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Problembeskrivelse

Dopplerultralyd er et viktig verktgy for & evaluere hastigheten til blod ved gitte
steder i hjertet. I noen applikasjoner er det gnskelig & spore konturen av spekt-
rumet automatisk. Det er for eksempel kjent at dP/dt og relaksasjonskonstanten
i venstre ventrikkel kan finnes fra Dopplerspektrum av mitralinsuffisienser. I den-
ne sammenhengen er det ngdvendig a male stigningen til konturen av spektrumet
fra tidlig og sen systole. Denne masteroppgaven skal foresla en automatisk spo-
ringsalgoritme for generelle Dopplerspektrum og spesifikt for Dopplerspektrum av
mitralinsuffisienser.
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Sammendrag

En rekke verdier i hjertet som man normalt finner ved invasiv undersgkelse med
kateter, kan med stor ngyaktighet beregnes ut fra hastigher man finner ved Dopp-
lerultralyd. Eksempelvis er trykket i hjertekammere og blodarer viktig informasjon
i forbindelse med undersgkelser av hjertefunksjonen til en pasient. Ved a studere
konturene av hastigheten til blodet ved gitte punkt i hjertet kan man med bruk
av Bernoulli’s forenklede ligning beregne disse verdiene uten a penetrere pasienten
med kateter. Maksimal positiv og negativ trykkgkning(dP/dt) i ventrikkelen er ek-
sempler pa verdier man kan finne, og er to av de mest utbredte indikatorene pa
ventrikkelfunksjonen. Disse kan beregnes ut fra hastigheten til lekkasjer fra ven-
trikkelen til atrium, ogsa kalt mitralinsuffisienser. Muligheten til & méale disse, samt
andre verdier med Dopplerultralyd, har en enorm fordel fremfor bruk av kateter.

Som oftest ma sporingene av et Dopplerspektrum gjgres manuelt, en prosess
som er tidkrevende og vanskelig. Denne masteroppgaven foreslar en algoritme som
automatisk kan spore konturene av Dopplermalinger. Algoritmen er tilpasset Dopp-
lerspektrum av mitralinsuffisienser, men fungerer generelt for alle typer spektrum.
Algoritmen gjgr ogsa et forsgk pa & handtere delvis svake/manglende kanter i spekt-
rumet.

Resultatene er sammenlignet med manuelt sporede kanter, og viser at algorit-
men med stor ngyaktighet kan beregne verdier som dP/dt og maksimal hastighet.
Maksimal og minimal dP/dt kan beregnes med en gjennomsnittlig forskjell fra den
manuelle sporingen pa under 100 mmHg/s, og toppunktet med forskjell under 0.05
m/s. Resultatene viser at sa lenge kvaliteten pa Dopplermalingene er akseptabel,
sporer algoritmen konturen ngyaktig, og fjerner effektivt stgy og artifakter langs
konturen. Forskjellen mellom automatisk og manuelt ervervet maksimal dP/dt har
et standardavvik sa lavt som 79 mmHg/s nar spektrumene har god kvalitet.

Ogsa i spektrum hvor deler av signalet er svakt kan verdier som dP/dt predikeres
av algoritmen, og nar mindre enn 60% av et spektrum ma predikeres kan maksimal
og minimal dP/dt finnes veldig ngyaktig.
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Forord

Denne rapporten er et resultat av en masteroppgave ved Institutt for elektronikk og
telekommunikasjon ved Norges teknisk-naturvitenskapelige universitet. Oppgaven
er utarbeidet i samarbeid med Dopplergruppen ved Institutt for sirkulasjon og
bildediagnostikk. Oppgaven er utfgrt under veiledning av professor Hans Torp og
postdoc Torbjgrn Hergum.

Jeg vil takke mine veiledere Torbjgrn Hergum og Hans Torp for gode rad, inn-
spill og veiledning under arbeidet. Jeg vil ogsa rette en takk til gvrige medlemmer
av Dopplergruppa for praktisk hjelp i forbindelse med programvare.

Jeg vil til slutt fa takke Trond Vartdal (spesialist i indremedisin, Ph.D-student
i hjertemedisin og storebror) for innspill og hjelp med & spore Dopplerspektrum
manuelt.

Trondheim, 13. juni 2011

Gaute Vartdal
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Kapittel 1

Innledning

1.1 Problemstilling

Ved bruk av Dopplerultralyd er det mulig a male en rekke verdier i hjertet som
alternativt kun kan males ved en invasiv undersgkelse. Dopplerultralyd kan male
hastigheten til blod og vev i bevegelse ved hjelp av ultralydbglger. Disse hastighe-
tene kan videre benyttes for a kvantifisere flere verdier ved hjertefunksjonen.

Pasienter med en mitralinsuffisiens vil ha en lekkasje i mitralklaffen som fgrer til
at blod strgmmer tilbake til venstre atrium i det venstre ventrikkel trekker seg sam-
men. Med Dopplerultralyd kan vi male og visualisere hastigheten til blodstrgmmen,
og pa grunn av relasjonen mellom trykk og hastighet gitt av Bernoulli’s likning,
kan trykk og trykkgradienter over mitralklaffen kvantifiseres. Kunnskap om disse
verdiene kan fortelle mye om ventrikkelens kontraktilitetsevne. Slike verdier finner
man normalt ved a male trykket direkte inne i ventrikkelen, men allerede i 1976 ble
ngyaktigheten ved a beregne disse verdiene direkte fra Dopplermalinger verifisert
av Holen et.al.[1].

Uten dedikert programvare ma kanten av Dopplerspekteret spores manuelt for
a gjore utregningene. Dette er bade tids- og ressurskrevende, og krever at sporingen
gjores veldig ngyaktig, spesielt om man gnsker & regne ut den instantane hastig-
hetsgkningen som er veldig fglsom for punkt-til-punkt-variasjonene langs kanten av
spekteret.

Det er tidligere foreslatt noen algoritmer for & automatisk spore langs kanten
av Dopplerspekter, med varierende resultat. Per i dag mangler likevel slik funksjo-
nalitet ofte pa utstyr og i applikasjoner for behandling av ultralydbilder. Det er
derfor gnskelig a utvikle en algoritme som effektivt kan spore kanten av Doppler-
spektrum. Ettersom det finnes forskjellige typer Dopplerspektrum, bade i form av
malemetode og i kvalitet, méa algoritmen veere generell og robust.
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1.2 Malsetting

Da en algoritme som automatisk kan spore dopplerspektrum og regne ut gnskede
verdier i hgy grad vil effektivisere analyse av Dopplermalinger, er dette en at-
traktiv funksjonalitet som er gnskelig a implementere. GeLab er et Matlab-basert
forskningsverkt@y som blant annet brukes for a studere Dopplerspektrum, men mu-
ligheter for & spore spektrumene automatisk er ikke tilgjengelig. En slik mulighet
er ogsa gnskelig a ha pa ultralydutstyr som brukes til diagnostisering av pasienter.

Dopplerspektrumet viser som nevnt hastigheten til for eksempel blod mellom
hjertekammerene, og det finnes to metoder for a erverve den, kontinuerlig og pul-
set Doppler. Et Dopplerspektrum kan representere forskjellige blodstrgmmer, for
eksempel fra ventrikkel til atrium eller fra atrium til aorta. Samtidig vil kvaliteten
pa spektrumet variere avhengig av signal/stgy-forholdet og hvordan maélingene er
utfgrt.

En algoritme som skal spore spektrumet ma derfor ta hensyn til dette, og pa
en generell basis fungere bade for kontinuerlig og pulset Doppler. Malsettingen er
derfor & utvikle en algoritme som er spesielt tilpasset Dopplerspektrum av mitral-
insuffisienser, men som skal fungere for alle typer Dopplerspektrum. Samtidig skal
algoritmen veere robust i situasjoner hvor deler av spektrumet er mangelfullt. Det
endelige resultatet skal sammenlignes med manuelt sporede kanter utfert av en
spesialist. Malsettingen kan settes opp i en liste:

e Sette seg inn i teori rundt Dopplerultralyd og hjertet
e Sette seg inn i tidligere forskning

e Utvikle en generell sporingsalgoritme som er spesielt tilpasset mitralinsuffisi-
enser

e Foresla en form for predikering for spektrum med delvis svake/manglende
kanter

e Sammenligne automatisk sporede kanter med manuelt sporede kanter, og
sammenligne forskjellen mellom verdier som er utregnet fra dem

e Resultatet skal veere en fungerende algoritme som er implementert i GeLab
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1.3 Tidligere forskning

Det finnes tidligere arbeid som har tatt for seg samme problemstilling [2, 3, 4, 5]. I
forhold til den foreslatte metoden har arbeidet til Juerg Tschirren et.al. [4] og Hayit
Greenspan et.al. [5] flere likheter, slik som filtrering og terskelsetting. Metodene i
[2] og [3] er pa den andre siden basert pa en modelltilpasning basert pa kjennskap
til formen pa strukturene i spektraldataen.

Alle disse algoritmene har store forskjeller seg i mellom og i forhold til den fore-
slatte algoritmen i denne oppgaven. Felles for disse algoritmene er at de er spesifikt
rettet mot en type applikasjon. Metoden i [3] er for eksempel rettet mot PW Dopp-
lerspektrum av mitralinsuffisienser og i [5] er metoden rettet mot Dopplespektrum
av atrieflimmer. Mange av disse artiklene tar tilsynelatende kun for seg klare og
tydelige Dopplerspektrum, mens den foreslatte metoden i denne oppgaven ogsa
prgver a tilby en form for predikering i Dopplerspektrum med svake konturer.

Metoden i [3] demonstrerer ogsa en tilngerming til problemet hvor algoritmen
er spesifikt tilpasset et sanntidssystem. Dopplerspektrumet blir prosessert en ram-
me/tidsenhet om gangen etterhvert som de leses inn.

Eksemplene bade fra denne artikkelen og [5] viser at metodene i mange tilfel-
ler har problemer med a detektere opp- og nedstigende kontur av spekteret. For
utregning av dP/dt er det vitalt at disse segmentene finnes korrekt.
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Kapittel 2

Teorl

Teoridelen vil ta for seg teori som er ngdvendig for & sette seg inn i stoffet rundt
prosjektet, og annen relevant teori som vil gi leseren nok bakgrunnstoff til a lese
videre.

Forste del av teorien, kapittel 2.1, gir en kort beskrivelse av anatomi som er
relatert til oppgaven. Deretter vil teori om ultralyd generelt, og Dopplerultralyd
spesifikt, bli presentert i kapittel 2.2. Siste del av teorien tar for seg ekkokardiografi
som klinisk verktgy, samt programvare og maskinvare som er benyttet.

All teori er grundig beskrevet og presentert sammen med figurer og formler.
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2.1 Anatomi

Anatomidelen vil i enkelhet beskrive anatomien i de delene av hjertet som er re-
levante. Med mindre annet er nevnt er teori i anatomidelen hentet fra Szabo’s
“Biomedical signal and image processing “[6] og www.cvphysiology.com|[T7].

Venstre

Atrium

Heyre
Atrium

Venstre

Ventrikkel
Hoyre

Ventrikkel

Figur 2.1: Hjertet

2.1.1 Hjertesyklusen

Figur 2.1 viser en enkel oversikt over hjertemuskelen og dens 4 kammere. Hjertets
oppgave er i all hovedsak & pumpe blod fra og til lungene og videre rundt i kroppen.
Hjertet er en fantastisk muskel som periodisk trekker seg sammen for & pumpe blod
mellom hjertekammerene og gjor dette kontinuerlig gjennom hele livet.

Hjertet bestar som nevnt av fire kammer, venstre og hgyre atrium (forkammer)
og ventrikke 1(hovedkammer), som vist i figur 2.1. Alle kammer og blodarer er se-
parert med klaffer. Klaffene skal i teorien kun apne seg en vei, og skal forhindre at
blodet strgmmer tilbake. Via lungevenene kommer oksygenert blod fra lungene til
venstre atrium. Etter en gitt fylningstid vil det komme en kontraksjonsfase, hvor
musklene rundt atriet kontraherer slik at blodet strgmmer inn i venstre ventrik-
kel gjennom mitralklaffen. Fra ventrikkelen pumpes blodet videre ut i det store
blodkretslgpet.
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2.1.2 Kontraksjoner og elektriske impulser

Den delen av hjertesyklusen hvor hjertet trekker seg sammen kalles systolen, mens
diastolen er neste del av syklusen hvor hjertemuskelen avslappes. Kontraksjonen
er et resultat av at elektriske impulser forplanter seg i hjertet og disse kan males
med en EKG. Pa en EKG er det mulig & se nar de enkelte fasene av syklusen
inntreffer, da en slik maling registrerer utslag av elektriske impulser i hjertet. En
vanlig EKG-maling er vist i figur 2.2.

