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Abstract

Distorsion products of otoacoustic emissions (DPOAEs) provide information about the

functionality of the outer hair cells and are therefore frequently used to objectively assess

the hearing system. In particular, up to 8 kHz, emissions with frequency bands of 2f1− f2

have been shown to provide the most reliable and reproducible results. They are thus the

preferred tool in solving issues concerning the objective assessment of the hearing function.

However, in clinical practice, due to a low signal-to-noise ratio (SNR), standing waves and

calibration problems, the frequency range is mainly limited up to 6 or 8 kHz. Although

experiments demonstrated DPOAEs at frequencies up to 16 kHz, a quantitative analysis

of these components is not currently used in the clinical routine.

In the current work, a novel procedure to register DPOAEs is presented, comprehensively

tested and veri�ed. Based on maximum likelihood estimation, a windowed analysis of the

power density spectrum (APE) of a stochastic signal is demonstrated.

The �rst part of this thesis presents a comparison between the proposed APE estima-

tor and the conventional method by using a synthetically generated test data. The test

results clearly emphasize the advantage of the proposed method in comparison with the

conventional procedure. The clinical part of the thesis presents the recorded DPOAEs in

a frequency range up to 18 kHz (0.5 to 18 kHz in 0.5 kHz steps), from a collective of ten

young subjects with stable emissions within the frequency 2f1 − f2. Additionally, further

stable distortion products were registered at the distortion product frequencies of 3f1, 3f2

and f2 − f1. These distortion product frequencies have not been implemented into clinical

routine yet.

The clinical measurements indicated for the emission 2f1− f2 a minimum of the emissions

in a range from 8 kHz to 10 kHz. When increasing the level di�erence between the two
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stimuli from 10 dB to 20 dB, the minimum couldn�t be recorded anymore. This phenome-

non is likely due to the two wave packets interfering destructively or constructively. The

underlying experimental model identi�ed at least two separate emission sources in�uencing

each other.

In order to determine the test-retest reliability, multiple measurements were recorded from

a female subject for a period of 3 weeks. The obtained results were considerably better

compared to the data within the literature. Finally, for individual subjects it was shown

that the exposer to excessive noise induces the destruction of the outer hair cells respon-

sible for higher frequencies then the ones responsible speech discrimination. Through this,

the proposed method provides an adequate quanti�cation tool for the ototoxicity induced

by chemotherapy in children. The multiple application options of this method is �nally

demonstrated using the animal model-based measurements.

Adding a graphical user interface allowing an intuitive handling by the clinicians, the pro-

posed method has been currently established in the ENT clinic of the University Hospital

in Homburg.
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Zusammenfassung

Distortionprodukte otoakustischer Emissionen (DPOAEs) werden zur objektiven Diagnos-

tik der Hörfunktionen oft zur Überprüfung der äuÿeren Haarzellenfunktion angewandt. In

der klinischen Routine zeigt sich, dass die Emission mit der Frequenzzuordnung 2f1−f2 am

stabilsten ist und sich reproduzierend nachweisen lässt. Dementsprechend wird dieses Emis-

sionssignal als Maÿ für die Hörfunktion herangezogen. Schlechte Signal-Rauschverhältnisse,

stehende Wellen oder Kalibrierungsprobleme lassen diese Emissionen nur bis zu einem Fre-

quenzbereich bis 8 kHz klinisch nutzen. Obwohl experimentell schon DPOAEs bis 16 kHz

beim Menschen gemessen wurden, ist diese Registrierung bis dato wegen vorgenannter

Probleme nicht in die klinische Routine eingeführt worden.

In dieser vorliegenden Arbeit wird eine neue Analysemöglichkeit zur Registrierung von

DPOAEs vorgestellt und umfangreich getestet. Basierend auf einem Maximum-Likelihood-

Estimation wird eine besondere Form der gefensterten Analyse des Leistungsdichtespek-

trums (APE) eines stochastischen Signals vorgestellt.

Der erste Teil der Arbeit vergleicht dabei die neue Berechnungsmethode des APE�Schätzers

mit der herkömmlichen Methode. Als Grundlage hierfür werden synthetisch erzeugte Da-

ten genutzt. Schon bei dieser Gegenüberstellung zeigt sich die Überlegenheit der neuen

Berechnungsmethode. Im klinisch angewandten Teil dieser Arbeit wird die Registrierung

der DPOAEs an 10 jungen Probanden bis in einen Frequenzbereich von 18 kHz (0.5 kHz

bis 18 kHz in 0, 5 kHz Schritten) durchgeführt. Bei diesen Messungen konnten stabile

Emissionen mit der Frequenzzuordnung 2f1 − f2 ermittelt werden. Darüber hinaus wur-

den noch weitere stabile Verzerrungsprodukte mit den Zuordnungen 3f2, 3f1 und f2 − f1

festgestellt, deren klinische Verwertung bis dato noch nicht etabliert wurden.

Bei diesen Kollektiv�Messungen ergaben sich oft ein Emissionsminimum im Bereich von



INHALTSVERZEICHNIS 13

8 kHz < f2 < 10 kHz für die Emission 2f1 − f2. Dieses Minimum verschwand, wenn

der Pegelunterschied beider Stimuli von 10 dB auf 20 dB vergröÿert wurde. Eine Erklä-

rung hierfür könnte in der Überlagerung (destruktiv vs. kontruktiv) zweier Wellenpakete

liegen. In der im weiteren Schwerpunkt dieser Arbeit durchgeführten Modellierung der Ba-

silarmembranbewegung konnten mindestens zwei Quellen von Emissionen gezeigt werden,

deren gegenseitiger Ein�uss existiert.

Zur Bestimmung der Test�Retest Reliabilität wurden mehrere Messungen über einen Zeit-

raum von 3 Wochen bei einer Probandin durchgeführt. Die dabei erhaltenen Ergebnisse

sind besser, als die in der Literatur beschriebenen Resultate.

Abschlieÿend konnte noch an einzelnen Probanden mit einer Lärmananmese gezeigt wer-

den, dass sich erhöhter Lärm auf die Zerstörung der äuÿeren Haarzellen zuerst im Hoch-

tonbereich auswirkt, bevor der Frequenzbereich der Sprache betro�en ist. Auch für das

Monitoring von Kinder in der Chemotherapie scheint diese neue Methode einen guten Pa-

rameter für die Ototoxizität der Therapie zu liefern. Durchgeführte Messungen am Tier-

modell runden dabei die vielseitige Anwendung dieser neuen Messmethode ab.

In Verbindung mit selbst programmierten graphischen Ober�ächen hat sich die Anwen-

dung dieser Analysemethode zwischenzeitlich in der HNO-Klinik des Universitätsklinikums

Homburg sehr positiv etabliert.
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Stellenwert des Hörens

Neben der visuellen Wahrnehmung besitzt die Hörfähigkeit einen hohen Stellenwert in

der Sinnesphysiologie des Menschen. Schon Immanuel Kant sagte vor über 200 Jahren,

dass �Nichtsehen von den Dingen trenne, Nichthören von den Menschen�. Dementspre-

chend fokussiert sind in der heutigen Zeit Diagnostik und Therapie in der Audiologie. Je

nach betro�enem anatomischen Bereich eines Hörverlustes (Gehörgang, Mittelohr, Inne-

nohr oder Zentrale Areale des Kortexes) werden unterschiedliche Therapien durchgeführt.

Liegt das Problem des Hörverlustes (HV) imMittelohr, so ist die ins Innenohr eingekoppelte

Schallenergie nicht groÿ genug, um einen ausreichenden Höreindruck zu vermitteln. Die-

ses Krankheitsbild wird ätiologisch Schallleitungsschwerhörigkeit genannt. Dem gegenüber

liegt die Pathologie bei einer Schallemp�ndungsschwerhörig im Bereich des Innenohres.

Die für diesen HV verantwortlichen Haarzellen gruppieren sich dabei in äuÿere (OHC -

vom englischen Begri� outer hear cells abgeleitet) und innere Haarzellen (IHC - vom eng-

15
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lischen Begri� inner hear cells abgeleitet). Sind die OHCs in ihrer Funktion eingeschränkt,

so kann dieser HV mittels konventionellen Hörhilfen kompensiert werden. Sind jedoch die

IHCs nicht mehr funktionsfähig, so bilden sich so genannte �Tote Regionen� (dead regions)

[75] aus, die zum Hören keinen Beitrag mehr liefern. Ganz typisch für einen solchen Krank-

heitsverlauf ist das Absterben der IHCs bei der altersbedingten Schwerhörigkeit (oftmals

kombiniert mit einem hohen Anteil an beru�icher Lärmbelastung). Dieser Verlust der in-

neren Haarzellen wird auch gemäÿ ihrer Zuordnung sensorische Schwerhörigkeit genannt.

Zuerst sind nur die IHCs im höheren Frequenzbereich (oberhalb von 10 kHz) betro�en

bis dann auch Anteile vom Frequenzbereich der Sprache hiervon tangiert werden. Dieser

fortschreitende Prozess wird auch als progredienter Verlauf bezeichnet. Prägen sich diese

Bereiche noch weiter aus, so resultiert daraus eine an Taubheit grenzende Schwerhörig-

keit oder Taubheit aus. Einzige Möglichkeit zur Therapie eines solchen HV besteht in der

Implantation einer Hörhilfe, die den Hörnerv elektrisch innerviert (so genannte Cochlea Im-

plantate [66]). Sind zentrale Verarbeitungsstörungen Ursache für den Hörverlust, so kann

dies häu�g nicht therapiert werden.

Zur Feststellung eines HV werden sowohl subjektive (basierend auf den Angaben des Pa-

tienten) als auch objektive (ohne die Mithilfe des Patienten) Testverfahren angewandt.

Bekanntester Vertreter der subjektiven Audiometrie ist die Tonaudiometrie. Hierbei wer-

den frequenzabhängig Töne unterschiedlicher Lautstärke dem Patienten präsentiert und der

Patient re�ektiert den ersten Höreindruck des Tonreizes. Das so ermittelte Audiogramm

spiegelt demnach die Hörschwelle des Untersuchten wider. Werden dem Untersuchten an-

stelle der reinen Sinustöne Wörter oder Zahlen in verschiedenen Lautstärken dargeboten, so

wird in Abhängigkeit der erkannten Stimuli und Lautstärke ein Sprachaudiogramm erstellt

[65].

Obwohl das menschliche Gehör evolutionsbiologisch in der Lage ist, Töne mit Frequen-
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zen von 20 Hz bis etwa 20 kHz zu hören, nutzt der Hauptsprachbereich hiervon nur die

Bandbreite von ca. 250 Hz bis etwa 4 kHz [65]. Entsprechend konzentrieren sich objektive

Diagnoseverfahren auf diesen Frequenzbereich [66]. Prinzipiell eignet sich hierfür die Hirn-

stammaudiometrie auch Brainstem evoked response audiometry (BERA) genannt oder die

Messung der otoakustischen Emissionen (OAEs).

1.2 Presbyakusis

Ein in den Industrienationen wohl bekannter Krankheitsverlauf ist die Altersschwerhörig-

keit, auch Presbyakusis genannt. Audiologische Untersuchungen Anfang der 60er Jahre

an 541 Personen eines Naturvolkes im Südostsudan [84] zeigten, dass 98% der 60 bis

70jährigen noch einen Ton von 12 kHz wahrnahmen. Im Gegensatz hierzu hörten diesen

Ton nur noch 15 % der Düsseldorfer Bevölkerung in dieser Altersgruppe. Auch in der

Wahrnehmung eines 6 kHz Tones be�ndet sich dieser Studie zufolge ein Altersunterschied

von 30 Jahren gegenüber einer lärmarm lebenden Bevölkerung bzw. 45 Jahren gegenüber

einer Industriebevölkerung.

Eine Screnning�Studie, die an über 2000 Personen durchgeführt wurde, ergab, dass

hochgerechnet mittlerweile jeder 5. Deutsche schwerhörig ist (DSB-Report Dez. 2001/Jan.

2002), mit steigender Tendenz. Ein Therapieverfahren zur Heilung einer Innenohrschwer-

hörigkeit gibt es derzeit noch nicht. Als Hilfsmittel erster Wahl stehen diesen Patienten,

abhängig vom Grad ihrer Schwerhörigkeit, elektronische Hörhilfen zur Verfügung. Pro

Patient belaufen sich, laut Evaluation der sozialen und ökonomischen Kosten von Hör-

behinderungen, Oktober 2006, Hear-it AISBL, die jährlichen Kosten bei einer leichten

Form der Schwerhörigkeit auf durchschnittlich 2.200,� EUR. Bei an Taubheit grenzender

Schwerhörigkeit bzw. Taubheit reichen konventionelle Hörhilfen nicht mehr aus, und der
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Patient muss mit einer implantierbaren Hörhilfe, so genanntes Cochlear Implant, versorgt

werden. Ein solches Implantat wiederum verursacht Kosten von etwa 50.000,� EUR für die

Implantation und die sich anschlieÿenden Anpassungen. Nachfolgend sind laufende Kosten

der Batterieversorgung und der wiederholten Einstellungen zu �nanzieren.

Schon früh erkannte man, dass stetige Lärmexposition bzw. heftige Lärmexpositionen zu

einer Schallemp�ndungstörung führen. So berichteten zum Beispiel im Sommer 1858 die

Militärärzte Drs. Rast und Hauser von einem jungen Artilleristen, der nach mehreren Ar-

tillerieabschüssen stark schwerhörig wurde, ohne dass eine erkennbare Veränderung am

Gehörorgan vorlag [112]. Bis vor wenigen Jahrzehnten ging man immer noch davon aus,

dass lärmbedingter Hörschaden nur eine Folge von jahre- bzw. jahrzehntelanger Lärmex-

position im Berufsleben sei. Entsprechend frühzeitig wurden Verordnungen zum Schutz

von Beschäftigten vor Gefährdungen durch Lärm erlassen, deren Novellierung stetig durch

die Bundesregierung erfolgt [2]. Anfang der 90iger Jahre durchgeführte epidemiologische

Untersuchungen an Jugendlichen, die noch keiner beru�ichen Lärmbelastung ausgesetzt

waren, lieÿen steigende Zahlen mit nachweisbaren, irreversiblen Innenohrschäden erkennen

[6], [48], deren o�ensichtliche Ursache in einer erhöhten Lärmexposition durch Musikab-

spielgeräte bzw. Diskothekenbesuche lag. Zu einem ähnlichen Ergebnis kam eine statistische

Auswertung vom August 2010 [102], deren Daten in Zusammenarbeit mit dem amerikani-

schen National Health and Nutrition Examination Survey erhoben wurden. In dieser Studie

wurde der durchschnittliche Hörverlust zweier Gruppen von Jugendlichen im Alter von 12

bis 19 Jahren verglichen. Die Daten der ersten Gruppe wurden in den Jahren 1988 bis

2004 an 2.928 Teilnehmern ermittelt. Die Daten der zweiten Gruppe von 1.771 Jugendli-

chen stammte dabei aus den Jahren 2005 bis 2006. Der Studie zu Folge stieg die Prävalenz,

einen Hörverlust zu erleiden bei Jugendlichen im Alter von 12 bis 19 Jahren signi�kant an

(von 14,9% auf 19,5%).
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Klinische und experimentielle Untersuchungen zeigen, dass es durch eine Lärmbelastung

vor allem zu direkten mechanischen Schäden der Haarsinneszellen kommen kann, wobei die

OHCs hierfür besonders anfällig sind [9], [89]. Diese Au�älligkeit der Haarsinneszellen ba-

siert auf der Tatsache, dass der in den äuÿeren Haarzellen gelegene kochleäre Verstärker und

damit der Motor der aktiven Wanderwellenbewegung ausgesprochen vulnerabel gegenüber

Lärmbelastung ist. Klinisch ist die gestörte Funktion des kochleären Verstärkers der äuÿe-

ren Haarzellen am Verlust otoakustischer Emissionen, sowie am positiven Recruitment zu

erkennen [118]. Als Folge des Verlustes der äuÿeren Haarzellen verlaufen die Wanderwellen

im Innenohr nur mit einer geringeren Amplitude und besitzen eine �ache Ausbreitung. Dies

führt zur Abnahme der hohen Sensitivität und Frequenzselektivität des Innenohres, einer

Absenkung der Hörschwelle und einer Verschlechterung der Sprachdiskrimination [119].

1.3 Ototoxisch induzierter Hörverlust

Über exogene und endogene Wirkmechanismen entstehen Schädigungen an den äuÿeren

und inneren Haarzellen. Sind im endogenen Fall Krankheiten, wie Mumps, Meningitis,

Grippeotis, Fleck�eber etc. für den Hörverlust verantwortlich, so wirken exogene Noxen,

wie Umweltein�üsse (Kohlenmonoxid, Anilin, Nitrobenzol, etc.) und Medikamente (Cis-

platin, Aminoglykoside, etc.) ebenfalls ototoxisch [9]. Kann man sich im Allgemeinen vor

den gehörschädigenden Industriesubstanzen schützen, so ist die Einnahme von Medika-

menten mit ototoxischen Nebenwirkungen oftmals alternativlos [27]. Govaerts et al. (1990)

[35] hatten schon vor über 20 Jahren eine Liste mit über 200 Medikamenten aufgestellt, die

potentiell ototoxisch wirken. Viele dieser Medikamente sind auch heute noch das Mittel ers-

ter Wahl bei unterschiedlichen Erkrankungen. So werden zur Tumortherapie verschiedener

Krebsarten Zystostatika der Platinderivate, wie zum Beispiel Cisplatin oder Carbopla-

tin, eingesetzt. Da diese Therapie ihrerseits wiederum eine sehr starke immunsuppressive
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Wirkung entfaltet, werden entstehende Infektionen oftmals mit Antibiotika der Aminogly-

kosidgruppe behandelt. Beide Medikamentengruppen, Platinderivate [97] und Aminogly-

koside [113], können sich durch aktive Transportprozesse in den Haarzellen des Innenohres

anreichern und dort intrazellulär über Wochen und Monate persistieren, auch wenn die

Plasmakonzentrationen bereits unter die Nachweisgrenze abgefallen sind. Durch Platinde-

rivate [63] oder Aminoglykoside [26] induzierte Hörstörungen betre�en initial den basalen

Bereich der Cochlea und liegen zu Anfang noch auÿerhalb des Frequenzbereichs, in dem

Sprache im Alltag wahrgenommen wird. In dieser Apoptosekaskade der Haarsinneszellen

rangieren die OHCs vor den IHCs. Des Weiteren sterben in diesem Prozess - statistisch

gesehen - von den drei Reihen der äuÿeren Haarzellen zuerst die beiden Reihen 1 und 3, be-

vor die mittlere Reihe dieser Haarzellen betro�en wird. Erst nachdem die OHCs geschädigt

sind, sterben vermehrt die IHCs ab [26].

Zum Teil lassen sich diese frühen, toxischen Veränderungen in der konventionellen Audio-

metrie nicht abbilden, so dass andere Verfahren mit einem breiteren Frequenzspektrum vor

allem im Hochtonbereich zur Ausführung kommen [59]. Insbesondere bei der Kombinati-

on haarzellenschädigender Substanzen bzw. Medikamente mit Lärm oder eingeschränkter

Nierenfunktion, ist mit erhöhter Schädigung der Zellen zu rechnen [9], [26]. Der gleiche

verstärkende E�ekt des Hörverlustes gilt für die Kombination von Lärm und Rauchen

[100].

Die bislang zur Otoprotektion bei platinhaltiger Chemotherapie eingesetzten Interventio-

nen haben sich entweder nicht bewährt [98], interferieren möglicherweise mit der antineo-

plastischen Wirkung des Cisplatins [28], [97], oder die entsprechenden Substanzen müssen

direkt an der Grenze zum Innenohr appliziert werden, was bei Kindern in der klinischen

Routine nicht durchführbar ist. Entsprechend hoch ist die Forderung nach Messverfahren,
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die den Zustand der Haarzellen objektiv im oberen Frequenzbereich f > 10 kHz beurteilen

[100].

1.4 Objektive Hördiagnostik des Innenohres

Zur Feststellung von Erkrankungen des Hörorgans sind Diagnoseverfahren zur Ermittelung

des Hörverlustes unabdingbar. Neben subjektiven Verfahren − wie der Ton- oder Sprach-

audiometrie, werden auch objektive Messverfahren, deren Ergebnis von den Angaben des

Patienten unabhängig ist, eingesetzt. Wie schon zuvor beschrieben existieren als objektive

Messverfahren zum einen die Brainstem evoked response audiometry (BERA) und zum

anderen die Messung der otoakustischen Emissionen (OAEs). Bei der BERA werden akus-

tisch über Kopfhörer oder schwingungsinduziert über Knochenleitungshörer Hörereignisse

ausgelöst und deren neuronale Antwort mittels Elektroden, die auf der Kopfhaut platziert

sind, abgeleitet [51]. Da die Latenz zwischen Stimulus und registrierten Potentialen sehr

gering ist (0 bis 20 ms) wird dieses Verfahren auch als Messung der frühen akustisch evo-

zierte Potentialen (FAEP) bezeichnet. Darüber hinaus sind die gemessenen Potentiale so

gering (im Bereich von einigen 100 nV ), das zur Verbesserung des Signalrauschabstandes

viele Einzelmessungen (in der Regel ca. 2000 Einzelmessungen) gemittelt werden müssen,

um auswertbare Kurven zu erhalten [38]. Dementsprechend ist die Registrierung und Aus-

wertung dieser Potentiale sehr aufwendig und zeitintensiv und verschlieÿt sich somit im

Allgemeinen zur Durchführung des Neugeborenhörscreening [18]

Dem Gegenüber ist die Registrierung der otoakustischen Emission viel einfacher und schnel-

ler durchführbar. Eine Sedierung oder Narkotisierung von Säuglingen und Kleinkindern,

wie es im Falle der BERA erforderlich ist, sofern kein Spontanschlaf eintritt, entfällt bei

dieser Messung generell.
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Das Phänomen der otoakustischen Emission, welches auf dem aktiven Verstärkungsmecha-

nismus der OHC beruht, wurde erst mit den Pionierarbeiten von D. T. Kemp in den Jahren

1978 [56] und 1979 [13] entdeckt und stellte sich wenig später als eine der bedeutesten Ent-

deckungen zur objektiven Diagnostik der Innenohrfunktion dar [57]. Dieser Erkenntnis ging

die von Georg von Békésy1 begründete Wanderwellentheorie voraus, welche die bis dahin

gültige Vorstellung der Helmholtz'schen Theorie ablöste [8]. Nach Vorstellungen von Helm-

holtz (1863) basiert die Hörwahrnehmung auf dem gleichen Prinzip, wie die Funktionsweise

eines Klaviers, dessen Saiten durch unterschiedliche Eigenschaften mit ihrer Resonanzfre-

quenz schwingen. So sei die Basilarmembran transversal mit diesen Saiten bespannt, deren

Resonanzfrequenz für die unterschiedliche Tonwahrnehmung verantwortlich sei [111]. Von

Békésy zeigte, dass nicht Resonatoren für das frequenzabhängige Hören verantwortlich

sind, sondern der Aufbau des Innenohres mit seinen drei Skalen und seinen ortsabhängigen

Stei�gkeiten sowie die ortsabhängige Masseverteilung für die tonotrope Abbildung einer

Frequenz auf der Basilarmembran ursächlich ist. Mit dieser Theorie konnte zwar das fre-

quenzselektive Verhalten der Wanderwellen im Innenohr erklärt werden, jedoch nicht der

enorme Dynamikbereich des Hörens, welcher von 20 µPa bis 20 Pa - dies entspricht 120 dB

- reicht. Dieser, für diese Dynamik verantwotliche Verstärkungsmechanismus, beruht auf

den Eigenschaften der äuÿeren Haarzellen, schon kleinste Bewegungen der Basilarmembran

massiv oszillierend zu verstärken (auch kochleärer Verstärkungsmechanismus genannt).

Bei der Registrierung von otoakustischen Emissionen lassen sich prinzipiell zwei Haupt-

gruppen unterscheiden: spontane und evozierte Emissionen. Gemessen werden diese Emis-

sionen, die als akustische Schallwellen in den Gehörgang retrograd appliziert werden, über

ein emp�ndliches Mikrofon. Zusammen mit den Schallwandlern ist dieses Mikrofon in ei-

ne Ohrsonde integriert, die mittels eines Kunststo�stopfens den Gehörgang während der

Messung luftdicht verschlieÿt. Folgt die spontane Emission keinem speziellen Muster, so

1Georg von Békésy wurde für seine Forschungsarbeiten zum Themengebiet des Innenohres 1963 mit
dem Nobelpreis in der Kategorie Medizin ausgezeichnet.
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können evozierte Bewegungen der äuÿeren Haarzellen klar und deutlich in Abhängigkeit

des Stimulusreizes detektiert und klassi�ziert werden. In der klinischen Routine werden

diese OAEs in den Bereichen transient evozierter OAEs (TEOAEs, [56]) von denen der

Distortionsprodukt ausgelösten OAEs (DPOAE, [13]) unterschieden. Neben diesen bei-

den Arten werden noch vereinzelt stimulusfrequente OAEs (SFOAE) gemessen [103]. Da

sich deren Reproduzierbarkeit jedoch nur im unteren Frequenzbereich (< 2 kHz) gegen-

über den anderen Verfahren verbessert darstellen lässt, ist deren Verwendung dement-

sprechend gering [24]. Im Gegensatz zu den gemittelten, klicktonausgelösten TEOAEs

und den reintonevozierten SFOAEs werden DPOAEs über zwei Primärtöne mit den Fre-

quenzen f1 und f2 sowie dem Verhältnis f2/f1 ≈ 1.2 und einem Schalldruckpegel von

P = 50 bis 70 dB/SPL ausgelöst [57], [93]. Durch den nichtlinearen Verstärkungsme-

chanismus der OHCs entstehen bei der gleichzeitigen Stimulierung mit unterschiedlichen

Primärtönen entsprechende Verzerrungsanteile in den Wanderwellen des Innenohres. Un-

ter Anwendung von Additionstheoremen können beim kubischen Ansatz zur Modellierung

(f2 + f1)3 der cochleären Verstärkung die Intermodulationsprodukte der Frequenzzuord-

nungen nf2±mf1; n, m ∈ N separiert werden. Neben dieser hohen Anzahl von emittierten

Distortionsprodukten nutzen jedoch klinische DPOAE-Diagnosegeräte zur Analyse nur die

Frequenzkomponente 2f1− f2. Stehende Wellenausbreitungen im Gehörgang und die Lage

ihrer Knotenpunkte [105] sowie der schlechte Signal�Rausch�Abstand (SNR�Abstand) er-

schweren [46] die Registrierung der emissionsausgelösten Schalldruckwellen für Frequenzen

mit f2 > 8 kHz. Entsprechend nutzen aktuelle klinische DPOAE-Diagnosegeräte nur die

Frequenzen f2 = 1; 1, 4; 2; 2, 8; 4 und 6 kHz zur Abschätzung der hieraus entstehenden

OAEs (kommerzielles Gerät: Echoport ILO292, Otodynamics, Hatfield, UK).
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Kapitel 2

Grundlagen

Gelangen Schallwellen in das Ohr so entsteht im physiologischen Fall ein Höreindruck.

Um diese Emp�ndung jedoch wahrzunehmen, bedarf es einer Vielzahl von anatomischen,

biochemischen und physikalischen Prozessen. Bis aus den am Ohr eintre�enden Schallwellen

(akustischer Reiz) in den Haarzellen Stromimpulse werden, durchlaufen die akustischen

Reize mehrere, unterschiedliche Stationen. Dabei führen schon kleinste Bewegungen der

Basilarmembran - wenig oberhalb der thermischen Molekularbewegung - zu Hörereignissen

[46]. Entsprechend wird das Hören auch als wichtigstes Kommunikationsmittel bezeichnet

[99].

Zur Vertiefung werden in diesem Abschnitt übersichtsartig die Grundlagen der Anatomie,

der Biochemie und der Physik des Hörens beschrieben.

25
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2.1 Grundlagen der Anatomie

Bevor wir überhaupt einen Ton als solchen registrieren, durchlaufen die Schallwellen drei

grundlegende Ohrbereiche, bis sie im auditorischen Kortex wahrgenommen werden kön-

nen. Diese drei Bereiche äuÿeres Ohr, Mittelohr und Innenohr sind in der Abb. 2.1

dargestellt.

Abbildung 2.1: Aufbau des menschlichen Ohres mit den dargestellten Bereichen äuÿeres Ohr, Mittelohr
und Innenohr [99].

Äuÿeres Ohr

Das äuÿere Ohr besteht im Wesentlichen aus den Teilen der Ohrmuschel und einem trich-

terförmigen Gehörgang (Abb. 2.1). Zusammen mit Kopf, Schultern und Oberkörper be-

ein�usst die Ohrmuschel das Schallfeld und begünstigt dabei das richtungsabhängige Hö-
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ren [62], [66]. Der Gehörgang mit einer durchschnittlichen Länge von 25 mm und einem

Durchmesser von ca. 7 mm ist dabei mehrfach gekrümmt und besteht aus einem äuÿeren

knorpelartigen und inneren knöchernen Anteil. Dieser Kanal besitzt dabei eine richtungs-

unabhängige Resonanzfrequenz von 3, 53 kHz und bildet dabei einen λ/4�Resonator. Der

dadurch entstehende Schalldruckpegelgewinn beträgt ca. 7 dB, nähere Details siehe Kap.

2.4. Ohrmuschel und Gehörgang bestehen aus einem elastischem Knorpel, welcher von der

Gesichtshaut faltenfrei überzogen wird [68].

