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Zusammenfassung. Wir pr•asentieren einen Methode zur Rekonstruk-
tion vierdimensionaler Datens•atze basierend auf einer Sequenzzweidi-
mensionaler Ultraschallbilder. Da die Verl•asslichkeit der rekonstruierten
Daten stark von der r•aumlichen Verteilung der Ultraschallbilder abh•angt,
verwenden wir einen Octree-basierten hierarchischen Ansatz. Die Ge-
nauigkeit kann direkt aus der Au
 •osung der Rekonstruktion abgeleitet
werden.

1 Einleitung

Ultraschall (US) ist eine in der Medizin viel genutzte Modalit •at zur diagnosti-
schen und pr•aventiv en Untersuchung. Leider unterliegt US gewissenRestriktio-
nen, welche insbesondereim Bereich der Kardiologie zum tragen kommen. Der
Grund ist die spezielle Lage des Herzens,welches zwischen den Lungen
 •ugeln
eingebettet und von den Rippen umgeben ist. Hierdurch ergeben sich extre-
me Einschr•ankungenbez•uglich der Einschallrichtung. Insgesamt stehendrei so-
genannte Einschallfenster zur Verf•ugung, aus denen das Herz in hinreichender
Qualit •at geschallt werdenkann. DieseFensterliegenf•ur alle Patienten im groben
an der selben Stelle, allerdings gibt es immer wieder kleinere Unterschiede, die
eine individuelle Adaption (freihand-US) notwendig macht.

Die Rekonstruktion von Volumina aus beliebig angeordnetenUS-Bilddaten
ist eine aktuelle Forschungsaufgabe [1,2]. Die Rekonstruktion eines interpolie-
renden Volumensstellt sich dabei als eine recht schwierige Aufgabe dar, da die
einzelnen US-Bilder nicht aus einer kontinuierlichen Dichtefunktion bestehen,
sondernausgaussartigenSpecklesaufgebaut sind. Da der Abstand der einzelnen
B-Scans im allgemeinenwesentlich gr•o�er ist als deren Pixelau
 •osung, gestal-
tet sich die Erkennung von Features zwischen den einzelnen Bildern z.B. mit
Scattered-Data Interpolationen sehr schwierig [3].

In dieserArb eit stellen wir einen sehr e�zien ten und robusten Algorithm us
zur Interpolation der einzelnenB-Scansvor. Diese Methode wurde speziell f•ur
die Rekonstruktion zeitvariierender, kardiologischer US-aufnahmen entwickelt,
welche in einem f•acherartigen Schwenk aufgenommenwurden, l•asst sich jedoch
auf Daten aller m•oglichen Akquisitionsformen anwenden.



2 Volumen Rekonstruktion aus Ultrasc hallsc hnittbildern

Um eine Volumenrekonstruktion zu berechnen ben•otigen wir US-Daten, wel-
che zus•atzlich mit einer Positionierung versehensind und eine zeitliche Marke
besitzen. Dazu wird ein Positionierungsmesseram Schallkopf befestigt und ein
f•acherf•ormiger Schwenk •uber dasHerz vorgenommen.Gleichzeitig wird die EKG-
Information aufgenommenund gespeichert. In einem vorverarbeitenden Schritt
werdendie soaufgenommenenDaten entsprechend ihrer Herzphaseumgeordnet
derart, dasszwischen 25 und 50 Einzelvolumina f•ur einen kompletten Herzzy-
klus zur Verf•ugung stehen.Es ist o�ensichtlich, dassnur recht wenigeDaten f•ur
ein einzelnesVolumen erhalten bleiben, da die Bilder in einem kontinuierlichen,
linearen Schwenk aufgenommenund nachfolgend aufgespaltensowie zyklisch re-
kombiniert wurden. Das bedeutet bei einer Bildsequenzvon 1000Bildern und ei-
ner Unterteilungsrate von 25 Bildern pro Zyklus einedurchschnittlic he Zahl von
40 Bildern pro Volumen. Die so entstandenen Datenl•ucken m•ussenwieder auf-
gef•ullt werden,um einesinnvolle VerwendungdesDatensatzeszu erm•oglichen. In
den folgendenUnterabschnitten wird erl•autert, wie dies im einzelnengeschieht.

2.1 In terp olation der B-Scans

Meist arbeiten Interpolationsverfahrenauf gleichf•ormig verteilten Daten. Dies ist
beim US aber nicht gegeben, da innerhalb einer Scanebenedie Au
 •osungrecht
hoch ist, z.B. 120x400Pixel, dem gegen•uber aber nur etwa 40 solcher Scanszur
Verf•ugung stehen.Abbildung 1 gibt ein Beispiel der Situation.

Wir legen nun zwei Annahmen zugrunde, welche gravierenden Ein
uss auf
den Interpolationspfad haben, n•amlich:

{ die Ursprungsscanssetzenihre Bildinformation orthogonal zu Scaneben fort
und

{ der zu interpolierendeScan"sammelt" seineBildinformation nur normal zur
Scanebene.

Insgesamt erhalten wir die Forderung,dassder Interpolationspfad sowohl die Ur-
sprungsscansals auch den zu interpolierendenScanorthogonal schneiden muss.

Abb. 1. Link e H•alfte: Daten vor der Interpolation (mittlere und gro�e Wink el), rechte
H•alfte: Die mit dem vorgestellten Verfahren interpolierten Datens•atze.



Abb. 2. Links: Geometrie einesf•acherartig akquirierten Volumens; rechts: Interpolati-
on desPunktes v basierendauf den Grauwerten der Punkte a und b im Parameterraum

Eine nat•urliche Form eines solchen Interpolationspfades stellt ein Kreisbogen
dar, welcher orthogonal zur Schnittachsezweier Scanebenende�niert wird. Die-
serKreisbogenschneidet alle Scansorthogonal zur Bildebene.Aus diesemGrund
verl•auft die Interpolation parallel zur Akquisitionsrichtung.

