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Zusammenfassung. Wir prasenieren einen Methode zur Rekonstruk-
tion vierdimensionaler Datensatze basierend auf einer Sequenz zweidi-
mensionaler Ultraschallbilder. Da die Verlasslichkeit der rekonstruierten
Daten stark von der raumlichen Verteilung der Ultraschallbilder abhangt,
verwenden wir einen Octree-basierten hierarchischen Ansatz. Die Ge-
nauigkeit kann direkt aus der Au esung der Rekonstruktion abgeleitet
werden.

1 Einleitung

Ultraschall (US) ist einein der Medizin viel gerutzte Modalitat zur diagnosti-
schen und praventiv en Untersuchung. Leider unterliegt US gewissenRestriktio-
nen, welche inshesondereim Bereich der Kardiologie zum tragen kommen. Der
Grund ist die spezielle Lage des Herzens, welches zwischen den Lungen wgeln
eingelettet und von den Rippen umgeben ist. Hierdurch ergeken sich extre-
me Einschrankungen beziglich der Einschallrichtung. Insgesam stehendrei so-
genanrte Einschallfenster zur Verfegung, aus denendas Herz in hinreichender
Qualitat gestallt werdenkann. DieseFensterliegenfur alle Patienten im groben
an der selben Stelle, allerdings gibt esimmer wieder kleinere Unterschiede, die
eineindividuelle Adaption (freihand-US) notwendig macht.

Die Rekonstruktion von Volumina aus beliebig angeordnetenUS-Bilddaten
ist eine aktuelle Forschungsaufgate [1,2]. Die Rekonstruktion einesinterpolie-
renden Volumensstellt sich dabei als eine recht schwierige Aufgabe dar, da die
einzelnen US-Bilder nicht aus einer kontinuierlichen Dichtefunktion bestehen,
sondernaus gaussartigenSpecklesaufgebaut sind. Da der Abstand der einzelnen
B-Scansim allgemeinenweseitlich gre er ist als deren Pixelau esung, 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 fer
die Rekonstruktion zeitvariierender, kardiologischer US-aufnahmen entwickelt,
weldche in einem facherartigen Scwenk aufgenommenwurden, lasst sich jedoch
auf Daten aller meglichen Akquisitionsformen anwenden.



2 Volumen Rekonstruktion aus Ultrasc hallsc hnittbildern

Um eine Volumenrekonstruktion zu beredinen benetigen wir US-Daten, wel-
che zusatzlich mit einer Positionierung versehensind und eine zeitliche Marke
besitzen. Dazu wird ein Positionierungsmesseram Sdallkopf befestigt und ein
facherformiger Schwenk eiber dasHerz vorgenommen.Gleichzeitig wird die EKG-
Information aufgenommenund gesgeichert. In einem vorverarbeitenden Schritt

werden die so aufgenommenerDaten entsprechend ihrer Herzphaseumgeordnet
derart, dasszwischen 25 und 50 Einzelvolumina fur einen kompletten Herzzy-
klus zur Verfagung stehen.Es ist 0 ensichtlich, dassnur recht wenige Daten fur
ein einzelnesVolumen erhalten bleiben, da die Bilder in einem kontin uierlichen,
linearen Schwenk aufgenommenund nachfolgend aufgespaltensawie zyklisch re-
kombiniert wurden. Das bedeutetbei einer Bildsequenzvon 1000Bildern und ei-
ner Unterteilungsrate von 25 Bildern pro Zyklus eine durchscnittlic he Zahl von
40 Bildern pro Volumen. Die so entstandenen Datenlecken meissenwieder auf-
getllt werden,um einesinnvolle VerwendungdesDatensatzeszu ermeglichen. In
den folgendenUnterabsdnitten wird erlautert, wie diesim einzelnengestieht.

2.1 Interp olation der B-Scans

Meist arbeiten Interpolationsverfahrenauf gleichfermig verteilten Daten. Diesist
beim US aber nicht gegelen, da innerhalb einer Scanelenedie Au esungrecht
hoch ist, z.B. 120x400Pixel, dem gegenuber aber nur etwa 40 solther Scanszur
Verfagung stehen. Abbildung 1 gibt ein Beispiel der Situation.

Wir legennun zwei Annahmen zugrunde, welche gravierenden Ein uss auf
den Interpolationspfad haben, namlich:

{ die Ursprungsscanssetzenihre Bildinformation orthogonal zu Scanelen fort
und

{ derzuinterpolierendeScan"sammelt" seineBildinformation nur normal zur
Scanelene.

Insgesan erhalten wir die Forderung, dassder Interpolationspfad sovohl die Ur-
sprungsscansls auch den zu interpolierenden Scanorthogonal schneiden muss.

Abb. 1. Linke Halfte: Daten vor der Interpolation (mittlere und gro e Wink el), rechte
Halfte: Die mit dem vorgestellten Verfahren interp olierten Datensatze.