Q
S

Figur 2.2: Elektrokardiogram (EKG)

P-bglgen viser sammentrekning av atrium. Bade venstre og hgyre atrium kon-
traherer. Kontraksjonen er et resultat av at muskelfibrene i sinus-knuten depola-
riseres fordi cellene utveksler ioner med omgivelsene. Cellene trekker seg sammen,
og dette forplanter seg videre i hjertet til AV-noden, som ligger mellom atrium og
ventrikkel, og videre via His-bunten til Purkinjefibrene. Disse elektriske impulse-
ne gir utslag pa en EKG, og QRS-komplekset man ser etter P-bglgen, er punktet
hvor ventrikkelen har begynt a trekke seg sammen, den ventrikuleere systole. QRS-
komplekset er opphavet til hjertepulsen. T-bglgen er repolarisering av ventrikkelen.
Repolariseringen av atrium er ikke synlig pa EKG. I noen tilfeller har man ogsa en
U-bglge, som forekommer etter T-bglgen, som antas a komme av repolarisering av
Purkinjefibrene.

Denne syklusen gjentar seg periodisk. Etter at ventrikkelen har pumpet blod
inn i aorta og rundt i kretslgpet, fylles for- og hovedkammer seg opp igjen.



8 KAPITTEL 2. TEORI

2.1.3 Oversikt over hjertesyklusen

Figur 2.3 viser hvordan trykket i atrium, ventrikkel og aorta utvikler seg gjennom
hjertesyklusen, og henger sammen med volum og EKG. Den lysebla kurven viser
hvordan trykket i ventrikkelen utvikler seg gjennom ventrikulaer systole og diastole.
I slutten av diastolen, etter at trykket i ventrikkelen har oversteget trykket i atrium
lukker mitralklaffen(A-V-klaffen) seg. Systolen er startet, og man kan tydelig se
hvordan trykket i ventrikkelen stiger til et maksimum, fgr trykket faller til et trykk
lavere enn trykket i atrium, hvor mitralklaffen apnes og ventrikkelen igjen fylles
opp med blod.

Isovolumetrisk relaksasjon

isovolumetorisk
kontraksjon Systole i atrium
T Aorta- \
Klaff
120 4 T |~ lukkes
a -
B 100 4 Epnes N /\_ /\-...__‘ Aortatrykk
B —
& 60 -
= .
ﬁ 40 4 AV klaff A klaff
@ lukkes Ennes
& 20 A \ / P N . N o
o d =" TR el () =
O 130 A = P
E f | =t Ventrikkelvolum
G
= 3p - R ||

mfu,_/“\ 3' T N EKG
Q L 5

Systolen Diastolen Systolen

Figur 2.3: Hjertesyklusen

En stund etter at ventrikuleer systole inntreffer, i det trykket i ventrikkelen
overstiger trykket i aorta, apner aortaklaffen seg, hvorpa blodet strgmmer inn i
aorta. Tidspunktet nar aortaklaffen lukker seg sammenfaller som regel med det
tidspunktet hvor det hgyeste trykkfallet(maksimum negativ dP/dt) i ventrikkelen
er. Den fgrste perioden av systolen gar gjerne under navnet isovolumetrisk kon-
trakasjon, mens isovolumetrisk relaksasjon brukes om forste del av diastolen hvor
ventrikkelen har minimalt volum og trykket flater ut.

Av figuren kommer det klart frem at trykket i ventrikkelen er mye stgrre enn
trykket i atrium gjennom store deler av systolen.

Under diagnostisering vil kunnskap om de forskjellige parameterene, slik som
volum, maks trykk, maks trykkgkning og IVRT med flere, si mye om hjertets
tilstand, og kan hjelpe legen med & finne avvik fra en normal hjertefunksjon. IVRT
er tiden fra aortaklaffen lukker seg til mitralklaffen apner seg[8].
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2.2 Ultralyd/ekkokardiografi

Ultralyd som medisinsk bildediagnostikk baserer seg pa transmisjon og mottak av
lydbglger av hgy frekvens via menneskekroppen[6]. Lydbglgene som brukes har en
frekvens godt over det hgrbare omradet, og ligger typisk mellom 1,5 og 7,5 MHz[9].
Lydbglgene dannes via piezo-elektriske elementer som vibrerer i takt med en pafgrt
strom, og det er vanlig at de reflekterte lydbglgene som er reflektert fra kroppsvevet
mottas i samme probe som sendte dem ut.

Figur 2.4: Ultralyd av hjertet

Ultralydbglgene penetrerer kroppen, og avhengig av hvilke typer vev de mgter,
vil refleksjoner av varierende amplitude registreres i mottakeren. P4 den maten er
det mulig & skape et bilde av innsiden av kroppen, pa samme mate som for ek-
sempel rgntgenbilder, men med akustiske bglger, og ikke ioniserende(ergo skadelig)
rgntgenstraling.

Figur 2.4 viser et eksempel pa et bilde av hjertet tatt med ultralyd, og man
ser de fire hjertekammerene og klaffene mellom dem. Bildet viser hvordan vegger
og tykkere vev reflekterer mer av den utsendte stralingen enn blodet og luften i
kammerene. I kombinasjon med Dopplerultralyd(se kapittel 2.2.1) er det mulig &
vise blodstrgmmene mellom kammerene i et slikt bilde, da gjerne som rgde og bla
blodstrgmmer avhengig av retningen pa blodet.
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2.2.1 Dopplerultralyd

Dopplereffekten ble beskrevet av danske Christian Doppler i 1842, og er en effekt
som oppstar nar en kilde som sender ut bglger beveger seg relativt til mottakeren.
Hvis kilden og/eller mottakeren beveger seg mot hverandre vil bglgene mottakeren
mottar oppfattes som a ha kortere bglgelengde enn hva kilden sendte ut, og omvendt
lengre om kilde og mottaker beveger seg fra hverandre. Man kan forestille seg
effekten som at bglgen blir “presset“ sammen av at kilde og mottaker nsermer seg
hverandre.

Det er den relative hastigheten mellom kilde og mottaker som gjelder, og hvem
som beveger seg har ingenting a si. Samtidig har vinkelen mellom dem mye & si
for hvor stor effekten blir. For en kilde og en mottaker som beveger seg relativt til
hverandre er den mottatte frekvensen i forhold til den utsendte gitt av formel 2.1.

v
v — (vg * cos(¢))

v er hastigheten kilden beveger seg med, v er bglgehastighet og fy den utsendte
frekvensen. ¢ er vinkelen mellom fartsretningen og den rette linjen mellom mottaker
og kilden. Om mottaker og kilde beveger seg rett mot hverandre (¢ = 0) blir formel
2.1:

f=fox (2.1)

v

f=fox

o (2.2)

I medisinsk bruk kan dette prinsippet utnyttes for & male hastigheten pa blod og
vev inne i kroppen[6, p. 352], ergo hastighetene pa blodstrgmmene mellom hjerte-
kammere. Som man kan se av formel 2.1 bgr ultralydstralen veere parallell med
bevegelsesretningen til det man vil male.

Figur 2.5 demonstrerer Dopplereffekten nar en bil som sender ut en lyd nser-
mer seg en mottaker. For personen som bilen nsermer seg ankommer bglgetoppene
med kortere intervall enn personen som bilen fjerner seg fra. Dermed oppfattes
bglgelengdene som kortere, og frekvensen som hgyere.

m==]

Figur 2.5: Dopplereffekten

1
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2.2.2 Kontinuerlig og pulset Doppler

For medisinsk billeddannelse av hjertet kan en Dopplermaling gi informasjon om
hastighet og retning av en blodstrgm i hjertet. I dopplerultralyd males egentlig ikke
frekvensforandringer, men faseforandringer, de relative forskinkelsene i de reflekter-
te ultralydbglgene. Det finnes forskjellige metoder og forskjellige mater a presentere
resultatene pa. Dopplerspektrum presenterer blodstrgmmen grafisk med fart i for-
hold til tid. Se figur 2.6.

Per i dag er det to metoder med forskjellige fordeler man bruker for a danne
dopplerspektrum, pulset(PW) og kontinuerlig(CW) Doppler.

Figur 2.6: Eksempler pa Dopplerspekter

Med pulset Doppler sender man ut pulser og maler de relative forsinkelsene
mellom dem. Med PW kan man i tillegg til hastighet og retning ogsa diskriminere
mellom forskjellige dybder, man kan avgjore ved hvilke distanser de forskjellige
bevegelsene forekommer. Fglgelig kan man bestemme ved hvilken dybde man gnsker
a male hastigheten, ved & overse refleksjoner som kommer utenfor et gitt tidsrom.
Ulempen med PW er at man kan oppleve aliasing hvis hastighetene overskrider en
grense gitt av nyquist-teoremet[10].

Begge former for Doppler har sine fordeler og ulemper som vist i tabell 2.1.
Fordelen CW har over PW nar det gjelder hgye hastigheter gjor CW til et at-
traktivt valg nar det gjelder a male alvorlige avvik(som i stenoser) anfert av hgye
blodhastigheter.

CW | PW
Kan male hgye hastigheter Ja Nei
Kan diskriminere mellom dybde | Nei | ja

Tabell 2.1: Fordeler og ulemper med CW og PW Doppler
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2.3 Bernoulli’s prinsipp

Dopplerultralyd gir en mulighet til & méale hastigheten til bevegelser inne i hjertet,
i det aktuelle tilfellet blod som strgmmer mellom kammere og blodarer. Selv om
hastighetene i seg selv kan vaere gode indikatorer pa egenskaper ved hjertefunk-
sjonen, er man ofte mer interessert i & vite mer om trykk, volum og andre fysiske
parametere. Med et enkelt prinsipp har man muligheten til utlede disse verdiene
fra Dopplerspekteret, et prinsipp fremlagt av Daniel Bernoulli i 1738 og derfor
bedre kjent som Bernoulli’s prinsipp. Prinsippet er mest kjent for a (delvis) forkla-
re hvorfor fly ikke faller til bakken, men kan ogsa forklare andre fysiske effekter.
Prinsippet er basert pa prinsippet om energibevarelse[11], og gir sammenhengen
mellom hastighet og trykk mellom to tverrsnitt av en sylinder. Bernoulli’s likning
sier at:

1
p+§*p*v2+p*g*h:konstant (2.3)

Hvor p er trykk, p er tetthet, v er hastighet, g er gravitasjon, og h er hgyde. Lik-
ningen gjelder for vaesker som er antatt stasjonaere, ikke-viskgse og ikke-kompressible
[12]. Gitt at en veeske strgmmer over en sammensnevring, vil trykket og hastighe-
ten til vaesken pa hver sin side av sammensnevringen ha fglgende sammenheng(det
siste leddet pa venstre side i likning 2.3 forsvinner):

1
p1—p2=§*p*(vg—1}%) (2.4)

Vet man hastigheten fgr og etter innsnevringen kan man da regne ut trykkgra-
dienten. I den aktuelle applikasjonen av likningen, i kardiologi, kan den ytterligere
forenkles. Gitt at viskgsiteten og hastigheten er lav og neglisjerbar fgr innsnevrin-
gen, som i kardiologi kan opptre i form av klaffeapninger, kan Bernoulli’s prinsipp
forenkles til & inneholde kun én variabel. Formel 2.5 viser den forenklede Bernoulli-
likningen.

AP =402 (2.5)

AP symboliserer trykkgradienten mellom to volum fgr og etter en innsnevring(p;
- p2), mens v symboliserer hastigheten til blodet. Konstanten 4 er gitt av /5 x p
(= 3.86), hvor p er tettheten til blod. Likningen gir oss altsa trykkgradienten over
en innsnevring i hjertet hvis vi har hastigheten til blodet. I tilfeller hvor trykket
pa den ene siden er neglisjerbart i forhold til den andre siden kan AP brukes som
en indikator pa trykket pa denne andre siden, for eksempel ventrikkelen.

Gitt en hastighetskurve slik man far fra en Dopplermaling, kan denne kurven i
henhold til likning 2.5 konverteres til en trykkgradientkurve.



