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Zusammenfassung
v
Ziel: Die Diagnose zerebrovaskuldrer Erkran-

kungen stiitzt sich zunehmend auf den Einsatz
ultraschallbasierter Verfahren. Das kontrastmit-
telgestiitzte, transkranielle Bolus Harmonic Ima-
ging (BHI) hat hierbei einen hohen Stellenwert.
Die Auswertung der aufgezeichneten Bildse-
quenz erfolgt durch geiibte Arzte jedoch manuell
und ist somit zeitaufwendig. Das Ziel der hier be-
schriebenen drei Verfahren ist die sichere, voll-
automatische Erkennung von Perfusionsdefekten
des Gehirns.

Material und Methoden: Mit dem BHI werden
Ultraschallbildsequenzen aufgezeichnet, die die
Kontrastmitteldynamik im Gehirn wiedergeben.
Diese Bilder werden mit drei verschiedenen Ver-
fahren automatisch ausgewertet. Zum einen wird
ein regelbasiertes System beschrieben, welches
aus den aufgezeichneten Ultraschallbildern Para-
meterbilder extrahiert und diese mithilfe von Ex-
pertenwissen nach perfundierten und minder-
perfundierten Gehirnarealen Kklassifiziert. Zum
zweiten erfolgt die Klassifikation der Gehirnge-
biete uniiberwacht mit dem K-Means-Verfahren.
Hierzu wird jedes der Parameterbilder als eine
Dimension des zu klassifizierenden Merkmals-
raums betrachtet, sodass eine uniiberwachte
Segmentierung der minderperfundierten Gehirn-
bereiche moglich ist. Drittens wird die gesamte
Bildsequenz anhand der Kontrastmitteldynamik
pixelweise klassifiziert. Hierbei kann darauf ver-
zichtet werden, Parameterbilder extrahieren zu
miissen. In allen drei Fdllen ist es im Anschluss
notwendig, die beim HI auftretenden Streifenar-
tefakte automatisch zu erkennen. Abschlief3end
wird ein Aussagenbild generiert, in dem die ge-
fundenen Minderperfusionen markiert sind.
Ergebnisse: Die drei Verfahren wurden auf ei-
nem 26 Patienten umfassenden Kollektiv klinisch
validiert. Hierbei hat sich herausgestellt, dass
insbesondere die Segmentierung anhand der

Abstract

v

Purpose: The diagnosis of ischemic stroke relies
increasingly on the usage of ultrasound-based
methods. One of the recent methods is the trans-
cranial, contrast agent-based Bolus Harmonic
Imaging (BHI) method. The captured image se-
quence is manually examined by clinical experts
thus resulting in a time-consuming procedure.
The purpose of this study is to evaluate three dif-
ferent methods to analyze BHI image sequences
automatically for the detection of ischemic brain
tissue.

Materials and Method: BHI captures an image
sequence that provides information on the dy-
namic behavior of the ultrasound contrast
agents. This image sequence is analyzed using
three different procedures. First a system relying
on expert knowledge is used to determine perfu-
sion defects. This procedure requires parametric
images, which are previously extracted from the
image sequence. The parameter images are then
categorized by an unsupervised classification
method in well-perfused and ischemic tissue by
regarding the parametric images as features de-
scribing the perfusion. Thirdly, the whole image
sequence can be interpreted as a pixel-by-pixel
behavior out of contrast agents. The dynamic
curve of each pixel can be automatically classi-
fied as perfused and ischemic tissue by the K-
Means method without extracting parametric
images. In all three cases a closing step is neces-
sary for the accurate interpretation of the results.
Transcranial ultrasound imaging produces typi-
cal stripe artifacts that have to be detected and
eliminated. A result image is then created and
provides a conclusion about perfusion reduction
in brain tissue.

Results: All three methods have been validated
on the basis of 26 patients by clinical experts.
The segmentation on the contrast agent kinetics
has proven to be most effective. According to our
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Kontrastmitteldynamik dazu geeignet ist, Minderperfusionen
automatisch zu erkennen. Es konnte auf diesem Patientenkollek-
tiv eine Sensitivitdt von 100% bei einer Spezifitit von 100% er-
reicht werden.

Schlussfolgerungen: Alle drei Verfahren erscheinen geeignet,
ischamische Gehirngebiete zu erkennen. Hierbei liefert die Klas-
sifikation von Gehirngebieten nach der Kontrastmitteldynamik
die besten Ergebnisse, da sie robust gegeniiber Rauschen ist. Zu-
dem ist es das schnellste Verfahren, da die Extraktion von Para-
meterbildern entfdllt. Es ist notwendig, die Sensitivitdt und Spe-
zifitdt auf einem groReren Patientenkollektiv zu validieren. Eine
sichere, vollautomatische Erkennung von Perfusionsdefekten di-
rekt am Patientenbett scheint somit moglich zu sein.

patient database, it provides the highest detection accuracy, re-
sulting in a sensitivity of 100% and a specificity of 100%.
Conclusion: The presented methods seem to be adequate for
detecting ischemic brain tissue. The classification of contrast
agent kinetics provides the best results and has further advanta-
ges. It is robust with respect to noise and the calculation is fast
because the extraction of parametric images is omitted. The
very high sensitivity and specificity must be validated in a larger
patient population. Reliable and automated detection of perfu-
sion defects at the bedside seems to be possible.

Einleitung

v

Akute Ischdmie ist auf Perfusionsdefizite im Gehirn zuriickzu-
fiihren. Zur differenzierten Therapieplanung ist es notwendig,
Informationen iiber der aktuellen Perfusionszustand des Ge-
hirns auf minimalinvasivem Wege zu erhalten. Ultraschallver-
fahren (US) sind ein noch junger Ansatz, um Hirnperfusion
darzustellen, und bieten gegeniiber den gangigen MRT/CT-ba-
sierten Verfahren nicht nur Kostenvorteile. Als Bedside-Metho-
den konnen sie bei unruhigen Patienten angewendet werden
und erlauben eine rasche Untersuchung des Patienten[1-5].
Insbesondere konnten in [6] Harmonic-Imaging-Verfahren ge-
gen Perfusions-MRT-Verfahren erfolgreich validiert werden.
Erste Studien haben die Differenzierbarkeit nicht perfundier-
ten Gewebes zu kontrastmittelverstarktem Gewebe mit semi-
automatischen Softwaresystemen zur Bildauswertung bereits
gezeigt [7, 8].

