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RESUMO

A utilizagdo de ultra-som na drea médica tem um espectro bastante amplo e, especificamente no
que concerne a imagens, vem se tornando referéncia em alguns exames clinicos. A ultra-sonografia de
modo-B ¢ umas das modalidades mais difundidas, fornecendo imagens anatdmicas bidimensionais
correspondentes a cortes tomogréficos do tecide em questdo. Apesar de todo o avango tecnologico que
vem sendo realizado nas Gltimas décadas, as imagens de modo-B ainda apresentam baixa qualidade, se
comparadas com imagens de ressonancia magnética ou tomografia computadorizada por raios-X. Um dos
principais problemas € a ocorréncia de speckle, um artefato que cria um padrdo granuloso na imagem,
falseando as estruturas nela contidas e ocasionando grande subjetividade ao diagnostico médico. O speckle
di-se em fungdo de interferéncias destrutivas entre, pelo menos, duas reflexdes actsticas que se
sobrepbem, sendo um fendmeno comum a sistemas que utilizam fontes coerentes, como ultra-som, laser e
radar.

O objetivo deste projeto foi o desenvolvimento de métodos matematicos que levassem a redugio
de speckle e a conseqiiente melhora da qualidade das imagens ultra-sonicas de modo-B. Desta forma,
buscou-se contribuir para um menor grau de subjetividade (¢ maior determinismo) no diagnéstico médico
por ultra-som, além de contribuir para a eficdcia de métodos automaticos de analise das imagens que
porventura possam ser utilizados. Além da motivagio principal, procurou-se estender o objetivo a
contribui¢des paralelas em vérios outros aspectos relacionados a imagens ultra-sénicas de modo-B.

Foi desenvolvido um método inédito de reducio de speckle, denominado Diversidade de Fase (ou
Split Phase Processing - SPP), além de propor e implementar inovagdes no método denominado ZAP
(Zero Adjustment Processing). Entre as contribuigdes paralelas, foi desenvolvida a técnica de deteccio de
speckle usando morfologia matemdtica, além da introducdo dos conceitos de espathadores efetivos e
imagem livre de speckle, usada como padrio de referéncia nas sirnulacdes empregadas.

Os métodos desenvolvidos foram aplicados a imagens simuladas, bem como a imagens obtidas de
equipamentos ultra-sénicos comerciais em situagdes clinicas reais. Os resultados foram avaliados
qualitativamente, através de inspe¢do visual, bem como de forma quantitativa, através de andlise
estatistica da melhoria do contraste e da relago sinal-ruido, além da capacidade de detecgdo de estruturas
nas imagens. Foram utilizadas virias imagens de teste e, de forma geral, atingiram-se niveis de reducédo de

speckle de 50 a 90 % com imagens clinicas reais, dependendo do pardmetro de qualidade utilizado.
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ABSTRACT

Medical ultrasound imaging has been widely used and has become a reference standard in some
clinical examinations. B-mode ultrasound imaging is one of its most popular modalities, providing
anatomical bidimensional images, corresponding to tomographic slices of the tissue under investigation.
Despite all technological advances that have been achieved during the past decades, B-mode images still
present low quality, in comparison to magnetic resonance or X-ray computerized tomography images. One
of the chief problems is the occurrence of speckle, an artefact that introduces a worm-like pattern that
pervades the image, corrupting real structures and substantially compromising medical diagnosis. Speckle
results from destructive interference between returning echoes, being characteristic of systems that use

coherent sources, such as ultrasound, laser and radar.

The objective of this thesis was the development of mathematical methods aiming at speckle
reduction and the consequent quality improvement of B-mode ultrasound images. We focused on the
reduction of the subjectivity in ultrasound medical diagnosis and also on the contribution to the
improvement of automatic methods for image analysis. Beyond the scope of the main motivation, it was

also looked for contributions in several other features conceming B-mode ultrasound imaging.

Two different approaches towards speckle reduction were introduced: the first is an original one,
which was called Phase Diversity or Split Phase Processing (SPP), whilst the second includes innovations
in the method known as Zero Adjustment Processing (ZAP). Amongst the side-contributions, it was also
included the development of a speckle detection method using mathematical morphology techniques, as
well as the introduction of the effective scattering and speckle-free concepts, the later used as a golden

standard in ultrasound image simulations.

The developed methods have been applied to simulated and rteal images acquired from
commercial ultrasound equipments in clinical situations. The results have been evaluated qualitatively,
through visual inspection, and quantitatively, through statistical analysis of the signal and contrast to noise
ratio improvements, as well as the structure detection capabilities in the images. Several test images were
used and, in average, it was possible to reach speckle reduction levels between 50 and 90 % with real

climical images, depending on the used quality assurance parameter,
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LISTA DE SIMBOLOS

A seguir encontra-se a maioria dos simbolos utilizados ao longo do texto, agrupados segundo o

contexto no qual estio presentes. Entretanto, um mesmo simbolo pode ser encontrado em diferentes

situagles.

Pulso ultra-sbénico e meio de propagacio:

P
P

R=1

*

e

Mg w8 N A o

N

pressio da onda em um dado meio [N/m°];
amplitude méaxima da onda [N/m*];

coordenada espacial na direcdo de propagagiio do pulso ultra-sénico [m];
coordenada espacial lateral 4 propagacdo do pulso ultra-sdnico [m];

coordenada espacial correspondente & elevago do pulso ultra-sénico [m] (ou também operador
da transformada-Z);

variavel temporal {s];

duragdo do pulso ultra-sénico [s];

densidade média do meio [kg/m’];

compressibilidade do meio [m*/N1;

impedancia aclistica caracteristica do meio [kg/m’s].

velocidade de fase longitudinal da onda de pressdo em um dado meio [m/s];

freqiiéncia temporal da onda de pressio [Hz].

comprimento de onda [m];

fregiiéncia angular temporal da onda de pressfio (w =271 );

constante de propaga¢do ou nimero de onda, correspondente a freqiiéncia angular espacial da
onda de pressdo — no espago tridimensional, tem-se k=k_+k +k, (k, =272 /ey

freqiiéncia angular espacial da onda de pressio na direcdo de propagacio do pulso (axial),

u=~k_;
fregliéncia angular espacial da onda de pressdio na diregdo lateral & propagagfio do pulso,
-

v=k_ :

y?

coeficiente de reflexdo especular.
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Sinal ultra-sdnico retro-espalhado (aplica-se também ao pulso ou imagem ultra-sénica):

s(6) sinal de RF (parte real ou componente em fase de um sinal analitico);
5, {r) sinal em sua forma analitica;

sy (#}  componente em quadratura de um sinal analitico;

#(1) fase do sinal de RF limitada no intervalo entre 0 e 2z

$(t)  fase “desenrolada” do sinal de RF ;

o,

inst

freqiiéncia instantdnea do sinal de RF:
bw largura de banda relativa de um pulso, sinal ou imagem, usualmente calculada a -6 dB da

magnitude do espectro de freqiiéncia do sinal (no caso de imagens, pode se tratar da largura de
banda axial ou lateral);

Operadores e funces:

* operacio de convolugio;

L

operagdo de transformada direta de Fourier (dependendo do caso, pode se tratar da transformada
continua ou discreta);

]

operagdo de tramsformada inversa de Fourier (dependendo do caso, pode se tratar da
transformada continua ou discreta);

-

opera¢do de unifo de conjuntos;

i’ negagdo dos elementos bindrios de um conjunto X qualquer;

® operagdo de dilatagio morfologica (adigdo de Minkovski);

o opera¢o de erosdo morfologica (subtragdo de Minkovski);

. operagfo de fechamento morfolégico;

Z operagio de transformada-Z;

z operador da transformada-Z (ou também coordenada espacial correspondente & elevagio do
pulso ultra-sénico [m]);

) fungio impulso;

rect fun¢do janela retangular;

oI fancdo trem de pulsos;

Pry fung@o densidade de probabilidade de Rayleigh;
W constante da fun¢do densidade de probabilidade de Rayleigh;
A4 amplitude dos pontos da imagem para cdlculo da fungdo de Rayleigh;
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SNR relacdo sinal-ruido;

CNR  relagio contraste-ruido;

média;
2 variancia;
o desvio-padrio;
o angulo de rotag@o da imagem;

MM  funcdo momento de massa.

Métodos de detecgio e reduciio de speckle:

RF radio-fregiiéncia (sinal ou pulso);

FI Freqiiéncia Instantinea (método de detecgio de speckle);

DMS  Detecciio Morfoldgica de Speckle (método de deteceiio de speckle)

SSP Split Spectrum Processing (Diversidade de Freqiiéncia, método de reducio de speckle);
SPP Split Phase Processing (Diversidade de Fase, método de reducio de speckle);

ZAP Zero Adjustment Processing (Processamento de Ajuste de Zero, método de redugiio de speckle)
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Capitulo 1

Introducio

Em geral, as modalidades de diagnéstico médico por imagens podem ser divididas em cinco sub-
areas principais: raios-X, tomografia computadorizada por raios-X, ressondncia nuclear magnética, ultra-
som e medicina nuclear. Todas estas modalidades apresentam certos beneficios que justificam suas razdes
de existir. Entretanto, o diagndstico médico por ultra-som vem sendo amplamente difundido ja ha algum
tempo, tornando-se referéncia em alguns exames clinicos. Sdo vérias as razbes para sua ampla aceitagio,
dentre as quais pode-se destacar o fato de utilizar radiagio ndo-ionizante, pela possibilidade de se obter
imagens em tempo real e ser uma tecnologia com um custo menor que as demais, além da portabilidade e

maior facilidade de operagéo.

A aplicagio de ultra-som na 4rea médica tem um espectro bastante amplo e especificamente no
que concerne a imagens, compreende vérias sub-modalidades, tais como imagens anatdmicas
bidimensionais ¢ tridimensionais, imagens de fluxo e perfusio de tecidos, elastografia, dentre outras. Em
alguns casos, como em imagens de fetos, por exemplo, a ultra-sonografia ja é considerada um padrio
internacional (Lizzi et al., 2003). Para o futuro, espera-se ainda uma maior difusio da utilizagdo do ultra-
som, principalmente no que diz respeito ao desenvolvimento de transdutores de elementos multiplos e sua
conseqilente miniaturizacio, uso de agentes de contraste e obtengdo de imagens harménicas, além da
ampliaggo da capacidade computacional dos equipamentos e da adogio de novas técnicas de
processamento de sinais e imagens. Apesar de existirem semelhangas fundamentais entre as varias
modalidades ultra-sonogréficas, o presente trabalho dedica-se is imagens anatmicas bidimensionais, ou

imagens de modo-B.
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Detecgdo ¢ reducdo de “speckle ™ em imagem médics por ultra-som — Introdugdo

A figura 1.1 Hlustra trés tipicas imagens ultra-sdnicas de modo-B, obtidas em situacdes clinicas. A
primeira (fig. 1.1.a) corresponde a uma imagem de mama obtida com um transdutor de arranjo linear
{{inear arrayy. A segunda (fig. 1.1.b) Hlustra uma imagem obsiétrica obtida com transdutor de arranjo
convexe {cwrved array), enguanto que a (ltima {(fig. 1.1.¢) comresponde a uma imagem cardiaca obtida

com transdutor de arranjo com varredura eletrOnica {(phased array.

Figura 1.1, Imagens witra-sinicas obtidas por eguipamentos comerciaiy em exames ofinicos: o} imagem de

mama utilizando-se fransdutor de arranjo linear; b} imagem obstétrica com transdutor de arranjo convexo: o

imagem cardiaca com fransdutor de varredura eletronica, Coriesia: Philips Ultrasound, Bothel/WA, EUA.

A figura 1.2.2 ilustra uma imagem sintética de um corte anatdmico obstétrico, enquanto que a
figura 1.2.b representa sua correspondente imagem ultra-sdnica de modo-B obtida por simulagio. O
método de simulacdo € abordade na secdo 2.3. Analisando esta dltima, pode-se perceber as linhas gerais
do feto, as paredes do ftere ¢ até mesmo ¢ cordiio umbilical. Entretanto, ao se ampliar a regifio destacada
na imagem (fig. 1.3}, a distinglo entre estruturas muito préximas torma-se extremamente dificil. Percebe-
s¢ que as bordas da imagem foram bastante corrompidas, de forma que as regides mais claras sdo
permeadas por vales escures, exiginde muita experiéneia e conhecimento anatdmico do profissional que
ira analisar tmagens de tal natureza. Este fendmeno € causado principalmente por um artefato denominado
speckie’. Adotou-se o conceito de artefato por se tratar de um fendmeno inerente 2o sinal ultra-sdnico,
independente se desejdvel ou nio. Por ruido entende-se um fendmeno externo que corrompe a informagio

que se deseja obter.

