 1996 durch Burns et al., hat ein Teil 

dieser auch als „Harmonic Imaging Verfahren“ bezeichneten Untersuchungsverfahren bereits 

Eingang in die sonographische Routinediagnostik gefunden (31).  

In den letzten Jahren wurden Echosignalverstärker nicht nur diagnostisch, sondern zuneh-

mend auch therapeutisch – z. B. bei (ultraschallkontrastmittelgestützten) Sonothrombolyse-

verfahren oder bei gezielten Pharmako- bzw. Gentherapie durch Applikation von gewebsspe-

zifischen Echosignalverstärkern – eingesetzt (102). Ultraschallkontrastmittel lassen sich au-

ßerdem auch als Transportvehikel für Pharmaka oder Genmaterial verwenden, welche durch 

Zerplatzen der Mikrobläschen mit einem hochfrequenten Sendepuls in loco ihre Wirkung ge-

zielt entfalten können (226). 

 

2.2.1 Grundsätzliches zum Aufbau von Echosignalverstärkern 
 

Grundsätzlich wurden alle Echosignalverstärker unabhängig von ihren speziellen pharmako-

logischen Eigenschaften und ihrer Applikation mit Ziel entwickelt, bestimmte physikochemi-

sche, akustische und ökonomische Anforderungen zu erfüllen. Zum einen sollten sie sich als 
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zusätzliche Streuer durch eine größtmögliche Echogenität auszeichnen, um auf diese Weise 

eine bestmögliche Darstellung des Blutflusses und Abgrenzung der Gefäße oder eines anderen 

Lumens von den Umgebungsstrukturen zu ermöglichen. Ultraschallkontrastmittelbläschen 

können vorübergehend aufgrund ihrer besonderen akustischen Eigenschaften das Echosignal 

lokal um mehr als das 300fache (ca. 25dB) im Vergleich zu konventionellen nativen Ultra-

schallverfahren wie der B-Bild-Sonographie und der Dopplersonographie anheben (94).  

Des Weiteren sollten sie widerstandsfähig, langlebig und klein genug sein, um die kapilläre 

und kardiopulmonale Blutzirkulation möglichst unbeschadet zu überstehen und ausreichende 

Untersuchungszeiten zu ermöglichen. Bei den ersten Echosignalverstärkern handelte es sich 

um freie Gasbläschen, die durch den starken Impedanzunterschied zum Umgebungsmedium 

zwar hoch reflexiv, jedoch durch auf die Mikrogasbläschen einwirkenden komprimierenden 

Kräfte der Oberflächenspannung auch sehr kurzlebig waren und eine hohe Größenvarianz 

aufwiesen (176). Dies führte zur Entwicklung Echosignalverstärkern, die durch externe teil-

weise oberflächenaktive Substanzen enthaltene Hüllmembran stabilisiert wurden. Bei diesen 

ersten neuen bekapselten Ultraschallkontrastmittel handelte es sich zunächst um mit 80µm 

relativ große, stickstoffhaltige Mikrobläschen, die durch eine aus Gelatinemolekülen beste-

henden Hülle stabilisiert wurden (212). Die heutzutage verwendeten Ultraschallkontrastmittel 

bestehen aus kleinen nur wenige Mikrometer messende, gasgefüllte Mikrobläschen, welche 

im Durchschnitt eine wesentlich geringere Größe als ein Erythrozyt (7,5µm) aufweisen und 

Mikrosphären oder eine Zuckermatrix umhüllt werden (39). Sie sind somit stabil und klein 

genug, um die kapilläre und transpulmonale Passage unbeschadet zu überstehen, ohne eine 

kapilläre Embolie zu verursachen (Abbildung 8). Lungengängige Echosignalverstärker kön-

nen zur Darstellung des großen Kreislaufs intravenös appliziert werden, was ihre Handhabung 

erheblich erleichtert und gegenüber einer früher notwendigen arteriellen Injektion weniger 

Risiken in sich birgt. Die Echosignalverstärker sollten sich durch Pulse hoher Schallenergien 

effizient zerstören lassen, wenn die dabei entstehenden akustischen Signale mit besonderen 

Ultraschallverfahren zum Bildaufbau verwendet werden sollen. Außerdem sollten Ultra-

schallkontrastmittel zwar ausreichende Untersuchungszeiten ermöglichen, aber schnell genug 

metabolisiert und eliminiert werden, ohne dass toxische oder akkumulierende Abbauprodukte 

entstehen. Des Weiteren sollten weder während noch nach der Untersuchung unerwünschte 

Nebenwirkungen auftreten oder die Perfusion in irgendeiner Weise beeinflusst werden. Dar-

über hinaus sollten sie sich unkompliziert aufbewahren, dosieren und applizieren, das heißt, 

sich möglichst benutzerfreundlich handhaben lassen. Echosignalverstärker sollten auch kos-
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tengünstig sein. All diese genannten Eigenschaften werden von den heutzutage verwendeten 

Ultraschallkontrastmitteln erfüllt. 

Die Mikrobläschen sind in der Blutbahn zyklischen Druckschwankungen und starken Scher- 

und Diffusionskräften ausgesetzt, die zu ihrer Zerstörung oder Beschädigung führen können. 

Echosignalverstärker neuerer Generationen enthalten meist inerte Gase, die ein hohes moleku-

lares Gewicht und eine geringe Diffusionskapazität wie beispielsweise Perfluorkarbone auf-

weisen, um eine Abdiffusion des Gases in Umgegebungsmedium und damit das Schrumpfen 

der Mikrobläschen möglichst gering zu halten (39;131;217). Die Abbildung 8 sowie die Ta-

belle 1 zeigen den Aufbau eines hüllenstabilisierten Mikrobläschen und geben exemplarisch 

Informationen über Bestandteile und Größe klinisch angewendeter Echosignalverstärker. 

 

Hülle (Stabilisierung):

Palmitinäure, Albumin, Phospholipide, 
Galaktosematrix, Surfactant, Lipide

Kern: 

Luft, Schwefelhexafluorid, Flourpropane, Stickstoff, 
Perfluorpropan, Perfluorkarbon, Dodekafluorpentan, 
Perfluorhexan, Octafuorpropan

Radius R

Ø 1,25 µm

0

Erythrozyt 7,5 µm
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Palmitinäure, Albumin, Phospholipide, 
Galaktosematrix, Surfactant, Lipide
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Luft, Schwefelhexafluorid, Flourpropane, Stickstoff, 
Perfluorpropan, Perfluorkarbon, Dodekafluorpentan, 
Perfluorhexan, Octafuorpropan
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Ø 1,25 µm

0
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Abbildung 8:   

Schematische Darstellung eines hüllenverstärkten Mikrobläschens mit Größenvergleich zu einem 
Erythrozyten durchschnittlicher Größe 

 

Da Mikrobläschen den Intravasalraum nicht verlassen und sich nach intravenöser Injektion im 

gesamten Gefäßsystem verteilen, bevor sie und mehrfachen Zirkulationen im Blutkreislauf 

innerhalb einiger Minuten aus der Blutbahn vollständig eliminiert werden, sind sie für die 

Perfusionsmessungen bestens geeignet und können auch als Tracersubstanzen für hämodyna-

mische Untersuchungen zur Bestimmung der arteriovenösen Transitzeit von gut perfundierten 

Organen wie der Leber, Niere und des Gehirns eingesetzt werden (4). Die mittlere arterielle 

Anflutungszeit, gemessen ab dem Zeitpunkt der peripheren intravenösen Bolusinjektion bis zu 

einem signifikanten Signalanstieg in der Aorta abdominalis, liegt, abhängig von der individu-

ellen Kreislaufzeit und des Alters, bei 12 bis 30 Sekunden (146). Die Elimination erfolgt 

durch Metabolisierung der Hüllmembrankomponenten und Abatmung des in den Mikroblä-

schen enthaltenen Gases. Ultraschallkontrastmittel sind nicht nephrotoxisch und im Allgemei-
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nen sehr gut verträglich. Neben unilaminär behüllten, gasgefüllten Mikrobläschen werden 

echogene, bilaminäre Liposomen und multilaminäre Mikrobläschen in Abhängigkeit des je-

weiligen Verwendungszwecks eingesetzt. Einige Echosignalverstärker wie Levovist®, Sono-

Vue® und Sonazoid® besitzen besondere organspezifische Eigenschaften, die sich insbesonde-

re bei der Diagnostik von Leber- und Milztumoren hilfreich erweisen können, so dass sich bis 

zu 90% aller fokalen Läsionen bezüglich ihrer Diagnose und Benignität charakterisieren las-

sen (4). Mikrobläschen des Ultraschallkontrastmittels Levovist® akkumulieren im Le-

berpraenchym und lassen sich noch 20min nach Bolusgabe sonographisch nachweisen, wenn 

sie in der Makrozirkulation nicht mehr detektierbar sind. Die genauen Ursachen für diese le-

berspezifische Spätphase sind bislang ungeklärt. Vermutet wird ein durch Adhäsion der Mik-

robläschen an Lebersinusoiden bedingtes Pooling oder eine Interaktion mit Kupfer-

Sternzellen. Der Echosignalverstärker SonoVue®, welcher in der vorliegenden Studie verwen-

dete wurde, scheint ebenfalls in den Lebersinusoiden zu akkumulieren (4;39).  

 

2.2.2 Der Echosignalverstärker SonoVue® 
 

SonoVue® (Bracco International B.V., Amsterdam, Niederlande) ist ein seit 2001 in der EU 

zugelassenes Ultraschallkontrastmittel der zweiten Generation, welches in Wasser gelöst, eine 

Suspension aus einer gasförmigen Perfluorverbindung bestehenden Mikrobläschen bildet, die 

durch Mikrosphären aus Phosphoslipiden und Palmitinsäure stabilisiert werden (siehe Abbil-

dung 9) (132). Neben Sulfohexafluoriden enthält SonoVue® weitere Bestandteile wie Macro-

gol 4000, Distearoylphosphatidylcholin, Dipalmitoylphosphatidylglycerolnatrium und Palmi-

tinsäure. Auf dem Gebiet der Echokardiographie und der Abdomensonographie ist dieser 

Echosignalverstärker bereits fest etabliert. Um die für die Injektion notwendige Suspension 

herzustellen, wird das in Pulverform vorliegende SonoVue mittels eines Transfersytems ver-

mischt. SonoVue® wird in der Neurosonographie meist in Form einer Bolusinjektion appli-

ziert. Die durchschnittliche Konzentration beträgt etwa 2*108 Mikrobläschen pro Milliliter, 

der mittlere Durchmesser etwa 2,5µm. Neunzig Prozent aller Mikrobläschen sind kleiner als 

8µm (198), so dass sie die kardiopulmonale und kapilläre Blutzirkulation unbeschadet über-

stehen können. SonoVue® zeichnet sich durch eine ausgeprägte harmonische Echoantwort 

schon bei einer Beschallung mit niedrigen Sendeleistungen aus und ermöglicht so eine konti-

nuierliche Echtzeitbildgebung ohne eine signifikante Zerstörung der Kontrastmittelbläschen 

(4). Die Mikrobläschen sind sehr stabil: Bereits präparierte Injektionslösungen können bis zu 

6 Stunden ohne Beeinträchtigung der Qualität aufbewahrt werden. Allerdings sollte die Lö-
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sung vor der Injektion noch einmal kurz etwas aufgeschüttelt werden (82). Für die extra- und 

transkranielle Gefäßdarstellung haben sich Applikationsdosen von 2,4-2,5ml der hergestellten 

Flüssigkeit als optimal erwiesen (82;114). Diese Dosis wurde auch in der vorliegenden Studie 

verwendet.  

Sulfohexafluorid ist ein inertes, hydrophobes Gas, welches im Vergleich zu perflourkarbon-

haltigen Echosignalverstärkern sich sowohl durch einen hohen Ostwald-Koeffizienten (als 

Maß für die Geschwindigkeit, mit der das Gas die Kompartimente wechselt) als auch durch 

eine relativ hohe Diffusionskapazität auszeichnet. Je höher diese beiden Parameter eines Ga-

ses sind, desto leichter kommt es bei einer Beschallung zu einer Zerstörung der Mikroblä-

schen. Diese Eigenschaft prädestiniert SonoVue® für den Einsatz bei destruierende Ultra-

schallverfahren, sogenannten High MI-Verfahren“ (191).  

 

Abbildung 9:  Aufbau des Echosignalverstärkers Sono Vue® mod. nach (9) 

 

Die gashaltigen Bestandteile werden pulmonal durch Abatmung aus dem Blutkreislauf elimi-

niert. Bereits zwei Minuten nach intravenöser Kontrastmittelgabe sind 80% und nach durch-

schnittlich 15min 100% des Sulfohexafluorids bei lungengesunden Probanden expiratorisch 

nachweisbar (198). Studienergebnissen zufolge scheint die Elimination des Echosignalver-

stärkers weder dosisabhängig zu sein, noch scheint es diesbezüglich einen Geschlechterunter-

schied zu geben (169). Bei Patienten mit chronisch obstruktiven und interstiellen Lungener-

krankungen kann sich allerdings die Verweildauer des Kontrastmittels - ohne Auswirkungen 
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auf das Nebenwirkungsprofil - im Blut verlängern (27). Studien belegen, dass SonoVue® im 

allgemeinen sehr gut verträglich ist (27;114;183). In einer großen multizentrischen Studie mit 

23188 durchgeführten Untersuchungen traten in 0,125% leichte, nicht lebensgefährliche und 

in 0,0086% potenziell lebensbedrohliche Nebenwirkungen nach intravenöser Applikation des 

Echosignalverstärkers auf. Die häufigsten, nichtlebensbedrohlichen Nebenwirkungen waren 

von milder Ausprägung und temporärer Natur. Sie bildeten sich selbstständig zurück, ohne 

dass medizinische Maßnahmen erforderlich gewesen wären. Bei den am häufigsten beobach-

teten Nebenwirkungen handelte es sich um lokale Reizerscheinungen und allergische Reakti-

onen wie Juckreiz an der Injektionsstelle, ein Wärmegefühl, ein Hauterythem, ein vorüberge-

hendes Taubheitsgefühl in der oberen Extremität und bittere Geschmackssensationen, Kopf-

schmerzen, leicht ausgeprägte hypotensive Blutdruckwerte, Übelkeit und Erbrechen sowie ein 

nicht näher bezeichnetes Schwindelgefühl und Unwohlsein (183). Alle diese aufgezählten, 

nichtlebensbedrohlichen Nebenwirkungen wurden in ähnlicher Art und Weise auch nach in-

travenösen Injektionen einer Kochsalzlösung in einer klinisch randomisierten Studie be-

schrieben (172). In zwei Fällen traten schwere Reaktionen nach Kontrastmittelgabe in Form 

einer schweren Dyspnoe mit begleitendem Bronchospasmus bzw. einer vorübergende Be-

wusstseinstörung bei hypotensiven Blutdruckwerten auf, die eine medizinische Intervention 

erforderten. Bei kardialen Hochrisikopatienten traten in Einzelfällen nach einer Applikation 

des Echosignalverstärkers SonoVue Todesfälle auf, jedoch ohne Nachweis eines gesicherten 

kausalen Zusammenhangs (45). SonoVue® ist bei Patienten mit folgenden Krankheitsbildern 

kontraindiziert und darf nicht angewendet werden: bei bekannter Überempfindlichkeit gegen 

Schwefelhexafluorid oder andere Bestandteile von SonoVue®, bei Patienten mit einem akuten 

Koronarsyndrom oder klinisch instabiler ischämischer Herzkrankheit, bei einem akuten Myo-

kardinfarkt, einer instabilen Angina pectoris-Symptomatik oder einer signifikanten Ver-

schlechterung von kardialen Symptomen innerhalb der letzten 7 Tage. Des Weiteren sollte bei 

Patienten, bei denen kurz zuvor eine Koronarangiographie durchgeführt wurde oder bei ande-

ren Faktoren, die auf eine klinische Instabilität hindeuten bzw. bei Patienten mit akutem 

Herzversagen, Herzinsuffizienz der Klasse III/IV oder schweren Rhythmusstörungen von ei-

ner Kontrastmittelgabe abgesehen werden (9). Zudem darf SonoVue® bei Patienten mit einem 

bekannten Rechts-Links-Shunt, schwerem pulmonalen Hochdruck (pulmonalarterieller Druck 

>90 mmHg), unkontrolliertem systemischen Hochdruck und bei Patienten mit akutem Atem-

notsyndrom nicht appliziert werden. Die Verträglichkeit von SonoVue® wurde bisher bei 

schwangeren Frauen, Müttern in der Stillzeit und Patienten, die das 18. Lebensjahr noch nicht 

vollendet haben, noch nicht untersucht. SonoVue® sollte aus diesem Grund bei dieser Perso-
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nengruppe nicht angewendet werden. Für teratogene Effekte gibt es bislang kein Anhalt 

(51;235). Untersuchungsergebnisse über Wechselwirkungen zwischen diesem Ultraschallkon-

trastmittel und anderen Arzneimitteln liegen bislang noch nicht vor. Im Zuge der exprimen-

tiellen konstramittelgestützen transkraniellen Sonothrombolyse insbesondere bei akut aufge-

tretenen Verschlüssen der Arteria cerebri media wurde die Frage ihres Gefahrenpotenzials 

hinsichtlich intrazerebralen Blutung durch kavitationsbedingte Mikroläsionen in den letzten 

Jahren intensiv und kontrovers diskutiert (167). Aktuelle Studien zeigen, dass zumindest im 

Bereich der diagnostisch angewendeten kontrastmittelgestützten Ultraschallperfusionsverfah-

ren von keiner Gefahr auszugehen ist (112;228). 

 

2.2.3 Akustisches Verhalten von Echosignalverstärkern im Ultraschallfeld 
 

Das akustische Verhalten von Mikrobläschen in einem Ultraschallfeld wird maßgeblich von 

den physikalischen Eigenschaften des Umgebungsmediums (z. B. Viskosität), der Schallwel-

len (bspw. der Frequenz, Amplitude und Schallintensität) sowie der Mikrobläschen selbst be-

einflusst (46). Die akustischen Eigenschaften der Ultraschallkontrastmittelbläschen sind sehr 

komplex. Trotz zahlreicher Versuche anhand mathematischer Berechnungen Vorraussagen 

über ihr Verhalten zu treffen, gibt es noch viele Unklarheiten. Ultraschallkontrastmittelblä-

schen besitzen ebenso wie Erythrozyten Radien (durchschnittlicher Radius von SonoVue® = 

1,25µm), welche die im diagnostischen Bereich angewendeten Wellenlängen um ein Vielfa-

ches unterschreiten (λ = 616µm bei 2,5 MHz). Mikrogasbläschen werden aus diesem Grund 

auch als Rayleigh-Streuer bezeichnet. Die dynamische Interaktion der Ultraschallwellen mit 

gasgefüllten Mikrobläschen beruht einerseits auf dem großen Impedanzunterschied zwischen 

Gas und der die Bläschen umgebenden Flüssigkeit. Anderseits spielen Kompressibilität und 

Massenträgheit des Umgebungsmediums eine Rolle für das akustische Verhalten der Mikro-

bläschen (49). Entscheidend für die echosignalverstärkende Wirkung der Ultraschallkontrast-

mittel sind die physikalischen Eigenschaften des verwendeten Gases. Die linearen Streuungs-

eigenschaften von Mikrogasbläschen in einem flüssigen Medium können durch ihren geomet-

rischen Streuquerschnitt mathematisch beschrieben werden. Dieser nimmt mit der sechsten 

Potenz des Radius und der vierten Potenz der Frequenz zu. Mit der Konzentration der Mikro-

bläschen in einem Ultraschallfeld nimmt auch die gestreute Schallintensität zu. Weitaus wich-

tiger als diese linearen Streuungseigenschaften ist jedoch das nichtlineare Verhalten der Ultra-

schallkontrastmittelbläschen. Mikrobläschen agieren in Flüssigkeit wie winzige Resonanz-

körper. Mit zunehmender Annäherung der Insonationsfrequenz an die Resonanzfrequenz der 
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Echosignalverstärker beginnen die Mikrobläschen zu oszillieren. Je besser die Stimulations-

frequenz ihrer Eigenfrequenz f0 entspricht, desto größer wird auch die Oszillationsamplitude. 

Die Amplitudengröße wird durch im Medium wirkende Dämpfungskräfte, insbesondere der 

viskösen Dämpfung, limitiert (44;73). Die Eigenfrequenz der Mikrogasbläschen ist zum einen 

von der Dichte und Kompressibiliät des verwendeten Gases, zum anderen ihrer Größe abhän-

gig und nimmt mit steigendem Durchmesser ab (227). Die Resonanz- oder Fundamentalfre-

quenz wird jedoch auch erheblich von elastischen Eigenschaften der Hüllmembran beein-

flusst.  
 

 

Abbildung 10:   

Schematische Darstellung des akustischen Verhaltens der Echosignalverstärker bei Beschallung mit 
der Mikrobläschen mit der Fundamentalfrequenz f0 unterschiedlicher Schallintensitäten mod. nach 
Kollmann et al. (127) 

Die Zahlen 1-7 spiegeln schematisch das vom Ultraschallgerät aufgezeichnete, empfangene akusti-
sche Signal in Korrelation des jeweiligen physikalischen Zustands der Mikrobläschen wider. Rechts im 
Bild ist exemplarisch das emittierte Frequenzspektrum graphisch dargestellt, wobei fr die Frequenzan-
teile des von den Mikrobläschen emittierten Echosignals bezeichnet. 

 

Die experimentell gemessene Resonanzfrequenz der Mikrobläschen des von uns verwendeten 

Echosignalverstärkers SonoVue® (mittlerer Durchmesser 2,5µm) beträgt 7,7MHz bei einem 
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Durchmesser von 2,0µm (47). SonoVue® deckt jedoch durch die große Spannbreite der Mik-

robläschengröße mit 1-10µm (Resonanz-)Frequenzen von 1-10MHz ab (82). Somit ist es auch 

für Low-MI-Verfahren und transkranielle Ultraschallperfusionsmessungen geeignet. Abbil-

dung 10 stellt schematisch das akustische Verhalten der Echosignalverstärker bei Überein-

stimmung von Insonations- und Fundamentalfrequenz dar. 

Ist die Schallintensität zunächst niedrig, emittieren die Mikrobläschen den Ultraschall linear, 

d. h. mit der Fundamentalfrequenz, und fungieren somit als einfache, zusätzliche Streuer. 

Hierbei erfolgt die Expansion und Kompression der Mikrobläschen noch synchron zu den 

wechselnden Schalldrücken der Ultraschallwelle (73). Nimmt die Schallintensität weiter zu, 

so können die Bewegungen der Kontrastmittelbläschen den Druckveränderungen nicht mehr 

folgen. Während sie in der negativen Phase der Größe des Schalldruckes noch expandieren, 

lassen sie sich aufgrund der begrenzten Kompressibilität des Gases nicht in gleicher Weise in 

der positiven Phase komprimieren. Die Oszillationen erfolgen nicht mehr symmetrisch, da die 

Radiusänderung in der Kompressionsphase geringer als in der Expansionsphase ausfällt. Das 

Mikrobläschen emittiert den Ultraschall nicht mehr linear. Das nun emittierte Echosignal ent-

hält neben der Fundamentalfrequenz harmonische Frequenzen, die ein Vielfaches der Funda-

mentalfrequenz bilden, wobei die zweite Harmonische in der Regel die stärkste ist. Neben 

diesen harmonischen Frequenzen kann das Echosignal auch sogenannte subharmonische und 

ultraharmonische Frequenzen, Bruchteile der Fundamentalfrequenz, enthalten (133;216). Bei 

sehr hohen Schallintensitäten kommt es während der negativen Phase zu einer starken Expan-

sion des Mikrobläschens um das Vielfache seines Ruhedurchmessers. In der positiven Phase 

kann die Hülle den Druckbelastungen und Größenverhältnissen nicht mehr standhalten, was 

zu einer Fragmentierung der Mikrobläschen mit Zerplatzen der Hüllmembran führt. Dabei 

wird kurzzeitig ein breitbandiges, nichtlineares Echosignal mit einer hohen Amplitude emit-

tiert, das sich fundamental von der akustischen Antwort intakter Kontrastmittelbläschen unter-

scheidet (sog. Dekorrelation oder engl. loss of correlation). Man bezeichnet dieses Echosignal 

auch als „simulierte akustische Emission“ (SAE) oder „Transient Scattering“ (4). Der Zeit-

punkt der Fragmentation wird zum einem durch die Zusammensetzung und physikalischen 

Eigenschaften der Mikrobläschen und die der sie umgebenden Flüssigkeit, zum anderen durch 

die energetischen Eigenschaften der Schallwellen beeinflusst. Es wird damit indirekt von den 

Dämpfungseigenschaften der zwischen dem Schallwandler und den Mikrobläschen liegenden 

Gewebe bestimmt. Nach Zerplatzen der Hüllmembran können sich für sehr kurze Zeit aus 

dem freiwerdenden Gas teilweise neue Mikrogasbläschen bilden, welche wie freie Mikroluft-

bläschen agieren und sich wie diese durch niedrige Resonanzfrequenzen, eine extrem kurze 
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Lebensdauer und einen hohen Streuungsquerschnitt auszeichnen (49). Neben akustischen 

Emissionen treten bei Kollabieren der Mikrobläschen weitere sonochemische und sonophysi-

kalische Effekte, wie beispielsweise eine Sonolumineszens, auf. 