In [9, 10] wurde eine Software zur Klassifikation von Gewebe in
Perfusionsdefekte und normal perfundiertes Gewebe eingesetzt.
Die Klassifizierung erfolgte iiber die Signalintensitat, was es no-
tig machte, proprietdre Emissionstechniken (Contrast Pulse Se-
quencing) mit aufeinander abgestimmter Hard- und Software
zu verwenden. Dadurch ist eine Unabhdngigkeit vom US-Gerdt
und UKM nicht gegeben. Ansonsten ist den Autoren zum gege-
benen kein weiteres Software-System bekannt, welches Perfusi-
onsdefekte anhand von BHI automatisch oder wenigstens semi-
automatisch erkennt.

Fiir die Visualisierung der Hirnperfusion kommen im Wesent-
lichen kontrastmittelgestiitzte Verfahren zum Einsatz[11-14],
obwohl auch die Dopplersonografie prinzipiell fiir die Messung
der Hirnperfusion geeignet erscheint [15, 16]. Der Einsatz von
Ultraschallkontrastmitteln (UKM) bietet jedoch unter anderem
den Vorteil der regionalen Hirnperfusionsdarstellung mit deut-
lich hoherer Aufléosung als die dopplersonografischen Verfah-
ren. Das UKM enthdlt gasgefiillte Mikrobldschen, welche die
Echogenitat des perfundierten Gewebes bei Verwendung nicht-
linearer Ultraschallverhalten steigern [17].

Technische Grundlagen

Wenn niederfrequente US-Wellen (1,8 MHz) auf diese Mikro-
bldschen treffen, emittieren diese harmonischen Schwingungen
in verschiedenen Frequenzen. Diese harmonischen Schwingun-
gen konnen selektiv analysiert werden. Die Lokalisation des re-
flektierenden Gewebes ist auf die Laufzeit des Echos zuriickzu-
fiihren. Uber die Intensitit des reflektierten Ultraschallsignals
werden Riickschliisse {iber die Konzentration des Kontrastmit-
tels im Gewebe ermdglicht [18, 19].

Das hier angewendete BHI basiert darauf, dass dem Patienten
das UKM als Bolusinjektion appliziert wird. Gleichzeitig wird
die Schallsonde an den Temporalknochen der Schddelkalotte
angelegt und die zweite harmonische Schwingung des reflek-
tierenden Gewebes gemessen [9, 20]. Somit werden Bilder auf-
gezeichnet, welche die Verteilung des UKM im Gehirn wieder-
geben [13, 20].

Wird fiir jede Koordinate der Ultraschallbildsequenz die Sig-
nalintensitat {iber die Zeit projiziert, ergibt sich ein Zeit-Inten-
sitdtsverlauf (Time Intensity Curve, TIC). Perfundiertes Gewebe
besitzt bei Applikation eines KM im Bolus einen charakteristi-
schen Verlauf, der als Boluskinetik bezeichnet wird [21]. HEE
© Abb. 1 zeigt abgetastete und modellhafte TICs. Die Abschnit-
te der TICs haben eindeutige Bedeutungen. Erst wird das UKM
im Blutstrom eingewaschen, verbleibt kurz auf einem Peak und
wird langsam verdiinnt und ausgewaschen.
Minderperfundiertes Gewebe und Gehirnregionen, die durch
Beschallungsartefakte nicht zugédnglich sind, weisen derlei cha-
rakteristische Kurven nicht auf. Aus diesen TICs lassen sich per-
fusionsbeschreibende Parameter extrahieren.

Solche Parameter konnen die Peak Intensity (PI), Time to Peak
(TTP), Area under Curve (AUC) und Slope sein. Hierbei stellt PI
das Maximum der Signalintensitdt dar, TTP die Zeit vom Begin
des Signalanstiegs bis zum Erreichen des Maximums, AUC die
gemessene Fliche unter dem ansteigenden Teil der Intensitdts-
kurve und Slope die mittlere Steigung in der Kontrastmittel-
Einwaschphase. Es hat sich herausgestellt, dass die Parameter
Pl und TTP am stdrksten zur Gehirnperfusion korrelieren [22,
23]. Solche Parameter werden fiir jede Koordinate zu Parame-
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Abb. 1
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Ausschnitt aus einem Ultraschallscan. Die Bilder wurden zu Zeitpunkten von 3, 6, 9, 12 und 15 Sekunden nach UKM-Gabe ermittelt.



terbildern zusammengestellt. Verschiedene Autoren bezeich-
nen diese Bilder auch als parametrische Bilder.

Die Bedeutung dieser Parameter ist entscheidend, um Aussa-
gen {iber die tatsdchliche lokale Perfusion zu erméglichen. Ein
niedriger PI-Wert deutet auf wenig Kontrastmittel hin, sodass
es ein Indiz fiir niedrige Perfusion ist. Ein hoher PI-Wert kann
allerdings sowohl auf eine hohe Kontrastmittelkonzentration
als auch auf Rauschen hinweisen. Ein hoher TTP-Wert kann
auf Perfusionsdefekte hinweisen, wahrend ein niedriger TTP
sowohl durch eine Hyperperfusion als auch durch sprunghafte
Signalunterschiede wie Speckle-Rauschen verursacht werden
kann.

Da Ultraschallbildgebung durch Signalrauschen kontaminiert
ist, finden sich in den TICs starke Rauschanteile wieder. Insbe-
sondere geht das typische Speckle-Rauschen zu Lasten der Bild-
qualitdt. Da die Glattung der einzelnen Bilder der Ultraschallse-
quenz zeitaufwendig und rechenintensiv ist [24, 25], wird hier
ein anderer Ansatz verfolgt. Anstatt Bild fiir Bild zu entrauschen,
werden die TICs geglittet. AnschliefSend werden die TICs wieder
zu einer Bildsequenz zusammengestellt.