Existem varios tipos de problemas que acometem imagens ultra-sénicas, podendo se destacar, por
exemplo, 4 atenuacBo do pulso ultra-sénico {causando alieragles na amplitude ¢ na fase do sinal),
reverberagbes maltiplas, ruidos elétricos, dentre outros. Deixade por dltimo, mas nfo menos severo,

encontra-se 0 speckle. Este artefato cria um padrio granuloso na fmagem, falseando as estruturas nela

’ Apesar de speckle ser um termo de lngua inglesa, sua adogHo neste trabatho deve-se  sua difusio na drea de uitra-

som € Optica, ¢ devide & auséneia de uma traduclo equivalents em lingua portuguesa.
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Detecedio e reducdo de “speckle” em imagem médica por ultra-som — Introducdo

contidas, dificultando sua visualizagio e, consegiientemente, o diagndstico médico. O speckle encontra-se
presente ndo s6 em imagens ultra-sdnicas, mas em todos os tipos de imagens que utilizam fontes
coerentes, lais como sistemas opticos (laser) ou de radio (radar), sendo resultante de interferfncias
coerentes, ou sgja, interferéncias de espathamentos geradas em diferentes regides e detectadas
simuitancamente {Burckhardt, 1978). Na propagacio de uma onda. o conceito de coeréneia diz respeito 4
estabilidade. ou predictabilidade, de sua fase, ou seja, ondas coerentes ©m. além da mesma freqliéneia,
uma relacdo fixa de fase entre as frentes de onda. Segundo a definiclio de Walker e Bliss {1932y a
coeréneia € a propriedade de uma onda cuja fase ¢ continua, estabelecendo uma relacio linear da fase com

a posigiio da onda para um dado instante de tempo.

Figura 1.2~ a) Imagem. em escala de cinza, represeniando feto no ditero, modificada do programa Figld 11

tfensen ¢ Nikolov, 2000); b} imagem ultra-sénica de modo-B resultante, obtida por simulacde,

Figura 1.3 ~ Ampliaedo da regido destacada na fig. 1.2.6, ilustrando a dificuldade em se distinguir as

diferentes estruturas em fungdo da presenca de “speckie”.

A motivagdo principal deste trabalho foi ¢ estudo da degradagio da qualidade das imagens de
ultra-som, quando corrompidas por speckle. Sende assim, o objetivo principal deste projeto fol o
desenvolvimento de métodos matematicos visando a reducio de speckle e a consegiiente melhora da

qualidade das imagens de ultra-som de modo-B. Desta forma espera-se contribuir para um menor grau de
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subjetividade (e maior determinismo) no diagndstico médico por ultra-som, além de contribuir para a

eficacia de métodos automaticos de analise das imagens que porventura sejam empregados futuramente.

Além da motivaco principal, buscou-se contribuir em varios outros aspectos relacionados a
imagens ultra-snicas de modo-B, estendendo o objetivo a contribuicBes paralelas que incluem o
desenvolvimento de uma nova técnica de detecgiio de speckle usando morfologia matematica, além da
introducdo dos conceitos de espalhadores efetivos e imagem livre de speckle, usada como padrio de

referéncia nas simulagdes empregadas.

Pdgina 4 Ricardo Grossi Dantas



Capitulo 2

Revisao Bibliografica

2.1. Imagens médicas ultra-sénicas de modo-B

Em aplicagSes médicas, a ultra-sonografia anatdmica bidimensional, ou modo-B, é basicamente
uma modalidade tomografica, de forma que a imagem obtida esta relacionada, quanto a forma, 3 uma
secdo do tecido sob investigacdio. Além disso, a ultra-sonografia é eminentemente uma modalidade
destinada a tecidos moles, de forma que seu uso ¢ desaconsethado a regides que contém 0ssos ou gases . A
ampla utilizagdo do ultra-som na area médica da-se principalmente, mas ndo se limitando, pelo fato de
utilizar radiagdo néo-ionizante, além de ser uma modalidade de imagem em tempo real. Outros fatores que
também contribuem para a utilizagdio da ultra-sonografia é o custo do equipamento, geralmente inferior
aos das demais modalidades de imagem, e também da possibilidade de se adquirir informagdes
quantitativas e visuais de fluxo sangiiineo, apesar desta categoria diferir-se das imagens anatémicas de

modo-B tratadas neste trabalho.

O ultra-som € uma onda mecénica cuja freqiiéncia esta acima do limiar de percepgéo humano, ou
seja, 20 kHz. O pulso ultra-sénico é um sinal coerente, de forma que as frentes de onda ocorrem em fase,

apresentando componentes de freqiiéncia distribuidos em torno de um valor central. O ultra-som, como

* e ’ * PRl & r n g
Atualmente ja se obtém imagens paramétricas de algumas regides 6sseas, como o calcdneo, mas sua presenga cria

regides de sombra sobre os tecidos moles adjacentes (Maia et al., 2000),
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toda onda, ¢ ainda passivel de efeitos como reflexio, difracio, reverberaciio, atenuagio, dentre outros.
Uma abordagem bastante Gtil para andlise matematica do ultra-som, mas niio menos fiel & realidade,
baseia-se na teoria de sistemas lineares, que corresponde a analisar os sistemas ultra-sénicos nos dominios
do tempo (ou espaco) e fregiiéncia (ou espago-k), modelando suas respostas impulsivas e fungdes de
espalhamento. Este modelo baseia-se na aproximacio de Fraunhofer, considerando que, dentre certas
condigdes, descritas mais adiante, a distribui¢do espaco-temporal da pressdo do feixe ultra-sénico pode ser

estimada pela transformada bidimensional de Fourier do pulse (Anderson e Trahey, 2000).

TRANSMISSAO E RECEPCAO DO FEIXE ULTRA-SONICO

Transdutores ultra-sGnicos tipicos apresentam, como parte ativa, um elemento piezoelétrico,
utilizado tanto para transmissio do pulso quanto para recepgfo das reflexdes (ecos), sendo usualmente
constituidos de cerdmicas do tipo PZT (titanato zirconato de chumbo). O sinal captado, sinal de radio-
fregiiéncia (RF), tem sua envoltoria calculada, resultando em uma linha da imagem, denominada linha de
modo-A (amplitude). Na composicdo da imagem de modo-B (britho) s3o necessarias vérias linhas de

modo-A dispostas paralelamente ou setorialmente (veja exemplos na figura 1.1).

As figuras 2.1 e 2.2 ilustram pulsos ultra-sénicos emitidos por transdutores de elemento Gnico
planar e focalizado, respectivamente. Estes dados foram obtidos em simulacio usando o método do
espectro de diretividade introduzido por Leeman e colaboradores (Dantas et al., 2000 ¢ Leeman et al.,
2000b). A figura 2.1.a ilustra um pulso sintético gerado por transdutor circular de face plana em nove
profundidades diferentes, propagando-se da esquerda para direita (a distdncia entre os pulsos esta fora de
escala, sendo que o mais & esquerda encontra-se no campo préximo, perto da face do transdutor). E
interessante notar que as ondas de borda, causadas por descontinuidades nas extremidades do elemento
piezoelétrico, vio se aproximando da onda direta com o aumento da profundidade, formando uma frente
de onda tnica. Por outro lado o feixe vai se espathando, reduzindo sua resolugio lateral. A figura 2.1.b
ilustra o envelope dos pulsos da fig. 2.1.a, enquanto que na fig. 2.1.c tem-se seu contorno calculado a -20
dB.

Se por um lado a largura do feixe ¢ indesejavel, a focalizagdo, como ilustrado em 2.2.a, permite
um boa resolucdo lateral, mas apenas em uma pequena regifio, podendo proporcionar distorgdes na

imagem. Como na figura 2.1, em 22b e 2.2.c tem-se os envelopes ¢ contornos (a -20 dB),

" Por largura do feixe, entende-se o tamanho espacial do feixe na diregio lateral (normal  sua propagacio), enquanto
que por abertura do feixe, entende-se a abertura lateral de seu espectro de freqiiéncias. Quanto menor a largura do

feixe, malior € sua abertura e, conseqilentemente, maior € sua resolugio lateral.
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respectivamente. Comparando o tamanho lateral dos pulsos na regifio focal (aproximadamente entre as
terceira e quarta posigbes) com os demais, percebe-se um estreitamento do feixe. Novamente

convencionou-se que os pulses propagam-se da esquerda para direita,

Figura 2.1 — Nove instartes du propagacde de um pulso ultra-sénico simulado proveniente de wm rransduior

de elemento inico circular de face plana. gj Puiso, b} sew envelope ¢ ¢i contorno do arvelope calonlado a -20

dB. O pulso se propaga de esquerda para direita, estando o primeiro bem proximo do transdutor emissor.

Sistemas ultra-sénicos antigos utilizavam apenas um elemento piezoclétrico, realizando a
varredura de forma mecnica. Isto acarretava vérias limitacdes, como o tamanho do feine, dada a
unpossibilidade de se fazer focalizaglio dindmica, além do mamanho do préprio transdutor. Em sistemas
mais modemnes, o advento de transdutores constituidos por arranjos de elementos piezoelétricos permitia
tanto a varredura do feixe quanto a focalizaciio dinfimica do mesmo, podendo esta ser feita na recepedo ou
durante toda propagagio do pulso (transmissio e recepedo). Bstes arranjos contém da ordem de dezenas de
clementos piezoelétricos independentes que individualmente participam dos gstagios de transmissBo ¢
recepedo. Tipicamente sdo utilizados de 64 a 256 elementos piezoelétricos, com freqiéncias centrais

variando de 1 2 15 MHz (Souguet, 2001,
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Figure 2.2 ~ Nove instantes da propagacdo de up pudso wlira-sdnics proveniente de um transdutor de
elemento srico focalizado. @) Pulso, B} seu envelope ¢ ¢} comorne do envelope caicnlado o -20 d8. O pulso

s¢ propaga de esquerdn para divelta, estando o primeiro bem préximoe do ransdutor emissor.

Durante a transmissdio, se os sinais apiicados a cada wn dos elementos piezoeiétricos sofrerem
atrasos diferentes, semelhantes aos ilustrados na figura 2.3.a, a frente de onda resultante convergird para
uma zona focal. Ja durante a recepgio ocorre o oposto, como Hustrado em 2.3.b: caso sejam aplicados
diferentes atrasos aos sinais recebidos, a composicBo de todos eles resultard em um dnico singl mais forte
proveniente de uma determinada regifieo. Durante a recepelio, gerslmente fazese uso da focalizacio
dindmica, pois € possivel a adogio de focos miltiplos (em diferentes profundidades) para um mesmo sinal
captado. J4 na transmisso, a focalizacho dindmice exige que, para cada distdneia focal, uma imagem sela
adquirida, reduzindo a taxa de fotogramas (niimero de imagens por segundo}. Sendo assim, geralmente

adota-se a focalizac#io dindmica na recepco e foco fixo na transmissdo {Anderson ¢ Trahey, 2000). Nos
diagramas da figura 2.3, os blocos identificados por T correspondem a atrasos aplicados aos sinais, tanto

na transmissdo quanto na recepedo.
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Figura 2.3 — Transdutor de arranjo linear ilustrando a focalizagdo

dindmica durante a transmissdo “a” e durante a recepcdo “b’
{224

A habilidade de um sistema ultra-sdnico em discriminar estruturas muito proximas entre si é dada
pela resolugdo, que apresenta trés componentes espaciais: resolugdes axial e lateral, e elevacdo. A
resolucdo axial, na direcdo da propagacdo do pulso, € dada pela duragio do mesmo, estando assim
diretamente ligada 4 freqliéncia do pulso e a sua largura de banda. Por outro lado, a resolucsio lateral
depende da largura do pulso e, conseqiientemente, da abertura do transdutor. Por elevagio entende-se a
- altura, ou mais especificamente, a espessura do volume compreendido pelo pulso durante a varredura da
imagem. A este volume compreendido pelo pulso em cada instante, chama-se célula de resolugdo. Desta
forma, em um sistema ultra-sénico qualquer, a célula de resolugdo corresponde ao tamanho da menor
estrutura detectdvel. Apesar da natureza tridimensional do pulso, ele pode ser representado de forma
bidimensional através de sua projegio na dire¢dio da elevacdo no plano axial x lateral (Anderson e Trahey,
2000; Leeman et al., 2000b; Souquet, 2001).

