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RESUMO

GRANADO, Diogo Wachtel. Comparacdo entre métodos delay-and-sum e f-k
migration para reconstrucdo de imagens Doppler por ultrassom. 2017. 127 f.
Dissertacdo de Mestrado - Programa de PoOs-Graduacdo em Engenharia Elétrica e
Informatica Industrial (CPGEI). Universidade Tecnolégica Federal do Parani
(UTFPR). Curitiba, 2017.

Os sistemas de ultrassom para imagens meédicas sempre estdo em evolucdo. Na area
de imagem Doppler, em que se pode observar o movimento do objeto, principalmente
o fluxo sanguineo, encontram-se algumas técnicas para obtencdo de melhor
qualidade de imagem. Os principais problemas da técnica Doppler sdo a
complexidade e a quantidade de dados a serem processados para a formacao das
imagens. Este trabalho buscou avaliar dois métodos para processamento de imagens
Doppler. Inicialmente, foram realizados estudos com o beamforming tradicional
gerado pela plataforma de pesquisas ULTRA-ORS no laboratorio de ultrassom. Apos,
foram realizados estudos com o0 equipamento Verasonics Vantage™ utilizando
geracdo de onda de ultrassom planas, plane-wave, com um transdutor linear modelo
L11-4v de 128 elementos. Os phantoms utilizados foram o CIRS Doppler String
Phantom model 043 e o Doppler Flow Phantoms & Pumping Systems da ATS. Foram
implementados algoritmos para reconstrucdo das imagens em modo B no Matlab®
utilizando os métodos delay-and-sum e f-k migration, com a geracdo de imagens
Doppler colorido e Power Doppler. Os dados para geragao de imagem modo B com
plane-wave foram adquiridos com variacao de 1 a 75 angulos, na faixa entre -8,88° e
8,88°, com passo de 0,24°. Os resultados obtidos com o f-k migration apresentaram
maior resolucdo, com erros de 1,0 % e 0,8 % para as resolucbes lateral e axial,
respectivamente, enquanto o método DAS apresentou erros de 12,0 % para resolucao
lateral e 10,0 % para resolucéo axial. Para geracéo das imagens Doppler com plane-
wave os dados foram adquiridos com variacdo de 1 a 21 angulos, na faixa entre -15,0°
e 15,0°, com passo de 1,5°. A estimacéo da velocidade através da técnica Doppler
apresentou melhores resultados utilizando-se o0 método DAS, com erro de 8,3 %,
enquanto o método f-k migration apresentou erro de 16,6 %. Analisando-se 0s
resultados obtidos, foi possivel verificar que a técnica plane-wave permite a geracao
de imagens com maior taxa de quadros por segundo do que os métodos tradicionais.
Também pode se observar que o método f-k migration gera imagens de maior
qualidade com menor numero de angulos de aquisicdo, cerca de 9 angulos, porém
possui pior desempenho para geracdo de imagens Doppler quando comparado ao
DAS.

Palavras-chave : Ultrassom. Doppler. Processamento de imagens. Onda plana.



ABSTRACT

GRANADO, Diogo Wachtel. Comparison between f-k migration and delay-and-sum
methods for ultrasound Doppler imaging. 2017. 127 P. Dissertacdo de Mestrado -
Programa de Pdés-Graduacdo em Engenharia Elétrica e Informética Industrial
(CPGEI). Universidade Tecnolégica Federal do Parana (UTFPR). Curitiba, 2017.

The medical ultrasound equipment is always evolving. In the field of Doppler imaging,
which object movement and mainly blood flow of vessels can be measured, there are
some techniques to improve image quality. The main problems of the Doppler
technique are the complexity and the amount of data to be processed for the image
reconstruction. The aim of this work was to evaluate two methods for Doppler images
processing. Initially, studies were carried out with the traditional beamforming
technique, generated by the research platform ULTRA-ORS in the ultrasound
laboratory. Then, with the Verasonics Vantage™ equipment, it was generated
ultrasound plane waves with a linear transducer L11-4v of 128 elements. Two Doppler
phantoms were used, the CIRS Doppler String Phantom model 043 and the Doppler
Flow Phantoms & Pumping Systems from ATS. Algorithms for B mode image
reconstruction were developed in Matlab® using the methods Delay-and-Sum and f-k
Migration to generate Color Doppler and Power Doppler images. The B mode images
with plane-wave were generated from the data acquired with 1 to 75 angles, ranging
from -8.88° to 8.88° and 0.24° step. The f-k migration’s results presented higher
resolutions than DAS method, with errors of 1.0 % and 0.8 % for lateral and axial
resolutions, respectively, while the DAS method presented errors of 12.0 % for lateral
resolution and 10.0 % for axial resolution. The data for color Doppler images with
plane-wave generation were acquired with 1 to 21 angles, ranging from -15.0° to
15.0°and 1.5° step. The Doppler velocity estimation using the DAS method showed
better results (error of 8.3 %) than the f-k migration (error of 16.6 %). Analyzing the
obtained results, it was possible to see that the plane wave imaging technique allows
the improvement of the frame-rate, being faster than traditional methods. Additionally,
it was verified that f-k migration method produces images with better quality using less
steering angles, approximately 9 angles, but it shows worse performance when
generating Doppler images.

Keywords : Ultrasound. Doppler. Image processing. Plane wave.
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1 INTRODUCAO

Atualmente, as doencas cardiacas vasculares sdo as que mais matam no
mundo, cerca de 17,7 milhdes de pessoas morreram em 2015 por causa dessas
doencgas, representando 31 % das mortes globais, sendo a maioria por doenca
cardiaca coronaria e acidente vascular encefalico (WORLD HEALTH
ORGANIZATION, 2017). Dessas fatalidades, uma parte poderia ser evitada caso
exames de rotina fossem realizados com maior frequéncia para avaliar o estado do
paciente. Um dos exames disponiveis é o Eco-Doppler, um exame de ultrassom que

permite avaliar o fluxo sanguineo dos vasos principais da circulacao.

Os ataques cardiacos e acidentes vasculares geralmente sdo eventos agudos
e sdo causados por bloqueio que evita que o sangue flua para o coracéo ou o cérebro.
O que ocorre é um processo complexo longo, que geralmente demora varios anos,
em que gorduras e colesterol comegam a se depositar nas paredes internas dos vasos
sanguineos, estrangulando o lumen, criando uma resisténcia ao fluxo sanguineo,

podendo até bloguea-lo quando esta é muito alta (MENDIS et al., 2011).

A area de ultrassom continua em expansao, com novos metodos surgindo,
gerando melhorias consideraveis na qualidade e velocidade de aquisicdo da imagem.
Na area de ultrassom Doppler, existem estudos que ja apresentam o fluxo sanguineo
em forma de vetores (DORT et al.,, 2012). Porém, métodos computacionais mais

complexos séo exigidos para a geracao dessas imagens vetoriais.

Grupos de pesquisa comecaram a se interessar pelo método de reconstrucao
de onda plana para contornar o problema da baixa taxa de quadros por segundos dos
sistemas comuns (BERCOFF et al., 2012; MONTALDO et al., 2009).

Os equipamentos de ultrassom atuais sao construidos em arquitetura
serializada e as imagens séo reconstruidas sequencialmente (BERCOFF et al., 2011).
A técnica de imagem Ultrafast surgiu para contornar esse paradigma, este sistema é
capaz de computar varios feixes em paralelo podendo gerar uma imagem em apenas
uma transmissao ultrassénica, seja para qualquer tamanho ou caracteristica da

imagem. A taxa de quadros por segundo ndo é mais limitada pelo nimero de linhas
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reconstruidas e sim pelo tempo de propagacao e retorno do feixe ultrassénico no meio
(JENSEN et al., 2005).

Neste trabalho sdo apresentadas técnicas de reconstrucdo de imagens de
ultrassom. Foram realizadas reconstru¢cdes de imagens modo B com beamforming
tradicional e também com onda plana. Para verificar se 0 método onda plana pode ser
usado para geracao de imagens Doppler e se aumentaria consideravelmente a taxa
de quadros por segundo, este trabalho analisou dois métodos para reconstrugéo de
imagem, método delay-and-sum (DAS) e migracdo f-k, para geracdo de imagens
Doppler colorido e Power Doppler. Os algoritmos foram implementados em MATLAB

e testados off-line.
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1.1 OBJETIVOS

1.1.1. Objetivos Geral

Comparar algoritmos para formacdo de imagens modo B de ultrassom
utilizando o beamforming tradicional, onda plana utilizando os métodos delay-and-sum
e migracao f-k para aplicacao na reconstrucéo de imagens Color e Power Doppler.

1.1.2.0Objetivos Especificos

Pesquisar e implementar o método de geracdo de beamforming tradicional;

Desenvolver e implementar algoritmos para reconstru¢éo de imagem modo B;

Pesquisar e implementar métodos para melhoria da qualidade de imagem modo B;

» Comparar imagens modo B de beamforming tradicional geradas com equipamentos

comercias de ultrassom;

» Desenvolver e implementar algoritmos para reconstru¢cdo de imagem modo B

utilizando onda plana;

» Desenvolver e implementar algoritmos para reconstrucdo de imagem Doppler

Colorido e Power Doppler de onda plana;
* Montar ambientes de teste para obtencdo de imagens modo B com phantom geral;

* Montar ambientes de teste para obtencdo de imagens Doppler com phantom

Doppler de linha;

* Montar ambientes de teste para obtencdo de imagens Doppler com phantom

Doppler de fluxo;
» Avaliar a viabilidade das técnicas implementadas;
» Comparar as técnicas f-k migration e DAS para onda plana;

» Apresentar os resultados da técnica ultrafast em varios angulos.
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1.1.3. Estrutura da Dissertacao

A dissertacdo esta organizada em 5 capitulos. O Capitulo 1 apresenta uma
breve introducdo sobre este trabalho e objetivos. O Capitulo 2 apresenta uma
introducéo do ultrassom médico; desde uma breve recapitulacdo histérica até alguns
conceitos gerais da engenharia de ultrassom, ondas planas e imagens Doppler,
apresentando a teoria e calculos para reconstrucdo de imagem em onda plana com
as técnicas de delay-and-sum e migracado f-k. No Capitulo 3 sdo apresentados os
matérias e métodos utilizados. O Capitulo 4 apresenta os resultados e discusséo e o

Capitulo 5 apresenta a concluséao e trabalhos futuros.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 ULTRASSOM

Nesta secdo serdo apresentadas definicdes gerais sobre o ultrassom (US),
definicbes fisicas do modelo de onda sonora, sua propagacao e interagcdes com

tecido.

2.1.1. Historia do Ultrassom

Na area medica, 0 uso do ultrassom teve inicio no comeco do século XIX,
entre 1940 e 1950 (GOLDBERG; KIMMELMAN, 1988). A primeira imagem de
ultrassom foi registrada em 1942 na Austria pelo Dr. Karl Dussik, que captou imagem
do cérebro com uma técnica que chamavam de “Hyperphonogram” (SHAMPO; KYLE,
1995). Varios métodos surgiram posteriormente buscando melhoria da precisao e

qualidade da imagem.

Entre 1950 e 1970 o método mais utilizado foi o “freehand compound
scanning”, em que basicamente os transdutores de ultrassom eram acoplados aos
bracos articulados que podiam se movimentar no espaco e eram conectados com um
sistema para exibicdo da imagem. Dessa forma, obteve-se véarias imagem em
posicoes diferentes, o que nao acontecia nos precursores com sistemas engessados
(SZABO, 2004).

O primeiro equipamento de ultrassom comercial entrou no mercado na década
de 60, equipado com braco articulado e display, sendo capaz de exibir imagem com
contraste de brilho: imagem modo B (GOLDBERG; KIMMELMAN, 1988). Entretanto,
0 primeiro equipamento que obteve sucesso comercial foi desenvolvido por lan Donald
e Tom G. Brown, pesando cerca de 1 tonelada. ApGs estes equipamentos, outros
surgiram e com a evolucdo da tecnologia eletrbnica com transistores e posteriormente
chips integrados como memdrias, processadores e conversores analdgicos digitais,
impulsionaram o aprimoramento da técnica de ultrassom e a difusdo da técnica em
ambientes hospitalares (SZABO, 2004).



24

O ultrassom se mostrou uma ferramenta ndo invasiva e segura para
diagnosticos de doenca em tecidos, localizagéo de cistos, anormalidades do feto e do
coracao. No final da década de 70, milhares de exames ja haviam sido executados
com imagem ultrassom (DEVEY; ANDWELLS, 1978).

No comeco da década de 80, o sistema 70020A da Hewlett Packard foi um
dos equipamentos pioneiros com imagem em tempo real, com um sistema “phased
array imaging ”, miniaturizado, modular e programavel (HP JOURNAL, 1998). Ainda
na década de 80, as primeiras imagens coloridas para analise de fluxo comecaram a
surgir (MURPHY, 1986)

Ja no final do século XIX, com os grandes avanc¢os tecnoldgicos, poderosos
microprocessadores, gate arrays de alta densidade, tecnologia de montagem em
superficie e a diminuicdo do custo dos conversores analdgicos digitais, foi possivel
construir equipamentos menores e mais potentes, habilitando técnicas de arquitetura
e beamforming digital. Aplicando essas novas técnicas, geraram a imagem 3D em

quase tempo real de ultrassom no final da década de 90 (SZABO, 2004).

Os equipamentos comercializados atualmente sdo muito mais precisos e
moveis; 0 equipamento Siemens ACUSON S2000™ é capaz de identificar fibrose no
figado, massas nos seios, pequenas massas no corpo, tratar condi¢cdes hepdticas,
rigidez do tecido com técnica de elastografia e ainda realizar biopsias (SIEMENS,
2017).

Existe a tendéncia do ultrassom até substituir o estetoscopio, segundo Dr.
Alfred Z. Abuhamad. Do ponto de vista clinico, o ultrassom € pelo menos tao efetivo
quanto outras modalidades de imagem em varios casos (ABUHAMAD, 2012). O
ultrassom continua a ser desenvolvido intensamente na atualidade. As principais
expectativas de inovacao nas area sao: Aperfeicoamento das imagens 3D/4D em que
se possa verdadeiramente apontar ma formacao em fetos; Inteligéncia Artificial, onde
o sistema é capaz de analisar a imagem 3D do 6rgao e indicar possiveis anomalias e
doencas; Solucdo Point-of-Care em que o ultrassom é extremamente portatil, sendo
possivel conectar o transdutor em um tablet ou smartphone, transformando em um
equipamento de ultrassom (CHOUGULE, 2016).
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Devido a necessidade de imagem de melhor qualidade e nado invasiva para
diagnésticos rapidos, a tendéncia do ultrassom médico é se desenvolver mais e ser
disponivel para toda sociedade, melhorando a produtividade medica e exatidao do

diagnéstico.

2.1.2. Propagacéao Acustica

A onda de ultrassom € uma onda acustica que € caracterizada por pressao,
particula, velocidade, densidade e temperatura; ela esta acima da banda audivel
humana de som( 20 Hz a 20 kHz) e, apesar de transmitir energia ela ndo € considerada
uma onda eletromagnética pois nao se propaga no vacuo necessitando um meio para
propagacéo (SHUNG, 2006).