Ziel der Anwendung

Das Ziel zur Auswertung von BHI-Bildmaterial ist ein vollauto-
matisches System, welches im Rahmen der Computer Aided
Diagnosis minderperfundierte Gehirnregionen selbststandig er-
kennt und markiert. Wichtige Aspekte, die beriicksichtigt wer-
den, sind eine Unabhdngigkeit vom eingesetzten UKM und Ul-
traschallgerdt. Somit bleibt gewdhrleistet, dass eine Migration
des Systems mdglich ist.

Hierbei werden die beiden prinzipiell verschiedenen Méglich-
keiten untersucht, zum einen in Anlehnung an die Perfusion
CT- oder MRT-Parameter zu extrahieren, die die Perfusion be-
schreiben, zum zweiten direkt die Boluskinetik zu untersuchen
und anhand dieser Aussagen {iber die Perfusion zu treffen [26].

Material und Methoden

v

Ubersicht

Nachfolgend werden drei Verfahren vorgestellt, welche die Seg-
mentierung von minderperfundiertem Gehirngewebe ermogli-
chen. Das erste Verfahren segmentiert ischaimische Gehirnregio-
nen auf Parameterbildern, indem {iber expertenbasierte Regeln
Gehirnregionen zu ischdmischen oder nicht ischdmischen Ge-
hirnregionen klassifiziert werden.

Das zweite Verfahren arbeitet bereits losgelost vom Experten-
wissen und segmentiert ischamische Gehirnregionen basierend
auf den Perfusionsparametern (PI, TTP, AUC) eines jeden Bild-
punktes. Zu jeder Koordinate wird ein Merkmalsvektor beste-
hend aus diesen Perfusionsparametern erstellt. Dieser Merk-
malsraum wird mit dem K-Means-Verfahren uniiberwacht in
verschiedene Cluster partitioniert. Ischdmische Regionen lie-
gen in charakteristischen Clustern.

Fiir das dritte Verfahren ist die Extraktion von parametrischen
Bildern nicht notwendig. Da die Bilddaten die zeitliche Verdnde-
rung der Konzentration der Kontrastmitteldynamik darstellen,
koénnen fiir jede dargestellte Gehirnregion Zeit-Intensitdtskur-
ven ermittelt werden. Diese Signalkurven stellen somit die Sig-
nalintensitdt iiber die Zeit dar. Somit kénnen diese Zeit-Intensi-
tdtskurven als Merkmale der Boluskinetik interpretiert werden.
Nun kann dieser Merkmalsraum uniiberwacht geclustert wer-
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den. Das Resultat sind verschiedene Cluster, die jeweils Perfusi-
onsdefekte und normalperfundiertes Gewebe enthalten.

Die Ergebnisse aller drei Verfahren werden nachbearbeitet. Der
Hauptgrund ist das Auftreten von Streifenartefakten. Die physi-
kalische Ursache dieser Artefakte liegt meist nah am Schallkopf.
Wenn UnregelmdRigkeiten in der Schadelkalotte den Ultraschall
reflektieren, entsteht eine streifenférmige Abschattung entlang
des Ultraschallkegels. Diese wird Streifenartefakt genannt. Da
Streifenartefakte dhnliche charakteristische Eigenschaften wie
Ischamien aufweisen, ist es unbedingt notwendig, diese korrekt
zu erkennen. Die Erkennung von Streifenartefakten geschieht
iiber geometrische Momente. Exzentrische Streifenartefakte las-
sen sich hiermit robust und schnell ermitteln.

Im Anschluss entstehen Bindrbilder, die zur Auswertung ischa-
mischer Gehirnregionen herangezogen werden kénnen. In die-
sen Binadrbildern wird die kontralateral zur Beschallung liegende
Hemisphdre ausgeblendet und die gréSte zusammenhdngende
Flache gesucht und als Ischdmie markiert.

Material

Die Akquisition des Bildmaterials erfolgt mit einem SONOS
5500 Ultraschallgerdt (Philips) mit einem Sektor-Schallkopf
(S3) bei 1,8 MHz. Als UKM wird das Kontrastmittel Sonovue™
einsetzt (2,4ml pro Bolusinjektion, gefolgt von 10ml NaCl
0,9%). Es werden Bilder sowohl von rechts als auch von links
durch das transtemporale Schallfenster aufgezeichnet (Unter-
suchungstiefe 10cm, dienzephale Untersuchungsebene). Die
Bildaufnahme erfolgt im zeitlichen Abstand von 1,5 Sekunden
bei 30 bis 60 Bildern pro Patient, die digital auf einer magne-
to-optischen Platte zur spdteren Bildanalyse gespeichert wer-
den (© Abb.2).

Im Anschluss folgt eine Vorverarbeitung zur Reduktion des Rau-
schens. Fiir jede Bildkoordinate wird ein Zeit-Intensitdtsverlauf
erstellt. Anschlieend wird das folgende physikalische Modell
[27] an die Daten mit dem Verfahren der kleinsten Quadrate
(Least Squares Fit) angepasst:

a5t
I(t)=a,+a, __e2
1+e-33(tt)

Hierbei bezeichnet I(t) die Signalintensitat als Funktion {iber die
Zeit. Mit a, wird die Baseline-Intensitdt bezeichnet. Den Bolus-
anstieg des UKM liefert die logistische Funktion (1 +e-2(t-t))-1
mit a; als durchschnittliche Steigung und t, als Beginn der Stei-
gung. Der UKM-Signalabfall wird iiber e-%t angegeben. Mit
a,wird die Halbwertzeit und mit a,; die Sdttigung des UKM im
Plasma bezeichnet. Als LSF-Methode wird das Gaufl3-Newton-
Verfahren gewdhlt.

Die Vorteile eines solchen Fits gegeniiber Interpolations oder
Tiefpassfilterung liegen hauptsdchlich in zwei Punkten begriin-
det. Zum einen wird der globale Fehler der gesamten Stiitzstel-
len gegeniiber dem Modell minimiert (LSF), zum zweiten ergibt
sich eine gute Extrapolationseigenschaft, falls Daten bendtigt
werden, die auBerhalb des Datenintervalls liegen. Der Nachteil
der numerischen Stabilitdt ist dank geniigend vieler Datenpunk-
te vernachldssigbar.