Atualmente, a largura de banda tipica de um pulso gerado por um transdutor gira em torno de 60 a
80 %. Para o futuro espera-se obter transdutores com larguras de banda maiores que 100 % e altos
coeficientes de acoplamento eletromecanico, atingindo-se assim uma melhor qualidade nas imagens ultra-

sonicas (Souquet, 2001).
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ESPALHAMENTO E REFLEXAO ACUSTICA

Duas caracteristicas sdo necessarias para a propagacfo de ondas mecénicas em um determinado
meio: elasticidade (compressibilidade do meio, x} e inércia (densidade média do meio, pg). A elasticidade
faz com que qualquer distirbio sofrido pelo meio tenda a ser corrigido, enquanto a inéreia permite que
essa correcfio seja excessiva, gerando uma reagfo de corregio do eqguilibrio no sentido oposte, resultando

em um fendémeno propagante, formando assim ondas de pressdo acusticas (Insana e Brown, 1993).

A onda de pressdo acistica, pfx,y.zt), caracteriza-se pela amplitude da pressio em uma
determinada posigdo espacial (xp)52p) € em um determinado instante de tempo f;. Sem perda de
generalidade, pode-se utilizar a representagdo unidimensional do pulso de pressdo, de forma que a posigio
e o tempo podem ser relacionados entre si através da compressibilidade ¢ da densidade do meio pelas

equacdes seguintes. A equagio 2.1 corresponde 4 equagio de onda em termos da presséo p.

&*p &' p
— Pk —E =0
A Po a2 2.1

onde: p ¢ a pressdo da onda em um dado meio;
pg é a densidade média do meio;

x € a compressibilidade do meio.

A equac@o 2.2 € conhecida como equagio de dispersdo ou equacéo de Brillouin para ondas planas
longitudinais, estabelecendo a relagfo espaco-temporal de uma onda de press@o em um meio sem

dispersio (Christensen, 1988).

k= poxer’ | 22

onde: ké a constante de propagacio ou niimero de onda, correspondente a freqiiéncia angular espacial da
onda de pressio;

w ¢ a freqiiéncia angular temporal da onda de pressio.

Em um meio sem dispersdo, onde p; € x so constantes, a equagio 2.2 da origem & equagfio 2.3,

que relaciona a velocidade de fase (c) de uma onda com a densidade {p¢) e compressibilidade (x} do meio.

ko \pox (23)

onde: ¢ € a velocidade de fase longitudinal da onda de pressio em um dado meio;

pp é a densidade média do meio;

x € a compressibilidade do meio;
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A ¢ o comprimento de onda (distancia entre duas frentes de onda);

/¢ a freqiiéncia temporal da onda de pressio (@ = 27f).

Os tecidos moles humanos sdo considerados acusticamente isotrdpicos, de forma que a velocidade
de propagacédo da onda de pressdo emitida e captada pelo transdutor é considerada como tendo o valor
médio aproximado de 1540 m/s em todas as direcdes. Na 4gua, em condiges ambientes de temperatura e
presséo, o valor de ¢ € de aproximadamente 1500 m/s (Wells, 1977). Como nos capitulos seguintes sio
utilizados alguns pulsos que foram adquiridos em agua, ac longo de todo o texto adota-se a velocidade do

som como sendo igual a 1500 m/s, sem perda de generalidade.

A interagio destas ondas de pressdo com a interface entre dois meios resulta em dois fendmenos
distintos: reflexdo especular e espalhamento, e sfo geradas por variages na densidade e/ou
compressibilidade do meio. Estas duas aitimas estfo relacionadas a velocidade da onda de pressio no

meio em questéo, definindo a impedéncia actistica, Z, pela seguinte equagio:

Z=pye=, 22 (2.4)
K

A reflexdo especular ocorre quando da interagio do pulso com interfaces varias vezes maiores que
seu comprimento de onda, 4. Sejam dois meios quaisquer, 1 e 2, e uma onda incidente, monocromatica e
continua, de amplitude p;. Quando o pulso atinge a interface entre os meios, parte do pulso incidente é
refletida e parte ¢ transmitida (eq. 2.5.a), com amplitudes e dngulos dados pela lei de Snell (eq. 2.5.b),

originalmente aplicada a sistemas épticos (Wells, 1977), como ilustrado pela figura 2.4,

Rw&:(Zz/cos@)—(zl/cosﬁi) (25.4)
p (Z,/c0s8,)+(Z, [cos8)) o
sing, A _ ¢
sind, B A, - c, 2:5b)

onde: R é o coeficiente de reflexdo;
i ¢ pr 580 as amplitudes das ondas de pressiio incidente e refletida;
6 e ¢ sdo os dngulos das ondas incidente e transmitida (vide figura 2.4);
A; e A; sio os comprimentos das ondas nos meios 1 € 2;

¢; € ¢z sdo as velocidades de propagacgio do som nos meios 1 € 2.

E interessante ressaltar que o angulo de reflexio, &, (figura 2.4) é igual ao de incidéncia, 6.
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Onda incidente Onda refletida
0,16,
meio 1
meio 2
0,

Onda transmitida

Figura 2.4 — Comportamento de uma onda acustica na interface entre dois meios distintos.

O espalhamento ¢ um fendmeno mais complexo, resultante da interagfio do pulso incidente com
estruturas de tamanho comparavel ou menor que seu comprimento de onda. Estas estruturas agem como
refletores difusos, refletindo ondas de baixa amplitude em todas as diregdes (Quistgaard, 1997). Se certa
particula (espalhador) tem as mesmas densidade e compressibilidade do meio, a propagacdo de uma onda
acustica nfo resultara em nenhum espalhamento. No caso da densidade ser a mesma, mas a
compressibilidade diferente, este espalhador tera uma expansfio e compressdo radial diferente do meio,
denominada radiagdo monopolar, do ingiés monopole radiation (Faran, 1951). Por outro lado, se a
compressibilidade € a mesma, mas a densidade diferente, o espalhador tera um movimento para frente e
para tras denominado radiagdo do tipo bipolar, do inglés dipole radiation (Faran, 1951). Usualmente os
dois tipos de radiagio ocorrem simuitaneamente, com um predominando sobre oufro. Enquanto a
diferenca de impedéncias actisticas define a parcela da onda incidente que sera refletida e/ou espalhada, o
movimento elastico da particula proporciona alteragSes na fase da mesma. Este é um ponto importante no
que concerne a simulagdo de espalhamento acistico, pois, como serd visto mais adiante, as diferengas de
impedéncia entre os espalhadores € 0 meio podem ser modeladas como varidveis complexas, contendo
magnitude e fase. A solugdo analitica para este padrio de radiagéio de uma esfera elastica em meio fluido

foi primeiramente descrita por Faran em 1951.

Qutra consideraciio importante a respeito do trabalho de Faran implica que a magnitude da
reflexdio tem uma dependéncia com o quadrado da freqiiéncia do pulso (proporcional a f %), quando o

tamanho do espalhador € menor que o comprimento da onda incidente. Quando a amplitude [Py €
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apresentada em termos de intensidade |[Py|°, sua dependéncia com a freqiiéncia é quadratica (proporcional
a f*). Aos espalhadores cujas dimensdes sdo menores que o comprimento de onda do pulso, chama-se
espalhadores de Rayleigh. Eles sdo considerados isotrépicos, ou seja, a emissdo sonora ocorre
uniformemente em todas as diregdes (Faran, 1951; Quistgaard, 1997). Apesar de aparentemente
indescjavel, esta relag@o entre o tamanho do espalhador e o comprimento de onda do pulso pode ser atil
durante a aquisi¢@o de imagens de determinados 6rgdos. Exemplificando, na faixa de freqiiéncias entre 1 ¢
5 MHz, os sinais provenientes de regides preenchidas por sangue, como nas cidmaras cardiacas, sdo
aproximadamente 20 dB mais fracos que os advindos das paredes do coragio, fazendo com que o sangue
seja praticamente “invisivel” na imagem de ultra-som. J4 na faixa de freqiiéncias compreendida entre 20 e
30 MHz, as células sangliineas comportam-se como espalhadores de Rayleigh, fazendo com que as

reflexdes advindas do sangue sejam tdo intensas como as do miocardio (Anderson e Trahey, 2000).

Independentemente de o fendmeno ser reflexfio especular ou espalhamento, segundo Hutchins e
Leeman (1982), os ecos sdo gerados pela presenga de nio-homogeneidades dos tecidos em funcdio de
flutvagdes de sua impedéncia caracteristica, ou seja, a imagem de ultra-som corresponde 3 variacdo da
impedéncia do meio, e ndo de seus valores absolutos. Por esta razio, imagens ultra-sdnicas podem ser

interpretadas como gradientes das estruturas anatdmicas sob investigagio.

Outro ponto importante de sistemas ultra-sdnicos diz respeito 4 atenuagio da onda (redugiio de
amplitude) ao se propagar por um meio. Esta ¢ dependente tanto do meio por onde o pulso se propaga
quanto da freqiiéncia do mesmo. Em tecidos moles humanos, a atenuagiio média encontra-se em torno de
0,5 dB/MHz-cm. Este fendmeno tem o comportamento semelhante a um filtro passa-baixas, reduzindo a
amplitude das componentes de alta freqiiéncia de forma mais severa que as de baixa freqiiéncia. Em
média, durante a pratica meédica, aproximadamente 98 % da energia transmitida ¢ atenuada pelos tecidos,

restando apenas 2 % para a formagdo da imagem (Anderson e Trahey, 2000).

A PROPAGACAO SONORA COMO PROCESSO LINEAR

Uma das solugdes da equagio de onda (eq. 2.1) corresponde 2 uma onda de pressdo acistica plana
¢ continua propagando-se no espago unidimensional ao longo da diregiio axial x, representada pela

equacio 2.6.a;
p(x,1) = P, cos(2aft — kx) (2.6.a)
sendo k =27 /¢ (2.6.b)

onde: Py é a amplitude da onda;

J € a freqiiéncia temporal (neste caso s6 h4 uma componente);
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k € o nimero de onda, derivado da equacido 2.3;
x ¢ a direcdo axial de propagacio do pulso;

t é a variavel temporal.

Modelando-se o sistema ultra-sénico como linear, pode-se entdo representar qualquer onda de
pressdo pela sobreposicdo de diferentes ondas planas (como as descritas pela equacio 2.6.a) permitindo a
decomposicio de um pulso de banda larga em um conjunto de fontes aclsticas monocromaticas
individuais. Ainda segundo a terminologia de sistemas lineares, o pulso acistico pode ser definido como a

resposta impulsiva do sistema ultra-sonico, também conhecida por fungdo de espalhamento de ponto.

Segundo o principio de Huygen-Fresnel, uma onda qualquer pode ser decomposta em um
conjunto de ondas esféricas em expanséo, geradas por fontes pontuais. Em regides proximas ao transdutor,
os raios destas ondas esféricas sio comparaveis as dimenstes do elemento piezoelétrico (considerando
transdutor de elemento {inico), de forma que a sobreposi¢do entre elas pode ocorrer fora de fase, criando
descontinuidades pontuais no feixe. Esta regifio é denominada campo préximo ou zona de Fresnel. Com o
aumento da distdncia da face do transdutor, os raios das ondas esféricas tomam-se maiores ¢ as dimensoes
do elemento piezoelétrico passam a ser ndo mais tio significantes, no sentido em que a composigdo entre
as varias frentes de ondas esféricas ocorre em fase, resultando em uma frente de onda Gnica. A esta regifo
dé-se o nome de campo distante ou zona de Fraunhofer. A figura 2.5 ilustra o mapeamento de um
transdutor circular ndo-focalizado feito ao longo de sua direcdo axial. O hidrofone pontual foi inicialmente
posicicnado na regifio central da face do transdutor, varrendo uma distincia de 300 mm, com passos de
0,50 mm. A cada medida era calculado o valor RMS do pulso adquirido. A linha vertical pontilhada define

o limite entre 0s campos proximo e distante.