A velocidade de propagacao da energia do ultrassom por um meio é definida
como velocidade de fase ou velocidade de propagacao, sendo este Ultimo o mais
utilizado. Na propagacéo acustica, apenas as particulas se movem muito pouco e a
perturbacao é rapidamente passada para a particula vizinha. A Figura 1 apresenta um
modelo de perturbacdo senoidal em um meio, o deslocamento das particulas, U, esta
na mesma dire¢cdo da propagacao da onda, esta onda € chamada de longitudinal ou
onda de compresséo. O deslocamento da particula na regiao de rarefacdo é maior e
menor na regido de compreensao. Desenhando-se a onda conforme o deslocamento
das particulas e o tempo, pode-se ver o respectivo formato senoidal da onda (SHUNG,
2006).
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Figura 1 - Regides de compreensédo e rarefacdo sdo formadas no meio durante a
propagacéo de uma onda senoidal acustica.

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006.

O comprimento de onda, referido como A, € definido como a distancia entre
dois pontos da mesma fase no espaco. O tempo de um ciclo de onda em que é
decorrido entre dois pontos da fase € chamado de periodo € referido como T e a
velocidade de propagacdo no meio € referido como c¢, conforme a equacédo (1)
(SZABO, 2004).

T.c=41 1)

Uma vez que a frequéncia, f, é definida como o inverso do periodo, pode-se

reescrever a equacao como:

c=f.1 (2)

Os sistemas mais utilizados de ultrassom médicos estdo na faixa de
frequéncia de 300 kHz a 20 MHz com baixa intensidade entre 10 mW/cm2 a 1 W/cm2,
Para Fisioterapia a faixa de frequéncia utilizada € de 1 MHz a 3 MHz com intensidade
de 0,25 W/cm2 a 3 W/cm2 (WELLS, 1977). Para processos terapéuticos como
raspagem, corte, fragmentacdo e emulsificacdo, séo utilizados potencias na faixa de
10 W/cm?2 a 50 W/cmz? na faixa de frequéncia entre 20 kHz e 50 kHz (HADJICOSTIS
et al., 1984).
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Basicamente, a captacdo das imagens de ultrassom é feita por uma linha de
varredura em que varias ondas de propagacdo sdo emitidas a certa sequéncia de
modo a se obter um ponto focal. Qualquer objeto que se encontra no caminho do
ponto focal gera ondas de reflexdo, as quais sdo detectadas pelos transdutores
(JENSEN, 2007). Essas ondas de reflexdo captadas, carregam caracteristicas do
meio como a densidade dos objetos refletores e sua posi¢cao (HEDRICK et al., 1995).

A Figura 2 apresenta um diagrama geral de como as linhas de sinais acusticos
bruto (RF) sao obtidas.
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Figura 2 - Diagrama bésico de obtencao do sinal de Ultrassom. Em que pulso elétrico
caracteristico é aplicado sobre o transdutor, o qual gera ondas acusticas se propagam
em um meio, quando encontram um obstaculo essas ondas sao refletidas, podendo
ser capturadas pelo transdutor.

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006.



28

2.1.3.Reflexédo e Refracao

A reflexdo ou refracéo ocorre quando uma onda encontra uma transicdo entre
dois meios diferentes. A onda refratada continua na mesma direcédo e com velocidade
equivalente ao novo meio, a onda refletida se propaga no sentido oposto, na mesma
velocidade da onda incidente. Como nas ondas O6pticas, as leis geométricas da
reflexdo se aplicam. Caso o comprimento de onda nao seja maior que as dimensdes
do objeto, o angulo de incidéncia e de reflexdo pode ser obtido pela equacéao (3) de
Snell-Descartes (WELLS, 1977), de acordo com a Figura 3:

sinf; ¢ A4 ()
sind, ¢, A,

onde c; € a velocidade de propagacédo do som no meio 1 enquanto c, é a velocidade
de propagacdo do som no meio 2; 1,€ o comprimento de onda que se propaga no
meio 1 e 1, é o comprimento de onda que se propaga no meio 2; 6, refere-se ao angulo

de incidéncia e 8,refere-se ao angulo de refracdo (MAIA, 2004).

Onda Transmitida

Onda Refletida

Meio um B Meio dois
Onda Incidente

Figura 3 - Onda acustica incidente na divisdo entre dois meios de diferente
densidades.

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006.
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2.1.4. Atenuacéo

Quando uma onda acustica de ultrassom se propaga em um meio heterogéneo,
a energia é reduzida ou atenuada conforme a distancia percorrida. A onda pode
atenuar devido a difragéo, absor¢do no meio, reflexdo, espalhamento ou conversao
da energia em forma de calor. A pressdo de um plano monocromatico de uma onda
que se propaga na direcdo z decai exponencialmente em funcdo da distancia z
(SHUNG, 2006)..

p(2) = p(0)e™* (4)

Onde p(0) € a pressao em z igual a zero e a é o coeficiente de atenuacéo da
pressdo (SHUNG, 2006).

Logo, pode-se representar o coeficiente de atenuacdo em nepers por

centimetros como:

1 (P(Z = 0)) (5)

CZ:——IO _—
z 8 p(2)

Ou pode-se expressar em decibéis como:

a(dB/cm) = 20 (log,, e)a(np/cm) = 8,686a(np/cm) (6)

A importancia da absorcdo e espalhamento para a atenuacédo da onda de
ultrassom em tecidos bioldgicos € continuamente debatido. Investigacbes demostram
que o espalhamento contribui pouco para atenuacédo, logo a absor¢cdo é o maior
mecanismo de atenuacdo em tecidos biolégicos para ondas (SHUNG; THIEME,
1993).

A Tabela 1 apresenta valores tipicos de coeficiente de atenuacéo para alguns

materiais e tecidos.



Tabela 1 - Caracteristicas ultrassOnicas de materiais.
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Material Velocidade Densidade Impedancia Coeficiente Dependéncia
c [m/s] p [kg/m3] Z=pc de de a com f
[kg/(m2s)] atenuacao
(10°) a 1 MHz
[dB/cm]
Agua 1520 1000 1,52 0,002 i
Ar 330 1,2 0,0004 12 f?
Aluminio 6300 2700 17 0,018 i
Gordura 1460-1470 920 1,34-1,35 0,6 f1
Musculo 1540-1630 1070 1,65-1,74 1,5-2,5 1
Osso 2700-4100 1380-1810 3,7-7,4 10 f1s
Polietileno 2000 920 1,84 - -
Pulmé&o 650 400 0,26 40 fos
PZT 4000 7700 30,8 - -
Sangue 1530 1060 1,6 0,1 f13

Fonte: Adaptado de MAIA, 2004.
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A Figura 4 apresenta o coeficiente de atenuagdo conforme a variagcdo da
frequéncia da onda acustica.
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Figura 4 - Coeficiente de atenuacdo conforme a variacao da frequéncia para alguns
tecidos biologicos

Fonte: Adaptado de WEBB, 1988.
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2.1.5.Ceramicas Piezoelétricas

Para a formacdo da imagem de ultrassom sdo necessarios dispositivos
chamados de transdutores de ultrassom, que convertem a energia da onda acustica
em energia elétrica e também o caminho contrario, converte energia elétrica em
energia acustica. Os transdutores de ultrassom sao fabricados em diversos modelos
e tamanhos com elementos Unicos ou matrizes de elementos. A qualidade da imagem
de ultrassom depende diretamente da montagem e qualidade do transdutor (SHUNG,
2006).

A ceramica piezoelétrica reage quando submetida a um campo elétrico e tem
caracteristicas isotrOpicas com cristalinos orientados assimetricamente. A
piezoeletricidade ndo deve possuir simetria no cristal para produzir uma polarizacao
elétrica, desta forma € possivel produzir uma deformacao mecénica ao se aplicar um
campo elétrico (JAFFE et al., 1971).

Os cristais séo classificados em sete sistemas: cubico, hexagonal, trigonal,
tetragonal, ortorrdombico, monoclinico e triclinico o menos simétrico. Dentro destes
sistemas séo feitas 32 classes em que 12 ndo podem ser piezoelétricos, 20 podem

apresentar caracteristicas piezoelétricas e 10 sdo polares (IEEE STANDARD, 1978).

Cristais piezoelétricos formam a categoria de materiais ferroelétricos que,
quando submetidos a um campo elétrico se alinham na dire¢cdo deste campo pois
apresentam dipolos espontaneos como pode ser visto na Figura 5. As ceramicas
ferroelétricas possuem resisténcia elétrica, constante dielétrica e piezoelétricas altas;
perda dielétrica baixa sdo poucos sensiveis a umidade, também s&o facilmente

acopladas mecanicamente (JAFFE et al., 1971).
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(a) (b)

Figura 5 - (a) Dipolos elétricos desalinhados de um ferroelétrico, (b) Dipolo elétrico
altamente alinhado de um cristal ferroelétrico.

Fonte: Adaptado de MAIA, 2004.

Uma maneira de se otimizar as caracteristicas dos cristais € utilizar
compositos para aplicacdes especificas na area de ultrassom médica (NEWNHAM et
al., 1978). O PZT, titanato zirconato de chumbo, é um material ortorrdmbico que possui
impedancia 20 vezes maior que a impedancia de tecidos biologicos, logo seriam
improprias para o uso. Porém incrustando pedacos de PZT com um material de baixa
impedancia, geralmente epOxi, € possivel fabricar um componente com alto
acoplamento e baixa impedancia, esses componentes podem ser descritos em
componentes efetivos Unicos, considerando que seriam componentes homogéneos
(SMITH et al., 1984). A Figura 6 apresenta os dois modelos mais comuns de

construcéo desses componentes em transdutores multielementos.
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(a) (b)

Figura 6 - (a) Estrutura de composicéo 1-3, (b) Estrutura de composicéo de 2-2.

Fonte: Adaptado de SAFARI et al., 1996.

2.1.6.Transdutor de Ultrassom

z

A Funcgao principal do transdutor de ultrassom é emitir e receber ondas
acusticas, sendo é composto por elementos piezoelétricos de titanato zirconato de
chumbo (PZT) (HENDEE; RITENOUR, 2003). A principal desvantagem dos elementos
PZT para aplicacdo de ultrassom é que a impedéancia acustica difere muito da
impedancia do tecido mole, ou bioldgico. Nesta configuragdo a maior parte da energia
emitida é prontamente refletida na interface tecido-transdutor (JENSEN, 1996). Para
evitar que estes ecos fortes incidam sobre o transdutor, uma camada extra é colocada
atrds dos elementos PZT para que as ondas acusticas refletidas fortes sejam
amortizadas. Para que o transdutor absorva as ondas refletidas que foram
transmitidas para o tecido, uma camada intermediaria de impedancia € inserida,
facilitando o tratamento da reverberacao e a transmissdo da ondas (JENSEN, 1996)
(HENDEE; RITENOUR, 2003)

O PZT ideal teria apenas uma frequéncia central, porém devido a arbitrariedade
natural durante o processo de fabricacdo dos transdutores, eles emitem as ondas
acusticas em uma variedade de frequéncias em torno da frequéncia central. A zona
coberta por essas frequéncias é chamado de largura de banda do transdutor; a largura
de banda do ultrassom impacta diretamente a qualidade de imagem, quanto maior a
banda maior a qualidade, entretanto ndo se pode aumentar muito a largura de banda
devido a questdes de fabricacdo do ultrassom (BUSHBERG et al., 2001).
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Os transdutores sdo geralmente compostos por varios elementos PZT, um
modelo geral pode ser observado na Figura 7. Os elementos piezoelétricos séo
separados por uma distancia uniforme chamada de kerf e a distancia entro os centros
dos elementos € chamado de pitch. Essas duas distancias influenciam diretamente o

célculo para a montagem da imagem de ultrassom (SHUNG, 2006).

Direcdo Diregdo Lateral x
Elevacional >
_)
Y
Direcao
Axial
H
z

Kerf

Figura 7 - Configuracdo e orientagdo de um modelo geral de um transdutor de
ultrassom.

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006

A orientacdo da imagem de ultrassom é definida e construida em relacdo aos
termos axial e lateral do transdutor de ultrassom. A dire¢&do axial é alinhada com o
sentido de emissdo da onda acustica, que € ortogonal a distancia lateral, que por sua

vez contempla todos os elementos piezoelétricos.

Dentro da categoria de transdutores multielementos existem a matriz linear e
de matriz em fase, conforme mostra a Figura 8. Os dois modelos de transdutores
excitam o meio com varios feixes que retornam ecos e criam os scanlines. A diferenca

fundamental entre os dois modelos é a regido diferente que os feixes acusticos
atravessam (JENSEN, 1996).
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Transdutor de Ultrassom

(a) {b)

Figura 8 - Método convencional dos transdutores mais comuns; (a) matriz linear, b)
matriz em fase.

Fonte: Adaptado de LAVSTAKKEN, 2007

No transdutor de matriz em fase sao ativados todos os elementos PZT para
cada feixe, e os feixes subsequentes sdo emitidos utilizando steering para cobrir toda
aregido de interesse; Ja o transdutor de matriz linear aciona os elementos em grupos
chamados de aperture (abertura), os feixes subsequentes sédo formados acionado um
grupo adjacente (JENSEN, 1996).

Transdutores de multielementos podem ser acionados em uma sequéncia
definida em que se possa focalizar o feixe em uma posi¢cao especifica, este tipo de
transdutor € composto de um conjunto de elemento piezoelétricos que sao excitados
com diferentes tempos de disparo. Este método é chamado de abertura focal sintética
(NIKOLOQV et al., 2006).
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A Figura 9 apresenta um modulo basico de transdutor multicanal:

Transdutor de Ultrassom

Area de interesse

Linhas de Varredura

Figura 9 - Modelo geral do campo acustico gerado por um transdutor multicanal
guando um grupo de elementos é excitado.

Fonte: Autoria propria

Apés a excitacdo dos canais piezoelétricos, 0 sistema aguarda o retorno de
todas as ondas refletidas, para entdo gerar novas ondas acusticas deslocada
lateralmente para outro ponto focal, até preencher toda linha lateral. Depois o sistema
desloca verticalmente, a sequéncia é repetida ao longo de toda area até varrer toda a
imagem (OLYMPUS, 2004).



38

2.1.7. Beamforming

O Beamforming € um processo que trata os dados de saida de uma matriz de
elementos piezoelétricos do transdutor. Essa técnica € principalmente utilizada para
melhorar a relacdo sinal-ruido, caracterizar o sinal no tempo e espaco e rastrear
movimentacdo (SYNNEVAG, 2008).

As ondas acusticas emitidas séo refletidas por objetos e entdo recebidas pelo
mesmo transdutor que emitiu as ondas. Posteriormente, as ondas de eco sao
convertidas em sinais elétricos chamados de RF. Os objetos préximos ao transdutor
refletem uma onda de maior amplitude e quanto mais afastados, maior € a atenuacao
e 0s sinais recebidos que sdo amplificados para poderem serem processados
(CHRISTENSEN, 1988).