2.4. EKKOKARDIOGRAFI SOM KLINISK VERKTQY 13

2.4 Ekkokardiografi som klinisk verktgy

Ekkokardiografi er et effektiv verktgy pa mange mater for a undersgke hjertet.
Bruk av Doppler sonografi gir en ogsa muligheten til & male hastighet og retning
pa vev og blod i bevegelse. En Dopplerundersgkelse kan brukes for a male para-
metere som klaffeareal og klaffefunksjon, om det er lekkasjer, volumet av blodet
som strgmmer samt andre parametere. Kunnskap om hastighetene til blodet kan
ogsa gi kunnskap om trykket ved gitte omrader i hjertet, pa grunn av forholdet
mellom trykk og hastighet som beskrevet av Bernoulli’s prinsipp og forklart i ka-
pittel 2.3. Videre folger en beskrivelse av hvordan denne kunnskapen kan benyttes
i diagnostisering/forskning.

A undersgke ventrikkelfunksjonen er ofte viktig i undersgkelser av pasienter
og ved a studere lekkasjer gjennom mitralklaffen, fra venstre ventrikkel til atri-
um, er det mulig a si mye om denne. Klaffene i hjertet skal sgrge for at blod kan
stromme i den korrekte retningen, og forhindre at blodet strgmmer tilbake. Noen
ganger forekommer det lekkasjer i disse klaffene og mindre blod vil leveres til sir-
kulasjonssystemet. Slike lekkasjer er vanlige i forbindelse med flere diagnoser, og
alvorlighetsgraden kan varierere fra mild til alvorlig. Mitralinsuffisiens(eng: mitral
regurgigant jet) er begrepet pa en lekkasje gjennom en skadet mitralklaff. Skaden
pa klaffen kan veere medfadt, men er ofte et resultat av et hjerteinfarkt eller andre
lidelser.

En slik lekkasje, sa lenge den er kraftig nok, vil vises pa ultralydbilder og med
ekkokardiografi kan man male hastigheten pa denne lekkasjen. Holen et.al. viste i
1976 at trykkgradienten man finner fra Dopplerspektrum med stor ngyaktighet kan
estimere den reelle trykkgradienten i hjertet[1]. Tanken er at Dopplermalinger skal
veere et alternativ til & male trykk i hjertet med en invasiv undersgkelse. Trykket i
atrium kan anses som stabilt og neglisjerbart i forhold til trykket i ventrikkelen, og
trykkgradienten over mitralklaffen kan derfor anses som en god indikator pa trykket
i ventrikkelen[13, p.1]. Spesielt forandringen i ventrikkeltrykket(dP/dt) er en vanlig
parameter i kartlegging av ventrikkelfunksjonen[14]. T blant annet [8, 13, 14, 15]
verifiseres nytteverdien av a bruke Dopplermalinger til & kvantifisere parametere
som RPR, dP/dt og 7(relaksasjonskonstanten). RPR er et anslag for maksimal
dP/dt, og er gitt av stigningstallet til trykkgkningen mellom 1 og 3 m/s. 7 er
en indikator pa isovolumetrisk relaksasjon. Det er ogsa mulig a kvantifisere andre
parametere ut fra Dopplermalingene, gjerne hvis man i tillegg har kunnskap om
andre fysiologiske parametere.

Ikke bare mitrallekkasjer kan benyttes til slike formal. I en artikkel av Nakatani
et.al. [16] beskrives en metode for & finne dP/dt i venstre atrium ved & male trans-
mitrale blodstrgmmer og blodstrgmmer fra pulmonale vener. En algoritme for &
spore konturene av Dopplerspektrumet bgr derfor kunne benyttes for andre typer
spektrum enn fra bare mitralinsuffisienser.
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2.5 Verktoy
2.5.1 DICOM

DICOM er en standard for a blant annet lagre og sende informasjon innenfor medi-
sinsk billeddannelse[17]. Dette innebaerer et filformat for lagring av pasientinforma-
sjon og bildedata. Standarden stgtter en hel rekke medisinske tomografimetoder,
ogsa ultralydbilder. Med DICOM kan radiografiapparater, arkiv og datamaskiner
snakke sammen, og gir en effektiv informasjonsutveksling som gir raskere pasient-
behandling og diagnostisering.

2.5.2 Matlab

For utvikling og testing er kode skrevet i Matlab. Matlab versjon 7.11.0 (R2010b)
er installert pa en PC med Windows 7. PC’en har en Intel Core i3 prosessor, et
NVIDIA GeForce 310M grafikkort samt 4 GB minne.

2.5.3 GcLab

GcLab er et Matlab-basert dataverktgy for visning og analysering av ultralydbilder.
Programmet er utviklet ved ISB, NTNU i samarbeid med GE Vingmed Ultrasound
AS. Programmet har tilgang til ultralyd radata gjennom en ActiveX komponent
som kobler seg pa display-enheten til GE Vingemed Ultrasound AS.

» Basic controls % 20 tissue

» Folders 4 Color flow

» Preview Physical traces

Figur 2.7: Skjermbilde av GcLab



Kapittel 3

Metode

I dette kapittelet vil den foreslatte algoritmen bli beskrevet i detalj. I forbindelse
med denne oppgaven er kode og arbeid utfert i GeLab. Kode presentert er derfor
skrevet i Matlab, og er tilpasset GcLab, men selve algoritmen er universell. Meto-
den vil presenteres stegvis hvor hvert steg av prosessen vil argumenteres for med
pseudokode og forskjellige eksempler pa dopplespektrum.

I seksjon 3.1 vil datamaterialet som koden er blitt testet pa beskrives. Videre i
seksjon 3.2 argumenteres det for hvorfor fremgangsmaten er valgt, og hvilke fordeler
den har. Det vil ogsa bli beskrevet for hvilke type spekter algoritmen er rettet mot,
og hva som ma til for & gjgre den universelt fungerende. Seksjon 3.3 vil ta for seg
kvaliteten pa spektrumene som er brukt i testingen, og vurdere hvordan algoritmen
skal handtere spektrum av varierende kvalitet.

Ved hjelp av figurer, pseudokode og tekst vil fgrste del av algoritmen bli be-
skrevet i seksjon 3.4. I seksjon 3.5 vil den andre delen av algoritmen beskrives, fgr
man i seksjon 3.6 oppsummerer hele algoritmen med en figur og en beskrivelse av
metodene i programmet

15
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3.1 Datamateriale

Med GcLab kan man hente ut spektraldata i form av et to-dimensjonalt bilde.
For eventuelle andre applikasjoner som for eksempel en implementasjon pa et ul-
tralydapparat, vil algoritmen fungere om man fryser Dopplermalingene, og utfgrer
algoritmen pa denne.

Spektraldaten som er brukt i testing og implementering av algoritmen er hentet
ut i form av 38 Dopplerspektrum(CW) fra DICOM-bilder utlevert fra institutt for
sirkulasjon og bildediagnostikk ved NTNU. Spektraldataen leses ut i form av et
to-dimensjonalt bilde, med en vertikal opplgsning pa 128 piksler, samt et antall ho-
risontale piksler som alle representerer rammer pa noen fatalls millisekunder. I mot-
setning til hva som er vanlig i mange applikasjoner, gar den vertikale opplgsningen
i Matlab fra topp til bunn. Med andre ord er piksel 1 gverst, og piksel 128 nederst.
Videre i rapporten ma det derfor tas hensyn til dette nar det vises til toppunkt og
bunnpunkt pa den detekterte kanten.

Fra DICOM-filene er det ogsa tilgang til annen data slik som EKG-data, tid-,
og hastighetsakse og 2D-ultralyd.

Figur 3.1: Eksempel pa spektraldata

Figur 3.1 viser et eksempel pa spektraldata som prosesseringen er utfert pa.
Bildet viser tydelige strommer av blod, i dette tilfellet blod som strgmmer tilbake
til atrium som en konsekvens av en mitralinsuffisiens(kapittel 2.4). Den svarte ho-
risontale linjen kalles “baseline, og er stedet hvor hastigheten er 0. Over og under
denne streken gker hastigheten enten med positivt eller negativt fortegn, avhengig
av om blodet strgmmer mot eller fra ultralydproben. Hastighetene under baselinjen
har i alle bildene benyttet i prosjektet negativt fortegn. Den vertikale aksen spen-
ner dermed fra en maksimal positiv hastighet gverst, og til en maksimal negativ
hastighet nederst. Samtidig strekker den horisontale aksen seg over et tidsrom pa
et visst antall sekunder, og dermed tilsvarer en piksel et tidsrom gitt av det totale
tidsrommet til spekteret delt pa antall horisontale piksler.
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3.2 Valg av metode

Den foreslatte algoritmen er valgt fordi prinsippet bak den er fra erfaring ansett for
a detektere kanter effektivt, er robust mot hgye mengder stgy i spektraldataene,
samt at den i motsetning til arbeidet i [2, 3, 4, 5] gjor et forsgk pa & predikere
deler av spektraldata som er ufullstendige. Denne predikeringen gjores med en
modelltilpasning basert pa analyser av manuelle sporinger og ved at algoritmen
ved erfaring leerer seg formen pa Dopplerspektrum. Denne lzeringen er basert pa
forutsetningen at et Dopplerspektrum reflekterer trykket i hjertet, og derfor har en
noenlunde konstant form[3].

Alternative forslag til automatiske sporingsalgoritmer er ogsa presentert i ek-
sempelvis [3] og [5], og det er tydelig der at sporingen av konturene av blodstrgmmen
i flere tilfeller bommer grovt, selv pa bilder med tydelige kanter, med det resultat at
toppunktet ikke finnes ngyaktig eller at opp og nedstigende kontur ikke detekteres
korrekt.

Et essensielt punkt i vurderingen av algoritmen er ikke bare evnen til a detektere
kanter, men ogsa evnen til & etterarbeide konturene som er ekstrahert, predikere
manglende informasjon og preparere dem for videre utregninger. Det implementerte
programmet inneholder ogsa funksjonalitet for a regne ut trykkverdier, gradienter
og andre parametere basert pa de ekstraherte konturene.

Algoritmen er basert pa fryste bilder, noe som innebzerer at den ikke fungerer for
sanntidsbehandling. Dette er gjort fordi det er ikke er nok a tjene pa & implementere
en sanntidsalgoritme i forhold til hvordan algoritmen fungerer na. Om en skal
analysere spektraldata er det enkelt & fryse et bilde og starte programmet. Man
far da fordeler ved at det er enklere a finne kanter, og at man kan bruke data fra
andre strukturer for a predikere mangler ved andre strukturer i bildet.

Algoritmen er fgrst og fremst tilpasset malinger av mitralinsuffisiens med CW
Doppler. Modellen som blir brukt er ogsa under utvikling basert pa CW Doppler,
men algoritmen generelt fungerer i teorien like godt for bade PW som CW.

Et av argumentene for & ikke la algoritmen basere seg 100% pa modeller, slik
som annet tidligere arbeid har gjort er at den er fleksibel i forhold til andre typer
blodstrgmmer man ¢nsker & male, for eksempel i forbindelse med atrialflimmer,
eventuelt i forhold til bruk av PW Doppler. Hadde man basert hele algoritmen
pa en modell, matte modeller utarbeides for alle typer spekter. Slik det fungerer
na er predikeringen tilpasset spekter av mitralinsuffisiens, mens kantdeteksjonen er
universell. A tilpasse modellen til andre typer spekter vil kreve at man studerer
formen pa disse spektrene, og lager en modell. Samtidig vil en algoritme som baserer
seg kun pa en modell i mange tilfeller gi feil resultat i sporing av Dopplerspektrum
av god kvalitet, noe man kan se i [3].
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3.3 Kyvalitet pa spektraldata

Det er varierende grad av kvalitet pa spektraldataen. Figur 3.2 viser eksempler hvor
spektraldata har darlig kvalitet, og som er bortimot umulig a spore selv manuelt.

Figur 3.2: Eksempler pa darlige Dopplermalinger

Tidligere arbeid pa sporing av spektraldata er utfgrt pa spektraldata av god
kvalitet, men denne algoritmen vil ogsa gjore et forsgk pa & predikere verdier hvor
spektraldataen er mangelfull. Nytteverdien er diskutabel, i [18] argumenteres det
for viktigheten av klare konturer av hastigheten for a finne riktige verdier, og det
vises til store avvik i korrekte verdier for bilder med darlig kvalitet. Ved & studere
manuelle sporinger gjgres det likevel et forsgk pa a predikere kanter, spesielt rettet
mot bilder hvor kun en del av bildet er svakt, med @vrige klare og skarpe kanter,
slik som gverst i figur 3.2.