Campe acustico de um ransdutor na diregan axial
‘; T i T T 1 i

©w o oo
ECY [a1] o0
1 F

Amplitude RMS (u.a.)

o
o}
'

| i L
g a0 108 150 200 250 300
Distancia da face do transdutor {mm)

Figura 2.5 ~ Mapeamento de um transdutor real por um hidrofone pontual ao longo de sua diregdo axial. A linha

vertical tracejada define o limite entre o campo préximo (zona de Fresnel) do campo distante (zona de Fraunhaofer).
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A modelagem de um sistema ultra-sénico como linear da-se pela aproximacio de Fraunhofer,
originalmente desenvolvida para aplicagdes na area de dptica (Goodman, 1968). Isto implica que um

sistema ultra-sénico pode ser caracterizado no espago-k (dominio de freqiiéncias espaciais —
k=k, +k, +k.). que corresponde & estimacio do comportamento espacial do feixe actstico pela

transformada de Fourier de sua resposta impulsiva. Esta consideragiio pode ser utilizada desde que seja no
campo distante de um transdutor nio focalizado (zona de Fraunhofer) ou na regido focal de um transdutor
focalizado (na regido focal, as ondas esféricas convergentes comportam-se como ondas planas advindas de
um transdutor ndo focalizado localizado 2 uma grande distancia). O desenvolvimento da aproximagio de

Fraunhofer pode ser encontrado em Anderson e Trahey, 2000.

Como o pulso ultra-sénico € descrito em quatro dimensdes, pode-se analisa-lo em um instante de
tempo fixo, por exemplo, ¢ = 0. Como citado anteriormente, pode-se ainda suprimir a elevagdo (eixo z),
utilizando a projecdo do pulso no plano xy (axial-lateral). Desta forma, o pulso pfx,y} ¢ representado no
espaco-k em termos de suas componentes espectrais de freqiliéncias espaciais por sua transformada de
Fourier. Para uma fungdo de espalhamento de ponto genérica f{x,y), suas transformadas de Fourier direta e

inversa sdo dadas pelas equagdes 2.7 e 2.8 (Gonzalez ¢ Woods, 2000).

S Gy} = P == [ [10uy)expl-j2mee + )] dsdy @
SHF@W=f(xp) = [ [Fuv)expl 2+ vy)) dudy @8

onde: F(uv) ¢ a transformada de Fourier bidimensional de ffx,);
u e v 530 as coordenadas no espago-k, apss suprimir a elevagio: K=k _+k b
S e 37 sdoas operagdes de transformada de Fourier direta e inversa, respectivamente.

Um determinado corpo ou tecido, por onde o pulso se propaga, tem sua resposta impulsiva, A(x,y),
modelada pela diferenca de impedéancias actsticas entre as estruturas que a compdem. No espaco-k, a

interacdo entre o pulso, P(w.v), ¢ este corpo, H(u,v), é dada pela multiplicagdo entre seus espectros de

" O espago-k corresponde ao dominio de freqiiéncias angulares de um sistema representado no espaco fisico
ridimensional, equivalente & representagfio de sistemas varidveis no tempo no dominio da freqiiéncia angular o,

onde w= 2.
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freqiiéncia (equagdo 2.9), onde G{u,v) é o espectro dos sinais retro-espalhados, também denominados

sinais de radio-freqiiéncia ou RF.
G(u,v) = P(u,v)- H(u,v) (2.9)

Pelas propriedades da transformada de Fourier, a multiplicagio entre fungBes espectrais no
dominio da freqiiéncia (espago-k) pode ser representada pela operagiio de convolugdo no dominio do
tempo (ou espago). Sendo assim, a relacio estabelecida pela equagio 2.9 pode também ser representada
pela equagdo 2.10, onde g(x,)) ¢ a imagem de RF resultante, cujo envelope da origem & imagem de

modo-B.
g(r.y)= p(x,y)*h(x,y) = [ {pr,v)n(x =7,y ~v)dndv (2.10)

onde: * corresponde a operagio de convolugio.

Pela equacio 2.9, um sistema ultra-sénico real que tenha uma fungio de espalhamento de ponto
igual a P(u,v) atua como uma mascara no espago-£, atribuindo diferentes pesos  resposta impulsiva da
estrutura, Hfu,v). Seguindo a mesma linha, um sistema ideal deveria se comportar como um filtro passa-
tudo, ou seja, a imagem ultra-sdnica no espaco-k, G{u,v), seria a propria resposta impulsiva da estrutura
H(u,v) sob investigagio. Em situagdes praticas, isto so seria possivel quando o pulso ultra-sbnico se

aproximasse de um impulso (baixo comprimento de onda e alta largura de banda, Tobocman et al., 2002).

As equagdes acima correspondem a sistemas continuos, tanto no dominio do tempo (ou espago)
quanto no da freqiiéncia (ou espago-k). Como sistemas ultra-sénicos modemos sdo eminentemente
digitais, realizando a amostragem dos sinais captados pelos elementos piezoelétricos do transdutor (sinais
de radio-freqiiéncia ou simplesmente sinais de RF), as transformadas de Fourier direta e inversa podem ser
representadas no dominio discreto pelas equacdes 2.11 e 2.12, respectivamente (Gonzalez ¢ Woods,

2000).

1 M-IN=-1
F(uv)=—— 3% f(x.y)expl-22(ux/ M +vp/N)] @11)

MN x=l p=0
F¥)= X3 Fuv)explj2n(u/ M +vy/N)] @12)

onde: Me N correspondem as dimensdes axial e lateral de f{x,) e F(uv).

As formulagbes das transformadas discretas de Fourier das equagdes 2.11 e 2.12 sdo geralmente

adotadas na area de engenharia. Entretanto, € possivel encontrar formulagdes em algumas sub-areas de
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matematica ou fisica (a geofisica é uma delas) onde é usada a exponencial complexa positiva na
transformada direta (jw) e negativa na transformada inversa (<), onde @ representa o eixo de fregiiéncias
(Claerbout, 1992). Além disso, algumas implementacdes numéricas destas equacdes, como € o caso dos
cédigos implementados em ambiente MATLAB® (MathWorks, EUA), utilizam a constante //MN na
transformada inversa, e nao na direta. Desde que se tenha o devido cuidado na utilizagio destas equagdes e

na interpretagio de seus resultados, elas sio equivalentes.

Para a multiplicagio dos espectros, como descrito pela equagio 2.9, tanto Pfuv) quanto H(u,v}
devem ter o0 mesmo tamanho, de forma que a matriz de menores dimensdes, geralmente o pulso Pfu,v),
tem suas dimensGes ampliadas através da criagdo de uma borda de zeros. J4 a operacdio de convolucio

discreta € descrita pela equagdo 2.13.

M1N-}

Zp(m,n)h(x —-m,y—Hn) (2.13)

m=0 g

1
g(x.y)=p.(x,y)*h (x,y)= v
Considerando que p(x,y) tenha dimensdes 4 x B e A(x,y) dimensdes C x D, de forma a se evitar
erros de revestimento (regides nulas durante a translagio de uma das matrizes), ambas as funcdes devem
ter periodicidade M x N nas diredes x e y, respectivamente. Isto implica na extenséo das bordas de pixy)

€ h(x.y) para p.(x.y) € h(x,y), definindo-se M e N da seguinte forma:

MzA+C-1 (2.14.2)
NzB+D-1 (2.14.b)

As periodicidades das fungbes p(x,3) e h(x,y) sio obtidas estendendo-se ambas como descrito a

seguir;
(x.7) p(x,y) 0<x<A4-1 e 0<y<B-1
X, =
Peiby 0 ASx<M~1 ou- Bsy<hN-1 (2.15.a)
h(x.y) h(x, ) 0<x<C-1 e 0<y<D-1
X, =
i 0 C<x<M-1  ox  Dsysn-1  (@I5H)

Nas equagdes 2.15.a e 2.15.b admitiu-se a notagfio de matrizes utilizada em linguagem C, onde
uma matriz de dimensSes M x N tem seus MN valores distribuidos entre as posicdes (0,0) e (M-1LA-1). Em
ambientes como MATLAB, por exemplo, a primeira posigio é dada pelo par ordenado (1,1} e a aitima por

(M.N), exigindo corre¢bes nos intervalos das equacdes 2.15.a ¢ 2.15.b.
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Em transdutores compostos de elementos multiplos, cada elemento piezoelétrico tem o formato
retangular fazendo com que sua resposta impulsiva individual comporte-se como uma fungfio do tipe
sinc’. Usando a convencio de que a diregdo lateral em feixe ultra-sénico (diregio normal 4 sua
propagacdo) € representada pelo eixo y, se cada elemento retangular tiver uma largura d, a resposta
impulsiva resultante do transdutor de largura D, também conhecida como abertura, pode ser modelada
pela convolugio entre a forma de um destes elementos individuais, rect(d), e um trem de pulsos, I/,
modulada pela forma final do transdutor, rect(D), que também ¢é retangular. Isto faz com que a abertura
resultante do pulso gerado por um transdutor deste tipo tenha um perfil semelhante a uma funcfo sinc no

espago-k. Sendo assim, a abertura do transdutor pode ser representada pela equacio 2.16:
3 {rect(D) [rect(d) * I y/d)] }ml sinc(k, /d}|-[|sinc(k, / D) | *1(k d)] (2.16)

A figura 2.6.a ilustra um transdutor de largura D, formado de elementos piezoelétricos de largura
d. Em 2.6.b tem-se a abertura resultante tragada pela curva continua {lobo central 1 e lobos laterais 2 -
equagdo 2.16), sendo que seu lobo central (1) corresponde a abertura total D do transdutor, |sinctk, /D),
enquanto que sua taxa de repeticdo € dada pela fungdo Ik, d). A linha pontilhada (3), dada por
|sinc(k, /d)|, corresponde 4 modulagfio causada pela abertura de cada elemento atuando individuaimente.
Apesar do perfil desejado ser o lobo central marcado por I, a repeticdo dos elementos piezoelétricos faz
com que aparecam lobos laterais indesejaveis, marcados por 2, podendo introduzir artefatos & imagem.
(Anderson e Trahey, 2000). Apesar do lobo central comportar-se como uma curva do tipo |sinc|, a
abertura de um feixe ultra-sénico ¢ normalmente modelada por uma curva gaussiana sem perda de

generalidade (Grevillot et al., 1999).

a)

i l-&-—;f a

- D - | I |

Figura 2.6 — a) Transdutor linear composto por um arranjo de vdrios elementos piezoelétricos
retangulares; b} a abertura do transdutor ilustradp em “a”, correspondente & transformada de

Fourier de seu perfil lnteral. Veja texto para maiores detalhes.

* sinc(u) = sen(m)
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2.2. Speckle em imagens ultra-snicas

Uma caracteristica tipica de imagens ultra-sdnicas, bem como de qualquer outra modalidade que
utilize fontes de radiacdo coerentes, € a presenca de speckle. Por speckie entende-se um padrio causado
por interferéncias destrutivas entre sinais coerentes, gerados por espalhamentos de estruturas cujas
dimensGes vdo além da capacidade de resolugfio do sistema em questfio. O speckle é considerado um
artefato e sua presenga € responsavel por um aspecto granuloso e aparentemente aleatério das imagens
ultra-sonicas. Este artefato difere-se de outros tipos de ruidos (ruidos elétricos, por exemplo) por sua
natureza deterministica, ou seja, se uma certa imagem fosse adquirida duas vezes consecutivas,
exatamente sob as mesmas condigdes, este padrio se repetiria (Burckhardt, 1978; Wells e Halliwell, 1981;
Gibson et al., 2001). Entretanto, alguns autores, principalmente os mais interessados na aplicacfio clinica
do ultra-som do que na origem do speckle propriamente dita, ndo fazemn esta distingiio, vendo-o como um

ruido aleatério (Jespersen et al., 2000).

Independente da defini¢io aceita, o speckle é responsével por uma degradacfio substancial da
imagem ultra-sOnica, reduzindo principalmente o contraste ¢ a definicio das bordas, dificultando a
detecgdo e identificacdo de estruturas de interesse. Além do grau de subjetividade incutido pelo speckie a
pratica médica, sua presenca também contribui para o aumento da dificuldade e imprecisio de técnicas de
segmentacdo automatica (Chen et al., 2003a) e de testes de controle de qualidade de equipamentos ultra-
sonicos (Gibson et al., 2001). O conhecimento da existéncia de speckle, principalmente em sistemas
pticos, € tdo antigo que cientistas como Isaac Newton j4 ressaltaram a relevancia do assunto (Newton,
1730). Existem ainda trabalhos para avaliagio do speckle como um fendmeno tridimensional, utilizando-o
para o registro espacial de imagens bidimensionais durante a composi¢io de uma imagem ultra-sénica
tridimensional, visando substituir o uso de posicionadores Opticos ou magnéticos (Smith e Fenster, 2000;
Carmo et al., 2002; Chang et al., 2003). Virios trabalhos tém sido realizados no intuito de desenvolver
algoritmos e/ou circuitos para a redugdo do speckle em imagens ultra-sdnicas ou para a obtencdo de

imagens sem speckle através de sistemas de imagens nfio coerentes’ (Chen et al., 1996).