O campo acustico possui duas regifes de maior destaque, separadas pela zona
em que o feixe tem a minima sec¢éo cruzada devida a convergéncia inerente, referida
como foco difrativo. Apds a zona de difracdo focal a onda entéo diverge. Essas duas

regides sdo chamadas de campo proximo e campo distante (BUSHBERG et al., 2001).

O sistema de decisdo para determinar se 0s sinais recebidos devem ser
amplificados e com qual ganho é feito pelo Médulo Amplificador de Ganho Variavel
(VCA — Variable Controlled Amplifier); o VCA € composto por um Compensador de
atenuacao no tempo (TCG — Time Gain Compensation) e um amplificador de baixo
ruido (LNA — Low Noise Amplifier) (HEDRICK et al., 1995).

Nos sistemas mais modernos, para limitar os ruidos, sao incluidos ap6s o VCA
filtros passa-baixa anti-aliasing. Também séo feitas operacdes de apodizacdo?! para
reduzir os l6bulos laterais do beamforming. Apos a etapa de filtragem e amplificacao,
os ecos sao finalmente digitalizados em conversores analégico-digital (ADC) de alto
desempenho (ALl et al., 2008).

! Apodizacéo é a ponderacdo da amplitude da velocidade normalizada através da abertura,
em um unico elemento de transdutor € possivel executa-la de varias maneiras, como por
exemplo diminuindo o campo elétrico ao longo da abertura ou modificando a geometria da
abertura (SZABO, 2004).
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Para que seja possivel concentrar as imagens em um ponto focal é necessario
gue grupos de elementos piezoelétricos sejam excitados com diferentes tempos de
atraso e o conjunto de ondas acusticas geradas transitam pelo objeto de interesse.
Este processo de gerar ondas acusticas multiplas e chamado de beamforming. Com
base na quantidade de elementos excitados, é possivel calcular o nidmero de
varredura do sistema (n,.). A quantidade de elementos excitados € comumente

chamada de abertura e expresso pela equagéo (7).

Nge = Neg—MNg +1 (7)

Onde n, € 0 numero de elementos total do transdutor, n, € nimero de elementos

excitados.

A Figura 10 apresenta um modelo padrédo do beamforming por varredura dos

elementos do transdutor
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Figura 10 - Dinamica de varredura de ultrassom com um transdutor de 64 elementos
e abertura de 32, gerando 33 linhas de varredura.

Fonte: Adaptado ASSEF, 2013.

A imagem padrdo de ultrassom envolve a aplicacdo de atrasos eletronicos
predefinidos para cada elemento, que agem de forma a focar o feixe mais fortemente
na profundidade desejada. Aberturas curvadas e lentes também sao utilizadas
(BUSHBERG et al.,, 2001). Aplicando sequencias diferentes de atrasos pode-se
modelar a dire¢cdo do feixe e foco, conforme apresentado na Figura 11.
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Figura 11 - Beamforming com diferentes sequencias de atrasos. (a) Modelo onda
plana. (b) Modelo de onda plana orientada. (c) Feixe com foco definido.

Fonte: Adaptado SZABO, 2004.

Além do foco, a apodizacdo € muito importante para a formacédo do
beamforming. Nas figuras anteriores foram apresentados modelos de feixes planos e
centrais, porém lébulos laterais sdo também presentes no campo acustico e pioram a
gualidade dos ecos adjacentes e, consequentemente, diminuem a qualidade da
imagem. A apodizacao descreve a técnica de tentar diminuir os efeitos dos l6bulos
laterais, ponderando separadamente cada elemento PZT, transmitindo e recebendo
com amplitudes predefinidas (SHUNG, 2006).

Quando os lobulos laterais sdo muito intensos, sao comumente referidos como
I6bulos de Granting, sdo motivos de preocupacao e geralmente sdo gerados por um
tipo de subamostragem da matriz de elementos PZT do transdutor. Caso os elementos
sejam posicionados muitos afastados, quando o grupo for acionado, ndo formardo um
feixe de onda acustica e sim véarias ondas acusticas separadas serdo geradas. Para
evitar esse efeito indesejado, os elementos PZT devem ser espacados a uma
distancia no maximo de metade do comprimento de onda. Os Iébulos de Granting séo
diretamente afetados quando h& angulacdo na transmissdo de ondas acusticas.
Devido a esse efeito aquisicdes angulares Doppler e imagens angulares defasadas

sofrem maior influéncia dos o I6bulos laterais (SHUNG, 2006).
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2.1.7.1. Beamforming de Transmissao

Um diagrama do beamforming Tx é apresentado na Figura 12. O Sistema de
transmissdo do beamforming define os atrasos que serdo inseridos para cada
elemento de disparo do transdutor, estes disparos sao trem de pulsos de alta tenséo
gue podem chegar a 200 Vpp. Conforme a simetria dos atrasos e disparos é possivel
focar em determinada regiao de interesse (THOMENIUS, 1996).

Elementos do Transdutor
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Controle

a
oo
=
£
£
S
©
()
o

Ponto Focal

Elementos de Atraso

Figura 12 - Diagrama basico do beamforming de transmissdo de um transdutor de 8
canais; A unidade de beamforming TX converte o sinal de controle em sinal de alta
tensao, ajusta a largura, determina o ganho, taxa de repeticdo e correcao do angulo.

Fonte: Adaptado de THOMENIUS, 1996.

O beamforming Tx € obtido quando elementos piezoelétricos dos transdutores
sdo excitados de maneira ordenada, conforme as posi¢cdes e tempos de atrasos.
Quando o transdutor esta emitindo a onda acustica, a excitacdo dos elementos é feita
em tempos diferentes, conforme o ponto focal e a posicdo dos elementos PZT. A
janela de apodizacao determinada como w; e tempo de atraso determinado como t;
sao calculados para todos os elementos do transdutorem i (i = 1,2, 3, ..., N) para que
se possa alcancar a regido desejada (CINCOTTI et al., 1999)

O tempo de atraso de cada transdutor pode ser definido por:

= (G + 0=+ o2 = =)+ G- + - 2)) (g
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onde P(xs,yr, zf) € 0 ponto central da regido focal, P(x;,y;, z;) € 0 ponto central do
elemento PZT, P(x.y., z;) € 0 ponto central de referéncia da abertura e c é a
velocidade de propagacdo da onda acustica no meio. A estrutura do beamforming €

apresentada na Figura 13.

Elementos do Transdutor

P(x;,yi, z;)
Frente de onda

P(x¢ Ye, Zc).

P(Xf,yf, Zf)

Regido Focal

Figura 13 - Diagrama da geometria de uma matriz linear com a focalizacdo no ponto
central P.

Fonte: Adaptado de JENSEN, 2001

2.1.7.2. Beamforming Recepcéo

O conceito geral de beamforming de recepcdo € apresentado na Figura 14,
semelhante ao conceito de transmissdo, onde ha compensac¢éo dos atrasados para
reconstruir o beamforming; as ondas transmitidas pelo transdutor séo retornadas, o
sistema de selecdo T/R switch para receber as ondas acusticas; Apds a compensacao
dos atrasos é realizado o somatério coerente dos sinais recebidos. O atraso e a
posicdo da distancia do elemento ao ponto focal sdo levados em consideragéo para
esse somatorio. Com esse conjunto de fatores € possivel melhorar a relagdo sinal
ruido e, através de varios disparos e construcdes seguidas € possivel construir uma
linha de varredura (scanline) (GIERENZ et al., 2001).
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Os sistemas sdo comumente projetados com circuitos passivos para evitar que
o circuito eletrdnico seja danificado (BROWN; LOCKWOOD, 2002). A onda acustica
é recebida e transformada em sinal elétrico e, como citado anteriormente, deve-se ter
um controle de ganho de amplificacédo do sinal variavel, umas vez que o sinal refletido
proximo a superficie do tecido € muito mais forte do que o sinal que penetrou mais
fundo no corpo (CHRISTENSEN, 1988) .

Yz

Linha de RF .
apos somatdrio
Coerente

Figura 14 - Diagrama basico da formag¢do do beamfoming de um transdutor de 8
canais, demostrando como funciona o atraso dos sinais e o somatorio coerente.

Ondas Refletidas

Ondas Alinhadas

4—./ Ponto Focal

Elementos de Atraso

Fonte: Adaptado de THOMENIUS, 2005.

Nos sistemas mais modernos para reduzir o problema dos I6bulos laterais, apos
o tratamento de amplificacéo é feito o processo de apodizacdo. Também filtros anti-
aliasing sdo aplicados para diminuir a banda de ruido, melhorando o sinal para
finalmente o RF ser amostrado digitalmente para gerar o beamforming recebido
(MAGEE; ALI, 2009).

Com o beamforming adquirido, é possivel aplicar varios modelos de
processamento de imagem para que se possa melhorar a qualidade do sinal. As
Imagens mais comumente geradas sao as de escala cinza, de cores para fluxo e sinal
Doppler (HEDRICK et al., 1995), as quais serdo apresentadas nas proximas sec¢oes
deste trabalho.
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2.2 IMAGEM DE ULTRASSOM

Nesta secdo serdo apresentadas definicdes gerais de imagem de ultrassom,
definices qualitativas de geracao de imagens estaticas.

2.2.1. Escala cinza

Geralmente a imagem de ultrassom € gerada em escala de cor cinza. A
intencdo de utilizar essa paleta de cores é para se obter melhor definicdo da anatomia
do objeto a ser analisado.

2.2.1.1. Modo Amplitude

O modo mais simples e mais antigo de ultrassom é o modo de amplitude,
referida comumente como modo A. Um gerador de sinal gera varios pulsos de alta
intensidade para excitar um elemento do transdutor. O eco recebido é amplificado e
apresentando em um display, a Figura 15 apresenta um diagrama em blocos.

Display

Gerador de Pré- Amplificador Processamento

Pulso Amplificador TGC de Sinal

Transdutor

Figura 15 - Diagrama em bloco de um scanner de imagem modo A.
Fonte: Adaptado de SZABO, 2004

A Figura 16 apresenta um exemplo de sinal no modo A. O acoplamento na
forma aguosa ou em gel é utilizado para acoplar o transdutor ao tecido do corpo devido
a diferenca da impedancia acustica dos dois. Caso ndo fosse utilizado esse
acoplamento, muito pouco da energia acustica seria transmitida para dentro do corpo
(SHUNG, 2006).
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Figura 16 - Sistema mostrando multiplos reflexdes de ultrassom bésico.

Transdutor

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006

Como mencionado anteriormente, o eco leva determinado tempo para retornar
ao transdutor. George Ludwig (1950), apresentou estudos sobre a velocidade da onda
acustica em diversos tecidos, ele concluiu que a velocidade média de propagacao é
na faixa de 1540 m/s. Essa consisténcia entre tecido e velocidade do som € muito
importante para que se possa fazer aproximagdes da geometria de tecidos humanos.
Ludwig também descobriu que a impedancia acustica entre visceras e 6rgados sao
similares. A impedancia acustica Z, pode ser calculada a partir da densidade p, e
velocidade do som c. A partir desses dados é possivel calcular o fator de reflexao
entre dois meios conforme apresentado nas equacgodes (9) e (10) (SZABO, 2004).

Z = pc
©)

Zy, =24y

FR=———
Zy+Z,

(10)

onde Z; é a impedancia acustica no meio 1 e Z, é a impedancia acustica no meio 2.
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2.2.1.2. Modo Brilho

Os sinais modo A podem ser apresentados de maneira diferente. A amplitude
do eco recebido pode ser modulada conforme o brilho, como por exemplo, de um
monitor tipo tubo de raios catédicos, esse modelo € chamado de imagem Modo B. A
amplitude do eco recebido é representada pelo brilho ou o nivel da escala de cinza na
imagem. A Figura 17 apresenta uma imagem simplificada modo B, onde cada
quadrado apresenta um nivel de intensidade, quanto mais claro, mais intenso € o sinal

refletido captado.

Transdutor

)

Display

Gel Condutor

Pele —
e U

P N
Corpo- .
macico

Figura 17 - Imagem modo B de um elemento de ultrassom.
Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006

Os scanners comercias utilizam imagem modo B bidimensionais, onde
geralmente o transdutor é posicionado no plano x-y. A informacao de posicao do feixe
com a intensidade de retorno na direcéo de profundidade no eixo z pode ser convertido
em um formato de brilho no monitor. Esse conceito € chamado de scan-converter, a

Figura 18 apresenta um diagrama de como essa aquisi¢cao é feita.
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/ Condicionamento do sinal \

Pré- Amplificador
Amplificador TGC

Gerador de Circuito de Filtros Processamento

Pulso q Protecdo ’ SEEL

Posi¢des

Transdutor Scan Converter

Display 2D

Figura 18 - Diagrama em bloco de imagem estéatica Modo B.
Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006

A imagem modo B também pode ser formada pela superposicdo de varias
imagens, com o transdutor fixo em x e sendo rotacionado; esta técnica € chamado de
scan modo B composto. A principal vantagem desta técnica € deixar a imagem mais
suave e diminuir o efeito speckle, a desvantagem é a diminuicdo da velocidade de
aquisicdo. Atualmente os scanners de imagem modo B conseguem utilizar técnicas
mais rapidas para aquisicdo chegando em até 30 quadros por segundos, sendo
possivel observar a movimentacao do érgao (SHUNG, 2006) (HEDRICK et al., 1995).

Os sistemas mais atuais convertem os sinais analdgicos em digitais, através
de conversores ADC com alta taxa de amostragem. Isso logicamente aumenta o preco
dos sistemas. A resolucdo do sistema é definida pelo nimero de bits do conversor
ADC. Quanto mais bits, melhores serdo as imagens geradas. Conversores de auto
nivel mostram imagens na faixa de 256 niveis de escala cinza. O diagrama em bloco

simplificado de sistemas atuais € apresentado na Figura 19.
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Inser¢do de atrasos
para Focalizagdo

Captura de dados

dos ADCs Janela de Apodizagdo

Filtragem Digital

Filtro Interpolagao
Somatdrio Coerente

Compressao
Logaritmica

Imagem em MODO B Scan Conversion

Demodulagao

Figura 19 - Diagrama em bloco simplificado para processamento e geracédo de imagem
modo B

Fonte: Adaptado de SHUNG, 2006.

2.2.2.Processamento Digital de Sinais

Para processar o beamforming digital sdo necessarias varias etapas até a
concluséo final da imagem nos diversos modos de ultrassom. Algumas das etapas

mais importantes serdo apresentadas a seguir.

2.2.2.1.  Filtragem

Os sinais do beamforming apds sua digitalizacdo via ADC, precisam ser
normalizados e filtrados digitalmente para remover a componente de corrente
continua e também as frequéncias altas e ruidos inseridos do processo de conversao
do sinal analdgico para digital. O filtro utilizado normalmente é um passa baixa com a

frequéncia de corte igual a frequéncia de operacéo do transdutor (ALl et al., 2008).
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2.2.2.2. Demodulacao

Para extrair a linha de varredura final do eco € necessario demodular o sinal
e detectar sua envoltéria. Nas imagens de modo B, a técnica comumente utilizada é
a deteccao de envoltodria do sinal resultante do somatdrio coerente dos multicanais de
recepcao. Um exemplo comumente utilizado para deteccdo de envoltéria € a partir da
transformada de Hilbert, onde o valor absoluto resultante € o envelope do sinal
(OPPENHEIM; SCHAFFER, 1975), conforme a equacéao (11). A Figura 20, apresenta
o envelope do sinal retificado de ultrassom sobre o sinal original de RF.