Wirken Schallwellen auf freibewegliche Mikrobläschen in einem Schallfeld ein, entstehen 

translationale und kompressionsbedingte nichtlineare Phänomene. Dies führt u.a. zu einer 

Migration der Kontrastmittelbläschen. Die Geschwindigkeit und Richtung der Bewegung der 

Mikrobläschen ist zum einen davon abhängig, ob es sich bei der einwirkenden Kraft, um die 

einer fortschreitenden oder einer stehenden Welle handelt. Zum anderen werden sie durch die 

Größe und Kompressibilität der Kontrastmittelbläschen bestimmt. Grund für die Migrations-

bewegungen sind die sogenannten primären Bjerknes-Kräfte, welche sich auf die Interaktion 

von Schallwellen des primären Schallfeldes mit einem einzelnen Mikrobläschen beziehen, 

und die sekundären Bjerknes-Kräfte, welche in erster Linie zwischen oszillierenden Mikro-

bläschen wirken. Die Größe und der Wert der Bjerknes-Kräfte werden u.a. durch die Nichtli-

nearität der Oszillationen beeinflusst: emittierte Schallwellen benachbarter Kontrastmittelblä-

schen können zu sogenannten stehenden Wellen führen. In Abhängigkeit von der Größe der 

Echosignalverstärker bewegen sich Kontrastmittelbläschen mit einer kleinern Resonanzfre-

quenz in Richtung des Schwingungsbauchs und Mikrobläschen mit einer größeren Resonanz-

frequenz in Richtung des Knotens. Sekundäre Bjerknes-Kräfte spielen im Vergleich zu primä-

ren Bjerknes-Kräften eine untergeordnete Rolle (141). Die bei einer im Gewebe fortschreiten-

den Welle entstehende Bjerknes-Kraft kann zu einer Translationsbewegung der Mikroblä-

schen in Richtung der Ausbreitungsrichtung der Welle führen. Klinisch kann dies dazu ausge-

nutzt werden mit Zielsubstanzen bestückte Mikrobläschen in ein bestimmtes Zielgebiet zu 

navigieren. Repetitive Zell-Mikrobläschen-Kontakte modifizierter Kontrastmittelbläschen 

scheinen eine Transfektion und eine Zellaufnahme der pharmakologischen Substanzen zu 

erleichtern (240).  

Zusammenfassend lässt sich also sagen, dass das akustische Verhalten der Mikrobläschen sehr 

komplex und schwer vorsagbar ist, insbesondere wenn man nicht nur ein einzelnes Bläschen, 

sondern mehrere Mikrobläschen betrachtet. Je nach Durchmesser variieren die Amplitude des 

rückgestreuten Echosignals und die Art des akustischen Verhaltens (linear versus nichtlinear). 

Die von den Mikrobläschen emittierten Ultraschallwellen interferieren in Abhängigkeit nach 

Anzahl und Verteilung unterschiedlich stark miteinander. Nichtlineare Echosignale können 

zum selektiv Bildaufbau verwendet werden (Abbildung 11). Dazu wurden parallel zur Weiter-

entwicklung der Echosignalverstärker in den 1990er Jahren spezielle als „Harmonic Imaging“ 

bezeichnete Ultraschallverfahren entwickelt. In Abhängigkeit von der verwendeten Sendeleis-
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tung und den energetischen Eigenschaften der Ultraschallwellen werden sogenannte Low-MI- 

(niedriger Schalldruck) von High-MI-Verfahren (hohe applizierte Schalldrücke mit konseku-

tiver Destruktion der Mikrobläschen) unterschieden. Erste Harmonic Imaging Verfahren ver-

wendeten selektiv die erste Oberwelle (Synonym für die zweite harmonische Frequenz) und 

werden deshalb auch als „Second Harmonic Imaging“ –Verfahren (SHI) bezeichnet.  

 

 

Abbildung 11 :   

Klinische Bedeutung der akustischen Eigenschaften von Ultraschallkontrastmitteln mod. nach Koll-
mann et al. (127) 

 

Das Power Modulation Imaging ähnelt in seiner Funktionsweise der Phaseninversionstechnik, 

auf welches an späterer Stelle gesondert eingegangen wird. Bei diesem Verfahren werden ini-

tial kurz hintereinander, zwei verschiedenen Ultraschallpulse in das Medium – im Gegensatz 

zum Phaseninversions-Harmonic Imaging mit identischer Polarität, aber unterschiedlicher 

Amplitude – gesendet, wobei die Amplitude des ersten Ultraschallpuls doppelt so hoch ist wie 

die des zweiten. Das empfangene Echosignal des zweiten Impulses wird anschließend ver-

doppelt und von der Echoantwort des ersten Impulses subtrahiert. Sind beide Echoantworten 
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linear, d. h. kongruent zu den initial ausgesendeten Echosignalen, kommt es zu einer Signal-

auslösung, so dass allein nichtlineare Echoantworten wie bspw. harmonische Frequenzen- 

bildlich dargestellt werden (212). Das kürzlich entwickelte „Cadence Contrast Pulse Sequen-

cing“-Verfahrens vereint Elemente der Phaseninversions- sowie der Power-Modulation-

Technik: dabei werden drei bis fünf Pulse ausgesendet (mit unterschiedlicher Amplitudenhöhe 

und Phase; bspw. mit den Amplitudenkoeffizienten der Größenordnung +1/2, -1 und +1/2) 

und die Echoantworten summiert. Lineare Echoantworten werden dadurch supprimiert, sodass 

nichtlineare Grundsignale und harmonische Echosignale höherer Ordnung miteinander kom-

biniert und danach selektiv zum Bildaufbau verwendet werden. Im Gegensatz zu anderen 

Ultraschallperfusionsverfahren, können auch Nichtlinearitäten dritter Ordnung abgebildet 

werden. Dies ermöglicht eine bessere Differenzierung der von den Mikrobläschen emittierten 

von den im Gewebe entstandenen harmonischen Frequenzen. 

Das Contrast Burst Imaging (CBI), das Time Variance Imaging (TVI), der Harmonic Power 

Doppler wie auch das Contrast Burst Depletion Imaging (CODIM) gehören zu den High-MI-

Verfahren. Hierbei werden ernergiereiche Ultraschallimpulse verwendet (MI >1,0) (188). Die 

genannten Verfahren beruhen auf dem Prinzip der Zerstörung der Mikrobläschen und der Auf-

zeichnung der dabei emittierten hochenergetischen Schallwellen (48). Durch den Einsatz ei-

nes Frequenzfilters können die rückgestreuten Echosignale der Mikrobläschen im CBI-Modus 

aufgrund ihres wesentlich breiteren Frequenzspektrums von aus dem Gewebe oder größeren 

Gefäßen stammenden Echos getrennt dargestellt werden (188). Bei der Zeitvarianz-Abbildung 

(TVI) wird das nichtlineare Resonanzverhalten der Echosignalverstärker im zeitlichen Verlauf 

analysiert. Hierbei wird jeweils eine Sequenz aus zehn hochfrequenten Ultraschallimpulsen 

ausgesandt. Die rückgestreuten Echosignale werden anschließend im Hinblick auf Amplitude 

und Asymmetrie des Echosignalspektrums über den Zeitraum der zehn Ultraschallimpulsant-

worten untersucht. Die Dynamik beider Parameter gibt Aufschluss über physikalische Phä-

nomene, welche in Verbindung mit der Zerstörung, Spaltung, Verschmelzung, Schrumpfung 

und lokalen Akkumulation von Mikrobläschen auftreten und das Spektrum der Echoantwort 

beeinflussen (188;254). 

 

2.2.4 Probleme bei der Verwendung von Echosignalverstärkern 

2.2.4.1 Interaktionen von Gewebe und Echosignalverstärkern im Ultraschallfeld 
 

Oszillierende Mikrobläschen verursachen eine Reihe physikalischer Phänomene, die in Ab-

hängigkeit ihrer Lokalisation und der Art der Oszillation positive, therapeutisch nutzbare oder 
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potentiell schädliche Effekte auf ihre Umgebung - d.h. z.B. auf umliegendes Gewebe und be-

nachbarte Mikrobläschen - haben können. Die Verwendung von Echosignalverstärkern wird 

unter Sicherheitsaspekten deshalb vielfach kontrovers diskutiert. Bei der Beschallung von 

Mikrobläschen und Gewebe entstehen mikroskopische Turbulenzen und Strömungen. Diese 

können dabei durch Scherkräfte zu einer transienten, reparablen und nicht letal wirkenden 

Ausbildung von Löchern in der Zellmembran (Sonoporation) führen. Dies erleichtert bspw. 

eine Transfektion von genetischem Material und Diffusion von pharmakologischen Substan-

zen ins Zellinnere. Neben Mikroströmungen führen stabile Kavitationsphänomene ebenfalls 

zu einer Sonoporation (240). Weiterhin werden bei der Beschallung von Mikrobläschen auf-

tretende lokale absorptions- und dissipationsbedingte Temperaturerhöhungen sowie eine in-

trazelluläre Bildung von Sauerstoffradikalen als weitere Faktoren für eine transiente Permea-

bilitätssteigerung diskutiert (102). Obwohl bspw. Beeinträchtigungen der Bluthirnschranke 

mehrfach postuliert wurden, konnten in vivo makroskopisch kein Integritätsverlust bei der 

Verwendung niedrigen Ultraschallschallfrequenzen nachgewiesen werden (112). Darüber hin-

aus ist das Risiko einer erhöhten intrazerebralen Blutungsgefahr, Zellsterblichkeit oder eine 

Zunahme eines Hirnödems durch einen Einsatz von Echosignalverstärkern und niedrigen 

Schallintensitäten, wie bei der transkraniellen Sonographie derzeit üblich, als unwahrschein-

lich einschätzen (228). Im Hinblick auf die biologische Wirksamkeit von Ultraschallkontrast-

mitteln erscheinen lokale akustische Eigenschaften der Echosignalverstärker eine weitaus 

geringere Rolle als die jeweiligen Geräteeinstellungen zu spielen, welche sich stärker auf die 

Sonoporation und die Zellvitalität auszuwirken scheinen (115).  

 

2.2.4.2 Optische Signalintensität und Echosignalverstärkerkonzentration 
 

Kontrastmittelgestützte Ultraschallverfahren sehen sich mit einer Reihe technischer und phy-

sikalischer Probleme konfrontiert, die ihre Aussagefähigkeit erheblich einschränken. Folgende 

Abbildungsprobleme spielen dabei eine Rolle: 

Dämpfung und Interferenz. Trotz der ständigen Weiterentwicklung der Ultraschallgeräte sind 

der Auflösung technische Grenzen gesetzt. Die Auflösungszellen der heutigen Geräte betragen 

immer noch einige 100µm und übersteigen damit die vergleichsweise geringe Größe der Kon-

trastmittelbläschen (SonoVue®  ca. Ø 2,5µm) um ein Vielfaches. Innerhalb einer solchen Auf-

lösungszelle interferieren die emittierten Ultraschallwellen der dort befindlichen Mikroblä-

schen miteinander. Aufgrund der zufälligen Verteilung der Streuer und ihrer hohen Anzahl pro 

Auflösungszelle entsteht im B-Bild ein mathematisch generiertes Muster: das sogenannte 
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Specklemuster - ähnlich wie in der grauwertsonographischen Darstellung des Parenchyms. 

Der Helligkeitswert verhält sich zwar bei geringen Markerkonzentrationen proportional zu 

Streudichte, jedoch gibt er keine Auskunft über die Anzahl oder Verteilung der Mikroblä-

schen. Mit steigenden Markerkonzentrationen nimmt auch die Dämpfung zu. Dadurch bleibt 

ab einem bestimmten Punkt trotz steigender Konzentration ein weiterer Signalanstieg aus, d.h. 

die Markerkonzentration spiegelt sich nicht mehr in der optischen Signalintensität wider. 

Nichtlinearität. Ein weiteres Problem liegt in dem nichtlinearen Verhalten der Kontrastmittel-

bläschen begründet und betrifft vor allem High-MI-Verfahren. Mit steigender Sendeamplitude 

nimmt auch die Amplitude des von den Mikrobläschen emittierten Echosignals zu. Verdoppelt 

man die Sendeamplitude kommt es zu einer Vervierfachung der Amplitude der zweiten Har-

monischen, bei einer Verdreifachung verneunfacht sich der Amplitude der zweiten Harmoni-

schen. Die meisten Harmonic Imaging-Verfahren können Nichtlinearitäten zweiter Ordnung 

abbilden (Die CPS-Technologie sei ausgenommen. Diese ermöglicht auch eine Darstellung 

nichtlinearer Echosignale dritter Ordnung).  

Graphische Umsetzung der Messwerte. Ein drittes Problem liegt in der bildlichen Darstellung 

der gemessenen Intensitätswerte. Die gebräuchlichsten Bildformate wie DICOM oder TIFF 

verwenden eine logarithmische Einteilung mit 256 Helligkeits- oder Farbwerten. Dies bedeu-

tet, dass feine Intensitätsunterschiede in der Abbildung mitunter nicht bildlich dargestellt und 

differenziert werden können. Letztlich lässt sich nicht genau sagen, um wie viel die Echogeni-

tät des Kontrastmittels sich tatsächlich erhöht, wenn es optisch zu einer Steigerung der Hel-

ligkeit um eine Graustufe kommt. Die Ursache liegt darin, dass die Signalverarbeitung nicht-

linear (logarithmisch) erfolgen muss, um die Echodynamik von z.B. 120 dB aus dem Gewebe 

nach der laufzeitabhängigen Verstärkung (engl. TCG, Time Gain Compensation) in ca. 30dB 

zu transferieren, die man mit dem menschlichen Auge auf dem Monitor wahrnehmen kann. 

Außerdem werden schwache akustische Emissionen aus dem Gewebe überproportional ver-

stärkt, damit auch kleine Echos noch optisch dargestellt werden können (250).  

 

2.2.4.3  Dämpfungsbedingte Abschwächung des Schallfeldes 
 

Wie bereits erwähnt, stellen Dämpfung und die damit verbundene Tiefenabhängigkeit dieser 

Verfahren wesentliche Limitationen dar. Wie zu Beginn des Kapitels beschrieben, wird die 

Dämpfung von Ultraschallwellen in einem Medium durch verschiedene Faktoren wie der 

Sendefrequenz, der Bildtiefe, dem Ausbreitungsmedium und letztendlich auch der Konzentra-

tion und Größe der Mikrobläschen beeinflusst. Neben der stärkeren Dämpfung harmonischer 
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Frequenzen spielt auch die lokale Kontrastmittelkonzentration für die Abschwächung des 

Schallfeldes mit zunehmender Eindringtiefe eine Rolle. So kommt es bei hohen Markerkon-

zentrationen zu einer starken Rückstreuung und Absorption der Schallwellen durch die Mik-

robläschen, was in sondenferneren Regionen zu einer partiellen oder kompletten Schallauslö-

sung führen kann. Dieser Effekt wird als „Shadowing“ oder Abschattungsphänomen bezeich-

net. Er tritt häufig nach einer Bolusinjektion eines Echosignalverstärkers auf, da beim initia-

len Anfluten des Kontrastmittelbolus besonders hohe Mikrobläschenkonzentrationen erreicht 

werden (62;205;214). Dies bedeutet auch, dass sich mit der zeitlichen Änderung der Kon-

trastmittelkonzentration auch die Dämpfung im Gewebe verändert. Dies limitiert Aussagefä-

higkeit der Boluskinetik hinsichtlich der zerebralen Perfusionsdarstellung. 

 

2.2.4.4 Weitere Artefaktquellen beim Einsatz von Echosignalverstärkern 
 

Neben den bereits besprochenen Artefakten können auch Bewegungs- oder durch die Schä-

delkalotte verursachte Streifenartefakte die Beurteilbarkeit der in transkraniellen Ultraschall-

perfusionsverfahren gewonnenen Untersuchungsergebnisse stark einschränken (150). Strei-

fenartefakte werden durch Inhomogenitäten innerhalb der Schädelkalotte hervorgerufen, wel-

che durch Absorptions- und Reflexionsphänomene zu einer lokalen Abschwächung der trans-

mittierten Schallwellen führen können. Ein sehr häufiges Problem in der kontrastmittelge-

stützten Farbdopplersonographie ist das sogenannte „Blooming“, ein Übersteuerungsartefakt, 

welches meist kurze Zeit nach Injektion des Kontrastmittelbolus auftritt. Die hohe Amplitude 

des von den Mikrobläschen rückgestreuten Echosignals führt dabei zu einer Übersteuerung 

der Empfangselektronik: Gefäßgrenzen verwischen im Farbdopplermodus; es werden Farb-

werte für Bildpunkte in Regionen angezeigt, in denen keine Perfusion zu erwarten ist. Das 

von den Echosignalverstärkern rückgestreute Signal wird von dem Gerät fälschlich als Fluss-

signal interpretiert. Mit Abfluten der Mikrobläschen und damit sinkender Konzentration ver-

schwindet auch dieses Artefakt. Darüber hinaus können Zerstörungsartefakte (engl. „bubble 

noise“) mit konsekutiver Signalverzerrung und partiellen lokalen Signalauslöschung, und 

überschätzte Strömungsgeschwindigkeit im Spektraldoppler zu Fehlinterpretationen doppeler-

sonographischer Untersuchungsbefunde verleiten (71). Durch eine exakte manuelle Kalibrie-

rung der Geräteeinstellungen - bspw. durch einen verzögerten Untersuchungsbeginn, ein Ab-

senken der Sensitivität (Blooming), der Schallenergie und/oder der Fokuszone (Zerstörungs-

artefakte) bzw. durch Reduktion des Doppler-Gain - können diese Artefakte aber umgangen 

werden.  
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Tabelle 1: Übersicht über Echosignalverstärker und ihre pharmakologischen Eigenschaften und Klassifikation 
 

 

             

                                        Pharmakologische Klassifikation der Echosignalverstärker mod. nach (39;46;127;132) 

Handelsnamen 

 

Generati-
on* 

Lungengängigkeit Gasart     Hüllenkomponenten Mittlerer Durch-
messer 

[µm] 

Resonanzfrequenz 

[MHz] in Abhängigkeit des Diame-
ters (Ø) in µm 

AL-700 

 

3. - Perfluorkarbon Polymer - - 

Albunex® 1. lungengängig mit nur 
kurzer HWZ (< 5min 
nach i.v. Bolusinjekti-
on) 

Fluorpropan/Luft Albumin 3,0-5,0 

3,8 ± 2,5 

Ø 1µm  � 57,71 

Ø 2µm  � 20,50 

Ø 5µm  � 5.25 

Ø 10µm � 1,90 

Bisphere® 3. - Luft Polymer - - 

BR 14  

 

2. - Perfluorbutan Phospholipide 2,5-3,0 - 

BY 963 1. - Luft Lipide - - 

Cardiosphere® 

 

3. - Stickstoff Polyaktid/Albumin 4,0 - 

Definity® 

 

2. lungengängig, mit län-
gerer  HWZ (>5min 
nach i.v. Bolusinjekti-
on) 

Perfluorpropan Lipide 1,1-3,3 - 

DMP 115 2. - Perfluorkarbon Lipide 2,5 - 
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EchoGen® 2. lungengängig,            
mit längerer HWZ                 
(> 5min nach i.v. Bolu-
sinjektion) 

Dodekafluorpentan Keine, Surfactant 2,0-5,0 - 

Echovist® 1. nicht lungengängig Luft Keine (Galaktosematrix) 

 

2,0 

(97% < 6 µm) 

- 

Freie Mikrogas-
bläschen  

bspw. geschüttelte  

salinen Lösungen 

0 nicht lungengängig Luft (freie Mikro-
gasbläschen) 

keine - Ø 1µm  � 9,45 

Ø 2µm  � 3,87 

Ø 5µm  � 1,31 

Ø 10µm � 0,61 

Imagent® 

(AF0150)/ 

Imavist® 

 

2. lungengängig,            
mit längerer  HWZ      
(> 5 min nach i.v. Bolu-
sinjektion) 

Perfluorhe-
xan/Stickstoff 

Keine, Surfactant 3,0 - 

Levovist® 1. lungengängig            
mit nur kurzer HWZ    
(< 5min nach i.v. Bolu-
sinjektion); organspezi-
fische Phase (Le-
ber/Milz) 

 

Luft 

 

Galaktosematrix (99,9%)  

mit Palmitinsäure (0,1%) 

 

2,0-3,0 

 

- 

Myomap® 

 

1. - Luft Albumin 10 - 

Optison® 2.  lungengängig            
mit längerer  HWZ  

(>5min nach i.v. Bolu-
sinjektion) 

 

Oktafluorpropan Albumin 2,0-5,0 - 
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PEDSA (Perfluo-
rocarbon-Exposed 
Sonicated Dextro-
se Albumin) 

 

2. - Perfluorkarbon Albumin - - 

Quantison® 2. - Luft Albumin 2,0-5,0 Ø 1µm  � 127,6 

Ø 2µm  � 45,1 

Ø 5µm  � 11,4 

Ø 10µm � 4,06 

QW7437 2. - Perfluorkarbon Keine, Surfactant 2,0-5,0 - 

Sonavist® 1.  lungengängig  

mit längerer HWZ;     
(>5min nach i.v. Bolu-
sinjektion); organspezi-
fische Phase (Leber/ 
Milz) 

Luft Zyanoakrylat - - 

Sonazoid® 3. lungengängig                    
mit längerer HWZ (> 5 
min nach i.v. Bolusin-
jektion) organspezifi-
sche Phase  

(Leber/Milz) 

Perfluorkarbon Lipide, Surfactant 2,4-2,5 - 

SonoVue®/BR 1 2. lungengängig  

mit längerer  HWZ (> 5 
min nach i.v. Bolusin-
jektion) 

Schwefelhexafluo-
rid 

Phospholipide 

(Polyethylenglykol, Pal-
mitinsäure) 

2,5 

 

(90%< 8µm) 

Ø 1µm  � 21,3 

Ø 2µm  � 7,7 

Ø 5µm  � 2,16 

Ø 10µm � 0,9 

* Einteilung der Mikrobläschen in Substanzklassen: Generation 0 = freie Gasbläschen ohne Hülle, 1. Generation = < 1min (Luftbläschen mit Hülle), 2. Generati-
on = < 5min (inerte hüllenstabilisierte Mikrobläschen, enthalten ein stabiles, hydrophobes Gas), 3. Generation = > 5min (Gasbläschen mit Spezialhülle)  
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2.2.5 Phaseninversions-Harmonic Imaging 
 

Bei der in dieser Arbeit verwendeten Phasen- oder Pulsinversionstechnik werden zwei um 

180° zueinander phasenverschobene Echosignale unmittelbar nacheinander in das Medium 

ausgesendet. Als zweiten Schritt werden die Echoantworten der beiden Ultraschallsignale 

addiert und die Summe der Echosignale zum Bildaufbau verwendet (220). Die Phaseninversi-

onstechnik dient zur selektiven Darstellung von nichtlinearen Echosignalen mit Unterdrü-

ckung von linearen Echos (Abbildung 12).  

 

Abbildung 12: Physikalisches Prinzip des PIHI mod. nach Seidel et al, 2001 (212) 

 

Durch den zeitlichen Aufwand bei der Emission der Impulse und der technischen Verarbei-

tung der Echoantworten halbiert sich die Bildrate im Vergleich zu konventionellen so-

nographischen Verfahren; sie liegt aber dennoch üblicherweise bei 10Hz oder darüber hinaus 

und bietet damit adäquate Insonationsbedingungen (4). Werden die beiden ausgesendeten 

Echosignale linear reflektiert, kommt es bei der Summierung der beiden Echosignale zu einer 

Auslöschung, d. h. das Summensignal ist null und wird bildlich nicht dargestellt. Treffen die 

beiden phasenverschobenen Schallwellen jedoch auf einen nichtlinearen Reflektor wie bspw. 