A figura a seguir (fig. 2.7) ilustra a ocorréncia de speckle no caso unidimensional. Considere um

conjunto de espalhadores pontuais (interfaces acusticas representando as variagdes de impedéncia) e de

" Em sistemas ultra-sdnicos convencionais, para cada linha de RF da imagem, sdo utilizados os sinais captados por
um pequeno grupo de elementos piezoelétricos do transdutor. Em geral, a estratégia utilizada em sistemas de
imagens denominados nfio coerentes, ou insensiveis & fase, consiste em calcular as envoltérias dos sinais de RF
captados por cada elemento do transdutor e depois compd-las gerando uma linha de modo-A. A desvantagem é que,

nestes sistemas, descarta-se toda informagdo de fase que poderia ser itil em um estagio posterior.
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mesma amplitude (fig. 2.7.a). Apesar da dimens8o pontual de cada estrutura, semelhante a um impulso, o
pulso ultra-sénico tem uma duragdo finita e, sabendo-se a velocidade do som no meio em questfo,
apresenta um comprimento também finito. A figura 2.7.b ilustra o resultado.do sinal detectado pelo
transdutor, obtido por simulagfo. S#o mostrados os sinais retro-espalhados, notadamente sinal de RF, e
seu envelope, obtido através da transformada de Hilbert (ver apéndice A.1). Todos os espalhadores tém a
mesma amplitude, mas diferentes distdncias entre si. O primeiro espalhador encontra-se relativamente
isolado dos outros, de forma que sua reflexfio é detectada sozinha, sem interferéncias. Usando-se a
notacdo de sistemas lineares, este espalhador isolado pode ser interpretado como um impulso, 8(x), e sua
interagdo com o pulso, como a funcfio de espalhamento de ponto do sistema, ou seja, a reflex@o (eco)
gerada por este espalhador corresponde ao proprio pulso, p(x,f,)*8(x)= p(x,7,). Os dois espalhadores

na regido de 9 mm estdo bem proximos um do outro, de forma que ha interferéncia entre os sinais retro-
espalhados. Como os sinais estavam em fase, esta interferéncia foi construtiva, sendo detectado apenas um
sinal de maior amplitude e duragfo. Neste caso, diz-se que a distincia entre os espalhadores esta além da
resolugfio do sistema, ou seja, estdo muito proximos para serem resolvidos (detectados separadamente).
Efeito semelhante ocorre com o par de espalhadores na regifio de 16 mm. Neste caso, a distincia entre eles
€ um pouco maior, e ambas as reflexdes comecgaram a ser identificadas separadamente (note o envelope
com dois picos distintos), mas ainda com alguma interferéncia entre elas. Apesar de ter havido
interferéncia com ambos os pares de espalhadores (aproximadamente a 9 mm e 16 mm), estas foram
completamente construtivas, ou seja, o sincronismo de fases era tal que as reflexdes resultantes tiveram as
maiores amplitudes possiveis. J4 com os pares proximos as regides de 6 mm e 12 mm ocorreu exatamente
0 oposto: os sinais estavam fora de fase e as interferéncias foram destrutivas, reduzindo drasticamente a
amplitude final do envelope. Nao bastando isso, além da amplitude reduzida, duas pequenas estruturas
foram identificadas no lugar de apenas uma. Pode-se argumentar que a detecgdo de duas estruturas ¢
desejavel, pois foram geradas por dois espaihadores. Entretanto, se for observada a posi¢do do pico de

cada uma delas, ver-se-4 que ndo correspondem as posi¢cdes originais dos espalhadores.

Na figura 2.7.c ¢ mostrado o envelope do sinal em escala de cinza, sem nenhum tipo de
compressdo da faixa dindmica. Como a capacidade visual humana é mais sensivel ao contraste do que ao
nivel absoluto de britho, a depressio criada pelo speckle torna-se bastante destacada, mesmo que seja

formada por dois picos de baixa amplitude, como os que ocorreram na regido de 6 mm.

A interferéncia ¢ um fendémeno que sempre existira e que, neste caso, depende do comprimento do
puiso (comprimento de onda e largura de banda) em relagdo a distincia entre as estruturas. No entanto,
como mostrado na figura 2.7, esta interferéncia pode ser construtiva ou destrutiva (Gehlbach, 1983).

Sendo assim, pode-se definir speckle da seguinte forma:
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“Speckle”: interferéncia coerente destrutiva entre reflexdes

que se sobrepdem dentro de uma célula de resolugéo.

Thijssen (2003} faz consideracdes sobre o tamanho lateral do speckle, afirmando que ele é
fortemente dependente da profundidade. Considerando-se que sistemas ultra-sdnicos com transdutores de
elementos multiplos geralmente utilizam focalizacfio dinimica durante a recepciio, mas foco fixo na
transmissdo, € de se esperar que o tamanho do speckle, bem como a propria resolugio lateral da imagem,

varie com a profundidade.

Espalhadores - interfaces actsticas

g 1 T 1 i H H H H I
2
a) '?’:; 05 7
._-‘,g"
£ ] ] I 1 1 I
< g 2 4 5 g 10 12 14 1B 18
Distancia {[mm)
—~ Ecos retroespalhados - sinal ultra-sonico de RF e seu envelope
;.' 2 T T 7 T 1 T T Y
a1
b) E a W ﬁ@w—dib__quMW_
=]
E.2 1 1 1 | 1 ] ] i
<p 2 4 8 g 18 12 14 16 18

Distancia {mm]

Linka de modo-A (envelope em escala de cinza)

Figura 2.7 - Dependéncia do “speckle” com a distdncia entre os espalhadores: a) espalhadores; b) sinal retro-

espathado e seu envelope; ¢) envelope do sinal retro-espalhado em escala de cinza (linha de modo-A).

Os espalhadores utilizados no exemplo anterior sdo reais, ou seja, apresentam magnitude, mas fase
nula. Como discutido na se¢o 2.1, uma modelagem mais abrangente faz uso de espalhadores como
variaveis complexas, com magnitude ¢ fase diferentes de zero. A figura 2.8 corresponde a uma situagio
semelhante & da figura 2.7, com a diferenca de que os espalhadores estio distribuidos em pares
eqiiidistantes € com diferentes fases relativas entre eles, a saber, 0, 45°, 90°, 135° ¢ 180°. Como pode ser
visto, simplesmente pela mudanga de fase, o sinal retro-espalhado passa de uma interferéncia
completamente construtiva (primeiro par 4 esquerda) para uma completamente destrutiva (Gltimo par a

direita).
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Espathadores - fases relatives: 8, 45,80, 135 e 180 graus
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Figura 2.8 — Dependéncia do “speckle” com a fase relativa entre os espalhadores: a) pares de espalhadores
(magnitude apenas} com fases relativas iguais a 0, 455 905 135°e [80° b) sinal retro-espalhado e seu

envelope; ¢) envelope do sinal retro-espalhado em escala de cinza (linha de modo-A).

A figura 2.9 ilustra efeito semelhante ao ocorrido na figura 2.7, onde foi variada a distincia entre
os espalhadores. A figura 2.9.a pode ser vista como um par de espalhadores que, de cima para baixo, teve
sua separagdo aumentada, A figura 2.9.b corresponde a imagem de modo-B, ou seja, 4 imagem formada
pelos sinais retro-espalhados. Note que a direcéo de propagacio do pulso é na horizontal. A figura 2.9.¢
corresponde 4 imagem de modo-B, assumindo que todas as interferéncias foram completamente
construtivas, ou seja, esta seria a imagem desejada, livre de speckle. Mais adiante sera detalhado o método
com o qual esta imagem ¢ gerada, possivel apenas em simulagdo. Se a imagem de modo-B original (2.9.b)
for comparada com a sem speckie (2.9.c), ver-se-2 que elas apresentam aspecto semelhante: quando a
distdncia entre os espathadores ¢ comparavel ao comprimento do pulso, eles sdo detectados como uma
inica estrutura. Apds certo ponto a distidncia entre os espalhadores € suficiente para que ndo haja
interferéncia entre os mesmos, passando a ser detectados como duas estruturas distintas. A diferenca
ocorre exatamente na regido onde os espalhadores ainda estdio relativamente proximos uns dos outros. Na
imagem de modo-B original, dependendo da distincia, sfo detectadas tanto uma estrutura de grande
amplitude (interferéncia construtiva, sem presenca de speckle), quanto duas de baixa amplitude
(interferéncia destrutiva = speckie). Entretanto, ndo ¢ sé a presenga de um vale no meio de dois picos que
indica a presenca do artefato. Dependendo do grau de severidade da interferéncia, a curva detectada nio

apresenta nenhumn vale, mas tem sua amplitude bastante reduzida. Apesar do aspecto repetitivo da
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ocorréncia de speckle, caso fosse utilizado um pulso ultra-sdnico de fregiiéncia diferente, ocorreria um

padrio de degradacio completamente diferente.

Figura 2.9 - Dependéncia do “speckle” com a disténcia entre os espalhodores: @) estrutura; b

imagem de modo-B (ervelopej e ¢ imagem de modo-B livre de “speckle”,

A figura 2.10 corresponde & versiio bidimensional do caso apresentado na figura 2.8. Na figura
2.10.a, duas “colunas” de espathadores foram dispostas paralelamente. Entretanto, a fase relativa entre os
espathadores de cada linha for variada de 0 a 360° {36 a magnitude ¢ visivel). Novamente, na figura
2.10.b, encontra-s¢ a imagem de modo-B original, enquanto que na figwra 2.10.c, a imagem livre de
speckle. Como pode ser visto, a imagem livre de speckle apresenta a mesma aparéncia para todos os
valores de fase. J& a imagem de modo-B apresenta interferéncia construtiva nas bordas (fases proximasa §
¢ 360) e destrutiva no centro (regido de fase igual a 180%). Este exemplo ilustra bem a dependéncia que a
ocorréncia de speckle tem com a fase. Note que, com espaihadores a distincias diferentes ou com outro
pulso, a ccorréncia de speckle seria completamente diferente. A interferéncia muda de completamente
copstrutiva para completamente destrutiva a cads 180°, o que nfio significa que necessariamente ter-se-d

speckle sempre que a fase relativa entre os espathadores for 180°,

Figura 2.10 - Dependéncia do “speckle” com a fase relativa entre os espathadores: o) estrutura com

Jase vorigndo linearmente de 0 a 360° na diregdo vertical: b} imagem de modo-B (envelope) ¢ ¢

imagem de modo-B livee de “speckie”.

A esbordagem analitica de uma situago onde existem vérios espathadores pode se tornar
extremamenie complexa. Entretanto, a condicio minima para a ocorréncia de interferéncia, e
conseqiientemente speckle, € a interagio entre duas reflexdes, causada por um conjunto de dois
espalhadores. Sendo assim, considere dois espalhadores pontuais Ax), de mesma magnitude ¢ fase nula,
por razdes de simplificacio. Se estes forem separados por uma distineia d. podem ser descritos por hfx) ¢

hix-d), sendo que sua transformada de Fourler pode, entfio, ser descrita pela equagio 2,17
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S {h(x) + h(x—d)}= H(k )+ H(k,)exp|- jk (~d)]= Hk )1 +exp(k,d)] @17

Como visto anteriormente, modelando o sinal retro-espalhado pela multiplicagdo dos espectros do

pulso e da estrutura, tem-se:
G(k,) = P(k,)H (k)1 +exp(jk,d)] 2.18)

onde Gk,/ € o espectro do sinal retro-espalhado e P(k,) o espectro do pulso.

s 2 ~
Sua poténcia espectral |G(kJr )l pode, entdo, ser expressa por:

Gl ) = |Plk ) H (k) +exp(k, )] =
= PGk, Y H (P 2+ 2 8RR ';e"p(“j k) _ (2.19)

=|P(k YH(k,)| -|2 + 2 cos(k.d)

Como pode ser observado pela equagdo 2.19, a poténcia espectral EG(kx )|2 de um sinal retro-

2
. Entretanto, na

espalhado Apor apenas um espalhador de amplitude unitiria é dada por fP(kx YH (k)

presenca de dois espalhadores de mesma magnitude, surge um termo cossenoidal igual a ]2 +2cos(k d )[

¢, dependendo do valor da disténcia 4 entre eles, a poténcia do sinal de RF varia desde 0 (kd = #72) a 4
(kd = 0) vezes o valor obtido no caso de apenas um espalhador. De forma semelhante, a amplitude do

sinal varia de 0 a 2 vezes o valor obtido com apenas um espalhador.