1 [ F (1)

F(t) = dx

t—x
-00

=l

o

o
&

o

0 0.005 0.01 0015 0.02 0025 0.03 0035 0.04 0.045 0.05
Segundos

Figura 20 - Exemplo Transformada de Hilbert.

Fonte: Autoria prépria.
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2.2.2.3. Compressao

Algumas vezes, a amplitude da varredura processada excede a escala de
cinza que o monitor de exibicdo suporta. Para contornar esse problema de overflow
do nivel do sinal, sdo utilizados como a compresséao logaritmica, melhorando a relagcédo
de contraste do sinal (ASSEF, 2013).

2.2.2.4. Scan Conversion

A principal funcdo do bloco final para mostrar a imagem no display é
transformar o RF filtrado em algo visivel e apresentavel no Monitor. Geralmente os
computadores séao orientados em uma imagem retangular. Para que o RF obtido seja
compativel com a tela é necessario remanejar 0s vetores com um processo chamado
scan conversion. Caso os vetores fossem exibidos na sua posicéo original, haveria
perda de informacédo quando exibidos em coordenadas retangulares. A Figura 21
apresenta uma magnificacéo dos pixels da coordenada retangular comparada com o
RF em coordenada polar. O escaneamento por setor € um desafio para exibicdo em
displays retangulares (SZABO, 2004).

Raramente as linhas de varredura interceptam um pixel em coordenada polar,
quanto mais afastado do transdutor menor é a densidade de feixes e mais raro € a
proximidade dos pixels. A solugdo deste problema € efetuar a interpolacdo dos feixes

para que cada pixel apresente um valor correspondente ao feixe (ALl et al., 2008).

Os primeiros projetos de interpolacdo apresentavam varios artefatos, como
por exemplo padrdo Moiré, passos ndo naturais e blocos na imagem. Pode-se resolver
esses problemas aplicando métodos de interpolacdo de duas dimensdes (LEAVITT et
al., 1983). Utiliza-se sistemas de interpolacdo mais avancados, como o método de
aproximacao dos vizinhos mais proximos, como interpolacdo 2x2 e em sistemas mais

robustos, interpolacdo de 16 vizinhos mais proximos, 4x4 (ALI et al., 2008).
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Linhas de imagem
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Figura 21 - Vetores acusticos da imagem a partir de uma varredura de setor
sobreposto em uma coordenada retangular.

Fonte: Adaptado de SZABO, 2004.
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2.2.2.5. Relacéo Sinal Ruido

O ruido esta sempre presente no sinal de estudo, geralmente por motivos
naturais, ruidos térmicos, ou também por motivos construcionais do circuito, ruido de
chaveamento. A relagdo que indica a qualidade entre o ruido e sinal é chamada de

razao sinal para ruido (Signal-to-Noise Ratio) ou SNR, que pode ser calculado como,

SNR(z) = Hs (12)
O—S
onde u, € a média do sinal e g, € 0 desvio padrdo do sinal, que representa o ruido
(EVANS et al., 1991).

E importante notar que o SNR é calculado em funcdo da profundidade de
penetragdo z, pois o sinal € atenuado conforme penetra no tecido. Uma medida direta
para melhorar sinal seria aumentar a energia emitida, porém transmitindo pulso mais
forte resulta em diminui¢ao da largura de banda e isso reduz a resolugcéo da imagem
(JENSEN, 1996).

2.2.3.Resolucéo da Imagem

A definicdo basica para a resolucdo de imagem é especificada como a minima
distancia entre dois objetos que podem ser independentemente discriminados,
particularmente em duas dimensdes. No eixo axial a resolucédo determina o espaco
minimo entre dois refletores e € ditado pelo produto do nimero de ciclos do pulso com
o comprimento de onda do pulso. Por exemplo, deseja-se saber a resolugao entre dois
refletores no mesmo feixe de onda acustica, a onda acustica percorrera o dobro da
distancia entre os dois refletores, pois ela alcanga o segundo refletor e retorna. Entéo
0 comprimento minimo que pode-se distinguir entre esses dois pontos € metade do
comprimento do pulso espacial (BUSHBERG et al., 2001). A largura do feixe no ponto
focal do transdutor, W}, ,é linearmente proporcional ao comprimento de onda, como
pode ser visto na equacéo (13), onde f; € a relacédo entre distancia focal e dimensao
da abertura (SHUNG, 2006).
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Wy = fyd (13)

A profundidade do foco, também é linear em relagcdo ao comprimento de onda,

como pode ser observado na equacao (14).

Assim da equacéo (13) e (14) pode-se perceber que quanto menor o numero
de repeticdes do pulso melhor sera a resolucao axial, e consequentemente, quanto

maior o numero de pulsos, menor sera a resolucdo axial (SHUNG, 2006).

No eixo lateral, a resolucao varia conforme a profundidade atingida pela onda
acustica. A distincdo entre dois pontos adjacentes quando em mesma profundidade
define a resolugao lateral. Esta distincdo depende da largura do feixe (EVANS et al.,
2011). Naturalmente, a resolucéo lateral € muito melhor na regido de foco, do que as
regides mais abertas como no campo préximo e campo distante. Para melhorar a
resolucdo lateral existem métodos de geracdo de imagem multifocal onde séo
emitidos varios feixes consecutivos com pontos focais diferentes, e
consequentemente, com melhor definicéo lateral. O problema dessa técnica € o tempo
de captacao e processamento da imagem que diminui consideravelmente o frame rate
do sistema (SHUNG, 2006).
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2.3 IMAGEM MODO B UTILIZANDO ONDA PLANA

Na geracao de imagens é sempre importante computar a taxa de quadros por
segundo que o equipamento pode alcancar, principalmente para aplicacbes Doppler.
Recentemente, uma nova técnica foi desenvolvida chamada de imagem de onda
plana, plane-wave imaging (PWI), a qual tem sido aplicada em diversos campos do
ultrassom médico, tendo como objetivo gerar centenas de imagens por segundo
(TANTER; FINK, 2014).

O método de ultrassom por onda plana é uma técnica em que todos o0s
elementos do transdutor sdo excitados ao mesmo tempo, com o0 mesmo formato de
pulso. Também é possivel gerar uma onda plana com variacdo de angulo inserindo
elementos de atraso em cada elemento, conforme pode ser visto na Figura 22 (DORT,
2013).

Elementos
De Atraso

Pulsos

Elementos
do Transdutor

‘ Frente de onda ‘

(a) (b)

Figura 22 - Exemplos de formacéo de onda plana. (a) Mostra o efeito de excitar os
elementos simultaneamente gerando uma onda plana composta. (b) Mostra o efeito
de atrasar os elementos gerando uma pequena angulacéao direcionando a frente de
onda.

Fonte: Adaptado de DORT, 2013.

Os ecos recebidos apos refletir nos tecidos, terdo o padréo de hipérboles.
Para visualizar a imagem corretamente é necessario colapsar cada hipérbole ou
somar seu apice (GARCIA et al.,, 2013), como se pode observar no modelo
simplificado da Figura 23.
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Transdutor

—~ .y
3 Hipérbole

(a) (b)

Imagem Reconstruida

(c)

Figura 23 - O quadro (a) apresenta uma onda plana emitida a qual alcanca um objeto
gue retorna um eco acustico. (b) apresenta como o eco € retornado em forma de
hipérbole. (c) representa a imagem idealmente reconstruida.

Fonte: Adaptado de GARCIA et al., 2013

2.3.1.Ultrafast Imaging

A geracao de imagem de ultrassom é geralmente feita por sequencias de onda
acustica aplicadas em um meio com ondas focadas, onde cada feixe produz uma
linha. Os equipamentos convencionais sao feitos de 64 a 512 linhas. A quantidade de
guadro por segundo é calculada pelo tempo para se transmitir um feixe e receber o
eco correspondente, multiplicado pela quantidade de linhas (BERCOFF et al., 2011),
conforme apresentado na equacao (15), onde o fator multiplicador refere-se o tempo
de transmisséo e recepcao do feixe.

Nlinhaszzp (15)
Cc

Timagem -

Onde Tjpqgem € @ taxa de quadro por segundo, Ny,nes € quantidade de linhas

da imagem, Z, € profundidade alcancada e c € a velocidade de propagagao no meio.
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Por exemplo, considerando que um transdutor tem 128 elementos e objeto de

interesse tem profundidade de 12cm, teremos um frame rate maximo teérico de 50Hz.

Considerando que no modelo de onda plana o equipamento pode computar
quantas linhas em paralelo forem necessarias e pode gerar uma imagem completa
em apenas uma emissao de feixe, chega-se a um sistema que a taxa de quadros por
segundo ndo é mais limitada pela quantidade de linhas dos elementos, mas apenas
pela velocidade do som e profundidade da regido observada. Conforme a Tabela 2,
pode-se verificar que a imagem de onda plana apresenta taxa de quadros muito maior
que o beamforming tradicional.

Tabela 2 - Exemplos de aplicagdes comuns de ultrassom, comparando os métodos
convencional e ultrafast, em termos de taxade quadros por segundo.

Aplicagao Profundidade Equipamento Equipamento
[cm] convencional Ultrafast
[Hz] [Hz]
Abdominal 20 20 3800
Cardiaca 15 150 5000
Mamas 5 60 15000

Fonte: Adaptado de BERCOFF et al., 2011.

2.3.2.Ultrafast Somatorio Coerente

O método comum para se reconstruir uma imagem de ultrassom de onda
plana € o método de soma e atraso, Delay and Sum (DAS). Este método tem como
objetivo calcular corretamente o tempo de propagacdo pelo modelo hiperbdlico da

onda plana bruta.

O tempo de propagacdo, tanto na transmissdo quando na recepcao,
corresponde ao tempo que a onda plana leva para alcancar um objeto. Cada elemento
do transdutor recebe o eco com um atraso diferente. Utilizando calculos
trigonométricos é possivel determinar qual a posi¢cdo original do sinal recebido. A
equacdao (16) de transmissao € obtida conforme a Figura 24 (BERCOFF et al., 2011).
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Transdutor

Yy

Figura 24 - Tempo de viagem de transmissao, o tempo em relacédo ao ponto x' e z'.

Fonte: Autoria propria

x' sina + 7' cos(a — B) (16)
c

Trx =

Para recepcédo tem-se a seguinte equacao (17) conforme a Figura 25
(BERCOFF et al., 2011),

Transdutor

Y v

Figura 25 -Tempo de viagem de recepc¢ao, o tempo em relagéo ao ponto x' e z'.

Fonte: Autoria prépria

B JZ'2+ (x'y —x")2 —z'(x'y — x')2sin (17)

Trx
c
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A técnica plane-wave permite construir a imagem para cada transmissao de
onda acustica, porém a qualidade diminui uma vez que a plane wave néao tem regiado
focal. A Figura 26 apresenta um exemplo de reconstrucdo de imagem com apenas

uma plane wave.

oO 6 mm {

.L_ o Lo-S
——
_.{_ . O 8 mm
(b)

(@)

Figura 26 - (a) Imagem reconstruida com onda plana, (b) Pontos do phantom mostrado
na imagem.

Fonte: Autoria propria.

Para contornar esse problema, varias ondas inclinadas sdo enviadas para o
meio e sdo somadas coerentemente para formar uma imagem (MONTALDO et al.,
2009). Utilizando este método, o passo de focalizacao é feito pela soma das imagens
e a qualidade final da imagem neste modo é totalmente dependente da quantidade de
angulos utilizados. Logo essa é a desvantagem do plane wave em que o frame rate é
limitado pela necessidade da qualidade da imagem (BERCOFF et al.,, 2011). O

diagrama da Figura 27 apresenta, de forma simplificada como é feito a soma coerente.
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Figura 27 - Imagem de ultrassom obtida a partir do somatdrio coerente de onda plana
Ultrafast.

Fonte: Autoria propria

As vantagens da formacao de imagem com o somatério coerente, sdo que a
focalizacao dinamica permite aumentar a homogeneidade, também é possivel gerar
uma imagem com caracteristicas semelhantes de contrastes e resolucdo com menos
disparos de onda - cerca de 5 a 10 vezes menos (MONTALDO et al., 2009).
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2.3.3.Imagem Modo B de Onda Plana Migrada

Como citado anteriormente, quando as ondas planas incidem em um refletor
(scatter), o eco retorna em forma de ondas esféricas e 0 seu conjunto cria uma
hipérbole. Para que uma imagem seja reconstruida a partir destes dados, € necessario
migrar as hipérboles de volta para sua origem. De modo a atingir esse beamforming
de plane wave, pode-se utilizar um método de migracdo desenvolvido no dominio da

frequéncia e numero da onda: frequency-wavenumber (f-k) (GARCIA et al., 2013).

O modelo de filtragem f-k para imagem de onda plana € uma adaptacao da
migracao de Stolt para imagens sismicas. Essa técnica baseia-se no modelo refletor
explodindo, exploding reflector model (ERM), o qual assume que um scatter se torna
um emissor de onda acustica. Apesar do modelo classico nao ser 6timo para o PWI,
com a transformacédo espacial das hipérboles, este conceito pode ser aplicado. A
migracdo classica de Stolt's f-k supde que todos os reflores do meio explodem ao
mesmo tempo, isso reduz o tempo de transmissao (GAZDAG; SGUAZZERO, 1984),
e a migracao soO deve explorar fontes que emitam hipérboles ERM e que se ajustem
as hipérboles RF do campo acustico. A migracéo f-k consiste em aplicar o método de
Stolt’s para encontrar esses pontos virtuais e transforma-los espacialmente para

recuperar a posicao verdadeira dos scatters (GARCIA et al., 2013).

Eco —> Explosdo . “ .
N
t=0
.k AN
Frente de onda Objeto
(a) (b)

Figura 28 - A Figura (a) apresenta o modelo comum de emissédo de onda plana; (b)
apresenta o modelo ERM onde, para obter a posicdo nos objetos, s6 é necessario
levar em conta 0 momento em que ocorreu a explosao.

Fonte: Adaptado de GARCIA et al., 2013.



62

Considerando que todos elementos emitem as ondas acusticas horizontais
simultaneamente e sincronamente, o tempo de viagem produzida pelo scatter
posicionado em (x,, z;), conforme a Figura 29, pode ser descrito como (GARCIA et al.,
2013):

2./ (xs — x)? + 72 (18)
c

T5(x) =

Onde 74(x) € o tempo de viagem de retorno da onda acustica

O tempo de viagem no modelo ERM é definido como:

+(Rs —x)2 + 22 (19)
’l,_;(x):ZS \/( Sé ) ZS

Onde (x;, z, ) € a posicao da origem de um emissor de exploséo, ¢ é a

velocidade de propagacédo da exploséo e 7,(x) € seu tempo de deslocamento.