Mittelohr

Der Übergang zwischen dem äuÿeren Ohr und dem Mittelohr wird über das Trommelfell,

wie in Abb. 2.1 gezeigt, de�niert. Zwischen dem Trommelfell und dem ovalen Fenster der

Cochlea be�nden sich drei Gehörknöchelchen (Hammer, Ambos und Steigbügel), die die

Bewegungen des Trommelfells auf das ovale Fenster übertragen und so die Perilymphe in

der Scala vestibuli frequenzsynchron anregen. Physikalisch betrachtet dienen diese Gehör-

knöchelchen und ihre Gelenkelemente der Impedanzanpassung zwischen der Schallwelle in

der Luft und der Wanderwelle in der Perilymphe. Diese Anordnung ermöglicht es, dass

etwa 60 % der auf das Trommelfell einwirkende Schallenergie in das Innenohr übertragen

werden kann � ohne diese Anpassung sind es nur etwa 2 % [99]. Weiterhin verstärkt das

Flächenverhältnis zwischen Trommelfell und ovalem Fenster die Kraftamplitude um 24 dB

bzw. unter Berücksichtigung der Hebelwirkung dieser Knöchelchen resuliert eine Gesamt-

verstärkung von etwa 26 dB (17faches Flächenverhältnis und 1,3fache Hebelwirkung) [99].

Innenohr

Das Innenohr teilt sich in den Vestibularapparat, welcher das Endorgan des Gleichge-

wichtssystems darstellt und in die Cochlea, die für die Hörwahrnehmung zuständig ist,

auf. Anatomisch gleicht die Cochlea einem Schneckenhaus mit 2,5 Windungen und hat

aufgerollt eine schlauchartige Form mit einer Länge von ca. 35 mm. Dieser schlauchartige
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Komplex ist dabei wiederum segmentförmig in drei Skalen mit unterschiedlich zusammen-

gesetzten Flüssigkeiten aufgeteilt. Sind die Skalen vestibuli und tympani mit Perilymphe

Abbildung 2.2: Pro�lschnitt quer zur aufgerollten Cochlea mit deutlicher Darstellung der drei Scalen, Scala
vestibuli, Scala media und Scala tympani, entnommen aus [7].

(hohe Na+ und niederige K+ Ionenkonzentration) gefüllt, so beinhaltet die Scala media

die Endolymphe mit einer inversen Ionenkonzentration gegenüber der Perilymphe(hohe

K+ und niedrige Na+ Konzentrationen). Dieses Ungleichgewicht besitzt eine besondere

Bedeutung und ist wesentlich an der Transduktion der Wanderwelle und für den aktiven

Verstärkungsmechanismus der Cochlea verantwortlich, siehe Kap. 2.2 und Abb. 2.5. Im

Bereich des Helikotremas sind die mit Perilymphe gefüllten Kanäle miteinander verbunden

und enden im Grenzbereich zumMittelohr mit dem Foramen ovale bzw. Foramen rotundum

(Abb. 2.3). Die Scala media be�ndet sich �üssigkeitsisoliert zwischen den mit Perilymphe

gefüllten Kanälen. Die Reissnermembran1 trennt die Skalen vestibuli und media. Im unteren

Bereich dieser Skalenanordnung ist die Basilarmembran (Abb. 2.2). Eine weitere Membran,

die Tektorialmembran, be�ndet sich als Abgrenzung zwischen dem Corti�Organ und der

Scala media. Das Corti�Organ mit den Haar- und Stützzellen verstärkt und transformiert

die mechanischen Bewegungen der Basilarmembran in elektrisch kodierte Impulse. Dieser

Vorgang wird auch mechanoelektrische Transduktion genannt. Wie in Abb. 2.2 dargestellt,

lokalisiert sich das Corti�Organ zwischen der Basilar� und der Tektorialmembran und wird

1Benannt nach ihrem Entdecker, dem Mediziner und Anatom Ernst Reissner (1824∗ 1878+).
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somit oberseitig von der Endolymphe und unterseitig von der Perilymphe umgeben. Die

Stützzellen, die die Hörsinneszellen (innere� und äuÿere Haarzellen) tragen, sitzen auf der

Basilarmembran. Die am oberen Ende der Haarzellen be�ndlichen Sinneshärchen bzw. Ste-

reozilien ragen aufwärts zur Tektorialmembran, wobei aber nur die Stereozilien der OHCs

in dieser Membran verankert sind [99], siehe Abb. 2.4. Auf der Basilarmembran be�nden

sich auÿen drei Reihen OHCs und innen nur eine Reihe IHCs. Dementsprechend beträgt

das zahlenmäÿige Verhältnis dieser Sinneszellen etwa 1 zu 3 bzw. in absoluten Zahlen ca.

3.500 IHCs zu ca. 12.000 OHCs [93] (Iurato 1961 gab hierzu ein Verhältnis 0,9:3 [49] an).

Überspannt werden diese beiden Haarzelltypen von einer überwiegend aus Kollagen Typ

II bestehenden gelatinösen Masse. Der Zwischenraum der Stereozilien und der untersei-

tigen Tektorialmembran ist mit Endolymphe ausgefüllt. Durch diesen streng getrennten

Aufbau ist eine Vermischung der Peri- und Endolymphe normalerweise nicht möglich. Der

Austausch von Ionen erfolgt überwiegend durch Ionenkanäle in den Zellmembranen [53].

2.2 Grundlagen der Mikromechanik des Innenohres

Tre�en akustische Schallwellen auf das Trommelfell, so fängt dieses mit der Frequenz der

Welle an zu schwingen und die Bewegungen werden über die Gehörknöchelchen auf das ova-

le Fenster der Scala vestibuli übertragen, wie es der Pfeil in der Abb. 2.3 darstellt. Durch die

Bewegungen der Stapesplatte am ovalen Fenster werden frequenzsynchrone Wanderwellen

in der Perilymphe ausgelöst. Als Flüssigkeit besitzt dieses Medium � im Gegensatz zur Luft

� eine Inkompressibilität, was dazu führt, dass Bewegungen an der ovalen Fenstermembran

der Scala vestibuli sich invers auf die Bewegungen an der runden Fenstermembran der Sca-

la tympani abbilden. Dieser auslösende Druck auf das runde Fenster wird dabei von einer

radialen Verschiebung der cochleären Trennwand erzeugt. So führen ständige Auf� und

Abbewegungen an der Stapesplatte zu gleichgearteten Scherbewegungen der kochlearen
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Abbildung 2.3: Längsschnitt der aufgerollten Cochlea mit Darstellung der Wellenausbreitung als roter
Pfeil, beginnend im Äuÿeren Ohr und endend im Innenohr, entnommen aus [99].

Trennwand. Durch diese Anordnung der anatomischen Strukturen wird gewährleistet, dass

etwa 60 % der Schallenergie in der Luft in die Scala vestibuli übertragen werden kann. Ohne

diese Komponenten beträgt die Einkopplung nur ca 2 % [99]. Physikalisch bedeutet dies,

dass der Wellenwiderstand der Luft mit ihrer geringen Impedanz an die hohe Impedanz

der Perilymphe über die anatomischen Strukturen angepasst wird.

So erkennt man in Abb. 2.2 bzw. Abb. 2.5, dass das Cortiorgan einerseits und die Tek-

torialmembran andererseits unabhängig voneinander am knöchernen Gerüst des Mediolus

verankert sind. Relativbewegungen zwischen der Tektorialmembran und dem Corti�Organ

während der Einkopplung von Schallwellen in die Perilymphe entstehen durch die feste

Verbindung von Tektorial� und Basilarmembran. Zuständig hierfür sind die Stereozilien

oder Sinneshärchen der OHCs, siehe Abb. 2.5, deren Enden in der Tektorialmembran ver-

ankert sind. Somit führen Auf� und Abwärtsbewegungen der kochleären Trennwand zu

Abscherungen der Stereozilien der OHC, die hierdurch de�ektiert werden. So be�nden sich

durchschnittlich auf den oberen Enden der Haarzellen (IHCs und OHCs) ca. 60 reihen-

artig angeordnete Sinneshärchen, deren Längenabmessung nach innen abnimmt. Darüber

hinaus sind diese unterschiedlich langen Stereozilien noch über Spitzenverbindungen oder
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung des De�ektionsmechanismuses der Stereozillen der OHCs, unter-
teilt in Aufwärts� und Abwärtsbewegung der Lymphe, entnommen aus [99].

tipp links miteinander verbunden [53]. Im Gegensatz zu den OHC sind die Stereozilien

der IHCs nicht mit der Tektorialmemban verbunden, siehe Abb. 2.4. Durch diese fehlen-

de Verankerung vermutet man, dass die De�ektion der Sinneshärchen der IHCs über die

Endolymphe hydrodynamisch gekoppelt erfolgt [99]. Daraus resultiert, dass die Bewegun-

gen dieser Härchen strömungsgebunden über die Viskosität der Endolymphe mitgenommen

werden können. Ihre De�ektion ist dabei für die Signaltransduktion sehr wichtig und lei-

tet diesen Prozess ein. Zur Erzeugung von elektrischen Signalen sind die unterschiedlichen

Ionenkonzentrationen in den Scalen der Cochlea und den Haarzellen von besonderer Be-

deutung.

In Abb. 2.5 ist dieser Sachverhalt schematisch dargestellt. Sowohl die Scala vestibuli als

auch die Scala tympani haben eine hohe Na+- und eine geringe K+ Ionenkonzentration.

Nach der Nerntzschen Gleichung ergibt sich dabei ein Potential von 0 mV . Demgegenüber

steht eine hohe K+ (ca. 140 mmol/l) und eine geringe Na+ Ionenkonzentration in der

Scala media mit einem Potential von 85 mV [83]. Dieses zwischen den Scalen be�ndliche

Ruhemembranpotential der äuÿeren Haarzellen hat dabei einen Wert von −70 mV [15]

bzw. bei den inneren Haarzellen von −40 mV [95]. Somit ergibt sich rechnerisch eine

Potentialdi�erenz von 155 mV bzw. 125 mV zwischen den Ionenkonzentrationen in der

Scala media und dem intrazellulären Raum der Zelle.
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Abbildung 2.5: Schematisch dargestellter Querschnitt durch die Cochlea mit farbig hervorgehobener Ska-
lenpolarität und Darstellung des Corti�Organs, entnommen aus [99].

Werden Stereozilien der OHCs oder der IHCs in Richtung des längsten Stereoziliums de-

�ektiert, löst dies die Ö�nung von Ionenkanälen am oberen Ende der Haarzellen aus, wel-

che in die Endolymphe hineinragen. Bewegungen in entgegengesetzter Richtung schlieÿen

die Kanäle wieder. Diese Relativbewegungen der Stereozilien in der Gröÿenordnung von

±200 nm steuern somit das Ö�nen und Schlieÿen der spannungsgesteuerten K+�Kanäle

und den damit verbundenen Einstrom von Ionen (Abb. 2.7C).

Bewegen sich die Stereozilien in negative Richtung (im Bereich von 0 nm bis −200 nm) so

stellt sich ein intrazelluläres Potential von etwa −54 mV bis −60 mV ein. Bewegungen in

Richtung des längsten Stereozilium (0 nm bis +200 nm) lassen dieses Potential der Zelle

sprunghaft über den Einstrom von positiven Ionen auf −40 mV ansteigen [53]. Parallel zu

diesem positiven Anstieg des Potentials elongieren die OHCs. Ob bei diesem Prozess nur

die Kanäle an der Spitze der Stereozilien beteiligt sind, oder ob noch basale Zilienkanäle bei

diesem Prozess mitarbeiten, ist derzeit nicht genau bekannt, [99]. Haben sich in Folge dieser
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Bewegung die Kanäle geö�net, so strömen positive Ionen (Kationen) aus der Endolymphe

ins Innere der Haarzellen. Aufgrund des groÿen Potentialgradienten (OHC ∆φ = 155 mV

bzw. IHC ∆φ = 125 mV ) strömen Kaliumionen in das Zytoplasma der Haarzelle ein

und positivieren das Membranpotential. Dadurch depolarisiert die Zelle und löst dabei

ein Sensorpotential in sich aus. Bewegungen in entgegengesetzter Richtung verschlieÿen

diese Kanäle wieder und der Einstrom von K+-Ionen wird gehemmt (Inhibition). Über

spezi�sche KCNQ4-Kaliumkanäle in der Zellmembran strömt das zuvor in das Zytoplasma

angereicherte Kalium wieder nach Auÿen in die Perilymphe. Entgegen dieser Strömung

bewegen sich über Chloridkanäle in geringerem Umfang Cl−-Ionen von der Perilymphe ins

Zytoplasma. Auf- und Abbewegungen der Zilienbündel führen somit zu einer Depolarisation

und Repolarisation der Haarzellen mit kurzzeitiger Negativierung der Endolymphe bzw.

Positivierung der Perilymphe [118]. Durch die Spitzenfadenverbindung, oder tipp link der

Stereozilien untereinander, werden diese Abläufe immer bündelweise durchgeführt [53]. Das

endolymphatische Potential und die hohe K+-Ionenkonzentration der Endolymphe werden

durch die Stria vascularis erzeugt und aufrechterhalten [96].

Durch das Sensorpotential in den inneren Haarzellen werden a�erente Transmitter, vor-

nehmlich Glutamat freigesetzt. Dieser Botensto� erreicht nach Di�usion durch den synap-

tischen Spalt die entsprechenden Rezeptoren in der Zellmembran der a�erenten Hörnervzel-

len und lösen in ihnen ein Aktionspotential aus. Da sich etwa 90 % der a�erenten Synapsen

des Hörnervs an den basalen Enden der IHCs be�nden, sind diese für die Übertragung des

transduzierten Signals im Wesentlichen verantwortlich. Dabei läuft dieser Vorgang hoch-

synchron mit den Auf- und Abbewegungen der Stereozilien ab. Dem Gegenüber besitzt

die Ausschüttung des Botensto�es Glutamat der IHC eine maximale Frequenz von ca.

3 kHz [90] bzw. ca. 5 kHz [53], [99]. Bis zu dieser Frequenz kann das Rezeptorpotential,

welches sich bei den IHCs bei harmonischer Bewegung ihrer Stereozilien ausbildet, folgen.
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Bei Tönen oberhalb dieser Grenze wird das Rezeptorpotential nur über einen konstanten

Gleichspannungsanteil de�niert [?].

Wie schon zuvor erklärt, führen Auf- und Abbewegungen der Basilarmembran zu der Ante-

und Retro�ektion der Stereozilienbündeln. Da jedoch nur Scherbewegungen der Zilienbün-

del in Vorwärtsrichtung Haarzellen depolarisieren, werden nur Halbwellen der Wanderwel-

len transduziert, was einer Gleichrichtung des Signals entspricht. Für Frequenzwahrneh-

mungen oberhalb von 3 kHz bzw. 5 kHz spielen dabei andere Mechanismen eine wesent-

liche Rolle [90]. Hier vermutet man, dass dies nur über die tonotrope Abbildung der cha-

rakteristischen Frequenz (CF) an der Basilarmenbran (BM) erfolgt. Weiterhin besitzen die

Fasern des Hörnerv frequenzabhägige Übertragungsfunktionen, so genannte Tuningkurven

[90].

Im Gegensatz zu den IHCs elongieren (Depolarisation) und kontrahieren (Hyperpolarisa-

tion) OHCs die Länge ihres Zellkörpers. Infolge des Ioneneinstroms in das Cytoplasma der

OHC depolarisiert die Zelle. Dieser Potentialänderung wiederum steht eine Längenände-

rung von etwa 4 − 5% ihrer Abmaÿe gegenüber [5]. Dieser Sachverhalt ist deutlich in

Abb. 2.6 zu sehen. Links ist die Länge einer isolierten und hyperpolarisierten OHC mit

normaler Zellkörperlänge und rechts im elongierten Zustand dargestellt. Für diese motilen

Eigenschaften der OHCs ist aller Voraussicht nach das Protein Prestin verantwortlich [121].

Im Ruhezustand sind dabei etwa 15 % der K+ - Ionenkanäle geö�net. Der Ö�nungsdurch-

messer eines solchen Kanals beträgt dabei etwa 0, 7 nm [5]. Kleinste Bewegungen der

Zilienbündel in der Gröÿenordnung von 100 nm bewirken schon eine 90%ige Ö�nung die-

ser Ionenkanäle [53]. Möglich wird dieses Verhalten durch eine sigmoidale Kennlinie dieser

Haarzellen (siehe Teilbild C in Abb. 2.7). Dieses sensible und stark nichtlineare Verhal-

ten der Haarzellen, verbunden mit der motilen Eigenschaft, machen die OHCs zu einem

wichtigen Baustein des Hörens. Unter Berücksichtigung des Verstärkungsmechanismus im
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Abbildung 2.6: Darstellung zweier isolierter OHCs. Links wird die OHC während der Hyperpolarisations-
und rechtsseitig während der Depolarisationsphase des Zellkörpers gezeigt. Deutlich erkennt man, dass die
Zelle zwischen diesen Zuständen eine Längenänderung von etwa 4 − 5% ihrer Gesamtlänge ausführt (als
∆x dargestellt), entnommen aus [53].

Mittelohr (Flächenverhältnis Trommelfell/ovales Fenster und Hebelwirkung der Gehörknö-

chelchen) mit einer Verstärkung von ca. 1:22 ergibt dies Bewegungsgröÿen am Trommelfell

im Bereich von ein paar nm (entspricht 10−9 m), die ein wahrnehmbares Schallereignis lie-

fern. Dieser Wert entspricht etwa dem 10fachen des Durchmessers eines Sauersto�moleküls

(∅ ≈ 0, 3 nm bei 273◦K und kugelförmiger Annahme)2. In der gleichen Gröÿenordnung

be�ndet sich auch die thermische Bewegung von Molekülen bzw. Atomen bei Raumtem-

peratur (Brown'sche Molekularbewegung).

Im Gegensatz zu der maximalen Ausschüttungsfrequenz von Botensto�en der IHC liegt die

Motilitätsrate der OHC, d.h. bis zu welcher Frequenz die OHC ihre Länge noch synchron

zur Bewegung des Stereozillienbündels ändern können, bei maximal 50 kHz [31].

2Kann auf Basis der Van-der-Waals'schen Zustandgleichung ermittelt werden.
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2.3 Otoakustische Emission

Unter otoakustischer Emission versteht man die Registrierung von akustischer Schallener-

gie, welche im Innenohr erzeugt wird und über ein emp�ndliches Mikrophon im Gehör-

gang gemessen werden kann [56]. Obwohl schon Rhode (1971) [92], Kohllö�el (1972) [61]

bzw. Wilson and Johnstone (1975) [115] feststellten, dass sich die Bewegungen der Basi-

larmembran bei moderaten und hohen Stimuluspegeln am Tiermodell zwischen lebenden

und totem Zustand erheblich unterscheiden, konnten sie den ursächlichen Mechanismus

hierzu nicht erklären. Erst die Arbeiten von Kemp 1978 [56] und 1979 [13] zeigten, dass

hierfür aktive und nichtlineare Verstärkungsmechanismen im Innenohr verantwortlich sind.

Diagnostisch nutzbar sind alleinig die evozierten OAEs, deren registrierte Signalverläufe

entsprechend analysiert werden können. TEOAEs werden dabei über einen elektrisch er-

zeugten Klickreiz mit einer Breite von 100 µs mittels Miniaturlautsprecher appliziert. Zur

Vermeidung von linearen Einschwingvorgängen werden 4 solcher Klickreize unmittelbar

hintereinander mit den Amplitudenfolgen +1/3, + 1/3, + 1/3 und −1 kombiniert. Die

Überlagerung dieser linearen Einschwingvorgänge ergibt sich demnach zu null. Des Weite-

ren werden zur Verringerung von elektrischen Artefakten diese Stimuluspakete alternierend

dargeboten [46], durch deren Addition sich anschlieÿend diese Artefakte ebenfalls auslö-

schen. Die Analyse dieser Emissionen, die zeitversetzt zum Stimulus in einem Zeitfenster

von 3 bis 20 ms (Messgerät ILO 288 bzw. ILO 292, Otodynamics, Hat�eld, UK) erfolgt,

basiert auf dem Vergleich von zwei gemittelten Signalverläufen s1, s2. Mathematisch lässt

sich dieser Vergleich über die Korrelationstechnik beschreiben, deren Beziehung sich wie

folgt de�nieren lässt

ρs1,s2 =
cov(s1, s2)

σs1 σs2
. (2.1)
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Nach Umformung der Covarianz in Gl. 2.1 ergibt sich der Pearson�Korrelationskoe�zient

über N samples wie folgt

ρs1,s2 =
1
N

∑N
i=1(s1(i)− s1)(s2(i)− s2)

σs1 σs2
. (2.2)

Dieser Pearson�Korrelationskoe�zient ρs1,s2 nimmt dabei einen Wert von −1 für alle Line-

arkombinationen mit s1 = −s2 und +1 für alle Linearkombinationen mit s1 = s2 an. Werte

dazwischen geben Ausdruck über die lineare Abhängigkeit der Signale s1 und s2, wobei bei

einem Wert von 0 diese linear unabhängig sind. Ab einem Wert von ρs1,s2 > 0, 6 und einem

Signal-Rauschabstand SNR > 6 dB gilt per De�nition im Messgerät eine OAE als nach-

gewiesen [46]. In der klinischen Praxis liegen üblicherweise die Werte von ρs1,s2 im Bereich

von 0, 8 bis 0, 95. Durch die einfache Handhabung der Messung mit sehr guter Sensitivität

und Spezi�tät ist diese Diagnosetechnik auch Methode der ersten Wahl beim Neugebo-

renscreening [19]. Basierend auf dem Gesetz der akustischen Unschärfe (∆t∆f ≥ 1
2
[58])

besitzt der Clickstimulus (Impulsanregung) eine Bandreite von rechnerisch 5 kHz, d.h. mit

dieser Methode kann über die Hörfunktion nur bis in den Frequenzbereich von 4 kHz eine

gesicherte Aussage getro�en werden. Liegen Hörverluste in diesem Frequenzbereich von

20 bis 30 dB/HL vor, so ist der Nachweis der OAE nur bedingt durchführbar [46], [66],

bzw. fällt der Test negativ aus. Da die Energie eines Signals vom Quadrat der Amplitude

abhängt, ist die gemessene Amplitude der TEOAEs ein wichtiges Maÿ für eine Verschlech-

terung der Hörleistung, vor allem während einer ototoxischen Chemotherapie oder einer

persistierenden Lärmbelastung [45].

Im Gegensatz zu den genannten poststimulatorischen OAEs erfolgt die Messdatenerfassung

der perstimulatorischen OAEs (SFOAE bzw. DPOAE) während der Stimulation. Wird bei

der Messung von SFOAEs mit einem einzelnen Reinton die Basilarmembran in Schwin-

gung versetzt, so werden bei der Messung von DPOAEs immer zwei unterschiedliche Töne
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(Stimuli) verwendet. Durch den aktiven Verstärkungsmechanismus der OHCs werden im

Falle der SFOAEs zum Stimulus abweichende Pegel registriert. Dies bedeutet, dass die ge-

messene Signalenergie in der Frequenz der Anregung eine Überlagerung der Energieanteile

aus Stimulus und OAE darstellt. Ausgehend von monotonalen Reizungen, die keine OAE

auslösen, werden durch Erhöhung der Pegel neben dem Stimulusreiz auch die stimulusfre-

quenten Anteile der OAE gemessen. Da die Kennlinie des verwendeten Mikrophons bekannt

ist und die Messeinrichtung zuvor kalibriert wurde, ist eine Separierung der Anteile mög-

lich und dadurch eine Abschätzung der Emissionsamplitude gewährleistet. Auch bei dieser

Anregung werden durch die nichtlineare Kennlinie des Verstärkungsmechanismus ebenfalls

harmonische Obertöne zum Grundton der Stimulusfrequenz erzeugt (n · f, n ∈ N) [103].

Bei der Stimulierung des Innenohrs mit zwei frequenzunterschiedlichen Tönen werden glei-

chermaÿen durch den nichtlinearen, sigmoidalen Verstärkungsmechanimus der OHCs Ver-

zerrungsprodukte höherer Ordnung ausgelöst. Die dabei verwendeten akustischen Primär-

töne f1 und f2 lösen in der Perilymphe der Scala vestibuli frequenzsynchrone Wanderwellen

aus [8], welche an den zugeordneten Stellen der cochleären Trennwand Relativbewegungen

bedingen. Diese Bewegungen führen dann im Weiteren zu der zuvor beschriebenen Moti-

lität der OHCs. Im Überlappungsbereich dieser Töne (wave��xed) entstehen dann in der

Nähe von f2 am Punkt der gröÿten Überlappung [109] harmonische Verzerrungsproduk-

te, die als roter Bereich in Abb. 2.7 dargestellt sind. Diese harmonischen Wellen teilen

sich anschlieÿend in basale und apikale Anteile auf (siehe Abb. 2.7A). Der basale Anteil

wird retrograd zum ovalen Fenster weitergeleitet, wo er als Schalldruckwelle im Gehörgang

registriert werden kann. Der apikale Anteil regt im weiteren Verlauf an den Orten der

CF (place��xed) der Basilarmembran (blaue Darstellung in Abb. 2.7) die Motilität der

dort be�ndlichen OHCs an. Die hieraus entstehende Welle interferiert mit dem basalen

Anteil und wird im Wesentlichen für die spektrale Feinstruktur der gemessenen Emission

verantwortlich gemacht [60], [103], [109], [117].
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Kleinste Auslenkungen der Stereozilien im Bereich von 100 nm lösen eine intrazelluläre

Potentialdi�erenz von etwa 20 mV aus (siehe Teilbild 2.7C). Parallel zu dieser Potential-

änderung elongieren die OHCs. Oberhalb der Bewegungsänderungen von +200 nm ist das

intrazelluläre Potential mit etwa −40 mV konstant und eine Längenänderung der OH-

Cs �ndet nicht mehr statt [53]. Dies ist auch der Grund dafür, dass die OHCs nur bei

kleinen Schwingungen der Basilarmembran einen verstärkenden Charakter haben. Fehlt

diese Aktivität der OHCs so werden Schallereignisse erst oberhalb einer Schwelle von etwa

50 dB/HL wahrgenommen und eine weitere Erhöhung des Schalldruckpegels führt schnell

zu einem unangenehmen Lautheitsgefühl, der so genannten Hyperakusis, bei den Patienten

[66].

Wird das Ohr mit zwei unterschiedlichen Tönen beschallt (wie in Abb. 2.7A schematisch

beschrieben), so hat typischer Weise das vom Mikrophon aufgenommene Signal einen spek-

tralen Verlauf, wie es schematisch im Teilbild 2.7B dargestellt wird. Neben den Primärtönen

f1 und f2 (mit f2 > f1 und f2/f1 ≈ 1, 2) beinhaltet die Abbildung noch die Verzerrungs-

produkten 2f1 − f2 und f2 − f1. Diese Verzerrungssignale superponieren aus mindestens

zwei verschiedenen Quellen otoakutischer Emissionen, die in Teilbild 2.7A mittels blauer

(place��xed) und roter gepunkteter Linie (wave��xed) dargestellt sind. Beide Signalanteile

interferieren entsprechend zu einer resultierenden Welle. Wichtig hierbei ist die Kenntnis,

dass ohne die Quelle der Emission im Überlappungsbereich der Primärtöne f1 und f2 (roter

Bereich) keine weiteren Emissionen erzeugt werden können (blauer Bereich). Wie nachfol-

gend in Kap. 2.4 näher beschrieben, unterliegt der Energietransport akustischer Signale

dem physikalischen Phänomen der Wellenausbreitung. Da Sinustöne oberhalb von 10 kHz

(siehe Gl. 2.4 bzw. Gl. 2.5) Wellenlängen besitzen, deren Gröÿenordnungen in der Dimensi-

on des menschlichen Ohres liegen (siehe Abb. 2.8) können sich stehende Wellen ausbilden,

die darüber hinaus durch Re�exionen verstärkt oder geschwächt werden können.
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Abbildung 2.7: Schematisch gezeigter Generierungsmechanismus von DPOAEs in der Cochlea. Die Appli-
zierung der Stimulustöne f1 und f2 (Teilbild A) über zwei in einer Ohrsonde eingebaute Wandler lösen
dabei eine überlagerte Wanderwelle in der Perilymphe aus, die im Überlappungsbereich der Stimuli (rot
dargestellt) Verzerrungsprodukte generiert (Teilbild A). Diese Frequenzanteile lösen wiederum an den tono-
topen Orten ihrer CF auf der Basilarmembran (blauer Bereich) Emissionen aus, die über ein emp�ndliches
Mikrophon registriert werden können (siehe Teilbild B). Der sigmoidale Verstärkungsmechanismus der
OHC ist dabei im Teilbild C abgebildet (Teilbild entnommen aus [53]).

Im Gegensatz zur frequenzunspezi�schen TEOAE Messung (Clickstimulus) kann mit der

DPAOE Messung die Hörfunktion frequenzgenau überprüft werden, was jedoch anderseits

eine höhere Messzeit erfordert. Da der Stimuluspegel beider Primärtöne variiert werden

kann, sind OAEs bis zu einem Hörverlust von 40 bis 50 dB noch nachweisbar [46]. Als

I/O�DPOAE Funktion (input�output DPOAE function) wird die Registrierung der OAEs

bezeichnet, die bei konstanter Stimulusfrequenz und variiertem Stimuluspegel so lange

aufgenommen wird, bis keine sichere Emission mehr nachgewiesen werden kann [50]. An
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Hand dieser Werte kann anschlieÿend die Hörschwelle abgeschätzt werden (Janssensche

Pegelschere).

Um aus dem analogen Mikrophonsignal eine Abschätzung der Emission im Spektralbereich

zu erhalten, nutzen kommerzielle Diagnosegeärte üblicher Weise die Fouriertransformation

des Zeitsignals, welches zur Verbesserung des Signal�Rausch�Abstandes zuvor über einzel-

ne Sequenzen gemittelt wurde [46].
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2.4 Wellen und Schwingungen

Wellen sind räumlich und zeitlich veränderte Felder, mit deren Hilfe Energie durch den

Raum transportiert werden kann. Klassisch unterscheidet man mechanische von elektro-

magnetischen Wellen3. Mathematisch wird eine homogene Welle de�niert, deren Struktur

der Gl. 2.3
∂2u

∂t2
− c24u = 0 (2.3)

entspricht [11], [64]. Lösung dieser partiellen Di�erentialgleichung (hyperbolischer Typ)

sind harmonische Funktionen mit der Gestalt

Ψ(r, t) = Ψ0 sin(ωt− kr); t ∈ R, k, r ∈ R3. (2.4)

In dieser Gl. 2.4 beschreiben Ψ0 die Wellenamplitude, t die Zeit, k den Wellenvektor (der

mit seiner Orientierung die Ausbreitungsrichtung vorgibt) und r den Ort. Eine weitere

wichtige Komponente der Wellenfortbewegung ist deren Ausbreitungsgeschwindigkeit c0.