Em 1978, Burckhardt apresentou uma abordagem tedrica sobre speckle em imagens ultra-sdnicas
que ainda hoje ¢ uma referéneia para muitos trabathos. Segundo ele, se o nimero de espalhadores em uma
célula de resolugio é alto’ e suas fases variam uniformemente entre 0 e 27, a variacio de intensidade dos
pontos (niveis de cinza) da imagem de modo-B comporta-se segundo a fungio densidade de probabilidade

de Rayleigh, expressa pela equagio 2.20.

* Burckhardt (1978) ndo especifica quio grande deve ser o niimero de espalhadores, havendo divergéncias entre os
valores estabelecidos por outros autores. No capitulo seguinte (Material ¢ Métodos), esse assunto volta a ser

abordado quando da introdugdio do conceito de espalhadores efetivos,
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4
Do (A) = 5 P A*/2p) (2.20)

onde: A ¢aamplitude dos pontos da imagem

¥ ¢ uma constante, sendo que o pico da curva de distribuigio de Rayleigh ocorre quando

N

Na proxima segdo (2.3) hd um exemplo da variagio de brilho de uma imagem sintética

P ray (x/fV—’) 0.6

corrompida por speckle e sua aproximagao por wna curva de densidade de probabilidade de Rayleigh.

2.3. Simulacio de imagens ultra-sénicas

O objetivo deste projeto ¢ o desenvolvimento de métodos para reducdo de speckle destinados a
situagbes praticas, como imagens ultra-sdnicas de casos clinicos. No entanto, por mais que se tenha
conhecimento da estrutura a ser analisada, por exemplo, através da dissecacio de um 6rgdo e da medida de
suas dimensdes reais, n&o hd como saber como deveria ser uma imagem ultra-sdnica livre de speckle, pois
existem outros fatores envolvidos, como reverberagdes, atenuacdo causadas pelo meio e ruidos elétricos.
A grande vantagem do uso da simulagdo ¢ a possibilidade de se criar uma imagem livre de speckle para
andlise da eficiéncia dos algoritmos de restaurago. A defini¢io de sinal livre de speckle serd abordada

mais adiante, no capitulo de Material e Métodos.

Como visto anteriormente, pela aproximagio de Fraunhofer, um sistema ultra-sdnico pode ser
modelado como um sistema linear, onde o sinal retro-espalhado corresponde 4 convolugio entre o pulso e
a estrutura, esta formada por espathadores individuais complexos, contendo magnitude e fase. Este
modelo ¢ bem aceito pela comunidade cientifica ¢ amplamente utilizado (Jensen ¢ Leeman, 1994). Como
o resultado da convolugdo ¢ um sinal também complexo, ¢ admitido como sinal retro-espathado a parte
real do mesmo. J4 o envelope, ou envoltéria do sinal, pode ser obtido de vérias formas, sendo mais
indicado o uso da transformada de Hilbert. Ela é usada para o calculo do sinal em sua forma analitica, que
nada mais € do que o sinal real, denominado componente em fase, e sua componente em quadratura (90°
fora de fase). Tendo-se as componentes em fase e quadratura, a2 magnitude fornece o envelope do sinal,
enquanto que seu argumento, sua fase (Voelcker, 1966; Jensen e Leeman, 1994), Mais detalhes sobre a

transformada de Hilbert podem ser encontrados no apéndice A.1.

A figura 2.11 ilustra um caso unidimensional de simulagfio de retro-espalhamento actstico. Na
figura 2.11.2 tem-se um pulso de 3,0 MHz e 50 % de largura de banda (medida a -6 dB), enquanto que na

figura 2.11.b tem-se dois espathadores pontuais de fase nuia. A interacio do pulso com os espalhadores,
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resultando no sinal retro-espalhado, ¢ ilustrada na figura 2.11.c. Sobreposto a ele encontra-se seu
envelope. Esta mesma operagdo ¢ ilustrada na figura 2.12 no dominio da freqiiéncia, dada pela
multiplica¢do entre os espectros do pulso ¢ espalhadores (note que a primeira metade do espectro, de 0 a
w, ¢ “espelhada” na segunda metade, de wa 2 m). A figura 2.12.a ilustra a magnitude do espectro do pulso,
com a maior parte da energia concentrada na regido da freqiiéncia central do mesmo. Na figura 2.12.b
tem-se a magnitude do espectro dos espathadores, estendendo-se por toda a faixa de fregiiéncias. A
muitiplicag@o de ambos resulta no espectro do sinal retro-espathado, cuja magnitude encontra-se ilustrada
na figura 2.12.c. E interessante notar que o pulso restringe a abrangéncia do espectro do sinal retro-
espalhado. Retornar-se-a a este ponto mais a frente, no capitulo de Material e Métodos, quando da

introdugdo do conceito de espalhadores efetivos.

Pulso ultra-sbnico ' Espalhadores Sinal retro-espathado {RF e envelope)
. . 1 -
&+ ok
05 —~ 05 ' ]
© @ 11 i®m
= = =2
c e 5 s
3 £05 18
<05 < <.05
-1 : : d : . : -1 : : :
| 2 4 | 2 4 B 0 2 4 8
a) Tempo (us) b) Distancia (mm) ) Distancia (mm})

Figura 2.11 — Simulag¢do de retro-espalhamento acistico no dominio do tempo: aj pulso ultra-sénico;

b} espalhadores; ¢} sinal retro-espathado e seu envelope (convolugdo entre “a” e “b").

Fulso ultra-sbnico Espalhadores Sinal retro-espaihado
12 12 12
i0 10 . 10 .
j.;; 8 ; 8 ; 8
£ af { E 4 £ 4 :
=4 <T <L
] . d . . ] k
0 10 20 1] 10 20 H 10 20
a) FregUéncia (MHz) b) Freguéncia (MHz) €) Fragiéncia (MHz)

Figura 2.12 — Simulagdo de retro-espalhamento aciistico no dominio da fregiiéncia (magnitude apenas): a)

pulso ultra-sonico; b} espalhadores; c) sinal retro-espathado (multiplicagdo entre “a” e “b”).
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Além dos dominios do tempo e freqiiéncia, a simulagdo do retro-espalhamento actistico pode ser
ainda realizada no plano Z. A transformada-Z ¢ uma forma compacta e, dependendo da aplicagfo, bastante

atil de se representar sinais no dominio da freqiéncia. Considere um sinal real e discreto x(7), com N

amostras. Definindo o operador z = re’® = r[cos(co) + 7 Sen(a))] ", a transformada-Z de x(#) é dada por:

Zh )= X(2) = ix(n)z_" =x(0)+x(1)z™ + x(2)z 7% + ot (N = 1)z

n=0

221

Apesar da equacgio 2.21 representar a transformada-Z, o interesse maior estd nas rafzes de seu

polindmio, expresso da seguinte forma:
Zh}= XD =(z-2) (2-2) (2= 2,) e (2= 2, ;) @.22)
onde: z, corresponde  n-ésima raiz da transformada-Z de x(n).

As raizes também se atribui indistintamente o nome de zeros da funcio. Em coordenadas polares
tem-se z, =#, exXp{j®,), ou seja, no plano Z, a raiz encontra-se na posigdo de raio r, ¢ angulo @,
radianos. Quando o raio € igual a 1, as raizes de um determinado polinémio localizam-se no circulo de

raio unitario, ¢ sua transformada-Z reduz-se a transformada de Fourier do sinal (z = e’ ). Sob esta Gtica, a
diferenca entre as transformadas de Fourier ¢ Z ¢ que esta tiltima pode apresentar freqiiéncias complexas,
através das raizes fora do circulo de raio unitario (Oppenheim et al., 1983; Claerbout, 1992, Phillips e
Nagle, 1995). Ao longe do texto, toda mencdo aos zeros ou raizes de uma determinada funcfio estd

relacionada as raizes de sua transformada-Z.

A simula¢@o do retro-espalhamento actstico utilizando a transformada-Z corresponde ao célculo
das raizes do polindmio cujos coeficientes sio resultado da convolugdo do pulso com os espalhadores no
dominio do tempo. Outra forma equivalente de se obter as raizes do sinal retro-espalhado ¢ através da
unido dos zeros do pulso e dos espalhadores. O circulo de raio unitario do plano Z pode ser interpretado
como o eixo de fregiiéncias da transformada de Fourier de um sinal disposto circularmente em torno da
origem. Em coordenadas polares, o dngulo 0 radianos corresponde a freqiiéncia 0 (nivel DC do sinal) e,
apos uma volta completa, o dngulo 2w radianos corresponde a freqiiéncia de amostragem do sinal. Sendo

assim, a freqiiéncia de Nyquist’ encontra-se em = radianos. A figura 2.13.a ilustra as raizes de um pulso

" Segundo a identidade de Buler: ¢/ = cosw+ Jsene.

¥ Neste Contexto, define-se a freqiiéncia de Nyquist como sendo igual a metade da freqiiéncia de amostragem

adotada, independente da freqiiéncia do sinal em questdo.
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ultra-sonico de freqiiéncia central igual a 3,0 MHz, largura de banda igual a 50 % e taxa de amostragem
igual a 30 MHz. Fazendo a conversdo de radianos para Hertz, observa-se que 27 rd equivalem a 30 MHz,

enquanto que a freqiiéncia de Nyquist (), corresponde a 15 MHz.

Em linhas gerais, quando a magnitude da transformada de Fourier é nula, nfo ha a presenca de
raizes complexas € os zeros da transformada-Z distribuem-se ao longo do circulo de raio unitario, com
angulo correspondente & freqiiéncia original. Nas regides onde o espectro de freqiiéncias ndo é nulo,
ocorre a auséncia de rajzes no plano Z. Como pode ser observado na figura 2.13.a, os pares de zeros
conjugados proximos as freqiiéncias de 1,5 MHz e 4,5 MHz (faixa de passagem do pulso) sdo
responsdveis pela forma do espectro de freqiiéncias, ilustrado em 2.12.a. A figura 2.13.b ilustra as raizes
da estrutura formada por dois espalhadores e ilustrada anteriormente na figura 2.11.b. As rajzes do sinal de
RF, ilustradas na figura 2.13.c, correspondem 4 unifio dos zeros do pulso (fig. 2.13.a) e da estrutura (fig.
2.13.b).

Pulse Estnaura Sinal RF
15 . 15 © s :
7.5MHz
! 000N, 3tz ' e ! m{}
£ s & £ as 5 £ os e
= n & ) 2 2 § ; oL
g 0 % A S Q#Hz g G-  eereea U S— g 5] SR S— LrmeenmnnreBrnand
: TER oMHz 5 '-. 3 : g 5
F 05 %Z%g & $ s =1 & 05 %G :
o000 g oot Odaéa
1 , 1 Sl 1 ,
22 5MHz !
A, i 45 - e — -1, : b
T TS T s A8 4 DE 0 05 1 15 5 a5 0 05 1 15
a) Farte real b) Fane real c) Parte real

Figura 2.13 — Simulagdo de retro-espalhamento acistico no plano Z: @) pulsc ultra-sénico com freqiéncia

central igual a 3 MHz; b) espalhadores; c} sinal retro-espalhado (unido dos raizes de “a” e “b7).

As figuras 2.14 e 2.15 ilustram, respectivamente, a simula¢io bidimensional de retro-
espathamento acistico nos dominios do tempo e freqiiéncia (espago-k). A figura 2.14.a corresponde ao
pulso utilizado, ilustrado em seu canto superior esquerdo e marcado pela seta. Na figura 2.14.b tem-se um
phantom” com estrutura circular onde apenas a magnitude dos espalhadores € visualizada (os espalhadores
do centro t€m magnitudes distribuidas uniformemente no intervalo [0, 3], enquanto que os das bordas no
intervalo [0, 1]). A imagem de RF, resuitado da convolugao, ¢ ilustrada na figura 2.14.c, com seu envelope

(imagem de modo-B, propriamente dita) na figura 2.14.d.

) Apesar de phantom ser um terme de lingua inglesa, sua adogdo neste trabatho deve-se 4 auséncia de umna traducio
equivalente em lingua portuguesa, correspondendo a objeto sintético (real ou computacional) que busca mimetizar as

caracteristicas desejadas de estruturas reais.
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Figura 2.74 — Simulagdo bidimensional de retro-espalhamento aciistico no dominio do espaco. aj
pulse ultra-sénico {marcado pela seta); b} espathadores (magnitude); ¢ imagens de RF: & imagen de

modo-B fervelope da imagem de RF).