Echosignalverstärkern, so dass die emittierten Echosignale neben der Fundamentalfrequenz 

auch harmonische, sub- und ultraharmonische Frequenzanteile enthalten, werden die beiden 

initial ausgesendeten Impulse nicht genau spiegelbildlich „verzerrt“. Bei der Summierung 

kommt es zu keiner Signalauslöschung. Das entstehende Summensignal kann als Grauwert 
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zum Bildaufbau verwendet werden. Da bei niedriger Sendeleistung die Aufsteilung der 

Schallwellen im Gewebe noch nicht relevant ist und dadurch noch keine relevanten harmoni-

schen Frequenzen bei der Schallausbreitung entstehen, werden die harmonischen Frequenzen 

der Mikrobläschen selektiv dargestellt. Bei besonders hohen Sendeleistungen kommt es be-

reits bei Eintreffen des ersten Ultraschallimpulses zu einer Fragmentation der Mikrobläschen 

mit der kurzzeitigen Emittierung kurzzeitig eines breitbandigen, nichtlinearen Echosignals mit 

hoher Amplitude (SAE). Da die Mikrobläschen bereits durch die erste Schallwelle zerstört 

worden sind, trifft der zweite Impuls auf weitaus weniger intakte (unter Umständen sogar auf 

keine) bzw. zerstörte Mikrobläschen. Bei der Summation entsteht ein Summensignal mit einer 

besonders hohen Signalintensität. Werden hohe Schallenergien verwendet, nimmt mit der 

Aufsteilung der Wellenfront auch der Anteil der im Gewebe entstehenden harmonischen Fre-

quenzen zu, so dass die Mikrobläschen nicht mehr selektiv dargestellt werden können.  

In einer Studie demonstrierten von Bibra et al. am Myokard, dass sich die Phaseninversions-

technik besser zum Nachweis ischämischer Perfusionsveränderungen eignet als Second Har-

monic Imaging- und Harmonic Power Doppler-Verfahren. Die mit dem PIHI erhobenen Per-

fusionsdaten korrelierten hierbei am engsten mit SPECT-Befunden der untersuchten Patienten 

(243). 

 

2.2.6 Pharmakokinetik der Echosignalverstärker und ihre Bedeutung für zerebrale 

Perfusionsmessungen 

 

Echosignalverstärker verhalten sich hämodynamisch ähnlich wie Erythrozyten und werden 

deshalb neben ihrer Funktion als zusätzlicher Rückstreuer in der Blutbahn auch zur Bestim-

mung qualitativer und semiquantitativer Perfusionsparameter eingesetzt. Eine absolute Quan-

tifizierung der Perfusion im menschlichen Hirnparenchym mittels kontrastmittelgestützter 

Ultraschallverfahren ist bislang noch nicht möglich (48;134). Jedoch wurden in den letzten 

intensive Anstrengungen unternommen, Verfahren zu entwickeln, mithilfe derer qualitative 

oder semiquantitative Aussagen über die Perfusion im Hirngewebe getroffen werden können. 

Boluskinetik. Bei dieser Methode wird nach Injektion eines Kontrastmittelbolus die Kinetik 

der im Gewebe an- und abflutenden Echosignalverstärker als Veränderung der Signalintensität 

über die Zeit analysiert und anschließend visualisiert. Die Bolusmethode ist bislang das am 

häufigsten eingesetzte Verfahren zur Untersuchung der zerebralen Perfusion und wurde so-

wohl bei gesunden Probanden als auch bei Patienten mit Hirntumoren, Diabetes mellitus, me-
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senzephalen Zysten, traumatischen Hirnverletzungen, intrazerebralen Blutungen und insbe-

sondere bei Patienten mit akut aufgetretenen zerebralen Ischämien im Mediastromgebiet an-

gewendet (22;38;55;57;65;87;100;118;119;163;174;215). Mit perfusionsbildgebenden Ultra-

schallmethoden, die einen Kontrastmittelbolus verwenden, lassen sich qualitative Aussagen 

über die Verteilung des Kontrastmittels Ultraschalls innerhalb eines betrachteten Gebietes 

(ROI; engl. „region of interest“) treffen. Nach einer intravenösen Injektion eines Kontrastmit-

telbolus und der Datenakquise mittels HI-Verfahren können aus den gewonnenen Rohdaten 

Zeitintensitätskurven - unter Berücksichtigung der Anflutungs- und Abflutungsphase des 

Echosignalverstärkers - berechnet und weiter analysiert werden. In der Abbildung 13 sind die 

häufigsten boluskinetischen Perfusionsparameter graphisch dargestellt. Mithilfe spezieller 

Auswertungsprogramme können die einzelnen Parameter als farbkodierte Bilder dargestellt 

werden. Die maximale Signalintensitätswert ist ein häufig verwendeter Parameter 

(34;164;174;251). Er kann auf unterschiedliche Art und Weise dargestellt werden: zum einen 

als Maximalwert eines Pixels einer bestimmten Anzahl von Bilder (der sogenannte PPI-Wert, 

PPI engl. für „Pixelwise peak intensity“), zum anderen als Durchschnittswert eines Pixels 

einer bestimmten Anzahl von Bilder (der sogenannte API-Wert, API engl. für „average peak 

image“).  
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Abbildung 13:   

Schematische Darstellung boluskinetischer Perfusionsparameter einer Zeitintensitätskurve mod. nach 
della Martinaet al.(48); ROI= region of interest; PSI= peak signal increase (maximale Signalintensität) 
idem (P)PI = (pixelwise) peak intensity, PW= peak width (entspricht der Weite der Zeitintensitätskurve, 
wenn 90% der maximalen Signalintensität erreicht sind angegeben in Sekunden); PG= positive gra-
dient (entspricht PI/TTP), FWHM = full width at the half the maximum intensity (Weite der Zeitintensi-
tätskurve bei 50% der erreichten maximalen Signalintensität); AUC= area under the curve; TTP (=TPI) 
= time to peak intensity, MTT= mean transit time 

 

Die Aussagekräftigkeit dieser Parameter ist aufgrund physikalischer (dämpfungsbedingte Tie-

fenabhängigkeit des Verfahrens mit Auswirkungen insbesondere auf die intensitätsbezogenen 

Parameter, Zerstörung von Mikrobläschen) und technischer Limitationen eingeschränkt. 

Trotzdem hat sich dieses Untersuchungsverfahren gegen über der Destruktions- und Wieder-

auffüllkinetik bei der Untersuchung der zerebralen Perfusion weitgehend durchgesetzt. Bo-

luskinetische Verfahren eignen sich durch ihre einfache, ökonomische und zeitsparende 

Durchführbarkeit nicht nur im Akutsetting des Schlaganfalls, sondern auch im klinischen All-

tag, wo Zeit ebenfalls ein wesentlicher limitierender Faktor darstellt.  

Destruktionskinetik. Echosignalverstärker können sowohl als Bolus als auch als Infusion ap-

pliziert werden (203;204;208). Die Abtastzeiten sind bei dieser Methode relativ kurz. Bei de-

struktionskinetischen Verfahren werden Mikrobläschen durch hochenergetische Schallwellen 
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zerstört. Die Signalintensität sinkt zu Beginn rapide ab, bis sich nach kurzer Zeit ein Gleich-

gewicht zwischen Zerstörung und Nachflutung intakter Mikrobläschen einstellt. Die Balance 

zwischen Zerstörung und Reperfusion der Echosignalverstärker ist von der Bildrate und der 

Menge des injizierten Ultraschallkontrastmittels abhängig. Zur Analyse der Destruktionskine-

tik werden lineare, einfache exponentielle und komplexe exponentielle mathematische Model-

le verwendet (siehe Abbildung 14B und C mit den dazugehörigen Formeln B.1, B.2, C.1) 

(61;64;165). Das lineare Destruktionskinetikmodell erwies sich bereits in einer Studie von 

Kern et al. bei der Detektion von ischämisch bedingten Perfusionsdefiziten im Versorgungs-

gebiet der Arteria cerebri media als geeignet (119). Mit der Verarmungsmethode, dem soge-

nannten CODIM-Verfahren, welches sich aus dem CBI und dem TVI entwickelte, werden 

semiquantitative Parameter für die Bestimmung der Perfusion des parenchymatösen Gewebes 

berechnet, die weder von der Untersuchungstiefe noch von einer gewebsbedingte Abschwä-

chung des emittierten Echosignals beeinträchtigt werden (61;64). 

Wiederanreicherungsmethode. Auffüll- oder Wiederanflutungskinetiken erfordern konstante 

Infusionsraten der Echosignalverstärker, um eine homogene Verteilung und eine gleichblei-

bende Konzentration der Mikrobläschen in der Blutbahn zu gewährleisten. Nach Kontrastmit-

telgabe werden die Mikrobläschen in einem Schallfeld durch einen oder mehrere hochenerge-

tische Ultraschallpulse zerstört. Anschließend wird die perfusionsbedingte Wiederanflutung 

intakter Mikrobläschen aus der Peripherie aufgezeichnet. Die Geschwindigkeit, mit der die 

Kontrastmittelbläschen in das Schallfeld nachströmen – gleichbedeutend mit der Geschwin-

digkeit des initialen Signalanstiegs- wird von der mittleren Blutflussgeschwindigkeit in der 

Region bestimmt (247). Sowohl das Blutvolumen innerhalb des beschallten Areals als auch 

die systemische Kontrastmittelkonzentration beeinflussen den nach Wiederanflutung maximal 

erreichbaren Signalintensitätswert. Das Nachströmen der Mikrobläschen kann mittels zweier 

unterschiedlicher Verfahren detektiert werden: zum einen durch die sogenannte intermittie-

rende Sonographie, bei der die Bildrate zwischen den hochenergetischen Ultraschallimpulsen 

variiert wird (auf diese Weise werden Informationen über die Wiederanflutungsphasen ge-

wonnen), zum anderen kann die Anflutung der Ultraschallkontrastmittelbläschen durch eine 

Verringerung der Sendeleistung mithilfe von Low-MI-Verfahren detektiert werden.  
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Abbildung 14: 

Schematische Darstellung verschiedener auf der Destruktions- und Wiederanflutungskinetik basie-
rende Modelle 

 

Nachdem Mitte der 1990er Jahre diese Methode zum erstmalig zur Beurteilung der myokardi-

alen Perfusion angewandt wurde, kann dieses Verfahren auch zur Bestimmung der sowohl der 

renalen und zerebralen Perfusion als auch der zerebralen Autoregulation eingesetzt werden 

(161;196;208;213;218). Das von Wei et al. entwickelte mathematische Modell ermöglicht 

eine Berechnung der Perfusionsparameter durch eine genaue Analyse der gewonnenen Zeitin-

tensitätskurven. Es gibt dadurch Aufschluss über die Perfusionsverhältnisse und den Vaskula-

risierungsgrad innerhalb eines im Schallfeld gelegenen Gebietes (Abbildung 14 A) 

(134;135;247). Die Parameter zeigen eine enge Korrelation mit dem zerebralen Blutfluss: der 
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Steigungskoeffizient ß (frühe Phase des Wiederanflutung) korreliert mit der Blutflussge-

schwindigkeit; während das in der späten Wiederanflutungsphase entstehende Signalintensi-

tätsplateau A sich proportional zum regionalen Blutvolumen verhält. Das Produkt dieser bei-

den Parameter korreliert mit dem Blutfluss der untersuchten Region. Dieses Modell ist in sei-

ne Aussagekräftigkeit erheblich limitiert, da es von einer konstanten Einströmungsgeschwin-

digkeit ausgeht und die zuführenden Gefäße sich in praxi hinsichtlich ihres Kaliber und ihrer 

Flussrichtung voneinander unterscheiden (247). Ein von Krix et al. vorgestelltes lineares ma-

thematisches Modell berücksichtigt diese Limitation (135). Dieses Verfahren bietet den Vor-

teil eines Ersatzes der Kontrastmittelinfusion durch eine Bolusinjektion. 

 

2.3 Untersuchungskollektiv 
 

2.3.1 Patientenrekrutierung 
 

Es wurden ausschließlich Patienten rekrutiert, die in der neurologischen Poliklinik des Ru-

dolph-Virchow-Krankenhauses der Charité, Berlin, betreut wurden. Alle Studienteilnehmer 

unterzogen sich einer duplexsonographischen Routineuntersuchung der intra- und extrakra-

niellen Arterien zum Ausschluss hämodynamisch relevanter Stenosen oder Verschlüsse. Die 

Studie wurde von der Ethikkommission der Charité geprüft und genehmigt. 

 

2.3.2 Einschlusskriterien 
 

Einschlusskriterium der Studie war das Vorliegen eines Thalamusinfarkts oder –beteiligung 

(älter als 10 Tage), dessen maximale longitudinale, kraniorostrale Ausdehnung und axiale 3cm 

in den T2-gewichteten MRT-Aufnahmen nicht überschritt.  

 

2.3.3 Ausschlusskriterien 
 

Nicht aufklärungsfähige Patienten, solche mit bekannten Kontraindikationen für den Echosig-

nalverstärker SonoVue®, hämodynamisch relevanten Stenosen oder Verschlüssen der intra- 

und extrakraniellen Arterien >50% und/oder einem schlechten temporalen Knochenfenster 

(sonographische Identifikation der Leitstrukturen der dienzephalen Ebene im B-Mode nicht 

möglich) bzw. Patienten, die das 18. Lebensjahr zum Zeitpunkt der Untersuchung noch nicht 

vollendet hatten oder bei denen der erstmalige Beginn des klinisch mit dem Infarktareal korre-
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lierenden, neurologischen Defizits weniger als 11 Tage zurücklag, wurden von der Studie aus-

geschlossen. 

 

2.4 Untersuchungsablauf und Gerätetechnik 
 

Alle Messungen wurden mit dem Ultraschallgerät Sonoline® Elegra der Firma Siemens (Sie-

mens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) mit der Phaseninversionstechnik durchge-

führt. Für die Untersuchungen wurde ein 2,5MHz-Sektorschallkopf verwendet. Vor Messbe-

ginn wurde bei jedem Patienten eine konventionelle MRT mit einer T1- und T2- Wichtung 

(1.5-T-Vision-MR-Tomograph, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) durchge-

führt. Die T1- und T2-gewichteten Bilder dienten einerseits der Berechnung der axialen wie 

auch longitudinalen Längenausdehnung des Infarktes und gaben uns andererseits Informatio-

nen über die Infarktlokalisation. Des Weiteren wurden die Patienten hinsichtlich ihres ze-

rebrovaskulären Risikoprofils vor Untersuchungsbeginn befragt. Die Ergebnisse wurden ta-

bellarisch festgehalten und um im Rahmen der kardiovaskulären Risikostratifizierung gewon-

nene, relevante diagnostische Befunde zum Zeitpunkt des zerebrovaskulären Ereignisses er-

gänzt. Vor Untersuchungsbeginn erfolgte eine duplexsonographische Routineuntersuchung 

der extra- und intrakraniellen Arterien zum Ausschluss von Stenosen >50% und Verschlüssen. 

Die extra- und intrakranielle farbduplexsonographischen Untersuchungen der hirnversorgen-

den Gefäße wurden bei allen Patienten nach den aktuellen Richtlinien durchgeführt (99). In 

allen Untersuchungen wurde zu Beginn jeder Messung die axiale dienzephale Schnittebene 

mit drittem Ventrikel und Thalamus als Leitstrukturen eingestellt (initial betrug der Sektor-

winkel 90°, durch Kippen der Sonde, um etwa 10° nach kranial gelingt in der Regel der 

Wechsel von der mesenzephalen zur dienzephalen Ebene, siehe Abbildung 15).  

Danach wurde ein Bolus von 2,5ml eines in einer Dispersion vorliegenden klinisch erprobten, 

sulphurhexafloridhaltigen Echosignalverstärkers (SonoVue®, Bracco International B.V., Ams-

terdam, Niederlande) über eine 20-gauge durchmessende Venenverweilkanüle in eine antecu-

bital gelegene Vene injiziert. Es wurde eine bihemispherielle Bildeinstellung gewählt. Die 

Untersuchungsebene wurde individuell unter Beibehaltung der dienzephalen Schnittebene der 

Lage des Infarktes in den vorliegenden MRT-Bildern angepasst.  
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Abbildung 15:   

Schematische Darstellung der dienzephalen Schnittebene mit Bezeichnung ausgewählter Leitstruktu-
ren (links Markierung der dienzephalen Schallebene – rote Linie- sowie der mesenzephalen und Cella 
media –Linie, hier gestrichelt dargestellt) mod. nach von Reutern et al. (242); mit T2 gewichteten 
MRT-Schnittbilder (links koronar, rechts axiale Schnittführung); rechts außen korrespondierendes 
natives Ultraschall-B-Bild; ° = ipsilaterale Sylvis che Fissur, #= Hinterhörner der Seitenventrikel, ^= ipsi- 
und kontralateralen Thalamus, §= kontralaterale Vorderhorn des Seitenventrikels, *= kontralaterale 
Schädelkalotte; += III. Ventrikel  

 

Die Patienten wurden nach der Kontrastmittelgabe gezielt nach möglichen Nebenwirkungen 

des Echosignalverstärkers SonoVue® befragt, die auf einem Dokumentationsbogen notiert 

wurden. Alle Messungen wurden beidseits, d.h. zwei Messungen pro Patient je ipsilateral und 

kontralateral des Infarktes, vorgenommen. Der Abstand zwischen den Bolusgaben betrug im 

Mittel 548 Sekunden (dies entspricht 09:08 min; Median 550 Sekunden), wobei darauf geach-

tet wurde, das der erste Bolus bildgebend vor Gabe des zweiten eliminiert war. Diese Zeit 

wurde zum Abspeichern der gewonnen Daten genutzt. Sendeleistung und Verstärkung wurden 
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zu Beginn jeder Messung den jeweiligen Insonationsbedingungen zufolge für jeden Patient 

optimiert und während des gesamten Messungszeitraums beibehalten (Mechanical Index 1,3 – 

1,8) (207). Die Sendeleistung lag zwischen 44dB bis 60dB (40 – 100%). Die Bildtiefe wurde 

so gewählt, dass die kontralaterale Kalotte innerhalb des Schallfeldes sichtbar war, so dass bei 

Hemisphären beurteilt werden konnten (15 cm). Die Bildrate lag bei 1 Hz. Die akquirierten 

Daten wurden zur weiteren Analyse auf eine Magneto-Optical Disc gespeichert und auf einen 

Personal Computer für weitere offline- Auswertungen übertragen. 

 

2.5 Bestimmung der Infarktausdehnung 
 

Die maximale longitudinale Ausdehnung des Infarktes wurde unter Berücksichtung der 

Schichtabstände anhand der Anzahl der T2-gewicheten MRT-Bilder, auf denen der Infarkt 

sichtbar war, berechnet. Der maximale transversale Infarktdurchmesser wurde ebenfalls unter 

Zuhilfenahme der den Untersuchern vorliegenden T2-gewichteten MRT-Bilder für jeden ein-

zelnen Patienten bestimmt. Dazu wurde zum Anzeigen der digitalen Bilder wurde eine spe-

zielle Software verwendet (AccuLite Version 3.116, AccuImage diagnostics Cooperation, 

South San Francisco). 

 

2.6 Erhebung und Evaluation der Perfusionsparameter 
 

Für beide Perfusionsparameter, Peak-Signal-Increase (PSI) und Time-to-Peak-Intensity 

(TTP), wurden mithilfe eines in Matlab® 6.5 (The MathWorks, Inc.) programmierten Algo-

rithmus ohne Verwendung einer Fitfunktion farbkodierte Parameterbilder berechnet. Die PSI 

wurde als maximale Intensitätsänderung definiert und nach der folgenden Formel berechnet:  

 

PSI = Imax – I(t0)  

 

wobei Imax = I(tmax) der in der Zeitverlaufskurve maximal erreichten Signalintensität und der 

Ruheintensität I(t0) kurz vor Anflutung der Mikrobläschen in den zerebralen Gefäßen entspre-

chen. Die TTP korrespondiert mit der Zeit [s], die zwischen Beginn (1.Referenzwert: letzter 

Ruheintensitätswert vor Beginn des Signalanstiegs) und der maximalen Anflutung des Echo-

signalverstärkers (2. Referenzwert) vergeht und ist gleichbedeutend mit dem Echosignalan-

stieg (137;251). Pixel, die ein PSI-Schwellenwert von 10 [a.u.] unterschritten oder in der TTP 



Material und Methoden 68 

keinen Signalanstieg aufwiesen, wurden für die Berechnung der Parameter als inadäquat ein-

gestuft. Neben den farbkodierten Darstellungen der Parameter, wurden weitere TTP- und PSI-

Mittelwerte für manuell platzierte Messfelder (engl. Regions Of Interest, ROIs) im ipsi- und 

kontralateralen Thalamus, der ipsilateralen Arteria cerebri media (wenn verfügbar), im kontra-

lateralen Temporallappen sowie des postulierten Perfusionsdefizits (soweit vorhanden) be-

rechnet. Obwohl insbesondere das mikrozirkulatorische Perfusionsverhalten von parenchyma-

tösen Hirnstrukturen von Interesse war, entschlossen wir uns zusätzlich zu einer Evaluation 

der Signaleigenschaften arterieller Gefäße (insbesondere Äste der ipsilateralen Arteria cerebri 

media). Arterielle Gefäße zeichnen sich in der Boluskinetik durch eine höhere Signalintensität 

und kürzere Anflutungszeiten des Kontrastmittels als parenchymatösen Hirnstrukturen aus 

(174). Da die kontrastmittelbedingte Signalanhebung in beiden Thalami, insbesondere im 

Bereich des kontralateral zur Sonde gelegenen Thalamus, durch Streifenartefakte und die 

Qualität des akustischen Knochenfensters beeinträchtigt wurde, entschlossen wir uns für ein 

manuelles Legen der ROI. Es wurden für jeden Parametermittelwert unter Berücksichtigung 

der Schnittbildanatomie und der sonographischen Besonderheiten im nativen B-Bild fünf 

ROIs gleicher Größe und Position gelegt und mit einem in Matlab® programmierten Algo-

rithmus analysiert. Anschließend wurden die auf diese Weise erhaltenen Werte nochmals ge-

mittelt. Die genaue Platzierung der ROI ist in der Abbildung 16 dargestellt.  

 

Abbildung 16:  

Darstellung der dienzephalen Schnittebene einer nativen grauwertsonographischen Aufnahme mit 
Markierung der entsprechenden Leitstrukturen sowie der exemplarischen Platzierung der ROI des 
ipsi- und kontralateralen Thalamus und des kontralateralen Temporallappens; ° = ipsilateraler Sulcus 
lateralis Sylvii, #= Hinterhörner der Seitenventrikel, ^= ipsi- und kontralateralen Thalamus, §= kontrala-
terale Vorderhorn des Seitenventrikels, *= kontralaterale Schädelkalotte; += III. Ventrikel 
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In Anlehnung an bereits veröffentlichte Studien wurde das Perfusionsdefizit als ein Areal de-

finiert, welches durch ein fehlenden Signalanstieg und eine fehlende oder als inadäquat beur-

teilten Intensitätszunahme gekennzeichnet ist sowie von zwei erfahrenen Untersuchern als 

solches unabhängig von einander beurteilt wurde (174). Damit ein Perfusionsdefizit auch als 

eine regionale zerebrale Ischämie befundet wurde, mussten zwei Bedingungen erfüllt sein: 

zum einen musste sich das Perfusionsdefizit im parenchymatösen Hirngewebe befinden (zum 

Ausschluss von physiologischen Perfusionsdefiziten wie beispielsweise den liquorgefüllten 

Seitenventrikeln) und in seiner Lage anatomisch mit der Lokalisation des Infarktes in den 

MRT-Aufnahmen übereinstimmen; zum anderen musste es von Gewebe mit einem regelrech-

ten Signalanstieg bei adäquaten Insonationsbedingungen umgeben sein bzw. musste der Sig-

nalanstieg im postulierten Infarktgebiet unter dem mittleren Signalintensitätsanstieg des um-

gebenden Gewebes liegen (65;215). Zwei Untersucher beurteilten den Signalanstieg im Be-

reich beider Thalami anhand der nach Kontrastmittelbolusgabe aufgenommen Bildsequenzen 

sowie der Ergebnisse der farbkodierten Parameterbilder: die Ziffer null bedeutete eine fehlen-

de; eins eine ausreichende Signalanhebung innerhalb des gesamten Thalamus. Wurden beide 

Thalami mit der Ziffer null, d. h., in Übereinstimmung mit beiden Untersuchern mit einem 

unzureichenden Signalanstieg bewertet, wurden diese von der weiteren Datenanalyse ausge-

schlossen.  

Um die Qualität der Parameterbilder hinsichtlich der anatomischen Orientierung genauer be-

urteilen zu können, wurden unter Zuhilfenahme der aufgenommenen grauwertsonographi-

schen Bilder vor Kontrastmittelbolusgabe, der vorliegenden magnetresonanztomographischen 

und anatomischen Schnittbilder eines jeden Patienten anatomische Leitstrukturen der dien-

zephalen Schnittebene (beide Thalami, dritter Ventrikel) evaluiert. Darüber hinaus wurden 

weitere anatomische Strukturen der jeweiligen Untersuchungsebene der B-Mode-Aufnahmen 

anhand korrespondierender Strukturen der vorliegenden MRT-Schnittbilder sowie eines neu-

roanatomischen Atlasses identifiziert und danach in den Parameterbildern aufgesucht. Auf-

grund des manuellen Kippens des Schallkopf und den drei Freiheitsgraden zur Positionierung 

der Sonde erhält man in der transkraniellen B-Bild-Sonographie keine axialen Schnittbilder, 

so dass die anatomischen Anschnitte der beiden Hemisphären nicht kongruent sein können. 