Til slutt er det likevel opp til radiografen eller legen & avgjgre om predikeringen
er god nok, og om kantdeteksjonen viser riktige verdier. De endelige resultatene
ber i alle tilfeller, uavhengig av kvalitet, avgjores av lege om de er troverdige eller
ei.
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3.4 Preprossesering av Dopplerspekteret

For a finne konturene ma det gjgres en del arbeid som forsterker de lyse omradene
og svekker de mgrke. Funksjonen filterImage tar inn et spektralbilde slik som for
eksempel figur 3.1. For at algoritmen skal vaere robust uavhengig av niva av stgy og
kontrast foretas det fgrst en enkel analyse av bildet. Bakgrunnsstgyen kvantifiseres
i form av en mean-verdi p;. For a finne verdien velges et omrade i bildet som er
antatt a ikke inneholde annet enn bakgrunnstgy, og er derfor valgt basert pa en
blokk gverst til venstre i bildet.

Det neste steget er a ngytralisere bakgrunnstgyen. Da vil man blant annet
unnga at kantdeteksjonsmekanismen vil skape ugnskede artifakter pa grunn av
bakgrunnsstgy. Det er viktigere a finne kantene ngyaktig ved opp og nedstigende
kontur, for det er her ungyaktig sporing vil fa sterst konsekvenser for utregning av
parametere. Et grlite avvik fra den virkelige kanten vil gi helt andre verdier enn
man gnsker. Pa toppen av konturen, neer maks hastighet(medio systole), gnsker
man en glattet kontur, for det er slik formen pa ventrikkeltrykket er(figur 2.3).
Parameterene man ¢nsker & regne ut her er heller ikke avhengig av punkt-til-
punkt variasjoner slik det er ved tidlig og sen systole. Den vertikale aksen pa bildet
representerer hastighet, og den horisontale tid. Av disse grunnene ser man pa bildet
som todelt, hvor den nedre delen som omslutter de hgye hastighetene separeres fra
den andre. Man subtraherer j; fra den delen med lave hastigheter, og & fra den
andre delen.

Videre analyse av bildene viser at amplituden pa spektraldataen blir lavere med
gkt hastighet pa blodet. I bilder med for mye bakgrunnstgy(ved at u; overskrider
predefinert terskel), kompenserer man for dette ved & multiplisere bildet med en
linezert gkende vektor vertikalt, man gker med det “gain“ mer ved de hgye has-
tighetene enn ved de lave. Dette viste seg a gjore at konturene av hastigheten ble
bedre sporet helt til toppen. Prosessen er beskrevet i algoritme 1.

Algoritme del 1 preprosessering

w1 = mean(bakgrunn)
val = et sted mellom baseline og hgyde
if p1 > 6 then
vektor = 1:0.5/hgyde:1.5
for : =1 — hgyde do
bilde(i,:) = bilde(i,:)*vektor(i)
end for
end if
for i =1—wval, k =1 — bredde do
bilde(i,k) = bilde(i,k) - g1
end for
for i = val — hoyde, k =1 — bredde do
bilde(i,k) = bilde(i,k) - &
end for
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3.4.1 Filtrering

Det er brukt to forskjellige filter pa bildet. Det ene er et lavpass Gaussisk filter med
varians o = 0.5, valgt empirisk, det andre er et medianfilter. Det gaussiske filteret
er implementert for & fjerne stgy og for a glatte ut skarpe kanter. Medianfilteret er
implementert fordi bakgrunnstgyen synes som impulsstgy, hvor individuelle piksler,
eller grupper av piksler, er lysere enn omgivelsene. Tanken bak medianfilteret er a
ngytralisere dette.

Valg av filter er til dels basert pa prgving og feiling, hvor mange forskjellige
kombinasjoner er forsgkt og testet.

Figur 3.3: Eksempel pa spektraldata for og etter preprossesering

Figur 3.3 viser spektraldata fgr og etter preprossesering beskrevet i seksjon 3.4.
Man ser ogsa at all informasjon over baselinje(null-hastighetspunktet) er fjernet.

Medianfilteret er et filter av stgrrelse 10x10, som konvuleres med bildet og setter
pikslene i blokken til medianen av blokken. Denne type filter fungerer veldig godt
pa bilder hvor en liten gruppe piksler skiller seg ut fra omgivelsene, noe som ofte
er tilfelle i spektraldataen, som observert i histogrammene i figur 3.4.

Figur 3.4: Tre eksempler pa histogram til en blokk i bildet

Pa grunn av dette ble medianfilteret valgt ut som et alternativt filter, hvor det
har blitt sammenlignet med andre lavpassfilter.
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Figur 3.5: Spektraldata etter median og gaussisk filtrering

Figur 3.5 viser forskjellen pa filtrering med et medianfilter og et gaussisk filter(et
average-filter ga lignende resultat). Medianfilteret fjerner effektivt de mgrke og ly-
se omradene(prikkene), og beholder samtidig kantene mye bedre enn det vanlige
lavpassfilteret. Disse resultatene gikk igjen med forskjellige parametere og median-
filteret ble derfor benyttet videre. Figur 3.6 viser et utsnitt som demonstrerer for-
skjellen pa filterene bedre.

Figur 3.6: Utsnitt av figur 3.5

Neste steg i prosessen vil vaere a finne en terskel for a separere de lyse omradene
fra bakgrunnen. Terskelverdien ma basere seg pa amplituden av den resterende
bakgrunnstgyen. I stedet for & sette alle pikslene i bildet med verdi lavere enn
terskelen til 0, filtreres bildet en gang til, med et gaussisk filter med stgrrelse 10x1,
og o = 0.5. Dette viste seg a forbedre kandeteksjonen ytterligere. Terskelen settes
lik medianen til bakgrunnstgyen, &, og alle piksler lysere enn denne settes til 255,
og resten til 0. Man sitter da igjen med et binserbilde(sort-hvitt), hvor ytterkantene
enkelt kan spores.

Figur 3.7: Bingerbilde og bildet med kun ytterkantene
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Denne metoden er effektiv og robust mot forskjellige niva av stgy. Samtidig er
den rask, og kjgres i Matlab pa brgkdelen av et sekund. Resultatet vises i figur 3.8.
Selve kantdeteksjonen er likevel bare én del av algoritmen. For at algoritmen skal
kunne brukes for videre utregninger ma konturen jevnes ut og den ma ta hensyn
til ufullstendige strukturer. Denne prosessen er beskrevet i seksjon 3.5.

Figur 3.8: Kantdeteksjon

Den delen av algoritmen som innebeerer filtrering og terskling er demonstrert i
del 2 av algoritmen.

Algoritme del 2 filtrering og terskling

Z = median(bakgrunnsstegy)
filtrer(medianfilter, [10 10])
filtrer(gaussisk filter, [10 1])
for i =1 — hoyde, k =1 — bredde do
if bilde(i,k)/Z > 1 then
bilde(i,k) = 255
else
bilde(i,k) = 0
end if
end for
for i =1 — hgyde, k =1 — bredde do
if bilde(i, k) € kant then
bilde(i,k) = 255
else
bilde(i,k) = 0
end if
end for
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3.4.2 snake

Fgrste steg etter filtrering er a spore hele kanten og lagre den for videre prosessering.
Bildet gjennomsgkes og kanter som ikke er relevante(artifakter) forkastes. Nar en
gyldig kant er funnet spores hele denne og lagres. Bildet deles opp i forhold til start
og slutt pa hver hjertesyklus med hjelp av starten pa hvert QRS-kompleks. Dette
gjores i en funksjon kalt snake. Nar man har funnet en lys piksel, arbeider man
ut i fra denne, og hopper videre til en av naboene, markerer denne og lagrer den.
Slik fortsetter man til det ikke er flere piksler igjen a finne. Noen ganger ender
man opp pa en blindvei slik at man ikke klarer a folge resten av kanten. Det er da
implementert en robust mekanisme for & sgke videre i den retningen man var i til
man igjen kan fortsette sporingen. Etter at en fullstendig kant er funnet, fjerner
man overflgdige punkt, slik at man kun sitter igjen med et punkt per horisontal
piksel.

Etter filtreringen vil man ofte sitte igjen med sma artifakter i bildet, spesielt
i bilder med mye stgy. For & avgjgre om kanten er en artifakt eller er en gyldig
kantsporing, ma man sette noen krav. Denne utvelgelsen baserer seg pa at man
kun har en blodstrgm per hjertesyklus. Dermed velges den som oppfyller riktige
krav i forhold til hgyde, lengde, start- og sluttpunkt. Det er i ytterst sjeldne tilfeller
at det er et problem & skille mellom den virkelige kanten og en artifakt, da artifak-
tene opptrer som sma flekker i forhold til den virkelige kanten. Figur 3.9 viser en
detektert kant for og etter snake.

Figur 3.9: Bildet viser den sporede kanten av figur 3.10 fgr(gverst) og etter(nederst)
metoden snake er kjgrt. Det er tydelig hvordan artifakter er fjernet.
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Underveis i prosessen lagres informasjon om hgyeste og laveste punkt med mer.
Algoritmen er enkelt beskrevet under.

Algoritme del 3 snake

input = bineerbilde
while flere_hvite_piksler = sant do
Ga gjennom bilde, finn hvit piksel.
while flere_naboer = sant do
Lagre piksel. Farg piksel
Finn nabo
end while
if struktur = gyldig then
En piksel per horisontale koordinat
Lagre struktur
end if
end while
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3.5 Etterbehandling av sporingen

Eksempelet i figur 3.8 viser et bilde hvor kantdeteksjonen viser et jevnt og godt
resultat. Videre etterarbeid er dermed begrenset til utjevning av konturene. A finne
sa gode konturer er derimot ikke alltid tilfelle, som man kan se i figur 3.10.

Figur 3.10: Kantdeteksjon med ujevn kant

Det er hovedsaklig to grunner til at det er viktig a etterbehandle sporingene,
det ene er for & predikere kanter som ikke er synlige pa spektraldataene, men som
man vet skal veere der, og samtidig fjerne kanter som av diverse arsaker ikke skal
veere der. Det andre er for & jevne ut konturene, siden de detekterte kantene i
utgangspunktet har store variasjoner fra punkt-til-punkt, som kan anses som stgy.
Samtidig er deler av Dopplerspekteret et resultat av andre faktorer vi ikke gnsker a
male. Dopplermalinger diskriminerer ikke mellom hva som forarsaker hastigheten.
Et eksempel pa dette er hastigheter forarsaket av klaffer som apner seg, som ikke
uten videre kan skilles fra hastigheten til blodet. Figur 3.10, og spesielt figur 3.11,
viser spektraldata hvor det er en tydelig ekstra pavirkning pa oppadstigende kontur.
Dette er antatt & veere forarsaket av mitraklaffen som apner seg, og ber saledes ikke
tas med i utregningene av trykket.

Figur 3.11: Dopplerspektrum med tydelig klaffehastighet med og uten sporet kant

Et annet eksempel pa dette er malinger av blodhastigheter i pasienter med mi-
tralinsuffisiens. Disse malingene kan brukes til a4 indikere trykket i venstre ventrik-
kel, og vi vet at ventrikkeltrykket synker til en verdi lavere enn Dopplermalingene
viser. Hastighetene i en slik Dopplermaling synker ikke sa lavt fordi hastighetene
er pavirket av andre faktorer enn bare trykket i ventrikkelen, men ogsa trykket i
atrium. Ogsa dette er tydelig vist i figur 3.11, hvor hastighetene under den isovo-
lumetriske relaksasjon ikke faller mot null.
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3.5.1 Analyse

Som det skal vise seg senere fungerer kantdeteksjonen godt pa bilder av hgy kvali-
tet. Men & analysere sporingen er essensielt for senere & kunne regne ut verdier, da
kantene i stgrre eller mindre grad er ujevne. Algoritmen er dessuten ment a veere
robust mot bilder av darlig kvalitet. Analyse er da ngdvendig for & avgjgre om spo-
ringen trenger predikering, om deler av Dopplerspektrumet er forarsaket av andre
ting enn blod, og avgjere hva som skal gjgres videre. Riktigheten av predikeringen
kan ikke garanteres og det ma poengteres at det er opp til behandleren av bildene
a avgjore ngyaktigheten til predikering.