A figura 2.15.a corresponde 4 magnitude do espectro de fregiiéneias do pulso previamente
tustrado na figura 2.14.a, enquanto que a figura 2.15.b corresponde 3 magnitude do espectro dos
espathadores (fig. 2.14.b). A interagio do pulso com os espathadores, correspondente & multiplicacdo dos
espectros das figuras 2.15.a ¢ 2.15.b, ¢ ilustrada na figura 2.15.c. Novamente, como ocorreu na figura
2.12, apesar dos espalhadores apresentarem um espectro bastante amplo (fig. 2.15.b), a imagem de RF

(fig. 2.15.¢) ¢ drasticamente limitada pela largura de banda do pulso (fig. 2.15.a).

Figura 2.15 - Simulagdo bidimensional de retro-espathamento acistico no dominio da fregiiéncia (magnitude
apenas): aj puiso ultra-sonico; b} espalhadores: ¢} imagem de RF.

Como citado anteriormente (Burckbardt, 1978), uma imagem completamente corrompida por
speckle tem seus niveis de cinza comportando-se de acordo com a fungfio densidade de probabilidade de
Rayleigh (equagho 2.20), e com relacho sinal-ruido (raziio entre média e desvio padriio) teoricamente igual
a 1,91, De forma 2 analisar a “qualidade”™ do speckle obtido com o modelo de simulacio descrito., foi

aferida a fungdo densidade de probabilidade da imagem de modo-B simulada flustrada a seguir {fig. 2.16).
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Figura 2.16 ~ Imagem de modo-8 simulada corrompida por “speckie”. Este padrio de textura ¢
devido & presenga de “speckle " e apresenta wma distribuigdio de britho que se aproximea da fimgdo

densidace de probabilidade de Rovieigh (eg. 2,204

A figura 2.16 tem dimensdes iguals a 512 x 312 pontos, discretizados em B buts {2536 nbveis de
cinza). Sua funclio densidade de probabilidade encontra-se ilustrada na figura 2.17 (curva solida). A parti
de seu valor méximo, foi calculada a constante y da equagio 2.20°, dando origem 4 curva de Rayieigh
tedrica tambdm ilustrada na Bpera 2,17 {corva tracejada). A relagdo sinal-ruido caloudada for 1,925,
concordande com o valor tedrico de 1,91, Begundo o proprio Burckhardt {1978}, valores praticos de SNR

podem ser ssperados entre 1.3 e 2,5
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Figurg 2.17 ~ Fungdo densidade de probubilidade dos pontes da imagem ibastrada na figura 216 e

Ssua aproximacds ledrico.
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. onde plA} ¢ funclo densidade de probabilidade da distribuic3o de amplitudes da wmagem.
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2.4. Deteccido de speckle: Freqiiéncia Instantinea

Em uma imagem ultra-sénica de modo-B, apesar da presenca de speckle ser indicada por
granulosidades que estdo além da capacidade de resolucio do sistema, ndo ha certeza se uma determinada
regifo de baixo brilho foi corrompida por speckie ou se apenas as diferencas de impedéncia aciistica nio
eram tdo expressivas. Sendo assim, ¢ interessante que exista uma forma capaz de detectar as regides de
speckle em uma imagem. Um dos métodos considerado mais apropriado é o da Freqiiéncia Instantinea
(FI). Sua relevéncia reside no fato da detecgfio de speckle basear-se nas descontinuidades de fase do sinal
de RF, o que condiz com a definicdo de speckle como interferéncia coerente destrutiva. Alguns métodos
de redugdo de speckle, como a filtragem adaptativa, por exemplo, geralmente utilizam algum tipo de
andlise estatistica local para avaliagfo do grau de degradacio por speckle. Entretanto, vérios outros fatores
podem corromper esta anilise, fazendo com que esta “deteccdo”™ ndo se restrinja especificamente ac

speckle.

Ao se analisar um sinal ultra-s6nico de RF, sua fase cresce linearmente com o tempo (ou
profundidade) na auséncia de speckle. Quando de sua presenca, ocorrem descontinuidades na fase do
sinal, que podem ser detectadas através da derivada da fase. A fregiiéncia instantinea ¢ definida, entdo,
como a derivada da fase do sinal de RF (Gatenby et al.,1989; Forsberg et al, 1991), calculada
individualmente linha a linha. O nome freqiiéncia instantinea vem do fato de que a derivada da fase do
sinal apresenta uma linha de base igual 4 freqiiéncia fundamental do pulso medida em radianos, sendo que
quaisquer alteragBes bruscas, dadas pelas presengas de picos de alta amplitude, correspondem & presenca

de speckle, responsavel por causar grandes variagdes de fregiiéncia localmente.

Considerando-se um sinal real s(1), sua forma analitica, calculada pela transformada de Hi]bert,‘ €

dada pela equagio 2.23 (Bracewell, 1978):
5,(8) = s+ js, (1) (2.23)

onde: s,4(1) ¢ o sinal na forma analitica;
${1) € o sinal real medido (componente em fase);

st} € a componente em quadratura de s(7), calculada pela transformada de Hilbert.

Enquanto a magnitude do sinal analitico s.() ¢ dada pelo seu médulo (equacio 2.24), sua fase ¢

dada pela parte imaginaria de seu logaritmo (equagdo 2.25).

s (O] = s’ (D +55 (1) (2.24)

#(t) = Im{Ins ()} (2.25)
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Como o calculo da fase gera valores limitados entre - e 7, a fase deve ser “desenrolada™, de

forma a crescer continuamente, alterando valores maiores que 7 para seu complemento de 27, indicada

por ¢?(z‘) . J4 o calculo da fregiiéncia angular instantdnea pode ser feito de duas formas: a) derivando-se,

em relagdio ao tempo, a fase “desenrolada” (equacio 2.26); ou b) através da equacdo 2.27. Para
visualizac#o da freqiiéncia instantdnea, ¢ feita a corregiio de escala de radianos para Hertz, onde o valor 2n

corresponde a freqii€ncia de amostragem.

_ o) 226
insi df ( )

_ 1 ds(r)
Wy —'Im{ms(t) = } (2.27)

O desenvolvimento das equagdes anteriores € apresentado no apéndice A.l. Matematicamente, as
equacdes para calculo da fregiiéncia instantinea (2.26 e 2.27) sdo equivalentes. Entretanto, a equacgfo 2.26
€ numericamente mais robusta, pois apresenta variagdes apenas nas regides onde ha descontinuidades da
fase. J& a equagio 2.27 ndo necessita que a fase seja “desenrolada”, mas, dependendo da freqiiéncia de
amostragem do sinal, variacSes de fase bruscas podem gerar artefatos numéricos na regides adjacentes,

onde ndo ha ocorréneia de speckle.

Com o proposito de marcar a presenca de speckle em uma linha ou imagem de ultra-som, é
calculado o desvio absoluto da freqiiéncia instantinea em rela¢do & freqiiéncia fundamental do pulso, apds
o qual pode ser aplicado um limiar. A figura 2.18.a ilustra um sinal tipico de RF e seu envelope, com sua
fase ilustrada na figura 2.18.b. Pode-se perceber que a fase cresce linearmente, com algumas variagbes
muito pouco perceptiveis visualmente. Devido a isto, adota-se a freqiiéncia instantinea, calculada pela
derivada da fase do sinal (eq. 2.26) e ilustrada na figura 2.18.c. Este sinal apresenta um nivel médio em
torno de 3 MHz, que € a freqiiéncia fundamental do sinal, indicada pela linha pontilhada. E interessante
notar que neste exemplo os picos detectados atingem valores, positivos ou negativos, da ordem de até trés

vezes a freqiiéncia fundamental.
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Figura 2.18 — Detecgdo de “speckie” através do método de fregiiéncia instantinea: aj sinal de RF e seu respectivo

oy,

envelope; b) fase do sinal ilustrado em “a”; ¢} derivada da fase (frequiéncia instantdnea) apresentando desvios em

relagdo a freqiiéncia central do sinal (linha pontithada) quando da presenca de aberragdes de Jase (“speckle”).

2.5. Métodos convencionais de redu¢iio de speckle

Os métodos de redugdo de speckle podem ser divididos em duas categorias, segundo o nimero de
imagens necessérias para seu processamento: imagem tnica ou multiplas. Os métodos de imagem tnica,
como o proprio nome ja diz, utilizam uma nica imagem de entrada para todo o processamento, podendo
ser tanto a imagem de RF quanto seu envelope (imagem de modo-B), resultando em uma imagem final
restaurada, com speckle reduzido. J4 os métodos de imagens miltiplas tém basicamente a mesma
estratégia de atuagfio: sdo adquiridas varias imagens de uma mesma regido, alterando-se, a cada nova
imagem, alguns pardmetros de aquisi¢do, visando atingir um baixo nivel de correlago entre as mesmas.
Desta forma, a alteragdo destes pardmetros faz com que todas as imagens adquiridas sejam corrompidas
por speckle, mas de forma diferente, enquanto que as informagdes correspondentes 4 estrutura continuardo
presentes. A subseqilente composicdo destas imagens, segundo determinado método (média, por
exemplo), proporciona o realce das informagGes comuns a todas elas (estrutura), e a reduciio do speckie
(Li e Wu, 2001).

Dos métodos de imagem tnica, tem-se como exemplo a deconvolugio, os métodos estatisticos

(filtragem adaptativa) e de diversidade de frequéncia (Split Spectrum Processing - SSP), dentre outros. O
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primeiro dos métodos de imagem 1mica busca realizar a deconvolugdo entre ¢ sinal retro-espathado e o
pulso ultra-sénico previamente adquirido. Este modelo de sistemas lineares ¢ bem aceito (vide a
aproximacdo de Fraunhofer), mas o método falha, pois niveis minimos de ruido sio responséaveis por
resultados completamente erroneos (Jensen € Leeman, 1994). Além disso, por mais informacbes que se
tenha sobre o pulso ultra-sénico, a atenuagio do meio faz com que este varie tanto em amplitude quanto
em fase, inviabilizando a deconvolucfo. Tobocman e colaboradores {2002) afirmam ter obtido imagens
livres de speckle através de um método semelhante & deconvolugio, onde utilizaram pulsos extremamente
curtos, semelhantes a impulsos, obtendo imagens que corresponderiam a distribuigdo de impedéncias
acusticas da estrutura. Eles clamam bons resultados, mas em condigles experimentais muito bem
controladas e em pequenas amostras proximas a superficie, sem levar em conta a atenuacgdo que o pulso

sofreria a grandes profundidades.

Por outro lado, métodos que utilizam abordagens estatisticas, sendo a filtragem adaptativa a mais
comum, utilizam informacdes regionais da imagem, usualmente média, varidncia ou momentos de ordem
mais elevada, para o ajuste de filtros (lineares ou nfo) a serem utilizados localmente. Métodos desta
natureza geralmente proporcionam uma reducfio de ruido global e n3o especifica de speckle, pois néo
distinguem este tipo de artefato das demais interferéncias’. A filtragem adaptativa volta a ser abordada na
secdo 2.5.3. O método de diversidade de freqgiiéncia , também conhecido pelo termo em inglés Split
Spectrum Processing (SSP), foi amplamente utilizado no passado, principalmente pela facilidade de
implementagdo com circuitos analdgicos e em tempo real (Bamber e Phelps, 1991), mas apresenta uma

substancial perda de resolucfo incutida 4 imagem final, como detalhado na se¢do 2.5.1.

Ja nos métodos de imagens mulitiplas, os pardmetros utilizados para descorrelacionar o padrio de
speckle dentre as varias imagens adquiridas sdo: diregdo ou 4ngulo de aquisicdo (composi¢do angular ou
espacial), fregii€éncia do pulso (composicio de fregiiéncias), variaghes na abertura do feixe, deformacgdes
do orgdo sob investigagio, dentre oufros. Destes, 0 que apresenta melhores resultados, aliado & sua
facilidade de utilizagf@io, ¢ o de composicdo angular ou espacial. Em geral, mesmo que estes métodos
proporcionem resultados mais animadores para alguma aplicagdo especifica ou implementacdes que
exijam menos recursos computacionais, eles exigem vérias imagens de entrada, resuitando em maiores
tempos de aquisi¢do, dificultando sua aplicagfio em tempo real, aiém de serem mais susceptiveis a
artefatos gerados por movimentagdes do paciente. O método de imagens miultiplas que utiliza a

composi¢ao angular volta a ser abordado na se¢do 2.5.2.