Das bedeutet, dass bei Einstellung des kontralateral zur Sonde gelegenen Thalamus je nach 

Kippung des Schallkopfes Hemisphäre anatomisch tiefer gelegene Strukturen zur Darstellung 

kommen. Die Zuordnung erfolgte für folgende zerebrale Hirnstrukturen: Hinter- und Vorder-

hörner der Seitenventrikel, kontralateraler Temporallappen, ipsilaterale Arteria cerebri media, 

Venae cerebri internae und Vena cerebri magna, ipsilaterale Arteria cerebri posterior, kontrala-
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terlaer Sulcus lateralis sowie der ipsilateraler und kontralateraler Okzipitallappen. Neben den 

anatomischen Strukturen wurde gesondert die Anzahl und Art der auftretenden Artefakte in 

beiden Parameterbildern notiert (150;151). Aufgrund der manuellen Steuerung der Sondenpo-

sition wurden sowohl die grauwertsonographischen Aufnahmen als auch die Parameterbilder 

auf Bewegungsartefakte untersucht. 

 

2.7 Statistische Auswertung der erhobenen Daten 
 

Die statistische Auswertung der gewonnenen Daten wurde mit dem Statistikprogramm SPSS 

für Windows, Version 12.0. SPSS, Inc vorgenommen. Die Korrelationen (Infarktdetektion mit 

Infarktalter, -größe, untersuchter Seite mit rechts versus links, insuffizientes temporales 

Schallfenster mit Alter und Geschlecht der Patienten) wurden mithilfe des Spearman's Rank 

Korrelationskoeffizienten getestet. 

Um die verschiedenen Mittelwerte der genannten Perfusionsparameter des Perfusionsdefizits 

und der drei anderen ROIs gegeneinander zu testen, verwendeten wir den Wilcoxon-Test für 

nicht normalverteilte Mittelwerte, wobei ein Ergebnis mit p<0.02 als signifikant betrachtet 

wurde. Die erhobenen Parametermittelwerte thalamischer ROIs wurden ebenfalls dem Wilco-

xon-Test zweiseitig gegeneinander getestet. 
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3 Ergebnisse 

 

3.1 Patientenbezogene Daten des Untersuchungskollektivs 
 

3.1.1 Alters- und Geschlechterverteilung der Patienten 
 

Von März bis Dezember 2004 konnten insgesamt siebzehn Patienten in die Studie einge-

schlossen werden. Dabei handelte es sich um vier Frauen (24%) und dreizehn Männer im Al-

ter von 29 bis 67 Jahren (Median 53 Jahre, Mittelwert 52 ± 11 Jahre).  

 

3.1.2 Kardiovaskuläres Risikoprofil der Studienteilnehmer 
 

Nikotinabusus, arterielle Hypertonie und Hyperlipoproteinämie waren die führenden kadio-

vaskulären Risikofaktoren unter den in diese Studie eingeschlossenen Patienten. Neun von 

siebzehn Personen gaben an zu rauchen. Jeweils acht Patienten hatten einen arteriellen Hyper-

tonus oder eine Hyperlipoproteinämie. Drei Patienten wiesen sowohl eine arterielle Hyperto-

nie als auch eine Erhöhung der Blutfette auf. Bei vier der siebzehn untersuchten Männer und 

Frauen gab es eine positive Familienanamnese hinsichtlich des Auftretens eines zerebrovasku-

lären Ereignisses bei einem Verwandten ersten Grades vor Vollendung des 65. Lebensjahres. 

Drei Patienten hatten mindestens einen Verwandten ersten Grades, bei dem vor dem 65. Le-

bensjahr eine arterielle Verschlusskrankheit diagnostiziert wurde. Zwei Personen in unserem 

Untersuchungskollektiv, in beiden Fällen Frauen, hatten eine Migräne in der Vorgeschichte. 

Eine Patientin nahm vor dem zerebrovaskulären Ereignis ein östrogenhaltiges Kontrazepti-

vum ein. Hinweise auf einen bestehenden Diabestes mellitus, Alkoholabusus, Adipositas oder 

ein Vorhofflimmern fanden jeweils nur bei einem Studienteilnehmer. Ein Patient wies labor-

chemisch eine leichte Erhöhung der Protein-S- und Protein-C-Antikörper bzw. eine Hy-

perhomozyteinämie auf. In der duplexsonographischen Untersuchung der hirnversorgenden 

Arterien fanden sich bei sechs Studienteilnehmern mäßige arteriosklerotische Wandverände-

rungen (ausschließlich Männer). Unter diesen Personen befanden sich drei Patienten mit in-

adäquaten Insonationsbedingungen und einer ungenügenden Kontrastmittelanreicherung für 

die weitere Berechnung und Analyse der Perfusionsparameter. Fünf Patienten (vier Männer, 

eine Frau) wiesen sonologisch nur geringe arteriosklerotische Veränderungen der hirnversor-

genden Arterien auf. Bei sechs Personen (3 Männer, 3 Frauen) fanden sich in der trans- und 

extrakraniellen duplexsonographischen Untersuchung sich keinerlei Hinweise auf arterioskle-

rotische Gefäßveränderungen. Letztere waren durchschnittlich jünger als Patienten mit mäßi-
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gen Wandveränderungen (Mittelwert mit Standardabweichung: 40 Jahre ± 8,92 versus Mit-

telwert 61,2 Jahre ± 4,79). Eine tabellarische Übersicht über die genaue Verteilung der kardi-

ovaskulären Risikofaktoren innerhalb der Studiengruppe und des neurosonologischen Be-

funds befindet sich im Anhang.  

 

3.1.3 Infarktalter zum Zeitpunkt der Untersuchung 
 

Das Alter des Infarktes variierte von 11 Tagen bis 7,26 Jahren (Median 230 Tage; Mittelwert 

mit Standardabweichung 613 Tage ± 834). Eine genaue Übersicht über personenbezogenen 

neuroradiologischen Daten und Informationen über das individuelle Infarktalter zum Untersu-

chungszeitpunkt sind Tabelle 2 dargestellt.  

 

3.1.4 Lokalisation und Ausdehnung der subkortikalen Infarkte 
 

Die siebzehn in die Studie eingeschlossenen Patienten wiesen insgesamt achtzehn Infarkte im 

Bereich des Thalamus mit einem Durchmesser ≤ 3cm (16 unilaterale, ein bilateraler Infarkt) 

auf. Drei Patienten hatten eine weitere ischämische Läsion im Okzipitallappen im Rahmen 

eines Infarktgeschehens im vertebrobasilären Stromgebiet (siehe Tabelle 2).  

Die maximale longitudinale Infarktausdehnung in den T2 gewichteten Aufnahmen variierte 

zwischen 5,0mm und 29mm (Mittelwert und Standardabweichung: 15,2mm ± 6,1). In der 

Transversalebene schwankten die Maximalwerte zwischen 4,5mm und 30mm. Die gemittelte 

axiale Infarktausdehnung betrug 12,3mm und war damit durchschnittlich geringfügig kleiner 

als der maximale longitudinale Infarktdurchmesser. 

 

Tabelle 2: Infarktcharakteristika in der Übersicht  

 

Patient Alter des In-
farktes zum 
Zeitpunkt der 
Untersuchung 
in Tagen 

Maximale 
longitudinale 
Ausdehnung 
des Infarktes 
in mm anhand 
T2 gewichteter 
MRT-Bilder 

Maximale axiale 
Infarktausdeh-
nung in mm an-
hand T2 gewichte-
ter MRT-Bilder 

Infarktlokalisation Vermutete Ätiolo-
gie des zerebralen 
Infarktes 

1 504 7,0 8,0 Thalamus links unbekannt 

2 1289 7,0 10,0 Thalamus links unbekannt 

3 2650 13,8 9,4 Thalamus links Arterioarterielle  

Embolie 
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4 2555 20,4 11,2 Thalamus rechts unbekannt 

5 51 15,0 9,0 Thalamus rechts Arterioarterielle  

Embolie 

6 194 5,0 4,5 Thalamus links Arterioarterielle 

Embolie 

7 248 13,8 17,3 Thalamus links Arterioarterielle  

Embolie 

8 131 13,8 7,1 Thalamus links Arterioarterielle  

Embolie 

9 106 20,4 13,3 ACP-Infarkt mit Infar-
zierung des Okzipipal-
lappens links und des 
linken Thalamus 

Migränoses Infarkt-
geschehen und/oder 
Thrombembolie bei 
Kontrazeptivaein-
nahme 

10 230 15,0 14,1 Thalamus rechts Kardioembolische 
Genese 

11 11 15,0 6,0 ACP-Infarkt links mit 
Infarzierung des Zere-
bellums rechts und des 
linken Thalamus sowie 
des Okzipitallappens 
links 

Arterioarterielle 
Embolie durch 
flottierenden Appo-
sitionsthrombus bei 
Dissektion der 
Arteria vertebralis 
rechts  

12 11 11,5 9,9 Thalamus rechts Hypertensive 
Mikroangiopathie 

13 1161 15,0 12,0 Thalamus/Capsula 
interna links 

unbekannt 

14 551 11,5 10,3 Thalamus rechts  Arterioarterielle 
Embolie 

29,0 15,0 Thalamus links (bilate-
raler Infarkt) 

15 281 

19,8 12,0 Thalamus rechts (bila-
teraler Infarkt) 

unbekannt 

16 30 15,0 30,0 ACP-Infarkt mit Infar-
zierung des Okzipipal-
lappens und des Tha-
lamus rechts 

Migränoses Infarkt-
geschehen  

17 61 25,0 21,6 Thalamus/Capsula 
interna links 

unbekannt 

Mittelwert 

± STAW 

613 ± 834 15,2 ± 6,1 12,3 ± 6,0   

STAW = Standardabweichung, ACP= Arteria cerebri posterior 
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3.2 Analyse und Evaluation der Perfusionsmessungen 
 

Zusammengenommen wurden bei den 17 Patienten insgesamt 34 Ultraschallperfusionsmes-

sungen durchgeführt. Von diesen 34 Messungen standen 6 (18%) aufgrund inadäquater Inso-

nationsbedingungen und einer ungenügenden Kontrastmittelanreicherung für eine weitere 

Analyse nicht zur Verfügung. Patienten mit einem inadäquaten akustischen temporalen Kno-

chenfenster waren im Durchschnitt etwas älter (57 Jahre ± 11 versus 51 Jahre ± 11). Eine sig-

nifikante Korrelation zwischen der Qualität des temporalen Schallfensters und dem Alter 

(p=0,476) bzw. dem Geschlecht (p=0,106) der Patienten konnte nicht nachgewiesen werden. 

Von 34 Untersuchungen standen damit 28 Messungen mit insgesamt 30 theoretisch detektier-

baren Infarkten zur weiteren Analyse zur Verfügung. 

 

3.2.1 Visuelle Analyse der fehlfarbenkodierten Parameterbilder  
 

Die Leitstrukturen der dienzephalen Ebene konnten in beiden Parameterbildern gleich gut 

identifiziert werden. Der dritte Ventrikel, ipsilaterale Thalamus sowie die ipsilaterale Arteria 

cerebri media waren in allen 28 Messungen darstellbar.  

Der dritte Ventrikel stellt sich grauwertsonographisch als hypoechogenes Areal dar, welches 

von einer hyperechogenen Doppelkontur begrenzt wird (siehe Abbildung 17b-f). 

Intraluminal war bei allen Aufnahmen beider Parameter im Bereich des dritten Ventrikels Re-

gionen mit einem geringen oder einem fehlenden Signalanstieg aufzufinden. Im Vergleich zu 

benachbarten Strukturen wie bspw. den beiden angrenzenden Thalami zeichnete er sich durch 

eine niedrigere oder fehlende PSI sowie verlängerte oder fehlende TTP-Werte aus.  

Der ipsilaterale Thalamus konnte im Vergleich zum kontralateralen Thalamus etwas häufiger 

dargestellt werden (100% versus 96%). Der Signalanstieg in beiden Thalami war in allen 

Messungen höher als in den angrenzenden Strukturen des dritten Ventrikels und der Seiten-

ventrikel, jedoch niedriger als in der ipsilateralen Arteria cerebri media. Parametermittelwerte 

sind in der Tabelle 3 wiedergegeben. Es gab bezüglich der Darstellbarkeit der beiden thalami-

schen Strukturen keinen Unterschied zwischen den Parametern TTP und PSI. Ebenso wie der 

dritte Ventrikel und der ipsilaterale Thalamus konnten auch ipsilateral zur Sonde gelegenen 

Teile der Arteria cerebri media in allen Parameterbildern identifiziert werden. Diese zeichnet 

im Vergleich zu anderen im Schallfeld sichtbaren Hirnstrukturen durch die höchsten PSI und  

niedrigsten TTP-Werte aus. 
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Abbildung 17:   

Darstellung der mittels Phaseninversionstechnik erhobenen Boluskinetikparameter mit grauwertso-
nographischen Aufnahmen (vor und nach Kontrastmittelgabe, Abbildungen b-f), Parameterbildern 
sowie korrespondierendem MRT-Schnittbild (T2 gewichtetes Bild, Abbildung a.) des Patienten 17. Das 
B-Bild der Abbildung b., wurde vor Injektion des Echosignalverstärkers aufgenommen. Korrespondie-
rende anatomische Strukturen wurden zu einem besseren Verständnis in den Parameterbildern der 
PSI (Abbildung g.) und TTP (Abbildung h.), in dem Ruhebild b. sowie dem MRT-Bild wie folgt markiert: 
Hinterhorn des Seitenventrikels (#), Dritter Ventrikel (+), Thalamus (^), kontralateraler Temporallappen 
(°) und die kontralaterale Schädelkalotte. Sichtbar e Artefakte (§) unterschiedlicher Genese wurden 
ebenfalls in beiden Parameterbildern markiert. Die maximalen Intensitätswerte sind sogenannten arbi-
tary units [a.u.], einer gerätespezifischen Einheit, angegeben (Bild 18g.). Die Anflutung des Kontrast-
mittels mit einer frühen Signalanhebung im Bereich eines Astes der Arteria cerebri media ist in den 
Abbildungen c.-f. (5s, 10s, 15s und 20s nach Beginn des Signalanstiegs) deutlich erkennbar. Weiter-
hin auffällig sind in den beiden dargestellten Parameterbildern dieses Patienten die hohe individuelle 
Schwankungsbreite der TTP- und PSI-Werte für Pixel parenchymatöser Strukturen.  

 

Analog zur Parameterkonstellation im Bereich der Arteria cerebri media konnten in 8 Mes-

sungen (29%) auch Teile der Arteria cerebri posterior mit beiden Parametern gleichermaßen 

visualisiert und identifiziert werden. In Analogie zu den Signaleigenschaften des dritten 

Ventrikels wiesen die Vorder- und Hinterhörner der Seitenventrikel im Unterschied zum um-

gebenden Gewebe einen geringen oder fehlenden Signalanstieg auf. In Übereinstimung mit 

den Ergebnissen der Ultraschallperfusionsstudien von Eyding et al. 2005 fielen bei einem Teil 

der Patienten (11 von 28 Messungen, 39%) hohe TTP-Werte im Bereich der Vorder- und Hin-

terhörner auf (57). Vergleichbare Perfusionscharakteristika hinsichtlich der beiden hier be-

schriebenen Parameter zeigten sich auch bei mesenzephalen Zysten (174). Obwohl es sich 

sowohl bei dem dritten Ventrikel als auch bei den Seitenventrikeln, um liquorgefüllte Hirn-

strukturen handelt, in denen prinzipiell kein Signalanstieg zu erwarten wäre, ist dies praktisch 

dennoch physiologisch möglich und lässt sich durch die Gefäßversorgung ependymaler Struk-

turen erklären. Das ipsilaterale Hinterhorn des Seitenventrikels konnte bei beiden Parametern 

gleich häufig identifiziert werden (29% aller Messungen). Das kontralaterale Hinterhorn ließ 

sich in den PSI-Parameterbildern nur geringfügig häufiger als in den korrespondierenden 

TTP-Bildern darstellen (61% versus 54%). Die gleichen Tendenzen zeigten sich bei der Dar-

stellung des ipsilateralen und kontralateralen Vorderhorns des Seitenventrikels (21% versus 

18% bzw. 21% versus 14%). In der Abbildung 23 sind exemplarisch korrespondierende fehl-

farbenkodierte Parameterbilder dargestellt, in denen neben parenchymatösen Hirnstrukturen 

auch sichtbare Gefäßanschnitte markiert sind. In beiden Parameterbildern findet sich in Höhe 

des dritten Ventrikels eine Struktur, die topographisch mit den Venae internae cerebri überein-

stimmt und darüber hinaus hohe TTP- und PSI-Werte aufweist. Die Parameter TTP und PSI 

erwiesen bei der Darstellung der Venae internae cerebri als gleichwertig (43% aller Messun-

gen).  
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Abbildung 18:  

Übersicht über neuroanatomischer Strukturen der dienzephalen Ebene in beiden farbkodierten Para-
meterbildern in der ipsilateral zum Infarkt durchgeführten Darstellung der Boluskinetik des Patienten 
Nr. 12 

Abbildung A Anatomisches Präparat modifiziert nach Valerius et al. (239) bei eröffneten Seitenventri-
keln mit Blick auf den dritten Ventrikel und den Gefäßverlauf der Arteriae internae cerebri, der insbe-
sondere in dem hier dargestellten Parameterbild der PSI gut erkennbar ist; Abbildung B zeigt das PSI-
Parameterbild der ipsilateralen Messung des Patienten Nummer 12 (die Intensitätswerte sind in arbita-
ry units [a.u.] angegeben); Abbildung C stellt das korrespondierende farbkodierte TTP-Bild dar. In bei-
den Parameterbildern wurden neben anatomischen Hirnstrukturen auch sichtbare Streifenartefakte 
(hellblaue semitransparente Flächen) markiert. 

 

Bei 36% der Messungen konnte in beiden Parameterbildern ein schmales Areal ohne sichtba-

ren Signalanstieg (fehlende PSI- und TTP-Werte) nachgewiesen, welche topographisch mit 

der kontralateralen hyperechogenen Kontur des Sulcus lateralis der grauwertsonographischen 

Nativaufnahmen übereinstimmte (siehe Abbildung 16). 

Neben den zuvor genannten Hirngebieten konnten auch Signalanhebungen im Bereich des 

ipsilateralen Okzipitallappens sowie des kontralateralen Temporal- und Okzipitallappens ver-

zeichnet werden, wobei ipsilaterale Teile des Okzipitallappens häufiger darstellbar waren als 

kontralaterale (PSI: 32% versus 14%; TTP: 43% versus 21%). In beiden Parameterbildern 
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konnte eine Kontrastmittelanreicherung im kontralateralen Temporallappen gleich häufig 

nachgewiesen werden (61%).  

 

3.2.2 Analyse des Zeitintensitätsverlaufs ausgewählter Hirnregionen 
 

Bei 10 von insgesamt 30 potentiell detektierbaren Infarkten (33%, bei insgesamt 2 Frauen und 

3 Männern) konnten nach den zuvor genannten Kriterien mithilfe des PIHI als in Lokalisation 

mit den Infarkten korrelierende Perfusionsdefizite identifiziert werden. Im Ruhe-B-Bild zeigte 

sich bei zwei Patienten (Patient 4 und 17 mit insgesamt vier Messungen), bei denen eine De-

tektion eines Perfusionsdefizits möglich war, eine hyperechogene Struktur, die sich von der 

Echogenität des umgebenden Hirnparenchym unterschied und lokalisatorisch sowohl mit der 

Lage des Infarktes in den MR-Aufnahmen als auch der Lage des Perfusionsdefizit in den 

farbkodierten Parameterbildern Übereinstimmungen aufwies (siehe Abbildung 20). Perfusi-

onsdefizite waren gekennzeichnet durch eine niedrige PSI oder einen ausbleibenden Signalan-

stieg bzw. verlängerte oder fehlende TTP-Werte (65). Drei Patienten wiesen kernspinto-

mographisch neben einem thalamischen Infarktgeschehen einen weiteren Infarkt im Bereich 

des Okzipitallappens auf (jeweils ipsilateral zum infarzierten Thalamus gelegen). Eine Beur-

teilung dieser Region war bei den genannten Patienten durch posteriore Randartefakte nicht 

möglich. 
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Abbildung 19:  

Exemplarische Darstellung einer Zeitintensitätsverlaufskurve einer innerhalb des ipsilateralen (betrof-
fenen) Thalamus gelegenen ROI mit Markierung in beiden dargestellten B-Bildern sichtbaren neuro-
anatomischen Strukturen der dienzephalen Ebene 

Abbildung A Anatomisches Präparat modifiziert nach Valerius et al.(239); Abbildung B zeigt eine grau-
wertsonographische Aufnahme vor Injektion des sowie die Positionierung der ROI des ipsilateral zum 
Schallkopf gelegenen Thalamus (Patient 12). Abbildung C ist ein 15 Sekunden nach Kontrastmittelga-
be aufgenommenes B-Bild desselben Patienten; die Abbildung D. zeigt den Zeitintensitätsverlauf der 
in B. darstellten ROI. 
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Abbildung 20:   

Nachweis eines Perfusionsdefizits in farbkodierten Parameterbildern und korrespondierenden 
magnetresonanztomographischen Schnittbildern 
 

A-D MRT-Bilder der dienzephalen Schnittebene des Patienten 17. In der T1 gewichteten MRT-Bild [A] 
und der FLAIR-Aufnahme [B] ist innerhalb des in der T2 gewichteten Aufnahme sichtbaren Infarktge-
bietes ein Substanzdefekt deutlich erkennbar. Dieses Gebiet korreliert mit einer Perfusionsstörung 
innerhalb des linken Thalamus, welches sich in dem magnetresonanztomographischen Parameterbild 
der mittleren Transitzeit (MTT, Abbildung C) darstellt. Perfusionsgewichtete Aufnahmen standen nicht 
für alle Patienten zur Verfügung. E Ultraschall-B-Bild vor Kontrastmittelgabe (Ruhebild). Zur besseren 
anatomischen Orientierung wurden in allen Abbildungen die Thalami (^), die kontralaterale Schädelka-
lotte (*), das kontralaterale Vorderhorn (§) und das Hinterhorn des Seitenventrikels (#) mit einer Mar-
kierung versehen. F farbkodierte Darstellung des maximalen Signalintensitätsanstiegs (Peak-Signal-
Increase, PSI) [a. u.]. G farbkodierte Darstellung der Time-To-Peak (TTP) [s]. In den Abbildungen C 
and D findet sich im posterioren Teil des ipsilateralen Thalamus ein Perfusionsdefizit, welches durch 
einen fehlenden Signalanstieg gekennzeichnet ist und mit der Lage des Infarktes in den MRT-Bildern 
A-D korreliert. Der Pfeil markiert in den korrespondierenden MRT-Bildern ein hypo- (A, B) bzw. hype-
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rintenses Areal (D) sowie ein korrespondierendes hyperechogenes Gebiet im B-Bild (E) bzw. ein Per-
fusionsdefizit (C, F und G), welches lokalisatorisch mit der Lage des Infarkts übereinstimmt. Weiterhin 
wurden sowohl im grauwertsonographischen Ruhebild als auch in den Parameterbilder vorhandene 
Artefakte markiert (semitransparente Flächen). In den Abbildungen E-G ist im anterioren Bildabschnitt 
ein Streifenartefakt zu sehen. Im Bereich der hinteren Schädelgrube findet sich ein weiteres Artefakt, 
welches möglicherweise durch Abdämpfung der Schallwellen durch eine hohe Echosignalverstärker-
konzentrationen in sondennäheren Arealen verursacht wurde (Abschattungsphänomen, das soge-
nannte Shadowing). Jenseits der Schädelkalotte befindet sich sowohl in den Parameterbildern als 
auch in der B-Bild-Aufnahme ein drittes Artefakt, dessen Ursache nicht bekannt ist. Dieses Artefakt 
trat bei allen Untersuchungen auf. 