Dieser Fit fiir jede Koordinate resultiert in stetigen TICs. Jetzt
kénnen wieder im Abstand von 1500 ms Datenpunkte abgetas-
tet werden. Zu jedem Zeitpunkt werden somit genauso viele
TICs abgetastet, wie es auf Bildpunkte in den urspriinglichen
Bildern gibt. Aus den abgetasteten Punkten ergibt sich ein Bild.
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Abb.2 a Der abgetastete Zeit-Intensitatsverlauf (Kreuze). Eine kubische
Polynom-Interpolation (unterbrochene Linie) gegentiber einer kubische
Spline-Interpolation (gestrichelt) gegentiber eines rechenintensiven Fits
nach einem pharmakologischen Modells nach Brix [23, 24] (durchgezo-
gen). b Der Zeit-Intensitdtsverlauf einer bestimmten Gehirnregion nach
dem Fit mit dem physikalischen Modell. Das UKM wird ein- und wieder
ausgewaschen, was im charakteristischen Signalverlauf resultiert. Typi-
sche MessgroRen der Perfusionsbildgebung sind Time To Peak (TTP), Area
Under Curve (AUC) und Peak Intensity (PI).

Da die TICs zu den Originalzeitpunkten wiederabgetastet wer-
den, ergibt sich wiederum eine Bildsequenz. Hieraus ergeben
sich rauschreduzierte Bilder f, ..., f,.

AnschlieSend werden zwei prinzipiell verschiedene Moglich-
keiten zur Auswertung des Bildmaterials untersucht. Zum einen
kann die Auswertung {iber die Extraktion von Parameterbildern
erfolgen (Auswertung durch Clusterisierung der Parameterbil-
der, Auswertung nach Regeln), zum anderen kann eine direkte
Auswertung anhand von Zeit-Intensitatskurven durchgefiihrt
werden (parameterbildfreie Auswertung).

Es folgt eine Gldttung der Kanten mithilfe von morphologi-
schen Operatoren. Da alle drei Verfahren ebenfalls Abschat-
tungsartefakte (Streifenartefakte) mitsegmentieren, erfolgt nun
die Erkennung von Streifenartefakten und die Entfernung der
Bildanteile der gegenseitigen Hemisphdre. Zum Schluss wird
die grofSte segmentierte Fliche gesucht. Diese Fliche wird als
die gesuchte Ischdmie markiert.
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Segmentierung von Perfusionsdefekten

v

Zur Segmentierung minderperfundierter Gehirnareale werden
nachfolgend drei verschiedene Verfahren vorgestellt. Die ersten
beiden Verfahren extrahieren parametrische Bilder. Die Segmen-
tierung lauft anschliefend auf den parameterischen Bildern ab.
Das dritte Segmentierungsverfahren segmentiert Perfusionsde-
fekte ohne die vorherige Extraktion von parametrischen Bildern.

Extraktion von Parameterbildern

Fiir jede durch die US-Bilder dargestellte Gehirnkoordinate wer-
den aus den Ultraschallbildsequenzen Parameter ermittelt, die
zu unterschiedlichen Parameterbildern zusammengesetzt wer-
den. Es haben sich die beiden Parameter PI und TTP bewdhrt,
welche folgendermafZen fiir eine Koordinate p bestimmt wer-
den:

TTP (5)=tmax (13)_t0 (13)

PI(P)=imax (P)-o (P)

Dabei bezeichnet t, (p) den Zeitpunkt des ersten signifikanten
Anstiegs der Signalintensitdt des perfundierten Hirngewebes
an der Koordinate p=(x,y) (Pixel). Dieser Zeitpunkt kann be-
stimmt werden, indem fiir jeden Punkt die Steigung, also die
Ableitung, betrachtet wird. AnschlieSend wird vom Begin des
zeitlichen Verlaufs der Punkt gesucht, der eine Mindeststei-
gung (hier 2) iibertrifft. Dieser Punkt markiert den Zeitpunkt
to (p). Durch die vorhergehende modellbasierte Rauschreduk-
tion kénnen mehrere signifikante Steigungen in Zeit-Intensi-
tdtsverlauf ausgeschlossen werden.

Mit t,.« (p) wird der Zeitpunkt der maximalen lokalen Intensi-
tdt bezeichnet. Dieser wird pixelweise tiber alle Bilder aus den
lokalen Intensitdtswerten ermittelt:

Cmax (13)= max{so(ﬁ),sl(ﬁ),...,sn(ﬁ)}.

Die Baseline-Intensitdt iy (p) bezeichnet den Mittelwert der In-
tensitdtswerte vom ersten Frame bis zu dem Frame t, (p), bei
dem der erste signifikante Anstieg ermittelt werden kann.

Die maximale lokale Intensitat i,,, (p) kann {iber den schon
vorher bestimmten Zeitpunkt t.. (p) ermittelt werden, da
imax (13) = Stmax (ﬁ)

Der Parameter AUC ist das Integral des Zeit-Intensitdtsverlaufs
zwischen dem ersten signifikantem Anstieg und dem Peak. Er
ergibt sich folgendermafen:

t,+C
AUC(P)= Y, s (P)-i,(P)

k=t

Clusterisierung der Parameter

Die © Abb.2b zeigt die drei Parameter in der Signalkurve. Drei
Beispiele fiir solche Parameterbilder sind in © Abb.3 zu sehen.
Somit werden fiir jeden Bildpixel drei Parameter ermittelt. Die-
se Parameter werden zu einem dreidimensionalen Merkmals-
vektor

PI(p)
m(p)=| TP (p)
AUC (p)

fiir einen Punkt p zusammengefasst. Diese Merkmalsvektoren
unterscheiden sich prinzipiell, wenn Regionen gut oder schlecht
perfundiert sind. So besitzen Merkmalsvektoren von gut perfun-
dierten Gehirngebieten einen hohen PI-Wert (ab 120), einen ge-
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Abb.3 Die drei Parameterbilder. a Das Peak-Intensity-Bild, welches die
maximal in allen Bildern an gleicher Stelle vorhanden Signalintensitat zeigt.
b Time to Peak, welche die Zeit vom Begin des KM-Anstiegs bis zum Errei-

chen des Peaks reprasentiert. ¢ Area Under Curve, welche die Fldche der
Kurve zwischen Beginn des Anstiegs und Peak darstellt.