Figur 3.12: Diverse bilder som krever predikering

Figur 3.12 viser noen eksempler pa bilder som krever predikering. Det er tydelig
at kantdeteksjonen fungerer godt, men det er rett og slett for darlig kvalitet pa
spektraldataen. Pa bildene gverst til venstre og nederst til hgyre i figuren er det en
tydelig pavirking av klaffeapningen pa oppstigende kontur, og pa alle er det tydelig
at toppen av konturen er mangelfull og ujevn. I bildet gverst til hgyre ser man
hvordan et stort segment mangler. Man vet hvordan det egentlig skal se ut da vi
vet hvordan trykket i ventrikkelen utvikler seg, vi vet det fra tidligere erfaringer(a
priori), samt at man, selv om det i dette tilfellet er umulig, kan skimte en meget
svak kant som kantdeteksjonen ikke fant.

Alle disse problemene ma algoritmen ta hand om, og forste steg er & analysere
kantdeteksjonen og jobbe ut i fra dette.

Analysen foretas ved at man fglger kanten fra start. Fra DICOM-bildene har
man informasjon om maksimum og minimum hastighet i tillegg til tid, og man kan
derfor direkte konvertere den horisontale og vertikale koordinaten til pikselen til en
gitt tid og hastighet. Figur 3.13 demonstrerer viktige punkt man gnsker a lokalisere
langs konturen.

A er punktet som markerer starten pa mitralinsuffisiensen. B er det punktet som
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T

Figur 3.13: Bildet viser en sporet kant, og markerte viktige punkter langs kanten

eventuelt viser hvor pavirkningen av en klaff slutter. C markerer sluttpunktet pa
den oppadstigende kurve hvor vi méa predikere fra, alle verdier etter dette punktet
er usikre. D er starten pa den nedadstigende kurve, og E er slutten. Trykket i
ventrikkelen faller mot null, sa kurven ma predikeres videre mot null fra bade A og
E.

B er et punkt som bare finnes i enkelte bilder, og punktet finnes ved & fglge langs
kanten til man finner et klart definert “brudd“ i kurven. For at man skal vite at
dette punktet egentlig ikke er det samme som punkt C ma B finne sted fgr en viss
hastighet er nadd, for eksempel fgr halvparten av topphastigheten. B2 er punktet
hvor man antar at hastigheten igjen kommer fra blodet, og derfra fglges sporingen
til punkt C. C finnes ved a se etter hvor oppstigende kontur blir brutt, noe man
kan se ved at den flater ut. Data etter dette ikke er ansett som ikke palitelig. Bade
D og E finnes pa tilsvarende mater, men fra andre siden. Bade A og E finnes ved
at man starter fra midten av opp- og nedstigende kurve til vi finner punktet hvor
kanten flater ut.

Den siste avgjorelsen en slik analyse ma foreta seg er hvorvidt kanten trenger
predikering, eller om verdiene mellom C og D kun er “stgy“. Figur 3.13 viser et bilde
hvor det er tydelig for et menneske a se at det er behov for predikering, dette fordi
kanten er relativt flat mellom C og D, mens man vet at en slik hastighetskurve har
en gradvis stigning mot et toppunkt. Ett kriterie for & avgjgre om en kant trenger
predikering kunne derfor veert a se om kanten mellom C og D har en slik form.
Forslag til slike kriterier vurderes i seksjon 3.5.3.

Det er klart at enkelte aspekt ved analysemetoden ikke er 100% palitelig, men
feilanalyse er som oftest begrenset til spektre av darlig kvalitet.
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3.5.2 Interpolering og ekstrapolering

Interpolering innebeerer at man fyller inn manglende verdier pa en linje basert pa
verdiene fgr og etter “hullet“. Ekstrapolering vil si & forlenge en linje slik at man
far en naturlig forlengelse av linjen. Begge deler er en predikering, og verdienes
ngyaktighet kan dermed ikke garanteres.

Analysen av kanten i forrige seksjon har gitt oss en rekke markeringer pa kan-
ten som definerer viktige steder. Sagt pa en annen mate sa er kanten delt opp i
segmenter hvor alle kan bearbeides pa forskjellige mater ut i fra forskjellige behov.
A-B2, et segment som finnes i enkelte sporinger, er forarsaket av en klaffehastighet
og ma predikeres. B2-C(eventuelt A-C) er en del av den oppadstigende kurven, og
skal kun utjevnes. C-D ma enten predikeres eller utjevnes. D-E skal kun utjevnes.
Verdiene fgr A og etter E ma ekstrapoleres. En konsekvens av denne oppdelingen
er at verdier som maéles andre steder enn mellom A/B2 og C eller mellom D og E
ma antas a veere predikerte, og ikke 100% palitelige.

Bearbeiding av kanten ma ogsa ses i lys av hvilke parametere det er aktuelt a
finne. Vil eventuell predikering gdelegge troverdigheten til disse? Figur 2.3 viser en
oversikt over hvordan trykket i ventrikkelen og atrium utvikler seg. Seksjon 2.4 tar
for seg hva man gnsker & kvantifisere med Dopplerultralyd, og enkelte av parame-
terene er mer utsatt for ungyaktigheter enn andre. Maksimal og minimal dP/dt er
eksempler pa parametere som er veldig fglsomme for sma variasjoner. Ogsa relaksa-
sjonskonstanten 7 vil forandre seg mye hvis nedadstigende kontur og ekstrapolering
etter E er ungyaktig. Oppadstigende og nedadstigende kant ma derfor bevares sa
godt som mulig. Om vi har pavirkning fra en klaff, det vil si at det finnes en B,
ma segmentet A-B predikeres. Hvis ikke vil vi fa en veldig bratt kant og vi kan fa
falske verdier for den maksimale dP/dt.

For & interpolere har Matlab en innebygget interpoleringsfunkjson, interpl, som
gir en muligheten til & erstatte manglende verdier langs en kurve basert pa en un-
derliggende funksjon. Det finnes forskjellige funksjoner & bruke hvor for eksempel
linezer interpolering ikke er annet enn en rett linje istedetfor de manglende verdiene.
En rett linje er derimot ikke en realistisk interpolering. I mange praktiske sammen-
henger er det bedre & bruke en sakalt kubisk spline[19]. Denne har ogsa blitt brukt
i andre prosjekter som omhandler ekkokardiografi, for eksempel i [20, 21]. Spline-
metoden gir en realistisk interpolering, og er bedre enn a bruke et hgyere-ordens
polynom, da du slipper ugnskede svingninger i kurven, det sakalte “Rungesfenome-
net“. Med en spline interpoleres det med et lavere-ordens polynom mellom hvert
punkt som interpoleres, og alle leddene tilpasses hverandre. En slik type interpo-
lering brukes i design av for eksempel bater og fly, og har vist seg & minimere
interpolasjonsfeilen.

For & ekstrapolere konturens fall mot 0 m/s(verdiene etter E), brukes det li-
neezre stigningstallet til nedadstigende kontur(stigningstallet mellom E og D), for
a predikere hvor den vil treffe null-punktet. Verdiene mellom E og dette punktet
interpoleres sa med en kubisk spline. Ekstrapoleringen er basert pa hvordan trykket
er ventet a utvikle seg ved a studere figur 2.3.
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3.5.3 Modelltilpasning/predikering

Toppen av kurven, definert som segmentet mellom punkt C og D, er ofte sapass
mangelfull at en interpolering ikke er nok. De to bildene i figur 3.14 viser noen
eksempler pa bilder som krever predikering.

Figur 3.14: Spektre som ma predikeres

For & avgjgre om et bilde krever predikering ma enkelte kriterer ligge til rette. I
eksemplene ovenfor er det ganske tydelig at det er mye som mangler av informasjon
i C-D-segmentet(figur 3.13), men i andre bilder igjen er det ikke fullt sa tydelig.
Under analysen av strukturen avgjores det om C-D har sma variasjoner og om
dette segmentet ligger hgyere enn bade punkt C og D. Om ikke disse kriteriene
mgtes ma segmentet fra C-D predikeres.

For & finne en korrekt modell som kan erstatte den manglende informasjonen
har 20 manuelt sporede kanter blitt studert. Malet har veert & finne en generell
form som kan minimere feilen mellom de egentlige verdiene og de predikerte. Ek-
sempler pa noen modeller som i utgangspunktet ble vurdert var a erstatte C-D
med en sinuskurve eller lignende, eventuelt en generelt tilpasset manuelt sporet
kant fra andre bilder. Den endelige lgsningen ble en kombinasjon av predikering og
interpolasjon basert pa studering av manuelle sporinger.

I seksjon 3.5.2 ble vi introdusert til begrepet interpolering. Mulighetene for a
ngyaktig predikere mellomliggende verdier gjorde at interpolering ble valgt som
basis for modellen.

M1
m2

M2

Interpolert kurve
Original kurve
& Fragment av original kurve

—— Interpolert kurve
Original kurve
4 Fragment av original kurve

3 i

Figur 3.15: Viser at om man kan predikere M1, M og M2 ngyaktig, sa vil en spline
interpolere de mellomliggende verdiene ngyaktig

Figur 3.15 viser eksempler pa noen manuelt sporede kanter. Den grgnne kurven
viser denne. For a teste hvor god en interpolering er ble alle punkt pa kurven
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utenom start og slutt, samt tre punkt ved 25(M1), 50(M) og 75% (M2) av lengden
forkastet(de rgde punktene), og hele kurven ble sa interpolert med en stegvis spline
mellom punktene. Den bla kurven viser den interpolerte. Figur 3.16 viser forskjellen
nar man interpolerer med et polynom, og viser hvor mye bedre spline interpolerer.

—— Interpolert kurve
--+{ —— Interpolert kurve Original kurve

Original kurve APdecbedobbdeb g AP A Fragment av original kurve [[ 1R -t ook deh g
£ Fragment av original kuve

Figur 3.16: Viser at om man kan predikere M1, M og M2 ngyaktig, sé vil en spline(til
venstre) interpolere bedre enn et polynom

Figur 3.15 og 3.16 viser at sa lenge man kan finne M1, M og M2 (se figur 3.17)
kan en spline brukes for a interpolere de mellomliggende verdiene ngyaktig selv om
store deler av den originale kurven mangler. Predikeringsalgoritmen baserer seg
derfor pa & finne M1, M og M2 ut fra data som allerede er funnet. I Dopplermalinger
hvor noen spektrum er fullstendige, mens andre er mangelfulle kan M1, M2 og M
fra de fullstendige spektrumene brukes i de ufullstendige. I spektrum hvor dette
ikke er mulig ma punktene predikeres, og algoritmen er basert pa a trenes opp til
a finne punktene.

Data samlet pa 20 manuelle sporinger viser at forholdet mellom hgyde M1 og
hgyde M (% ) er 87% med et standardvvik o lik 3.9, og forholdet mellom M2 og
M (%) er 85% med o lik 4.4. Dette standardavviket viser at disse forholdstallene
holder seg noenlunde konstant. For hver gang algoritmen kjgres pa et klart og tyde-
lig Dopplerspektrum, vil dette forholdstallet trenes, til man etterhvert har et klart
forholdstall mellom M1/M2 og M. Denne algoritmen baserer seg dermed pa at en
spline klarer & interpolere sa godt som i figuren ovenfor og at punktene kan pre-
dikeres ngyaktig. Det beste er derfor om man kan benytte klare Dopplerspektrum
fra samme maling, og erstatte M1, M2 og M fra disse.

Figur 3.17: Figur som viser markeringer ved henholdsvis 25, 50 og 75% av lengden
fra A til E
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En slik generell modell vil aldri gi helt riktige verdier, men det vil ingen modell-
tilpasninger kunne gi. Modellen som ble brukt beskrives som fglger; Punkt C og
D’s horisontale plassering i forhold til M samt deres hgyde blir lagret. Det punktet
av C og D som er nzermest M brukes videre. Ligger for eksempel C nzermere M
enn M1 vil M fa en hgyde gitt av formel 3.1:

1
Mh(zjyde = Ch(zjyde * M1hoyde C—M1

Mhpgyde M—-M1

(3.1)

Hvor M, C og M1 er horisontale posisjoner. Verdien til nevneren blir et tall

mellom % og 1. Om D hadde vert nsermere M enn C, ville beregningene
oyde

blitt gjort med utgangspunkt i D, fordi vi da ma predikere mindre. Formel 3.1
matte da forandres til:

1
M, =D *
hoyde hoyde M2h¢yde M2—D
Mhgyde M2—M

(3.2)

M2, eller eventuelt M1 far hgyden W * Mpgyde. Segmentet C-M1,

M1-M, M-M2 og M2-D interpoleres sa med en spline. A]{/[l;;”/ide og Aﬁ;’z’f’:e trenes
for hver gang algoritmen kjgres pa et klart og tydelig Dopplerspektrum

En svakhet ved metoden dukker opp nar punkt C eller D ligger langt fra M1 eller
M2. Ligger C for M1 ma hgyden til M1 predikeres pa et vis. Dette er ogsa gjort med
utgangspunkt i studering av manuelle sporinger. Med utgangspunkt i posisjonen
til C(eventuelt D), finnes M1/M2 basert pa et gjennomsnittlig stigningstall pa 0.6.