 

 

 

 

 

Abbildung 21:   

Time to Peak-Latenzen der einzelnen Mittelwerte zwischen Perfusionsdefizit und umgebenden Tha-
lamusgewebe 

 

 

Im Vergleich zu den PSI-Werten des ipsilateralen (Mittelwert ± Standardabweichung: 86,1 

a,u, ± 30,4, p=0,012), kontralateralen Thalamus (71,0 a, u, ± 27,7, p=0,017) sowie des kontra-

lateral Temporallappens (62,3 a,u, ± 14,9, p=0,018) war die PSI-Mittelwerte des Perfusions-

defizits signifikant niedriger (57,5 a,u, ± 10,0), Die TTP-Mittelwerte des Perfusionsdefizits 

waren mit 18,4s signifikant länger als korrespondierenden Parametermittelwerte des ipsilate-

ralen (14,0s ± 2,5, p=0,012) und kontralateralen Thalamus (14,9s ± 3,0, p=0,012) sowie des 

kontralateralen Temporallappens (16,1s ± 2,6, p=0,018), Hierbei wurden Mittelwerte nur für 

Pixel berechnet, die einen ausreichenden Signalanstieg aufwiesen (siehe auch Kapitel Materi-

al und Methoden), Wie zu erwarten war, zeichneten sich die Mittelwerte der ipsilateral gele-

genen Arteria cerebri media durch die höchste Signalanhebung und die kürzeste Anflutungs-
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zeit aus (Mittelwerte ± Standardabweichung: PSI 133 ± 26,0 versus TTP 10,2 ± 1,8), Dies ist 

aus anderen Studien bereits bekannt (58;174),  

Der Mittelwert des maximalen Signalanstiegs innerhalb des Perfusionsdefizits betrug 51,2% 

bis 76,6% des PSI-Mittelwertes des betroffenen Thalamus (Median: 57,3%).  

Die Latenz des maximalen Signalanstiegs des Perfusionsdefizits im Vergleich zum gleichsei-

tig gelegenen Thalamusgewebe war heterogen (Median: 3s, Minimalwert: 0,4s; Maximalwert: 

6,4s) und betrug im Mittel 3,18s (siehe Abbildung 21). Wie schon aus anderen Studien be-

kannt, die ebenfalls mit dem Boluskinetikverfahren arbeiteten, wiesen die Mittelwerte beider 

Parameter aller evaluierten Strukturen eine hohe Varianz auf (siehe Tabelle 3). Weiterhin zei-

gen die in der Tabelle 3 dargestellten Mittelwerte, dass die maximale Signalintensität mit der 

Distanz der parenchymatösen Struktur zum Schallkopf abnimmt. Dies ist bereits aus anderen 

Studien bekannt (58;174). Eine weitere statische Betrachtung der für die beiden Thalami er-

hobenen Mittelwerte ergab nicht nur einen signifikanten Unterschied hinsichtlich der gemes-

senen PSI-Mittelwerte der beiden thalamischer Hirnstrukturen (p < 0,0001), sondern auch für 

den zeitabhängigen Parameter TTP (p <0,0299).  
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Tabelle 3: Übersicht der erhobenen Einzelwerte der beiden Perfusionsparameter 

Ipsilaterale  

A. cerebri media 

Ipsilateraler 

Thalamus 

kontralateraler 

Thalamus 

kontralateraler 

Temporallappen 

Perfusionsdefizit Pa-
tient 

Lage des 
Infarktes in 
Bezug auf 
die Son-
denposition 

Sonden-
position 

PSI [a.u.] TTP 
[s] 

PSI [a.u.] TTP [s] PSI [a.u.] TTP [s] PSI [a.u.] TTP [s] PSI [a. u.] TTP [s] 

1  ipsilateral links 108,0 10,4 71,7 13,1 46,9 12,2 36,5 14,0 - - 

2  kontralateral rechts 93,2 10,0 72,3 14,6 52,0 12,0 - - - 

3  kontralateral rechts 150,9 8,3 71,4 13,8 53,6 13,3 - - - 

3  ipsilateral links 125,1 10,1 78,8 13,2 49,5 13,1 - - - 

4  ipsilateral rechts 145,8 7,1 61,8 9,7 54,5 8,9 62,3 11,4 40,4 15,1 

4  kontralateral links 163,6 8,4 113,5 12,8 95,6 10,1 64,5 13,8 52,7 16,5 

5  ipsilateral rechts 143,2 9,9 70,9 13,3 40,8 16,1 42,2 14,8 - - 

5  kontralateral links 113,2 8,7 85,4 11,1 79,3 13,1 48,1 14,1 - - 

7  kontralateral rechts 153,3 11,2 32,9 15,1 38,1 16,4 - - - 

7  ipsilateral links 153,5 8,7 105,0 13,3 94,8 14,0 52,2 15,8 - - 

8  kontralateral rechts 91,1 12,0 43,0 14,0 32,6 15,8 - - - 

8 ipsilateral links 120,9 13,4 71,4 12,0 45,5 16,1 - - - 

9  ipsilateral links 170,4 11,2 100,4 14,7 67,6 13,3 - 74,3 15,5 

9  kontralateral rechts 148,0 11,8 72,9 13,4 52,5 15,7 -   

11  kontralateral rechts 142,8 13,0 52,0 15,0 37,5 15,5 - - - 

11  ipsilateral links 143,8 11,2 45,9 15,1 - - - - 
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12  ipsilateral rechts 72,7 8,2 36,8 10,7 26,0 12,0 - - - 

12  kontralateral links 112,5 10,3 75,0 11,9 65,2 15,4 48,8 16,0 - - 

13  kontralateral rechts 133,1 9,4 98,6 13,7 74,9 14,7 57,1 16,4 - - 

13  ipsilateral links 99,7 11,4 90,1 15,7 85,3 15,3 53,8 16,3 - - 

14  ipsilateral rechts 154,3 10,5 116,7 12,8 86,1 14,5 65,7 18,1 59,7 18,9 

14  kontralateral links 130,5 9,7 110,2 14,7 100,0 17,2 66,0 18,3 - - 

15  bilateral rechts 147,4 10,6 112,9 16,6 70,9 15,7 66,6 15,8 54,3 / 60,3 17,6 / 18,1 

15  bilateral links 103,2 8,5 98,5 15,0 77,9 16,5 71,6 15,9 46,4 / 66,2 18,0 / 17,8 

16 ipsilateral rechts 145,2 6,8 128,9 12,1 138,9 16,5 94,2 13,1 - - 

16  kontralateral links 182,6 8,6 159,5 14,2 132,9 13,5 69,7 17,5 - - 

17  ipsilateral rechts 141,4 12,3 125,3 21,1 85,3 24,0 83,9 22,1 65,7 24,7 

17  kontralateral links 123,8 13,6 108,1 20,6 88,3 20,9 76,5 20,5 55,3 21,3 

 

Mittelwert 

 

132,6 

 

10,2 

 

86,1 

 

14,0 

 

71,0 

 

14,9 

 

62,3 

 

16,1 

 

57,5 

 

18,4 

Minimalwert 72,7 6,8 32,9 9,7 26,0 8,9 36,5 11,4 40,4 15,1 

Maximalwert 182,6 13,6 159,5 21,1 138,9 24,0 83,9 22,1 66,2 24,7 

Median 142,1 10,2 82,1 13,8 69,3 15,3 64,5 15,9 57,5 17,9 

STABW* 26,0 1,8 30,4 2,5 27,7 3,0 14,9 2,6 10,0 2,8 

*Standardabweichung (STAW) 
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3.3 Einflussfaktoren auf die Detektionswahrscheinlichkeit eines Perfusionsdefizits 
  

Die Wahrscheinlichkeit einer Identifikation eines Infarktareals korrelierte mit der Größe des 

Infarktes, jedoch nicht mit dem Infarktalter (p=0,619) oder der Lage des Infarktes (p=0,327; 

die Infarktlokalisation war unabhängig davon, ob sich der Infarkt im ipsilateral oder kontrala-

teral zum Schallkopf gelegenen Thalamus befand), In der vorliegenden Studie konnten neun 

der zehn detektierten Perfusionsdefizite (90%) mit einem longitudinalen Infarktdurchmesser 

von 2cm oder mehr sonographisch nachgewiesen werden. Zerebrale Infarkte mit einem ma-

ximalen Durchmesser unter 1cm in axialer bzw, longitudinaler Richtung konnten nicht visua-

lisiert werden (siehe Tabelle 2), Weiterhin könnte eine erfolgreiche Detektion eines Perfusi-

onsdefizits von der Erfahrung des Untersuchers zusätzlich beeinflusst sein, So wurden sieben 

der zehn detektierten Perfusionsdefizite im letzten Drittel der Messungen zur Darstellung ge-

bracht, Darüber hinaus gelang gegen Ende der Studie auch ein Nachweis eines Perfusionsde-

fizits bei einem Patienten mit einem longitudinalen Infarktdurchmesser mit 1,2 cm,  

Die Korrelation der Längenausdehnung des Infarktes mit der Detektionswahrscheinlichkeit ist 

in der Abbildung 22 graphisch dargestellt, Die Detektion des Perfusionsdefizits korrelierte mit 

maximalen longitudinalen Infarktdurchmesser stärker (r2= 0,664; p<0,001) als mit dem ma-

ximalen axialen Infarktdurchmesser (r2=0,425; p=0,019),  
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Abbildung 22 :  

Spearman's Rank Korrelation zwischen Infarktdetektion und longitudinalen Infarktdurchmesser 
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3.4 Unerwünschte Nebenwirkungen des Echosignalverstärkers SonoVue® 
 

Bei drei Patienten (11%) traten nach Kontrastmittelinjektion unerwünschte Nebenwirkungen 

im Sinne eines kurzzeitigen Schwindelgefühls und einer Flushsymptomatik, eines Kältege-

fühls an der Injektionsstelle und einer metallischen Geschmacksveränderung auf der Zunge 

auf, die sich innerhalb von wenigen Sekunden aber vollständig zurückbildeten.  

 

3.5 Artefakte 
 

Streifenartefakte zählten in dieser Studie zu den häufigsten Artefakten und traten bei 88% der 

analysierten Messungen auf. Da ihr Auftreten wie eingangs erwähnt durch die individuelle 

Beschaffenheit der Schädelkalotte beeinflusst wird, sind sie in den grauwertsonographischen 

Aufnahmen wie in den Parameterbilder gleichermaßen sichtbar (siehe Abbildung 17,18 und 

20). Die regionale Zuordnung der Streifenartefakte in drei unterschiedliche Teilbereiche ist in 

der Abbildung 23 dargestellt. 

 

 

Abbildung 23 :  

Aufteilung des Sektorschnittbildes und Zuordnung der Streifenartefakte in drei Teilbereiche. Axiale 
grauwertsonographische Aufnahme der dienzephalen Schnittebene vor Kontrastmittelgabe mit farbli-
cher Kennzeichnung der einzelnen Sektoren. 
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Insgesamt waren bei 47% der Messungen zentrale (16 von 34 Untersuchungen) Streifenarte-

fakte sichtbar. Randartefakte waren bei 85% der Untersuchungen (29 von 34 Messungen) 

nachweisbar (siehe Tabelle 4). Meist handelte es sich dabei zwei oder mehr lateral gelegene 

Streifenartefakte (79%, Median = 2). Des Weiteren traten kontrastmittelabhängige Artefakte 

auf. Bei Abschattungsphänomenen (Shadowingartefakte) führt eine hohe Absorption und 

Streuung von Ultraschallwellen in näher zur Sonde gelegenen Arealen, bspw. durch eine star-

ke Kontrastmittelanflutung, zu einer Abschwächung der transmittierten Ultraschallwellen in 

weiter distal gelegenen Gebieten. Dies kann in einer partiellen oder kompletten Signalauslö-

schung resultieren (Beispiel siehe Abbildungen 17 und 18). Abschattungsphänomene traten in 

beiden Parameterbildern bei 29% der durchgeführten Messungen gleich häufig auf, bei denen 

grauwertsonographisch eine starke Kontrastmittelanflutung bei bereits vor Kontrastmittelgabe 

guten Insonationsbedingungen zu verzeichnen waren. In denselben Untersuchungen (29%) 

gab es bei der graphischen Darstellung der Perfusionswerte ein weiteres Problem (Abschnitt 

3.2.4.2).Visuell konnten in beiden Parameterbildern Perfusionswerten großer Äste der Arteria 

cerebri media (jedoch deutlich sichtbar in den grauwertsonographischen Kontrastmittelbil-

dern) von angrenzenden parenchymatösen Hirnstrukturen nur sehr schwer unterschieden wer-

den (siehe Abbildung 20 F-G). Dieses Problem trat bei insgesamt acht Messungen auf (bei 

den Patienten 4, 14, 15, 16 und 17). Eine Anpassung des dargestellten Messbereichs der Pa-

rameterbilder brachte kein Vorteil zur Darstellung des gesamten Spektrums.  

Neben den genannten Artefakten können durch die manuelle Fixierung des Schallkopfs Be-

wegungsartefakte auftreten. In allen aufgenommenen grauwertsonographischen Bildern ge-

lang es die zu Beginn der Messung eingestellte Sondenposition während des gesamten Zeit-

raums beizubehalten. In den aufgenommenen grauwertsonographischen Perfusionsbildern 

waren keine Bewegungsartefakte sichtbar. Die Analyse der ungefilterten Zeitintensitätskurven 

ergab Intensitätsschwankungen innerhalb der einzelnen Kurvenverläufe. Diese können durch 

für das menschliche Auge nicht wahrnehmbare Bewegungsartefakte verursacht werden.  
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Tabelle 4: Übersicht über die Verteilung der in dieser Studie aufgetretenen Artefakte 
 

 Echosignalverstärkerunabhängige  

Artefakte 

Echosignalverstärkerabhängige  

Artefakte 

 Anteriore  

laterale Strei-
fenartefakte/ 
Randartefakte 

Posteriore  

laterale Strei-
fenartefakte/ 
Randartefakte 

Zentrale  

Streifen-
artefakte 

Abschattungsphänomene (Shadowing) 

 

Anzahl der 
Messungen 

n=34 n=28 

Frauen  

n= 8 

7 (21%) 7 (21%) 2 (6%) 3 (11%) 

 

Männer 

n= 26 

22 (65%) 22 (65%) 14 (41%) 5 (18%) 

 

1 29 (85%) 24 (71%) 16 (47%) Artefakt-
anzahl 

2 0 5 (15%) 0 

- 

 

Gesamt 29 (85%) 29 (85%) 16 (47%) 8 (29%) 
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4 Diskussion 

 

Darstellung zerebraler Perfusionsdefizite mittels transkranieller Ultraschallverfahren 

Neurosonologische Perfusionsverfahren ermöglichen die Darstellung von Perfusionsdefiziten 

in der Frühphase des ischämischen Schlaganfalls. Obwohl die Art des Harmonic Imaging-

Verfahrens in den unterschiedlichen Studien variiert, liegen bislang insgesamt 178 Untersu-

chungen an Patienten mit zerebralen Ischämien Erfahrungen mit perfusionsbildgebenden 

Harmonic Imaging Verfahren vor (21-

23;57;59;60;65;119;159;163;164;187;203;207;215;219;223;251). Ein Großteil der Studien 

beschäftigt sich mit der Untersuchung akut aufgetretener, ausgedehnter Ischämien im Strom-

gebiet der Arteria cerebri media (56;57;65;187;251). Mithilfe von Ultraschallperfusionsver-

fahren können zum einen Voraussagen über Größe und Lage von zerebralen Infarkten im 

Akutstadium getroffen werden. Zum anderen ermöglichen sie eine Abschätzung des klini-

schen Verlaufs und der Folgeerscheinungen von Patienten mit ischämischen Perfusionsstö-

rungen im vorderen Stromgebiet (119;215;251). Nach meinem Kenntnisstand wurden mit 

einer Ausnahme in allen derzeit publizierten Ultraschallperfusionsstudien, welche sich mit der 

Untersuchung von Patienten mit einem Hirninfarkt beschäftigten, boluskinetische Verfahren 

verwendet, wobei überwiegend nichtdestruktive Harmonic Imaging-Verfahren mit niedrigen 

Sendeleistungen eingesetzt wurden (in einer Studie von Kern et al. wurden in der Destrukti-

onskinetiken bei Patienten mit Mediainfarkten untersucht) 

(21;22;22;56;57;59;60;65;119;159;163;164;187;203;207;207;215;219;223;251). 

Postert et al. gelang es als erste Arbeitsgruppe, ein akut aufgetretenes ischämiebedingtes Per-

fusionsdefizits im Versorgungsbereich der Arteria cerebri media nach Applikation eines luft-

haltigen Echosignalverstärkers erfolgreich sonographisch zu visualisieren (Messbeginn inner-

halb von 48h nach Symptombeginn nach Injektion von 4g Levovist® als 10ml Bolusgabe pro 

Messung). In den Untersuchungen wurde ein Second Harmonic Imaging- Verfahren mit einer 

Ekg-Getriggerten Ableitung verwendet (1 Bildaufnahme alle 2 Herzzyklen). Die Auswertung 

der gewonnen Daten erfolgte analog zu früheren Studien anhand von Zeitintensitätskurven 

ausgewählter Hirnregionen (187;189). Ischämische Perfusionsstörungen im Versorgungsge-

biet der Arteria cerebri media lassen sich mit der Phaseninversionstechnik und dem Echosig-

nalverstärkers SonoVue® sensitiv nachweisen (57;59;60). 

Anhand der Analyse boluskinetischer Zeitintensitätsverläufe können mit dem Phaseninversi-

ons-Harmonic Imaging Voraussagen über Lokalisation und Größe des Hirninfarktes getroffen 
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werden. Darüber hinaus gelingt es mit diesem Verfahren, pathologische Perfusionsdefizite zu 

detektieren, noch bevor Infarktfrühzeichen in computertomographischen Aufnahmen zu sehen 

sind (57;59;119;215;251). Es ermöglicht außerdem eine Unterscheidung zwischen irreversibel 

geschädigtem Hirngewebe (Infarktkern), potentiell reversibel hypoperfundierten Hirngebieten 

(Penumbra) und normal perfundierten Arealen, sofern hämodynamisch relevante Stenosen 

oder vorbestehende, asymptomatische Verschlüsse hirnversorgender Arterien als Ursache für 

eine Perfusionsverzögerung ausgeschlossen wurden (57;60). Änderungen der Perfusions-

verhältnisse können in den ersten 36 Stunden in ihrer Dynamik sensitiv erfasst werden (60). 

Auf diese Weise werden wertvolle Informationen über den zerebralen Perfusionsstatus ge-

wonnen, welche insbesondere, wenn keine anderen bildgebenden Verfahren verfügbar sind 

(CT oder MRT), für die weitere Therapieentscheidung von Nutzen sein können. 

Unabhängig von der Art des verwendeten Ultraschallkontrastmittels und des jeweiligen Har-

monic Imaging-Verfahrens stellt die Detektion kleiner Hirninfarkte eine große Herausforde-

rung dar. Nur drei von insgesamt sieben berichteten lakunären Infarkten konnten mit einem 

Ultraschallperfusionsverfahren erfolgreich visualisiert werden (57;65;207). Ziel dieser Arbeit 

war die Untersuchung der technischen Grenzen des PIHI. Untersucht wurde die Darstellbar-

keit kleiner subkortikal im Bereich des Thalamus gelegener Infarkte mit diesem Ultraschall-

verfahren. Darüber hinaus wurden in dieser Arbeit erstmalig systematisch Infarkte untersucht, 

welche das Versorgungsgebiet der Arteria cerebri posterior betreffen. Die vorliegenden Er-

gebnisse zeigen, dass dieses Verfahren eine Detektion kleiner zerebraler Infarkte mit einem 

maximalen Durchmesser von 30mm oder weniger erlaubt. Analog zu anderen Publikationen 

konnte in der vorliegenden Studie eine positive Korrelation zwischen Infarktgröße und Detek-

tionswahrscheinlichkeit nachgewiesen werden (57;65;251). 

Die vorliegenden Ergebnisse implizieren eine Detektionsgrenze für kleine Infarkte mit einem 

maximalen Durchmesser von 1 bis 2cm. Hierbei ließen sich 90% aller Infarkte mit einem lon-

gitudinalen Durchmesser größer 2cm mit der Phaseninversionstechnik darstellen. Infarkte, die 

einen longitudinalen oder axialen Durchmesser kleiner als 1cm aufwiesen, blieben mit dieser 

Methode weitgehend unentdeckt. In dieser Studie waren Infarktlokalisation und –größe aus 

MRT-Aufnahmen vorbekannt. Einschränkend muss methodisch jedoch angemerkt werden, 

dass die Infarkte nicht zufällig entdeckt wurden, sondern aktiv nach ihnen gesucht wurde.  

Das Infarktalter und die Lage des Infarktes hatten statistisch betrachtet keinen Einfluss auf die 

Detektionswahrscheinlichkeit eines Perfusionsdefizits.  
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Die Ergebnisse der vorliegenden Studie verdeutlichen, dass auch chronische Infarkte ein Per-

fusionsdefizit verursachen können. Die den Infarkten zugrunde liegenden Perfusionsstörungen 

können dementsprechend nicht nur im subakuten Stadium, sondern auch nach Monaten noch 

persistieren (jenseits des 5. Tages nach dem Akutereignis) (21;23). Es besteht die Möglichkeit, 

dass ältere Infarkte somit perfusionssonographisch mit akut aufgetretenen zerebralen Ischä-

mien verwechselt werden können. 

Bislang sprechen Ergebnisse aktueller Studien, welche die Infarktentwicklung anhand diffusi-

onsgewichteter MRT-Aufnahmen untersuchten, dafür, dass es nach einer anfänglichen Zu-

nahme der Infarktgröße (mit Erreichen des Maximums circa 24 bis 36 Stunden nach Auftreten 

der ersten Symptome gefolgt von einer anschließenden Abnahme der Läsionsgröße) innerhalb 

von sieben Tagen zur einer Stabilisierung der Läsionsgröße kommt (144;202). Systematische 

Untersuchungen über das Perfusionsverhalten insbesondere kleiner zerebraler Infarkte im 

zeitlichen Verlauf über das Akutstadium (unter Berücksichtigung pathogenetischer Aspekte) 

hinaus stehen bislang noch aus. Sicher ist jedoch, dass auch im chronischen Stadium Perfusi-

onsstörungen (circa 90 Tage nach dem Schlaganfallereignis) im Infarktgebiet und angrenzen-

den Strukturen bestehen können, welche sich mit computer- und magnetresonanztomographi-

schen Perfusionsverfahren nachweisen lassen (18). Eine vollständige Reperfusion chronischer 

Infarkte ist unwahrscheinlich. Veränderungen des Perfusionsverhaltens treten ausgenommen 

bei Vorliegen einer bilateralen hochgradigen Stenose der Arteria carotis interna nicht oder in 

einem sehr geringen Maße auf (246). Spontane Rekanalisationen eines betroffenen Gefäßes 

mit Reperfusion des abhängigen Versorgungsgebietes finden meist innerhalb der ersten Wo-

che nach Einsetzen erster neurologischer Symptome im Rahmen eines zerebralen Infarktge-

schehens statt (28). Höhergradige, hämodynamisch relevante Stenosen oder Verschlüsse der 

hirnversorgenden Arterien waren Ausschlusskriterien dieser Studie. Die untersuchten Patien-

ten wiesen duplexsonographisch allenfalls mäßige arteriosklerotische Wandveränderungen der 

intra- und extrakraniellen Arterien auf. 

 

HI-Verfahren und ihre Bedeutung für die Darstellung der Hirndurchblutung 

Ende der 1990er Jahren zeigten Postert et al. und Seidel et al. erstmals an gesunden Proban-

den, dass sich auf dem Harmonic Imaging basierende Ultraschallverfahren auch zur Erfassung 

der zerebralen Perfusion eignen (186;189;209). Beide Arbeitsgruppen verwendeten in ihren 

Studien luftgefüllte Echosingalverstärker (Levovist® und BY963) und ein Herzzyklus getrig-

gertes Ultraschallverfahren (Transient Response Harmonic Imaging), welches bereits in der 

Echokardiographie erfolgreich zur Beurteilung der Myokardperfusion eingesetzt wurde. 



Diskussion 92 

EKG-getriggerte Emissionen von Schallwellen bieten den Vorteil der Messung der Signalin-

tensität zu einem konstanten Zeitpunkt während der unterschiedlichen Phasen der Anflu-

tungskonzentrationen des Kontrastmittels im Gefäßsystem. Diese Ableitungsmethode ist zu 

bevorzugen und wird in vielen zerebralen Ultraschallperfusionsstudien angewendet; sie ist 

jedoch nicht in allen Ultraschallgeräten verfügbar (159;163;185;203;218;223;251). Umfang-

reiche Studien von Eyding und Engelhardt et al. sowie eine Fallstudie von Nolte et al. (in der 

dasselbe Ultraschallgerät wie in der vorliegenden Studie verwendet wurde) zeigten, dass sich 

auch ohne EKG-Triggerung bei niedrigen Schallemissionsraten von 0,5-1 Hz pathologische 

Perfusionsveränderungen erfolgreich detektieren lassen (55;57;59;60;174).  