Der Grauwert cv eines Voxelmittelpunkts v wird durch die Grauwerte der
Schnittpunkte a und b desKreisbogensmit den zwei B-scan Ebenen,gewichtet
durch ihren jeweiligen Abstand (da , db) von v berechnet, verm•oge:
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wobei
!
x a und

!
x b die jeweilige Einschallrichtung bezeichnen und n den Mit-

telpunkt des Interpolationskreises.Im Falle sehr kleiner Winkel oder paralleler
Scansw•ahlenwir a und b alsdie n•achten Punkte zu v auf denjeweiligenScanebe-
nen. Abbildung 2 veranschaulicht die allgemeineSituation im Parameterbereich.
Um Aliasinge�ekte zu vermindern werden die Grauwerte an den Stellen a und
b durch eine zus•atzliche bilineare Interpolation auf den B-Scansbestimmt.

2.2 Octree basierte Gitteranpassung

In den meisten F•allen sind die US-bilder nicht regelm•a�ig •uber das Volumen
verteilt. Innerhalb der L•uckensind deshalbauch die interpolierten Daten weniger
verl•asslich als nahe an den Scanebenen.Aufgrund diesesUmstandesist esnicht
n•otig f•ur jedes einzelneVoxel einen Farbwert zu berechnen, sodasseine lokale
Anpassungder Au
 •osungm•oglich wird. Als E�ekt kann der Benutzer direkt die
Verl•asslichkeit der Rekonstruktion an der lokalen Au
 •osungablesen.



Wir benutzen einen Octree, der wie folgt konstruiert wird: ausgehendvom
kompletten Bounding-Volumen als Startvoxel wird diesessolangein acht Sub-
voxel unterteilt, bis eine der folgendenBedingungenerf•ullt wurde:

{ die Zielau
 •osungwurde erreicht
{ esbe�ndet sich kein B-Scaninnerhalb einesRadius r vom Voxelmittelpunkt.

Als Radius r w•ahlen wir als die L•ange der Voxeldiagonalen.Die Zielau
 •osung
wird a priori festgelegtund sollte etwasfeiner seinals die Au
 •osungder B-Scans
um Aliasinge�ekte zu vermindern. Zur Eind•ammung von Aliasinge�ekten, wel-
che unweigerlich bei der Verwendung unterschiedlicher Detailstufen entstehen,
verwendenwir eineMIP-mapping Methode (multum in parvum). Dazu wird f•ur
jedenOctreelevel ein Satz "neuer" US-Bilder durch Anwendungeinesgeeigneten
Gau��lters berechnet.

3 Resultate

Mit dem vorgestellten Verfahren k•onnen in kurzer Zeit hochaufgel•oste, vierdi-
mensionaleUltraschalldatens•atze rekonstruiert werden. Das Verfahren arbeitet
robust und ist auch f•ur entartete F•alle (parallele Scans,invertierte Positionie-
rung, usw) einsetzbar. Die Berechnung einesDatensatzesmit einer r•aumlichen
und zeitlichen Au
 •osungvon 5123 Pixel mal 25 Bilder pro Zyklus dauert in der
nichtoptimierten Version ca. 5 Minuten, bei einer Datenbasis von 2350 Ultra-
schallbildern aus 11 Zyklen. Dies bedeutet eine Rekonstruktionszeit von durch-
schittlic h 0.2 Sekundenpro Datenschicht. Die Rechnungen wurden auf einem
handels•ublichen PC (< 2GHz) durchgef•uhrt. Abbildung 3 zeigt zwei derart re-
konstruierte Datens•atze. Die Artefakte beruhen auf der Art der Visualisierung
und sind nicht im Datensatz enthalten. Abbildung 4 zeigt f•unf Schnittbilder aus
einem vierdimensionalenDatensatz, mit einem zeitlichen O�set von 20% eines
Herzzyklus.

4 Diskussion

Das vorgestellte Verfahren ist insbesonderef•ur f•acherf•ormig akquirierte Daten
geeignet, l•asst sich aber auf alle Akquisitionsarten anwenden. Die Basisdaten
k•onneneine�xe Form aufweisen,oder zeitver•andernderNatur sein.Die resultie-
renden Datens•atze sind drei- oder vierdimensional und von extrem hoher zeitli-
cher und r•aumlicher Au
 •osung.

Die Geschwindigkeit der Berechnung ist im Gegensatzzu vielen anderen
Ans•atzen als hoch anzusehen,wobei dies nicht zu Lasten der Genauigkeit geht.
Ein Vergleich mit den vollst•andig berechneten Daten zeigt, dassder hierarchi-
sche Ansatz bei geeigneterAu
 •osungder Basisdatennur vernachl•assigbareFeh-
ler einf•uhrt, gleichzeitig jedoch die Rechenzeit signi�k ant reduziert. Zus•atzlich
bietet er eine nat•urliche Methode zur •Uberpr•ufung der Verl•asslichkeit des Re-
konstrukts.



Abb. 3. Links: vollst •andig berechnetes Volumen basierend auf 86 US-Bildern; mit-
te: Rekonstruktion aus nur zwei US-Bildern; rechts: Di�erenzbild zwischen einem
vollst •andig berechneten Volumen und der Rekonstruktion aus nur 10 B-Scans.

Abb. 4. SequenzbildereinesSchnittes durch das rekonstruierte Volumen. Der zeitliche
Abstand der einzelnen Bilder betr•agt 20% der Zyklendauer.
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