Wellen, die sich ohne einen Träger oder Medium fortp�anzen, tun dies mit Lichtgeschwin-

digkeit [106]. Alle anderen Wellen besitzen eine Ausbreitungsgeschwindigkeit, die kleiner

als die des Lichtes ist. Diese Geschwindigkeit ist demnach auch eine materialspezi�sche

Konstante. So beträgt die maximale Ausbreitungsgeschwindigkeit c0 von Schall in Luft

unter Normbedingungen 334 m/s und in Wasser 1.240 m/s [106]. Ausgehend von dieser

Konstante c0 lässt sich die Wellenlänge des Schalls λ in Abhängigkeit der Frequenz wie

folgt berechnen

λ =
c0

f
. (2.5)

3Die Au�ührung von weiteren, existierenden Wellenarten wird hier vernachlässigt.
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Parallel hierzu kann wiederum die Wellenlänge λ auch über den Wellenvektor k bzw. dessen

Betrag |k| mit der nachstehenden Gleichung

λ = 2π/|k| (2.6)

de�niert werden. In dieser Gleichung wird mit f die Frequenz des Tones beschrieben. Die

graphische Darstellung dieser Gl. 2.6 zeigt Abb. 2.8A und 2.8B. Beide Teilbilder haben den

gleichen Bezug, jedoch unterschiedlich skalierte Achsen. Teilbild A stellt die Funktion lo-

garithmisch und Teilbild B linear aufgetragen dar. In der Abb. 2.8B erkennt man, dass sich

Abbildung 2.8: Unterschiedlich skalierte Darstellung der nach Gl. 2.5 de�nierte Wellenlänge λ. Im Teilbild
A mit logarithmisch skalierten Achsen im Frequenzbereich von 500 Hz bis 20 kHz bzw. im Teilbild B mit
linear skalierter Achsen für den Frequenzbereich von 10kHz bis 20 kHz. Beide y�Achsen sind einheitlich
in der Einheit [mm] beschriftet.

die Wellenlänge λ für Frequenzen gröÿer 10 kHz in der Gröÿenordnung der anatomischen

Gegebenheiten des Ohres be�ndet.
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Wechseln bei mechanischen Wellen potentielle und kinetische Energie im Trägermedium

miteinander, so sind es bei den elektromagnetischen Wellen das elektrische Feld (E�Feld)

und das magnetische Feld (H�Feld) [106]. Breiten sich Wellen in ihre Fortp�anzungsrich-

tung aus, so werden diese Wellen auch Longitudinalwellen genannt, d.h. sie schwingen

immer in Ausbreitungsrichtung4. Klassische Vertreter dieser Wellenart sind Schallwellen.

Durch den Wechsel von Druckschwankungen infolgedessen sich Verdichtungen und Verdün-

nungen wechselweise ablösen, breitet sich die Schallwelle in der Luft aus. Da die Luft ein

kompressibeles Medium ist (die Gröÿe des eingeschlossenen Volumens V ist druckabhän-

gig, V = f(p)) unterscheidet sich darin die Schallausbreitung grundlegen von deren, die im

inkompressibelen Medium (die Gröÿe des eingeschlossenen Volumens V ist nicht druckab-

hängig, V 6= f(p), wie z.B. Wasser oder die Perilymphe) abläuft. Tre�en Wellen in einem

Medium aufeinander so superponieren oder interferieren sie. Man unterscheidet dabei de-

struktive (subtrahieren sich) und konstruktive (addieren sich) Interferenzen [106]. Ebenfalls

werden Wellen an Grenz�ächen (Übergang zwischen zwei Medien) mehr oder weniger re-

�ektiert. Entscheidend für den Energieanteil, der in das angrenzende Medium übertragen

werden kann, ist deren Wellenwiderstand bzw. das Verhältnis der Wellenwiderstände von

dem austretenden Medium in das eintretende Medium. Ohne weitere Hilfsmittel lassen

sich zum Beispiel Schallwellen im Luftmedium nur sehr schlecht in das Wassermedium

übertragen (etwa 2 % werden eingekoppelt und 98 % re�ektiert [106]). Diese Situation ist

vergleichbar mit einem Paukenerguss, bei der die Schallwellen direkt über das Trommelfell

zum ovalen Fenster und somit in die Perilymphe übertragen werden. In dieser Situation

fehlt die Impedanzanpassung im Mittelohr. Im gesunden Zustand werden aufgrund der

Mittelohranatomie etwa 40 % der Schallwellen am Trommelfell re�ektiert und 60 % der

Energie übertragen [99].

Wie mit Gl. 2.4 gezeigt wird, ist die Wellenfunktion Ψ(r, t) sowohl zeit- (t) als auch orts-

4Elektromagnetische Wellen sind hingegen Transversalwellen, die senkrecht zur Ausbreitungsrichtung
schwingen.
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abhängig (r). Bei einer Überlagerung von hin- Ψ+(r, t) und rücklaufender Welle Ψ−(r, t)

interferieren entsprechend die Orts- und Zeitkomponenten zu einer resultierenden Wellen-

funktion Ψr(r, t) [106]. Überlagern sich zwei identische Wellen mit antiparallelen Wellen-

vektoren, z.B durch Re�ektion so bildet sich eine resultierende, stehende Welle Ψr(r, t)

(Ψr(r, t) = Ψ+(r, t) + Ψ−(r, t)), deren Amplitude ortsabhängig zwischen null und dem

doppelten Wert der Schallamplitude der Einzelwelle variiert. Den Ort, an dem sich beide

Wellen auslöschen, nennt man Wellenknoten und dem gegenüber steht der Wellenbauch,

der das Amplitudenmaximum repräsentiert. Wellenbauch und -knoten haben dabei immer

den Abstand von λ/4 zueinander. Dementsprechend ergibt sich der Abstand zwischen Mi-

nima und Maxima von 2 ·λ/4 = λ/2 zueinander. Zur Ausbildung solcher stehenden Wellen

ist es demnach wichtig, dass Quelle und Re�ektionsort immer in einem ganzzahligen Viel-

fachem von λ/2 stehen [106]. Darüber hinaus haben halb o�ene bzw. geschlossene Räume

die Eigenschaft, als akustischer Resonator zu fungieren. Das heiÿt aufgrund der Elastizität

der Luft und deren Masse bildet sich ein schwingfähiges System, welches Anregungen im

Bereich der Resonanzfrequenz verstärken.

Eine weitere Eigenschaft von Wellen ist es, dass diese dem Huygensschen Prinzip gehor-

chen5. Jeder von einer Wellenbewegung erfasste Punkt eines Mediums wird selbst zum

Ausgangspunkt einer neuen Welle, einer Elementarwelle. Die Überlagerung dieser Ele-

mentarwellen mit ihrer Einhüllenden wird Wellenfront genannt. Tri�t eine ebene Wellen

orthogonal auf eine Wand mit einem schmalen Spalt d mit d � λ, so breitet sich die

Welle kreisförmig beim Spaltaustritt mit dem Radius ra aus. Dabei nimmt die Energie des

ankommenden Strahles mit zunehmendem Beugungswinkel ab [106].

Diese zuvor beschriebenen E�ekte spielen bei der Messung von DPOAEs eine wesentliche

Rolle. Durch den Sondenaufbau werden über ein schmales Röhrensystem (Durchmesser

5Benannt nach dem niederländischen Astronom, Mathematiker und Physiker Christiaan Huygens
(∗1629, †1695).
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d = 0, 8 mm) die erzeugten Schallwellen in den Gehörgang appliziert und erreichen an-

nähernd als Kreiswellen das Trommelfell (d � λ) mit der dazugehörigen Krümmung κ

(κ = 1/ra) [11]. Dem gegenüber spielt das Prinzip der Interferenz sowohl im Gehörgang

als auch in der Scala vestibuli bzw. tympani eine wichtige Rolle, deren Auswirkungen

berücksichtigt werden müssen. Im Gehörgang überlagern sich die Schallwellen der Pri-

märtonreizungen und OAEs durch Re�ektionen. Im Innenohr superponieren ausgelöste

Emissionswellen aus dem nicht linearen Bereich (wave-�xed) mit denen aus dem linearen

Bereich (place��xed), siehe Abb. 2.7A [60], [71], [72], [101], [103], [109], [116]. Die bei der

DPOAE Registrierung auftretenden, starken Emissionspegelunterschiede (bis 20 dB [71])

bei geringer Frequenzverschiebung bezeichnet man als DPOAE� Feinstruktur. Dieses Phä-

nomen wird dabei wie schon zuvor erklärt der Überlagerung von Wellen aus mehreren

Quellen zugeschrieben.

Seit Ende der 80er Jahre haben sich immer mehr Forschergruppen damit befasst, die Bewe-

gungen der BM unter hydrodynamischen Bedingung sowie der aktiven Verstärkung durch

die OHC zu modellieren bzw. zu simulieren [32], [67], [82], [81],[79] und [110]. Haben sich

Leveque et al. (1988) [67] mit der Lösung des zweidimensionalen Cochlea-Modells unter

dem Ein�uss der Viskosität befasst, so haben Nobili et al. (2003) [82] eine Simulation

vorgestellt, die unter dem Ein�uss nicht linearer Parameter die Bewegungen der mensch-

lichen BM beschreibt. Da diese Simulation auf Basis eines Matlab-Script�le bzw. Matlab-

Funktionen basiert, wurde diese Version so angepasst, dass damit die Bewegungen der BM

unter Verwendung von zwei Primärtönen, wie sie bei der Messung von DPOAEs üblich ist,

gezeigt werden kann. Mathematisch wird dieses Modell auf der Grundlage der Gl. 2.7

m(x)ζ̈(t, x) + [h(x)−∇s(x)∇]ζ̇(x, t) + k(x)ζ(x, t) = FOHC
(
x, η(x, t)

)
+ FH(x, t) (2.7)

beschrieben (für weitere Informationen siehe [82]). In dieser partiellen Di�erentialgleichung
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(DGL) beschreibt m(x) die Massenverteilung in Abhängigkeit der Länge x der BM, ζ(x, t)

die Bewegung der BM, orts- und zeitabhängig, die Funktion h(x) die ortsabhängige, pas-

sive Bewegung der BM und s(x) die ortsabhängige Viskosität des Systems sowie k(x) die

ortsabhängige Stei�gkeit der BM . Auf der rechten Seite der DGL steht die Kraft der OH-

Cs mit FOHC als Funktion von x und ihrer De�ektion η(x, t). FH(x, t) beschreibt dabei

die hydrodynamische Kraft in dieser Gleichung. Die Anwendung dieser Gleichung und de-

ren Simulation ist Teil dieser Dissertation und wird im Kapitel 4.2 Resultate gezeigt und

danach in Kapitel 5.2 diskutiert. Zur Lösung dieser partiellen DGL von Gl. 2.7 werden

neben der Lösungsfunktion, beschrieben in [82], auch die Anfangs- und Randbedingungen

benötigt (siehe hierzu [67]).

Nachdem Georg von Békésy mit den Ergebnissen seiner Forschungsarbeiten die bis dahin

favorisierte Resonanztheorie von Helmholtz zur Orts�Frequenz�Abbildung (Tonotropie)

der Cochlea ablöste [8], war dies der Beginn vieler, weiterer Forschungsarbeiten. Georg von

Békésy wurde 1961 mit dem Nobelpreis für sein Lebenswerk über die physikalischen Me-

chanismen der Cochleastimulation gewürdigt. Anhand von Modellen und Kadaver- Coch-

leae zeigte er, dass sich Wanderwellen in den mit Perilymphe gefüllten Skalen ausbrei-

ten. Durch ortsabhängige Masseverteilung m(x) und Federkonstante k(x) bzw. Dämp-

fung d(x) entsteht eine tonotrope Abbildung von unterschiedlichen Frequenzen auf der

Basilarmembran. Dieser Aufbau ist physikalisch betrachtet nichts anderes als ein Masse-

Feder-Dämpfungssystem (oder ein Oszilator), welches den bekannten Gesetzmäÿigkeiten

gewöhnlicher, homogener Di�erentialgleichungen (DGL) entspricht. Die allgemeine Form

einer solchen DGL zweiter Ordnung lässt sich wie folgt beschreiben

m
d2u

dt2
+ d

du

dt
+ k u = 0 (2.8)

[11], [106]. Dabei ist m die schwingende Masse, d die Dämpfungskonstante und k die
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Federkonstante. Als Resonanzkreisfrequenz ωr des Oszillators kann die Lösung der DGL

wie folgt

ωr =

√
k

m
+

d2

4m2
(2.9)

de�niert werden. Substituiert man den Ausdruck d
2m

= δ und k
m

= ω2, so ist Lösung der

DGL eine mit der Amplitude S0 schwingende harmonische Funktion mit der Frequenz ωd

(ωd =
√
ω2

0 − δ2), die mit dem zeitabhängigen Faktor e−δt abklingt. Für ein hinreichend

kleines δ und k/m � δ ist die Lösungsfunktion der DGL nur schwach gedämpft und os-

zilliert dabei mit ihrer Eigenkreisfrequenz ω0 =
√
k/m. Da dieser Ansatz der Realität

im Innenohr sehr nahe kommt, nutzt man dieses Modell mit md2u
dt2

+ k u = 0 auch, um

den Ort der Resonanzfrequenz der Basilarmembran zu bestimmen. Hierbei ist jedoch die

Masse als auch die Federkonstante vom Ort x in der Cochlea abhängig [8], [82]. Entspre-

chend ergibt sich aus dem Lösungsansatz der DGL eine ortsabhängige Eigenkreis- oder

Resonanzkreisfrequenz ω0(x) mit

ω0(x) =

√
k(x)

m(x)
(2.10)

bzw. mit der Substitution ω = 2πf

f(x) =
1

2π

√
k(x)

m(x)
. (2.11)

Mit diesem modellhaften Ansatz kann nun zeigt werden, dass direkt hinter dem ovalen Fens-

ter die hochfrequenten Anteile des Schallpegels und am Heliocotrema die niederfrequenten

Anteile die maximalsten Auslenkungen der Basilarmembran bewirken. Die Gesamtlänge

der Cochlea ist somit auch verantwortlich für die minimalste Frequenz, die noch gehört

werden kann. So besitzt eine Maus eine etwa 7 mm, eine Rate eine etwa 9, 7 mm, eine Kuh

eine etwa 38 mm und ein Elefant eine etwa 60 mm lange Cochlea (zusammen mit gröÿeren

Masseneinheiten emp�ndet ein Elefant auch Höreindrücke im Bereich von wenigen Hertz)
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[8]. Die durchschnittliche Länge der menschlichen Basilarmembran beträgt etwa 35 mm

bzw. 3, 5 cm [8] und erschlieÿt dabei einen Frequenzbereich von etwa 20 Hz bis 20 kHz. Da

sowohl m(x) als auch k(x) Variablen sind, die nicht so einfach ermittelt werden können,

liegen diesen Werten nur experimentell erhobene Daten zu Grunde [17], [80], [104]. Auf

Basis dieser Daten hat Fobel et al. (2004) [29] einen optimalen Chirp�Stimulus zur ABR

Messung entwickelt und deren Ergebnisse miteinander verglichen. Einen guten Überblick

über die Parameter des Innenohres �ndet man dabei in Tabelle 1 der vorgestellten Arbeit

von Talmadge et al. (1998) [110]. In dieser Publikation wird ein mathematisches Modell

zur Bestimmung der OAE und der Hörschwelle unter Berücksichtigung der Feinstruktur

vorgestellt. Aufbauend auf diese Publikation modelliert Talmadge et al. (1999) [109] die

Interferenzmöglichkeit von zwei DPOAE�Quellen und deren Feinstruktur. In allen oben

genannten Arbeiten sind die Beziehungen der Frequenz zum Ort ihrer Wahrnehmung auf

der Basilarmembran und die Zeitspanne, bis der Ton diesen Ort erreicht hat, von groÿer

Bedeutung. Diese Erkenntnis wird ebenfalls im Kapitel 4.2 Resultate benötigt, um bei der

Simulation von DPOAEs unter Berücksichtigung zweier Quellen und geänderter Motilität

ein anhand der Messungen generell gefundenes Minimum zu erklären und anschlieÿen in

Kapitel 5.2 zu diskutieren. Das hierfür benutzte Modell basiert auf dem Programm Matlab

(Mathworks) und wurde von den Autoren Nobili et al. (2003) [82] vorgestellt und publi-

ziert. Dieses Modell schlieÿt sowohl die physikalischen Eigenschaften des Mittel� als auch

die des Innenohres ein. Als Ausgangsgröÿe können dabei die resultierenden Bewegungen

an den Gehörknöchelchen nach unterschiedlicher Stimulation analysiert werden.

Ein kleiner Überblick über die Zuordnung von Frequenz und Zeit zum jeweiligen Punkt auf

der Basilarmembran kann aus Abb. 2.9 entnommen werden. In dieser Abbildung ist links

(Teilbild A) die Zuordnung der charakteristischen Frequenz zur jeweiligen Position auf der
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BM gezeigt. Als Basis für diese Darstellung wurde die Gleichung

f(x) = f0 e
−kωx − f1 (2.12)

gewählt und nach x wie folgt umgestellt

x(f) =
1

kω
ln

(
f0

f − f1

)
, f ∈ [500, 10.000] Hz. (2.13)

Die zur Berechnung dieser Funktion benötigten Werte sind (siehe [110]) f0 = 20.800 Hz,

kω = 1, 382 cm−1 und f1 = 145, 5 Hz. Die Variable x, x ∈ [0 . . . 3, 5] cm ist die Position auf

der Basilarmembran mit der Einheit [cm]. Die Abhängigkeit der Laufzeit eines Tonreizes

Abbildung 2.9: Darstellung links im Teilbild A die Zuordnung der charakteristischen Frequenz (CF) zum
Abbildungsort auf der Basilarmembran in [cm]. Im Teilbild B sind die Laufzeiten in [ms] im Innenohr
gegenüber der Frequenz dargestellt. Die x-Achsen sind einheitlich in kHz skaliert.

in der Cochlea wurde dem gegenüber mit Gl. 2.14

t(f) = cBMf
−0,5 =

cBM√
f
, f ∈ [500, 10.000] Hz (2.14)

berechnet. Der Wert cBM = 0.15 s wurde aus [104] genommen und der Verlauf dieser

Funktion ist in Abb. 2.9, Teilbild B gezeigt.



Kapitel 3

Material und Methode

Nach dem zuvor aufgeführten anatomischen, biochemischen und physikalischen Überblick

widmet sich dieser Abschnitt nun dem mathematischen Modell der Extraktionsmethode,

dem Systemaufbau zur Messung der OAEs einschlieÿlich der Kalibrierung sowie dem Pro-

bandenkollektiv mit Einschlusskriterien.

3.1 Stochastische Signale und Signalverarbeitung

Alle gemessenen Signale sind naturgemäÿ von zufälligem Charakter. Die darin enthal-

tene Information kann demnach nicht von dem zufälligen Anteil getrennt werden. Um

trotzdem Aussagen über den Informationsgehalt dieser Signale zu tre�en, schätzt man

den Erwartungswert, deren Ergebnis aus einem mehr oder weniger umfangreichen Pro-

zess abgeleitet wird [11]. Als stochastischer Prozess wird die mathematische Beschreibung

von zeitlich geordneten und zufälligen Vorgängen angesehen. Sei (Ω, F , P ) ein Wahr-

scheinlichkeitsraum, (Z, Z) ein mit σ�Algebra versehener Raum und T eine Indexmenge

51
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(T ∈ [N0, R+ ]). So beschreiben die Variablen des Tripels (Ω, F , P ) die Ereignismenge Ω,

die Ereignisalgebra F und das Wahrscheinlichkeitsmaÿ P auf F . Ein stochastischer Pro-

zess X ist dann eine Familie von Zufallsvariablen Xt : Ω→ Z, t ∈ T also eine Abbildung

X : Ω×T → Z(ω, t) 7→ Xt(ω), so dass für alle t ∈ T die Abbildung Xt : ω 7→ Xt(ω) F−Z

messbar ist. Eine zufällige Folge XT = εT , für die alle εt, t ∈ T , identisch verteilte und in

ihrer Gesamtheit unabhängige Zufallsgröÿen sind, wird reiner Zufallsprozess oder weiÿes

Rauschen (white noise) genannt. Zur Beschreibung von stochastischen Prozessen dienen

Verteilungen und Momente. Dabei gilt für die Erwartungswertfunktion oder Mittelwert-

funktion µt

µt = µ(t) = E{Xt}, t ∈ T (3.1)

und für die Varianzfunktion [11]

σ2
t = σ2(t) = var(Xt) = E{(Xt − µt)(Xt − µt)T}. (3.2)

Eine weitere in diesem Zusammenhang wichtige Voraussetzung ist die Stationarität bzw.

Ergodizität des stochastischen Prozesses. Diese besagen, dass die Erwartungswertfunktion

bzw. Mittelwertfunktion sowie die Varianzfunktion zeitunabhängige Werte liefern. Dem-

nach werden aus der De�nition von Gl. 3.1 die vom Betrachtungsintervall unabhängigen

Gröÿen µ und σ.

Darüber hinaus sind Energiesignale als Vektoren s mit s ∈ Rd oder als Sequenz mit s[·] de-

�nierbar. Diese Zeitsignale s(t) bzw. Zeitsequenzen s[t] besitzen eine beschränkte Energie,

so dass ∫ +∞

−∞
s2dt <∞ (3.3)

bzw. ∑
Z

s2∆t <∞ (3.4)



KAPITEL 3. MATERIAL UND METHODE 53

gilt [11]. Durch periodisches Abtasten eines kontinuierlichen Signals s(t), t ∈ R mit der

Samplingrate bzw. Samplingfrequenz fs wird aus diesem eine Sequenz s[·] mit der Notation

s[·] = s(· Ts), (3.5)

wobei Ts = 1/fs de�niert.

Um die E�zienz des neuen Algorithmus gegenüber der herkömmlichen Methode zu zeigen,

wird ein stochastisches und ergodisches Signal s[·] mit einem komplexen, deterministischen

Anteil x[·] und einem komplexen, zufälligen Anteil (weiÿes Rauschen oder WSS) n[·] in der

Form superponiert, dass

s[·] =
1

2
(x[·] + n[·]), mit x[·], n[·] ∈ C (3.6)

ist. In Analogie zur De�nition des SNR werden die Energieanteile aus Gl. 3.6 wie folgt

bezogen (siehe hierzu auch [70])

SNRT = 10 lg
Ex
En

. (3.7)

Dabei de�nieren die Variablen SNRT den Signal�Rausch�Abstand im Zeitbereich, Ex den

Energieinhalt vom deterministischen Teil x[·] und En den Energieinhalt vom stochastischen

Teil n[·].

Eine weitere, nicht unwesentliche Eigenschaft von Signalen bzw. Sequenzen befasst sich

mit dem dazu gehörigen Signal� bzw. Vektorraum V. Intergrierbare Funktionen bilden be-

züglich der Addition und der Multiplikation mit Skalaren einen komplexen Vektorraum V.

Seine Dimension ist i.a. nicht mehr endlich. Eine gesonderte Stellung messbarer Funktio-

nen haben die, welche quadratisch integrierbar bzw. quadratisch summierbar sind. Dieser
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hierdurch de�nierte Raum wird L2 bzw. l2 genannt und besitzt folgende mathematische

Beziehung, [44], [11]:

L2 = {z : R 7→ C :

∫
R
|z(t)|2dt <∞} (3.8)

l2 = {z : R 7→ C :
∑
i∈Z

|z[i]|2 <∞} (3.9)

Nach Gl. 3.8 wird der L2�Raum als Raum der quadratisch integrierbaren Funktionen und

nach Gl. 3.9 der l2�Raum als quadratisch summierbaren Folgen (oder Sequenzen) betrach-

tet. Die somit zuvor de�nierten Räume sind dementsprechend lineare Unterräume mit

Innenprodukt (oder Prä�Hilbert�Raum), die weiterhin den Axiomen des Skalarproduk-

tes genügen. Die einfachste Klasse von unendlich�dimensionalen Vektorräumen dieser Art

sind Hilbert�Räume, im Weiteren mit H bezeichnet. Bei ihnen leitet sich die Norm aus

den Hermiteschen Polynomen ab. Unter Beachtung der Konvergenzsätze (siehe [11]) ist die

Integralnorm von messbaren Funktionen1, mit der Darstellung ‖x‖p, nach der Beziehung

‖x‖p =

(∫
Ω⊂ Rn

|x|p dt
) 1

p

p ∈ N� {0}
(3.10)

de�niert. Für p = 2 wird aus dieser allgemeinen De�nition die Norm im L2 Raum be-

schrieben. Diese Norm, auch als euklidische Norm bezeichnet, wurde schon zuvor in den

Gln. (3.8) und (3.9) eingeführt. Damit ist in Hilbert�Räumen nicht nur die Länge eines

Vektors de�niert, sondern auch der Winkel zwischen zwei beliebigen Vektoren [30]. Nach

mathematischer De�nition sind die Räume L2 und l2 klassische Unterräume von H. Ein

Prä�Hilbert�Raum heiÿt Hilbertraum H, wenn der Vektorraum V durch die dazugehörige

1eine Funktion f : X 7→ R heiÿt messbar, wenn für beliebiges α ∈ R die Menge f−1([α,+∞]) = {x :
x ∈ X, f(x) > α} in A, wobei A ein nicht leeres System darstellt
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induzierte Norm, ‖x‖H := 〈x, x〉 12 , vervollständigt wird, d.h. wenn jede Couchy�Folge im

Raum konvergiert. Ein Raum H mit H = (H, ‖ · ‖) heiÿt unitär, wenn man in ihm ein

Skalarprodukt einführen kann, das mit der Norm verknüpft ist. Im unitären Raum gelten

aufgrund des Vorhandenseins des Skalarprodukts und der Norm die weiteren folgenden

Eigenschaften [11]:

Dreiecksungleichung

‖x+ y‖2 ≤ 〈‖x‖+ ‖y‖〉2

Couchy-Schwarz-Ungleichung

|〈x, y〉| ≤ 〈x, x〉 12 + 〈y, y〉 12

Parallelogrammgleichung

‖x+ y‖2 + ‖x− y‖2 = 2〈‖x‖2 + ‖y‖2〉.

Insbesondere in den Klassen der normierten Räume charakterisiert diese Gleichung die

unitären Räume.

Stetigkeit des Skalarproduktes

xn → x; yn → y implizit 〈xn, yn〉 → 〈x, y〉.

Beispiel 12

〈x, y〉l2 =
∑

i∈Z a[i] · b∗[i] ; a, b ∈ C

Beispiel 2

〈f, g〉L2 =
∫
R f(t)g(t)dt

Wie in dem vorangestellten Beispiel 2 erkennbar ist, hat diese Darstellung Ähnlichkeiten

mit der Integraltransformation der Funktionen f(t) mit g(t). Prinzipiell wird die Integral-

transformation der Funktion f(x) mit dem Kern k(y, x), x ∈ R und y ∈ C bzw. y ∈ R,

de�niert als (siehe [11], [44])

F (y) =

∫
R
k(y, x)f(x)dx. (3.11)

2b∗[i] entspricht der konjugiert�komplexen Zahl von b[i]
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Die Funktion f(x) heiÿt Originalfunktion, ihr De�nitionsbereich Originalbereich, die Funk-

tion F (y) heiÿt Bildfunktion, ihr De�nitionsbereich Bildbereich3.

Je nachdem welcher Funktion der Kern k(y, x) entspricht, werden die Transformationen

mit Namen, wie Hilbert, Fourier, Laplace, etc. benannt [11].

Eine weitere Darstellungsform von Integraltransformationen erfolgt kontextnah über die

Operatorschreibweise. Der lineare Operator L steht dabei für die Menge aller in dieser

Ausarbeitung aufgeführten Transformationen. De�nitionsgemäÿ wird der Operator L−1

der zu L inverse Operator genannt, so dass gilt

L−1

(
L(f(x))

)
= f(x). (3.12)

Die Bestimmung der Umkehrfunktion bedeutet, die Lösung der Integralgleichung 3.12 zu

suchen, in der die Funktion F (y) gegeben ist und die Funktion f(x) gesucht wird. Wenn

eine Lösung existiert, kann sie in der Form

L−1

(
F (·)

)
= f(x) (3.13)

geschrieben werden. Der Einsatz dieser Rechenmethode zur Lösung von Problemen u.a.

im Bereich der Physik und Technik ist weit verbreitet [11], [106]. Wie auch für andere

Integraltransformationen gilt für die Fouriertransformation (FT) der folgende Additions�

oder Linearitätssatz

F{αf(t) + βg(t)} = αF{f(t)}+ βF{g(t)}, α, β ∈ R (3.14)

Betrachtet man als Kern, wie in Gl. (3.11), de�niert die Funktion k(ω, t) = e−jωt, so stellt

die Bildfunktion der Integraltransformation die komplexe Fouriertransformation von f(t)

3Bildfunktionen werden mit Groÿbuchstaben, Originalfunktionen mit Kleinbuchstaben dargestellt
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dar. Für absolut periodische Signale stellt diese Funktion mit ω > 0 eine erhebliche

Datenreduktion gegenüber der Originalfunktion dar. Somit beschreibt die Bildfunktion die

Originalfunktion hinreichend genau und besitzt keine Redundanz. Problematisch wird diese

Darstellung jedoch, wenn zeitabhängige oder nicht periodische Signale im Bildbereich be-

trachtet werden. Hier verliert diese Abbildung gänzlich ihre Information und ist somit nicht

mehr bijektiv. Um dieses Problem zu verringern, werden gefensterte Fouriertransformatio-

nen4 eingesetzt. Das Prinzip dieser Technik besteht darin, die Zeitachse in Teilsegmente so

genannter Zeitfenster mittels spezieller Fensterfunktionen γ(· − τ) aufzuteilen. Die dabei

enthaltene Variable τ erlaubt die Translation auf der Zeitachse. Entsprechend der Fenster-

funktion γ(·−τ) ergibt sich gemäÿ der Fouriertransformation ein Frequenzfenster Γ(·−ω′),

welches auf der Y�Achse mit dem dazugehörigen Zeitfenster der X�Achse korreliert. Per

De�nition wird die gefensterte Fouriertransformation5 wie folgt beschrieben:

(
Fγx

)
(ω, τ) = 〈x, γ(· − τ)ejω·〉L2 , (3.15)

mit

gγ,τ (·) = γ(· − τ)ejω (3.16)

ergibt dies (
Fγx

)
(ω, τ) = 〈x, gγ,τ 〉L2 (3.17)

als Integraltransformation über R

(
Fγs

)
(ω, τ) =

∫
R
s(t)gγ,τ (t)dt. (3.18)

4auch STFT short�time�fourier�transform oder windowed�fourier�transform genannt
5der Index γ in den folgenden Formeln steht für den Hinweis auf die Verwendung der gefensterten

Betrachtung
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bzw. mit gγ,τ (t) = γ(t− τ)ejωt erhält man resümierend

(
Fγs

)
(ω, τ) =

∫
R
s(t)γ(t− τ)e−jωt.dt (3.19)

Das Spektrogramm der Bildfunktion lautet

∣∣∣∣(Fγx)(ω, τ)

∣∣∣∣2. (3.20)

Die kleinste Zeit�Frequenz�Au�ösung wird bei der Nutzung der STFT mit der Gaborfunk-

tion erreicht (siehe [70]). Eine weitere wichtige Erkenntnis lässt sich aus der Operation der

Fouriertransformation auf die Fensterfunktion γ bzw. gγ,τ wie folgt erschlieÿen

(Fgγ,τ ) (ω) =
〈
gγ,τ , e

jωτ
〉
L2 (3.21)

Entsprechend ist hieraus ersichtlich, das die STFT γ mit t 7→ γ(t− τ)ejωt eine feste Fens-

tergröÿe zum Zeitpunkt τ besitzt und dieses Fenster mit den harmonischen Schwingungen

der variablen Frequenz ω überstreicht.