Para que o modelo EMR seja compativel com a equagédo (18), é preciso que
as hipérboles se encaixem na equacdo, entretanto ndo had equacado totalmente
compativel. Levando em consideragdo que maior energia esta concentrada no apice
da hipérbole, um compromisso € que a derivadas de ordem zero e segunda ordem
sejam iguais ao apice. Igualando 7, e T, com suas primeiras e segundas derivadas em
funcdo de x temos a equacéo (20) (GARCIA et al., 2013).

¢=2cez = (20)

Na area de pesquisa das ondas sismicas, a migracao f-k é utilizada para
reconstruir imagens no domino da frequéncia (STOLT, 1978) e € atualmente o método
de migracdo mais rapido, porém limitado pela velocidade constante de propagacao
(MARGRAVE, 1998). Apesar deste limitagdo ser um problema em imagens sismicas,
isso ndo é uma problema para as imagens de ultrassom, pois a velocidade em tecidos
permanece em torno de 1540m/s, variando de 1480m/s a 1670m/s (CULJAT et al.,
2010).
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Considerando que Y (x, z, t) representa o campo escalar do EMR, e ¢ (k, z, f)
denota a transformada de Fourier, tem-se a equacédo (21), onde k, representa o
namero de onda espacial relacionada a x e f representa a frequéncia temporal
(GARCIA et al., 2013):

0 . (21)
Y(x, z,t) = j f O (ky, z, f) ek =fOd L df
-0
Onde Y (x, z,t) € um campo de onda escalar de ERM que satisfaz a equacao
linear de onda de duas dimensdes, (k,, z, f) representa a transformada de Fourier de
Y(x,z,t) sobre (x,t).

Para uma aplicacdo onde a velocidade do som é constante, a equacao de
Fourier pode ser calculada seguindo a equacao de Helmholtz (MARGRAVE, 2003).

02 ~ 22
ﬁ + 47'[2](; =0 ( )

Onde o numero de onda k, é determinado como

) 5 (23)
k.= |5k’

CZ
A condicao de fronteira Unica para equacgdo (22) € ¢(k,,0,f), em que € a
transformada de Fourier de y¥(x,z = 0,t). Levando-se em conta que o campo de onda
se propaga apenas na direcao de —z, a equacao de onda pode ser resolvida e obter o

campo de onda migrado conforme equacao (24) (GARCIA et al., 2013).

€9 _ 24
¥(x,2,0) = f f 0k, 0,) X EDl af &9

Para se aproveitar ao maximo as transformadas de Fourier, Stolt propés trocar

a variavel k, introduzindo a equacao:

25
flky) =¢ sign(fcz)m (25)
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Essa equacao descreve o remapeando espectral da migracéo f-k de Stolt para
a imagem de onda plana. Utilizando a troca de variavel k, chegamos a solucdo em t

na origem (t=0):

- . . - (26)
———0¢(ky, 0, f (k;)) e ¥ KA dk, dk,

%,
w(xzo)—ff JT

A solucdo final da migracdo € a equacédo da transformada inversa de Fourier.

ek, -
————=¢(kx, 0, f(k;)) (27)
k4R,

O método consiste em primeiramente remover 0s atrasos de transmissao.
Esse processo alinha as hipérboles em uma mesma linha. Entdo a migracao de Stolt
foi aplicada. O scatter originalmente na posicao (x,z;), € movido para a posi¢ao
(%;,2;) apO6s a migracdo. Depois, a inversa é aplicada para obter os pontos na
coordenada x e z. A Figura 29 apresenta representacdes graficas do resultado da

aplicacao das formulas.
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Transdutor
> X Hipérboles
M‘“o
B (x5, 25)
()
Y v
@
» X
— '. - (X, 2, )
® o .
(x5, Z5)
Hipérboles
Y VL
(c) (d)

Figura 29 - Modelo de migracao f-k.(a) Onda plana emitida com angulacao de 6 graus.
(b) Hipérboles resultantes da onda plana. (c) Os scatters movimentados apés a
migracao f-k. (d) Sinais de RF realinhados para que as hipérboles sejam alinhadas
horizontalmente.

Fonte: Adaptado de GARCIA et al., 2013.
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O algoritmo utilizado nesse trabalho € apresentado no diagrama da Figura 30,
o cddigo fonte adaptado de GARCIA (2013) esta disponivel no anexo A:

RF Bruto de 2infxsin(6)

FFT axial e ¢
onda plana .
Arranjo dos RF

Mapeamento
de Stolt,
interpolagao
EME]

IFFT Axial FFT lateral

2imkyzsin(0)
e 2—cos(8)

Conversdo de
X parax

IFFT Lateral RF Migrado

Figura 30 - Diagrama do algoritmo de migracao de Stolt para onda plana.

Fonte: Adaptado de GARCIA et al., 2013.
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2.4 IMAGEM DOPPLER COLORIDO

O efeito Doppler tem caracteristica Unica de ser capaz de medir o fluxo
sanguineo por ultrassom. A partir da insonificacdo por feixe de ultrassom, o eco
refletido do sangue carrega informacdes sobre a velocidade do fluxo sanguineo. As
medi¢cdes de fluxo sanguineo sdo executas para verificar o estado dos vasos
sanguineos e funcionamento dos orgaos (JENSEN, 1996; SHUNG, 2006).

Pode-se calcular a velocidade de propagacdo com a equacdo simples de
Doppler. Quando o feixe esta a um angulo 6 com o sentido do fluxo tem-se a equacéo
(28), onde c é a velocidade do som no meio, f; € a frequéncia Doppler desviada, f; é
a frequéncia de transmisséo do feixe e v € a velocidade de deslocamento do objeto.
(SHUNG, 2006).

2vcos@
d =

- fr (28)

Existem dois modelos para se usar Doppler de ultrassom para medidas de
vazao, onda continua (CW) e onda pulsada (PW). O método mais utilizado para
imagens Doppler colorido é o de onda pulsada onde geralmente, a imagem representa

cores azul e vermelho dependendo da intensidade e direcédo do fluxo. (SHUNG, 2006).

2.4.1. Doppler de Onda Continua (CW)

A estimacao da velocidade de fluxo comegou com a onda CW, no qual o efeito
Doppler pode ser observado. Dado a frequéncia de emisséo caso o objeto se desloque
em direcdo ao emissor a frequéncia refletida sera maior conforme a velocidade e caso
0 objeto se afaste do emissor o eco recebido tera frequéncia menor em relacdo a
frequéncia emitida (EVANS et al., 1991).

O estudo do Doppler continua em progresso, principalmente para entender a
relacdo entre o Power Doppler emitido e os fatores hematologicos e hemodinamico
(SHUNG; THIEME, 1993). A relacéo encontrada refere-se a disturbios, hematdcrito e
a quantidade de glébulos vermelhos. O problema da estimacdo sanguinea é que 0s
vasos sanguineos se movimentam e produzem varios ecos refletores que se movem
junto com o fluxo sanguineo. A defini¢cdo para este movimento lento sdo chamados de
sinais de desordem, ou clutter (SHUNG, 2006).
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Os transdutores para utilizacdo CW Doppler possuem largura de banda
pequena. O sinais sdo enviados e recebidos em duas aberturas separadas no mesmo
transdutor (EVANS; MCDICKENS, 2000). Os desvios de Doppler, devido as
frequéncias recebidas ndo serem distantes da frequéncia principal, sao
consideravelmente pequenos. Portanto a frequéncia de amostragem deve respeitar o
teorema de Nyquist e ser duas vezes maior que a frequéncia maxima que se quer
observar (EVANS; MCDICKENS, 2000).

2.4.2. Doppler de Onda Pulsada (PW)

O problema da solu¢cdo com CW é a inabilidade de diferenciar a origem do
sinal de Doppler dentro do feixe acustico, pois a transmisséo e recep¢ao ocorrem no
mesmo instante e muito préximos uma da outra. Sinais Doppler que estdo préximos
acabam se sobrepondo. Para suprir a necessidade e contornar o problema, a técnica
PW foi introduzida (JENSEN, 1996; SHUNG, 2006).

Os pulsos de ultrassom sao emitidos conforme uma taxa de repeticao de pulso
(PRF) da frequéncia f,, . Ao contrario da CW, a emissao e recepcao séo alternadas
e a profundidade pode ser entdo calculada. Os sinais recebidos séo discretizados em
relacdo a soma das amplitudes de cada pulso. A Figura 31 apresenta um conjunto de
PRF e a resultante amostrada (JENSEN, 1996).
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Figura 31 - Conjunto de quatro PRF recebidos e a somatoria resultante. Os quatro
primeiros sinais em azul sdo ecos recebidos pelo transdutor, o sinal em vermelho
representa a soma resultante amostrada dos quatro sinais.

Fonte: Autoria propria

Um dos problemas do Doppler pulsado é o limite da maxima frequéncia em
que se pode medir a maxima velocidade do corpo em estudo. Ele é diretamente
dependente da frequéncia suportada pelo equipamento que deve ser no minimo duas
vezes maior que a maxima frequéncia do Doppler. Para evitar o aliasing, o PRF do

equipamento deve ser no minimo:

PRF > 2fax
(29)
A partir da equacéao (29), tem-se:
4vmaxf
PRF > p (30)

Para evitar sobreposicao de ecos, é necessario levar em conta a profundidade
gue se deseja fazer a medida para que o pulso emitido nao atrapalhe o pulso repetido,

ou seja, o periodo da repeticédo de pulso vede ser:
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zzmax
PRP > (31)
Rearranjando as equacodes tem-se:
CZ
ZmaxVmax > g (32)

Com essas equacles pode-se verificar que equipamento de Doppler é
diretamente afetado pela maxima velocidade que se pode encontrar na maxima
profundidade (SHUNG, 2006).

Por outro lado, a velocidade minima que pode ser medida também tem um
limite inferior. Caso a amostragem do sinal resultante seja insuficiente pode truncar o
sinal desejado apresentando erros. Isso pode ocorrer quando o sinal € muito lento e
muito forte (JENSEN, 1996). Para contornar esse problema, pelo menos um pulso de
onda deve ser amostrado para que se possa estimar a menor velocidade, se K
amostras sdo adquiridas de PRF de f,.r, entdo a menor velocidade possivel é:

_ Cfmin
VZmin = 2f (33)

2.4.3. Demodulacéo em Fase e Quadratura

Um dos métodos para se extrair as frequéncias Doppler é realizar a
demodulacéo em fase e quadratura e calcular o phase shift para finalmente entéo
estimar a velocidade. Inicialmente é feita a demodulagédo, comumente chamada de
down-mixing. A partir da frequéncia central o espectro é deslocado para banda base
(EVANS; MCDICKENS, 2000; KIRKHORN, 1999).

A Figura 32 apresenta um sinal de RF de ultrassom e o seu espectro
equivalente de um sinal acustico obtido com o transdutor L11-4V.
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Figura 32 - Espectro de uma onda de RF a partir do Transdutor L11-4V.

Fonte: Autoria propria
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O down-mixing é realizado multiplicando o sinal de RF por um sinal senoidal

complexo. O resultado € um sinal complexo, chamado de dado 1Q (KIRKHORN, 1999):

X0 () = xppe 2ot

Onde f,, é a frequéncia central do transdutor e i € a notagédo para nimero complexo.

Apéds a multiplicacdo a frequéncia espectral do sinal € movida em sentido a origem, e

o sinal ndo é mais simétrico em zero, conforme pode-se observar na Figura 33.
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Figura 33 - Espectro apés o down-mixing.
Fonte: Autoria prépria.

Apbs aplicar identidades trigonométricas, a funcdo senoidal complexa pode
ser dividida em duas partes, de uma fungéao seno e outra cosseno, que séo duas ondas
senos defasadas 90° uma a outra (KIRKHORN, 1999):

e ~2mifot — cos(2mfyt) — i sin(2mfyt) (35)

Os dados 1Q permitem que a velocidade do Doppler seja estimada eliminando
a parte negativa do espectro. Utilizando um filtro passa baixa pode-se eliminar essa
parte do espectro desnecessario (JENSEN, 1996).
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O filtro passa baixa em um sinal complexo pode ser aplicado separadamente
na parte real e na parte imaginaria. O filtro removera a parte negativa do espectro do
sinal real. Como o filtro, corretamente aplicado, remove praticamente metade da
energia do sinal. Para preservar essa energia o sinal complexo deve ser multiplicado
pela raiz quadrada de dois (KIRKHORN, 1999). O espectro resultante apés o filtro
passa baixa pode ser observado na Figura 34.
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Figura 34 - Espectro do sinal RF apés filtro passa baixa

Fonte: Autoria propria

2.4.4. Estimacgao Phase-shift

Para estimacé@o da velocidade, o método comum aplicado é a técnica de
estimacao da autocorrelacdo de mudanca de fase - phase-shift estimation. O método
parte da premissa que se pode estimar o deslocamento de fase de um alvo de scatter,
indicando a movimentacao do sangue entre dois disparos de RF. O método utilizado
nesse trabalho para estimar a velocidade foi proposto por KASAI et al. (1985). Este
método permite que se considere varios pulsos de RF para melhorar a estimativa da
velocidade (JENSEN, 1996; KASAI et al., 1985).
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2.4.5. Estimacao da Velocidade

Considerando que um Uunico dispersor de sangue atravessa o feixe de
ultrassom, sua posi¢éo € descrita como 77 na primeira medida e apds T, segundos,
descrito como 7, na segunda medida. A variacdo da posicao originam um atraso ts do
echo recebido, podendo ser calculado conforme a equacado (36) (JENSEN; et al.,
2017).

_2|7{—T5l cosO _ 2|V|Tprpcos®  20,Tprr
ts = . = . =— (36)

Onde 6 é o angule do feixe de ultrassom o a dire¢cdo da movimentacdo do
sangue, a velocidade v, é dada por |?|cosf. O deslocamento em direcdo do
transdutor aumenta o delay e o movimento do sentido contrario diminuem o valor do
delay. O sinal recebido pelo transdutor pode ser descrito pela equacéo (37) (JENSEN;
et al., 2017).

2d
x;(t) = basin(2m f,(t — — ity)) (37)

Ondei é indice do pulso emitido, a € a amplitude do pulso, f, € a frequéncia

emitida, b é a amplitude do refletor e d é a profundidade em que o refletor se localiza.

Considerando que a medida é realizada em fixo instante de tempo t; =
ng/fs por indice amostragem n,, entdo o sinal amostrado pode ser descrito conforme
a equacao (38) (JENSEN; et al., 2017).

) _ 2v, , ng 2d
xs(ng,i) = —ba 51n(2nT X fol prf i — 2mfo(— — T)) (38)

Onde f; é a frequéncia de amostragem. Os dados sdo adquiridos por véarias

emissdes do pulso com frequéncia de 1/T,,r e € calculado como:

2v, 2v,
A velocidade pode ser estimada pela correlacdo cruzada de dois sinais
consecutivos e entdo determinando o deslocamento temporal conforme apresentam

as equacoes (40) e (41) (GUIDO ; Rodrigo Capobianco, 2011).



