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Zusammenfassung. Wir prasentieren eine Methode zur Rekonstrukti-
on vierdimensionaler Datensétze basierend auf einer Sequenz zweidimen-
sionaler Ultraschallbilder. Da die Verlasslichkeit der rekonstruierten Da-
ten stark von der réumlichen Verteilung der Ultraschallbilder abhéngt,
verwenden wir einen Octree-basierten hierarchischen Ansatz. Die Ge-
nauigkeit kann direkt aus der Auflésung der Rekonstruktion abgeleitet
werden.

1 Einleitung

Ultraschall (US) ist eine in der Medizin viel genutzte Modalitit zur diagnosti-
schen und préaventiven Untersuchung. Leider unterliegt US gewissen Restriktio-
nen, welche insbesondere im Bereich der Kardiologie zum tragen kommen. Der
Grund ist die spezielle Lage des Herzens, welches zwischen den Lungenfliigeln
eingebettet und von den Rippen umgeben ist. Hierdurch ergeben sich extre-
me Finschridnkungen beziiglich der Einschallrichtung. Insgesamt stehen drei so-
genannte Einschallfenster zur Verfiigung, aus denen das Herz in hinreichender
Qualitdt geschallt werden kann. Diese Fenster liegen fiir 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 angeordneten US-Bilddaten
ist eine aktuelle Forschungsaufgabe [1,2]. Die Rekonstruktion eines interpolie-
renden Volumens stellt sich dabei als eine recht schwierige Aufgabe dar, da die
einzelnen US-Bilder nicht aus einer kontinuierlichen Dichtefunktion bestehen,
sondern aus gaussartigen Speckles aufgebaut sind. Da der Abstand der einzelnen
B-Scans im allgemeinen wesentlich grofler ist als deren Pixelauflosung, gestal-
tet sich die Erkennung von Features zwischen den einzelnen Bildern z. B. mit
Scattered-Data Interpolationen sehr schwierig [3].

In dieser Arbeit stellen wir einen sehr effizienten und robusten Algorithmus
zur Interpolation der einzelnen B-Scans vor. Diese Methode wurde speziell fiir
die Rekonstruktion zeitvariierender, kardiologischer US-aufnahmen entwickelt,
welche in einem fécherartigen Schwenk aufgenommen wurden. Die Technik l&sst
sich jedoch ohne Einschrankung auf Daten aller méglichen Akquisitionsformen
anwenden.
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Abb. 1. Linke Hélfte: Daten vor der Interpolation (mittlere und grofie Winkel), rechte
Hélfte: die mit dem vorgestellten Verfahren interpolierten Datensétze.

2  Volumen Rekonstruktion aus Ultraschallschnittbildern

Um eine Volumenrekonstruktion zu berechnen benétigen wir US-Daten, wel-
che zusitzlich mit einer Positionierung versehen sind und eine zeitliche Marke
besitzen. Dazu wird ein Positionierungsmesser am Schallkopf befestigt und ein
facherférmiger Schwenk tiber das Herz vorgenommen. Gleichzeitig wird die EKG-
Information aufgenommen und gespeichert. In einem vorverarbeitenden Schritt
werden die so aufgenommenen Daten entsprechend ihrer Herzphase derart um-
geordnet, dass zwischen 25 und 50 Einzelvolumina fiir einen kompletten Herzzy-
klus zur Verfiigung stehen. Es ist offensichtlich, dass nur recht wenige Daten fiir
ein einzelnes Volumen erhalten bleiben, da die Bilder in einem kontinuierlichen,
linearen Schwenk aufgenommen und nachfolgend aufgespalten sowie zyklisch re-
kombiniert wurden. Das bedeutet bei einer Bildsequenz von 1000 Bildern und ei-
ner Unterteilungsrate von 25 Bildern pro Zyklus eine durchschnittliche Zahl von
40 Bildern pro Volumen. Die so entstandenen Datenliicken miissen wieder auf-
gefiillt werden, um eine sinnvolle Verwendung des Datensatzes zu erméglichen. In
den folgenden Unterabschnitten wird erldutert, wie dies im einzelnen geschieht.

2.1 Interpolation der B-Scans

Meist arbeiten Interpolationsverfahren auf gleichférmig verteilten Daten. Dies ist
beim US aber nicht gegeben, da innerhalb einer Scanebene die Auflésung recht
hoch ist, z.B. 120x400 Pixel, dem gegeniiber aber nur etwa 40 solcher Scans zur
Verfiigung stehen. Abbildung 1 gibt ein Beispiel der Situation.

Wir legen nun zwei Annahmen zugrunde, welche gravierenden Einfluss auf
den Interpolationspfad haben, ndmlich:

— die Ursprungsscans setzen ihre Bildinformation orthogonal zu Scaneben fort
und

— der zu interpolierende Scan ”sammelt” seine Bildinformation nur normal zur
Scanebene.

Insgesamt erhalten wir die Forderung, dass der Interpolationspfad sowohl die Ur-
sprungsscans als auch den zu interpolierenden Scan orthogonal schneiden muss.
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Abb. 2. Links: Geometrie eines facherartig akquirierten Volumens; rechts: Interpolati-
on des Punktes v basierend auf den Grauwerten der Punkte a und b im Parameterraum

Eine natiirliche Form eines solchen Interpolationspfades stellt ein Kreisbogen
dar, welcher orthogonal zur Schnittachse zweier Scanebenen definiert wird. Die-
ser Kreisbogen schneidet alle Scans orthogonal zur Bildebene. Aus diesem Grund
verlduft die Interpolation parallel zur Akquisitionsrichtung.