Eine quantitative Erfassung der zerebralen Perfusion ist mit boluskinetischen Ultraschallver-

fahren aus verschiedenen Gründen nicht möglich: Zum einen müssten für eine Quantifizie-

rung des regionalen zerebralen Blutfluss theoretisch Zeitintensitätsverläufe der zuführenden 

Arterie und der abhängigen Zielregion bekannt sein, um die Flächen unter der Auswaschkurve 

des zuführenden Gefäßes (area under the curve, AUC) und die mittleren Transitzeiten (mean 

transit time, MTT) ermitteln zu können (212). Eine sichere Identifikation des arteriellen Ge-

fäßes, welches das Zielgebiet versorgt, ist aufgrund der Größe und Qualität des akustischen 

Knochenfensters in der Regel nicht möglich. Weitere Hindernisse stellen die tiefenabhängige 

Abschwächung der Schallwellen und das technisch nur schwer erfassbare, nichtlineare akusti-

sche Verhalten der Echosignalverstärker dar (55;62;88-92;162-

165;174;186;187;189;206;207;215). Trotz der genannten Einschränkungen können mit der 

Bolusmethode der zerebrale Blutfluss qualitativ beschrieben und normal perfundierte Hirnge-

biete perfusionssonographisch von Geweben mit pathologisch veränderten Perfusionsverhält-

nissen differenziert werden (22;38;55;89;92;163;174;187;189;190;203;204;223).  

Alternativ zur Bolusmethode können Verfahren, die auf Analysen der Wiederanflutungskine-

tik oder der Verarmungsmethode (engl. „depletion method“) beruhen, zur Beurteilung der 

zerebralen Perfusion eingesetzt werden. 

Im Gegensatz zu boluskinetischen Verfahren bietet ihr Ansatz den Vorteil einer (zumindest 

theoretisch tiefenunabhängigen) semiquantitativen Beschreibung der Durchblutungsverhält-

nisse des Hirngewebes (63;64;208;213). 

Das Phaseninversions-Harmonic Imaging erwies sich hinsichtlich der Detektion fokaler 

ischämischer Perfusionsstörungen nicht nur mit der Bolusmethode sondern auch der Wieder-

anflutungskinetik als geeignetes Verfahren (6). Allrogen et al. gelang in einer tierexperiemen-

tellen Studie der Nachweis fokaler zerebraler Ischämien an zuvor kraniektomierten Ver-



Diskussion 93 

suchstiere mithilfe des Phaseninversions-Harmonic Imaging und in Übereinstimmung mit 

korrespondierenden perfusions- und diffusionsgewichteten MRT-Befunden (6;7). Die Auffüll-

kinetik ermöglicht im Gegensatz zur Boluskinetik theoretisch eine Quantifizierung der zereb-

ralen Perfusion. Der Nachteil dieser Methode ist ein erheblicher Zeitaufwand durch Pausen, 

die zwischen der Emission der Ultraschallpulse eingehalten werden müssen, um eine Wieder-

auffüllung des Kapillarbettes mit Mikrobläschen zu gewährleisten. Hohe lokale Echosignal-

verstärkerkonzentrationen werden bei dieser Methode vermieden. Dadurch entstehen theore-

tisch weniger Abschattungsphänomene. Allerdings bleibt die tiefenabhängige Abnahme vor-

wiegend von Echosignalverstärkern emittierter nichtlinearer akustischer Signale auch bei der 

Wiederanflutungskinetik ein Problem. So zeigte eine Untersuchung an gesunden Probanden, 

dass nach einer Steigerung der Infusionsrate eines perfluoropropanhaltigen Ultraschallkon-

trastmittels (Optison®) die Stärke des akustischen Signals im Bereich des kontralateralen 

Thalamus für eine quantitative Auswertung häufig nicht ausreichte (213).  

Bei steigenden Infusionsraten kommt es - bedingt durch hohe Echosignalverstärkerkonzentra-

tionen im Nahfeld – zu einer verstärkten Schallabschwächung in sondenferneren Arealen 

(Shadowing/ Abschattungseffekt). Dadurch verlängert sich zum einen die Halbwertzeit des 

Ultraschallkontrastmittels, wodurch sich das  Signalintensitätsplateau verändert (siehe Kapitel 

2.2.6) (161;208;213). Darüber hinaus erfordert die Wiederanflutungsmethode konstante Infu-

sionsraten eines Echosignalverstärkers und damit auch höhere Gesamtapplikationsdosen 

(6;7;161;208;213). Das Krix et al. vorgestellte mathematische Modell ermöglicht den Ersatz 

der konstanten Kontrastmittelinfusion durch eine Bolusinjektion (135). Dieses Verfahren ist 

jedoch hinsichtlich der Messung der zerebralen Perfusion klinisch noch nicht getestet worden.  

Offen bleibt bislang die Frage, ob dieses Verfahren bei Patienten mit ischämischen Schlagan-

fällen erfolgreich einsetzbar ist, insbesondre hinsichtlich der Tatsache, dass die akustischen 

Eigenschaften des intakten Temporalknochens für die Analysen bei der Kontrastmittelkineti-

ken eine große Barriere bedeuten.  

Die Verarmungskinetik vereinigt die Vorteile der Bolusmethode mit der Erhebung semiquanti-

tativer Perfusionsparameter, die weder von der Untersuchungstiefe abhängig sind noch durch 

eine gewebsbedingte Abschwächung des emittierten Echosignals beeinträchtigt werden 

(61;64). Ähnlich wie bei der Wiederanreicherungskinetik sind auch für die Verarmungsme-

thode konstante Markerkonzentrationen während des gesamten Messzeitraums unerlässlich. 

Dies kann jedoch durch eine einmalige kurze Injektion eines Kontrastmittelbolus ca. 40 Se-

kunden vor Messbeginn erreicht werden, da sich die Kontrastmittelbläschen zu diesem Zeit-

punkt in einer annährend gleichmäßig im Gefäßsystem verteilt haben. Bedingt durch den Aus-
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strom von Kontrastmittelbläschen aus dem Messvolumen und der Zerstörung im Messbereich 

befindlicher Mikrobläschen durch hochenergetische Ultraschallwellen kommt es zu einem 

Abfall der Signalintensität. Zwischen den destruktiven Ultraschallpulsen strömen abhängig 

von der Blutflussgeschwindigkeit und des Blutvolumens Kontrastmittelbläschen in das Mess-

volumen nach, bis sich schließlich ein Gleichgewicht zwischen einströmenden Mikrobläschen 

einerseits und Zerstörung bzw. Abfluten von Kontrastmittelbläschen andererseits ausbildet. 

Mit der von Eyding et al. vorgestellten Modellfunktion können Perfusion und Zerstörung der 

Mikrobläschen unabhängig von einander über eine getrennte Analyse der Form der Zeitver-

laufskurven bestimmt werden, ohne dass Anfangs- oder Gleichgewichtskonzentration des 

Ultraschallkontrastmittels innerhalb einer Messregion für die Berechnung der beiden Parame-

ter bekannt sein müssen (siehe Kapitel 2.2.6 und Abbildung 14C) (64). Dies bedeutet jedoch 

auch, dass genügend Messpunkte bis zum Erreichen der „Gleichgewichtskonzentration“ vor-

handen sein müssen, um eine realistische Schätzung der Parameter zu ermöglichen. Wird das 

Gleichgewicht zu schnell erreicht, sind die Kurven für die weitere Analyse nicht verwertbar. 

Schallleistung und Bildrate müssen dementsprechend an die Perfusionsrate der Zielregion 

angepasst werden (149).  

Der Perfusionskoeffizient spiegelt die Austauschrate der Mikrobläschen innerhalb des Mess-

volumens wider. Er verhält sich proportional zum zerebralen Blutfluss, bleibt theoretisch un-

beeinflusst von der Untersuchungstiefe, Art des Echosignalverstärkers und der Konfiguration 

des akustischen temporalen Knochenfensters und ermöglicht auf diese Weise eine semiquanti-

tative Beschreibung der zerebralen Perfusion. Der Destruktionskoeffizient beschreibt die Zer-

störung der Mikrobläschen in einem definierten Messvolumen, die durch Untersuchungstiefe, 

Bildrate und Sendeleistung beeinflusst wird, und liefert dadurch nur qualitative Informationen 

(63;149).  

Neben der bereits genannten Problematik der Berechnung der beiden Parameter gibt es weite-

re Limitationen der Verarmungsmethode, die bereits zuvor im Zusammenhang mit nicht de-

struierenden boluskinetischen Harmonic Imaging-Verfahren genannt worden sind (Kapitel 

2.2.4). Aus den bereits genannten Gründen verhalten sich optische Signalintensität und Kon-

trastmittelkonzentration nicht linear zueinander, so dass der Kurvenverlauf eine nur nähe-

rungsweise Beschreibung der lokalen Mikrobläschenkonzentrationen zulässt. Ein weiteres 

bekanntes Problem stellt die Abschattung im Gewebe und der daraus resultierenden Schall-

dämpfung in sondenfernen Gebieten dar, was folglich in den betroffenen Regionen zu einer 

Veränderung der gemessenen „Konzentration“ über die Zeit führt. Dies wirkt sich auf den 

Kurvenverlauf aus. Die Kurven sind nicht mehr eindeutig. Um Abschattungsphänomene so 
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gut wie möglich zu minimieren, müssen die Kontrastmittelkonzentrationen aus diesem Grund 

insgesamt relativ niedrig gehalten werden.  

Letztlich ist für eine erfolgreiche Durchführung dieses Verfahrens viel Erfahrung insbesonde-

re bei der Anpassung der Geräteeinstellungen an die jeweiligen Schallbedingungen notwen-

dig. Konfiguration und Inhomogenitäten innerhalb des temporalen akustischen Knochenfens-

ters machen eine Kalibrierung sehr schwierig. 

Die von Eyding et al. vorgestellte Verarmungsmethode konnte in vitro in einer Studie von 

Lucidarme et al. validiert werden (149). In vivo-Untersuchungen an gesunden Probanden fan-

den sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den Werten des mit dem CODIM-

Verfahren berechneten relativen Perfusionskoeffizienten und den entsprechenden relativen 

CBF-Werten der Perfusions-MRT. Folgestudien von Eyding et al. aus dem Jahr 2004 und 

2005 konnten die Ergebnisse nochmals bestätigen (61;63). Darüber zeigte sich, dass dieser 

Algorithmus nicht allein auf ein High-MI-Verfahren beschränkt - im Fall des CODIM handel-

te es sich um einen Contrast Burst Imaging-Modus (CBI) - sondern auch auf andere Verfahren 

- wie beispielsweise auf phaseninvertierte HI-Verfahren (dem sogenannten „Phase Inversion 

Harmonic Depletion Imaging“, kurz PIDIM) - übertragbar ist. Es gab keine signifikanten Un-

terschiede zwischen den Absolutwerten des Perfusionskoeffizienten, die mit dem CBI bzw. 

mit dem phaseninvertierten Harmonic Imaging-Verfahren erhoben worden waren (61).  

Da das Phaseninversions-Harmonic Imaging insgesamt weniger artefaktanfällig ist und wich-

tige Informationen über die akustischen Eigenschaften des (Hirn)Gewebes liefert, welche u. a. 

eine räumliche Orientierung auch vor Kontrastmittelgabe ermöglichen, ist es dem CBI-

Verfahren vorzuziehen. Aufgrund dieser ermutigenden Ergebnisse sollte das Verarmungsver-

fahren mit dem von Eyding et al. entwickelten Algorithmus, hinsichtlich einer weiteren Vali-

dierung, an neuen Ultraschallperfusionsverfahren wie beispielsweise der CPS-Technologie 

getestet werden. Darüber hinaus wäre nach der erfolgreichen Erprobung dieser Methode an 

gesunden Probanden eine Anwendung bei Patienten mit zerebrovaskulären Erkrankungen 

denkbar. 

 

Analyse boluskinetischer Perfusionsdaten 

Um nach Injektion eines Ultraschallkontrastmittelbolus die Perfusionsverhältnisse in einem 

Gewebe  zu bestimmen, kommen zwei verschiedene Methoden zum Einsatz: zum einen die 

Auswertung und Interpretation von Zeitintensitätskurven in vordefinierten Hirnabschnitten 

(57;59;60;65;119;137;164), zum anderen die visuelle Analyse von Parameterbildern 
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(57;60;164;203;207;251). Letztere liefern einen Überblick über das Perfusionsverhalten aller 

in der Insonationsebene liegenden Hirnstrukturen. Sie bieten somit den Vorteil Perfusionsve-

ränderungen auf einen Blick erfassen und diagnostisch einordnen zu können. Die in dieser 

Studie verwendete bihemispherielle Perfusionsdarstellung erlaubt bei einem ausreichenden 

Signalanstieg auch die Beurteilung kontralateraler Hirnstrukturen (z.B. des kontralateralen 

temporalen Kortex), welche bei ipsilateraler Beschallung durch Interferenzen im Nahfeld (in 

einem Radius von circa 20-30mm zum Schallkopf) nicht evaluiert werden können. Im Gegen-

satz zu anderen Studien, welche ebenfalls die bihemispherielle Darstellung wählten und so-

wohl das gleiche Gerät als auch den Echosignalverstärker SonoVue® in ihren Untersuchungen 

verwendeten (SonoVue® 2,5ml/5ml Bolusinjektion pro Messung), konnte nur bei 61% der 

Messungen ein ausreichender Signalanstieg im kontralateralen temporalen Kortex gemessen 

werden (58;137). Mögliche Erklärungen für dieses Phänomen ist zum einen die stärkere 

Dämpfung harmonischer Frequenzen sowie der daraus resultierenden tiefenabhängigen Ab-

schwächung des von den Kontrastmittelbläschen emittierten akustischen Signals. Zum ande-

ren beeinflussen die individuellen verschiedenen akustischen Eigenschaften des Temporal-

knochens die Qualität der Kontrastdarstellung (252). 

 

Analyse und Limitationen boluskinetischer Parameter bei Patienten mit Hirninfarkten 

Intensiv diskutiert wird darüber, welche Parameter am besten zur Analyse der Boluskinetik 

und damit auch zur Beschreibung der zerebralen Perfusionsverhältnisse geeignet seien. In den 

letzten Jahren wurde eine Reihe von Parametern vorgeschlagen (siehe Abbildung 13).  

Einige Studien favorisieren die PSI (207;222;251), andere die TTP als robustesten Parameter 

zur Beschreibung der zerebralen Perfusion und Detektion pathologischer zerebraler Durchblu-

tungsstörungen (57;58;60;137). Sicher ist, dass die Berechnung der TTP als zeitabhängige 

Variable gegenüber signalintensitäts – und somit tiefenabhängigen Parametern wie PSI und 

AUC Vorteile bietet, auf die im Verlauf noch eingegangen wird (90). 

Zur Beurteilung und Analyse der erhobenen Perfusionsdaten wurden sowohl Parameterbilder 

als auch Mittelwerte für verschiedene Hirngebiete für zwei Perfusionsparameter (PSI und 

TTP) berechnet. Diese Kombination hat sich schon in früheren Studien zur Darstellung akut 

aufgetretener ischämischbedingter Perfusionsdefizite als geeignet erwiesen 

(57;60;122;164;207). Die visuelle Auswertung beider Parameter zeigt, dass beide Parameter-

bilder gleichermaßen eine topographische Zuordnung aus grauwertsonographischen Nativauf-

nahmen bekannter anatomischer Strukturen ermöglichen (sofern ein ausreichender Signalan-
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stieg vorhanden war). Dies ist wichtig, um bei der visuellen Auswertung der Parameterbilder 

eine räumliche Orientierung zu gewährleisten und pathologische von physiologischen Perfu-

sionsmustern bzw. von Artefakten differenzieren zu können. Genaue neuroanatomische 

Kenntnisse und Wissen über die Perfusionseigenschaften der sichtbaren Hirnstrukturen sind 

unumgänglich, um Fehlinterpretationen und Messfehler insbesondere beim manuellen Legen 

einer ROI zu minimieren. In Übereinstimmung mit Untersuchungsergebnissen akut aufgetre-

tener ischämischer Perfusionsstörungen wiesen die in dieser Studie untersuchten Perfusions-

defizite signifikant niedrigere PSI-Mittelwerte auf im Vergleich zu ipsilateralen und kontrala-

teralen Thalamus sowie des kontralateral Temporallappens gemessen wurden 

(164;207;215;251).  

 

Auswertung des Parameters PSI 

Die maximalen gemittelten Intensitätswerte der dargestellten Perfusionsdefizite waren im 

Vergleich zum umgebenden Thalamusgewebe um 23,4% bis 48,2% reduziert. 

Diese Reduktion fiel deutlich geringer im Vergleich zu den Perfusionswerten aus (mit einer 

Abnahme der maximalen Signalintensität über 50%), welche bei akut aufgetretenen ischämi-

schen Perfusionsstörungen im Versorgungsgebiet der Arteria cerebri media von Seidel et al. 

gemessen worden sind (207). Inwiefern sich dieser Unterschied durch die Art, Größe und das 

Alter der Infarkte beeinflusst wurde, ist nicht klar. Denkbar wäre eine partielle Normalisie-

rung der lokalen Perfusionsverhältnisse – beispielsweise durch Rekrutierung neu in das ge-

schädigte Areal eingesprossener Kapillaren - bei kleinen subkortikal gelegenen Hirninfarkten 

im chronischen Stadium im Vergleich zur Durchblutungssituation im Akutstadium des In-

farkts. Zur Klärung dieser Fragestellung sind weitere Studien notwendig: zum einen, um das 

Perfusionsverhalten von Hirninfarkten im Ultraschall unter Berücksichtigung der genannten 

Parameter im zeitlichen Verlauf zu untersuchen, und zum anderen, um die Ergebnisse dieser 

Arbeit zu validieren. 

Des Weiteren fiel in der vorliegenden Arbeit eine tiefenabhängige Abnahme der maximalen 

Signalintensitätswerte in den genannten Hirnregionen auf. Dieses ist ein physikalisches Prob-

lem und ist bereits aus anderen Studien bekannt (58;90;137). Mit zunehmendem Abstand des 

Streuers zur Schallsonde werden emittierte Schallwellen durch Absorptions- – und Streuungs-

phänomene abgeschwächt (siehe Abschnitt 2.1.2). Weiterhin fiel eine hohe intra- und interin-

dividuelle Varianz bei Betrachtung der berechneten PSI-Mittelwerte der einzelnen ROI auf. 

Dies ist bereits bei gesunden Probanden beobachtet worden (58;137).  
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Inter- und individuelle Schwankungen der Signalintensitätswerte werden durch eine Reihe 

von Faktoren hervorgerufen. Eine zentrale Rolle spielen Inhomogenitäten im Bereich der 

Temporalschuppe (siehe Kapitel 2.1.2), die zu einer individuell verschiedenen Abschwächung 

des Schallfeldes führen. Dies kann bei entsprechend hohen Schallenergien zu einer partiellen 

oder vollständigen Zerstörung der Mikrobläschen (siehe Kapitel 2.2) führen. Darüber hinaus 

können kreislaufbedingte Schwankungen der lokalen Mikrobläschenkonzentration zum Mess-

zeitpunkt die gemessene Signalintensität beeinflussen.  

Caruso et al. wiesen in ihrer Untersuchung signifikant niedrigere maximale Intensitätswerte 

bei Patienten mit Diabetes mellitus Typ 2, ohne Hinweis auf eine zerebrovaskuläre Erkran-

kung zum Untersuchungszeitpunkt, im Vergleich zu gesunden altersgematchten Probanden 

nach (38). Hierbei waren das verwendete Ultraschallperfusionsverfahren (Phaseninversions-

Harmonic Imaging) und Echosignalverstärker (2,5ml SonoVue®   als Bolusgabe pro Messung) 

mit denen dieser Arbeit identisch. Pathophysiologisch erscheint es einleuchtend, dass arteri-

osklerotische Veränderungen der Gefäßwand – damit der Zustand des Gefäßsystems – die 

Perfusion des Hirngewebes maßgeblich beeinflussen (37). Dies könnte zusätzlich zu den be-

reits genannten Faktoren die interindividuellen Schwankungen der gemessenen Perfusions-

werte erklären. 

Hinzu kommen technische Probleme bei der Signalverarbeitung, die eine quantitative Erfas-

sung der Echosignalverstärker beeinträchtigen (siehe Kapitel 2.2.4.2). Während bei niedrigen 

Kontrastmittelkonzentrationen die Signalintensität linear zunimmt, können bei hohen Kon-

zentrationen Sättigungseffekte auftreten (250), sodass die gemessene Signalintensität nicht 

mit der Anzahl der Mikrobläschen korreliert. Folglich sind gut vaskularisierte Hirnregionen 

wie beispielsweise das Thalamusgewebe (siehe Kapitel 1.2) und Bereiche mit einem An-

schnitt großkalibriger zerebraler Gefäße (wie z. B. die in dieser Studie dargestellten Äste der 

Arteria cerebri media) als erste und in der Regel am stärksten von diesem Phänomen betrof-

fen. In einer Studie von Seidel et al. ließ sich innerhalb temporaparietaler Teile der weißen 

Substanz eine signifikante dosisabhängige Erhöhung der PSI-Werte nachweisen. Dies konnte 

jedoch nicht im ipsilateralen Thalamus und Ästen der Arteria cerebri media beobachtet wer-

den, wie theoretisch bei einem linearen Zusammenhang zwischen Markerkonzentration und 

gemessener Signalintensität zu erwarten gewesen wäre (209).  

Dieses Problem betrifft nicht nur den Parameter PSI, sondern auch weitere boluskinetische 

Parameter wie die AUC. Derzeit sind umfassende Bemühungen im Gang mathematische Al-

gorithmen zu entwickeln, um eine quantitative Erfassung der Echosignalverstärker zu ermög-

lichen (154).  
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Um PSI-Werte unterschiedlicher Probanden besser untereinander bzw. mit Perfusionsdaten 

magnetresonanztomographischer Referenzmethoden (PWI und DWI) vergleichen zu können, 

verwendeten einige Arbeitsgruppen Quotienten aus Mittelwerten unterschiedlicher ROIs bzw. 

wurden die ermittelten Parametermittelwerte der verschiedenen ROIs den Werten einer zuvor 

definierten Referenz-ROI gegenüber gestellt (90;160;189). Dabei handelte es sich u.a. um 

Vergleichsstudien zwischen Perfusions-MRT und insgesamt drei verschiedenen Ultraschall-

perfusionsverfahren (mit zwei unterschiedlichen Ultraschallkontrastmitteln: SonoVue® und 

Levovist®) (90;160). In beiden Studien korrelierten die mit dem Ultraschallperfusionsverfah-

ren gemessenen TTP-Werte signifikant mit den Untersuchungsergebnissen des Perfusions-

MRT, während sich perfusionssonographisch erhobenen maximalen Intensitätsmittelwerte in 

Abhängigkeit der gewählten ROI von den gemessenen relativen CBF-Werten statistisch abwi-

chen. Keine Übereinstimmungen gab es zwischen Perfusions-MRT und – Sonographie für die 

PSI-Mittelwerte, welche für das ipsilaterale Marklager berechnet wurden. Durch die topogra-

phische Nähe zu Ästen der Arteria cerebri media ist es nicht ausgeschlossen, dass PSI-Werte 

größerer Gefäße versehentlich in die Berechung der PSI-Mittelwerte dieser ROI miteinflossen 

und dadurch zu einer artifiziellen Erhöhung der maximalen Intensitätswerte führten.  

Trotz der genannten Limitationen zeigen die Ergebnisse der vorliegenden Studie, dass die PSI 

(insbesondere in Kombination mit dem zeitabhängigen Parameter TTP) nicht nur in der Früh-

phase des ischämischen Schlaganfalls ein geeigneter Parameter zur Darstellung eines ischä-

misch bedingten Perfusionsdefizits ist, sondern auch darüber hinaus (164). 

Bei der näheren Betrachtung der Parametermittelwerte des ipsilateral und kontralateral zum 

Schallkopf gelegenen Thalamus ergaben sich für beide Parameter statistisch signifikante Un-

terschiede. Diese stehen teilweise im Gegensatz zu von Eyding et al. publizierten Studiener-

gebnissen an gesunden Probanden, nach denen die TTP als zeitabhängiger Parameter inner-

halb Hirnstrukturen grauer Substanz keine signifikanten Unterschiede aufwiesen (58). Eine 

mögliche Erklärung ist zum einen die Tatsache, dass infolge des stattgehabten zerebrovaskulä-

ren Ereignisses pathologische Perfusionsverhältnisse im Bereich des betroffenen Thalamus zu 

Unterschieden bezüglich der Anflutungszeit des Echosignalverstärkers bzw. der Zeit bis zum 

Erreichen der maximalen Signalintensität im Vergleich zu dem nicht betroffenen Thalamus 

führen können. Zum anderen beruhen die Parametermittelwerte dieser Arbeit auf der Analyse 

des Verlaufs nicht geglätteter Zeitintensitätskurven für innerhalb der ROI liegende Pixel. Wei-

terhin kann ein schlechtes Signal-zu-Rausch-Verhältnis durch ungünstige Schallbedingungen 

den Kurvenverlauf negativ beeinflussen. Darüber hinaus ist eine Beeinflussung der Parame-

termittelwerte durch das manuelle Legen der ROI wahrscheinlich- auch wenn darauf geachtet 
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wurde, zum einen die ROI in Lage und Größe möglichst identisch zu positionieren und zum 

anderen Mittelwerte aus insgesamt fünf ROIs errechnet worden sind. 