Ein Signal s[·] eines stochastischen und ergodischen Prozesses wird als Linearkombinati-

on eines deterministischen Teiles x[k] mit x[k] = A0e
j2πfsk+φ und einem WSS Teil n[k],

wobei s[·], x[·], n[·] ∈ `2(R) mit der Euklidischen Norm ‖ · ‖`2 = (
∑
| · |2)1/2, betrachtet.

Im Gegensatz zu Mittelungstechniken [16], bei denen sich der SNR in Signalen mit
√
N

Messungen vergröÿert, nutzen Korrelationstechniken eine andere Grundlage, um den SNR

zu vergröÿern. Der erzielte Gewinn (Verbesserung des SNR) kann dabei erheblich stärker

sein, als bei der Mittelungstechink [54], [4]. Die zur Verbesserung des SNR durchgeführte

Mittelung einzelner Reizantworten s[t] erhebt vielmehr den Anspruch, dass das so erhaltene

Signal die Morphologie des deterministischen Anteils am Besten widerspiegelt, wobei eine

hohe Frequenz� und Zeitgenauigkeit von besonderer Bedeutung ist. Im Gegensatz zu dieser
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Forderung führen Quantisierungs� und Abtastfehler zu kleinen Phasenverschiebungen oder

Phasejitter τ in den gemessenen Einzelsignalen. Diese kleinen Verschiebungen verursachen

in den N Einzelsignalen gemäÿ der Zuordnung Gl. 3.22

D =
1

N

N∑
i=1

e−jωτi . (3.22)

eine zusätzliche Dämpfung D [47]. Gleichzeitig erhöht sich die Auswirkung dieser Dämp-

fung D, je näher die betrachtete Frequenz ω der halben Samplefrequenz fs/2 kommt.

Durch diese Abhängigkeit besitzt die Mittelungstechnik einen Tiefpasscharakter und die

Abtastrate besitzt somit in Bezug auf die Grenzfrequenz des Tiefpass�lters (TP) eine wich-

tige Rolle [125]. Dementsprechend werden üblicher Weise die Grenzen des TP mit 1/10fs

de�niert [108].

Eine häu�g angewandte Korrelationstechnik ist dabei die Autokorrelation [4]. Per De�ni-

tion wird diese nach der Gl. 3.23

rs,s[k] = 1/(2N − 1)
∑

s[·] s[·+ k] (3.23)

berechnet. Eine 5 Sekunden dauernde Sequenz Ts = 1/fs = 1/38, 4 kHz mit einem o�set-

freien (zero�mean) WSS soll die Energie von 1 bzw. 0 dB besitzen. Nach der Autokorre-

lation von n[·] beträgt die Energie vom Signal 6 rn,n −52, 8 dB bzw. 5, 248 · 10−6. Würde

man über die Mittelungstechnik den selben Wert erreichen wollen, so müsste man 1, 9 · 105

Mittelungen ausführen (die Energie im Signal reduziert sich dabei ∼ 1/N). Diese Tech-

nik der Korrelation wird insbesondere in der Radartechnik angewandt, da man bekannte

Signalmorphologie aus einem stark verrauschten Hintergrund entdecken möchte [4]. Das

Besondere an dieser Technik ist es, dass man die Impulsantwort des Empfängers so wählt,

dass es linear zum Eingangssignal ist. Durch die Kenntnis, dass die Gl. 3.23 mathematisch

6Wurde mit dem Programm Matlab berechnet.
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das Gleiche ist, wie die Faltung, nur mit gespiegeltem Signal, lässt sich das Ausgangssignal

am Empfänger einfach über die Faltung mit Impulsantwort und dem gespiegelten Ein-

gangssignal ausführen. Es wird so zu sagen mit der eigenen Funktion korreliert und dieses

besitzt dann bei der maximalen Überlappung ein Maximum. Diese Art von Filter werden

auch Matched Filter genannt. Neben diesem konkreten Beispiel wird das Abschätzen von

harmonischen Komponenten, welche sich in einem verrauschten Hintergrund be�nden, in

vielen weiteren Bereichen betrachtet [54]. Auf der Erkenntnis, dass DPOAE ebenfalls har-

monische (=deterministische) Signale sind, die von einem energiereichen Rauschen überla-

gert werden, basiert die im folgenden näher beschriebene Analysemethode. In Anlehnung

an Gl. 3.6 kann diese für P�Werte wie folgt umgeschrieben werden

s[k] =
P∑
i=1

Aie
j2πfin+φi) + n(k), k ∈ [0, . . . , N − 1], i ∈ [1, . . . , P ]. (3.24)

Die Powerspektrumsdichte (PSD) des Rauschanteils n[t] eines superponierten Signals wie

in Gl. 3.24 beschrieben, ergibt sich gemäÿ [54] für P = 1 zu

p(s− x) =
1

πNdet(Rnn)
e(−(s−x)HR−1

nn(s−x)). (3.25)

In dieser Gl. 3.25 steht der Index H für den mathematischen Begri� hermitesch (benannt

nach dem Mathematiker Charles Hermite). Eine Matrix A mit den Elementen aij wobei

aij ∈ C, besitzt eine Hermitesche Form, sofern aij = a∗ji ist, d.h. die Elemente a∗ji

sind die konjugiert komplexen Elemente von aij. Für eine reellwertige Matrix A ist ihre

Hermitesche Form gleich der transponierten Form, d.h. AH = AT für aij ∈ R. Mit Bezug

auf Gl. 3.6 de�niert p(s − x) die PSD des Rauschens, wobei in Gl. 3.25 Rn,n die N × N

groÿe Autokorrelationsmatrix des Rauschanteiles n[·] ist. Für ein mittelwertfreies WSS
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ergibt sich die Autokorrelationsmatrix Rn,n zu

Rn,n = σ2
nI, (3.26)

wobei I die Einheitsmatrix (A ·A−1 = I) und σ2 die geschätzte Varianz des Rauschsignals

ist. Mit der De�nition aus Gl. 3.26 wird Gl. 3.25 zu

p(s− x) =
1

πNdet(σ2
nI)

e

(
− 1

σ2n
(s−x)H(s−x)

)
(3.27)

umgeformt. Die Frage nach dem Maximum Likelihood Estimation (MLE) des determi-

nistischen Anteils x[·] mit der Amplitude X0, der Frequenz f und der Phase φ führt zur

Maximierung der Gl. 3.27. Maximiert werden kann die Gl. 3.27 auch dahingehend, dass der

abhängige Teil des Exponents dieser Gl. 3.27
(
(s− x)H(s− x)

)
minimiert wird. Formell

kann dies über die Beziehung

ζ = (s− x)H(s− x) (3.28)

ergänzt werden. In Anlehnung an die komplexe Schreibweise kann x in seine harmonischen

Komponenten von Amplitude A1 und Frequenz f1 wie folgt zerlegt werden

ζ(A1, f1) = (s−A1e1)H(s−A1e1), A1 ∈ C, e1 ∈ K (3.29)

Die komplexen Variablen Ai, ei können dabei in folgender Weise aufgespaltet werden

A1 = A01e
φ1 (3.30)

und

e1 = [1, ej2πf1·1, ej2πf1·2, . . . , ej2πf1·(N−1)]T . (3.31)

A1 wird als Schätzer (MLE) der tatsächlichen Amplituden betrachtet und mit Gl. 3.29
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sowie den vorgenannten Ergänzungen und den Formalismen der linearen Algebra wird

ζ(A1, f1) = (s−A1e1)H(s−A1e1) (3.32)

= sH(s−A1e1)−A∗1e
H
1 (s−A1e1) (3.33)

= sHs−A1s
He1 (3.34)

= sHs− 1

N
|eH1 s|2. (3.35)

Zu guter Letzt muss ζ(A1, f1) in Gl. 3.32 minimiert werden, indem 1
N
|eH1 s|2 maximiert

wird, [54]. Somit ergibt sich

arg max
f∈R, k∈Z

1

N
|eH1 s|2 = arg max

f∈R, k∈Z

1

N

∣∣∣∣N−1∑
k=0

s[k] e(−j2πfk)

∣∣∣∣2. (3.36)

Um die E�ektivität eines statistischen Schätzers zu beschreiben, bedient man sich der

Cramer�Rao�Ungleichung [54]. Diese Ungleichung liefert für jeden Schätzer eine untere

Schranke für die Varianz des Schätzers. Schätzer, deren Varianz sich im Bereich der unteren

Schranke be�nden, werden dabei als optimal oder e�zient bezeichnet (siehe Kap. 3, in [54]).

Für Gl. 3.24 und P = 1 berechnet sich diese untere Schranke für die Varianz von A1 zu

(ohne Herleitung)

var(A1) ≥ σ2
n

2N
. (3.37)

Mit den zuvor aufgeführten Formeln wurde gezeigt, dass sich auf der Basis eines MLE

harmonische Signale in einem mittelwertsfreien WSS über ein Korrelationverfahren opti-

mal abschätzen lassen. Mittels der Korrelation ist es damit relativ einfach, harmonische

Strukturen zweier mittelwertsfreier Signale s1, s2 aufzuzeigen. Sind beide Signale statis-

tisch unabhängig von einander, so reduziert sich die Energie drastisch (theoretisch zu Null),

wie es schon die zuvor gezeigte Berechnung lieferte.

In dem nun folgenden Teil wird auf Basis der Korrelationstechnik ein weiterer Schritt
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aufgebaut, mit dem sich diese Technik darüber hinaus nochmals verbessern lässt, siehe

[114].

Das Wesentliche dieser zusätzlichen Berechnung liegt in der Idee, das stochastische Signal

s[·] überlappend zu korrelieren und anschlieÿend die Teilergebnisse zu mitteln. Ausgehend

von einem Signal der Länge N mit s[i], i ∈ [0, . . . , N − 1] soll dieses in die Teilsignale sk

mit k, k ∈ [1, . . . , K] untergliedert werden. Jedes Signal sk besitzt dabei die einheitliche

Länge L. Unter Berücksichtigung einer 50% Überlappung ergibt sich folgende Notation

k = 1 : s1 = s[0, L− 1] (3.38)

k = 2 : s2 = s[
1

2
L,

3

2
L− 1] (3.39)

k = 3 : s3 = s[L, 2L− 1] (3.40)

k = 4 : s4 = s[
3

2
L,

5

2
L− 1] (3.41)

... (3.42)

k = K : sK = s[(K − 1)
L

2
, (K − L

2
− 1]. (3.43)

Für k = K und konstantem L ergibt sich demnach, dass K − L
2

= N − 1 ist. Wie schon

zuvor bei der gefensterten Fouriertransformation beschrieben, kann das Signal s nicht ohne

weitere Hilfsmittel in die Teilsequenzen sk gegliedert werden. Um dies dennoch zu erreichen,

werden wieder so genannte Fensterfunktionen γ(·−τ) de�niert (in Analogie zur gefensterten

FFT). Thematisch kann dieses Verfahren auch in Abb. 3.1 ersehen werden. Gemäÿ der

Empfehlung aus [114] eignet sich für diese Fensterung γ(· − τ) folgende Funktion

γ[τ ] = 1−
(
τ − L−1

2
L+1

2

)2

, mit τ ∈ [(k − 1)
L

2
, (k − L

2
− 1] und k ∈ [1, . . . , K]. (3.44)

Die zu dieser Funktion der Gl. 3.44 zugehörige FT Γ(f) = F{γ[τ ]} lässt sich nun wie folgt
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approximativ

Γ(f) ≈ 1

LU

{
2

π2(L+ 1)f 2

(
sin
(
(L+ 1)πf

)
(L+ 1)πf

− cos
(
(L+ 1)πf

))}2

(3.45)

berechnen. Dabei lässt sich durch variieren von L in Gl. 3.45 Γ(f) nur in der horizontalen

Dimension verändern und die Halbbandbreite ∆f beträgt für die Funktion Γ(f)

∆f ≈ 1, 16

L+ 1
(3.46)

[114]. In Gl. 3.45 de�niert die Variable U die normierte Energie im Signal γ, die nach

Gl. 3.49 entsprechend bestimmt werden kann. Basierend auf die Parseval�Planacherel�

Gleichung gilt, dass das Innenprodukt oder Skalarprodukt zweier Funktionen f(t), g(t)

gleich dem Innenprodukt der Koe�zienten ihrer Fouriertransformierten ist. Seien f und g

stückweise stetig und T− periodische Funktionen mit den komplexen Fourierkoe�zienten

cf (i) und cg(i), so gilt nach dieser Gleichung (siehe [107])

∞∑
i=−∞

cf (i)cg(i)∗ =
1

T

∫ T

0

f(t)g∗(t)dt. (3.47)

Basierend auf der Gl. 3.47 spezialisiert die Parseval�Gleichung den Energieinhalt einer

stückweise stetigen und T− periodischen Funktion f(t) analog zu

∞∑
i=−∞

c(i)c(i)∗ =
1

T

∫ T

0

|f(t)|2dt. (3.48)

Demnach be�ndet sich die Energie eines Zeitsignals in der Quadratsumme der Entwick-

lungskoe�zienten ihrer fouriertransformierten Abbildung wider [58], [107]. Analog der Gl.

3.48 wird nun die Energie U des Fensters γ in Gl. 3.44 mit der Länge L folgender Maÿen

de�niert

U =
1

L

L−1∑
i=0

|γ[i]|2. (3.49)
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Da die Faltung mit dem Fenster γ mit L/2 überlappend ausgeführt wird und gleichzeitig

auch die ursprüngliche Energie im Signal nicht verändert werden darf, muss Gl. 3.48 noch

mit einem Faktor L/U bewertet werden [114]. Analog zur gefensterten FFT, erhält man

für diskrete Signale die analoge Darstellung der gefensterten Z-Transformation

P γ
k (f) =

1

L

L−1∑
i=0

sγ[i]z−i. (3.50)

Interpretiert wird Gl. 3.50 als das Innenprodukt des Signals s[i] mit der Fensterfunkti-

on γ[t − τ ] und der anschlieÿenden Z-Transformation. Der Index k ∈ [1, K] wieder-

um de�niert die jeweilige Sequenz, siehe Gl. 3.38�. Gleichzeitig kann ersehen werden,

dass diese Gl. 3.50 groÿe Ähnlichkeiten als optimaler Schätzer für die Berechnung von

harmonischen Strukturen in einem verrauschten Hintergrund hat [54], siehe Gl. 3.36,

arg maxf∈R, k∈Z
1
N

∣∣∣∣∑ s[k] e(−j2πfk)

∣∣∣∣2. Nun liegt es nahe mit Gl. 3.50 alle P γ
k (f) für

k ∈ [1, K] zu berechnen und das Ergebnis im Spektralbereich zu mitteln. Verfolgt man

diesen Ansatz, so wird damit die neue Gröÿe Φγ
ss mit der Beziehung

Φγ
ss =

1

K

K∑
i=1

L

U
P γ
k (i). (3.51)

Um diese neue Variable Φγ
ss im gesamten Text fortlaufend einen einheitlichen Namen zu

geben, wird das neue Maÿ mit der Bezeichnung averaging powerspectra emissions - APE

de�niert. Abgeleitet wird dieser Name aus dem Vorgang, dass die einzelnen korrelierten

Powerspektren gemittelt werden, um im physiologischen Falle eine OAE im gemessenen

Signal nachweisen zu können.

Eine weitere, interessante Betrachtung über die energetischen Zustände im Zeitsignal s

gegenüber dem Energiewert in der berechneten Gröÿe APE führt über die Bestimmung

der Varianz bzw. deren Verhältnis. Durch die Mittelung des Signals über K Segmente

verringert sich auch die Varianz entsprechend [114]. Im direkten Vergleich der var{P γ
k (f)}



KAPITEL 3. MATERIAL UND METHODE 66

zur var{Φγ
ss} kann nach [114] folgende Beziehung hergestellt werden

var{Φγ
ss(f)} = var{P γ

k (f)} ·
1 + 2

9
− 2

9K

K
. (3.52)

Ausgeklammert und approximiert ergibt dies den Wert

var{Φγ
ss(f)} =

11

9K
· var{P γ

k (f)}. (3.53)

Der Faktor 11/9 verglichen mit dem Faktor 1 für nicht überlappende Segmente, verrin-

gert demnach die Varianz im Signal [114]. Obwohl sich die Varianz mit steigendem K

verringert, ist deren Wert jedoch nach unten hin durch technische Reglementierungen be-

grenzt. So kann zum Beispiel das Signal nicht unendlich lang sein oder das Interval L

nicht zu klein bestimmt werden. Auch die Überlappung hat bei L/2 ein Maximum erreicht

[114]. Vergleicht man jedoch die absolute Anzahl der Segmente K bei nicht überlappender

mit der überlappenden Ausführung, so ist dies bei L/2 nochmals eine weitere Verringe-

rung um 2N
L
− 1 ≈ 2N

L
. So wird der Faktor 11/9 nochmals verdoppelt und berechnet sich

demnach zu 22/9. Basierend auf die zuvor aufgeführte Rechnung kann nun folgender Ver-

gleich durchgeführt werden. Ausgehend von einer 4,2 Sekunden dauernden Sequenz n[·]

mit Ts = 1/fs = 1/38, 4 kHz wird das darin enthaltene, o�setfreie (zero�mean) WSS n[i]

mit einer Energie von 1 bzw. 0 dB de�niert. Wird dieses Signal n[i] nun in Einzelsequenzen

von 250 ms zerlegt und gemäÿ der Notation 1/K
∑

ni gemittelt (wie in [46] beschrieben),

so erhält man eine Signalenergie von −12, 3 dB (berechnet mit Gl. 3.4 bzw. Gl. 3.7 auf

der Basis von 17 Mittelungen). Dem gegenüber beträgt die Energie des mit dem APE�

Schätzers Φγ
ss analysierten Signals −42, 94 dB (berechnet mit Gl. 3.51). Nach dem Ansatz

von Cramer-Rao ergibt sich für dieses Signal n[i] gemäÿ Gl. 3.37 eine minimalste Ener-

gie Emin von −45, 15 dB. In der nachfolgenden Tab. 3.1 ist dieser Vergleich übersichtlich

dargestellt:
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Tabelle 3.1: Vergleich SNR

n[i] Emin Φγ
ss 1/K

∑
ni

Energie 0 dB −45, 15 dB −42, 94 dB −12, 3 dB

3.2 Messaufbau und Sound�Kalibrierung

Wie schon zuvor aufgeführt sind DPOAE Signale von sehr kleiner Spannungsamplitude,

die mit einem emp�ndlichen Mikrophon aufgezeichnet werden. Um dieses Emissionssignal

nicht noch stärker zu verrauschen, sind zusätzliche Rauschquellen zu vermeiden. Grund-

sätzlich wurden für diese Arbeit die Ein�ussfaktoren Soundkarte und Spannungsversorgung

der DPOAE Sonde näher untersucht. Bei der Auswahl der Soundkarte zeigte sich, dass sich

hierfür ein Laptop der Firma Sony gegenüber der Standardsoundkarte des Computers bzw.

der gesonderten Soundkarte des Herstellers TerraTec, Typ Aureon 5.1 PCI (im Computer

eingebaut) am Besten eignet. Als Vergleichsmerkmal wurde dabei die errechnete Energie

im gemessenen Mikrophonsignal benutzt. Dieses Systemrauschen wurde mittels einer 5 s

langen Wave�Datei, die einen Nullvektor beinhaltet (alle Elemente in dieser mit Matlab

erzeugten Datei hatten den Wert Null) und bei maximaler Verstärkung am Audioausgang

des Computers erfasst. Das so mit dem Mikrophon erfasste Signal in einer rauscharm ge-

dämmten 2 cm3 Hülse ist demnach nur von dem Systemrauschen der Soundkarte des PC

und vom gpah (Gerät der Fa. gtec, Östereich - siehe Abb. 3.2) abhängig (bei gleicharti-

ger Spannungsversorgung des Mikrophons und gleicher DPOAE�Sonde). Die nachfolgende

Abb. 3.1 zeigt dabei den Vergleich des vor genannten Sachverhaltes. Im oberen Teilbild der

Abb. 3.1 wird das gesamte Spektrum des Grundrauschens der unterschiedlichen Soundkar-

ten im Frequenzbereich von 200 Hz bis 18 kHz gezeigt. Die rote Linie stellt dabei das

Ergebnis der Soundkarte des Laptops und die blaue Linie das der Soundkarte des PCs dar.

Man erkennt deutlich den Unterschied im Frequenzbereich von 300 Hz und 5 kHz, wel-
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cher im unteren Teilbild detailiert gezeigt wird. Neben einem O�set von etwa 5 dB sind im

Spektrum der Soundkarte aus dem PC noch weitere harmonische Anteile im Abstand von

100 Hz erkennbar. Wie deutlich erkennbar ist, weist der Laptop Vaio vom Hersteller Sony

Abbildung 3.1: Im Vergleich dargestellt das Spektrums des Grundrauschens der Soundkarte aus dem
Laptop (rote Linie) und der Soundkarte aus dem PC (blaue Linie). Das obere Teilbild zeigt dabei den
gesamten Frequenzbereich von 200 Hz bis 18 kHz und das untere Teilbild den Frequenzbereich von
200 Hz bis 5 kHz. Die y�Achse skaliert dabei in beiden Teilbildern den Pegel in dB.

die geringste Rauschenergie En im gemessenen Signal auf. Dieser mit einem Intel 2 GHz

core 2 duo Prozessor ausgestattete Rechner besitzt dabei eine low�noise Soundkarte (Audio

Codec: Realtek ALC 260, Complaint Standard: DirectSound 3D with high de�nition audio

features). Die Berechnung der maximalen Rauschenergie En für diesen Laptop mittels Gl.

4.1 ergab für den Frequenzbereich f ∈ [8, 18] kHz einen Wert von 3.578 · 10−12 V 2. In der

spektralen Ebene brachte die Anwendung der Gl. 3.51 einen Wert Φγ
ss von maximal −32 dB

bei f = 8 kHz bzw. −42 dB bei f = 18 kHz. Legt man einen Mindestsignalrauschabstand

von 6 dB zugrunde, so liegen die theoretischen Grenzen der Au�ösung zwischen f = 8 kHz

und f = 18 kHz bei −26 dB bis −36 dB. Neben diesen physikalischen Grenzen besitzt

der zuvor benannte Laptop einen 17 Zoll groÿen Monitor, der die Bedienung der speziell
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für diese Anwendung entwickelten graphischen Bedien- und Anzeigeober�ächen erleichtert

und das System portabel macht (klinikübergreifender Einsatz).

Um den Ein�uss verschiedener Spannungsversorgungen für die DPOAE�Sonde zu prüfen,

wurden unterschiedliche Energieversorgungen getestet. Nach dem Medizinproduktegesetz

(MPG) dürfen nur Netzteile hierfür verwendet werden, deren Zulassung dies so vorsieht.

Solche Spannungsversorgungen, die aus der 230 V ∼ Netzspannung eine Schutzkleinspan-

nung nach EN 61140 bzw. für die medizinische Produkte nach EN 60601-1 produzieren,

werden heute üblicherweise mit Schaltnetzteilen betrieben. Diese Technik erlaubt eine fast

gleich bleibende Ausgangsspannung, was bei dem Betrieb von elektronischen Geräten sehr

wichtig ist. Diese Ausgangsspannung ist dabei auch bei sich stark ändernder Belastung und

bei Schwankungen der Netzspannung stabil. Bautechnisch haben diese Netzteile wiederum

den Vorteil, dass der Wirkungsgrad von ca. 90% (gegenüber ca. 50% bei herkömmlicher

Technik) eine sehr kompakte Bauweise erlaubt. Wesentliche Nachteile solcher Schaltnetz-

teile sind die produzierten Oberwellen (engl. switching noise), die durch das ständige hin

und her Schalten der elektronischen Bauteile (z.B. Thyristoren, IGBT, MOSFET) bis in

den Frequenzbereich von mehrerenMHz entstehen [120]. Zur Prüfung, welche Spannungs-

versorgung sich für die DPOAE Sonde am Besten eignet, wurde sowohl ein handelsübliches

Netzteil, als auch ein nach MPG zugelassenes Netzteil getestet. Da jedoch beide Netztei-

le ein erhebliches Rauschen produzieren, welches im Spektrogramm deutlich sichtbar ist,

wurde die Energieversorgung der Sonde mittels einer 9 V Zink�Kohle Batterie sicherge-

stellt. Diese Art der Versorgung hat den Vorteil, dass keine zusätzlichen Interferenzen aus

dem Netz bzw. von elektronischen Bauteilen ausgehen. Nachteilig ist hier nur der zeitlich

begrenzte Betrieb einer Batterie. Durch den hohen Innenwiderstand des Mikrophons (liegt

im Bereich von etwa 40 kΩ) ist jedoch die relative Nutzungzeit akzeptabel (Austausch

etwa alle 4 Wochen). Über eine kleine separate Platine, die sich EMV�geschützt in einem

Aluminiumkasten be�ndet, wird neben allen Anschlüssen auch die konstante Spannungs-
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versorgung für das Miniaturmikrophon in der DPOAE�Sonde bereitgestellt, siehe Abb.

3.2.

Abbildung 3.2: Schematischer Messaufbau für die hochtonausgelöste DPOAE Messung.

Als Verstärker wird ein 24-bit (theoretischer Dynamikbereich von ≈ 144 dB) A/D Wand-

ler mit einer Abtastrate von 38, 4 kHz (USBamp, g.tec, Graz, Österreich) eingesetzt.

Die dB-genaue Einstellung des Stimulusreizes erfolgt über einen programmierbaren (in

1 dB�Schritten) Pegelabschwächer (gpah, g.tec, Graz, Österreich). Zentral gesteuert wer-

den sowohl die Messung als auch Stimulusapplizierung über den Laptop. Als DPOAE

Sonde fungiert eine handelsübliche UGD�Sonde (ILO 292, Otodynamics, Hat�eld, UK). In

dieser Sonde be�nden sich zwei Subminiaturlautsprecher ED 3046 (Knowles Electronics,

Inc., Itasca, Illinois, USA), die in Verbindung mit zusätzlichen Komponenten einen Fre-

quenzbereich von bis zu 20 kHz und dabei einen Schalldruckpegel von über 80 dB/SPL
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aufweisen (Knowles Electronics, technical bulletin TB20). Das EM 3346 Elektret Kon-

densatormikrophone (Knowles Electronics) in der UGD Sonde ist für die Messung von

Frequenzen bis 10 kHz geeignet (Knowles Electronics, EM series data sheet). Die

maximale Emissionsfrequenz fdp bei der Frequenzzuordnung 2f1 − f2 beträgt bei der Sti-

mulation mit f2 = 18 kHz fdp = 12 kHz. Obwohl die Sonde laut Hersteller nur bis zu einer

Frequenz von 10 kHz eingesetzt wird (nach Angaben von Pete Bray, Otodynamics, UK),

zeigten durchgeführte Referenzmessungen, dass die Sonde auch oberhalb dieser Limitation

perfekt arbeitet. Entsprechende Referenz- und Kalibriermessungen wurden von der Firma

Ulrich Keller, Weinheim an der DPOAE Sonde durchgeführt. Hierzu wurde die UDG Sonde

über einen Kuppler an das künstliche Ohr Typ 4157 mit dem Sensortyp 2669 angeschlossen

und die Schalldruckpegel der Reintöne vom Laptop über das Pegelmessinstrument ange-

zeigt und notiert (alle Komponenten von Bruel & Kjaer, Naerum, Denmark). Die bei

dieser Kalibriermessung festgehaltenen, maximalen Schalldruckpegel in Abhängigkeit des

Reintones spiegeln dabei eine konstante Ausgangsspannung wider (Abb. 3.3). In der Abb.

3.3 ist das Ergebnis dieser Kalibriermessung der Wandler 1 und 2 frequenzspezi�sch gra-

phisch dargestellt. Dabei zeigt die y�Achse den gemessenen maximalen Schalldruckpegel

in dB/SPL und die x�Achse die Frequenz in kHz.

Abbildung 3.3: Frequenzabhängige Darstellung der maximalen Schalldruckpegeln der in dem DPOAE
Stecker be�ndlichen aktustischen Wandler W1 und W2. Die y�Achse skaliert den Schalldruckpegel in
dB/SPL und die x�Achse die Frequenz in kHz.