Abb.4 aBeispiel fir die Clusterbildung mit 5
Clustern. Unterschiedliche Grauténe reprasentie-
ren die Zugehorigkeit zu unterschiedlichen Clus-
tern. b Zwei charakteristische Cluster, die minder-
perfundiertes Gehirngewebe darstellen, sind
bereits verschmolzen worden.

5 B
k..

ringen TTP-Wert (unter 5) und einen hohen AUC-Wert (ab 300).
Perfusionsdefekte und Streifenartefakte weisen Merkmalsvek-
toren mit niedrigen PI-Werten (unter 100), langen TTP-Zeiten
(ab 8) und mittleren AUC-Werten (um 200) auf. Fiir die Grenz-
bereiche dazwischen miissen Verfahren genutzt werden, welche
automatisch entscheiden kénnen, ob eine Gehirnregion perfun-
diert ist oder einen Perfusionsdefekt darstellt.

Der aus diesen dreidimensionalen Merkmalen bestehende
Merkmalsraum wird mit dem iterativen, partitionierenden
K-Means-Verfahren uniiberwacht in 5 Cluster partitioniert
[28-30]. Das K-Means-Verfahren arbeitet iterativ. Von einer
geratenen Startbelegung fiir k verschiedene Clusterzentren
werden Merkmalsvektoren einer jeden Bildkoordinate zu dem
Cluster hinzugefiigt, zu dem der euklidische Abstand am ge-
ringsten ist. AnschlieBend werden neue Clusterzentren aus
den Merkmalen der jeweiligen Cluster durch Mittelung be-
rechnet. Jetzt konnen die Merkmale den jeweiligen Clustern
neu zugeordnet werden, da sich die Clusterzentren ja verdn-
dert haben. Der Vorgang der Neuberechnung der Clusterzent-
ren und Clusterzuordnung von Merkmalen wechselt sich ab
und wiederholt sich so lange, bis sich die Clusterzentren nicht
mehr dndern. Dieses geschieht meist nach wenigen Iterations-
schritten (hier 15 bis 20).

Nun liegen Gehirnregionen mit dhnlichen PI-, TTP- und AUC-
Werten in gleichen Clustern. Da die Cluster disjunkt zueinan-
der sind, liegen Merkmalsvektoren, die unterschiedlich perfun-
dierte Gehirnregionen reprdsentieren, in unterschiedlichen
Clustern, wahrend Merkmalsvektoren, die dhnlich perfundierte
Gehirnregionen reprdsentieren, auch in gleichen Clustern lie-
gen. Aus diesem Grund werden die beiden Cluster, deren Clus-
terzentren den niedrigsten euklidischen Abstand zum Vektor
v,=(0,0,0)" aufweisen, verschmolzen. Die restlichen drei Clus-
ter werden zu einem zweiten Bereich verschmolzen. Es ent-
steht somit ein Bindrbild, in dem minderperfundierte Gehirn-
bereiche mit weifd und perfundierte Gehirnareale mit schwarz
und dargestellt werden. Einige Zwischenergebnisse sind in
© Abb.4 dargestellt.

Im Anschluss erfolgt die Glattung der Kanten des entstandenen
Bindrbildes mit dem morphologischen Opening- und Closing-
Operatoren mit rundem Strukturelement mit Radius 7. Diese
Operation ist nicht zwingend notwendig, sorgt aber dafiir, dass
kleine Bereiche falschklassifizierter Pixel entfernt werden so-
wie Kanten gegldttet werden. Danach beginnt die Erkennung
von Streifenartefakten.

Regelbasierte Auswertung

Eine zweite Moglichkeit, ein solches bindres Aussagenbild zu
erzeugen, ist die expertenbasierte Auswertung der Parameter-
bilder. Zwei klinische Experten (GS und KM-W) haben Regeln
bestimmen konnen, anhand derer die Klassifikation in perfun-
diertes und ischdmisches Gewebe mdglich ist [21, 22]. Wenn
der TTP-Wert {iber 4 Sekunden und die PI unter 1/3 der maxi-
mal im Bild vorhanden Signalintensitdt ist, so liegt eine signi-
fikante Perfusionsstérung vor. Fiir den Parameter AUC konnten
keine eindeutigen Grenzwerte bestimmt werden. Somit kann
die Anwendung der Regeln

BIN_PI (p)=PI(p)<0,33 m-true:false

BIN_TTP(p)=TTP(p)> 4-true:false

automatisch erfolgen. Die bindren Bilder kodieren in weil3, ob
eine Regel zutrifft (Indiz fiir Perfusionsstérung) oder nicht
(schwarz). Die Verschmelzung beider Bilder mit dem logi-
schen AND-Operator fiihrt zu einem bindren Aussagenbild,
welches Aufschluss tiber Perfusionsstorungen gibt. Beispiele
hierfiir zeigt die © Abb.5. Mithilfe der morphologischen Ope-
ratoren werden Rander des Bindrbildes gegldttet. Die Streifen-
artefakterkennung schlief3t sich hiernach an.

Parameterbildfreie Auswertung

Das Ziel dieses Verfahrens ist es, anhand der Ultraschallbildse-
quenz Ischdmien zu klassifizieren, ohne beschreibende Parame-
ter extrahieren zu miissen. Dadurch treten die Fehler, die bei der
Ermittlung der PI und TTP bei starken Signalschwankungen ge-
macht werden konnen, nicht auf. Die Rauschreduktion kann bei
starken Signalschwankungen den Rauschanteil vom tatsdchli-
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chen Signal nicht geniigend trennen. Somit kann es durchaus
passieren, dass das Fitting des Modells zu einem verfriihten Sig-
nalanstieg fiihrt. Diese resultiert in fehlerhaften Parametern.
Da die Erstellung der Parameterbilder zeitaufwendig ist, tritt
als Nebeneffekt eine deutliche Beschleunigung der Segmentie-
rung auf. Der gesamte Zeit-Intensitdtsverlauf einer Region wird
als ein Merkmalsvektor aufgefasst [26]. Ein solcher Merkmals-
vektor sieht fiir eine Ultraschallbildsequenz beispielsweise so
aus:

v,=(10,15,12,23,19,58,66,100,117,...100,91,78,71)"

Wenn die Signalintensitdt {iber die Zeit abgetragen wird, ent-
steht ein Zeit-Intensitdtsverlauf wie in © Abb. 5a.