 

Auswertung des Parameters TTP 

Die TTP-Mittelwerte des Perfusionsdefizits waren mit 18,4 Sekunden signifikant länger als 

die korrespondierenden Parametermittelwerte des ipsilateralen und kontralateralen Thalamus 

sowie des kontralateralen Temporallappens. Die erhobenen TTP-Werte zeigen Übereinstim-

mungen mit den Ergebnissen vergleichbarer Studien (137;222).  

Wie schon aus anderen Studien bekannt, welche ebenfalls mit dem Boluskinetikverfahren 

arbeiteten, wiesen die Mittelwerte der TTP aller evaluierten Strukturen eine hohe Varianz auf 

(siehe Tabelle 3) (137).  

Unterschiede in der Berechnung der TTP-Werte erschweren den direkten Vergleich der Ar-

beitsgruppe um Postert und Eyding et al., welche in ihren Untersuchungen das gleiche Gerät 

und Ultraschallkontrastmittel verwendeten. Postert und Eyding et al. wählten den ersten Refe-

renzwert zeitlich früher. Dies erklärt beispielsweise, die von ihnen gemessen längeren TTP-

Mittelwerte bei gesunden Probanden bzw. Patienten mit akut aufgetretenen zerebralen Ischä-

mien im Vergleich zu den Ergebnissen der vorliegenden Studie bzw. der von Meyer et al. pub-

lizierten Untersuchungen mit einem ähnlichen Versuchsaufbau (57;58;60;137;164).  

Die Latenz des maximalen Signalanstiegs des Perfusionsdefizits im Vergleich zum gleichsei-

tig gelegenen Thalamusgewebe war heterogen und betrug im Mittel 3,18 Sekunden. 

Meyer und Eydinget al. publizierten verschiedene Schwellwerte für eine Detektion von Perfu-

sionsdefiziten im Rahmen akut aufgetretener zerebraler Infarkte im Versorgungsgebiet der 

Arteria cerebri media. Die Latenz zwischen dem Zeitintensitätswert TTP des Perfusionsdefi-

zits ischämischer Hirngebiete und dem Median der TTP-Werte parenchymatöser Hirnstruktu-

ren der nicht betroffen, „gesunden“ Hemisphäre betrug bei Eyding et al. drei Sekunden 

(57;60;137). In einer zuvor an gesunden Probanden durchgeführten Untersuchung zur Evalu-

ierung der Perfusionsparameter AUC, TTP und PW von Krogias et al. zeigte sich, dass die 

ermittelten Zeitintensitätswerte nicht mehr als zwei Sekunden vom individuellen Median ab-

wichen. Krogias et al. gehen ebenfalls davon aus, dass bei einer Latenz von drei bis vier Se-

kunden es sich um einen Hinweis für eine pathologische Verzögerung der Kontrastmittelan-

flutung handeln könnte (137). Meyeret al. postulierten einen Schwellenwert von vier Sekun-

den, wobei eine ROI im ipsilateralen Thalamus (ohne Hinweis auf eine pathologische Perfu-

sionsstörung) als Referenzmessfeld gewählt wurde (164). Die Ergebnisse der hier dargestell-
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ten Arbeit zeigen, dass auch chronische Perfusionsdefizite diese Kriterien für das Akutstadium 

der zerebralen Ischämie erfüllen können. Die Hälfte der in dieser Studie detektierten chro-

nisch hypoperfundierten Infarktgebiete wies perfusionssonographisch eine verzögerte Signal-

anhebung von drei Sekunden oder mehr im Vergleich zum betroffenen Thalamusgewebe auf. 

Zwar korrelierte das Infarktalter in dieser Studie nicht mit der Detektionswahrscheinlichkeit, 

jedoch muss beachtet werden, dass die Analysen dieser Studie auf einer relativ geringen Fall-

zahl beruhen und sich die subkortikalen thalamischen Infarkte hinsichtlich ihrer Pathogenese 

unterschieden. Letztlich bleibt ungeklärt, inwiefern sich das Alter und die Ätiologie dieser 

Infarkte auf das Perfusionsverhalten und ihre Darstellbarkeit mit Ultraschallperfusionsverfah-

ren auswirken. Kernspintomographische Untersuchungen kleiner subkortikal gelegener In-

farkte zeigen, dass sich das Perfusionseigenschaften echter Lakunen von lakunenähnlichen, 

striatokapsulären Infarkten anderer Genese im Akutstadium des Schlaganfalls (innerhalb von 

24 Stunden nach dem Ereignis) unterscheiden (78). In dieser Studie von Gerraty et al. ließ 

sich bei keinem der rein lakunären Infarkte, im Gegensatz zur Vergleichsgruppe, kernspinto-

mographisch ein Perfusionsdefizit detektieren. 

Um die hier dargestellten Ergebnisse zu validieren, sind größer angelegte Untersuchungen 

erforderlich. Da in dieser Studie kein anderes Perfusionsverfahren als Referenzmethode zur 

Verfügung stand, wäre zukünftig der Einsatz eines etablierten Referenzverfahrens (z. B. Per-

fusions-MRT) hinsichtlich einer besseren Validierung des Verfahrens sinnvoll. Wie bereits 

dargestellt, werden Perfusionsdefizite ischämischer Genese unterschiedlich definiert. Ver-

gleichsstudien mit PET- und Ultraschallperfusionsverfahren könnten detaillierte Informatio-

nen über den Funktions- und Perfusionsstatus hypoperfundierter Hirngebiete geben, die letzt-

lich für die Definition von hämodynamisch wirksamen Perfusionsdefiziten sowie bei der 

Etablierung bzw. Validierung von Schwellenwerten wertvoll sein könnten.  

Wenige Erfahrungen liegen mit einem von Meves et al. und Eyding et al. untersuchten zwei-

ten zeitabhängigen Perfusionsparameter vor: der Weite der Zeitintensitätskurve, wenn 90% 

der maximalen Signalintensität erreicht sind (PW, engl. peak width) (58;59;160). In den bis-

lang publizierten Studien an gesunden Probanden zeigte sich dieser Parameter als robust und 

tiefenunabhängig (58;160). In einer weiteren Fallstudie an vier Patienten mit akut aufgetrete-

nen Verschlüssen der Arteria cerebri media erwies er sich ebenfalls zur Darstellung akut ein-

getretener Perfusionsdefizite als geeignet (59). Weitere Studien erscheinen aufgrund der ge-

ringen Fallzahl zur Validierung der Ergebnisse und der Klärung der diagnostischen Eignung 

des Parameters hinsichtlich der Detektion ischämisch bedingter zerebraler Perfusionsdefizite 

sinnvoll. 
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Analyse grauwertsonographischer Bilder bei Patienten mit subkortikalen Hirninfarkten 
 

In Studien, welche sich mit dem Perfusionsverhalten akut aufgetretener zerebraler Ischämien 

auseinandersetzen, wird das Infarktareal im Ruhe-B-Bild als hypo- oder isoechogen beschrie-

ben (203;251). Im Gegensatz dazu wiesen die detektierten Perfusionsdefizite der vorliegenden 

Arbeit eine höhere Echogenität als das umgebende Gewebe auf oder waren grauwertso-

nographisch von benachbarten Hirnstrukturen nicht zu differenzieren. Bei zwei Patienten 

konnte eine hyperechogene Struktur im nativen B-Bild nachgewiesen werden, welche topo-

graphisch sowohl mit dem in beiden Parameterbildern dargestellten Perfusionsdefizit sowie 

der hypointensen Läsion in den T1-gewichteten MRT-Aufnahmen als auch dem hyperintensen 

Infarktareal der T2 gewichteten MRT-Bilder übereinstimmte. Zusätzlich waren für einen Pati-

enten perfusionsgewichtete MRT-Bilder verfügbar (siehe Abbildung 20). Diese zeigten einer-

seits eine deutliche Reduzierung der mittleren Transitzeit innerhalb des Infarktgebietes im 

Vergleich zum umgebenden Thalamusgewebe, andererseits stellte sich das Infarktareal in der 

FLAIR-Sequenz überwiegend hypointens dar (mit vergleichbarer signalloser Darstellung des 

Liquor cerebrospinalis).  

Es wäre denkbar, dass stattgehabte, langfristige Umbauprozesse, eine lokale Atrophie und 

dadurch bedingte teils inhomogene Strukturänderungen des infarzierten Hirngewebes zu Im-

pedanzunterschieden zum einen an Grenzflächen zu benachbarten Hirnarealen, zum anderen 

aber auch innerhalb der Läsion führen. Eine starke Rückstreuung von Schallwellen an diesen 

Grenzflächen würde auf diese Weise in der grauwertsonographischen Nativaufnahme als hy-

perechogene Struktur imponieren. Es ist bekannt, dass älteres Infarktgewebe kleiner subkorti-

kal gelegener oder lakunärer Infarkte insbesondere bei Ischämien im Bereich der Stammgang-

lien teils zystisch abgebaut werden (93). Histopathologisch findet bei zerebralen Infarkten im 

zeitlichen Verlauf ein struktureller Umbau in mehreren Phasen statt. Während in der ersten 

Phase Koagulationsnekrosen, eine Erweichung und Demarkierung des ischämischen Gewebes 

auftreten und ischämisch bedingte Schädigungen des betroffenen Hirngewebes mit Zellzerfall 

und –ödem sowie mikroskopisch häufig nachweisbaren Extravasaten das histologische Bild 

dominieren, kommt es in der zweiten Phase zu einer fortschreitenden Verflüssigung und Re-

sorption des nekrotischen Gewebes (Kolliquationsnekrosen) mit beginnender Pseudozysten-

bildung. Gleichzeitig sprießen nicht selten Kapillaren in das geschädigte Gebiet ein. Eine An-

häufung von Fettkörnchenzellen ist insbesondere perivaskulär zu beobachten. Im dritten Sta-

dium bilden sich häufig makroskopisch unregelmäßig begrenzte, mit einer trüben Flüssigkeit 

gefüllte Pseudozysten mit einem zerklüfteten Randsaum (sogenannte Kalkmilchzysten, teils 

randbetonten mit spinnennetzartig angeordneten Fäden) oder Glianarben aus (Phagozytose der 
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Zelltrümmer durch Astrozyten) (72;93). Im Rahmen einer anderen Fallstudie von Nolte et al., 

in der ebenfalls das Phaseninversionsverfahren sowie der Echosignalverstärker SonoVue® 

(2,5ml Bolus pro Messung) eingesetzt wurden, wurde exemplarisch das Perfusionsverhalten 

mesenzephal gelegener Zysten untersucht. Diese stellten sich analog zu einigen der hier dar-

gestellten Perfusionsdefizite in den T1-gewichteten MRT-Bildern als hypointense Läsionen 

dar. Grauwertsonographisch imponierte die dargestellte Zyste in den Nativaufnahmen als hy-

perechogene Raumforderung im Mesenzephalon.  

Analysen der Zeitintensitätskurven ergaben signifikant längere TTP-Werte und niedrigere bis 

fehlende maximale Signalintensitätswerte im Vergleich zu der umgebenden mesenzephalen 

Hirnsubstanz. Die von Nolte et al. publizierte Arbeit ist derzeit die einzige, die sich mit der 

Untersuchung und Charakterisierung pathologischer primär nicht vaskulär erworbener, ange-

borener zerebralen Perfusionsdefiziten durch Einsatz eines kontrastmittelgestützten Ultra-

schallperfusionsverfahren beschäftigt. Dies verdeutlicht die Notwendigkeit weiterer umfang-

reicher Studien auf diesem Gebiet, um weitere Erkenntnisse über genaue Charakteristika von 

Perfusionsdefiziten unterschiedlicher Ätiologie zu gewinnen. Zum derzeitigen Zeitpunkt rei-

chen die gesammelten Erfahrungen auf dem Gebiet der Ultraschallperfusionsverfahren nicht 

aus, um zerebrale Perfusionsdefizite allein anhand von sonographischen Untersuchungsbe-

funden ätiologisch zuzuordnen und differentialdiagnostisch von einander abzugrenzen. Weite-

re jedoch verblindete Studien sollten folgen, um die Ergebnisse dieser Studie zu validieren. 

 

Eignung und Verträglichkeit des Echosignalverstärkers SonoVue® 

Die in dieser Arbeit verwendete Höhe des Ultraschallkontrastmittelbolus (2,4 - 2,5ml der her-

gestellten Flüssigkeit pro Messung) erwies sich sowohl für die extra- und transkranielle Ge-

fäßdarstellung als auch für die zerebrale Ultraschallperfusionsbildgebung als geeignet (23;57-

60;88;119;137;164;207). Wie in anderen Ultraschallperfusionsstudien wurden die intravenöse 

Injektionen des verwendeten Echosignalverstärkers SonoVue® (kumulative Dosis von 5ml pro 

Patient) insgesamt gut vertragen (23;57-60;88;119;137;164;207).  

Bei drei Patienten traten geringe Nebenwirkungen im Sinne eines kurzzeitigen Schwindelge-

fühls und einer Flushsymptomatik, eines Kältegefühls an der Injektionsstelle sowie einer me-

tallischen Geschmacksveränderung auf der Zunge auf, die sich binnen weniger Sekunden 

vollständig zurückbildeten. Diese Nebenwirkungen waren mild ausgeprägt und sind bereits 

aus anderen Studien bekannt (114;172;183). 
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Limitationen der vorliegenden Arbeit: Schnittebene 
 

Ein wesentlicher Nachteil aller Ultraschallperfusionsverfahren gegenüber konventionellen 

Schnittbildverfahren wie beispielsweise der Kernspin- oder Computertomographie besteht in 

der Beschränkung dieses Verfahrens auf eine einzige Schnittebene pro Messung: bislang ist - 

insbesondere bei der Bolusmethode- für jede Untersuchung einer weiteren Schnittebene eine 

erneute Injektion eines Echosignalverstärkers notwendig. Wird der Schallkopf zu weit kranial 

oder kaudal der Läsion gekippt, können Infarkte mit einem großen axialen, aber relativ klei-

nen longitudinalen Durchmesser nicht mehr erfasst werden. Dementsprechend erhöht sich die 

Detektionswahrscheinlichkeit für Infarkte mit einer großen longitudinalen Ausdehnung stär-

ker als für Hirninfarkte mit großen axialen Infarktdurchmessern. Dies deckt sich mit den Er-

gebnissen dieser Arbeit. Wie bei allen Ultraschallverfahren handelt es sich auch bei dem Pha-

seninversions-Harmonic Imaging, um ein untersucherabhängiges Verfahren. Insgesamt wur-

den sieben der zehn detektierten Perfusionsdefizite im letzten Drittel der Messungen zur Dar-

stellung gebracht. Gegen Ende der Studie gelang ein Nachweis eines Perfusionsdefizits mit 

einem longitudinalen Infarktdurchmesser von 1,2cm. Dies legt nahe, dass neben der Wahl des 

Ultraschallperfusionsverfahrens und den technischen Limitationen des Ultraschallgerätes die 

Erfahrung und die technischen Fähigkeiten des Untersuchers bei der Detektion eines Perfusi-

onsdefizits zusätzlich eine Rolle spielen. 

Ein weiterer Nachteil ist die geringere räumliche Auflösung transkranieller perfusionsso-

nographischer Aufnahmen im Vergleich zu MRT-Bildern.  

Des Weiteren ist durch Größe und Lage der akustischen transkraniellen Zugangswege die An-

zahl der möglichen Schallebenen begrenzt. Zudem können aufgrund der geringen Größe der 

transkraniellen Schallfenster bislang nur Sektorschallköpfe eingesetzt werden: eine Beurtei-

lung des gesamten Hirnparenchyms auf einen Blick wie bei vergleichbaren konventionellen 

Schnittbildaufnahmen ist dadurch ebenfalls nicht möglich. Die Qualität der sonographischen 

Bilder und ihrer Interpretation werden maßgeblich durch die Erfahrung und das technische 

Können des Sonographeurs mitbestimmt. 

 

Limitationen der vorliegenden Arbeit: Artefakte 

Das in dieser Studie verwendete Phaseninversions-Harmonic Imaging unterliegt wie andere 

transkranielle Ultraschallverfahren weiteren Limitationen: Sowohl anatomisch als auch phy-

sikalisch bedingte Artefakte beeinträchtigen die Aussagekraft der Ultraschallperfusionsbild-

gebung.  
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Bewegungsartefakte, die bereits durch geringfügige Bewegungen des Patienten oder des 

Schallkopfes während der Messungen verursacht werden, stellen für alle kontrastmittelge-

stützten Ultraschallverfahren in vivo wie in vitro ein großes Problem dar (149;251). Wenn 

sich die Schallposition während der Messung verändert, können andere Hirngebiete mit vom 

ursprünglich beschallten Gewebe abweichenden Perfusionseigenschaften bzw. oder insbeson-

dere problematisch bei destruktiven Harmonic Imaging-Verfahren noch nicht beschallte, gut 

perfundierte Hirnregionen versehentlich in die ROI miteinbezogen werden. Dies kann den 

Verlauf der Zeitintensitätskurven maßgeblich beeinflussen und bei der anschließenden Analy-

se der signalintensitätsabhäniger Parameter eines Messbereichs zu einer Über- oder Unter-

schätzung der realen Perfusionswerte führen. Die Aufnahmezeit während der boluskinetischen 

Messungen wurde deshalb kurz gehalten (ca. 60 Sekunden pro Messung). In der anschließen-

den Analyse der aufgenommen grauwertsonographischen Bilder gab es kein Anhalt für Ver-

änderungen der Schallebene. Es ist jedoch nicht auszuschließen, dass intra- und interindividu-

elle Schwankungen der Zeitintensitätswerte der Kurvenverläufe durch visuell nicht erfassbare 

Bewegungsartefakte hervorgerufen wurden. Eine Glättung des Kurvenverlaufs durch Einsatz 

eines Auswertungsprogramms mit einer entsprechenden Fitfunktion ist zu erwägen. Insbeson-

dere bei der Untersuchung von sehr unruhigen Patienten oder bei ungeübten Sonographeuren 

könnte diese geschilderte Problematik die Aussagekräftigkeit der erhobenen Befunde ein-

schränken.  

Der transkranielle sonographische Zugangsbereich ist im Wesentlichen auf das relativ kleine, 

temporale akustische Knochenfenster beschränkt (siehe Kapitel 2). Auch wenn die Ergebnisse 

der hier vorgestellten Studie keine alters- oder geschlechtsspezifischen Unterschiede hinsicht-

lich der Qualität des akustischen Knochenfensters nachweisen konnten, gilt es als sicher, dass 

die transtemporalen Schallbedingungen mit fortschreitendem Lebensalter (signifikant häufiger 

bei Frauen) oftmals für eine adäquate Beurteilung intrakranieller Hirnstrukturen nicht ausrei-

chen (siehe Kapitel 2.1.2). Die in dieser Studie eingeschlossenen Patienten waren mit einem 

medianen Lebensalter von 53 Jahren (ältester Patient: 67 Jahre) relativ jung. 

Inhomogenitäten im Bereich des temporalen Schallfensters können zu einer Verschlechterung 

des Signal-zu- Rauschverhältnisses führen. Die anatomische und akustische Konfiguration 

des temporalen Knochenfensters sind individuell verschieden. Dies spiegelt sich nicht nur in 

der interindividuellen Varianz der erhobenen boluskinetischen Perfusionsparameter wider, 

sondern kann im Extremfall eine Untersuchung mit Ultraschallperfusionsverfahren unmöglich 

machen. Trotz ausreichender Schallbedingungen in den grauwertsonographischen Vorauf-

nahmen konnte bei 18% der durchgeführten Perfusionsmessungen nach Kontrastmittelgabe 
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kein adäquater Signalanstieg registriert werden. Diese Rate entspricht derer anderer Arbeits-

gruppen (14,7%-23,3%), in denen die Echosignalverstärker Levovist®  und SonoVue® einge-

setzt wurden (57;65;251).  

In der hier vorgestellten Arbeit wurden ausschließlich zerebrale Infarkte im Bereich des Tha-

lamus untersucht. Der Thalamus bildet zusammen mit dem dritten Ventrikel eine Leitstruktur 

der dienzephalen Schallebene. Beide Thalami liegen im zentralen Mittelfeld der Schallebene 

und sind dadurch sowohl grauwert- als auch perfusionssonographisch gut darstellbar 

(60;65;160;204;209). Ausreichende Signalanstiege konnten nach Kontrastmittelapplikation 

bei 82% der Messungen sowohl visuell im B-Bild als auch in den Parameterbildern verzeich-

net werden. Neben einem unzureichenden Signalanstieg nach Kontrastmittelgabe können 

Rand- und Streifenartefakte sowohl eine Beurteilung der in der Schallebene liegenden Hirn-

strukturen als auch eine erfolgreiche Detektion eines Perfusionsdefizits verhindern. Sie ent-

stehen durch Inhomogenitäten an der äußeren Begrenzung bzw. innerhalb des akustischen 

temporalen Knochenfensters, an denen die ausgesendeten Ultraschallwellen so stark reflek-

tiert, gestreut oder absorbiert werden, dass es zur einer kegelförmigen, partiellen oder voll-

ständigen dorsalen Schallauslöschung in tiefer gelegeneren Gebieten kommt. Streifen- und 

Randartefakte treten in der transkraniellen Duplexsonographie sehr häufig auf. Zentrale Strei-

fenartefakten traten bei 47% der Perfusionsmessungen und somit seltener als in einer ver-

gleichbaren Studie von Seidel et al. auf (sichtbare mittelliniennahe Streifenartefakte bei 75% 

der Patienten). Anteriore und posteriore Randartefakte erschwerten bei 85% der Untersuchun-

gen die Beurteilung der Perfusionsbilder (im Vergleich zu Werten von Seidel et al.: 70,8% 

posteriore Randartefakte, 66,7% anteriore Randartefakte) (203). 

Perfusionssonographisch ähneln Streifen- und Randartefakte durch einen fehlenden oder ge-

ringen Signalanstieg in dem betroffenen Areal pathologischen (ischämisch bedingten) Perfu-

sionsdefiziten und müssen von diesen unterschieden werden. Dies kann man manuell oder 

falls verfügbar automatisch durch ein entsprechendes Auswertungsprogramm erfolgen (150).  

Zusätzlich zu Streifen- und Randartefakten traten bei 29% der Ultraschallperfusionsmessun-

gen Abschattungsartefakte durch eine ultraschallkontrastmittelbedingte verstärkte Rückstreu-

ung von Ultraschallwellen in sondennäheren Hirnregionen mit einer geringen oder fehlenden 

Signalanhebung in tiefer gelegenen Hirngebieten auf. Diese Artefakte wurden insbesondere 

bei hohen Markerkonzentrationen auch für andere Echosignalverstärker (BR 14, Sonazid®) 

beschrieben (210;214). 
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Posteriore Randartefakte können wie im Fall der drei hier vorgestellten Patienten mit zerebra-

len Infakten sowohl im Bereich des Thalamus als auch des ipsilateral gelegenen Okzipitallap-

pens eine Beurteilung der Perfusion in der hinteren Schädelgrube verhindern. Somit können 

okzipitale Infarkte im Versorgungsgebiet der Arteria cerebri posterior mit HI-Verfahren über-

sehen werden. Weitere Studien sind (aufgrund der geringen Fallzahl dieser Arbeit) zur Klä-

rung dieser Fragestellung und hinsichtlich der systematischen perfusionssonographischen 

Untersuchung von zerebralen Infarkten im hinteren Stromgebiet mit Infarzierung okzipital 

gelegener Hirnstrukturen notwendig. 