Sämtliche Reintöne wurden frequenzgenau digital mit einer Abtastrate fs von 44, 1 kHz

und einer Au�ösung von 16 Bit und einer An- und Abstiegs�anke von 0, 5 s (Empfehlung
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aus [122]) erzeugt. Die Qualität dieser Töne, die über die Soundkarte des Laptops generiert

werden, wurden kanalabhängig in der Frequenz und der Spannung (true RMS) mittels dem

geeichten Meÿinstrument Escort 3136 A kontrolliert und die Qualität sichergestellt. Wie

aus der Abb. 3.3 ersichtlich, kann bis zu einem Frequenzbereich von 14 kHz ein Pegel von

70 dB/SPL und bei 18 kHz noch ein Pegel von 60 dB/SPL appliziert werden. Dies be-

deutet, dass zur Beschallung mit einem Pegel von 60 dB/SPL bei 14 kHz eine Dämpfung

von 5 dB und bei 18 kHz eine Dämpfung von 0 dB eingestellt werden muss. Da jedoch bei

einer geringen Dämpfung am gpah das niederfrequente Systemrauschen einen leisen Hö-

reindruck erzeugt, wurden für die akustische Stimulation folgende Pegelwerte vorde�niert:

bis f2 ≤ 12 kHz wird mit konstantem Pegel P1 = P2 = 65 dB/SPL und für Frequen-

zen f2 > 12 kHz der Pegel P1 = 65 dB/SPL bzw. P2 = 55 dB/SPL beschallt. Somit

ergibt sich für alle Messungen eine einheitliche Spannung am Audioausgang des Laptop,

die patientenunabhängig ist und nur von der Kalibrierung des Systems abhängt. Gemäÿ

Empfehlung aus [105] wird diese Messmethode auch als iso�driver�voltage conditions be-

zeichnet.

Nach der, wie zuvor beschriebenen Methode durchgeführten Kalibrierung des Systems wur-

den anschlieÿend die im Mikrophon des DPOAE�Steckers gemessenen Spannungsverläufe

analysiert und gemäÿ der Gl. 3.51 der Wert Φγ
ss frequenzabhängig kalkuliert. Somit diente

diese Messung auch als Negativkontrolle, siehe folgende Abb. 3.4. In der Abb. 3.4 wird die

spektrale Antwort des Hohlkörpers, die über zwei Primärtöne stimuliert wurde, gezeigt.

Neben den Spektrallinien von f1 und f2, mit f2 ∈ [0, 5 · · · 18] kHz, sowie f2/f1 = 1, 2, wur-

de auch die zugeordnete Linie der Frequenz 2f1−f2 markiert. In allen Teilbildern der Abb.

3.4 ist die x�Achse in kHz und die y�Achse in dB skaliert. Einen genauen Überblick über

die benutzten Frequenzen der Stimuli und die sich ergebenden multifrequenten Emissionen

der OHCs können in der Abb. 4.7 ersehen werden.
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Es zeigt sich, dass in allen diesen Referenzmessungen die Gröÿe Φγ
ss bei der jeweils zu-

geordneten Frequenz fdp = 2f1 − f2 keinen vom Grundrauschen signi�kant höheren Wert

besitzt. Wie schon zuvor beschrieben, produzieren Soundkarten und Netzteile deterministi-

sches Rauschen, was sich auch auf das Analysesignal superponiert auswirkt. Des Weiteren

produzieren ganzzahlige Frequenzkomponenten bezogen auf die Samplefrequenz in der Wa-

vedatei ebenfalls harmonisches Rauschen im Messsignal. Um keine falsch positiven Werte

vorzutäuschen, wurden Frequenzen von f2 und f1 gewählt, deren Verzerrungsprodukte fdp

nicht mit den vor genannten Störsignalen interferieren.

Eine Kalibrierung des Messergebnisses konnte wegen fehlendem Datenblatt des Herstellers

über die Emp�ndlichkeit des Mikrophons der Sonde nicht vorgenommen werden, da das

Mikrophon für Frequenzen oberhalb von 8 kHz nicht eingesetzt wurde. Darüber hinaus

besitzen Schallwellen im Hochtonbereich Wellenlängen, die sich in der Gröÿenordnung der

Ohrgeometrie be�nden. Hiervon ausgeschlossen ist die Kalibrierung der Schallwandler, die

sich in einem akustischen Koppler referenzieren lassen. Für den Fall, dass der Schalldruck-

pegel am Kalibriermikrophon des Kupplers den gleichen Wert besitzt, wie beim Übergang

vom Wandler zur Luft, kann das Sondenmikrophon ebenfalls kalibriert werden (dies ist

jedoch nur im unteren Frequenzbereich möglich [105]). Aus diesen Gründen (unbekannte,

frequenzabhängige Emp�ndlichkeit des Mikrophons, stehende Wellen) haben die gemes-

senen Pegel der Stimuli in Abb. 3.4 nicht den Pegelabstand zueinander, welcher auf der

Basis der Kalibrierung eingestellt wurde. Als gute Abschätzung zur Messung kann jedoch

die Abb. 3.4 genutzt werden.
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Abbildung 3.4: Darstellung der analysierten Werte von Φγss in Gegenwart zweier Primärtöne, wie sie zur
Auslösung von DPOAE genutzt werden. Auf der x�Achse wird der Frequenzbereich von f2 = 0, 5 kHz bis
18 kHz aufgetragen (gemessen wurde in dem Kuppler zur Kalibrierung der Wandler. Die y�Achse wurde
in dB skaliert.
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3.3 Probanden und Einschlusskriterien

Für die DPOAE Messungen wurden 20 Ohren von 10 normalhörigen Probanden (∅ 24 Jah-

re, σ 2,13 Jahre, 8 weiblich, 2 männlich) genutzt. Alle Probanden hatten keine Ohrerkran-

kungen und ein normales Hörvermögen mit einem maximalen Hörverlust bis 15 dB/HL

im Frequenzbereich von 125 Hz bis 12 kHz bzw. maximal 25 dB/HL im Frequenzbereich

oberhalb von 12 kHz bis 18 kHz. Die Beweglichkeit des Trommelfells wurde mittels dem

Tympanometer (Aurictec AT335, Hamburg) kontrolliert, um ein normgerechtes Verhalten

zu prüfen, welches für die Messung von OAE besonders wichtig ist. Zur Kontrolle der Hör-

schwelle im Hochtonbereich > 12 kHz wurde ein für diesen Zweck speziell kon�guriertes

Programm entwickelt, welches über eine graphische Bedienober�äche verfügt. Das für die

Messung nötige Anschlussschema zeigt die Abb. 3.5. Der für die Ausführung der Messung

Abbildung 3.5: Schematische Darsetllung des Messaufbaus für die Hochtonaudiometrie, für f > 12 kHz.

nötige Laptop (Vaio, Sony) und der progammierbare Abschwächer (gpah, g.tec, Graz, Ös-
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terreich) sind die gleichen, wie sie auch zur hochtonausgelösten DPOAE Messung genutzt

werden, vergleiche hierzu Abb. 3.2. Appliziert wurden diese Reintöne über den Kopfhö-

rer HD200 (Sennheiser, Wedemark, Germany). Die komplette Messeinrichtung wurde vor

der audiometrischen Messung mittels einem künstlichen Ohr, Typ 4153 (Brüel & Kjäer,

Naerum, Denmark) und dem dazugehörigen Sensor (Mikrophon), Typ 4192 (Brüel &

Kjäer, Naerum, Denmark) kalibriert. Zusammen mit dem Schallpegelmessinstrument Typ

2250 (Brüel & Kjäer, Naerum, Denmark) erfüllt diese Ausführung die Norm IEC R303.

In der nachfolgenden Abb. 3.6 ist der hierfür genutzte Messaufbau schematisch wieder ge-

geben. Um die gemessenen dB/SPL(A)�Werte in dB/HL�Werte zu konvertieren, wurde

Abbildung 3.6: Schematischer Messaufbau zur Kalibrierung des verwendeten Kopfhörer HD 200 für den
Frequenzbereich von 12 kHz bis 20 kHz.

eine Kalibriertabelle der Firma Ulrich Keller, Weinheim, Germany) genutzt7. Diese Zusam-

7Die Firma Ulrich Keller ist lizensiert, um Kalibriermessungen an Audiometern und audiometrischen
Messplätze gemäÿ dem MPG durchzuführen.
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menstellung der Komponenten entspricht dabei der Forderung der DIN EN ISO 389 und

erlaubt es damit, referenzierende Beurteilungen des Hörvermögen durchzuführen. Die kli-

nischen DPOAE�Messungen erfolgten bei den Frequenzen f2 = 1, 1, 4, 2, 2, 8 und 4 kHz

mit den Pegeln L1 = 65 und L2 = 55 dB/SPL wobei das Verhältnis f2/f1 = 1, 2 betrug.

Verwendet wurde hierfür das Gerät Echoport ILO 292 (Otodynamics, Hat�eld, UK). Der

Gesundheitszustand des Probanden wurde vor der Messung von einem erfahrenen HNO�

Arzt kontrolliert und bestätigt. Alle Messungen wurden in einem schallgedämmten Raum,

der auch für die audiologischen Testungen der Klinik genutzt wird, durchgeführt. Alle Pro-

banden oder deren Sorgeberechtigte haben die schriftliche Einwilligung zur Studie geleistet

und das Studiendesign entsprach dabei der Deklaration von Helsinki. Für die Studie wurde

den Probanden keine �nanzielle Entschädigung geleistet.

Bei den Probanden wurden seitenabhängig jeweils 36 DPOAEs von f2 = 500 Hz bis 18 kHz

in Abständen von 500 Hz gemessen und analysiert. Das Frequenzverhältnis f2/f1 betrug

konstant 1, 2 und der Schalldruckpegel wurde einheitlich für Frequenzen mit f2 ≤ 12 kHz

mit P1 = P2 = 65 dB/SPL und für Frequenzen f2 > 12 kHz mit P1 = 65 dB/SPL

bzw. P2 = 55 dB/SPL festgesetzt. Vor der seitenabhängigen DPAOE Messung wurde der

Sondensitz über eine TEOAE�Messung veri�ziert. Alle Probanden berichteten nach der

Messung, dass alle Stimuli gehört wurden.

Zur automatisierten Registrierung der DPOAE wurde speziell eine graphische Ober�äche

entwickelt, deren Hintergrund auf die Struktur eines Simulink�les zurückgreift, um die

Messdaten automatisch einzulesen und zu analysieren. Die genaue Gestalt dieser Ober�ä-

che kann in Abb. 3.7 ersehen werden. Vom Benutzer sind nur Namen und Geburtsdatum

sowie die fortlaufende Messung einzugeben. Über zwei ±�Tasten kann der Pegel P1 und P2

in 1 dB/SPL Schritten getrennt voneinander gewählt werden. Der Pegelbereich ist dabei

individuell von 30 bis 70 dB/SPL einstellbar. Entgegen der freien Pegeleinstellung er-
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Abbildung 3.7: Screenshot der graphischen Ober�äche zur Messung der hochtonausgelösten DPOAE mit
zusätzlicher Kennzeichnung des Frequenzbereiches.

folgt die Frequenzvorwahl von f2 nur in vorde�nierten Werten. Neben den Patienten- und

Pegeldaten sind auch alle Rohdaten und analysierten Ergebnisse in einem Struktur�le hin-

terlegt. Das komplette Programm einschlieÿlich der Ober�äche wurde selbst auf Grundlage

von Matlab 2010 (Mathworks) entwickelt.

Messungen am lebenden Tiermodell erfolgten gemäÿ � 10 des Tierschutzgesetzes auf dem

zuvor gestellten und genehmigten Antrag Anzeige von Eingri�en und Behandlungen an

Tieren gemäÿ � 8a des Tierschutzgesetzes. Narkotisiert wurde das Tier von einem er-

fahrenden HNO�Arzt mit entsprechender Expertise und dem Erwerb der entsprechenden

Fachkenntnis. Nach der Messung erwachten die Mäuse aus der Narkose und wurden wieder

in die universitäre Tierhaltung zurück gebracht.



Kapitel 4

Ergebnisse

In den nachfolgenden Unterkapiteln wird die Leistungsfähigkeit des neuen APE-Schätzers

Φγ
ss, sowie das Verhalten von DPOAE auf geänderte Reizsituationen getestet. Dabei kon-

zentrieren sich die beiden ersten Unterkapitel auf die Analyse von simulierten Daten und

in den darauf folgenden Unterkapiteln werden klinische Messungen an Probanden vorge-

stellt. Abschlieÿend werden noch zwei pathologische Fälle (Lärm und Chemotherapie) und

Messungen am Tiermodell gezeigt.

In diesem Zusammenhang wird auch auf eine mit der Kinderonkologie des Universitätskli-

nikum des Saarlandes unter Leitung von Herrn Prof. Norbert Graf durchgeführte Studie

verwiesen [74], deren Umsetzung zuvor von der Ethikkommission des Saarlandes positiv

beschieden wurde (Schreiben vom 21.März 2011, Nr. 40/11).

Statistische Analysen wurden mittels einer zweiseitigen ANOVA (analysis of variance) mit

einem p-Wert von 0, 05 als statistisch signi�kantes Niveau durchgeführt. Dabei wurden

die unabhängigen Merkmale wie Ohr, Frequenz und Messwiederholung betrachtet. Zuvor

79
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wurde die Varianzverteilung beider Gruppen auf Normverteilung geprüft, ggf. musste bei

signi�kantem Unterschied die Anzahl der Freiheitsgrade angepasst werden.

4.1 Vergleich der Performance an synthetischen Daten

In diesem Unterkapitel wird auf Basis von synthetisch erzeugten Daten die Leistungsfä-

higkeit des Algorithmus demonstriert und mit einer herkömmlichen Extraktionsmethode,

die mit der Gl. 3.17 de�niert wurde, verglichen. In den derzeit verfügbaren klinischen Dia-

gnosegeräten zur Messung otoakustischer Emissionen werden Einzelmessungen zuerst zur

Verbesserung des SNR gemittelt, um anschlieÿend dieses Ergebnis mit der Gl. 3.17 in ihre

Spektralkomponenten aufzuspalten [46]. Technisch hat dies den Vorteil, dass man einen

Algorithmus sowohl für die Messung der TEOAE, als auch für die Messung der DPOAE

nutzen kann. Demgegenüber steht jedoch, dass beide Schätzmethoden auf zwei verschie-

denen Modellen basieren. Durch die Invarianz der Fouriertransformation bezüglich des

Additions- und Linearitätssatzes, siehe Gl. 3.14, ist es unerheblich, ob zuerst die Einzel-

messung transformiert wird und anschlieÿend gemittelt oder zuerst gemittelt und dann

transformiert wird. Basierend auf dieser Erkenntnis werden die synthetisch erzeugten Da-

ten verglichen. Hierzu wurde eigens im Rahmen dieser Dissertation ein Matlab�Programm

entwickelt und implementiert, mit dem der Vergleich automatisiert vollzogen werden kann.

Ausgehend von der De�nition der Varianz einer gemessenen Sequenz (siehe hierzu auch

Gl. 3.2) s[·] mit s[·] = s[0], s[1], . . . , s[N − 1]

σ2
s =

1

N

N−1∑
i=0

(s− E{s})2, (4.1)
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ergibt sich für das mittelwertfreie Signal E{s = 0} die vereinfachte Darstellung

σ2
s =

1

N

N−1∑
i=0

s2. (4.2)

Da diese Gleichung auch als eine Form eines Energieinhalts im Signal betrachtet werden

kann [11] (dargestellt in Gl. 3.4) wird diese Beziehung für folgende Betrachtung des SNR

genutzt. Unter Annahme des superponierten Signals s mit den Anteilen n (Rauschanteil)

und x (deterministischer Anteil) lässt sich der SNR im Zeitbereich (fortlaufend mit Index

T) mit folgender Gl. 4.3 de�nieren

SNRT = 10 lg
σ2
x

σ2
n

. (4.3)

Basierend auf dieser Gl. 4.3 wird zuerst der Vergleich des neuen Algorithmus mit einer

herkömmlichen Methode auf Grundlage eines stochastischen Signals beschrieben. Dieser

Sachverhalt wird in den Abb. 4.1 und 4.2 näher gezeigt. Für diese Berechnung wird das

deterministische Signal x mit der normierten Amplitude und der mathematischen Beschrei-

bung x[·] = A ej2πf [·]+φ, A = 1 µV, f = 8.139 kHz, φ = 0 über einen Zeitraum von 10 s

simuliert. Dieser Signalanteil x[·] wird anschlieÿend mit einem bandbegrenzten, weiÿen

Rauschen (WSS) n[·] überlagert, welches die Energie En = σ2
n besitzt. Das somit konstru-

ierte neue Signal s[·] (mit s[·] = x[·]+n[·]) dient nun als Sequenz für die weitere Berechnung.

So zeigt Abb. 4.1A den Amplitudenverlauf in µV des entsprechenden Signals s[·] im Be-

reich von 5, 524 s bis 5.538 s. Demgegenüber beschreibt Teilbild 4.1B das gleiche Signal

s[·] mit seiner Amplitude in dB im Frequenzbereich zwischen 7.900 Hz und 8.400 Hz. Für

diese Transformation wurde eine matlabbasierte 8.192�point FFT genutzt. Mittels der Gl.

4.3 ergibt sich ein SNRT des Signals s[·] von −35.13 dB. Im Gegensatz zur Abb. 4.1 bildet

nun Abb. 4.2 die kalkulierten Ergebnisse als Vergleich der verschiedenen Transformationen

ab. Im Einzelnen wird dabei mittels der grauen und mit ♦ gekennzeichneten Linie das Re-
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Abbildung 4.1: Darstellung des Amplitudenverlaufes des Signals s[·], A im Zeitbereich und B im Frequenz-
bereich.

chenergebnis der gefensterten FT E{| (Fγs, ·) (f)|2} = | (Fγs) (f)|2 = 1
K

∑
| (Fγsk) (f)|2

gegenüber dem Ergebnis des mit schwarzer Linie und mittels ∗ gekennzeichneten APE-

Schätzers Φγ
ss dargestellt. In den Teilbildern 4.2A und 4.2B ist die x�Achse einheitlich

als Frequenz in Hz und die y�Achse als Signalenergie in Abhängigkeit der Frequenz in

dB skaliert. Diese Signalenergie konzentriert sich dabei in den Frequenzbändern mit der

einheitlichen Di�erenz df , welche durch die Berechnungsparameter festgelegt wurde. Dabei

entspricht die Energie in den Frequenzbändern dem Produkt der Entwickelungskoe�zienten

c(i) mit ihrem konjugiert-komplexen Wert c(i)∗ der Transformation (siehe Gl. 3.47 und Gl.

3.48 � Parseval-Planacherel-Gleichung). Eine weitere sich hieraus ableitende Eigenschaft

dieser Energiebetrachtung ist die Tatsache, dass die Varianz eines mittelwertfreien Signals,

welches die Gl. 3.2 bis Gl. 3.4 erfüllt, gleich der gemittelten Summe der Energien ihrer

Frequenzbänder ist. Somit lässt sich auch die Signalenergie benachbarter Frequenzbänder

einfach bestimmen, was in der späteren Bestimmung des SNR benötigt wird.

Des Weiteren wurde bei dieser Simulation darauf geachtet, dass gleiche Situationen zu

Grunde gelegt wurden, wie sie bei der rellen Messung von DPOAEs vorkommen. Als Ab-
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stand wurde deshalb zwischen zwei Werten im Signal s eine Zeitkonstante dt de�niert,

welche dem Reziproken der Samplesfrequenz fs entspricht (dt = /fs). Auch wurden die

vom Bioampli�er USBamp an den Rechner übertragenen Matlabdaten in der Einheit µV

codiert. Somit sind die eingelesenen Vektoren zu den Messungen am Ohr einheitengleich.

Als Dimension der FT wurde der konstante Parameter 213 = 8.192 für beide Berech-

nungsmethoden gewählt. Die zuvor beschriebene Breite des Frequenzbandes df berechnet

sich demnach aus dem Verhältnis von halber Abtastfrequenz fs und Dimension der FT

(df = fs/(2 · 8.192)). Somit ergibt sich eine minimale Frequenzau�ösung df mit einem

Wert von 2, 34 Hz. Um die maximale Anzahl der Teilsegmente K im Signal s zu steuern,

bedarf es einer minimalen Segmentlänge L, welches die Länge N des Signals s nach Gl.

3.43 ganzzahlig löst. Da zur Berechnung der FT des Signals eine FFT genutzt wird, ist

es hilfreich, dass die Dimension der FT und die Teilsignallänge L in einem ganzzahligem

Verhältnis stehen. Als guter Parameter für L hat sich der Wert 214 bewährt. Für Werte

L > 214 � zum Beispiel 215 � wird eine überproportionale Rechenzeit benötigt, die eine

automatisierte Auswertung nicht für sinnvoll erscheinen lässt. Ein kleinerer Wert für L

liefert entsprechend der Cramer-Rao-Ungleichung [54] einen schlechteres APE.

Während der Vergleich der Resultate beider Berechnungsmethoden in Abb. 4.2A nicht

deutlich erkennbar ist, so wird der Unterschied in der Abb 4.2B deutlich sichtbar. Zum einen

hat der APE-Schätzer eine etwa um 1, 844 dB gröÿere Energieamplitude gegenüber dem

konventionellen Wert | (Fγs) (f)|2, und zum anderen ist die Varianz in dem Powerspektrum

| (Fγs) (f)|2 im Gegensatz zur Varianz im APE-Spektrum um 33 % gröÿer, was gleichzeitig

auch auf einen höheren Energiewert En deutet. Berechnet ergibt dies ein Verhältnis von

var(Φγss)
var(Fγs) = 0.6724. Zur Ermittelung der Di�erenz beider SNR muss zum einen die höhere

Energieamplitude im Signal Φγ
ss und zum anderen deren geringere Varianz mit in das
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Verhältnis einbezogen werden. Addiert man nun beide Werte im dB Maÿ, so ergibt sich1

ein verbesserter SNR von 1, 844 dB −−1, 724 dB = 1, 844 dB + 1, 724 dB = 3, 568 dB.

Abbildung 4.2: Vergleich des Berechnungsergebnisses des APE�Schätzers Φγss, schwarze Linie mit ∗ mar-
kierten Punkten mit der herkömmlichen STFT Methode |(Fγs|2, graue, ♦ markierte Linie. Die x�Achse
zeigt dabei den Frequenzauschnitt im Teilbild A von 8, 0 kHz bis 8, 350 kHz und im Teilbild B von
8, 120 kHz bis 8, 170 kHz. Die y�Achsen zeigen gleichermaÿen den Energieinhalt im Frequenzband df
in der Einheit dB. Die Di�erenz der geschätzen Energieamplituden des deterministischen Signals (mit
f = 8.139 Hz) zwischen den beiden Methoden beträgt dabei 1, 844 dB, wobei die Energie des Rauschan-
teils im Signal Φγss um 33 % geringer ist, als im Signal |(Fγs)|2.

Weiterhin fällt auf, dass sich das Maximum beider Berechnungsgröÿen Φγ
ss und |(Fγs)|2 in

den Signalverläufen bei der Frequenz von 8.140 Hz be�ndet und einen deutlichen Abfall

in den Seitenbändern aufweist. Gegenüber dem Ansatz des synthetisch erzeugten Signals s

ist dies eine absolute Frequenzabweichung von 1 Hz oder relativ 1, 2 · 10−2 %.

Ausgehend von dem in der Literatur beschriebenen Formalismus zum sicheren Nachweis

von DPOAE�Signalen in einem verrauschten Hintergrund wird in der nächsten Simulati-

on das Verhalten beider Berechnungsmethoden bei unterschiedlichen SNR und Frequen-

zen getestet und dargestellt. Zur Unterscheidung einer sicheren OAE zum benachbarten

Grundrauschen wird ein Pegelabstand von mindestens ≥ 6 dB oder einen dB-Abstand von

120 log(0.6724) = −1, 724
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mindestens 2σ postuliert [66], [45]. Entsprechend ergibt sich bei einem Abstand von 2σ

eine Unsicherheitswahrscheinlichkeit von 4, 55 % [11]. Demgegenüber wurde in der nachfol-

genden Berechnung ein Abstand zwischen der geschätzten Amplitude des determinischen

Signalanteils und dem benachbarten Rauschanteil von mindestens 3σ zu Grunde gelegt.

Dies entspricht einer Unsicherheitswahrscheinlichkeit von ≤ 0, 27 % [11]). Somit ergibt

sich folgende mathematische De�nition des Ansatzes, welcher mit Gl. 4.4 für die Standard-

methode genutzt wird

SNRSTFT = max (Fγs)−
(
E{(Fγs)}+ 3σ

)
. (4.4)

Gl. 4.5 nutzt den selben Ansatz, bezieht sich dabei aber auf den mit der neuen Analyse-

methode kalkulierten APE�Schätzer

SNRΦ = max Φγ
ss −

(
E{Φγ

ss}+ 3σ

)
. (4.5)

Zur Ermittlung des für diesen Ansatz benötigten durchschnittlichen Rauschens im Fre-

quenzband ∆f , f ∈ [fdp − ∆f, fdp + ∆f ] wurde gemäÿ Empfehlung von [93] ein links-

und rechtsseitiger Abstand von ∆f = 50 Hz kalkuliert. Unter Anwendung dieser Betrach-

tung ergab die durchschnittliche SNR�Berechnung bei dem in Abb. 4.2 gezeigten Ener-

giesignal mit einem SNRT von −35, 2 dB einen Wert für die SNRSTFT von −0.3363 dB

(Gl. 4.4) und demgegenüber einen Wert von SNRΦ = 1.4016 dB (Gl. 4.5) für den APE�

Schätzer. Dies bedeutet, dass der berechnete Wert des deterministischen Signalanteils x

einen Abstand von −0.3363 dB bzw. 1.4016 dB zur 3σ-Grenze des Rauschens besitzt.

Ein positiver Unterschied de�niert, dass harmonische Signalteile sich mit einer Sicher-

heit von 99, 73% noch aus einem entsprechende SNRT extrahieren lassen. Negative Werte

wiederum zeigen auf die Unsicherheit der Identi�kation. In der nachfolgenden Abbildung

4.3 ist dieser Sachverhalt der methodischen Analyse graphisch dargestellt. Basierend auf
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der zuvor beschrieben Methode zur Überprüfung eines Einzelsignals werden nun für kon-

stante En Werte zehn frequenzverschiedene, deterministische Signale x so darin eingebet-

tet, dass anschlieÿend die Performance beider Schätzmethoden gemäÿ Gl. 4.4 und Gl. 4.5

veri�ziert werden können (gleiche Datengrundlage für unterschiedliche Analysemethode).

Formell ergibt sich für die Kalkulation dieser Sinusfunktionen folgender Ansatz x[t] mit

xi[t] = A ej2πfit, A = 1, i ∈ [1 · · · 10], fi ∈ [1 · · · 18 kHz]. Anschlieÿend werden diese Si-

gnale mit einem mittelwertfreienWSS überlagert, sodass sich die eingestellten SNRT Werte

(nach Gl. 4.3), wie sie als x�Achse in der Abb. 4.3 de�niert sind, ergeben. Zur Einstellung

des SNR wurden bei konstanter Amplitude des Sinussignals A = 1 zehn verschiedene Ener-

gien eines WSS gemäÿ Gl. 4.2 so bestimmt, dass sich die zur Berechnung von SNRT , siehe

Gl. 4.3, dargestellten Werte SNRT ∈ [−38,−18] dB ergaben. Resümierend wurden somit

zwei 10× 10 Matrizen mit den Werten SNRΦ und SNRSTFT kalkuliert. Sämtliche hierfür

simulierten stochastischen Signale s hatten die einheitliche Länge von 172.032 Samples

(gleiche Dimension, wie sie auch bei der Messung von DPOAE genutzt wird). Die gra�sche

Auswertung dieser Matrizen zeigt Abb. 4.3, in der mittels zwei Graphen die Performance

beider Analysemethode dargestellt werden. Dabei stellt die schwarze Linie den ermittelten

Wert SNRΦ und die graue Linie den ermittelten Wert SNRSTFT dar. Jeder Berechnungs-

punkt zu einem konstanten SNRT ist der Mittelwert aus zehn frequenz�unterschiedlichen

Einzelberechnungen. Analog hierzu ist die Standardabweichung mit ±1σ ebenfalls in dem

Darstellungspunkt aufgeführt. Im Gegensatz zu der Berechnungsmethode von SNRSTFT

ergeben sich mit dem Algorithmus zur Bestimmung von SNRΦ deutlich bessere SNR. Um

die Performance beider Analysemethode zu referenzieren, wurde die Gröÿe ∆SNR wie folgt

de�niert

∆SNR = SNRΦ − SNRSTFT . (4.6)

Für alle simulierten SNR und Frequenzen ∆SNR(f, SNRT ) ist der gemittelte Wert von

∆SNR = SNRΦ−SNRSTFT > 1.7 dB. Aufgrund der reduzierten Steigung dieser Funktio-
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Abbildung 4.3: Gegenüberstellung der nach Gl. 4.4 SNRSTFT (graue Linie) und Gl. 4.5 SNRΦ (schwarze
Linie) berechneten SNR. Jeder Berechnungspunkt in dieser Abbildung stellt einen Mittelwert von 10
gleichmäÿig verteilten Frequenzen im Bereich von 1 kHz bis 18 kHz als Funktion von SNRT dar. Neben
dem Mittelwert beinhaltet die Abbildung noch die Standardabweichung mit ±1σ als Error bars.

nen (d(SNRΦ)/d(SNRT < 0, 5) bzw. d(SNRSTFT )/d(SNRT < 0, 5) ergibt eine Änderung

des Ordinatenwertes von etwa 1, 7 dB Abzissenänderung SNRT von ≈ 4 dB. Neben einer

höheren Signalamplitude verringert die neue Methode auch die Energie En im berechneten

Signal Φγ
ss gegenüber der herkömmlichen Betrachtung. Der über alle berechnete SNRT und

Frequenzen gemittelte Wert für das Verhältnis der Varianzen var(Φγss)
var(Fγs) war dabei 0.6728.