Dieses geschieht fiir alle dargestellten Koordinaten. Dieser
Merkmalsraum wird mit dem zuvor vorgestellten K-Means-
Verfahren uniiberwacht partitioniert. Dieses resultiert in 5
Clustern, in denen perfusionsgestorte und normal perfundierte
Regionen enthalten sind. AnschlieBend erfolgt eine Zusam-
menfassung von perfusionsgestérten Gehirnarealen. Dieses er-
folgt iiber die Verschmelzung charakteristischer Cluster.
Hierbei werden mit charakteristischen Clustern diejenigen Clus-
ter bezeichnet, deren Merkmalsvektoren zwar in verschiedenen
Clustern liegen, jedoch dhnlich zueinander sind. Als Ahnlich-
keitsmafd wird hier die euklidische Distanz der Merkmalsvekto-
ren zueinander gewdhlt. © Abb. 6c zeigt 5 verschiedene Cluster-
zentren. Die Ahnlichkeit zueinander ist gut ersichtlich.
Experimentell konnte ermittelt werden, dass Perfusionsstérun-
gen oder Artefakt-Areale in zwei a priori bekannten Clustern lie-
gen, wahrend Merkmalsvektoren von normal perfundiertem Ge-
hirngewebe sich auf die restlichen drei Cluster verteilen.

Diese Verschmelzung resultiert in einem Bindrbild, welches mit
dem morphologischen Operatoren Opening und Closing nach-
bearbeitet wird, um einzelne AusreifSer zu entfernen und Ran-
der zu gldtten. © Abb. 6 zeigt einen solchen Segmentierungsab-
lauf. Dariiber hinaus zeigt diese Abbildung auch die Vektoren
der 5 Clusterzentren, wenn diese iiber die Zeit aufgetragen wer-

den. Im Anschluss erfolgt die Glattung der Rinder mit morpho-
logischen Opening und Closing sowie die Streifenartefakterken-
nung.

Nachverarbeitung

v

Bildartefakte neigen zu dhnlichem oder gar gleichem Sig-
nalverhalten wie Perfusionsdefekte. Aus diesem Grund werden
Bildartefakte mit allen drei vorgestellten Verfahren mitseg-
mentiert. Im Anschluss an die Segmentierung muss eine De-
tektion dieser Bildartefakte erfolgen. Die bei der transkraniel-
len Sonografie typischen Bildartefakte sind streifenformige
Abschattungen, die robust mit der nachfolgend vorgestellten
Streifenartefakterkennung detektiert werden.

Erkennung von Streifenartefakten

Im Anschluss an jedes Verfahren folgt die Erkennung von Strei-
fenartefakten [31]. Streifenartefakte sind Abschattungen der
Signalintensitdt entlang der Schallrichtung. Ihr Zeit-Intensitats-
verlauf dhnelt denen von ischdmischen Gehirnregionen. Die
Ursachen fiir diese Abschattungen liegen nah an der Schallson-
de, z.B. eingeschlossene Luftbldschen oder UnregelmdRigkeiten
im Knochen. Diese Abschattungen erstrecken sich somit iiber
die volle Eindringtiefe des Ultraschalls, da eine Reflektion des
Ultraschalls an dieser akustischen Impedanz erfolgt. Streifenar-
tefakte haben eine charakteristische Form. Sie sind lang und
oftmals schmal und haben somit eine hohe Exzentrizitat.

Zur Erkennung von runden oder exzentrischen Objekten eig-
net sich die geometrische Exzentrizitdt [32]. Diese wird {iber
die zentralen Momente 2. Ordnung [33] mg,,m;em;; definiert
als

2 2
(mz,o B mo,z) B 4m1,1

(m

2
20 mo.z)

Abb.5 aBindres Resultat der PI-Regel. b Bindres Resultat der TTP-Regel. ¢ Bindres Resultat beider Regeln durch logisches AND verkntipft. Die Ischamie ist

mit grau umrandet.

Abb.6 a Ergebnis des K-Means-Verfahrens. Das Bild ist in 5 Grauténen
eingefarbt. Es folgt die Verschmelzung charakteristischer Cluster. b Resul-
tierendes Bindrbild mit Ischdmien und Artefakten in einem Cluster und
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perfundierten und vom US-Kegel nicht erfasstem Gewebe im anderen
Cluster. c Die fiinf Clusterzentren aufgetragen als Signalintensitat tiber die
Zeit. Der charakteristische Zeit-Intensitdtsverlauf ist deutlich sichtbar.



Die geometrischen Momente zweiter Ordnung ergeben sich aus
den Grauwerten des Objektes und werden auf den Schwerpunkt
normiert. Die Momente m,,, werden nach folgender Formel be-
rechnet:

N M

m,.= > ) (k= RP(-Def(k)

k=1 1|

Hierbei stellt n=p + q die Ordnung des Momentes dar. Mit f (k, 1)
wird der Grauwert an der Koordinate k, 1 zuriickgegeben. Mit k, 1)
wird der Mittelpunkt des Objektes bezeichnet.

Die Exzentrizitit nimmt Werte zwischen 0 fiir rundliche und
1 fiir langliche Objekte [32, 34] an. Da Streifenartefakte unter-
schiedlich breit sein kénnen, wird das Eingabebild in 32 gleich
breite Segmente aufgeteilt.

Dadurch ergeben sich bei Streifenartefakten Werte um 1 fiir
die Exzentrizitdt nach Formel (7). Jedes dieser Segmente wird
anschlieBend einzeln untersucht. Ein Segment wird als Strei-
fenartefakt markiert, wenn die Exzentrizitit den experimen-
tell ermittelten Wert von 0,9 fiir die optimale Erkennung von
Streifenartefakten {iberschreitet. Somit ergibt sich eine Maske,
die Auskunft tiber Streifenartefakte im Bindrbild gibt. Diese
Maske wird mit dem Bindrbild pixelweise mit dem logischen
AND verkniipft, sodass Streifenartefakte ausgeblendet werden.
Im Anschluss wird der Bildanteil der kontralateralen Hemisphd-
re ausgeblendet, indem falsch positive Flachen geschwarzt wer-
den. Als kontralaterale Hemisphdre werden die unteren 2 cm des
Bildes angenommen. Somit entsteht ein bindres Bild, in welchem
nur noch detektierte Perfusionsdefizite weif§ markiert sind.