Predikeringen kan forenkles mye om man har fullstendige spektrum fra samme
maling. Da kan man benytte informasjon fra disse for a finne hgyden ved M1, M
og M2.
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3.5.4 Utjevning

Den endelige kanten er na behandlet for artifakter og eventuelt predikert. Det siste
steget 1 prosessen er da a utjevne kanten for & fjerne punkt-til-punkt variasjonene
slik at kurven kan differensieres for videre utregninger. Dette gjgres med et enkelt
lavpassfilter, og i Matlab er dette mulig & gjore med funksjonen smooth. Denne
metoden benytter et sakalt “moving average“-filter av valgfri lengde. Pa grunn av
den diskrete opplgsning til spektraldataen, er ogsa kanten diskret. Det er alltid et
heltall antall piksler i forskjell mellom to sideliggende punkt pa kanten som man
ser i figur 3.18.

Figur 3.18

Skal man differensiere denne kanten vil man fa en kurve med store diskrete
variasjoner. Figur 3.19 viser et eksempel pa en uglattet kant og dens differensierte.
Merk her at kanten na er snudd pa hodet, hvor toppunktet er gverst.

Figur 3.19: Ikke utjevnet trykkgradientskurve og dens differensierte

Denne kurven ma derfor lavpassfiltrerer til den er glatt. Samtidig s& ma man
veere oppmerksom pa at for mye filtrering vil potensielt forandre hele kanten, slik
at man underestimerer den virkelige stigningen til kanten. Lengden pa filteret ma
derfor velges akkurat langt nok til at variasjonene mellom sideliggende punkt fjer-
nes. Etter at kanten er glattet ut velges et antall av punktene langs kanten, og
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det interpoleres mellom disse. Variasjoner i mellomrommet mellom disse punktene
viser seg a forandre de utregnede verdiene minimalt, og kan derfor velges relativt
vilkarlig, for eksempel med et mellomrom pa 10.

Figur 3.20 viser en glattet/filtrert kant og dens differensierte. Forskjellen fra
figur 3.19, hvor kanten fglger diskrete steg, er betydelig. Merk at bade i figur 3.19
og 3.20 er det trykkgradientskurven og ikke hastighetskurven man ser.

Maks dP/dt

for

Figur 3.20: Utjevnet trykkgradientskurve og dens differensierte

En god indikator pa at kurven er godt nok utjevnet er at den differensierte
kurven er stgyfri. “Moving average “-filteret som er benyttet har derfor en lengde
pa 10, og er valgt akkurat slik at at den differensierte kurven blir glatt nok, men
samtidig ikke sa lang at den utjevnede kurven “kutter* naturlige svinger.

3.5.5 Utregninger

Etter at kanten er etterarbeidet, interpolert og utjevnet kan man regne ut gnskede
verdier og utregningene av noen av de viktigste verdiene er allerede implementert i
GcLab. Metoden calculate transformerer hastighetskurven til en trykkgradientkur-
ve med Bernoulli’s likning, og differensierer denne. Kurven er lagret i tabellen data,
og differensieringen foretas med formelen W. Metoden dpdt konver-
terer koordinater i bildet til tilsvarende tid og hastighet. Via GcLab kan man som
tidligere nevnt hente ut den totale tiden som spektraldataen spenner over samt
maksimal og minimal hastighet, og dermed kan kan hente ut informasjon om tid
og hastighet til et hvert punkt i bildet.

Verdier som utregnes er maksimal trykkgradient(dP), maksimal og minimal
dP/dt(differensiert) samt relaksasjonskonstanten 7. Ogsa RPR regnes ut for sam-
menligning, den midlede dP/dt mellom 1 og 3 m/s. Andre aktuelle verdier som er
gnskelig a regne ut kan lett implementeres i metoden calculate.
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3.6 Oversikt over algoritmen

En oversikt over algoritmen fglger under.

Spektraldata

U

Filtrering

Kantsporing

Analyse
| Predikering og
filtrering |
Utregning
Parametere

Figur 3.21: Oversikt over hele prosessen fra filtrering til utregning av parametere

Spektraldataen hentes ut i form av et bilde. Denne blir videre filtrert og gjort
om til et binaerbilde som viser kantene i bildet. Kantene spores og lagres deretter
i en tabell for videre prosessering.

Kanten man na har ekstrahert fra spektradataen er ikke klar for a gjgre utreg-
ninger pa og ma derfor prosesseres i etterkant. En av arsakene er at spektraldataen
viser hastigheten til ikke bare blodstrgmmen man vil male, men ogsa hastighe-
ten til for eksempel klaffer. Samtidig, i spektraldata av darlig kvalitet, er det ofte
vanskelig a detektere hvor den egentlige kanten gar. Noen ganger vises den ikke pa
spektraldataen heller, selv om vi vet fra et fysiologisk perspektiv at den skal veere
der. En annen arsak til at vi ma etterprosessere kanten er kanten vi har fatt fra
filtreringen er full av stgy, og da naermere bestemt en form for kvantiseringsstgy;
fordi spektraldataen har en begrenset opplgsning vil verdiene til hvert punkt pa
kanten variere med et heltall antall piksler mellom hverandre.

Av disse arsakene ma bildet fgrst og fremst analyseres, for a4 se om noe ma
predikeres eller interpoleres, og deretter lavpassfiltreres/utjevnes. Analysedelen er
derfor en vital del av algoritmen, og er basert pa a markere viktige punkter langs
den sporede kanten. De markerte punktene representerer skiller mellom separate
segment langs kanten, som alle ma prosesseres forskjellig ut fra forskjellige behov.

Med den ferdig behandlede kanten, kan beregninger utfgres, og resultatet er en
rekke parametere som eventuelt legen kan bruke videre i sin diagnose.
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Algoritmen er implementert i GeLab i en klasse med navn “Mode_CW _trace“.
Nedenfor vil alle metodene i denne klassen beskrives.

<alnitierer sporingsprosessen
M Fiot trac - Viser figurer av kanter og dP/dt
au <= Kalkulere relaksasjonskonstant
~_ Mulighet for & anta hva trykket i
~ atrium er

-=:3:l Marker to punkt i Gclab, og regn ut

1age RPR mellom dem

0

Vis spektraldata med sporede kanter

I det man kjgrer programmet leses det inn en rekke data fra DICOM-filene,
inklusiv informasjon om hastighet, tid, EKG-data med mer. Spektraldataen deles
ogsa opp 1 segment, fra start til slutt pa en hjertesyklus.

filterImage()

Tar inn spektraldata, og utferer de ngdvendige filtreringene og bildebehandlingene.
Metoden returnerer et bingert bilde, hvor de detekterte kantene i bildet er hvite
streker pa en svart bakgrunn.

extractStructures()

Denne metoden sgker gjennom bildet til den mgter pa en hvit piksel. En hvit piksel
symboliserer en kant, og koordinaten sendes til metoden snake().

snake()

Far inn koordinaten til en piksel som er en del av en kant. Metoden hopper til
naboen til denne pikselen, farger denne svart, lagrer posisjonen, og hopper videre
til alle piksler i kanten er funnet. Hvis denne metoden stopper opp fordi den har
mgtt en “blindvei“, ma metoden prove a spke seg tilbake slik at den kan fortsette a
spore kanten. Metoden ma ogsa sgrge for a forkaste kanter som er artifakter grunnet
bakgrunnstgyen i bildet.

calculate()

Den lagrede kanten fra snake() tas inn, og denne metoden finpusser den. Etter at
metoden calculate() er kjgrt er informasjon om hgyde, lengde og midtpunkt pa
kanten med mer lagret. Kanten er ogsa forberedt slik at den kun inneholder et
punkt per horisontale koordinat.
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prepareShape()

Denne metoden tar seg av analysen av kanten, og avgjgr om kanten ma predikeres,
om algoritmen skal fjerne hastigheter fra klaffer etc. og eventuelt om hele kanten
skal forkastes. Etter at analysen er gjennomfgrt, vil prepareShape() utfgre selve
predikeringen, som innebaerer interpolasjon, ekstrapolasjon og modelltilpasning.

calculate2()

Den ferdig preparerte kanten tas inn. Metoden gar gjennom hvert punkt pa kanten
og konverterer koordinaten til en hastighet med metoden dpdt(). Med bernoulli’s
likning konverteres hastigheten til en trykkgradient. Resultatet er en trykkgra-
dientkurve som utvikler seg over tid. Kurven differensieres og maksimal positiv
og negativ differensiert lagres(maksimal dP/dt og minimal dP/dt), sammen med
andre parametere. I denne metoden er det ogsa stgtte for a regne ut 7 og andre
parametere man vil finne. Metoden som er brukt for & regne ut 7 er hentet fra
[8] og [15], hvor man benytter lineser regresjon for a finne den linezre linjen som
passer best med nedstigende segment, fra punktet hvor dP/dt er minst til punktet
hvor trykket er 0. 7 er den inverse av stigningstallet til denne linjen.

dpdt()

Metoden brukes for & konvertere x og y-aksen i spektralbildet til tids- og hastighets-
akser. Metoden tar inn en eller to koordinater, regner ut ved hvilke hastigheter de
ligger og tiden mellom dem, konverterer hastigheten til trykk, og returnerer dP/dt.
Metoden returner eventuelt kun en hastighet hvis innputt kun er en koordinat.

manualTracing()

Denne metoden tar som innput to koordinater som er pekt ut i GeLab av brukeren
og benytter metoden dpdt() for a regne ut dP/dt mellom dem. Denne metoden
gir brukeren muligheter for enkelt & via GcLab peke pa et punkt pa spekteret og
se ved hvilken hastighet punktet er, samt enkelt regne ut dP/dt mellom to punkt.
GcLab-vinduet hvor en fremvisning av spekteret er, kan justeres
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Resultater

I denne seksjonen vil resultatene presenteres. DICOM-filer er benyttet for testing av
algoritmen. DICOM-filene inneholder en mengde informasjon om pasienten, i tillegg
til blant annet spektraldata og 2D-ultralyd. Disse filene inneholder Dopplerdata av
varierende kvalitet, og dermed er algoritmen blitt utprevd pa en rekke forskjellige
typer bilder.

Kapittelet er delt opp i 4 deler, hvor den fgrste viser hvordan kantdeteksjonen
fungerer pa bilder av varierende kvalitet. Den neste delen viser hvordan predikering
kan lage fullstendige sporinger selv pa bilder av darlig kvalitet. De predikerte resul-
tatene vil ogsa sammenlignes med de upredikerte. I den tredje delen demonstreres
en sammenligning mellom manuelt sporet data og den automatiske sporingsalgo-
ritmen, hvor den manuelle sporingen er utfgrt av en lege. Forskjellen mellom dem
er presentert i form av en tabell som viser den gjennomsnittlige forskjellen mellom
utvalgte parametere utregnet fra sporingen. Den siste delen tar blant annet for seg
tidsbruken til algoritmen.

Resultatene er stort sett presentert i form av bilder som viser sporingene. A vur-
dere kantdeteksjon er i hgy grad mulig & inspisere visuelt. A vurdere korrektheten av
verdiene man har utregnet kan derimot kun verifiseres gjennom invasive malinger i
hjertet med kateter. Dette har dessverre ikke veert mulig & fa gjennomfert i lopet av
prosjektet, men ngyaktigheten til verdiene man kan oppna med Dopplermalinger
kontra katetermalinger er fra for verifisert i eksempelvis [8, 13, 15, 22]. Fokus pa
verifiseringen av metoden er derfor gjort med utgangspunkt i en sammenligning
med manuelt sporede kanter.

37
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4.1 Kantsporing

I denne seksjonen presenteres en del bilder fgr og etter kantsporingen. Resultatene
her viser tydelig at mange spekter krever ytterligere behandling fgr de kan benyttes i
utregninger. Eksemplene respresenterer spektre av forskjellig kvalitet, alt fra veldig
tydelige spektre, til de som er meget utydelige og som i noen tilfeller er ansett som
umulige & spore.