4.2 Modellierte otoakustische Emissionen

Im Unterkapitel 2.3 Otoakustische Emissionen wurde in Abb. 2.7 schematisch die Entste-

hung von DPOAEs aufgezeigt. Wesentlich an dieser Darstellung ist die Erkenntnis, dass

das mittels Mikrofon gemessene DPOAE�Signal des Schalldruckpegels im äuÿeren Gehör-

gang eine Überlagerung von mindestens zwei unabhängigen Quellen auf der Basilarmem-

bran darstellt. Im weiteren Verlauf dieser Dissertation wurden dann im Unterkapitel 2.4
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Wellen und Schwingungen, die hydromechanischen Grundlagen für die zeitabhängige, ein-

dimensinale Bewegung der BM, mittels partieller DGL in Gl. 2.7 vorgestellt. In dem nun

vorliegenden Unterkapitel 4.2 werden diese vorgenannten Betrachtungen zusammengefaÿt.

Anhand der Simulation der druck- und zeitabhängigen Bewegung der Basilarmembran

über die iterative Lösung der partiellen DGL kann ein Zustand ausgelöst werden, der ei-

ner DPOAE�Messung gleich kommt. Demnach wird ein Vektor als Eingangssignal für die

Simulation genutzt, welcher eine Überlagerung zweier tonaler Stimuli mit den Pegeln P1

und P2 sowie den Frequenzen f1 und f2 mit f2/f1 = 1, 2 repräsentiert. Als Messsignal zur

Bestimmung des APE�Schätzers wurde die Bewegung der Stapesplatte genutzt, die von

der Simulation als Antwort auf das vor genannte Eingangssignal berechnet wurde (siehe

Unterkapitel 3.1). Für diese Berechnung wurde das von Nobili et al. (2003) [82] entwi-

ckelte aktive Modell zur Bewegungssimulation der BM unter Berücksichtigung der motilen

Fähigkeit der OHC verwandt. Die für diese Simulation nötigen Matlab�les können über

den Link http//link.springerny. com/link/service/journals/10162/contents/02/ 3055/pa-

per/index.htm kostenfrei aus dem Internet herunter geladen werden [82]. In diesem Dow-

nloadpaket sind monochromatische Sinustöne als auszuwählende Eingangsvektoren ent-

halten. Weiterhin kann vom Nutzer zwischen der Darstellung der aktiven und passiven

Wanderwelle gewählt werden. Um jedoch die nachstehenden Abbildungen zu generieren,

wurden entsprechende Eingangsvektoren selbst erzeugt und die Funktion des aktiven Be-

reiches der BM ortsabhängig im Modell modi�ziert. Die Ausführung dieser Toolbox liefert

dann dem Betrachter eine videoartige Darstellung der Wanderwellenbewegung der BM.

Über das Workspace von Matlab lieÿ sich das Ausgangssignal als Vektor abspeichern und

anschlieÿend mittles dem APE�Algorithmus analysieren.

Um die Fähigkeit dieser Modellierung zu demonstrieren, wurde anhand folgender Para-

meter die Bewegung der BM ζ(x, t), wie in Abb. 4.4A dargestellt, simuliert. Als Stimuli

wurden zwei tonale Sinustöne mit f1 = 7.500 Hz und f2 = 9.000 Hz, sowie dem Pegelab-
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stand P1 − P2 = 10 dB über eine Zeitspanne von 2 s überlagert, wobei der Absolutpegel

über die maximale Bewegungsamplitude der BM abgeschätzt wurde (65 dB/SPL entspre-

chen etwa 400 pm, was sich mit den Angaben aus [14] deckt). In der Abb. 4.4 zeigt das

Abbildung 4.4: In Teilbild A wird eine Momentaufnahme der Basilarmembranschwingung ζ(x, t) bei Rei-
zung mittels zweier Primärtöne gezeigt. Links darunter, in Teilbild B ist die Stei�gkeit k(x) des Innenohres
gezeigt. Teilbild C stellt die Verteilung der schwingenden Masse der Basilarmembran und in Teilbild D ist
wiederum die Frequenz Ort Zugehörigkeit über die Länge der BM x aufgetragen.

obere Teilbild A eine Momentaufnahme über den Verlauf der Wanderwellen, die die BM

tonotrop zu der Frequenz in Schwingung versetzen. Deutlich in dieser Abb. 4.4A ist zu

erkennen, wie einzelne Frequenzkomponenten die Bewegung der BM ζ(x, t) auf verschiede-

nen Orten erregen. Insbesondere werden im Überlappungsbreich der Stimuli P1 und P2 mit

ihren Frequenzen f1 und f2 Verzerrungsprodukte fdp der Frequenzzuordnung 2f1−f2 bzw.

f2−f1 erzeugt, deren Abbildung auf der BM an ihren zugeordneten Stellen der CF weitere

Bewegungen auslösen. Die dabei resultierenden Abstände zwischen Stapes und der tono-

tropen Stelle auf der BM sind für CF9 kHz ≈ 4 mm und für CF7,5 kHz ≈ 5, 1 mm sowie für
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deren Distorsitionprodukte 2f1− f2 CF6,0 kHz ≈ 7, 5 mm bzw. f2− f1 CF1,5 kHz ≈ 18 mm

(siehe hierzu auch Abb. 4.4D). Deutlich erkennbar ist es, dass die maximale Auslenkung

der BM an dem Ort der CF mit der Zuordnung fdp = f2 − f1 gröÿer ist, als an dem Ort

mit der Zuordnung fdp = 2f1− f2. Zur besseren Übersicht sind alle vorgenannten Bereiche

der BM mittels Pfeilen in der Abb. 4.4A gekennzeichnet. Skaliert ist die y�Achse dieser

Abb. 4.4 in Analogie zu der Empfehlung aus [82].

In der zuvor dargestellten Abb. 4.4 ist eindeutig erkennbar, dass die DPOAE-Anteile, die

aus dem Bereich ihrer CF stammen, nicht zu vernachlässigen sind. Dementsprechend stellt

sich die Frage, welche Rolle der Pegelabstand zwischen P1 und P2, sowie die Motilität der

OHC in diesen Bereichen auf das Gesamtemissionsergebnis spielen. Einen möglichen Ansatz

zur Klärung dieser Frage soll mit der Abb. 4.5 aufgezeigt werden. Die Anregung der hierfür

nötigen Simulation erfolgte auf Basis der zuvor beschriebenen Parameter. In der Abb. 4.5

(Teilbild A bis C) werden in der oberen Zeile drei verschiedene Wanderwellenbewegungen

der BM ζ(x, t) abgebildet. Dabei zeigt das Teilbild 4.5A die Ausgangsituation, wie sie auch

in der Abb. 4.4A groÿ dargestellt ist. Demgegenüber stellen die Teilabbildungen 4.5B und

4.5C hiervon modi�zierte Situationen dar. So beträgt in der mittleren Abb. 4.5B der Pe-

gelabstand zwischen P1 und P2 20 dB anstatt 10 dB, wie in Abb. 4.5A. Im rechten Teilbild

4.5C wurde gegenüber der Abb. 4.5A die Fähigkeit der aktiven Verstärkung der OHC im

Bereich ihrer CF der zusätzlichen DPOAE-Quellen (place��xed) modi�ziert. Dieser vom

Ort der BM abhängige Zustand wird in der mittleren Zeile von Abb. 4.5D in Abhängigkeit

der Abstandes auf der BM gezeigt. Wie schon in Abb. 2.7C gezeigt bzw. im Unterkapitel

2.3 beschrieben, haben die OHC die Fähigkeit, schon bei kleinster Veränderung ihres in-

trazellulären Potentials ihren Zellkörper zu motilieren. Diese Eigenschaft der OHC, aktiv

die Bewegung der BM zu beein�ussen, wird mit dem Parameter FOHC(x, η(x, t)) in Gl. 2.7

beschrieben. Somit haben kleine Änderungen in dem De�ektionsparameter η eine groÿe

Wirkung auf die auslösende Kraft FOHC der OHC. Entsprechend zeigt nun die Abb. 4.5D
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den ortsabhängigen Verlauf dieses De�ektionsparameters η. Die blaue Linie repräsentiert

dabei physiologische und die rote Linie pathologische Zustände. Der pathologische Zustand

wird jedoch nur im Bereich der BM von 6 mm < x < 21 mm vorbestimmt, um die Emis-

sionen aus den Orten der CF der Zuordnungen 2f1 − f2 und f2 − f1 zu stören (siehe auch

Abb. 4.5A). Das spektrale Analyseergebnis des APE�Schätzers Φγ
ss dieser drei Simulatio-

nen zeigen die Teilbilder der Abb. 4.5E bis G (untere Zeile). Im Bild E ist es das Ergebnis

der Bewegungsfunktion ζ(x, t) aus Teilbild A (normale DPOAE Messbedingung), im Bild

F das Ergebnis aus Teilbild B (Pegeldi�erenz 20 dB) dargestellt und Bild G gehört analog

zum Teilbild C (gestörte OHC Funktion). Durch das gestörte Verhalten von η im Bereich

Abbildung 4.5: Teilbilder A bis C zeigen die Bewegungen der BM ζ(x, t) für drei verschiedene Simulations-
arten. Im mittleren Bereich wird der ortsabhängige De�ektionsparameter η - physiologisch mittels blauer
und pathologisch mittels roter Linie beschrieben. Das Analyseergebnis der Bewegung der Stapesplatte des
APE-Schätzers Φγss ist in der unteren Zeile gezeigt. Hierbei gehören Teil A und Teilbild E, Teilbild B und
Teilbild F sowie Teilbild C und G zueinander. Die x-Achse ist in allen Abbildungen einheitlich mit dem
Ort der BM in mm skaliert.

von 6 mm und 21 mm entstehen zusätzliche harmonische Artefakte im Ausgangsvektor
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der Simulation, deren Frequenzzuordnung sich im Bereich von 25 mm (sichtbar in Abb.

4.5C) auf der BM abbilden (Orts�Frequenz�Zuordnung der BM). Diese niederfrequenten

Artefakte sind wiederum in der Abb. 4.5G am Äuÿeren Rand der x-Achse sichtbar.

Des Weiteren sind deutlich im Analyseergebnis der Abb. 4.5E und G neben den Primärtö-

nen f1 und f2 auch die Verzerrungsprodukte 2f1−f2 und f2−f1 erkennbar (siehe Tab. 4.1).

Demgegenüber heben sich diese Emissionen im Teilbild 4.5F nur geringfügig vom benach-

barten Rauschen ab. Dieser Sachverhalt wird zählenmäÿig in der nachstehenden Tab. 4.1

separat beschrieben. Bei allen Simulationen wurden die zur Analyse des APE�Schätzers Φγ
ss

Tabelle 4.1: SNR

Φγ
ss(f1) Φγ

ss(f2) Φγ
ss(f2 − f1) Φγ

ss(2f1 − f2)

Simulation A 58 dB 47 dB −12, 64 dB 7, 667 dB
Simulation B 59 dB 35 dB ≈ −43 dB −6, 47 dB
Simulation C 60 dB 47 dB −8, 731 dB 5, 985 dB

benötigten Vorgaben genutzt, wie sie auch im vorgenannten Unterkapitel 3.1 beschrieben

wurden. Das anregende Signal (Eingangsvektor) wurde gemäÿ Details aus [82] mit einer

Samplefrequenz von 200 kHz simuliert. Zur iterativen Lösung der DGL wurde die Länge

der BM mit 34, 5 mm und einer Schrittweite dx von 35 mm/500 = 0.07 mm de�niert

[82]. Hierbei ist zu beachten, dass durch die nichtlineare Zuordnung von Frequenz und Ort

(siehe Abb. 4.4D) die Werte von df bei gleichem dx nicht konstant sind, sondern basal am

gröÿten und apikal am kleinsten. Das heiÿt, dass an der Stelle x = 5 mm die Steigung

∆f/∆x gröÿer ist, als an der Stelle x = 30 mm. Formell kann dieser Zusammenhang durch

Ableitung der in Abb. 4.4D gezeigten Funktion durchgeführt werden.

Sämtliche Simulationen und Berechnungen wurden mit dem Programm Matlab2010b

durchgeführt.
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4.3 Klinisch relevante Messungen

Die nachfolgenden Unterkapitel widmen sich der Messung von DPOAEs in klinisch rele-

vanten Bereichen. Beginnend mit der Messung eines einzelnen DPOAE�Signals bei einer

Frequenzkombination wird anschlieÿend die Performanz des Analysealgorithmuses an einer

Normprobandengruppe von 10 Teilnehmer (20 Ohren) getestet.

Zur Überprüfung der Test � Retest Reliabilität wurden Messungen an einer Probandin über

3 Wochen durchgeführt und deren Abweichungen miteinander verglichen. Abschlieÿend

werden noch an zwei Einzelfällen die mögliche Relevanz dieser neuen Technik am Beispiel

der Presbyakusis und des ototoxisch induzierten Hörverlustes während der Chemotherapie

bei einem Kind vorgestellt.

4.3.1 Messung eines klinischen DPOAE Signals

Dieses Unterkapitel widmet sich der Darstellung eines einzelnen DPOAE�Signals (siehe

Abb. 4.6), welches an einem gut hörenden Probanden (gemittelter Hörverlust deutlich unter

dem Mittelwert der Gruppe) gemessen wurde. In dieser Abb. 4.6 wird das Analyseergebnis

des APE�Schätzers Φγ
ss einer einzelnen, klinischen DPOAE�Registrierung mit den Stimuli

f1 = 6, 257 kHz und f2 = 7, 509 kHz gezeigt. Die dazugehörigen Schalldruckpegel waren

P1 = P2 = 65 dB. Neben den Stimuli und dem bekannten Verzerrungsprodukt 2f1 −

f2 sind in dieser Abb. 4.6 auch weitere, nichtlineare Anteile der OAE deutlich sichtbar,

die sich entsprechend vom Grundrauschen abheben. Dabei erkennt man, dass sich diese

Signalanteile fast hertzgenau in der Berechnung der Primärtöne widerspiegeln (genaue

Werte können aus Abb. 4.7 entnommen werden). Wie schon zuvor im Unterkapitel 4.2

beschrieben und in Abb. 4.5A darstellt, besitzt das Signal mit der Zuordnung f2 − f1
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Abbildung 4.6: Illustration der Performance des neuen APE-Schätzers Φγss bei der Analyse eines klinisch
gemessenen DPOAE�Signals. Neben der Hauptanalysefrequenz fdp = 2f1 − f2 sind weitere Verzerrungs-
produkte, teils sehr deutlich sichtbar. Ausgelöst wurde diese Messung über zwei Stimuli f1 = 6, 257 kHz
und f2 = 7, 509 kHz und einem Pegel von P1 = P2 = 65 dB/SP . Die y�axis skaliert die Energie E in dB
als eine Funktion der Frequenz. Die x�Achse wird dabei in kHz angegeben.

ebenfalls einen sehr hohen SNR mit ≈ 30 dB. Neben den Emissionen sind auch in dieser

Abb. 4.6 Spektrallinien verschiedener Störquellen sichtbar. Generell nimmt der Ein�uss

dieser Störungen jedoch mit zunehmender Frequenz f2 ab.

4.3.2 Normpopulation

An einem otologisch unau�älligen Kollektiv von 10 Probanden wurde die Validität der

neuen Analysemethode an 20 Ohren getestet (siehe Kap. 3.3). Zur Messung der DPOAEs

wurde die Frequenz f2 in dem Bereich von 0, 5 kHz bis 18 kHz in 36 Stimulustöne, wie sie

in der Tabelle der Abb. 4.7 dargestellt ist, segmentiert. Neben den Anregungsfrequenzen f1

und f2 sind in dieser Tabelle auch alle Frequenzkombinationen nf1±mf2 wobei n,m ∈ Z,

für f < 45 kHz aufgelistet, die zur Messung der DPOAEs genutzt werden können.

Aus der Beziehung f2/f1 = 1, 2 bzw. f2/f1 = 6/5 ergibt sich, dass z.B 3f1 = 5f2 − 3f1 ist.
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Abbildung 4.7: Tabellarische Aufstellung der zur Messung der DPOAE genutzten Stimulusfrequenzen f1

und f2 sowie die aus dem Distorsionprodukt entstehenden Emissionsfrequenzen nf1 ±mf2, mit n,m ∈ Z.
Die farbig hervorgehobenen Werte liegen dabei entweder wegen dem Abtasttheorem bzw. dem Bandpass-
�lter auÿerhalb des Analysebereiches.

Dementsprechend sind die Frequenzwerte in den zugehörigen Spalten der Abb. 4.7 teilweise

gleich. Des Weiteren deklarieren die in dieser Tabelle farbig hervorgehobenen Felder Fre-

quenzwerte, die entweder wegen des Abtasttheorems (f ≥ fs/2) oder des implementierten

Bandpass�lters nicht analysiert werden konnten. Somit verschwinden diese Werte auch aus

der Darstellung des Analysealgorithmus.

Zur Vermeidung von Überlagerungen aus Störsignalen, die fälschlicher Weise eine positive

Emission vortäuschen könnten, wurden Frequenzanregungen f1 und f2 genutzt, die zu

keiner bekannten Störung passen. So sind zum Beispiel in den Abb. 4.6 und 3.4 harmonische

Artefakte sichtbar, deren Ursachen nicht in den Emissionen der OHCs liegen.

Die in den nachfolgenden Abb. 4.8 und 4.9 gezeigten Ergebnisse der analysierten SNR der

DPOAEs wurden für den Frequenzbereich f2 ∈ [0, 5 . . . 12] kHz mit den Schalldruckpegeln

P1 = P2 = 65 dB/SPL ausgelöst. Im darüber be�ndlichen Frequenzbereich mit f2 >
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12 kHz hatten die eingestellten Schalldruckpegel P1 und P2 die Werte 65 dB/SPL bzw.

55 dB/SPL (siehe hierzu auch Kap. 3.2).

Wie schon zuvor beschrieben und in der Abb. 4.6 erkennbar, ist es mit der Analysemethode

möglich, multifrequente OAEs zu detektieren. Nach Auswertung aller Daten zeigte sich,

dass sich die Frequenzkomponenten mit den Zuordnungen fdp = f2 − f1, 2f1 − f2, 3f1

und 3f2 besonders stabile SNR hatten. Dieser Sachverhalt wird nun in den nachfolgenden

Abbildungen gezeigt. Entsprechend farbig illustriert die Abb. 4.8 diesen Sachverhalt, der

gemittelten Ergebnisse in dieser Normprobandengruppe.

Abbildung 4.8: Messung der gemittelten SNR von multifrequenten DPOAEs im Frequenzbereich von
f2 = 0, 5 bis 18 kHz. Die darin enthaltene Spektrallinie der Emission f2 − f1 wurde blau gestrichelt, die
der Emission 2f1−f2 gehörend rot, die der Emission 3f1 grün und die der Emission 3f2 zugeordnet violett
dargestellt. Als Referenz wurde die gepunktete Linie der SNR = 6 dB über alle Frequenzen eingetragen.
Die grünen Punkte stellen dabei die berechneten Mittelwerte der klinischen DPOAE�Messung dar.

Weiterhin ist in dieser Abb. 4.8 erkennbar, dass die berechneten Werte fdp = 3f1 bzw. 3f2

für Frequenzen von f2 > 2, 5 kHz schnell gegen Null konvergieren bzw. deutlich unter der
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6 dB SNR Grenze liegen. Dem gegenüber lassen sich die Emissionenfrequenzen fdp = f2−f1

und 2f1−f2 bis zu einer Stimulusfrequenz von f2 = 18 kHz bzw. f2 = 16 kHz diagnostisch

verwenden. In der nun folgenden Abb. 4.9 wird diese Erkenntnis gesondert dargestellt.

Hierbei sind die SNR der Emissionen fdp = f2 − f1 mittels blau gestrichelter Linien und

2f1 − f2 mittels roter Linien separat dargestellt. Sowohl die obere Abb. 4.9A als auch

die untere Abb. 4.9B basieren auf der gleichen Datengrundlage, jedoch referiert (x�Achse)

das obere Bild den SNR gegen die Frequenz f2 und das untere Bild gegen die Frequenz

fdp. Da bei der Auslösung der Emissionen immer mit einem festen Frequenzverhältnis von

f2/f1 = 1, 2 = 6/5 stimuliert wurde, kann die Frequenzparametrierung der Emissionen wie

folgt de�niert werden

fdp = 2f1 − f2 =
12

5
f2 − f2 = 0, 6f2 (4.7)

bzw.

fdp = f2 − f1 = f2 −
5

6
f2 = 0, 16f2. (4.8)

Für f2 = 18 kHz bedeutet dies für f2 − f1 = 3 kHz und für 2f1 − f2 = 12 kHz. Dieser

enorme Unterschied der linearen Transformation ist merklich im unteren Teilbild der Abb.

4.9B gezeigt. Überstreicht die blaue Linie mit der Frequenzzuordnung f2 − f1 im oberen

Teilbild 4.9a. den gesammten Frequenzbereich von 18 kHz, so sind es im unteren Bild 4.9b.

nur noch eine Frequenzbreite von 3 kHz.

Weiterhin wurden in den Abb. 4.8 und 4.9 mittels grüner Punkte die gemittelten Er-

gebnisse des SNR der DPOAE-Messungen aufgenommen, die mit dem klinischen System

Echoport ILO292, Otodynamics registriert wurden. Die dabei auswertbaren Frequenzen

waren f2 = 1, 1.4, 2, 2.8 und 4 kHz mit dem konstanten Verhältnis f2/f1 = 1, 2 und den

Pegeln P1 = 65 dB/SPL und P2 = 55 dB/SPL. Darüber hinaus zeigt die grau gepunktete,

horizontale Linie in diesen Abbildungen den in der Literatur als positive Nachweisgrenze

für OAE genannten SNR von 6 dB [46].
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Abbildung 4.9: Messung der gemittelten SNR von multifrequenten DPOAEs an einer Normpopulartion
im Frequenzbereich von 0, 5 bis 18 kHz. Im oberen Teilbild ist dieses Ergebnis gegen die Frequenz f2 und
im unteren Teilbild gegen die Frequenz fdp aufgetragen. Die rote Linie in beiden Teilbildern gehört dabei
der Emissionslinie 2f1 − f2, die blaue, gestrichelte Linie zu der Frequenz f2 − f1. Dem gegenüber wurde
mit grünen Sternen die Mittelwerte der klinischen OAE Messung mit 2f1 − f2 aufgetragen. Als Referenz
wurde die gepunktete Linie der SNR = 6 dB über alle Frequenzen eingetragen.

Vergleicht man die mit dem klinischen System registrierten 2f1−f2 DPOAEs (grüne Punk-

te) mit denen, die mit der neuen Analysemethode (rote Linie) gemessen wurden, so stellt

man für die Frequenzen f2 = 1, 1.4 kHz und 4 kHz eine gute Übereinstimmung fest.

Für f2 = 2 kHz und 2.8 kHz konnten mit dem klinischen Gerät etwa 4 dB gröÿere

2f1 − f2 DPOAE Signale registriert werden. DPOAE Antworten mit einem SNR von bis

zu 25 dB konnten für die Emissionsfrequenz 2f1 − f2 (roter Graph in der Abbildung) im

Frequenzbereich von f2 = 4 kHz bis 8 kHz aufgezeichnet werden. Lokale Minima dieser

Zuordnung be�nden sich im Bereich von f2 = 2.5 kHz und 10.5 kHz. Der Maximalwert

von SNR ≈ 25 dB wird bei f2 = 5.5 kHz erreicht. Eine Analyse der Variabilität (Ver-

hältnis von Standardabweichung zum Mittelwert) ergibt bei den lokalen Minima und bei
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Frequenzen f2 > 17 kHz einen Wert von ≈ 1. Für Frequenzen f2 > 8 kHz ergibt die

DP�Frequenz f2 − f1 einen SNR (blau gestrichelte Linie), der sich deutlich oberhalb des

SNR mit der Zuordnung 2f1 − f2 be�ndet.

Im unteren Teilbild der Abb. 4.9 werden die registrierten SNR der DPOAEs nun gegen

ihre DP�Frequenz fdp aufgetragen. f2−f1 DPOAE Signale mit einem SNR > 6 dB werden

dabei im Frequenzbereich von fdp = 0.8 kHz bis 3 kHz, die mit f2 = 5 kHz bis 18 kHz

korrespondieren, abgebildet. Dem gegenüber be�nden sich die 2f1 − f2 DPOAE Signale

mit einem SNR > 6 dB von fdp = 0, 6 kHz bis 11, 3 kHz. Dies korrespondiert mit der

zugehörigen Frequenz f2 = 1 kHz bis 16, 5 kHz.

In Verbindung mit den 2f1 − f2 DPOAE Levels, die mit dem klinischen Gerät gemessen

wurden (grüne Punkte), kann eine gute Übereinstimmung mit der Frequenz f2 − f1 (blau

gestrichelte Linie) in den Punkten fdp = 1, 3 kHz und 1.86 kHz im unteren Teilbild Abb.

4.9B erkannt werden.

Neben den zuvor dargestellten Emissionslinien 2f1 − f2 bzw. f2 − f1 haben die Emissions-

linien 3f1 und 3f2 im unteren Frequenzbereich von f2 < 1, 4 kHz ebenfalls groÿe SNR.

Eine weitere Erkenntnis aus den Messungen an den Normprobanden zeigt des öfteren, dass

sich im Bereich von 8 kHz < f2 < 10 kHz ein Minimum be�ndet, ähnlich wie es in der Abb.

4.11 dargestellt ist. Ausgehend von einer Messreihe zur Überprüfung der Test � Retestrelia-

bility wurde eine weitere Messung an dieser Probandin mit den geänderten Pegelzuordnun-

gen P1 = 65 dB/SPL und P2 = 45dB/SPL durchgeführt. In der nachfolgenden Abb. 4.10

wird nun das Resultat ohrbezogen gezeigt. Die durchgezogene Linie stellt dabei das Ergeb-

nis der Messung unter den Bedingungen P1 = 65 dB/SPL (∆P = 10 dB) und P2 = 55 dB

(∆P = 10 dB/SPL) dar. Dem gegenüber zeigt die gestrichelte Linie die Messung mit den

Stimuluspegeln P1 = 65 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL (∆P = 20 dB/SPL). Die im
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Abbildung 4.10: Ohrgetrennte Darstellung (rot=rechts, blau=links) der Pegelverläufe der berechneten
Emissionen der Zuordnung fdp = 2f1 − f2 mit unterschiedlichen Stimuluspegeln im Frequenzbereich
8 kHz ≤ f2 ≤ 10 kHz.

unteren Bereich be�ndlichen Linien (strich-punktiert bzw. gepunktet) referieren dabei das

Grundrauschen zu den entsprechenden Messungen. Erkennbar ist bei diesen Messreihen,

dass sich bei vergröÿerter Pegeldi�erenz (∆P = 20 dB/SPL vs. ∆P = 10 dB/SPL) beid-

seitig die Emissionen der Zuordnung fdp = 2f1− f2 ebenfalls im Bereich von f2 = 8, 5, 9, 0

und 9, 5 kHz erhöhen. Links� und rechtsseitig von diesem Frequenzbereich verhielten sich

die Emissionen hierzu invers (Daten nicht abgebildet). Das bedeutet, dass der SNR bei

der gröÿeren Pegeldi�erenz wieder rückläu�g war. Bei weiteren Probanden, die ein solches

Minimum aufwiesen, konnte dieses Verhalten ebenfalls registriert werden, ohne explizit die

Daten hier zu zeigen.
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4.3.3 Test � Retest Reliabilität

Zur Überprüfung der Variabilität eines Messverfahrens werden an einer identischen Probe

Mehrfachmessungen durchgeführt. Der Vergleich von Mittelwerten und die Abweichung der

Einzelmessungen von diesen Werten sind ein Maÿ für die Qualität. Zur Überprüfung der

Variabilität des neuen Messverfahrens wurden an einer gut hörenden Probandin (gemittel-

ter Hörverlust deutlich unterhalb des Mittelwertes der Gruppe) über eine Zeitspanne von

3 Wochen dreimal seitenabhängig die DPOAEs im Bereich von f2 = 0, 5 kHz bis 18 kHz

in 36 Frequenzkombinationen registriert. Der dabei eingestellte Pegel betrug einheitlich

P1 = 65 dB und P2 = 55 dB mit f2/f1 = 1, 2. Neben der Emission bei der Frequenz

fdp = 2f1 − f2 wurde auch der Mittelwert des in diesem Frequenzbereich (fdp ±∆ 50 Hz)

be�ndlichen Grundrauschens bestimmt.

Das Ergebnis dieser Messung ist in Abb. 4.11 dargestellt. In dieser Abbildung sind sei-

tenabhängig die gemittelten Werte des SNR der Emission mit der Frequenzzuordnung

fdp = 2f1 − f2 und des Grundrauschens in Abhängigkeit der Frequenz f2 aufgetragen.

Neben dem Mittelwert ist ebenfalls die Standardabweichung der Messreihe dargestellt.

In der Detailanalyse ergibt sich beidseits ein sehr gut reproduzierbarer Messbereich von

3, 5 kHz bis 6, 5 kHz. Ebenfalls deutlich sichtbar ist, dass sich das Maximum des SNR bei-

der Seiten ebenfalls bei 5, 5 kHz be�ndet. Ein weiteres Maximum konnte bei der Frequenz

f2 = 13, 5 kHz mit einer sehr guten Stabilität ermittelt werden. Dem gegenüber be�ndet

sich beidseits zwischen 9 kHz und 9, 5 kHz ein stabiles Minimum. Gröÿere Variabilitäten

wurden partiell bei Frequenzen oberhalb von f2 > 10 kHz festgestellt. Für f2 > 16 kHz

beträgt das Verhältnis der Standardabweichung zum Mittelwert etwa 0, 5. Für Frequenzen

mit SNR > 6 dB und einer Variabilität von < 0, 5 ergibt sich unter beidseitiger Betrach-

tung ein Bereich von 1 kHz < f2 < 8 kHz und 10 kHz < f2 < 16 kHz. Trägt man nun

die Absolutbeträge der Di�erenz der gemittelten Werte vom linken und rechten Ohr auf,
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Abbildung 4.11: Darstellung des Verlaufs der gemittelten SNR der 2f1−f2 DPOAE Pegel (durchgezogene
Linie) und des dazugehörigen Grundrauschen (gepunktete Linie) im Frequenzbereich f2 = 0, 5 kHz bis
18 kHz über 36 Einzelstimulationen. Das obere Teilbild A stellt dabei das rechte Ohr (rote Linien) und das
untere Teilbild B das linke Ohr (blaue Linien) dar. Neben den Mittelwerten beinhalten diese Abbildungen
die Standardabweichung, die sich bei 3 wiederholten Messungen an einer Probandin ergaben.

so läÿt sich folgende Abb. 4.12 ermitteln. In dieser Abb. 4.12 ist erkennbar, dass die Ab-

weichungen des SNR der Emissionen zwischen f2 = 2 kHz und 8, 5 kHz sowie im Bereich

von f2 = 14 kHz und 16 kHz starke Schwankungen aufweisen. Dem gegenüber besitzt

das Grundrauschen bei 3 kHz den gröÿten Unterschied von etwa 2, 5 dB. Bei Frequenzen

von f2 > 7 kHz ist diese Abweichung des Rauschens kleiner 1 dB bzw. konvergiert im

Hochtonbereich (f2 > 10 kHz) fast gegen null.