Nun werden alle weiflen, zusammenhdngenden Regionen
durchnummeriert und die jeweiligen Flichen berechnet. Die
Region mit der gréften Fliche wird markiert. Aufgrund von
Bewegungsartefakten und Messungenauigkeiten wird ange-
nommen, dass der kleinste detektierbare Perfusionsdefekt
mindestens 6cm? betragen muss, um erfolgreich detektiert
zu werden. Wenn die markierte Fliche diesen Wert tiber-
schreitet, wird die detektierte Region als Perfusionsdefekt
klassifiziert. Ansonsten wird die markierte Flaiche wieder ver-
worfen, in dem die Markierung geléscht wird.

Zur Berechnung des absoluten Flachen wird die Linge und Breite
eines Pixels auf 0,15 cm gemittelt, obwohl die longitudinale Auf-
16sung des Ultraschalls nicht der axialen Auflésung entspricht.
Die verbliebenen markierten Bildbereiche werden im Bild ein-
gefdrbt, alle anderen zusammenhangenden Objekte verbleiben
weil3. Somit ergibt sich fiir den Arzt auch eine Information da-
riiber, ob es mehrere minderperfundierte Gehirnareale gibt.

Klinische Validierung

v

Es wurden Datensdtze zweier Patientenkollektive mit insgesamt
26 Ultraschallbildsequenzen zur Validierung der Verfahren he-
rangezogen. Diese Daten wurden in den Kliniken fiir Neurologie
der Universitdt zu Liibeck an Patienten mit akutem Hirninfarkt
gewonnen. Das Untersuchungsziel ist hierbei, inwieweit das bi-
ndre Aussagenbild mit ischimischen Regionen {ibereinstimmt.
Die Kontrolluntersuchung erfolgte CT- bzw. MRT-basiert.

Die 26 Datensdtze stammen von 16 unterschiedlichen Patienten
(mittl. Alter 65,3 Jahre, Std. 8,9Jahre); davon sind 9 mdnnlich.
Die Kontrolluntersuchungen belegen bei 14 Patienten einen Me-
diainfarkt. Jeweils ein Patient weist einen Anteriorinfarkt und
einen Ponsinfarkt auf.

Original Article

Bezogen auf die Bilddaten lieferten 2 Patienten jeweils 4 Daten-
sdtze, bestehend aus zwei Untersuchungszeitpunkten und bei-
den Hemisphdren. Weitere 2 Patienten lieferten jeweils 3 Da-
tensdtze aus jeweils unterschiedlichen Aufnahmezeitpunkten
und von einem Patienten wurden Ultraschallbilder zu zwei Zeit-
punkten aufgenommen. Die verbleibenden 10 Datensdtze sind
einfache Untersuchungen.

Als Ultraschallkontrastmittel wurde Sonovue™ eingesetzt. Die
Anzahl der Patientendatensdtze, bei denen keine ischdmischen
Gehirnregionen in der Untersuchungsebene vorlagen, belief
sich auf 10. Bei 16 Bilddatensdtzen wurden ischdmische Ge-
hirnregionen durch die CT- oder MRT-basierte Kontrollunter-
suchung identifiziert.

In den Kontrollbildern wurden ischdmische Gebiete durch zwei
klinische Experten (GS und KM-W) markiert, indem die Ischa-
mien umrandet wurden. Anschlieend wurde das umrandete
Gebiet als Maske in den Computer iibernommen. Die kleinste
der manuell markierten Flichen besitzt eine Fliche von 7 cm?.
Das System geht von der Voraussetzung aus, dass detektierba-
re Ischimien eine Fliche von mehr als 6 cm? bedecken. Dieses
fiihrt dazu, dass kleinere Perfusionsdefekte gar nicht detek-
tierbar sind. Allerdings entfallen durch diese Regel auch viele
durch Rauschen und Bewegung verursachte Bildteile. Das Sys-
tem liefert somit nur Ergebnisse, die eine groRere Fliche als
6 cm? bedecken.

Das Softwaresystem generiert fiir jedes der drei Verfahren eben-
falls Ergebnisbilder. Diese Ergebnisbilder werden automatisiert
mit den Masken verglichen. Wenn das System mehrere einzelne
Defekte erkannt hat, wurde die jeweils grofSte Flache als detek-
tiertes Perfusionsdefizit markiert.

AnschlieRend werden die Maskenfldchen {iber die automatisch
segmentierte Flache gelegt und dabei eine Schnittmenge gebil-
det. Diese Schnittmenge stellt eine Uberdeckung dar. Wenn die-
se Uberdeckung mindest halb so grof ist wie jede der beiden
(automatisches Ergebnis + durch klinischen Experten ermittelte
Ergebnis) Flachen, so wird angenommen, dass das Verfahren
diesen Perfusionsdefekt richtig erkannt hat.

Dieses Vergleichsverfahren bietet den Vorteil, dass stark unter-
schiedlich groRe Flichen nie eine Uberdeckung von 50% errei-
chen. Somit wird Sorge getragen, dass immer dhnlich grofSe Fla-
chen gegeneinander verglichen werden.

Die folgende Kontingenztafel veranschaulicht die Erkennung
von ischdmischen Gehirnarealen anhand der drei vorgestellten
Verfahren.

Diskussion

v

Falls keine Minderperfusionen vorhanden sind, segmentiert
die Erkennung von Perfusionsstérungen immer die Streifenar-
tefakte und den kontralateralen Gehirnteil, sodass die Nach-
verarbeitungsschritte (Streifenartefakterkennung, Entfernung
des kontralateralen Gehirnteils) in jedem Fall notwendig sind.
Die Erkennung von Streifenartefakten liefert auch fiir andere
ultraschallbasierte Perfusionsmessmethoden wie das Diminu-
tion Harmonic Imaging (DHI) gute Ergebnisse [34, 35], konnte
hier aber bisher nicht klinisch validiert werden.