75

N-1
Ri,(ng k) = Z x;((ng +n),i) X x;(ng+n+k),i+1)
n
= 2v,(ng)
Ri,(ng, k) = 2 xs((ng +n),i) X xs ((nd +n-— ZTdﬁngrf + k),i +1) (40)

n

Ri2(ng, k) = Ry1(ng, k —ny)

_ sz(nd)

N TfsTprf

Onde n é o indice de amostragem, R;,(n, k) é a funcdo de correlagdo
cruzada e R;; é a autocorrelacdo do sinal recebido, R,; tem um Unico pico encontrado
no atraso k = n,. A Velocidade é dada por: (JENSEN; et al., 2017)

o ns(nd)c
z ZfSTprf

Pode-se estimar a velocidade a partir do envelope, de um sinal

(41)

monocromatico continuo no tempo. O deslocamento de fase entre dois sinais pode
ser determinado utilizando um atraso de autocorrelacdo dos sinais. O envelope pode
ser obtido utilizando a transformada de Hilbert, y,(n,i) = H {x(n,i)}, a deslocamento
de fase é diretamente proporcional a velocidade e é dada pela equacéo (42) (JENSEN;
et al., 2017).

¢ SN g (g, £+ Dxs(ng, ) — x5 (Mg, i + Dys(ng, D]
V,(n) = ——————arctan

21fo2Tpry S g (g, £+ Dxs(g, D) + x5 (Mg, L + Dys(ng, )]

(42)

Onde N, é o numero médio de emissdes.

A velocidade axial € a componente menos significativa da estimativa de
velocidade de fluxo, pois a maioria dos vasos sdo paralelos a pele (42) (JENSEN; et
al., 2017). Um método comercial para determinacdo de velocidade é o de oscilacéo
transversal (TO), em que um beamforming avancado € utilizado para introduzir uma
oscilagdo no campo acustico transversalmente a dire¢éo de propagacéo (GUIDO ; R.,
2016).

A caracteristica que permite a estimacdo da velocidade axial € a oscilacao

senoidal dos pulsos emitidos. Com isso € possivel encontrar a frequéncia, tempo ou
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descolamento de fase. Introduzindo a oscilagéo lateral é possivel estimar também a
velocidade lateral (JENSEN; et al., 2017). Na regido focal do feixe de ultrassom ha
uma relacdo de Fourier entre a ponderacdo de amplitude, apodizacdo, de um
elemento individual e o padréo lateral do feixe, gerando uma oscilacao senoidal que é

possivel por ter dois picos separados na funcao de apodizacdo (JENSEN; et al., 2017).
O periodo da oscilagéo lateral, descrita como A,,, e dada pela equagéo (43) (GUIDO ;
R., 2016).

22d _ 2Ad
P, NgP;

Ay = (43)
Onde d € a profundidade, P; é a distancia entre os dois picos da fungéo de

apodizacao, P; é o pitch do transdutor e N; € o nUmero de elementos entre 0s picos.

Uma transmissdo ampla € focada logo abaixo da regido de interesse, a
apodizacéao é realizada na recepcao da onda acustica pelo transdutor, sendo possivel
ajustar dinamicamente o comprimento de onda lateral. Dolis feixes separados por uma
distancia lateral de 4, /4 sdo focadas em paralelo para que se possa encontrar o sinal
da velocidade. Os feixes sdo deslocados em fase em praticamente 90°, logo cada
emissdo de pulso gera quatro amostras, duas para cada feixe apés a transformada
axial de Hilbert. Os sinais medidos sdo descritos utilizando-se a equacédo (44)
(JENSEN; et al., 2017).

qu (Tl, l) = xe(nr l) +jyd(nr l)
rsqh(nx l) = j{{xe (n, l)} + j{{]yd (n, l)}

(44)

Onde x,.(n,i) é o sinal do feixe esquerdo e y,(n,i) é o sinal do feixe direito. Os
sinais recebidos pelo transdutor sao transformados por Hilbert na diregcao temporal n,

resultando em rg,p, (n, ).

Dois novos sinais sao formados para reduzir a influéncia da oscilagéo axial na

oscilacéao lateral, conforme a equacgao (45) (JENSEN; et al., 2017).
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Tl (n, k, i) = rsq (n; k: l) + jrsqh (n’ k’ i) (45)

rn(nk, i) = rg(n k, D) — jregn(n, k, 0)

Um estimador de quarta ordem é derivado para estimar separadamente as

componentes de velocidade axial e lateral (JENSEN; et al., 2017).

A J{R,(1 3{R,(1
xfprf ftan™" R} 1 SR (D)
4m R{R, (1)} R{R,(1)}

Cchr L SRIDY SR}
Y= B B RER @) T R ()

Vy =

] (46)

] (47)

Onde R,(1) € a autocorrelacdo complexa do atraso um para r;(i) € R,(1) é a
autocorrelacdo complexa do atraso um para r,(i). 3 denota a parte imaginaria e R a

parte real do argumento.

2.4.6.Clutter

Como citado anteriormente, 0S vasos sanguineos apresentam movimentos
lentos que afetam a estimativa da velocidade. Para remover esse problema filtros
passa alta sdo aplicados ao sinal para remover o movimento dos tecidos estacionarios
ao redor do lumen dos vasos. O filtro também auxilia na remocéao de l6bulos laterais,
e reverberacbes que possam aparecer no sinal do fluxo sanguineo (EVANS;
MCDICKENS, 2000; SHUNG, 2006).

As baixas frequéncias dos tecidos sdo de altas amplitudes, maiores do que as
frequéncias geradas pelo fluxo sanguineo, também em frequéncia muito mais baixa,
geralmente 0 movimento dos vasos sanguineos sdo menores que 1kHz (EVANS;
MCDICKENS, 2000), como pode-se observar na Figura 35.
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Figura 35 - Frequéncia Doppler do sinal sanguineo e clutter
Fonte: Autoria propria

A filtragem, comumente chama de wall filter, é aplicada antes da estimacao
de velocidade. O filtro deve ser projetado respeitando as zonas principais do clutter:
banda de parada, zona de transicao e a banda passante. A banda de parada, stop-
band é o alcance de frequéncias de zero até a frequéncia de corte para qual o sinal é
atenuado, esta faixa deveria ser idealmente zero. A zona de transicdo determina a
regido em que ocorre a curva de transicdo para a banda passante, quando maior a
derivada do filtro, melhor é o aproveitamento do sinal. Por Ultimo a zona passante

deve ter ganho unitario e uniforme (BJARUM et al., 2002).
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2.4.7. Power Doppler

O Doppler colorido possui algumas limitacdes, incluindo dependéncia do
angulo do fluxo em relacdo ao transdutor, aliasing e dificuldade de separacéo do ruido
em relacéo ao sinal do fluxo e fluxos lentos. O Power Doppler aumenta a sensibilidade
ao fluxo e pode ser utilizado em ocasides que o Doppler colorido ndo € 6timo,

principalmente em vasos longos e fluxos lentos (HAMPE; et al., 1997)

A estimacédo de Power Doppler é realizada ap0s a filtragem clutter calculando
a energia remanescente. O calculo da energia pode ser expressa como (SZABO,
2004):

E-2 E-2
PO = ) Ue@lers M + D [Qe(0)Qess (I (48)
e=0 e=0

O Power Doppler geralmente é calculado por uma média de quadros, para
reduzir a variancia e aumentar a sensibilidade, mesmo isso diminuindo a taxa de
quadros por segundo. Como no Power Doppler a frequéncia central ndo é levada em
consideracdo, a medida € menos susceptivel para variacées no angulo do que no
Doppler colorido (HEYER, 2014).
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3 MATERIAIS E METODOS

Neste capitulo serdo apresentados as pesquisas e contribuicbes deste
trabalho na area de processamento de sinais para reconstru¢cdo de imagens de
ultrassom. Serao apresentados conceitos e resultados de imagem modo B tradicional,
imagem modo B a partir de onda plana e construcéo de imagens color Doppler com
ondas acusticas planas. O diagrama geral de como os dados foram obtidos e tratados
esta apresentado na Figura 36. O computador utilizado para o processamento das
Imagens tem as seguintes especificacdes: Intel® Core™ i7-3610QM a 2,30 GHz, 8GB
DDR3 e NVIDIA GeForce® GT 630M.

DEL =] RECONSErUCA0 deiimagem

MATLAB
Phantom

Sistema de

Transdutor
aquisicao de dados

Dados Analégicos

Figura 36 - Diagrama em blocos geral do sistema utilizado para aquisicdo e
processamento dos sinais.

Fonte: Autoria propria

3.1 IMAGEM MODO B TRADICIONAL

As imagens com beamforming tradicional foram processadas neste trabalho
utilizando a ferramenta Field 1l executada no MATLAB®. Os beamformings foram
obtidos do equipamento de captura ULTRA-ORS desenvolvido na UTFPR por Amauri
Assef (ASSEF, 2013), juntamente com o transdutor AT3C52B sobre o phantom 84-
317 Multi-purpose Tissue/Cyst Ultrasound Phantom da Fluke Biomedical (FLUKE-
BIOMEDICAL, 2005).

3.1.1. Sistema ULTRA-ORS

O sistema de captura dos dados acusticos foi configurado com as seguintes
caracteristicas apresentadas na Tabela 3.
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Tabela 3 - Configuracao do sistema ULTRA-ORS

Parametro Atribuicao
Frequéncia de operacao 2,5 MHz a 20 MHz
Frequéncia de amostragem 40 MHz
Numero de amostras por Ciclo 8
Largura da banda relativa 50 %, -6 dB
Numero de amostras por feixe 2048
Numero de canais 8
Amplificador LNA Fixo 20 dB
Amplificador de ganho programavel 30dB
Atenuador controlado por tenséo 0a46dB
Filtro passa-baixa 15 MHz
Conversor ADC 12 bits
Teséo de entrada 0 a 250 mVpp
Abertura 128 Elementos
Velocidade do som 1540 m/s

Fonte: Adaptado de ASSEF, 2013.

3.1.2.Transdutor

O transdutor utilizado para captacdo das imagens foi o modelo de

multielementos convexo AT3C52B, que opera na faixa de frequéncia de 2 a 5 MHz. A

forma de onda e o espectro do transdutor sdo apresentados na Figura 37.

Tabela 4 apresenta as caracteristicas do modelo utilizado (ASSEF et al.,

2015).
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Figura 37 - Forma de onda e frequéncia de operacao do transdutor AT3C52B.

Fonte: Adaptado de BROADSOUND, 2013.

Tabela 4 - Especificagfes transdutor AT3C52B

Parametro

Atribuicao

Velocidade do som
Frequéncia de excitacéo
Comprimento de onda
Largura de banda
Largura de elemento
Kerf

Numero de elementos
Altura do elemento

Foco elevacional

Raio de curvatura

1540 m/s
3,2 MHz
481,2 um
70 %
0,41 mm
115 pm
128

13 mm
75 mm

40 mm

Fonte: Adaptado de ASSEF et al., 2015.



3.1.3. Phantom

83

Um phantom mimetizador de tecidos biologicos foi utilizado para gerar as

imagens modo B. O modelo escolhido foi 0 84-317 da Fluke Biomedical. Este phantom

possui uma serie de monofilamentos de nylon de espessura 0,24 mm e dois conjuntos

de alvos com diferentes sequéncias. Os alvos e dimensdes do phantom podem ser

observados na Figura 38.
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Figura 38 - Dimensfes do phantom 84-317 Fluke.

Fonte: Adaptado de FLUKE-BIOMEDICAL, 2005.

3.1.4. Regiao de Interesse

O sistema foi posicionado para obter os pontos de cistos pequenos e rigidos

do phantom. A Figura 39 apresenta como foi feita a montagem dos equipamentos, e

a Figura 40 apresenta a area de interesse para a captura de imagem.
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Figura 39 - Montagem do equipamento para captura

Fonte: Adaptado de ASSEF, 2013.

¥ 1 ’ t
° * ® o B i * :_;,;,_n _I‘_mm
8 mm
Oe § mm @
. U 6 mm
t e Los Hi-S F

Figura 40 - Area de interesse no phantom.

Fonte: Autoria prépria.
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3.2 IMAGEM MODO B COM ONDA PLANA

As imagens com ondas planas foram processadas neste trabalho utilizando
scripts proprios executadas no MATLAB®. Os sinais de RFs foram obtidos com
equipamento de captura Verasonics Vantage™ com o transdutor L11-4V sobre o
phantom 84-317 da CIRS.

3.2.1. Verasonics Vantage™

O equipamento Verasonics Vantage™ (Figura 41) foi desenvolvido para
pesquisas na area de ultrassom. Sua interface é feita via scripts do MATLAB®, onde
se tem acesso a todos os dados adquiridos pelo sistema. Neste trabalho, apenas os
dados brutos de RF captados, conforme a Tabela 5, foram utilizados. O

processamento de reconstrucao da imagem foi realizado com codigos proprios.

| ’,’
ﬂ
. e
\'s w:-"’-' «}}ﬁ? :

"-",:‘u"
\4-

Verasonics Vantage
Research Ultrasound System

Figura 41 - Equipamento Verasonics Vantage™.

Fonte: Adaptado de VERASONICS, 2017.
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Tabela 5 - Parametros utilizados no equipamento Verasonics Vantage™

Parametro

Atribuicéao

Numero de elementos
Colunas por quadro
Colunas por linha
Frequéncia Central

Frequéncia de amostragem

128

128

2048
6,25 MHz
25 MHz

Fonte: Adaptado de VERASONICS, 2017.

3.2.2. Transdutor L11-4V

O transdutor utilizado para captacdo das imagens €é o0 transdutor

multielementos linear L11-4V, que opera na frequénciade 4 a 11 MHz (VERASONICS,

2017). A forma de onda e o espectro do transdutor é apresentado na Figura 42. As

propriedades do transdutor sdo apresentadas na Tabela 6.

Tabela 6 - Parametros transdutor L11-4V.

Parametro Atribuicéao
Numero de elementos 128
Pitch 0,3 mm
Foco elevacional 15a25 mm
Sensibilidade -64,5 a 59,5 dB

Fonte: Adaptado de VERASONICS, 2017.
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Figura 42 - Espectro e forma de onda do transdutor L11-4V

Fonte: Adaptado de VERASONICS, 2017.
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3.2.3. Regiao de Interesse

A é&rea de interesse phantom 84-317 Fluke é apresentada na Figura 43.

¥ 1 5 1
° . . g * * .T_ L
B 2 mm 1 mm
8 mm
O § mm @
o U 6 mm
__.L_.' ° Lo-S Hi-S F

Figura 43 - Area de interesse no phantom.

Fonte: Autoria propria.

3.2.4. Avaliacao da Qualidade das Imagens

Para averiguar a qualidade da imagem, a geometria do phantom foi levada
em consideracdo. Foram medidos nos cistos as distancias entre nddulos solidos e a
circunferéncia dos nodulos vazios (cistos). As medidas realizadas séo apresentadas
na Figura 44. Foram reconstruidas imagens de 1 a 75 angulos, variando de -8,88° a
8,88°, com passo de 0,24°.

Medida 1

c O Circ. 1
._i__ e Lo-S

Medida 2

Figura 44 - Pontos utilizados para realizar medidas e fazer a avaliacdo da imagem,
Medidas um, dois e trés devem ser de 10 mm. O circulo 1 possui diametro de 5 mm.