Eine weitere Analysemöglichkeit der Messergebnisse wird in der nachfolgenden Abb. 4.13

beschrieben. In dieser Darstellung werden im Gegensatz zur Abb. 4.12 die absoluten Pege-

labweichungen der einzelnen DPOAE 2f1−f2 Messungen (Messung 1 mit 2 blauen Linien,

Messung 2 mit 3 roten Linien und Messung 2 mit 3 grünen Linien) ohrenabhängig miteinan-
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Abbildung 4.12: stellt den Absolutwert der Di�erenz in dB zwischen den Mittelwerten beider Ohren
sowohl für das berechnete SNR der DPOAE 2f1 − f2 (rote Linie) als auch für das Grundrauschen (blau
gepunktete Linie), referiert gegen die Frequenz f2.

der verglichen. Im oberen Teilbild A ist das Ergebnis des linken und im unteren Teilbild B

das Ergebnis des rechten Ohres abgebildet. Absolute Pegelabweichungen von mehr als 5 dB

existieren auf dem linken Ohr 5 mal und auf dem rechten Ohr 18 mal. Abweichungen gröÿer

10 dB sind nur einmal rechtsseitig aufgefallen. Pro Ohrseite wurden dabei 3 × 36 = 108

Einzelmessungen verglichen.

Wird anstatt der Emission das Hintergrundrauschen wie zuvor beschrieben paarweise ver-

glichen, so ergibt sich die Abb. 4.14. Im oberen Teilbild A ist das Ergebnis des rechten

und im unteren Teilbild B das Ergebnis des linken Ohres abgebildet. Pegeldi�erenzen grö-

ÿer 4 dB konnten auf dem rechten Ohr für Frequenzen f2 kleiner 3, 5 kHz bzw. links

kleiner 1 kHz festgestellt werden. Besonders stabile Messungen mit Abweichungen kleiner

2 dB konnten rechts geschlossen oberhalb von f2 = 3 kHz und links ebenfalls geschlossen

oberhalb von f2 = 1, 5 kHz bestimmt werden.

Zur Bestimmung der Test-Retest Reliabilität wurden die Faktoren Frequenz, Seite und SNR

mittels einer zweiseitigen ANOVA ausgewertet. Für das rechte Ohr ergab dies einen Wert

von p = 0, 844 und für das linke Ohr p = 0, 903. Dies entspricht einer guten bzw. sehr
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Abbildung 4.13: Pegeldi�erenz in dB beider Ohren für die berechnete SNR der DPOAE 2f1 − f2 der
einzelnen Messungen gegenüber der Frequenz f2. Im oberen Teilbild A wird das Analyseergebnis des
linken und im unteren Teilbild B des rechten Ohres gezeigt.

guten Test-Retest Reliabilität. Dem gegenüber beträgt die totale Variabilität (Mittelwert

der Standardabweichung/Mittelwert aller Messungen) des rechten Ohres 0, 1 und des linken

Ohres 0, 13. Unter Vernachlässigung der seitengetrennten Betrachtung ergibt sich der Wert

der totalen Variabilität zu 0, 487.



KAPITEL 4. ERGEBNISSE 105

Abbildung 4.14: Darstellung der Di�erenz des Hintergrundrauschens in dB der einzelnen Messungen
gegenüber der Frequenz f2 dar. Im oberen Teilbild A wird das Analyseergebnis des linken und im unteren
Teilbild B des rechten Ohres abgebildet.



KAPITEL 4. ERGEBNISSE 106

4.3.4 DPOAE Messungen bei lärmbelasteten Probanden

Bei der Akquise von Normprobanden für weitergehende Studien [37] ergaben sich auch

Fälle, bei denen die Probanden einen deutlichen Hörverlust im Hochtonaudiogramm (mit

f > 10 kHz) hatten. Obwohl diese Probanden nicht in die Studie aufgenommen wurden,

brachte die Messung der DPOAE Signale einen erstaunlichen Zusammenhang. Unterschei-

dungskriterium dieser Probanden zu den de�nierten Normprobanden (siehe Kap. 3.3) war

eine erhöhte Lärmexposition, welche durch das besonders aktive Spielen eines Musikinstru-

mentes begründet werden konnte. In der nachfolgenden Abb. 4.15 sind vier verschiedene

Probanden exemplarisch mit ihren gemittelten DPOAE Signalen als Boxplots mit Medi-

an, dem 25% und 75% Quantil sowie dem minimalen und maximalen Wert dargestellt. In

jedem Teilbild werden dabei die gemittelten SNR der gemessenen DPOAEs bereichsbezo-

gen gegenüber gestellt. Da sich bei den Messungen zur Test � Retest Reliabilität, siehe

Abb. 4.11, ein konstantes Minimum im Bereich von 8 kHz < f2 < 10 kHz fand, wurde

zur Unterscheidung von Emissionbereichen entsprechend ein unterer Frequenzbereich von

2 kHz ≤ f2 ≤ 8 kHz de�niert. Weiterhin waren OAE in dieser Messung oberhalb von

f2 > 16 kHz nur bedingt nachweisbar. Somit kann man einen oberen Frequenzbereich

de�nieren, der diese Punkte wie folgt berücksichitgt 10 kHz ≤ f2 ≤ 16 kHz. Unter Einbe-

ziehung dieser Struktur ergeben sich die nach folgenden Boxplots. In den linken Boxplots

der einzelnen Probanden werden generell die Mittelwerte der Emissionen im Frequenzbe-

reich von f2 = 2 kHz bis 8 kHz und rechts von f2 = 10 kHz bis 16 kHz dargestellt.

Teilbild A spiegelt das Ergebnis einer guthörenden Probandin mit einem mittleren Hörver-

lust unterhalb dem Gruppendurchschnitt (siehe hierzu auch Kap. 4.3.3) wider. So erkennt

man in dieser Abb. 4.15A, dass die Mediane im unteren Frequenzbereich (linker Boxplot)

und im oberen Frequenzbereich (rechte Seite) ziemlich identisch bei 16 dB liegen. Der stati-

sche Test (zweiseitige ANOVA) liefert hierzu einen p� Wert von 0, 874. Demgegenüber stellt
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Abbildung 4.15: Als Boxplot dargestellt 4 Probanden (Teilbild A bis D) mit Gegenüberstellung von
bereichsbezogenen (links f2 = 2 kHz bis 8 kHz und rechts von f2 = 10 kHz bis 16 kHz) und gemittelten
SNR der 2f1 − f2 DPOAE Signalen, entnommen aus den Daten von [73]

die Abb. 4.15C einen 27jährigen Musiker dar, der einen deutlichen Hörverlust im Hochton-

bereich (oberhalb von 10 kHz) mit einem Mittelwert von 21 dB/HL hat (Ergebnis nicht

gezeigt). Der Hörverlust im unteren Frequenzbereich bis 10 kHz liegt dabei im Bereich der

Normpopulation aus Kap. 3.3. Die dazugehörigen SNR der DPOAE�Messungen weisen im

unteren Frequenzbereich einen etwa gleich groÿen Mittelwert knapp 15 dB auf, wie es bei

der guthörenden Probandin aus Teilbild 4.15A der Fall ist. Der Verlust der DPOAE�Werte

im Hochtonbereich hingegen ist deutlich signi�kant (zweiseitige ANOVA p < 0, 001). Auch

liegen diese Emissionswerte bis auf zwei Ausreiÿern deutlich unter dem Grenzwert für ein
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positives OAE-Signal von 6 dB. Bei einem Musiker von 32 Jahren, der zusätzlich noch be-

ru�ichem Lärm ausgesetzt ist, wurden weder im unteren noch im oberen Frequenzbereich

SNR registriert, die auf eine normvariante Motilität der OHC hinweisen (Abb. 4.15D). Im

Tonaudiogramm wurden sowohl im unteren als auch im oberen Frequenzbereich deutliche

Hörverluste festgestellt. Im Gegensatz zu den lärmassoziierten Teilbildern C und D sind die

Messergebnisse einer 52jährigen Probandin ohne eine übermäÿige Lärmbelastung positiver

zu bewerten (Median von 11, 3 dB im unteren und 7, 04 dB im oberen Frequenzbereich).

Dabei zeigte der statistische Vergleich (zweiseitige ANOVA) der Boxplots zwischen der

26jährigen und der 52jährigen Probandin signi�kante Unterschiede.
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4.3.5 DPOAE Messungen bei Kindern während der Chemothera-

pie

Im Rahmen einer Qualitätssicherheitsstudie werden Kinder aus der kinderonkologischen

Klinik besonders umfangreich hörtechnisch untersucht. Neben hochtonaudiometrischer Er-

fassung der Hörschwellen bis 18 kHz werden auch die otoakustischen Emissionen ermittelt.

In diesem Zusammenhang wurde die nachfolgende Messung an einer jungen Patientin im

Alter von 13 Jahren durchgeführt. Wie schon im vorangehenden Unterkapitel bzw. in Abb.

4.15, sind auch in der nachfolgenden Abb. 4.16 die ermittelten SNR der 2f1−f2 DPOAE Si-

gnale (mit P1 = 65 dB, P2 = 55 dB und f2/f1 = 1, 2) als Boxplot - in den unterschiedlichen

Frequenzbereichen klassi�ziert - detailiert gezeigt. Liegen die Medianwerte beider SNR vor

Abbildung 4.16: Als Boxplot dargestellt den Ein�uss der ototoxischen Chemotherapie bei einer jungen
Patentin mit Gegenüberstellung von bereichsbezogenen (links f2 = 2 kHz bis 8 kHz und rechts von
f2 = 10 kHz bis 16 kHz) und gemittelten SNR der 2f1 − f2 DPOAE Signalen.

der Chemotherapie auf gleichem Niveau von ca. 14 dB, so konnte nach der ersten Che-

motherapie ein Einbruch der DPOAEs im Hochtonbereich signi�kant festgestellt werden.

Der Median des Emissionsergebnisses vom unteren Frequenzbereich (2 ≤ f2 ≤ 8 kHz) lag
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dabei im Bereich des entsprechenden Emissionswertes vor der Chemotherapie, wobei die

Unterschiede zwischen den Emissionswerten in unteren Frequenzbereich von f2 gegenüber

den Werten im oberen Bereich nicht signi�kant waren. Nach der Chemotherapie wurde

dieser Vergleich mit p < 0, 001 hoch signi�kant. Dem gegenüber konnten die DPOAEs

im unteren Frequenzbereich nicht signi�kant unterschieden werden. Rein rechnerisch ergab

sich jedoch hier ein etwas gröÿerer Medianwert nach der Chemotherapie, als im Vergleich

vor der Therapie.
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4.3.6 DPOAE Messungen am Tiermodell

Das letzte Unterkapitel der Ergebnisse befasst sich mit dem Nachweis von DPOAEs im

Tiermodell. Im Rahmen einer Tierstudie gemäÿ � 10 TSchG wurden DPOAEs auch an

einer narkotisierten Maus gemessen. Das Ergebnis dieser Messung wird in der folgenden

Abb. 4.17 als Screenshot wieder gegeben. Neben den eingestellten Schalldruckpegeln P1 =

55 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL zeigen die oberen Signalverläufe das Analyseergebnis

des APE-Schätzer Φγ
ss bei der Stimulationsfrequenz f1 = 16 kHz und f2 = 18 kHz. Dabei

markieren die roten Punkte die Emissionsfrequenz fdp = 2f1 − f2 und die grünen Punkte

die Frequenz fdp = f2− f1. Neben diesen Distortionsprodukten ist auch die Emissionslinie

fdp = 0, 5f2 insbesondere für das rechte Ohr im APE-Schätzer Φγ
ss bemerkbar.

Die unteren Teilbilder zeigen mittels roter Balken das Ergebnis der ermittelten SNR der

2f1−f2 DPOAE�Komponenten. In den oberen Teilbildern skaliert die Frequenz die x-Achse

und in den unteren Teilbilden skaliert f2 die x-Achse.

Deutlich erkennt man, dass sehr hohe DPOAE Pegel für Frequenzen von f2 > 10 kHz bei

geringer Stimulation (P1 = 55 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL) gemessen werden können.

Darüber hinaus ist im Bereich von 9 kHz in der Abb. 4.17 eine deutliche Emissionss-

pektrallinie sichtbar. Diese Linie gehört zu dem Verzerrungsprodukt mit der Frequenz

fdp = 3f1 − 2f2 = 9.011 Hz (siehe Tabellenwert in der Abb. 4.7).
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Abbildung 4.17: Screenshot der DPOAE Messung einer narkotisierten Maus mit den Pegeln P1 =
55 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL. Die oberen Teilbilder sind das Analyseergebnis Φγss für die letzte
Messung mit f1 = 16 kHz und f2 = 18 kHz. Die unteren Teilbilder zeigen mittels roten Balken die
ermittelten SNR der 2f1 − f2 DPOAE�Komponenten in Abhängigkeit der Frequenz f2.



Kapitel 5

Diskussion

In Analogie zum Kapitel 4, Ergebnisse werden nun die dort gewonnenen Daten in den Un-

terkapiteln der Diskussion entsprechend diskutiert. Neben dem Vergleich mit der Literatur

werden auch eigene Gedanken und Intensionen dargelegt.

5.1 Vergleich der Performance an synthetischen Daten

Zur Verbesserung des SNR von otoakustischen Emissionen werden üblicher Weise Mitte-

lungstechniken angewendet [20], [66]. Das Auswerten der sehr kleinen DPOAE Mikrophon-

signale erfolgt im Frequenzbereich. Um vom Zeit- in den Frequenzbereich unter Anwendung

der Mittelungstechnik zu gelangen, gibt es prinzipiell zwei Möglichkeiten. Zum einen kön-

nen die Zeitsignale in kleine Pakete zerlegt werden, um diese anschlieÿend zu mitteln und

über die Fouriertransformation in den Frequenzbereich zu überführen (linear averaging in

the time domain = LATD). Zum anderen kann jede Zeitsequenz in seine Frequenzkom-

ponenten überführt und anschlieÿend gemittelt werden (power spectra averaging = PSA)

113
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[87]. Popelka et al. [87] konnten dabei zeigen, dass diese Techniken (LATED vs. PSA) den

SNR im extrahierten Signal verbessern. Vergleicht man die Verfahren miteinander, so ist

das LATED Verfahren gegenüber der PSA�Methode geeigneter. Insbesondere dominierte

der reduzierte Noiseanteil mit seiner geringeren Varianz in der LATED�Berechnung.

Unabhängig von der Mittelungsart werden hierbei sehr hohe Zeit� und Frequenzau�ösun-

gen zur Darstellung des Resutates benötigt [78]. Generell gilt, dass das Mitteln von Signalen

einer Low�Pass�Filterung der Daten entspricht. Somit schränkt diese Technik die Band-

breite des Signals bzw. Sequenz erheblich ein. Üblicher Weise wird die cut-o� frequency of

the low�pass �lter auf einen Wert von ≈ 1/10 fs ausgelegt (vergleiche hierzu auch [12]).

Auf der Basis von simulierten Daten verglichen die Autoren in [69] eine Korrelationstechnik

auf der Basis einer maximum likelihood Methode (MLM) mit der gefensterten Fast Fourier

Transform (STFT). In Gegenwart einer 3 dB/SPL DPOAE Amplitude (Pdp) war die MLM

mit einer Di�erenz von kleiner als 2 dB besser als das STFT Verfahren.

Eine weitere Möglichkeit, um das SNR zu verbessern, wurde von Delgado et al. [20] vorge-

schlagen. Sie favorisierten dabei eine adaptive Rauschunterdrückung adaptive noise cance-

lation (ANC). Mittels dreier Mikrofone, wobei das erste in der Nähe des zu testenden Ohres,

das zweite auf der kontralateralen Ohrseite als interne Rauschquellenreferenz und das drit-

te Mikrofon im Bereich des Patientenkopfes als externe Rauschquellenreferenz platziert

werden, konnte eine Rauschreduktion erreicht werden. Durch den Vergleich von externer

und interner Rauschquelle mit dem Messsignal, kann dieses von diesen Anteilen befreit

werden und es ergibt sich ein Gewinn von ca. 10 dB. Andere Techniken zur Abschätzung

von DPOAE�Signalen, wie in [88] und [122] dargestellt, nutzen die Möglichkeit von adap-

tiven Filtern. Die Autoren dieser Publikationen beschreiben auf Grundlage von simulierten

Daten folgende drei Hauptmerkmale ihrer Technik: 1.) einfache Struktur, 2.) hohe Rau-

schimmunität sowie Robustheit und 3.) schnelles Erreichen des Konvergenzkriteriums von
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6 dB über dem Rauschhintergrung. So konnte die Messzeit noch signi�kant in Gegenwart

eines SNR von −13 dB gegenüber der in [69] beschriebenen Methode reduziert werden.

Auch existiert ein Deutsches Patent, DE 196 23 871, welches zur Analyse von DPOAEs

eine Methode der Phasensynchronizität beschreibt. Die Idee besteht darin, dass regelmäÿig

präsentierte Stimuli immer wieder den gleichen, deterministischen Prozess anstoÿen. Dies

bedeutet, dass die komplexwertigen Phasenvektoren der Emissionssignale fdp immer wieder

den gleichen Wert haben. Bei zufälligen Ereignissen ist dies nicht der Fall und die Syn-

chronizität geht verloren. So könne man deutlich zwischen angestoÿenen und willkürlichen

Prozessen unterscheiden [123]. Diese Idee ist nicht neu. Schon 1996 wurde ein ähnliches

Verhalten bei chaotisch verhaltenen Systemen aus der nichtlinearen Dynamik beobachtet

[94]. Solche Analysesysteme reagieren im Gegenzug sehr emp�ndlich auf Phasenjitter, die

zum Beispiel durch Quantisierungsfehler verursacht werden. Zur Messung solcher Signale

ist demnach ebenfalls eine hohe Zeit- und Frequenzau�ösung nötig, welches die Bandbreite

des Mikrofonsignals bei konstanter Samplefrequenz deutlich limitiert.

Mit dem APE-Algorithmus wiederum können Mikrofonsignale bis zur theoretischen Grenze

des Nyquist�Shannon Theorem analysiert werden. Mit dem Berechnungsansatz von Gl. 4.5

können noch sichere Emissionen bei einem SNRT von −35 dB nachgewiesen werden (siehe

Abb. 4.3). Somit ist dieser APE-Algorithmus auch unemp�ndlicher gegenüber Rauschen,

verglichen mit −5 dB SNRT in [69] oder −25 dB SNRT in [122]. Bei einem SNRT von

−25 dB beträgt der frequenzunabhängige SNR des APE-Schätzers > (6.5 + 3σ) ≈ 9 dB,

siehe Abb. 4.3.

Ein strukturelles Problem der Rauschunterdrückung bei der Anwendung des APE-

Schätzers ist die Emp�ndlichkeit gegenüber determinitischem Rauschen. In den Abb. 3.1,

3.4 und Abb. 4.6 ist dies erkennbar. Da die Verzerrungsprodukte der Emission jedoch fre-

quenzgenau de�niert sind, ist es am besten, Reiztöne zu wählen, deren auslösende OAE
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nicht mit diesen Störreizen korrelieren. Des Weiteren werden Auswirkungen von impuls-

förmigen Störungen durch den Ansatz der Korrelationstechnik ebenfalls stark gemindert.

Darüber hinaus zeigt der neue Ansatz einen gegenüber der derzeit angewandten Methode

zur Messung von DPOAEs um mindestens ≈ 5 dB bessere Auswertergebnisse (siehe Abb.

4.3). Der theoretisch gröÿte SNR be�ndet sich dabei bei dem SNRT -Wert von −18 dB.

5.2 Modellierte otoakustische Emissionen

Grundlage dieser Modellierung ist die Tatsache, das es mindestens zwei DPOAE�Quellen

geben muss [40], [60], [103], [101] und [117]. Da Wellen die Eigenschaft haben zu inter-

ferieren, siehe Kap. 2.4, ist es nahenliegend, dass auch diese ausgelösten Emissionen sich

ähnlich verhalten. Bei DPOAE Messungen mit den Parametern P1 = 65 dB, P2 = 55 dB

und f2/f1 = 1, 2 kommt es bei jungen, normalhörigen Menschen oft vor, dass das SNR

der DPOAEs im Bereich von 8 kHz < f2 < 10 kHz ein stabiles Minimum besitzt (sie-

he Abb. 4.11). Wird jedoch die Pegeldi�erenz vergröÿert, zum Beispiel P1 = 65 dB und

P2 = 45 dB, so kommt es häu�g zu einer Erhöhung des SNR in diesem Bereich, siehe

Abb. 4.10. Erklären kann man sich dieses Verhalten damit, dass bei der Vergröÿerung des

Pegelabstandes der Quellenort zwischen den Stimuli f1 und f2 in Richtung des Ortes von

f2 verschoben wird. Somit verändert sich auch der Abstand zwischen den beiden Quel-

len und aus einer destruktiven Interferenz kann nun eine konstruktive Interferenz werden.

Obwohl diese Thematik von hohem Interesse im Hinblick auf die Abschätzung der Hör-

schwelle gemäÿ der Janssenschen Pegelschere1 [50] ist, wurde dieser Zusammenhang nicht

weiter betrachtet. Durch die Analysemethode des APE-Schätzers können zwar noch klei-

ne, deterministische Signale in einem starken Hindergrundrauschen detektiert werden, die

1Die Pegelschere setzt voraus, dass bei der Reduzierung der Pegel auch die Emissionen sich verrin-
gern. Dabei wird der Pegelabstand zwischen den Stimuli P1 und P2 kontinuierlich, nach einem linearen
Zusammenhang, angepasst.
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Resultate verlieren dabei jedoch ihre Zeitinformation. Deshalb können Phasenbeziehungen

in den deterministischen Signalen nicht extrahiert werden. Die Phaseninformationen lie-

gen jedoch bei den Mittelungstechniken noch vor. Bei DPOAE Messungen am Tiermodell

unter Anwendung der Mittelungstechnik konnte gezeigt werden, dass 2f1 − f2 Emissionen

im unteren Frequenzbereich vornehmlich aus dem Bereich der Überlappung der Stimuli

(wave��xed) stammen, wohingegen Emissionen aus dem höherfrequenten Bereich überwie-

gend aus dem Bereich ihrer CF (place��xed) ausgelöst werden. So konnten Withnell et al.

(2005) [116] bei Experimenten an Meerschweinchen zeigen, dass die Phasenbeziehung der

2f1−f2 Emission bis etwa 12 kHz einen linearen Verlauf aufwies (Delay von ≈ 32 µs) und

für Frequenzen gröÿer 14 kHz stark anstieg und bei 18 kHz einen Delay von ≈ 280 µs

hatte. Um weitere E�ekte über den Zweiquellenmechanismus hinaus zu erforschen, wurden

von einige Autoren einzelne Quellen über akustische Traumen beschallt, um die Funktion

der OHC zu stören [117]. Withnell et al. (2006) [117] fanden hierbei jedoch keinen signi-

�kanten Ein�uss eines Lärmtraumas (f = 12 kHz, 100 bis 105 dB/SPL) auf die basalen

Quellenanteile der DPOAEs im Bereich von 8.000 ≤ f2 ≤ 8940.

Eine andere Möglichkeit OAEs zu supprimieren besteht darin, über kontralaterale Beschal-

lung die Funktion der OHC im ipsilateralen Ohr zu verändern [3], [34], [43], [76], [77], [86].

Mit der im Kap. 4.2. vorgestellten Simulation konnte gezeigt werden, dass neben dem Dis-

torsionsprodukt 2f1−f2 auch eine recht starke Emission bei der Frequenz f2−f1 existiert.

Bei der Simulation A (Pegeldi�erenz 10 dB) und Simulation B (gestörte Funktion der OHC

im apikalen Bereich) zeigten sich bei der Analyse der 2f1− f2 Emission keine wesentlichen

Unterschiede (∆ ≈ 1, 7 dB). Mathematisch würde dies bedeuten, dass der Anteil aus dem

linearen Bereich BM konstruktiv etwa 1, 7dB beträgt. Bei der f2 − f1 Emission konnte

genau das Gegenteilige beobachtet werden. Die Di�erenz zwischen diesen Anteilen betrug

≈ −4 dB. Dies bedeutet, dass bei gestörten OHC im Bereich der linearen Emission (im

Bereich von x = 18 mm, siehe Abb. 4.4A), die f2 − f1 Emission um etwa 4 dB gröÿer ist,
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als im ungestörten Zustand, d. h. destruktive Interferenz bei der Simulation A. Dement-

sprechend kann man postulieren, dass die Gesamtemission mit der Zuordnung fdp = f2−f1

eine starke Abhängigkeit auch von der Emission aus dem linearen Bereich oder ihrem CF

Bereich der BM hat. Diese Erkenntnis deckt sich ebenfalls mit den Messungen an der

Normpopulation, wo groÿe SNR bei hohen Frequenzen von f2 mit der Emission f2 − f1

gefunden wurden (siehe Abb. 4.9B).

Eine Änderung der Pegeldi�erenz von 10 dB Stimulation A auf 20 dB Simulation B (im

ungestörten Zustand der OHC) zeigte in allen Emissionen eine reduzierte Amplitude. Der

errechnete Wert von Φγ
ss(f2 − f1) von −12, 64 dB auf −43 dB ging extrem zurück. Dies

könnte ebenfalls für eine destruktive Interferenz sprechen.

5.3 Messung eines klinischen DPOAE Signals

Mit der Darstellung von Abb. 4.6 wurde die Leistungsfähigkeit des APE-Schätzers anhand

einer einzelnen DPOAEMessung gezeigt. Die Akquisitionszeit einer solche Messung beträgt

frequenzunabhängig generell 5, 02 s. Als Vergleich wird hierzu in [46] beschrieben, dass für

eine Messung 198 Mittelungen mit einer Zeitspanne von je 81, 92 ms durchgeführt werden.

Multipliziert man nun die Anzahl der Einzelmessungen von 198 mit dieser Zeitspanne von

0, 08192 s, so erhält man eine Gesamtmesszeit von 16, 22 s pro gemessener Emissionswert.

Der dabei entstehende Störbefreiungsgewinn beträgt
√

198 = 14, 07 dB. Verglichen mit

der neue Methode, die eine Messzeit von 5, 02 s pro Frequenz besitzt, sind dies erheblich

schlechtere Werte (vgl. hierzu Tabelle 3.1). Gleiches gilt für die Frequenzau�ösung. Sie ist

mit dem neuen Algorithmus viel feiner geworden (2, 34 Hz vs. etwa 50 Hz). Es zeigte sich,

dass die Bestimmung von Frequenzen dabei bis auf ±1 Hz genau reproduziert werden

kann (siehe Abb. 4.6). Weiterhin können noch Emissionen sicher nachgewiesen werden,
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deren Signal-Rausch-Verhältnis sich im Bereich von −38 dB be�ndet, wie es im Kapitel 4

Ergebnisse berechnet und in Abb. 4.3 dargestellt wurde.

Im Gegensatz zur herkömmlichen Analysetechnik, deren Diagnosefokus alleinig auf die Aus-

wertung der OAEs mit der Zuordnung 2f1 − f2 liegt [45], ist es mit dieser neuen Methode

möglich, multifrequente OAEs nachzuweisen. Die in der Abb. 4.6 gezeigte Einzelmessung

eines sehr gut hörenden Normprobanden spiegelt dabei nicht das Verhalten der Gesamt-

gruppe wider. Nobili und Mammano (1996) [81] beschrieben physikalische Parameter des

Innenohres, die sich mit dem Bereich des nichtlinearen Verhaltens der OHCs befassen. An-

hand ihrer Modellparameter konnten sie zeigen, dass laute Stimuli (in der Gröÿenordnung

von etwa 100 dB) Verzerrungsprodukte höherer Ordnung auslösten, als es bei Stimuli im

Bereich von 40 dB der Fall war. Dies könnte auch eine Erklärung für die hohe Anzahl der

Verzerrungsprodukte sein, die in der Abb. 4.6 zu sehen sind. In diesem Zusammenhang

zeigten Siegel und Hirohata (1994) [105] bei Schallmessungen im äuÿeren Gehörgang, dass

sich aufgrund von stehender Wellen Schallpegelunterschiede von bis zu 20 dB zwischen der

Position des Messmikrophons am Trommelfell und an der DPOAE�Sonde bei der Frequenz

von etwa f2 = 7 kHz ergaben. Im konkreten Fall der Abb. 4.6 könnte dies ebenfalls so

sein. Durch den E�ekt der Pegelüberhöhung und die in diesem Bereich einsetzende starke

nichtlineare Verstärkung der OHCs ist eine solche Messung mit dieser Anzahl von wei-

teren Verzerrungsprodukten durchaus zu erwarten. Dementsprechend sind Messungen von

OAEs im Bereich dieser Frequenz durch einen eventuellen E�ekt der Pegelanhebung immer

kritisch zu hinterfragen.
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5.4 Normpopulation

Die Messung der OAEs an einer Normpopulation von 10 Probanden bzw. 20 Ohren zeigt die

E�ektivität des neuen APE�Schätzers. Insbesondere konnten bei einigen Probanden OAEs

bis in den Bereich von 18 kHz nachgewiesen werden, deren SNR sich deutlich oberhalb von

6 dB befand. In der täglichen Routine werden jedoch DPOAEs üblicher Weise nur bis zu

einer Frequenz von f2 = 6 kHz gemessen [45]. Bis zu diesem Bereich können Überlagerungs-

e�ekte durch stehende Wellen der Schallausbreitung zwischen Ohrsonde und Trommelfell

bzw. Artefakte aus der Kalibriermessung vernachlässigt werden [105]. Durch die Geome-

trie des Ohres und der frequenzabhängigen Wellenlänge des Schalls sind dies physikalische

E�ekte, deren Ein�uss sich theoretisch oberhalb von 10 kHz bemerkbar machen könnte

[39], [41]. Dieser Sachverhalt verdeutlicht die Abb. 2.8 im Kapitel Grundlagen. Durch den

röhrenartigen Aufbau des Gehörganges besitzt dieser Kanal eine richtungsunabhängige Re-

sonanzfrequenz von etwa 3, 53 kHz [33]. Dieser E�ekt bewirkt, dass Schalldruckpegel in

diesem Frequenzbereich einen Gewinn von etwa 7 dB erfahren. Berücksichtigt man, dass

gemäÿ Gl. 4.7 die Frequenz der Emission fdp = 2f1 − f2 auch als fdp = 0, 6f2 beschrieben

werden kann, so stellt man fest, dass sich das Maximum der 2f1− f2 Emission in Abb. 4.8

im Kapitel Resultate bei f2 = 5, 5 kHz be�ndet, welches genau der zuvor beschriebenen

Resonanzfrequenz des Gehörgangs entspricht (0, 66× 5, 5 kHz).