Abb. 2. Links: Geometrie einesfacherartig akquirierten Volumens; rechts: Interp olati-
on desPunktes v basierendauf den Grauwerten der Punkte a und b im Parameterraum

Eine naturliche Form eines solthen Interpolationspfades stellt ein Kreisbogen
dar, welcher orthogonal zur Schnittac hse zweier Scanelenende niert wird. Die-
serKreishogensdneidet alle Scansorthogonal zur Bildebene.Aus diesemGrund
verlauft die Interpolation parallel zur Akquisitionsric htung.

Der Grauwert ¢, einesVoxelmittelpunkts v wird durch die Grauwerte der
Sdnittpunkte a und b desKreisbogensmit den zwei B-scan Ebenen, gewidtet
durch ihren jeweiligen Abstand (d,, dy) von v berednet, vermege:
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wobei !xa und !xb die jeweilige Einschallrichtung bezeidinen und n den Mit-
telpunkt deslInterpolationskreises.Im Falle sehr kleiner Wink el oder paralleler
Scanswahlenwir a und b alsdie nachten Punkte zuv aufdenjeweiligen Scanele-
nen. Abbildung 2 veranstaulicht die allgemeineSituation im Parameterbereic.
Um Aliasinge ekte zu vermindern werden die Grauwerte an den Stellen a und
b durch eine zusatzliche bilineare Interpolation auf den B-Scansbestimmt.

2.2 Octree basierte Gitteranpassung

In den meisten Fallen sind die US-bilder nicht regelma ig uber das Volumen
verteilt. Innerhalb der Leicken sind deshalbauch die interpolierten Daten weniger
verlasslid als nahe an den Scanelenen. Aufgrund diesesUmstandesist esnicht
netig fur jedes einzelne Voxel einen Farbwert zu beredinen, sodass eine lokale
Anpassungder Au esungmeglich wird. Als E ekt kann der Benutzer direkt die
Verlasslihkeit der Rekonstruktion an der lokalen Au esungablesen.



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

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

Als Radius r wahlen wir als die Lange der Voxeldiagonalen. Die Zielau esung
wird a priori festgelegtund sollte etwasfeiner seinals die Au esungder B-Scans
um Aliasinge ekte zu vermindern. Zur Eindammung von Aliasinge ekten, wel-
che unweigerlich bei der Verwendung unterschiedlicher Detailstufen entstehen,
verwendenwir eine MIP-mapping Methode (multum in parvum). Dazu wird fer
jeden Octreelewel ein Satz "neuer" US-Bilder durch Anwendungeinesgeeigneten
Gau lters berednet.

3 Resultate

Mit dem vorgestellten Verfahren kennenin kurzer Zeit hochaufgelbste, vierdi-
mensionaleUltraschalldatensatze rekonstruiert werden. Das Verfahren arbeitet
robust und ist auch fur entartete Falle (parallele Scans,invertierte Positionie-
rung, usw) einsetzbar. Die Berecdhnung eines Datensatzesmit einer raumlichen
und zeitlichen Au esungvon 512 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-
sdhittlic h 0.2 Sekundenpro Datensdicht. Die Recdhnungen wurden auf einem
handelaiblichen PC (< 2GHz) durchgefuhrt. Abbildung 3 zeigt zwei derart re-
konstruierte Datensatze. Die Artefakte beruhen auf der Art der Visualisierung
und sind nicht im Datensatz erthalten. Abbildung 4 zeigt funf Schnittbilder aus
einem vierdimensionalen Datensatz, mit einem zeitlichen O set von 20% eines
Herzzyklus.

4 Diskussion

Das vorgestellte Verfahren ist insbesonderefur facherfermig akquirierte Daten
geeignet, lasst sich aber auf alle Akquisitionsarten anwenden. Die Basisdaten
kenneneine xe Form aufweisen,oder zeitverandernderNatur sein. Die resultie-
renden Datensatze sind drei- oder vierdimensional und von extrem hoher zeitli-
cher und raumlicher Au esung.

Die Gestwindigkeit der Berechnung ist im Gegensatzzu vielen anderen
Ansatzen als hoch anzusehenwobei dies nicht zu Lasten der Genauiglkeit gelt.
Ein Vergleich mit den vollstandig beredineten Daten zeigt, dassder hierarchi-
sche Ansatz bei geeigneterAu esungder Basisdatennur vernadlassigbareFeh-
ler einfuhrt, gleichzeitig jedoch die Redhenzeit signi k ant reduziert. Zusatzlich
bietet er eine naturliche Methode zur Uberprefung der Verlasslihkeit des Re-
konstrukts.



Abb. 3. Links: vollstandig berecdnetes Volumen basierend auf 86 US-Bildern; mit-
te: Rekonstruktion aus nur zwei US-Bildern; rechts: Dierenzbild zwischen einem
vollstandig berechneten Volumen und der Rekonstruktion aus nur 10 B-Scans.

Abb. 4. SequenzbildereinesSdnittes durch dasrekonstruierte Volumen. Der zeitliche
Abstand der einzelnen Bilder betragt 20% der Zyklendauer.
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