Figur 4.1: Eksempler pa kantsporing av klare og tydelige spektre

Figur 4.1 viser at kantdeteksjonen fungerer meget godt pa spektre av klar og
tydelig karakter. Samtidig viser disse resultatene pavirkningen en klaff vil gi pa et
Dopplerspektrum. Eksemplene viser ogsa at kanten er tydelig ujevn og inneholder
enkelte artifakter.
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Figur 4.2 viser noen eksempler pa Dopplerspektrum av darlig kvalitet og viser
den store forskjellen fra spektrumene i figur 4.1.

Figur 4.2: Eksempler pa kantsporing av Dopplerspektrum av darlig kvalitet

Disse eksemplene viser tydelig hvordan noen Dopplerspektrum har veldig darlig
kvalitet. Samtidig viser disse resultatene at kantsporingen fungerer som den skal,
og sporer kantene der de er synlige i spekteret. Det nederste eksempelet i figur 4.2
demonstrerer et spektrum som algoritmen ville forkastet. Det nest nederste viser et
spektrum som har veldig svakt definerte kanter i motsetning til de andre tilfellene.
Dette eksempelet viser ogsa tydelig pavirkningen av en klaff pa oppstigende kurve.
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4.2 Ferdig behandlede Dopplersporinger

Her presenteres de ferdig behandlede sporingene av spektrumene i figur 4.1 hvor
ingen modeller er brukt. Figurene viser spektre som er kantdetektert, ekstrapolert
og utjevnet.

Figur 4.3: Ferdig behandlede sporinger

Resultatene viser at nar Dopplerspektrumet er klart og tydelig gir algoritmen
et godt og tydelig resultat. Den glatter effektivt ut oppstigende kontur hvor det
opprinnelig var en kant pa grunn av en detektert kant, og ekstrapolerer samtidig
nedstigene kontur mot 0.
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4.2.1 Sporing av spektrum av darlig kvalitet

Denne seksjonen viser noen eksempler pa sporinger av spekter med darlig kvali-
tet uten bruk av modeller. Darlig kvalitet vil fgrst og fremst bety at kantene til
spekteret er diffuse, og ikke klart definerte som i eksemplene i figur 4.4.

Figur 4.4: Sporinger av svake spektrum

Disse viser at kantdeteksjonen og den resulterende sporingen er robuste mot
hgye mengder av stgy og svake kanter. Samtidig er det tydelig at toppen av spo-
ringen antageligvis underestimerer den reelle kanten i slike typer bilder. En modell
kan veere lgsningen i slike tilfeller, men vi vet at en modell ikke er annet enn en
predikering og bgr saledes unngas i sa stor grad det er mulig.

Eksemplene viser at selv pa spektrum med darlig kvalitet og mye stgy vil al-
goritmen veere robust, mens den i enkelte tilfeller ikke fungerer like godt. Med sa
darlige Dopplermalinger ville antageligvis en lege likevel forkaste slike bilder selv
om ikke algoritmen gjgr det.
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4.2.2 Bruk av modeller

Figur 4.5: Sporingsalgoritmen med bruk av modeller

Figur 4.5 viser fire eksempler pa Dopplerspektrum hvor en modell er benyttet
for & predikere de mangelfulle omradene i spekteret. Disse resultatene viser at
ved & benytte en modell sa bevares de ngyaktig detekterte kantene samtidig som
man predikerer resten av spektrumet hvor kanten ikke er synlig. De to gverste
spektrumene er de samme som de to gverste i figur 4.2.
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For a teste hvor godt modellen fungerte ble 15 tydelige sporede spektrum med
klare kanter valgt. Deretter ble toppen av disse sporingene fjernet(se figur 4.6) og
erstattet med en modellpredikering.

Figur 4.6: Sporet kant hvor toppen er fjernet

Deretter ble verdiene regnet ut med og uten predikering sammenlignet. Sam-
menligningen ble gjort med henholdsvis 50, 60, 70 og 80% av sporingen fjernet.

Figur 4.7 viser den gjennomsnittlige forskjellen mellom utregnet RPR samt
maksimal og minimal dP/dt.

250 T T

T T T
% Maks dP/dt
P — RPR SRS SO S S— p
—&— Min dPdt

150

100

Gjennomsnittsforskjell mmHg/s

-100
5

% av sporing predikert

Figur 4.7: Gjennomsnittlig forskjell mellom verdier utregnet fra predikerte og ikke
predikerte spektrum

Positive verdier betyr at modellen underestimerer verdiene. Ved for eksempel
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80% ser man at modellen underestimerer maksimal dP/dt med gjennomsnittlig
200 mmHg/s. Disse resultatene viser at nar mindre enn 60% av spektrumet er
predikert er feilen veldig lav og indikerer at modellen fungerer veldig godt. Med
veldig fa unntak underestimerer modellen verdiene RPR og maksimal dP/dt.

I figur 4.8 er en sammenligning av maksimal dP. Modellen gar fra & underesti-
mere dP ved mye predikering til & overestimere ved lite predikering.
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Figur 4.8

Figur 4.9 viser et eksempel pa et spektrum hvor 60% av toppen av sporingen er
fjernet, for a sa bli predikert. Man ser at toppunktet er hgyere med predikering, men
at spektrumet ligner mer pa et typisk Dopplerspektrum for mitralinsuffisienser.

Figur 4.9: Sporing med og uten 60% fjernede kanter samt den predikerte

Dette viser et eksempel pa hvorfor maksimal dP i noen tilfeller estimeres an-
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nerledes enn den originale sporingen, og det er fordi den originale sporingen ikke
har form som et typisk Dopplerspektrum.

Figur 4.10 viser samme eksempel hvor 80% av toppen av sporingen er fjernet,
for a sa bli predikert.

Figur 4.10: Sporing med og uten 80% fjernede kanter samt den predikerte

4.3 Sammenligninger

4.3.1 Andre metoder

Algoritmen er ment & veere et alternativ til andre algoritmer og malsetningen har
veert & forbedre svakhetene i disse. Figur 4.11 og 4.12 viser en sammenligning
mellom den foreslatte algoritmen og den i [3]. Det har ikke veert mulig & oppdrive
datamaterialet som ble benyttet i hverken denne, eller i [2], [4] og [5]. Bildene
er derfor tatt direkte fra den publiserte artikkelen[3, p. 5], og er to forskjellige
Dopplerspektrum fra en PW Doppler-maling.

Figur 4.11: Eksempel 1: Den foreslatte metoden til venstre, den fra [3] til hgyre

Figur 4.11 viser det ene eksempelet fra [3] sammenlignet med den foreslatte
metoden, hvor kun kantdeteksjon er utfgrt. Denne sammenligningen viser at den
foreslatte algoritmen forbedrer oppstigende kontur, men samtidig underestimerer
toppunktet.

Figur 4.12 viser et annet eksempel fra artikkelen sammenlignet med den ak-
tuelle metoden, denne gangen med etterbehandling og utjvevning. Resultatet her
viser at ogsa i dette eksempelet klarer den foreslatte algoritmen a finne opp- og
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Figur 4.12: Eksempel 2: Den foreslatte metoden til venstre, den fra [3] til hgyre

nedstigende kontur mer effektivt. Ut i fra disse eksemplene er det tydelig at den
foreslatte algoritmen klarer & finne konturene i spektrene bedre enn algoritmen i
[3]. Disse resultatene viser ogsa at algoritmen fungerer med dopplerspektrum fra
PW Doppler.

4.3.2 Sammenligning med manuelle sporinger

For & validere at algoritmen klarer a spore spektrene korrekt, burde ideelt de pa-
rameterene som kan utregnes fra sporingen, sammenlignes med verdier man har
funnet ved & male inne i hjertet. Korrelasjonen mellom parametere slik som mak-
simal dP/dt og 7 som man finner med Dopplermalinger og de man maler inne i
hjertet er grundig dokumentert i tidligere litteratur(kapittel 2.4) og har vist seg a
veere hgy[8, 13, 14, 15]. Manuelle sporinger utfgrt av en kvalifisert person er derfor
satt som sammenligningsgrunnlag for algoritmen. Et utvalg av bilder er blitt sporet
manuelt og automatisk og sammenlignet. Videre fglger noen bilder som viser ma-
nuell(til venstre) kontra automatisk(til hgyre) sporing, en sammenligning mellom
spektrenes maksimale dP/dt er ogsa tatt med.
Figur 4.13 viser bilder som er blitt sammenlignet.

Figur 4.13: Utvalg av bilder som er blitt sammenlignet

Figur 4.14 viser den manuelle og automatiske sporingen av bilde nr. 1. Dette
spekteret har ingen klart definert kant pa toppen, og det er tydelig at algoritmen
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Figur 4.14: maks dP/dt: 987 mmHg/s vs. 1401 mmHg/s

antar at kanten ligger hgyere enn hva den manuelle sporingen gjgr. Figur 4.15 viser
et annet bilde med en uklar kant gverst, men her er forskjellen mellom den manuelle
sporingen og den automatiske mindre.

Figur 4.15: maks dP/dt: 834 mmHg/s vs. 1331 mmHg/s

Bade figur 4.14 og 4.15 viser likevel tydelig at algoritmen sporer opp- og ned-
stigende kontur godt.

Figur 4.16: maks dP/dt: 1170 mmHg/s vs. 1213 mmHg/s

Denne figuren viser en sammenligning hvor algoritmen har benyttet en modell
for & predikere det mgrke segmentet i spekteret. Resultatet er at toppunktet og
nedstigende kontur overestimeres, men at sporingen ligner mer pa et typisk Dopp-
lerspektrum enn den manuelle sporingen.

Figur 4.17 viser et Dopplerspektrum hvor algoritmen har sporet kantene godt,
men gir en litt svakere stigning i starten og pa slutten enn den manuelle sporingen.
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Figur 4.18: maks dP/dt: 1153 mmHg/s vs. 1037 mmHg/s

Figur 4.18 viser at den automatiske sporingen gir en glatt og fin kant. Man
ser likevel en viss forskjell fra den manuelle sporingen, og viser hvordan en bias,
forhandskunnskap om formen pa Dopplerspektrum, pavirker den manuelle sporin-
gen.

Tabell 4.1 viser snittforskjellen fiforsijenr mellom parametere som er utregnet
fra manuelt og automatisk sporede kanter. 12 bilder er sammenlignet, og det viste
seg at den automatiske sporingen har en tendens til & overestimere bade maksimal
dP/dt, maksimal hastighet og RPR, mens den underestimerer minimal dP/dt.

maks dP/dt | maks hastighet | RPR min dP/dt
Urorskjetr | 96 mmHg/s | 0.03 m/s 53 mmHg/s | 85 mmHg/s

Tabell 4.1: Forskjell mellom manuell og automatisk sporing

Forskjellen varierer mellom bildene, men enkelte spektrum ble grovt overesti-
mert, som for eksempel spektrumet i eksempel 1(figur 4.14). Her ble dP/dt over-
estimert med hele 400 mmHg/s. Dette er fordi spektrumet hadde en diffus kant
gverst, hvor de to sporingene var uenige om hvor kanten gikk. Dette demonstrerer
ogséa hvordan relativt sma forandringer i sporingen kan pavirke dP/dt i hgy grad.
For bilder med klare kanter som i figur 4.17 og 4.18 er forskjellen betydelig mindre,
og varierer grovt sett med +/- 100 mmHg/s, med et standardavvik o pa 79. Det-
te standardavviket betyr at for de fleste spektrumene vil feilen ligge innenfor 78
mmHg/s. Forskjellen i RPR er enda mindre, og ligger for mange av bildene under
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20 mmHg/s. Tatt i betraktning hvor lite som skal til for & pavirke dP/dt er disse
forskjellene relativt sma og veldig lovende.