Ein demgegenüber gegenläu�ger E�ekt wird in Abb. 4.10 im Kapitel Ergebnisse beschrie-

ben. Bei der Reizkombination P1 = 65 dB/SPL und P2 = 55 dB/SPL, mit f2/f1 = 1.2

be�ndet sich bei normalhörenden Probanden oftmals ein Emissionsminimum im Bereich

von 8 ≤ f2 ≤ 10 kHz. Eine an zwei Probanden durchgeführte Messung mit geänderter

Reizsituation (P1 = 65 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL) ergab eine vergröÿerte Emissi-

on, als es bei der Standardreizung der Fall war. Eine Erklärung für diesen E�ekt könn-

te das Quellenmodell, wie es in Abb. 2.7 gezeigt wird, geben. Durch die Annahme von
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Überlagerungen aus zwei unterschiedlichen Quellen, ist eine konstruktive und destruktive

Interferenz möglich. Wird die Pegeldi�erenz zwischen den Reizen variiert, so verändert sich

entsprechend der Abstand dieser Quellenorte zueinander. Bei einem gröÿeren Pegelabstand

(20 dB/SPL anstatt 10 dB/SPL) wird der Schnittpunkt der einhüllenden Wanderwellen-

bewegungen der Stimuli f2 und f1 nach basal verschoben und der Abstand beider Quellen

vergröÿert sich. Durch diese Vergröÿerung tre�en beide Wellenzüge in einer anderen Pha-

senbeziehung aufeinander und ergeben summarisch eine höhere Emission. Das Phänomen

dieser Interferenz wird auch für das stark schwankende Verhalten von DPOAEs in unmit-

telbarer Nachbarschaft verantwortlich gemacht. Basierend auf vielen Messungen konnte

man zeigen, das OAEs, deren Primärreiztöne nur einige Hertz auseinander liegen, Emis-

sionspegelunterschiede von bis zu 30 dB/SPL aufwiesen, obwohl die Reizpegel konstant

gehalten wurden. Die sich hieraus ergebenen Minima und Maxima werden in der Literatur

als Feinstruktur bezeichnet. In der Arbeit von Plinkert et al. (1997) [85] wurde zusätzlich

zu den zwei Reiztönen f1 und f2 ein weiterer, dritter Ton mit f3 = 2f1 − f2 − 25 Hz ein-

gesetzt. Alle drei Töne wurden über eine DPOAE�Sonde ipsilateral dem untersuchenden

Ohr appliziert. Dabei wurde der Pegel P3 von −20 dB/SPL bis 50 dB/SPL variiert. Es

zeigte sich dabei, dass es im Bereich eines Feinstruktur-Maximums zu einer Reduzierung

der 2f1 − f2 Emission kam, wenn der Pegel P3 vergröÿert wurde. Umgekehrt wiederum

vergröÿerte sich die 2f1 − f2 Emission in einem Feinstruktur-Minimum, bei der gleichen

Pegelanhebung von P3. Dieses inverse Verhalten der OAEs wird ebenfalls auf die Existenz

von mindestens zwei Quellen zurückgeführt [42], [85].

In der Literatur werden zur Unterscheidung von Quellenanteilen zum einen die Phasenbe-

ziehung der gemessenen komplexen DPOAE-Ampitude genutzt [52], [109] und zum anderen

wird die OAE in Gegenwart eines dritten Tones (Suppressor), welcher zusätzlich dem ge-

messenen Ohr präsentiert wird, registriert. Dieser Supressorton f3 hat dabei eine Frequenz,
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die sich knapp oberhalb der Zuordnung von fdp = 2f1 − f2 be�ndet [42], [85]. Plinkert et

al. (1997) nutzten für diese Messungen eine Verschiebung von 25 Hz (f3 = 2f1 − f2 + 25).

Eine andere Messsituation befasst sich mit dem kontralateralen Ein�uss von Höreindrücken

auf registrierte DPOAEs. Gegenstand dieser Methode ist es, e�erente Abhängigkeiten der

OHCs über das MOC zu manifestieren [3], [76].

Aufgrund schwieriger Messbedingungen [105] ist die Registrierung von DPOAEs im Hoch-

tonbereich (f2 > 10 kHz) derzeit immer noch Gegenstand von Forschungsvorhaben, und

die Messmethode wird derzeit nur in wenigen Zentren überhaupt durchgeführt. Insbesonde-

re die Forschergruppe von Laura E. Dreisbach (State University, San Diego, USA) hat auf

diesem Gebiet eine groÿe Expertise. Die Registrierung der hochtonausgelösten DPOAEs

wurde dabei mittels einer Messtechnik aufgezeichnet, die für diese Anwendung so zusam-

mengestellt wurde [21], [22], [23]. Extrahiert wurden die Emissionen über konventionelle

Algorithmen, wie sie derzeit immer noch in den klinisch eingesetzten Geräten vorhanden

sind. Dementsprechend sind auch nur wenige Verö�entlichungen existent, die sich mit die-

sem Thema befassen: Dreisbach et al. (2001) und (2006) sind hierbei die primären Arbei-

ten. In der Publikation von Dreisbach et al. (2001) [22] wird generell die Messmöglichkeit

von hochtonausgelösten DPOAEs (bis 20 kHz) evaluiert. In diesem Zusammenhang wur-

den an 28 Probanden DPOAEs mit einer entsprechenden Sonde aufgezeichnet und mit

Schalldruckmessungen, die in unmittelbarer Nähe zum Trommelfell aufgenommen wurden,

verglichen. Es zeigte sich, dass sich die von Siegel und Hirohata (1994) [105] berichteten

Schallpegelabhängigkeiten auch bei dieser Studie bewahrheiteten. Dementsprechend wur-

den in der Publikation von Dreisbach et al. (2006) (Resultat von 200 Einzelmessungen)

lokale Minima im Bereich von 3 und 8 kHz (bei der Pegelreizung mit ∆P = 10 dB)

berichtet. Weiterhin existierte ein Maximum bei ca. 5 kHz. Das gleiche Verhalten der ge-

schätzten Emissionen fanden auch wir in unserer Studie, siehe Abb. 4.8. Somit kann das
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globale Verhalten beider Studien als äquivalent betrachtet werden. Entgegen der Studien

von Dreisbach et al. (2001, 2006), bei denen das Grundrauschen mit steigender Frequenz

zunahm, �el es mit dem APE�Schätzer ab. In der Publikation von Dunckley and Dreis-

bach (2004) [23] konnte gezeigt werden, dass basierend auf 74 DPOAE�Messungen bis

f2 = 16 kHz keine signi�kanten, geschlechtsabhängigen Unterschiede bestanden. Auch

konnte man bei den gemittelten Ergebnissen erkennen, dass sich das DP-Diagramm über

die Frequenz ein ähnliches Bild mit Minima und Maxima enthielt, wie es schon zuvor

beschrieben wurde.

Alle zuvor beschriebenen Publikationen von Dreisbach und Mitarbeitern bzw. Dunckley

and Dreisbach befassten sich mit der Darstellung und Reproduzierbarkeit von hochton-

ausgelösten DPOAEs bei Probanden ohne audiologische Au�älligkeiten. Demgegenüber

untersuchten Kei et al. (2007) [55] die Reproduzierbarkeit von DPOAEs bis 16 kHz bei

Kindern mit audiologischen Au�älligkeiten. Dabei klassi�zierten Kei et al. (2007) 50 Kinder

(∅ 6, 3 Jahre) in folgende 3 Gruppen:

• Gruppe 1: 16 Ohren mit au�älligem Tympanogramm und fehlendem Stapediusre�ex

bis 105 dB/SPL,

• Gruppe 2: 61 Ohren mit unau�älligem Tympanogramm und positiven Stapediusre�ex

zwischen 70 und 100 dB/SPL (=Kontrollgruppe),

• Gruppe 3: 23 Ohren mit nicht genau zuordbarer Klassi�kation, entweder Gruppe 1

oder Gruppe 2.

Bei der Darstellung der gemittelten DPOAE-Amplituden ist erkennbar, dass die Gruppe 2

und Gruppe 3 im Bereich von 1, 5 kHz bis 13 kHz einen fast gleichen Verlauf besitzen und

der Unterschied zwischen beiden Graphen max. 5 dB beträgt. Der überschlägig ermittelte
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durchschnittliche SNR lag bei etwa 18 dB. In der dritten Gruppe wurden positive Emis-

sionswerte (mit einem SNR > 6 dB) im Bereich von 3 kHz bis 6 kHz und oberhalb von

9, 5 kHz registriert. Nebenbefundlich zeigte sich in den Messungen, dass sich im Bereich

von 6 kHz eine in allen Gruppen ausgeprägte Emissionspitze be�ndet. Dieses Phänomen

kann mit der Existenz von Überhöhungen der Schalldruckpegel in diesem Frequenzbereich

erklärt werden [105]. Weiterhin erkennbar ist, dass sich das gemittelte Grundrauschen aller

Gruppen im Bereich von −15 dB/SPL und −10 dB/SPL befand und in Teilbereichen

der Unterschied statistisch signi�kant war, insbesondere zwischen den Gruppen 1 und 2

bzw. 1 und 3. Im Gegensatz hierzu sind die mit dem APE-Schätzer ermittelten Werte des

Grundrauschens insbesondere oberhalb von 4 kHz im hohen Maÿe konsistent (siehe Abb.

4.11). Weiterhin verweisen die Autoren in Kei et al. (2007) [55] auf die Problematik, dass

es keine Bezugswerte für DPOAEs in dem Frequenzbereich bis 16 kHz existieren.

5.5 Test � Retest Reliabilität

Erste publizierte Messungen über die Registrierung von DPOAEs im Hochtonbereich am

Menschen mit f2 > 10kHz bis 20 kHz wurde in der Arbeitsgruppe von Laura E. Dreisbach

2001 durchgeführt [22]. Fünf Jahre später wurde von dieser Arbeitsgruppe dann eine Pu-

blikation über die Reliabilität von hochtonausgelösten DPOAEs verö�entlicht [21]. Weitere

Publikationen zu diesem Themenkomplex sind nicht bekannt. Dementsprechend beschränkt

sich auch die folgende Diskussion auf diese Arbeiten.

In obiger Publikation [21] wurde die Reliabilität der gemessenen DPOAEs in Abhängigkeit

des Frequenzverhältnis f2/f1 und den Pegelverhältnissen P1 und P2 an 25 Probanden im

Alter von 18 bis 29 Jahren getestet. Registriert wurden die Emissionen in den Frequenzen

f2 = 2 kHz bis 16 kHz mit ∆f = 1 kHz in jeweils vier unterschiedlichen Messungen inner-
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halb von einer bzw. maximal 2 Wochen. Die Extraktion der Emissionen aus dem Messsignal

erfolgte dabei über konventionelle Techniken (Mittelung des Zeitsignals mit anschlieÿen-

der Fouriertransformation). Im Gegensatz zu [21] sind die Abweichungen, die mit unserer

neuen Methode ermittelten Emissionen deutlicher geringer. Linksohrseitig existieren bei

unseren 108 Messungen 5 Ausreiÿer, deren Unterschied gröÿer als 5 dB ist bzw. relativ

betrachtet sind dies 4, 6 %. Bei Dreisbach et al. (2006) sind dies im günstigsten Fall 24 %

und im ungünstigsten Fall 30 % aller Messungen, deren Unterschied gröÿer als 5, 99 dB

beträgt. Rechtsseitig (ebenfalls 108 Messungen) wurden 19 Ausreiÿer in unseren Daten,

die in der Abb. 4.13B gezeigt wurden, gezählt. Relativ betrachtet ergibt dies 17, 6 % aller

Messungen. Auch hier ist unser Ergebnis deutlich besser als die von [21] verö�entlichen

Daten. Die Abweichungen mit einem Absolutbetrag von > 10 dB wurden hingegen in [21]

bei 10 bis 12 % aller Messungen festgestellt. Dieser Werte wurde mit der neuen Methode

deutlich unterschritten und lag linksseitig bei 0 % bzw. rechtsseitig < 1 %. Somit liefert

unsere Messmethode des APE-Schätzers auch hier deutlich zuverlässigere Werte, als diese

in der Literatur angegeben sind.

Eine weitere interessante Di�erenz zeigt sich im berechneten Mittelwert des Grundrau-

schens. Dieser Mittelwert des registrierten Grundrauschen zeigt dabei in Abb. 1 aus Dreis-

bach et al. (2006) bei 4 kHz ein Minimum von etwa −30 dB, welches mit zunehmender

Frequenz f2 bis auf fast −20 dB ansteigt. Demgegenüber verläuft das berechnete Grund-

rauschen mit dem APE-Schätzer invers, d.h. mit steigender Frequenz fällt dieser Wert auf

etwa −34 dB, siehe Abb. 4.11. Unsere weiteren Messungen zeigen, dass das so ermittel-

te Grundrauschen ausschleiÿlich nur durch die Systemkomponenten und der verwendeten

Soundkarte im oberen Frequenzbereich (für f2 > 4 kHz) bestimmt wird.
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5.6 DPOAE Messungen bei lärmbelasteten Probanden

Durch Studien an einem Naturvolk und deren Vergleich mit der Bevölkerung einer Indus-

trienation konnten schon Plester et al. (1962) [84] den ermittelten Hörverlust als Folge der

permanenten Lärmeinwirkung in der Industrienation darstellen. Ähnlich wie bei der Gabe

von ototoxischen Medikamenten zeichnet sich der progrediente Hörverlust durch den Aus-

fall der äuÿeren Haarzellen aus, beginnend im Hochtonbereich [9], [89]. Mittlerweile sind

nicht mehr die Lärmbelastungen aus dem Berufsalltag für die beginnende Presbyakusis ver-

antwortlich, sondern vielmehr die Lärmbelastung während der Freizeit bzw. beim Hobby

[6],[48], [102], [119]. Ähnlich wie es aus der Strahlenschutzverordnung bekannt ist, besitzt

auch Lärm einen Dosise�ekt bzw. eine Äquivalenzdosis. Ausgehend von den Grenzwerten

der Verordnung zum Schutz der Beschäftigten vor Gefährdung durch Lärm und Vibratio-

nen [2], die die Maximaldosis der Lärmbelastung mit 85 dB/SPL(A) über eine Zeitdauer

von 8,5 h zulässt, ergibt sich eine entsprechende Äquivalenzdosis2 bei der Beschallung von

103 dB/SPL(A) bei einer Einwirkzeit von 7,5 min. [1]. Diese Werte werden dabei schnell bei

einem Besuch in einer lauten Diskothek erreicht. Ein weiterer wichtiger Faktor beschreibt

die Erholungsphase nach einer Lärmexposition. Aus präventivmedizinischer Sicht ist nach

einer lärmbehafteten Arbeit auf eine Rekonvaleszenzzeit nach der Unfallverhütungsvor-

schrift von mindestens 10 h mit einem Lärmpegel von deutlich unter 70 dB(A) zu achten

[1]. Dies deckt sich auch mit den subjektiven Emp�ndungen von Diskothekenbesuchern,

die ein bis zwei Tage nach dieser Lärmexposition wieder ein normales Gehör emp�nden.

Diese Erkenntnis spiegelt sich dabei in der Abb. 4.14 im Kapitel Ergebnisse wider. Mittels

der Messung von DPOAEs bis in den Hochtonbereich ergeben sich vier unterschiedliche

Typen:

2Durch den logarithmischen Zusammenhang und der quadratischen Abhängigkeit der Energie vom
Schallpegel, bedeutet eine Erhöhung des Schallpegels um 3 dB einer Verdoppelung der Energie.
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1. Junge Menschen mit geringer Äquivalenzdosis in der Lärmbelastung haben sowohl

im unteren Frequenzbereich (2 bis 8 kHz) als auch im oberen Frequenzbereich (10

bis 16 kHz) recht stabile Emissionswerte, deren gemittelter SNR sich oberhalb von

10 dB be�ndet.

2. Eine mittlere Äquivalenzdosis der Lärmbelastung, in Form eines aktiven musikali-

schen Hobbys, reduzierte die Emissionswerte nur im oberen Frequenzbereich (10 bis

16 kHz).

3. Extreme Lärmbelastung in der Freizeit führt zu einer dauerhaften Abnahme von

OAEs sowohl im unteren als auch im oberen Frequenzbereich.

4. Dem gegenüber sichert ein lärmreduziertes Leben noch recht hohe OAEs in beiden

Frequenzbereichen.

Die in dieser Abbildung dargestellten OAEs korrelieren dabei auch mit dem erfassten Hoch-

tonaudiogrammen (gemessen bis 18 kHz) dieser Probanden.

Da Messungen von DPOAEs bis in den Hochtonbereich von 18 kHz derzeit klinisch nicht

durchgeführt werden können, spiegeln diese Einzelmessungen den derzeit hypothetischen

Wissenstand wider. Aufbauend auf diesen Erkenntnissen wurden mittlerweile klinische Stu-

dien in Form medizinischer Dissertation mit dem Thema Messung otoakustischer Distorsi-

onsprodukte im Hochtonbereich bis 18 kHz bei jungen Probanden mit erhöhter Lärmbelas-

tung [73] durchgeführt.
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5.7 DPOAE Messungen bei Kindern während der Che-

motherapie

Da etwa 60% aller Kinder, die mit Cicplatin während der Chemotherapie behandelt werden,

einen Hörverlust erleiden [10], ist das Monitoring der Hörfähigkeit während der Therapie

unerlässlich. Die Wichtigkeit dieser Kenntnis zeigen auch drei aktuelle Publikationen [91],

[36], [10]. Nachteilig zeigt sich dabei, dass zur Beurteilung des Grades des Hörverlustes

nur Frequenzen betrachtet werden, die bis max. 8 kHz reichen. So werden bei Gurney et

al. 2012 [36] 8 verschiedene Möglichkeiten zur Klassi�zierung des HV gegenübergestellt,

aber zur Beurteilung werden dabei Änderungen in den Frequenzen der Tonaudiometrie

de�niert, deren Bereich sich bis max. 8 kHz erstreckt. Brock et al. 2012 [10] stellten da-

bei in ihrer Arbeit fest, dass insbesondere Frequenzen zwischen 8 kHz und 16 kHz den

ototoxischen HV besonders gut repräsentieren. Alle diese vorgenannten Arbeiten basieren

auf tonaudiometrische Messungen. Diese Messmethoden sind dabei subjektive Verfahren,

deren Einsatz sich bei unkooperativen Patienten (zum Beispiel bei kleinen Kindern) ver-

schlieÿt. Aus diesem Zwang heraus bildet die neue Methode zur Messung von DPOAEs

bis in den Hochtonbereich eine optimale Basis für das Screening der Hörfunktion bei die-

sem Kollektiv. Da sich ein ototoxisch indizierter HV zuerst im Rückgang der OAEs zeigt

[26], der sich initiierend im Hochtonbereich manifestiert, macht die Anwendung unseren

neuen Messmethode als Screeningparameter in der Kinderonkologie besonderst attraktiv.

Insbesondere zeigt das Einzelfallbeispiel in Abb. 4.15 im Kapitel Ergebnisse die E�ekti-

vität dieser Messmethode. Waren vor der Chemotherapie bei diesem dargestellten Kind

die gemittelten DPOAEs im unteren (2 kHz bis 8 kHz) und oberen Bereich (10 kHz

bis 6 kHz) mit einem SNR von etwa 14 dB gleich groÿ, so brach die Emission nach der

ersten Chemotherapie im oberen Frequenzbereich deutlich unterhalb der Emissionsgrenze

von 6 dB zusammen.
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In einer weitgehend abgeschlossenen, medizinischen Dissertation über den Ein�uss von

Chemotherapeutika auf das Hörvermögen von Kindern wurden anhand von über 40 Pa-

tienten der vorgenannte E�ekt noch näher untersucht. Es ist dabei deutlich zu erkennen,

dass der ototoxische Prozess im Verlauf der Chemotherapie mit Cisplatin in den OAEs

des Hochtonbereiches (10 kHz bis 16 kHz) schon nach der ersten Anwendung besonders

stark dominiert. Rechnerisch ergeben sich nach der ersten Anwendung von Cisplatin für die

Emissionen im unteren Frequenzbereich sogar gemittelte Werte, die knapp oberhalb des

Mittelwertes vor der Chemotherapie liegen. In der Gruppe der Kinder, die mit Vincristin

behandelt wurden, waren die gemittelten DPOAE Werte sowohl im unteren (2 kHz bis

8 kHz) als auch im oberen Frequenzbereich (10 kHz bis 16 kHz) stabil und unabhängig

vom Therapiezyklus.

Auch hier zeigt sich das Potential dieser neuen Diagnosemethode, deren Einsatz ebenfalls

einmalig ist.

5.8 DPOAE�Messungen am Tiermodell

Im Unterkapitel 4.3.6 wurde das Ergebnis einer DPOAE Messung an einer Maus gezeigt.

Au�ällig ist dabei, dass in einem Frequenzbereich von f2 < 5 kHz keine positiven Emissi-

onswerte vorliegen. Dies wird damit begründet, dass die Cochlea der Maus mit einer Länge

von etwa 6 mm zu kurz ist, um die niederfrequenten Wanderwellen an ihren tonotropen

Stellen aufzulösen [8], [25] (vgl. hierzu auch Abb. 4.4D bzw. Abb. 2.9A).

Die Bestimmung der OAEs bei Mäusen erfolgt gemäÿ Literatur auf zweierlei Arten. Zum

einen werden an einzelnen Frequenzen zwischen 4 kHz und 45, 2 kHz die Emissionen

bei den Pegeln L1 = 60 dB/SPL und L2 = 50 dB/SPL registriert, und zum anderen
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wird eine OAE Wachstumsfunktion bei f2 = 11, 3 kHz bestimmt [25], [124]. Anhand

dieser Messungen wird die Motilität der OHC bei genveränderten Mäusen (knock�out vs.

Wildtyp) diskutiert. Das Verhältnis von f2/f1 beträgt dabei einheitlich 1, 24. Neben dieser

Messmethode erscheint es ebenfalls interessant, gleiche Pakete, wie sie zuvor diskutiert

wurden, aufzustellen. Anhand von weiteren, eigenen Untersuchungen scheint es sinnvoll zu

sein, gemittelte Emissionen aus dem Bereich von f2 = 10 kHz bis 18 kHz zu betrachten

(eigene Erkenntnisse aus Höruntersuchungen an genetisch veränderten Mäuse im Rahmen

des Tierversuchsantrages 43/11 von der AG Prof. Engel, Fachbereich Biophysik).

Auch wenn die Daten nicht exemplarisch gezeigt wurden (gemeinsame Forschungsaktivitä-

ten mit Frau Prof. Engel, Biophysik), so konnte in vielen Messungen an Mäusen beobachtet

werden, dass die Emissionen mit der Frequenzzuordnung fdp = f2− f1 erst ab f2 > 5 kHz

deutlich vom Grundrauschen abhebbare SNR aufwiesen. Dies würde dafür sprechen, dass

die Verzerrungsprodukte mit der Zuordnung fdp = f2 − f1 vornehmlich aus dem Bereich

ihrer tonotropen Stelle auf der BM herrühren.

Auch die mögliche Auswertung anderer Spektrallinien als die Zuordnung fdp = 2f1 − f2

wurden bis dato nie in Betracht gezogen (wie z.B. fdp = 3f1−2f2 in Abb. 4.17 erkennbar).



Kapitel 6

Schlussfolgerung

Die hier vorliegende Arbeit befasste sich im ersten Teil mit der Entwickelung und Tes-

tung eines neuen Analysealgorithmuses zur Abschätzung von perstimulatorisch ausgelösten

OAE. Die Leistungsfähigkeit des APE-Schätzers wurde dabei zuerst an synthetischen Da-

ten getestet. Danach erfolgte die Messung von DPOAEs an einer otologisch unau�älligen

Probandengruppe, bei Patienten mit einer erhöhten Lärmbelastung sowie bei einem Kind,

welches mit Cis-Platin behandelt wurde. Zur Bestimmung der Reproduzierbarkeit wur-

den Mehrfachmessumgen an einer Probandin im zeitlichen Versatz von ein paar Wochen

durchgeführt.

Die Messungen am Normkollektiv bestätigte dabei die zuvor erhobene Datenanalyse der

synthetisch erzeugten Signale. Insbesondere die sehr gute Frequenzau�ösung mit 2, 54 Hz,

sowie das geringe Grundrauschen sind in dieser Form einmalig. Auch zeigte sich bei diesen

Messungen, dass mittels handelsüblichen DPOAE-Sonden Emissionen registriert werden

konnten, deren Reizauslösung bis zu einer Frequenz von f2 = 18 kHz reicht.

Weiterhin zeigten diese Messungen analysierte Emissionsspektrallienen, deren Existenz
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zwar vorher gesagt wurde, jedoch in dieser Deutlichkeit ebenfalls noch nie dargestellt wer-

den konnten. So beinhaltet das analysierte Frequenzspektum neben den Reizstimuli f1

und f2 bzw. die typische Emission mit der Frequenzzuordnung fdp = 2f1 − f2 noch wei-

tere Emissionsspektrallinien der Zuordnung fdp = nf2 ± mf1 mit n,m ∈ N, fdp > 0. So

scheint die Emission mit der Frequenzzuordnung 3f1 bzw. 3f2 besonders für den unteren

Frequenzbereich der Prüftöne f1 und f2 interessante Ergebnisse zu liefern. Demgegenüber

existierte bei hohen Prü�requenzen (f2 > 9 kHz) eine deutliche Emission mit der Fre-

quenz fdp = f2−f1. So war diese Emission bei vielen Probanden noch nachweisbar, obwohl

sich die Emission mit der Frequenz fdp = 2f1 − f2 vom Grundrauschen nicht mehr sicher

trennen lieÿ.

Vergleichsmessungen an Patienten mit erhöhter Lärmbelastung sowie an Patienten, die mit

Chemotherapeutika Cis�Platin behandelt werden, zeigten deutlich die Vulnerabilität der

OHC im Hochtonbereich (f2 > 10 kHz). Beide Themengebiete sind derzeit Gegenstand

zweier medizinischer Dissertationen. Darüber hinaus wird in Kooperationen mit dem Fach-

bereich der Biophysik an der Universität des Saarlandes, Frau Prof. Dr. Engel die Messme-

thode angewandt, um im Tiermodell OAEs zu registrieren. Aktuelle Messungen und deren

Auswertungen zeigen auch hier Vorteile gegenüber der herkömmlichen Messmethode.

In den DPOAE-Messungen der Probanden zeigte sich oft bei den Reiztonpegeln P1 =

65 dB/SPL und P2 = 55 dB/SPL ein Emissionsminimum im Frequenzbereich von

8 kHz ≤ f2 ≤ 10kHz. Links- bzw. rechtsseitig hiervon wurden jedoch wiederum groÿe OAE

registriert. Wurde der Pegelunterschied zwischen den Primärtönen in dem Bereich von f2 =

8 kHz bis 10 kHz vergröÿert (z.B. P1 = 65 dB/SPL und P2 = 45 dB/SPL), so wurden

Emissionen registriert die höher waren, als bei der Normeinstellung mit P1 = 65 dB/SPL

und P2 = 55 dB/SPL. Solche Phänomene lassen sich durch die Existenz von mindestens

zwei OAE-Quellen erklären. Durch die Vergröÿerung des Pegelunterschiedes wird die räum-
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liche Zuordnung der Quellen verschoben und aus einer destruktiven Interferenz kann eine

konstruktive Interferenz entstehen. In der Modellierung der Basilarmembranbewegung (im

zweiten Schwerpunkt dieser Dissertation) konnte bei der Präsenz von zwei Primärtönen

ebenfalls die Existenz zweier OAE-Quellen bewiesen werden. Im analysierten Signal der

Stapesbewegung konnte die Beein�ussung der Emission durch Vergröÿerung des Pegelab-

standes zwischen P1 und P2 festgestellt werden. Auch das Deaktivieren der zweiten Quelle

(=place-�xed bzw. tonotropen Stelle der BM ) veränderte wiederum die Gesamtemission

im analysierten Signal.

Zusammen betrachtet ergibt sich nun die Fragestellung, welche Quelle den Hauptanteil

am Gesamtemissionsergebnis besitzt. Für die prominente Frequenzzuordnung mit fdp =

2f1−f2 scheint es nach derzeitiger Publikationslage so zu sein, dass mit Frequenzzunahme

der Anteil aus der place-�xed Quelle immer gröÿer wird. Für die zusätzlich gefundenen

Verzerrungsprodukte mit groÿen SNR bei 3f1 und 3f2 bzw. f2−f1 ist dies noch völlig unklar.

Nach eigenen Auswertungen an Studienkindern aus der Chemotherapie, sowie Messungen

am Tiermodell legen die Vermutung nahe, das diese Emissionen aus den Anteilen der

tonotropen Stellen der BM stammen.
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