Der Grauwert ¢, eines Voxelmittelpunkts v wird durch die Grauwerte der
Schnittpunkte a und b des Kreisbogens mit den zwei B-scan Ebenen, gewichtet
durch ihren jeweiligen Abstand (dg, dp) von v berechnet, vermoge:
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wobei ;a und ;b die jeweilige Einschallrichtung bezeichnen und n den Mit-
telpunkt des Interpolationskreises. Im Falle sehr kleiner Winkel oder paralleler
Scans wahlen wir a und b als die nchten Punkte zu v auf den jeweiligen Scanebe-
nen. Abbildung 2 veranschaulicht die allgemeine Situation im Parameterbereich.
Um Aliasingeffekte zu vermindern werden die Grauwerte an den Stellen a und
b durch eine zusétzliche bilineare Interpolation auf den B-Scans bestimmt.

2.2 Octree basierte Gitteranpassung

In den meisten Féllen sind die US-bilder nicht regelméBig {iber das Volumen
verteilt. Innerhalb der Liicken sind deshalb auch die interpolierten Daten weniger
verlésslich als nahe an den Scanebenen. Aufgrund dieses Umstandes ist es nicht
notig fir jedes einzelne Voxel einen Farbwert zu berechnen, sodass eine lokale
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Abb. 3. Links: vollstindig berechnetes Volumen basierend auf 86 US-Bildern; mit-
te: Rekonstruktion aus nur zwei US-Bildern; rechts: Differenzbild zwischen einem
vollstandig berechneten Volumen und der Rekonstruktion aus nur 10 B-Scans.

Anpassung der Auflésung moglich wird. Als Effekt kann der Benutzer direkt die
Verlésslichkeit der Rekonstruktion an der lokalen Auflésung ablesen.

Wir benutzen einen Octree, der wie folgt konstruiert wird: ausgehend vom
kompletten Bounding-Volumen als Startvoxel wird dieses solange in acht Sub-
voxel unterteilt, bis eine der folgenden Bedingungen erfiillt wurde:

— die Zielauflésung wurde erreicht
— es befindet sich kein B-Scan innerhalb eines Radius 7 vom Voxelmittelpunkt.

Als Radius r wéhlen wir die Lénge der Voxeldiagonalen. Die Zielauflésung wird
a priori festgelegt und sollte etwas feiner sein als die Auflésung der B-Scans
um Aliasingeffekte zu vermindern. Zur Reduktion von Aliasingeffekten, welche
unweigerlich bei der Verwendung unterschiedlicher Detailstufen entstehen, ver-
wenden wir eine MIP-mapping Methode (multum in parvum). Dazu wird fiir
jeden Octreelevel ein Satz "neuer” US-Bilder durch Anwendung eines geeigne-
ten Gauf¥filters berechnet.

3 Resultate

Mit dem vorgestellten Verfahren kénnen in kurzer Zeit hochaufgeloste, vierdi-
mensionale Ultraschalldatensétze rekonstruiert werden. Das Verfahren arbeitet
robust und ist auch fiir entartete Fille (parallele Scans, invertierte Positionie-
rung, usw) einsetzbar. Die Berechnung eines Datensatzes mit einer rdumlichen
und zeitlichen Auflssung von 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-
schittlich 0.2 Sekunden pro Datenschicht. Die Rechnungen wurden auf einem
handelsiiblichen PC (<2GHz) durchgefiihrt. Abbildung 3 zeigt zwei derart re-
konstruierte Datensdtze. Die Artefakte beruhen auf der Art der Visualisierung
und sind nicht im Datensatz enthalten. Abbildung 4 zeigt fiinf Schnittbilder aus
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Abb. 4. Sequenzbilder eines Schnittes durch das rekonstruierte Volumen. Der zeitliche
Abstand der einzelnen Bilder betriigt 20% der Zyklendauer.

einem vierdimensionalen Datensatz, mit einem zeitlichen Offset von 20% eines
Herzzyklus.

4 Diskussion

Das vorgestellte Verfahren ist insbesondere fiir ficherférmig akquirierte Daten
geeignet, lasst sich aber auf alle Akquisitionsarten anwenden. Die Basisdaten
koénnen eine fixe Form aufweisen, oder zeitverdndernder Natur sein. Die resultie-
renden Datensétze sind drei- oder vierdimensional und von extrem hoher zeitli-
cher und rdumlicher Auflésung.

Die Geschwindigkeit der Berechnung ist im Gegensatz zu vielen anderen
Ansétzen als hoch anzusehen, wobei dies nicht zu Lasten der Genauigkeit geht.
Ein Vergleich mit den vollstdndig berechneten Daten zeigt, dass der hierarchi-
sche Ansatz bei geeigneter Auflésung der Basisdaten nur vernachléssigbare Feh-
ler einfiihrt, gleichzeitig jedoch die Rechenzeit signifikant reduziert. Zusdtzlich
bietet er eine natiirliche Methode zur Uberpriifung der Verlisslichkeit des Re-
konstrukts.
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