Ein wesentlicher Nachteil des Verfahrens ist, dass kleine Perfu-
sionsdefekte nicht detektierbar sind. Da die transkranielle Per-
fusionssonografie immer nur eine transversale Schicht des Ge-
hirns untersucht, kann es dennoch geschehen, dass auch grof3e
Perfusionsdefekte nicht detektiert werden. Fiir eine eindeutige
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Befundung ist es im Zweifelsfall notwendig, mehrere Schichten
eines Patienten zu untersuchen. Abhilfe kénnte eine zeitgleiche
Abtastung mehrerer Schichten geben.

Des Weiteren erkennt das System immer nur einen Perfusions-
defekt. Dies muss nicht in allen Féllen auch der tatsdchlich grog-
te Perfusionsdefekt sein. Durch ungiinstige Wahl der Schicht-
ebene konnte ein zweites groReres Perfusionsdefizit verfehlt
werden.

Die automatische Priifung auf ischdmische Gehirnregionen bie-
tet offensichtliche Vorteile. Die hier vorgestellten Verfahren
sind schneller im Vergleich zur manuellen Auswertung durch
klinische Experten, die zudem in der Befundung perfusionsso-
nografischer Bilder geiibt sein miissen. Insgesamt stellen diese

Methoden einen wesentlichen Schritt dar, um mit ultraschall-
basiertem Harmonic Imaging ischamische Gehirnregionen voll-
automatisch zu erkennen und somit die Arbeit des Arztes zu
unterstiitzen.

In den vorliegenden Experimenten konnte gezeigt werden, dass
die parameterbildfreie Erkennung von Ischdmien die besten Er-
gebnisse in der Erkennung von ischdmischen Gehirnregionen
hervorbringt. Die vielen zur Verfiigung stehenden Abtastwerte
der Signalkurven machen die direkte Klassifikation nach Zeit-
Intensitdtskurven zudem robust gegeniiber Rauschen. Fiir die
drei vorgestellten Verfahren gilt, dass die Klassifikation der Bo-
luskinetik (parameterbildfreie Erkennung) den besten Indikator
fiir ischamische Gehirnareale bietet.

Tab. 1

Die Tabelle zeigt drei Kontingenztafeln zu den drei vorgestellten Verfahren. Die Ergebnisse entstanden unter Anwendung der beschriebenen Regeln und

Einschrankungen. Die 26 Patienten werden durch jedes der beschriebenen Verfahren als ischamisch bzw. nicht ischamisch klassifiziert

ischamisch (Kontrolle)

nicht ischamisch (Kontrolle)

ischamisch (clusterbasiert) 13 0
nichtischdamisch (clusterbasiert) 3 10
ischamisch (regelbasiert) 13 0
nichtischdmisch (regelbasiert) 3 10
ischamisch (parameterbildfrei) 16 0
nichtischdmisch (parameterbildfrei) 0 10
HI Harmonic Imaging Ultraschallbasiertes Bildgebungsverfahren, basierend auf der Messung der

harmonischen Frequenzen eines induzierten Ultraschalls. Die Reflektion fin-
det an den Mikrobldschen des UKM statt.

BHI Bolus Harmonic Imaging Harmonic Imaging, wobei das UKM als Bolusinjektion appliziert wird.
DHI Diminution Harmonic Harmonic Imaging, wobei die Zerstérung der Mikrobldschen aus einer Satti-
Imaging gungskonzentration gemessen wird. Hierdurch konnen Riickschliisse iber die
Konzentration des UKM vor der Messung gezogen werden.
RHI Replenishment Harmonic Harmonic Imaging, wobei gemessen wird, wie die Konzentration des UKM im
Imaging Blutstrom zunimmt und eine Sattigung erreicht.
PI Peak Intensity In der Literatur auch Local Peak Intensity bezeichnet. Stellt die maximale Sig-
nalintensitat an einem Punkt dar.
TTP Time To Peak Die Zeitspanne, die das einstromende UKM bendtigt, um an einer Koordinate
Ihren Peak zu erreichen.
AUC Area Under Curve Die Flache unter der Zeit-Intensitdtskurve. Wird auch als Integral der Time To
Peak bis zum Zeitpunkt der Pl dargestellt.
UKM Ultraschallkontrastmittel Mikrobldschen in einer wassrigen Suspension, die die Echogenitat des appli-
zierten Ultraschalls erh6hen.
TIC Time Intensity Curve Zeit-Intensitatskurve. Stellt die Kinetik der Signalintensitat dar. Beim BHI hat
die TIC einen charakteristischen Verlauf.
LSF Least Squares Fit Ein mathematisches Verfahren, um ein Modell mit einigen Freiheitsgraden an

gegebene Daten so anzupassen, dass der globale quadratische Fehler mini-
miert wird. Mit den gewonnenen Freiheitsgraden kann eine Modellkurve er-
zeugt werden.

Tab.2 Abkiirzungsverzeichnis

Abb.7 a Erkannte Streifenartefakte (weil). b Die Linie symbolisiert die Grenze zwischen ipsilateraler und kontralateraler Hemisphare. Der kontralaterale

Teil wurde entfernt. Die Streifenartefakte wurden entfernt. ¢ Das Ergebnis ist in einem MRT-Bild des Gehirns dargestellt.
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Die beiden parameterbasierten Verfahren reagieren sensitiver
auf Rauscheinfliisse und resultieren daher in weniger guten Er-
kennungsergebnissen. Dariiber hinaus ist insbesondere die re-
gelbasierte Erkennung abhdngig vom Kontrastmittel und von
Gerdt. Die clusterbasierte Segmentierung distanziert etwas da-
von. Die parameterfreie Segmentierung ist nur noch abhdngig
von der Boluskinetik, die unabhdngig vom UKM und Gerét ist.
Eine Verbesserung der Erkennungsleistung verspricht die Re-
gistrierung der US-Bilder. Da Bewegung den dynamischen Ver-
lauf der Zeit-Intensitdtskurve erheblich stort, wird eine Reduk-
tion von Bewegungsartefakten zu einer verbesserten Detektion
von ischdmischen Gehirnregionen fithren. Somit kann die zur-
zeit nur grob ermittelte Lage der Ischdmie korrekt bestimmt
werden, um beispielsweise Perfusionsdefekte direkt in Gehirn-
karten einzuzeichnen. Die Reduktion von Bewegungsartefak-
ten wird das Ziel weiterer Untersuchungen sein.
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