Fonte: Autoria propria
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3.3 IMAGEM DOPPLER COM ONDA PLANA

As imagens com ondas planas foram processadas neste trabalho utilizando
scripts proprios executadas no MATLAB®. Os RFs foram obtidos com equipamento
de captura Verasonics Vantage™ captados com o transdutor L11-4V sobre o
phantoms model 043 da CIRS e o Doppler Flow Phantoms & Pumping Systems da
ATS.

3.3.1. CIRS Doppler String Phantom Model 043

O phantom Doppler, CIRS Doppler String Phantom model 043, apresentado
na Figura 45, é equipado com fio de seda cirurgico 3-0, cerca de 0,3 mm de diametro,
submerso em um tanque acrilico preenchido com agua (CIRS INC, 2013). O fio é
ligado a um motor que simula os movimentos do sistema circulatério. Neste trabalho

apenas velocidades constantes foram medidas.

Figura 45 - CIRS Doppler String Phantom model 043.

Fonte: Extraido de CIRS INC, 2013.
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3.3.1.1.  Configuracdo

O equipamento utilizado para obtencdo dos dados foi o Verasonics
Vantange™ e o transdutor linear L11-4V. O sistema foi montado com transdutor tanto
em posicao paralela ao fio, quanto transversalmente, conforme pode ser visto na
Figura 46. Para determinar a quantidade de angulos e o passo utilizado, foram
realizados ensaios pilotos utilizando os scripts da Verasonics para reconstruir as
imagens, foi verificado com qual configuracdo obteve-se a imagem com melhor
gualidade. As aquisi¢cdes foram desta forma realizadas com 21 angulos variando na
faixa de -15° a 15°, com passo de 1,5°.

Figura 46 - Configuracdo do phantom Doppler de linha com o phantom posicionado
na transversal em relacdo ao descolacamento de linha.

Fonte: Autoria propria.



3.3.2. Doppler Flow Controller & Pumping System ATS

Este phantom Doppler de fluxo € montando em conjunto com Doppler Flow
Controller & Pumping System ATS, apresentado na Figura 47, juntamente com ATS
Doppler Flow phantom, apresentado na Figura 49 e ambos em conjunto na Figura 48.
O conjunto é capaz de avaliar precisamente um equipamento de ultrassom Doppler.

O phantom utilizado neste trabalho possui 4 canais de fluxo e 2cm, 4cm, 6¢cm e 8cm

(ATS LABORATORIES, 2017).

Figura 47 - Doppler Flow Controller & Digital Pumping System Modelo 700-D.
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Figura 48 - Diagrama em blocos do Modelo 700-D.

Fonte: Extraido de ATS LABORATORIES, 2017.




92

Figura 49 - Peripheral Vascular Doppler Flow Phantom modelo 524.

Fonte: Extraido de ATS LABORATORIES, 2017.

3.3.2.1. Configuracao

O equipamento utilizado para obtencdo dos dados foi o Verasonics
Vantange™ e o transdutor linear L11-4V também ja especificado na se¢édo 3.2.2. O
sistema foi montado com transdutor tanto em posicédo paralela ao phantom, quando
transversalmente ao phantom, conforme pode ser visto na Figura 50. O liquido
utilizado para o experimento foi o Doppler Test Fluid modelo 707, o qual foi formulado
para simular o sangue humano (ATS LABORATORIES, 2017). As aquisi¢oes foram
realizadas com 21 angulos variando de -6° a 6° com passo de 0,6°.

Figura 50 - Configuracédo do phantom Doppler de fluxo.

Fonte: Autoria prépria
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3.4 MEDICOES

Para o processamento de imagens modo B com beamforming tradicional, os
RFs obtidos do sistema ULTRA-ORS foram submetidas ao scan convertion para
coordenada retangular e entdo a diversos métodos de filtragens, filtro IR, filtro
Butterworth, filtro mediana, filtro Wiener e filtro média quadrética

Para o processamento de imagens modo B com onda plana. Foram realizadas
varias medidas de velocidade de fluxo processada por dois métodos, delay-and-sum
e f-k Migration, utilizando transdutor linear L11-4V com onda plana. Dois phantoms
foram utilizados, um de nylon fino e outro com tubos com fluxos de substancia que
mimetiza o sangue. As medidas foram realizadas com 10 repeticdes. Com passo de
angulos de 0,24° a 1,5 ° e quantidades de angulos de 1 a 75 angulos para formacéo

de cada repeticao.

A sequéncia do processamento aplicado para geracdo de imagens segue 0
diagrama da Figura 51.

m Amplificador
Transdutor 2 Beam-former RF

Memoria do Demodulador
Vetor de Cor em quadratura

Velocidade
Estimador de
Velocidade > Modo B Envelape

Figura 51 - Diagrama para obtencéo de imagens Doppler colorida.

Filtro Wall

Fonte: Autoria prépria
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4 RESULTADOS

4.1 RESULTADOS BEAMFORMING TRADICIONAL

A imagem obtida a partir do ULTRA-ORS foi processada para ser apresentada
em coordenadas polares. Originalmente foi plotada a imagem em coordenadas
retangulares para mostrar a distor¢cdo da imagem.

B —

Profundidade z[mm(]
=]
o

]

35

-30 -20 -10 0 10 20 30 40
Eixo x[mm]

Figura 52 - Imagem em coordenada polares.
Fonte: Autoria propria.

A mesma imagem foi submetida ao scan conversion para coordenada

retangular
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Figura 53 - Imagem em coordenada retangular

Fonte: Autoria propria
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Além dos processamentos ja citados no trabalho original do ULTRA-ORS,

alguns outros métodos de processamento e filtragem foram aplicados de modo a se

obter melhor qualidade e resolucdo da imagem.
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A Figura 54 apresenta varios tipos de filtragem ap6s a converséo das scanlines.
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Figura 54 - Imagens reconstruidas a partir do RF gerado pelo sistema ULTRA-ORS;
(&) imagem sem filtragem. (b) imagem com filtragem FIR de segunda ordem. (c)
imagem com filtragem IIR Butterworth de primeira ordem.

Fonte: Autoria propria
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Na Figura 55 sdo apresentados varios tipos de filtragem que melhoram a

relacdo sinal ruido e anomalias conhecidas como ruido pepper and salt.
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Figura 55 - Imagens reconstruidas em modo B com filtros para eliminacdo de ruido.
(a) Filtro de média, (b) Filtro de media quadratica, (c) Filtro de Wiener de ordem 2, (d)
Filtro Wiener de ordem 15.

Fonte: Autoria propria

A Figura 56 apresenta a comparacdo da imagem obtida no trabalho de Assef
(2013), com a imagem final, obtidas nesse trabalho e as imagens de equipamentos

comerciais.
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ASSEF, AMAURI Universidade Tecnologica Fed 091313
PID_13-09-2013_15-14-22.796 C5-2/60-ABD-G 3:34:52PM

X300
Rl F 19_03_2008_06_31_41

L
\\ Freq H4.0M
cm

~—

(b)

-10

-
=]

Profundidade [mm)]
(=]
(=1

Profundidade z[mm]
o

30

(a)

40

-30 -20 -10 0 10 20 30
Eixo lateral [mm)]

(€) (d)

Eixo x[mm]

Figura 56 - Imagens ultrassom geradas a partir de processamentos diferentes. (a)
Equipamento ACUSON X300 Premium Edition (Siemens AG, Alemanha); (b)
Egipamento SonixMDP (ULTRASONIX MEDICAL CORP., CANADA). (c)
Equipamento ULTRA-ORS imagem orgininal do equipamento. (d) Equipamento
ULTRA-ORS imagem gerada com filtros de mediana e compressao logaritmica.
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4.2 RESULTADOS DE IMAGEM MODO B COM ONDAS PLANAS

4.2.1.Resultados DAS
A Figura 57 apresenta a reconstrucao das imagens modo B com plane wave

utilizando método de reconstrucao DAS.
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Figura 57 - Imagens modo B utilizando plane wave reconstruidas com o método DAS.
(a) 1 angulo de 0° levou 4s para ser processado. (b) 7 angulos variando de -0,72° a
0,72° com passo de 0,24° levou 16s para ser processado. (c) 21 angulos variando de
-2,4° a 2,4° com passo de 0.24° levou 50s para ser processado. (d) 51 angulos
variando de -6° a 6° com passo de 0,24° levou 120s para ser processado. (e) 75
angulos variando de -8,88° a 8,88° com passo de 0,24° levou 300s para ser
processado.

Fonte: Autoria propria
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4.2.2.Resultados f-k Migration

A Figura 58 apresenta a reconstrucao das imagens modo B com plane wave
utilizando método de reconstrucao f-k migration.

Profundidade z [mm]
Profundidade z [mm]
Profundidade z [mm]
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Figura 58 - Imagens modo B utilizando planewave reconstruidas com o método f-k
migration. (a) 1 angulo de 0° levou 3s para ser processado. (b) 7 angulos variando de
-0,72° a 0,72° com passo de 0,24° levou 10s para ser processado. (c) 21 angulos
variando de -2,4° a 2,4° com passo de 0,24° levou 30s para ser processado. (d) 51
angulos variando de -6° a 6° com passo de 0,24° levou 60s para ser processado. (e)
75 angulos variando de -8,88° a 8,88° com passo de 0,24° levou 200s para ser
processado.

Fonte: Autoria prépria



4.2.3. Medidas Dimensionais
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As medidas foram feitas a -6 dB de cada ponto de maxima, a comparacao das

medidas dimensionais entre método DAS e método f-k migration, podem ser

observado na Tabela 7 e Tabela 8, pode-se ver a comparacao entre as medidas no

grafico da Figura 59 em relacdo a medida de referéncia fornecida pelo fabricante do

phantom.

Tabela 7 - Medidas feitas nas imagens conforme a Figura 44 formadas pelo método f-

k Migration.
Passo  Angulacio Medida Medida Medida Desvio Diametro  Erro Diémgtro Erl"o Destio
1 2 3 Padrdo Lateral Lateral Axial Axial Padrdo
Angulos 9] (] [mm]  [mm]  [mm]  [mm]  [mm] [%] [mm]  [%] [mm]
1 0 0 14,2 10,7 7,67 3,26 5,44 8,8 4,81 -3,8 044
7 0,24 -0,72a0,72 9,38 9,96 8,24 0,87 5,11 2,2 4,82 -3,6 0,2
21 0,24 -2,4a224 9,39 9,95 10,6 0,6 5,2 4 4,93 -1,4 0,19
51 0,24 -6a6 9,51 10,3 10,2 0,43 4,95 -1 4,96 -0,8 0,01
75 0,24 -8,88a8,88 9,53 9,97 1,02 5,04 4,81 -3,8 4,73 -5,4 0,05

Fonte: Autoria propria

Tabela 8 - Medidas feitas na imagens conforme a Figura 44, formadas pelo método

DAS
Passo Angulacio Medida Medida Medida Desvio Diametro  Erro Diémgtro Erl"o Destio
1 2 3 Padrdo Lateral Lateral Axial Axial Padrdo
Angulos 9] (] [(mm]  [mm]  [mm]  [mm]  [mm] [%] [mm]  [%] [mm]
1 0 0 9,61
7 0,24 -0,72a0,72 9,97 9,1 8,29 0,57
21 024 -2,4a24 9,38 9,17 1,37 5,52
51 0,24 -6ab 9,27 1,19 1,35 0,11 5,6 12 4,58 -8,4 4,02
75 0,24 -8,88a2888 9,4 9,27 1,39 5,57 5,56 11,2 6,62 32,4 3,00

Fonte: Autoria propria
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Figura 59 - Comparacao dos resultados das Tabela 7 e Tabela 8 para as medidas
realizadas com plane wave nos pontos do phantom conforme a Figura 44. As
barras verticais representam os erros padréo.

Fonte: Autoria propria
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4.3 RESULTADOS DE IMAGENS DOPPLER COM ONDA PLANA

4.3.1.Resultado da Estimacao de Velocidade

A Figura 60 apresenta o resultado das imagens Doppler Colorido
reconstruidas com o método f-k Migration. A Figura 61 apresenta o resultado das

imagens reconstruidas com o método DAS.

() (b)

()

Figura 60 - Imagens Doppler colorido utilizando plane wave reconstruidas com o
meétodo f-k Migration, as imagens foram geradas com 10 repeticdes PRF. A velocidade
€ apresentada na escala de m/s. O CIRS Doppler String Phantom model 043 foi
configurado para manter velocidade constante de 0,12 m/s (a) 1 angulo de 0°. (b) 7
angulos variando de -15° a 15° com passo de 1,5° (c) 21 angulos variando de -15° a
15° com passo de 1,5°.

Fonte: Autoria propria
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(@) (b)
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Figura 61 - Imagens Doppler colorido utilizando plane wave reconstruidas com o
método DAS, as imagens foram geradas com 10 repeticbes PRF.A velocidade é
apresentada na escala de m/s. O CIRS Doppler String Phantom model 043 foi
configurado para manter velocidade constante de 0,12 m/s (a) 1 angulo de 0° (b) 7
angulos variando de -15° a 15° com passo de 1,5° (c) 21 angulos variando de -15° a
15° com passo de 1,5°.

Fonte: Autoria prépria
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As velocidades absolutas foram medidas por uma média de valores, e sdo
apresentadas na Tabela 9 e Tabela 10.

Tabela 9 - Medidas da velocidade e diamétro do fluxo referentes a Figura 60 que utiliza
método f-k migration

. Erro n Erro
Velocidade Velocidade Diametro Diametro
Angulos [em/s] [%] [mm] [%]
1 Indeterminado Indeterminado
7 2 -83,33 1,4 366,67
21 14 16,67 11 266,67

Fonte: Autoria propria

Tabela 10 - Medidas da velocidade diamétro do fluxo referentes a Figura 61 que utiliza
método DAS

. Erro n Erro
Velocidade Velocidade Diametro Diametro
Angulos [em/s] [%] [mm] [%]
1 Indeterminado Indeterminado
7 5 -58,33 Indeterminado
21 11 -8,33 1 233,33

Fonte: Autoria propria
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4.3.2. Resultado da Estimacao de Power Doppler para o Phantom String

A Figura 62 apresenta o resultado das imagens Power Doppler reconstruidas
com o método f-k migration. A Figura 63 apresenta o resultado das imagens

reconstruidas com o método DAS.
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Figura 62 - Imagens de Power Doppler utilizando plane wave reconstruidas com o
meétodo f-k migration, as imagens foram geradas com 10 repeticdbes PRF. O CIRS
Doppler String Phantom model 043 foi configurado para manter velocidade constante
de 0,12 m/s. (a) 1 angulo de 0° (b) 7 angulos variando de -15° a 15° com passo de
1,5° (c) 21 angulos variando de -15° a 15° com passo de 1,5°.

Fonte: Autoria propria
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Figura 63 - Imagens de Power Doppler utilizando plane wave reconstruidas com o
método DAS, as imagens foram geradas com 10 repeticbes PRF. O CIRS Doppler
String Phantom model 043 foi configurado para manter velocidade constante de 0,12
m/s. (a) 1 angulo de 0° (b) 7 angulos variando de -15° a 15° com passo de 1,5° (c) 21
angulos variando de -15° a 15° com passo de 1,5°.