4.4 vrige resultat

4.4.1 Variasjon i utregningene

Et annet viktig moment i valideringen av algoritmen kan veere a se pa reliabiliteten.
Gitt en rekke hjertesykluser fra samme Dopplermaling vet vi at gitte parametere
av hjertefunksjonen vil holde seg noenlunde stabile over tid, eventuelt gradvis gke
eller synke i verdi. Tabell 4.2 viser derfor det gjennomsnittlige standardavviket o
til de samme parameterene som i tabell 4.1. Store avvik mellom hjertesyklusene i
en Dopplermaling kan tyde pa at algoritmen regner ut feil verdier.

maks dP/dt | maks trykk | RPR min dP/dt
o 78 mmHg/s | 4.67 mmHg | 62 mmHg/s | 107 mmHg/s
Kforskjer | 130 mmHg/s | 7.14 mmHg | 104 mmHg/s | 189 mmHg/s

Tabell 4.2: Forskjeller mellom verdier utregnet fra hjertesykluser fra samme
maling(10 malinger)

Hforskjeu € den gjennomsnittlige forskjellen mellom maksimal og minimal ver-
di fra alle syklusene i en Dopplermaling. En snittforskjell pa 130 mmHg/s mel-
lom sykluser fra samme maling er et relativt lavt tall. Standardavviket viser det
gjennomsnittlige standardavviket til verdiene fra malingene. Dette tallet viser at
verdiene mellom hjertesykluser i en maling stort sett er stabile, og at forskjellen
for eksempelvis maksimal dP/dt stort sett ligger mellom 0 og 78 mmHg/s.

4.4.2 Tidsbruk

Tidsbruken kan veere avgjorende. Denne algoritmen er ikke beregnet for sanntids-
behandling, men tidsbruk sier likevel mye om algoritmen. Tidsbruken til algoritmen
er avhengig av stgy-til-signalforholdet og antall hjertesykluser i bildet. Desto mer
stgy desto flere artifakter i bildet som ma behandles. Tabell 4.3 viser gjennom-
snittlig tidsbruk for algoritmen under filtrering, i forhold til antall hjertesykluser i
spekteret og ved modellbasert predikering.

Tid

Filtrering 0.44 s
Tid per hjertesyklus uten modellpredikering | 1.36 s
Tid per hjertesyklus med modellpredikering | 1.32 s

Tabell 4.3
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Kapittel 5

Diskusjon

5.1 Resultater

Resultatene viste en rekke eksempler pa spektrum sporet automatisk med den fore-
slatte algoritmen. I forhold til vurderingen av hvor godt algoritmen fungerer ma
man ha klart for seg skillet mellom klare og tydelige spektrum og svakere spektrum
med diffuse og mangelfulle kanter. Noen spektrum har delvis klare kanter, og delvis
svake/manglende kanter. Stgynivaet i spektrumene varierer ogsa. De spektrumene
med svake kanter kjennetegnes ved et manglende klart skille mellom blodstrgmmen
og bakgrunnen og hvor intensiteten gradvis blir svakere. Slike spektrum ville nor-
malt blitt forkastet ved en undersgkelse, fordi det er vanskelig a definere hvor
konturen til hastigheten gar. Eventuelle verdier som ma regnes ut er da heller ikke
palitelige.

Resultatene viste ogsa eksempler pa sporinger av spektrum med klare konturer.
Visuell inspeksjon av disse viste at den resulterende sporingen fulgte kanten av
signalet godt og fjernet artifakter forarsaket av stgy og andre ting enn blod. Detek-
sjon av kanter i spektrumet er kun en del oppgaven til algoritmen og resultatene
demonstrerte viktigheten av etterbehandling av kantdeteksjonen, som blant annet
innebeerer glatting og ekstrapolering av kanten. Analysen av kanten er derfor en
essensiell del av prosessen, blant annet for a avgjgre om spektrumet ma forkastes
eller om det ma foretas videre predikering.

Predikering foretas pa mangelfulle spektrum. Dette er spektrum hvor kantene
stort sett er skarpe, men hvor deler av det er svakt. Det er gnskelig at algoritmen
skal handtere slike type spektrum, slik at man kan stotte seg til en predikering av
disse nar malingene er darlige. Modellen som blir brukt for a erstatte de mangelfulle
omradene er basert pa a leere seg formen pa et typisk Dopplerspektrum og deretter
benytte denne for a predikere de mangelfulle omradene. Eventuelt kan predike-
ring foretas med utgangspunkt i fullstendige spektrum fra samme maling da vi vet
at formen pa spektrumene varierer minimalt mellom etterfglgende hjertesykluser.
Dette ble ogsa vist i resultatene. Det bgr veere inneforstatt at en predikering ikke
innebzerer en garanti for at man finner riktige verdier. I resultatene ble det gjort
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en sammenligning mellom utvalgte verdier utregnet fra et klart spektrum og det
samme spektrumet hvor deler av det ble predikert. Resultatene av denne sammen-
ligningen viste tydelig hvordan maksimal og minimal dP/dt og RPR ngyaktig ble
estimert ved predikering, avhengig av hvor mye av spekteret som matte predikeres.
Ngyaktigheten til andre verdier enn de som ble sammenlignet kan ikke garanteres.

For a verifisere ngyaktigheten til sporingen er det ikke nok & inspisere dem
visuelt, og det er derfor utfort en sammenligning mellom den automatiske sporingen
og manuelle sporinger utfort av en spesialist i hjertemedisin. A regne ut verdier fra
de manuelle sporingene innebzerer en viss usikkerhet fordi disse ikke er utjevnet, og
dette gjelder spesielt verdier som dP/dt. Sammenligninger viste ogsa eksempler pa
spektrum hvor kantene enkelte steder var diffuse, og hvordan algoritmen da fant
kanten et annet sted enn hva den manuelle sporingen gjorde. Dette gjorde ogsa sitt
utslag pa verdiene som ble utregnet. For spektrum med klare kanter var forskjellen
betydelig mindre og for maksimal dP/dt 14 feilen stort sett fra +/- 100 mmHg/s,
og standardavviket var pa 79 mmHg/s. Det ma ogsa tas med i betraktningen at
verdiene som er regnet ut fra de manuelle sporingene har en viss usikkerhet ved
seg siden disse sporingene ikke er utjevnet.

Alt i alt viser resultatene at den automatiske sporingen effektivt finner kanter,
utjevner dem og finner tilnsermet korrekte verdier. Ogsa den modellbaserte predi-
keringen fungerer effektivt, og gir riktige verdier for dP/dt sa lenge ikke for mye av
spektrumet ma predikeres. Sa lenge sporingen ikke utfgres pa utydelige spektrum
fungerer den godt, men fordi noen spektrum er av en mer utydelig natur er det
viktig at de utregnede verdiene verifiseres av personen som analyserer dem, da ved
& visualisere sporingen.

Selve utarbeidelsen av algoritmen, og spesielt valg av filter, er i hgy grad basert
pa empiri, men tiltak er innfgrt for & forsikre seg om at algoritmen er robust
mot varierende niva av stgy. Resultatet viser at i spektrum hvor kantene er greit
synlige med det blotte gyet, fungerer algoritmen godt, selv med hgye stgyniva.
Algoritmen er beregnet pa a brukes pa stillbilder, og er dermed ikke tilpasset for
sanntidsmalinger. En algoritme som opererer i sanntid har uten tvil visse fordeler,
men vil ogsa vanskeligjgre bruken av filter-og-terskel-teknikken denne algoritmen
har benyttet seg av. I en tenkt situasjon hvor denne algoritmen skal implementeres
pa ultralydutstyr kan en delvis sanntids-basert versjon brukes, hvor skjermbilder
fryses etterhvert som malingen foretas. Man arbeider da ikke punkt for punkt, men
far den fordelen at man enklere kan benytte modellen som algoritmen foreslar, og
bruke verdier fra tidligere hjertesykluser i modellen.

Tidsbruken til algoritmen er spesielt viktig om den skal benyttes til nevnte
formal. Tidsbruk er uansett relevant, og bgr minimeres. Resultatene viser at tids-
bruken er avhengig av antall hjertesykluser i spektrumet, og ligger litt over sekun-
det per syklus. Dette er en akseptabel tid, men kan med fordel gjores enda mindre.
Predikering ser heller ikke ut til a pavirke tidsbruken.

Oppgaveteksten sier at metoden skal vaere generelt rettet mot alle typer Dopp-
lerspektrum, men spesifikt rettet mot Dopplerspektrum av mitralinsuffisienser. Den
resulterende algoritmen vil fungerere for alle typer spektrum, fordi den bestar av
filtrering og terskling. Det ma sma grep til for a tilpasse den til andre typer spekt-
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rum. Modellen som er foreslatt er tilpasset Dopplerspektrum fra mitralinsuffisien-
ser, og gnsker man modeller for andre typer spektrum ma modeller lages for disse.
Selve kantdeteksjonen og etterbehandlingen i algoritmen er likevel slik at den kan
benyttes bade for PW og CW Doppler, samt spektrum av forskjellige former.

I forhold til andre algoritmer viser resultatene at den foreslatte algoritmen finner
opp og nedstigende kontur meget effektivt.

5.2 Videre arbeid

Videre arbeid med algoritmen bgr ta for seg modellen som er benyttet, og utbedre
denne. For eksempel bgr man studere manuelle sporinger for & bedre estimere hvor
de tre punktene som modellen er bygget opp rundt befinner seg. Modeller bgr ogsa
lages for andre typer Dopplerspektrum. For gyeblikket eksisterer det kun en modell
for CW Dopplerspektrum av mitralinsuffisienser, men hvis men gnsker at metoden
skal veere robust for andre typer spektrum bgr modeller lages for disse ogsa.

Algoritmen kan ogsa effektiviseres i forhold til tidsbruk, slik at den kan brukes
i sanntid. Hvis man kan redusere tiden metoden kjgrer pa kan algoritmen brukes i
sanntid pa ultralydutstyr ved a kjgre metoden pa et og et stillbilde om gangen.

For & verifisere at verdiene som algoritmen kan regne ut er riktig bgr algoritmen
testes pa Dopplerspektrum fra malinger hvor det virkelige trykket i hjertet er malt
med kateter samtidig. Forst da kan man vite helt sikkert hvor ngyaktig algoritmen
kan regne ut verdier.
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Kapittel 6

Konklusjon

I denne masteroppgaven er det foreslatt en algoritme for a spore konturene av Dopp-
lerspektrum fra hjertet automatisk. Flere verdier kan beregnes ut fra et Doppler-
spektrum som man ellers métte inn i hjertet for 4 male. A ha muligheten til & finne
disse uten en invasiv undersgkelse vil gjgre slike verdier mer tilgjengelig, kan bidra
til bedre diagnostisering og veere tids- og ressursbesparende. Algoritmen fungerer
pa alle typer Dopplerspektrum, men er spesifikt tilpasset Dopplerspektrum av mi-
tralinsuffisienser. Metoden utfgres pa stillbilder, men ved a fryse Dopplerspektrum
ved gitte tidspunkt kan en form for sanntidsbehandling implementeres.

Metoden bestar av en forbehandling og en etterbehandling av spektrumet. For-
behandlingen gar ut pa a filtrere og terskle spektrumet, slik at man sitter igjen
med et svart-hvitt bilde. Resultatet av forbehandlingen er en rekke grove kanter,
som ogsa inkluderer artifakter grunnet stgy i spektrumet. Etterbehandlingen av
kantene fjerner artifakter og predikerer deler av kanten som er mangelfull.

Resultatene viser at metoden effektivt finner konturene av spektrumet og fjerner
artifakter og stgy langs kanten. Bruk av en modell gjor at man kan predikere
omrader av spektrumet hvor malingene har vaert darlige. Sammenligningen mellom
utvalgte verdier fra manuell og automatisk sporede spektrum viser at metoden
finner riktige verdier for dP/dt og maks hastighet sa lenge kvaliteten er brukbar.
Resultatene viste ogsa at det er viktig at sporingen verifiseres fgr man aksepterer
verdiene, spesielt for dP/dt, som er hgyst sensitiv for variasjoner.

Den endelige algoritmen er en robust metode som ved bruk av en analyse av kan-
ten kan fjerne artifakter forarsaket av klaffer og stgy i bilder, og som kan predikere
deler av spektrumet hvor malingene er svake. For spektrum av mitralinsuffisienser
er det utviklet en modell som leerer seg formen pa typiske spektrum etterhvert som
algoritmen brukes. Resultatene viste at selv nar 60% av Dopplerspektrumet ma
predikeres kan man ngyaktig finne verdier som maksimal og minimal dP/dt.
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Programkode

Programkoden er vedlagt masteroppgaven. Dette er en Matlabfil som inneholder
metodene fra seksjon 3.6. Matlabfilen er laget som en plugin til GeLab.
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Bilder

Her er det tatt med noen eksempler pa Dopplerspektrum som er blitt sporet. Bilde-
ne viser Dopplerspektrumene fgr og etter at det er blitt sporet, og viser eksempler
pa spektrum hvor predikering er foretatt.

Uten predikering
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Uten predikering

Uten predikering
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