 

Weitere technische Limitationen der vorliegenden Arbeit 

Wie bereits eingehend beschrieben ist eine quantitative Erfassung von Echosignalverstärkern 

mit boluskinetischen Ultraschallperfusionsverfahren nicht nur aufgrund anatomischer und 

physikalischer Barrieren, sondern auch durch technische Probleme bei der Signalverarbeitung 

(logarithmische Kompression der empfangenen Signale und eine überproportionale Verstär-

kung kleiner Echos) bislang unmöglich. Theoretisch können diese Maßnahmen technisch 

kompensiert werden, jedoch ist dies in der Praxis aufgrund notwendiger, komplizierter Kalib-

rierungen des Ultraschallgeräts schwer umsetzbar (95). Wie bereits erwähnt, ist das nichtline-

are akustische Verhalten der Kontrastmittelbläschen sehr komplex, streckenweise noch unter-

forscht und mathematisch schwer zu beschreiben. Mit der Mehrzahl der HI-Verfahren können 

derzeit allein Nichtlinearitäten zweiter Ordnung abgebildet werden. Beim Phaseninversions-

Harmonic Imaging werden alle empfangenen nichtlinearen akustischen Signale – so auch 

harmonische Frequenzen, die durch die Schallausbreitung im Gewebe entstehen – zum Bild-

aufbau verwendet. Mithilfe neuer Ultraschallperfusionsverfahren wie beispielsweise des CPS-

Verfahrens werden dagegen auch Nichtlinearitäten dritter Ordnung dargestellt. Dadurch kön-

nen harmonische Echosignale, die von Mikrobläschen emittiert wurden, besser von solchen 

differenziert werden, die im Gewebe entstanden sind (23).  

Eine weitere bereits beschriebene Limitation aller Harmonic Imaging-Verfahren ist die tiefen-

abhängige Signalabschwächung insbesondere harmonischer Frequenzen oszillierender Mik-

robläschen, da diese aufgrund ihrer höheren Frequenz stärker als die vom Schallkopf ausge-

sendete Fundamentalfrequenz gedämpft werden. Eine gute Kontrastierung des Hirngewebes 

lässt in der Regel für Fundamentalfrequenzen von 1,8 bis 2,5 MHz erzielen, wobei die Quali-

tät des akustischen Knochenfensters für eine erfolgreiche Darstellung der zerebralen Perfusi-

on entscheidend ist (57-60;164;165;207;215).  
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Eine weitere Problematik bei der Analyse von Ultraschallperfusionsdaten besteht in der Posi-

tionierung der ROI. Es liegt einerseits daran, dass die Schallebene nicht wie in CT- oder MRT-

Bildern parallel zur Transversalebene sondern meist schräg verläuft und durch eine Variation 

der drei verfügbaren Freiheitsgrade viele verschiedene Schnittebenen erzeugt werden können. 

Andererseits erfolgt die Schallausbreitung nicht parallel. Neuroanatomische Strukturen stellen 

sich sonographisch anders als in CT- oder MRT-Schnittbildern dar. Darüber hinaus beeinflusst 

die Qualität des akustischen Knochenfensters zusätzlich die Perfusionsmessung und die Ori-

entierung im B-Bild. Für eine gezielte Positionierung der ROI sind nicht nur genaue anatomi-

sche Kenntnisse und ein gute räumliches Vorstellungsvermögen notwendig, sondern auch 

Wissen über die akustischen Eigenschaften der anatomischen Strukturen. Die Größe, Form, 

Verteilung und Lage der einzelnen ROIs der dienzephalen Ebene variiert in den unterschiedli-

chen Studien (57;58;60;90;137;164;189;207). Das native B-Bild gibt keine Auskunft über den 

Verlauf der hirnversorgenden Gefäße. Eine vollständige Kongruenz der Schallebene bei zwei 

grauwertsonographische Aufnahmen (insbesondere bei handgehaltenen Messungen) ist nur 

sehr schwer zu erreichen. Zudem ist die zerebrale Gefäßversorgung mit vielen Normvarianten 

sehr variabel. Beide Faktoren können zu Messungenauigkeiten bei der Auswertung der ROIs 

führen: irrtümlich eingeschlossene arterielle oder venöse Gefäße (beispielsweise Seitenäste 

der Arteria cerebri media) können die erhobenen boluskinetischen Parametermittelwerte maß-

geblich beeinflussen (90;160). Aus diesem Grund wurden hier die grauwertsonographischen 

Kinetikbilder bei dem Legen der ROI und der Auswertung der Parameterbilder berücksichtigt. 

Unklar ist, wie bei einer manuellen Auswertung die ROI technisch am günstigsten gewählt 

werden sollen, um Messfehler zu minimieren. Analog zu einer Studie von Harrer et al. wurden 

alle ROIs per Hand gelegt (90). Für jeden Parametermittelwert einer ausgewählten Zielregion 

wurden im nativen B-Bild fünf ROIs gleicher Größe und Position gelegt (mit einer anschlie-

ßenden Mittelung der fünf Werte). Eine pixelgenaue, identische Positionierung der ROIs wie 

in von Eyding et al. durchgeführten Studien war aus technischen Gründen nicht möglich (58-

60).  

Alternativ zu einer manuellen Auswertung entwickelten Maciak et al. ein vollautomatisches 

Auswertungsprogramm zur Berechnung ausgewählter boluskinetischer Parameter (TTP, PSI, 

AUC), welches bereits erfolgreich (mit einer Sensitivität und Spezifität 100%) zur Erkennung 

von akut aufgetretenen , ausgedehnten Perfusionsdefiziten getestet worden ist und unabhängig 

von der Art des verwendeten Echosignalverstärkers und des Ultraschallgeräts auch für andere 

Studien eingesetzt werden kann (151;164).  
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Mit diesem Auswertungsverfahren könnten zum einen Messungenauigkeiten minimiert wer-

den, zum anderen ermöglicht es eine objektivere Analyse der Anflutungskinetik. Durch zeit-

sparende und untersucherunabhängige Auswertungsmodi wäre es auch für einen Einsatz am 

Krankenbett geeignet. Wie auch aus anderen Studien bekannt erfordert die Berechnung und 

Interpretation der Ultraschallperfusionsdaten auch hier Zeit und genaue perfusionsso-

nographische Kenntnisse (57;59;60;122;137;207). Die Ergebnisse der genannten Studie sind 

ermutigend, auch wenn es einigen wesentlichen Limitationen unterliegt: pro Messung kann 

nur eine Schicht beurteilt und ein Perfusionsdefizit detektiert werden, welches dazu eine be-

stimmte Mindestgröße aufweisen muss. Aufgrund der geringen Fallzahl sollten weitere Stu-

dien hinsichtlich einer besseren Validierung dieses Auswertungsverfahrens folgen.  

Weitere Faktoren der vorliegenden Studie, die zusätzlich zu den genannten Aspekten die in 

dieser Arbeit erhobenen Parameterwerte möglicherweise beeinflusst haben, sind die bei der 

Adaption der Geräteeinstellung an die individuellen transtemporalen Schallbedingungen ver-

wendeten unterschiedlichen Werte der Sendeleistung und des Mechanical Index als Maß für 

die Schallenergie. Die Bildrate war mit 1Hz bei allen Untersuchungen konstant und entsprach 

anderer boluskinetischer Studien (21;55;90;174). Obwohl sich trotz der unterschiedlichen 

Einstellungen sich bei jeder Messung ein für die Boluskinetik typischer Kurvenverlauf der 

Zeitintensitätskurven zeigte, ist nicht auszuschließen, dass das akustische Verhalten der Mik-

robläschen auch bei ungünstigen Schallverhältnissen durch die höheren verwendeten Schall-

energien maßgeblich beeinflusst wurde. Das akustische Verhalten der Mikrobläschen ändert 

sich mit der Schallenergie der Ultraschallwelle, die auf die Kontrastmittelbläschen einwirkt 

(siehe Kapitel 2.2). Eine Anpassung der Geräteeinstellungen an die individuellen transtempo-

ralen Schallbedingungen ist schwierig, da dämpfungsbedingt in sondennahen Gebieten die auf 

die Mikrobläschen einwirkende Schallenergie höher ist als in schallkopffernen Regionen: 

Theoretisch denkbar wäre damit eine partielle oder vollständige Zerstörung der Kontrastmit-

telbläschen in sondennahen Gebieten und nicht-detruierende Wirkung der eintreffenden 

Schallwellen auf die Mikrobläschen in tiefer gelegeneren Geweben. In welchem Ausmaß die 

differierenden Geräteeinstellungen Werte des Mechanical Index in anderen boluskinetischen 

Ultraschallperfusionsstudien (MI <1,0-1,8) ebenfalls die Untersuchungsergebnisse beeinflusst 

haben ist unklar (21;22;57;58;137). Harrer et al. untersuchten die Auswirkung von Verände-

rungen des MI und der Bildrate auf die Perfusionsparameter TTP, PSI und AUC an gesunden 

Probanden (MI 1,6 und Bildrate 0,67Hz versus MI 1,0 und Bildrate 5Hz) (88). Während die 

TTP als zeitabhängiger Parameter in beiden Messungen vergleichbare Werte auswies, waren 

PSI und AUC bei Verwendung eines hohen MI mit niedriger Bildrate signifikant höher als in 
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der Vergleichsmessung. Bei der visuellen Analyse der Perfusionsbilder fielen eine ver-

gleichsweise geringere Eindringtiefe und niedrigere Kontrastverstärkung bei einem verbesser-

ten Signal-Rausch-Verhältnis bei Untersuchungen auf, bei denen die Bildrate hoch und der MI 

niedrig gewählt wurden. Dadurch bieten sich diese Geräteeinstellungen (hohe Bildrate gekop-

pelt mit niedrigem MI) nur für Patienten mit einem exzellenten temporalen Knochenfenster 

an. 

 

Fazit 

Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit zeigen Möglichkeiten und technische Grenzen von 

Ultraschallperfusionsverfahren in der Schlaganfalldiagnostik auf. Mit fortschreitender Weiter-

entwicklung und technischer Verbesserung dieser Verfahren ist es vielleicht in naher Zukunft 

möglich, diese Verfahren am Krankenbett in der Akut- und Verlaufsdiagnostik des Schlagan-

falls einzusetzen. Sonographische Perfusionsverfahren bieten - bei entsprechender Ausrüstung 

der Ultraschallgeräte - gegenüber konventionellen bildgebenden Methoden den Vorteil einer 

patientenschonenden, zeitgleichen und dadurch zeitsparenden Beurteilung der zerebralen Per-

fusionsverhältnisse auf makro- und mikrozirkulatorischer Ebene. Dies eröffnet die Möglich-

keit der Untersuchung von kritisch kranken Patienten und solchen, bei denen die Durchfüh-

rung konventioneller Perfusionsverfahren medizinisch kontraindiziert oder technisch nicht 

möglich ist. Bis zu einer Etablierung von Ultraschallperfusionsverfahren in die klinische Rou-

tinediagnostik werden zur besseren Validierung noch weitere größer angelegte Studien folgen 

müssen. Ziel sollte die Entwicklung anwenderfreundlicher Ultraschallperfusionsverfahren 

sein, welche eine gleichzeitige Erfassung mehrerer Schallebenen in Echtzeit und eine sensiti-

ve, zuverlässige Darstellung physiologischer und pathologischer Perfusionsverhältnisse im 

Hirngewebe ermöglichen. Dies stellt insbesondere im Hinblick auf physikalische Hindernisse 

im transkraniellen Ultraschall (akustisches Knochenfenster) eine große Herausforderung dar. 

Zusammenfassend zeigen die Ergebnisse dieser Studie, dass Hirninfarkte sowohl im Akutsta-

dium als auch im chronischen Stadium perfusionssonographisch dargestellt werden können. 

Unbekannt ist, ob bzw. inwiefern sich die sonographischen Perfusionseigenschaften akut auf-

getretener zerebraler Infarkte (unter Einbeziehung pathogenetischer Aspekte) im zeitlichen 

Verlauf bis ins chronische Stadium verändern.  
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Einsatzgebiete transkranieller Ultraschallperfusionsverfahren: intrakranielle Blutungen 

Neben zerebralen Infarkten stellen intrakranielle Blutungen ebenfalls eine häufige Ursache 

eines Schlaganfalls dar. Sie erfordern andere therapeutische Maßnahmen und müssen deshalb 

von zerebralen Ischämien diagnostisch abgegrenzt werden. Intrazerebrale Blutungen lassen 

sich nicht nur sensitiv mit konventionellen Schnittbildverfahren wie der CT oder MRT son-

dern auch mithilfe der nativen transkraniellen farbkodierten Duplexsonographie (Sensitivität 

94%, Spezifität 95%) als hyperechogene Raumforderungen im Hirnparenchym von ischämi-

schen Schlaganfällen differenzieren (158). Um eine Progression der Blutung oder eine hä-

morrhagische Transformation eines zerebralen Infarktes rechtzeitig zu erkennen, müssen die 

meist intensivmedizinisch betreuten, kritisch kranken Patienten überwacht und in regelmäßi-

gen Abständen computertomographische Kontrolluntersuchungen durchgeführt werden. Der 

Einsatz von Ultraschallverfahren als mögliche schonende Alternative zu konventionellen 

bildgebenden Verfahren ist derzeit Gegenstand der Forschung (166). Ultraschallperfusionsver-

fahren können Zusatzinformationen liefern, welche die Diagnosestellung einer intrazerebralen 

Blutung erleichtern können (118). Unklar ist bislang, inwiefern diese neuen kontrastmittelge-

stützten Ultraschallverfahren eine sensitive Differenzierung intrakranieller Blutungen von 

zerebralen Infarkten im Akutstadium erlauben. Dies sollte in einer weiteren Studie geklärt 

werden. Darüber hinaus stellen neben primär intrazerebralen Blutungen auch Subarachnoi-

dalblutung eine häufige Ursache eines Schlaganfalls dar (siehe Abbildung 1). Bislang liegen 

keine Erfahrungen hinsichtlich der Darstellbarkeit subarachnoidaler Blutungen mittels Ultra-

schallperfusionsverfahren vor. Wichtig wäre auch die Klärung der Frage, inwiefern hierbei 

sonographische Perfusionsverfahren bei der Früherkennung hämodynamischer Veränderungen 

durch vasospastische Komplikationen hilfreich sein können. Darüber hinaus gibt es nur unzu-

reichende Informationen über den potentiellen Nutzen von Ultraschallperfusionsverfahren zur 

Diagnostik intrakranieller venöser Verschlussprozesse und ihrer Komplikationen bzw. darüber 

inwieweit dieses Verfahren insbesondere in Kombination mit der transkraniellen Duplexso-

nographie zur Beurteilung des klinischen Verlaufs eingesetzt werden kann (136;222;224). 

 

Einsatzgebiete transkranieller Ultraschallperfusionsverfahren: intrakranielle Tumore 

Sonographischen Perfusionsdefiziten müssen nicht zwangsläufig zerebrovaskuläre Erkran-

kungen zugrunde liegen: intrazerebrale maligne Tumore (beispielsweise bei einem Gli-

oblastom mit nekrotischen Gewebeanteilen) und andere angeborene oder erworbene Raum-

forderungen (z. B. intrazerebrale Zysten oder Kraniopharymgeome) können vergleichbare 
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Perfusionseigenschaften im Ultraschall aufweisen (104;174;241). Der Einsatz von Ultra-

schallperfusionsverfahren ist nicht allein auf Detektion von Perfusionsdefiziten beschränkt. 

Vielmehr zeigte sich insbesondere in den von Harrer et al. durchgeführten Studien, dass sich 

primäre und sekundäre intrakranielle Tumore durch ihr gesteigertes Perfusionsverhalten von 

normal perfundierten angrenzenden Hirnstrukturen perfusionssonographisch differenzieren 

lassen. Darüber hinaus wiesen die verschiedenen intrazerebralen Tumorentitäten unterschied-

liche charakteristische Perfusionsmuster auf. Ob oder inwiefern sich ihre sonographischen 

Perfusionseigenschaften beispielsweise von denen arteriovenöser Malformationen unterschei-

den, ist noch nicht erforscht.  

 

Therapeutische Einsatzgebiete transkranieller Ultraschallperfusionsverfahren 

Neben diagnostischen gibt es eine Reihe potentieller therapeutischer Einsatzmöglichkeiten 

transkranieller Ultraschallperfusionsverfahren. Experimentelle Studien unterschiedlicher For-

schungsgruppen wiesen bei Patienten, die zusätzlich zu einer systemischen Thrombolyse (ins-

besondere nach intravenöser Verabreichung von Echosignalverstärkern) beschallt wurden, 

höhere Rekanalisierungsraten nach (5;192;237). Es wird angenommen, dass das akustische 

Verhalten der applizierten Mikrobläschen zu einer Verstärkung thrombolytischer Prozesse 

führt. Ein weiterer Ansatz ist die ultraschallgestützte Thrombolyse mithilfe rt-PA- beladener 

Echosignalverstärker, welche durch gezielte lokale Zerstörung der Kontrastmittelbläschen 

eine effektivere Thrombolyse bewirken könnten (234). Ultraschallgestützte Thrombolysever-

fahren mit Applikation rt-PA beladenen Kontrastmittelbläschen sind nur eine Möglichkeit. 

Durch eine Kopplung pharmakologisch wirksamer Substanzen an Echosignalverstärkern und 

eine gezielte Liberation der Wirkstoffe mittels lokaler ultraschallgesteuerter Zerstörung der 

Mikrobläschen könnten Chemotherapeutika effektiv und patientenschonend eingesetzt wer-

den. So wäre in Zukunft beispielsweise ein Einsatz Doxorubicin beladener Mikrobläschen bei 

Patienten mit Glioblastoma multiforme denkbar (10;54;236). 

Weitere Studien sind notwendig, um perfusionssonographisch erhobene Befunde der bisher 

durchgeführten Studien zu validieren. Viele Fragestellungen sind derzeit noch unbeantwortet. 

Die Forschungen auf dem Gebiet der transkraniellen Ultraschallperfusionsverfahren stehen 

erst am Anfang. 
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5 Zusammenfassung 

 

Die zerebrale Perfusionsbildgebung ist insbesondre für die Schlaganfalldiagnostik prognos-

tisch von Bedeutung und kann in der Frühphase des zerebralen Infarktes hinsichtlich der 

Durchführung einer Lysetherapie therapeutisch wegweisend sein. Im Gegensatz zu konventi-

onellen Schnittbildverfahren wie CT oder MRT eignen sich Ultraschallverfahren durch die 

Mobilität der Ultraschallgeräte und ihrer geringen Invasivität für einen Einsatz am Kranken-

bett. Die Einführung kreislaufstabiler Echosignalverstärker und Entwicklung sonographischer 

Perfusionsverfahren haben zu einer erheblichen Verbesserung und Erweiterung der Einsatz-

möglichkeiten transkranieller Ultraschallverfahren geführt. Ergänzend zu morphologischen 

Informationen der Grauwertsonographie und der makrozirkulatorischen Darstellung des ze-

rebralen Blutfluss mittels transkranieller farbkodierter Duplexsonographie ermöglicht die Er-

fassung und Analyse ultraschallkontrastmittelspezifischer nichtlinearer akustischer Signale 

eine qualitative und semiquantitative Abbildung der zerebralen Perfusion bis auf kapillärer 

Ebene. Erste Forschungen auf dem Gebiet der zerebralen Ultraschallperfusionsbildgebung 

konzentrieren sich auf die Darstellung akut aufgetretener Perfusionsdefizite ausgedehnter 

Hirninfarkte im Versorgungsgebiet der Arteria cerebri media. Diese lassen sich perfusionsso-

nographisch sensitiv abbilden. Ziel der Studie war die Klärung der Frage, inwiefern boluski-

netische Ultraschallperfusionsverfahren eine Detektion kleiner Hirninfarkte (Durchmesser 

<3cm mit einem Infarktalter >10 Tage) zulassen bzw. welche Perfusionseigenschaften sie aus-

zeichnen. 

Die Ergebnisse dieser Studie zeigen, dass sich auch kleine subkortikal gelegene Infarkte im 

Bereich des Thalamus nach Injektion eines sulfohexafluoridhaltigen Echosignalverstärkers 

(SonoVue® Bolus, 2,5ml pro Messung) mit der Phaseninversionstechnik darstellen lassen, 

wobei die Infarktlokalisation durch T1 und T2 gewichtete MRT-Bilder vorbekannt war. Eine 

Subgruppenanalyse der detektierten Infarkte ergab eine signifikante Größenabhängigkeit der 

Detektion eines ischämiebedingten Perfusionsdefizits: 90% der dargestellten Infarkte wiesen 

einen longitudinalen Durchmesser von 2cm oder mehr auf, eine Abbildung kleinerer Infarkte 

war meist nicht möglich. Es gab keinen Hinweis, dass das Alter oder die Lage der Infarkte 

zum Schallkopfs die Darstellbarkeit der Perfusionsdefizite beeinflussten.  

Die Analyse der boluskinetischen Perfusionsparameter anhand von Parameterbildern und den 

Zeitintensitätsverläufen ausgewählter Hirnregionen ergab vergleichbare Perfusionswerte, wie 

sie bereits für zerebrale Infarkte im Akutstadium beschrieben wurden: Die mit dem Infarkt-
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areal korrelierenden abgebildeten Perfusionsdefizite zeichneten sich durch einen signifikant 

geringeren Signalanstieg (Signalminderung >20% im Vergleich zum umgebenden Thalamus-

gewebe) als auch durch eine statistisch signifikante zeitliche Verzögerung bis zum Erreichen 

des maximalen Signalintensitätswerts im Vergleich zur Referenzregion aus. Wie schon aus 

anderen Studien bekannt, konnte eine tiefenabhängige Abschwächung des Signalanstiegs so-

wie eine hohe inter- und intraindividuelle Varianz beider Perfusionsparameter beobachtet 

werden. Bei 18% der Untersuchungen reichte die Qualität der Insonationsbedingungen für 

eine Perfusionsanalyse nicht aus. Trotz wesentlicher anatomischer, technischer und echosig-

nalverstärkerbedingter Limitationen ist eine qualitative Abbildung der zerebralen Perfusion 

mit diesem Verfahren möglich. Weitere Studien sind jedoch für eine Validierung der Ergebnis-

se notwenig. Hierbei sollten etablierte Vergleichverfahren wie beispielsweise die perfusions-

gewichtete MRT und neue echosignalspezifischere Ultraschallperfusionstechniken in die Stu-

dienplanung miteinbezogen werden. 
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Anhang 
 

Kardiovaskuläre Risikofaktoren Patient Geschlecht Alter des 
Patienten 

In Jahren 

TCCS/ECCS 

Arteriosklerotische Wand-
veränderungen Arterieller 

Hypertonus 
Diabetes 
mellitus 

Nikotinabusus Alkoholabusus Hyperlipoproteinämie Adipositas Vorhofflimmern 

1 m 46 ++ + - + - - - - 

2 m 64 ++ + - - - + - - 

3 m 67 + - - + - + - - 

4 w 44 - - - - - + - - 

5 m 59 ++ + + + - + - - 

6 m 56 + - - - - - - - 

7 m 52 - + - + + - - - 

8 w 53 + - - - - + - - 

9 w 29 - - - - - + - + 

10 m 66 ++ + - - - - - - 

11 m 41 - - - + - - - - 

12 m 44 - + - + - - - - 

13 m 57 ++ - - + - - - - 

14 m 55 ++ + - + - + - - 

15 m 52 + - - - - - + - 

16 w 30 - - - + - - - - 

17 m 61 + + - - - + - - 

Mittelwert ± 
SD 

 52 ± 11         

 

TCCS = Transcranial Color-Coded Sonography/ transkranielle Farbduplexsonographie; ECCS = Extracranial Color-Coded Sonography/ extrakranielle Farbduplexsonographie 
Arteriosklerotische Wandveränderungen: - = keine; + =gering; ++ = mäßig; +++ = hochgradig; *hämodynamisch relevante Stenosen 



 

Patient Positive FA 
für Schlag-
anfall <65 J. 

Positive FA für arterielle 
Verschlusskrankheit < 65 J. 

Persistierendes Foramen 
ovale (PFO) mit Vorhof-
septumaneurysma 
(VSA), kardiale regionale 
Kinetikstörungen 

Herzklappen-
erkrankungen/                    
-prothesen (biologi-
sche Prothesen) 

Hyperhomo-
cysteinämie 

Bekannte Vaskulo-
pathien (Vaskulitiden, 
genetische Gefäßer-
krankungen)  

Bekannte 
Koagulopathie 

Migräne Orale Kontra-
zeptiva (östro-
genhaltig) 

Frühere 
zerebrale 
Infarkte 

1 - + - - + - - - - - 

2 - - - - - - - - - - 

3 - - -  

(PFO ohne VSA) 

- - - - - - - 

4 + - - - - - Leicht erhöhte 
Protein S -
Antikörper 

- - - 

5 - - - - - - - - - - 

6 + -  - - - - - - - - 

7 - - - - - - - - - - 

8 - + - - - - - - - - 

9 + - - - - - - + + - 

10 - + - - - - - - - - 

11 - - - - - - - - - - 

12 - - - - - - - - - - 

13 + - - - - - - - - - 

14 - - - - - - - - - - 

15 - - - - - - - - - - 

16 - - - - - - - + - - 

17 - - apikale Hypokinesie - - - - - - - 



 

Lebenslauf 

 

Mein Lebenslauf wird aus Datenschutzgründen in der elektronischen Version meiner Arbeit 

nicht mit veröffentlicht. 
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