Fonte: Autoria propria
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4.3.3. Resultado Estimacao de Power Doppler Phantom Fluxo

A Figura 64 apresenta o resultado das imagens Power Doppler reconstruidas
com o meétodo f-k migration. A Figura 65 apresenta o resultado das imagens

reconstruidas com o método DAS.

Figura 64 - Imagens de Power Doppler utilizando plane wave reconstruidas com o
método DAS, as imagens foram geradas com 10 repetices PRF. Peripheral Vascular
Doppler Flow Phantom modelo 524 foi configurado para manter velocidade constante
de 0,10 m/s e ligado ao tubo de 4 mm de diamétro. (a) 1 angulo de 0° (b) 7 angulos
variando de -6° a 6° com passo de 0,6° (c) 21 angulos variando de -6° a 6° com passo
de 0,6°.

Fonte: Autoria prépria
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Figura 65 - Imagens de Power Doppler utilizando plane wave reconstruidas com o
método f-k migration, as imagens foram geradas com 10 repeticbes PRF. Peripheral
Vascular Doppler Flow Phantom modelo 524 foi configurado para manter velocidade
constante de 0,10 m/s, e ligado ao tubo de 4 mm de diamétro. (a) 1 angulo de Q0° (b) 7
angulos variando de -6° a 6° com passo de 0,6° (c) 21 angulos variando de -6° a 6°
com passo de 0,6°.

Fonte: Autoria prépria
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As aquisicdes foram realizadas de um a vinte e um angulos de 0.6 graus, com
0 transdutor posicionado em transversal com o fluxo do Doppler Flow Controller &
Pumping System ATS. A Figura 66 apresenta o resultado das imagens Power Doppler
reconstruidas com o método f-k migration. A Figura 67 apresenta o resultado das

imagens reconstruidas com o método DAS. O algoritmo est& disponivel no Anexo B.

Figura 66 - Imagens de Power Doppler utilizando planewave reconstruidas com o
método f-k migration, as imagens foram geradas com 10 repeticdes PRF. Peripheral
Vascular Doppler Flow Phantom modelo 524 foi configurado para manter velocidade
constante de 0,10 m/s, e ligado ao tubo de 6 mm de diamétro. (a) 1 angulo de 0° (b) 7
angulos variando de -6° a 6° com passo de 0,6° (¢) 21 angulos variando de -6° a 6°
com passo de 0,6°.

Fonte: Autoria propria
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Figura 67 - Imagens de Power Doppler utilizando planewave reconstruidas com o
método DAS, as imagens foram geradas com 10 repeticbes PRF. Peripheral Vascular
Doppler Flow Phantom modelo 524 foi configurado para manter velocidade constante
de 0,10 m/s, e ligado ao tubo de 6 mm de diamétro. (a) 1 angulo de 0° (b) 7 &ngulos
variando de -6° a 6° com passo de 0,6° (c) 21 angulos variando de -6° a 6° com passo
de 0,6°.
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4.4 CONSIDERACOES FINAIS DO CAPITULO

Analisando-se os resultados obtidos pelo método beamforming tradicional,
verificou-se que os filtros de média auxiliaram muito para melhoria da qualidade da
imagem do beamforming tradicional. Com o filtro Wiener ficou evidente as areas de
estudos e foi possivel verificar que os 4 pontos superiores da imagem sao evidentes.
A filtragem tipo FIR ndo apresentou melhora na qualidade da imagem, apenas o filtro
tipo 1IR Butterworth pode eliminar os sinais nao interessantes deixando mais evidente

onde estéo os pontos de interesse, porém atenuou também a amplitude desses sinais.

Aplicando-se filtros tipo Wiener e FIR a um conjunto de dados processados
inicialmente por Assef (2013), foi possivel alcancar imagens de qualidades melhores,
apesar de ndo se equiparar ainda as imagens dos equipamentos comerciais. A
imagem modo B obtida faz com que o equipamento ULTRA-ORS seja promissor para

o desenvolvimento de imagens com melhor qualidade.

Ao analisar os resultados, foi possivel verificar que a reconstrucao da imagem
com ondas planas necessita de mais angula¢gfes para apresentar qualidade similar a
obtida com o beamforming tradicional. Neste estudo foi necessaria a utilizacdo de
aproximadamente 21 angulos para obter resultados semelhantes. Entretanto, mesmo
com essa limitacdo, a técnica de ondas planas ainda consegue gerar imagens com
taxa de quadros por segundo cerca de seis vezes maior do que o método tradicional
DAS. Chegando a um resultado muito parecido com as dez vezes propostas por
Bercoff (BERCOFF et al., 2011).

O método de f-k migration mostrou-se ser mais eficaz em termos
computacionais e de velocidade pois o seu algoritmo utiliza a FFT, que
computacionalmente é mais facil de executar do que o método delay-and-sum, que
precisa de muitas iteracbes para chegar ao resultado. Na avaliacdo de qualidade de
imagem modo B, o método f-k migration também se mostrou melhor que o método
DAS, requerendo menor quantidade de angulos para gerar uma imagem de qualidade

intermediaria.

Em ambas as imagens Doppler, tanto modo colorido como o0 modo Power

Doppler, quanto maior o numero de angulos, melhor foi a qualidade e precisdo das
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imagens. As imagens processadas com DAS apresentaram melhor qualidade em
relacdo ao método f-k migration. Apesar da imagem modo B apresentar melhor
definicho, o método f-k migration eliminou algumas frequéncias Doppler,

principalmente nas zonas mais profundas.

O principal ponto fraco na elaboracéo do projeto € o fato dos algoritmos serem
executados off-line em arquitetura serializada. O ideal para se alcancar a taxa de
quadros préxima do ideal seria a implementacao dos algoritmos em uma arquitetura

paralelizada baseada em FPGAs ou processadores com multiplos nucleos.
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5 CONCLUSAO

Este trabalho alcancou os objetivos propostos, onde foram implementadas
técnicas atuais e em ascensao na area de ultrassom para auxilio ao diagnostico

clinico.

Os métodos de processamento de sinais de ultrassom utilizando ondas planas
continuam em progresso, sendo que a principal contribuicdo deste trabalho foi
comprovar que a reconstrucdo de imagem Doppler por ultrassom de ondas planas
apresenta maior taxa de quadros por segundo que os métodos tradicionais, com

qualidade de imagens similares.

Assim, apos o desenvolvimento do trabalho de dissertacdo foi possivel

concluir que:

* A técnica de reconstrucdo de onda plana com o método DAS foi

implementada e esta funcional.

» A técnica de reconstrucdo de onda plana com o método f-k migration

foi implementada e esta funcional.

e Astécnicas de Doppler colorido e Power Doppler foram implementadas

e estdo operacionais.

* Todos os sinais de RF brutos foram obtidos com o transdutor linear
L11-4V, contudo, todos os algoritmos para processamento foram
elaborados para trabalhar com qualquer transdutor linear.
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5.1 TRABALHOS FUTUROS

O processo de reconstrucao de imagens modo B a partir dos dados do sistema
ULTRA-ORS deve ser aperfeicoado:

 Pesquisar e implementar novos algoritmos para melhorar o

processamento do beamforming;

» Aplicar outros tipos de filtros para melhorar a aquisicéo das imagens RF,

eliminando ruidos naturais do sistema.

Para aprofundar as pesquisas com ondas planas, deve-se elaborar algoritmos
que apresentem melhor definicdo do Doppler colorido e que apresentem maior taxa
de quadro por segundos:

» Aplicar melhores filtros para melhorar aquisicdo das imagens RF

eliminando ruidos naturais do sistema;

* Pesquisar e implementar novos algoritmos para a reconstrucdo da

imagem;

» Pesquisar e implementar melhores filtros para a obtencao da frequéncia

Doppler, sem eliminar parte importante do espectro do sinal;

» Implementar algoritmos em FPGA ou processadores com multiplos
ndcleos para aumentar a velocidade de processamento e gerar imagens

em tempo real;

« Utilizar plane wave para outras aplicacbes como elastografia, por

exemplo;
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ANEXO A - Cddigo do método f-k migration

function  [ImageArray] = FK_MIG_DIOGO(rf_dat_uncopound, para m1)
wb=waitbar(0, 'FK-Mig beamforming' );
rf_dat_uncopound = double(rf_dat_un copound);

rf_dat_uncopound = rf_dat_uncopound -
mean2(rf_dat_uncopound);
% paraml.p = 3; % a 3-point sinc inter polator is
used

% migRF1 = fkmig(rf_data_fkmig,para m1);
[nt,nx,Nframes] = size(rf_dat_uncop ound);
%-- Temporal shift
param1.t0 = zeros(1,Nframes);
t0 = param1.t0;
wn = paraml.passband;
paraml.ncol = nx;
SIG = double(rf_dat_uncopound);
ntshift = max(round(tO*param1.fs));
%-- Zero-padding before FFTs
%- time direction
if paraml.p
% slight 0-padding with sinc interpolation
ntFFT = round(1.5*nt)+ntshift;
else
% extensive 0-padding is required with linear
interpolation
NtFFT = 4*nt+ntshift;
end

%factor = 1.5;
factor = 20;
nxFFT = ceil(factor*nx); % in order to avoid lateral
edge effects

dx = round(factor*(param1.ncol-nx)) ;% will be used
for FFT interpolation

if ~isequal(wn(:),[0;1])
[b,a] = butter(5,wn);
hf = abs(freqz(b,a,ntFFT/2+1));
hf = hf/max(hf);
else
hf = 1;
end

fO = (0:ntFFT/2)*paraml1.fs/ntFFT;
kx = [0:nxFFT/2 -nxFFT/2+1:-1])/para m1.pitch/nxFFT;
[kx,f] = meshgrid(kx,f0);

migSIG = zeros(ntFFT,nxFFT);

%-- Temporal FFT
SIG = fft(SIG,ntFFT);
% The signal is real: only the positive temporal
frequencies are kept:
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SIG(ntFFT/2+2:ntFFT,:,)) = [];

for k= 1:Nframes

SIGk = SIG(;,:,k);
sinA = sin(paraml1.TXangle(k );
cosA = cos(paraml.TXangle(k );

%-- ERM velocity
v = paraml.c/sqrt(1+cosA+si nA"2);

%-- Compensate for steering angle and/or
depth start

dt = sinA*((nx-1)*(param1.T Xangle(k)<0)-
(0:nx-1))*paraml.pitch/paraml.c; % steering angle
tmp = bsxfun(@times,f0,dt+t 0(k)); % depth
start
SIGKk = SIGk.*exp(-2*1i*pi*t mp);
%-- Spatial FFT
SIGK = fft(SIGk,nxFFT,2);
%-- Note: we choose kz = 2*f/c (i.e. z =
c*t/2);
C = (1+cosA+sinA"2)/(1+cosA M1.5;
fkz = v*sqrt(kx.2+4*f.~2/p araml.c"2*C"2);

%-- Remove evanescent parts
isevanescent = abs(f)./abs( kx)<paraml.c;
SIGk(isevanescent) = 0;

%-- Interpolation in the frequency
domain: f -> fkz

if paraml.p
%- p-point sinc interpolation
SIGk =
interpSINC(paraml.fs/ntFFT,SIGK,fkz(:,1:nxFFT/2+1), paraml.p,([O
1]+wn)/2);
else
%- linear interpolation
SIGk =
interpLIN(param1.fs/ntFFT,SIGK,fkz,([0 1]+wn)/2);
end
%-- Obliquity factor
SIGk = SIGk.*f./fkz;
SIGk(1) = 0;
%-- Filtering
if hf~=1, SIGk = bsxfun(@times,SIGk,hf); end
%-- f-IFFT
SIGk = [SIGk; conj([SIGk(nt FFT/2:-1:2,1)
SIGK(ntFFT/2:-1:2,end:-1:2)])]; %ok

SIGK = ifft(SIGK);
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C = sinA/(2-cosA);

dx = -C*(0:ntFFT-1)/param1. fs*param1l.c/2;
tmp = bsxfun(@times,kx(1,:) ,dx’);
SIGk = SIGk.*exp(-2*1i*pi*t mp);

%-- Compounding
migSIG = ((k-1)*migSIG + S Gk)/k;
waitbar(k/Nframes,wb,sprint f( 'FK-Mig

beamforming %0.0f%%'" ,(k/Nframes)*100));
end
%-- Final migrated signal
migSIG = ifft(migSIG,[],2, 'symmetric’  ); % kx-IFFT
migRF1 = migSIG((1:nt)+ntshift,1:nx );

% real envelope
%ImageArray = abs(hilbert(migRF1)).%0.7;

ImageArray = sqrt(abs(hilbert(migRF 1)));
close(wb);
% figure #1
% x = (0:127)*paraml.pitch;
% z = (O:size(rf_data_fkmig,1)-

1)/paraml.fs*paraml.c/2;
%f1 = figure(1);
% subplot(2,5,Frame_Contador)
% imagesc(x,z,im1)
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function  beamformed=das_with_compounding(rowdata,paraml,na) %
%plane wave beamforming
%for educational purpose
% creates synthetic channel RF data for a linear ar ray xducer
% and perform beamforming
% Limitations: perfect plane wave assumed. Element directivity
neglected
% 6.january 2013 Hans Torp
% clear all;
% load('dados_brutos.mat');
s=double(rowdata);
S =s - mean2(s);
[Nt,N,k]=size(s);
% c=1540;
% c=1540; fs=25e6; pitch=3e-04;
% paraml.c=c;
% paraml.fs=fs;
% paraml.pitch= pitch;
xXd=(0:N-1)*param1l.pitch;
zXd=0;
dt=1/param1.fs; % sampling frequency channel data
zmax = (Nt*param1l.c)/(2*param1.fs);
t=(0:Nt-1)*dt; % time array for channel data
testplot=0; %
Dap=10e-3;Nap=round(Dap/param1l.pitch); % aperture size and number of
elements
wap=hamming(Nap); % apodization window
Nx=N;Nz=Nt;
xax=linspace(xXd(1)+Dap/2,xXd(end)-Dap/2,Nx);
zax=linspace(0,zmax,Nz)’; %size of beamformed image
sb=zeros(Nz,Nx)-10; % beamformed RF data
% k=1,
for k=1:na
for nx=1:Nx,
nl=round(1l+(xax(nx)-Dap/2)/param1l.pitch ); % first index
of rx aperture
sbl=zeros(Nz,Nap); % beamformed RF sgnal for scanline nx
for n=nl:n1+Nap-1,
sinA = sin(paraml1.TXangle(k));
cosA = cos(paraml.TXangle(k));

tau=(zax.*cosA + xax(nx)*sinA + sqr t(zax."2 +
(xXd(n)-xax(nx))."2))/paraml.c;

sb1(:,n-n1+1)=wap(n-

nl+1)*interp1(t,s(:,n,k),tau, 'linear' ,0);
% n
end;
sb(:,nx)=sum(sb1,2);
% beamformed=sb;
end;

sb(;,nx)=sum(sb1,2);
beamformed=sb;
end
%%