* e - - - . =~
Por sua natureza deterministica, o speckl/e é considerado wm artefato, como reverberagdes ou movimentagdes do

paciente, por exempio, diferindo dos ruidos por seu cardter aleatério, como ruidos elétricos.
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Destes métodos convencionais de redugiio de speckle, nesta fase foram implementados dois deles:
a diversidade de freqiiéncia (SSP) ¢ a composicdo angular, detalhados a seguir. Estes dois métodos
convencionais foram utilizados em testes comparativos com os trés métodos de redugdo de speckle
propostos neste trabalho: a diversidade de freqiiéncia bidimensional (SSP-2D), a Diversidade de Fase,
denominada Split Phase Processing (SPP) e o Processamento de Ajuste de Zero - Zero Adjustment
Processing (ZAP). Estes trés métodos encontram-se descritos no capitulo seguinte (Material ¢ Métodos).
Os resultados dos testes realizados com todos os métodos, tanto os convencionais quanto os propostos

neste trabalho, encontram-se no capitulo 4, referente aos resultados.

2.5.1. Diversidade de Freqiiéncia — SSP (Split Spectrum Processing)

O método de diversidade de freqiiéncia (SSP) foi incluido em razio de sua ampla utilizagdo no
passado e principalmente por ter servido de inspiragdo para o desenvolvimento do método introduzido

neste trabalho (capitulo 3), denominado diversidade de fase (SPP).

A composi¢io de freqiiéncias ¢ uma das formas utilizadas na redugiio de speckle através de
imagens multiplas, realizando a composicdo de véarias imagens adquiridas com pulsos ultra-sénicos de
fregliéncias diferentes (Hoddinott et al., 1988; Fosberg et al., 1991; Stetson et al., 1997). Esta técnica foi
primeiramente utilizada na redugio de speckle em imagens de radar. Ja em sistemas ultra-sdnicos, a faixa
de variagio da freqiiéncia do pulso deveria ser ampla o suficiente a ponto de proporcionar diferentes
imagens com baixo grau de correlagiio, o que nio ¢ muito trivial para aplicacdes médicas, principalmente
ha alguns anos, quando transdutores multi-freqiienciais ainda ndo estavam disponiveis. Em virtude dessa
dificuldade, foi desenvolvido o método de diversidade de freqiiéncia, também conhecido pela sigla em
inglés SSP (Split Spectrum Processing), que pode ser entendido como a versio de imagem Unica da
técnica de composi¢do de freqiiéncias. Inicialmente introduzida por Newhouse et al. (1982) para
aplicagdes na drea de testes ultra-sonicos nfo destrutivos, a estratégia basica deste método consiste em
dividir individualmente cada linha de RF da imagem em vérias sub-linhas, filtradas em diferentes faixas

de freqgiiéncias, e processada uma a uma.

A figura 2.19 a seguir ilustra o diagrama esquemdtico do método de diversidade de freqiiéncia. O
sinal retro-espalhado, x(), detectado pelo transdutor, é dividido em vérias faixas distintas de freqiiéncia,
através de um banco de N filtros passa-faixa estreitos, sintonizados em diferentes fregiiéncias dentro do
espectro do pulso ultra-sdnico. A estratégia baseia-se no fato de que todos os sinais filtrados conterfio
informagdes sobre a estrutura, enquanto que apenas alguns deles conterfio speckie (Galloway et al., 1988;
Healey et al., 1996; Stetson et al.,, 1997). Apés o estigio de filtragem, ¢ feita a detecgdo de envelope
({*]), seguida da atribui¢do de pesos (w,). A seguir, hd a composicdo de todos os sinais, segundo um

determinado critério, gerando o envelope de saida y(z). As formas de composi¢do variam de acordo com a

Pagina 35 Ricardo Grossi Dantas



Detecgdo e reducdo de “speckle” em imagem médica por ultra-som — Revisdo Bibliogrdfica

aplicagdo, sendo as mais comuns, a média, a mediana, valores maximos ou minimos, limiar com
polarizagfio, dentre outros, destinados a aplicacGes especificas. (Newhouse et al., 1982; Aussel, 1990;

Bilgutay et al., 1990; Grevillot et al. 1999).

filtro #1 || |®] | wl \

4

A J

x(t)

fitro #2 || o] > w2 composicdo |- y(1)

-

filtro #n ~>| |®| [-»| wn

Figura 2.19 — Diagrama em blocos do método SSP unidimensional: o sinal x(t) passa por um banco de filtros
passa-faixa sintonizados em fregiiéncias diferentes, seguindo para etapas de deteccio de envelope e
atribuigdo de pesos, apis as gquais os vdrios sinais sdo compostos resultando no sinal y(1), correspondendo

ao envelope (linha de modo-4) com “speckle” reduzido.

Analiticamente, o processo de filtragem do sinal x() pode ser representado pela seguinte equagio:
5,(0=3"{X(w)-F, ()} (2.28)

onde: 5,(f) € on-€ésimo sinal filtrado, no dominio do tempo;
I'éa operagdo de transformada inversa de Fourier;
X (@) ¢ a transformada de Fourier do sinal x7t), X{(@) = S{x(f)};

F, (@) ¢ on-ésimo filtro gaussiano utilizado, sintonizado em w, e dado pela equagdo 2.29:

2
F (@)= exp[:"%”;“a%l“} (229)

onde: @, ¢ a freqiiéncia central do filtro em radianos (e, = 27f,)

o’ é a varidncia, cuja correspondéncia com a largura de banda do sinal é dada por:

2_ bweer
8inr

bw,, é a largura de banda absoluta (em rd) comum a todos os N filtros;
¥ ¢ o nivel de calculo da largura de banda, dado por » =10"%'*° | quando calculado 2 -6 dB.

Apesar da abertura do pulso ultra-sdnico aproximar-se de uma curva do tipo sime, como visto

anteriormente na segdo 2.1, sua aproximagdo por uma curva gaussiana € bastante fiel, de forma que os
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filtros passa-faixa, £, (@), utilizados no método SSP sio geralmente gaussianos (Grevillot et al., 1999),

J& o nimero de filtros utilizado, bem como o grau de superposi¢do entre eles, varia dependendo da
aplicagdo. Apesar de alguns autores apresentarem formas de calculo destes pardmetros, eles sdo
eminentemente empiricos. Na érea médica, sdo geralmente utilizados de 3 a 5 filtros, mas certas
aplicagbes na drea de testes ndo destrutivos chegam a utilizar algumas dezenas destes (Karpur et al., 1987;
Karpur et al,, 1988). A figura 2.20 ilustra os espectros de um pulso ultra-sénico de 3 MHz e de 5 filtros
utilizados. Os filtros sdo calculados de forma a cobrirem todo o espectro do pulso, que tem, basicamente, a
mesma largura do sinal de RF. No presente caso foram usados filtros com graus de superposicgo iguais a

55 % de area.

T 1] 1 ¥ 1
e RSPECHTS O PUiSC
ik we @SRECTOS 405 fitros
wost .
2
g 1)1 N
50.4 - b
02+ 4
¢ "
[ 1 2 3 4 3 8

Freguéngia (MM

Figura 2.20 - Exemplo de espectros de freqiiéncias de um tipico pulso ultra-sénico e de cinco filtros passa-faixa
usados no método SSP, com 53 % de sobreposicdo entre eles. Note que a largura de banda de cada um dos filtros é

significativamente mais estreita que a do pulso, resultando em perda de resolucdo nos sinais de saida dos filtros.

Segundo Burckhardt (1978), para uma imagem completamente degradada por speckle, o grau de
redugdo do mesmo, calculado pela relagdo sinal-ruido (razdo entre a média e o desvio padrio de uma
determinada regido), € proporcional a \/}\7 . onde N corresponde ao nimero de filtros utilizados. Sob esta
Otica, um nimero grande de filtros seria capaz de eliminar praticamente todo speckle da imagem.
Entretanto, o uso de filtros passa-faixa de banda estreita faz com que os sinais, no dominio do tempo ou
espago, experimentem um “alongamento”, resultado da perda de resolugfio. Sendo assim, existe uma
estreita relagdo entre o nivel de reducdo de speckle e a perda de resolugdo admissivel. Um alto grau de
redugdo de speckle degradaria a resolucfio da imagem a tal ponto que as estruturas dificilmente seriam

diferenciadas. Esta €, portanto, a principal limitagdo do SSP.
Em linhas gerais, 0 método de diversidade de freqiiéncia divide-se nas seguintes etapas:
* leitura de uma das linhas de RF captadas pelo transdutor;

e filtragem da linha de RF pelos N filtros passa-faixa;
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¢ detecco de envoltdria e atribuicio de peso a cada uma das N saidas dos filtros, resultando em ¥

sub-linhas de modo-A;
e composi¢do das NV sub-linhas resultando na linha de modo-A restaurada;
e leitura da proxima linha de RF e repeticio das etapas anteriores.

O metodo de diversidade de freqiiéncia foi implementado de forma a confrontar seus resultados
com os obtidos com os métodos aqui introduzidos, apresentados no capitulo seguinte (cap. 3 - Material e
Métodos). O fluxograma detalhado do programa implementado encontra-se no apéndice A.3. Apesar da
possibilidade de se atribuir pesos diferentes a cada um dos N sinais filtrados, uma alternativa € a
normalizagdo dos mesmos. Neste trabalho optou-se pela normalizagio dos sinais pelos valores de pico dos

envelopes de cada um.

2.5.2. Composi¢ao Angular ou Espacial

A composi¢do angular, também conhecida como composigio espacial, ¢ um método de imagens
multiplas onde sdo realizadas capturas de véarias imagens de uma mesma estrutura, variando-se o angulo
de aquisigio. Como na maioria dos métodos de imagens multiplas, todas as aquisicdes contém
informagdes sobre a estrutura em questio, mas com um padrio de ocorréncia de speckle diferente
(Burckhardt, 1978; Shankar e Newhouse, 1985). Para se atingir um grau elevado de redugio de speckle, as
imagens devem ser adquiridas ao longo de 180° em torno da estrutura, sendo que qualquer aquisicio além
deste valor maximo fornecera informag@es redundantes. Se for considerado o efeito da atenuagio sofrida
pelo pulso no meio, esta faixa podera ser estendida até 360°. O angulo entre duas aquisigoes subseqiientes
vai depender da correlagio entre as mesmas ~ um grande nimero de imagens em uma certa faixa angular
pode vir a contribuir pouco para a redugio final de speckle, além de acarretar maiores tempos envolvidos

na aquisicio e processamento.

Apesar do elevado nivel de redugio de speckle que pode ser obtido com esta técnica, sua grande
limitagdo reside no fato de que, em casos clinicos reais, dificilmente consegue-se adquirir imagens ao
longo de uma faixa angular tio ampla. Além disso, diferengas no plano de aquisigio das imagens ou
movimentos do paciente criam artefatos indesejaveis (Jespersen et al., 2000). Sendo assim, as

composigdes limitam-se, geralmente, a uma faixa pequena, tipicamente de 30° a 60°.

Alguns equipamentos modernos de ultra-sonografia incluem a possibilidade de composicio
angular. Neste caso o transdutor, do tipo linear, é mantido imdvel, sendo que o feixe acustico faz a

varredura de varias imagens (usualmente de 3 a 9) em diferentes angulos, com certo grau de sobreposigio
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entre a area das mesmas. A figura 2.21 ilustra um transdutor durante a aquisi¢do de trés imagens. As

faixas de varredura correspondentes as trés imagens sdo identificadas por I, 11 e II1.

Figura 2.21 - Exemplo de transdutor linear realizando a aquisicdo de 3 imagens para composicdo angular.

Como pode ser observado na figura anterior (fig. 2.21), apenas a 4rea trapezoidal do centro é
comum 2 todas trés imagens adquiridas, de forma que esta apresentard um maior nivel de redugio de
speckle que as adjacentes. Além disso, de forma a se evitar redugdes na taxa de quadros do equipamento, a
composigdo € feita com as Gltimas N aquisicdes (Jespersen et al., 2000). Neste caso ocorre um efeito de
persisténcia, causando um borrdo na imagem quando o transdutor é movimentado. Segundo Huber et al.
(2002), este tipo de composi¢io auxilia ainda na redugdo de zonas de sombra, pois, dentro de certos

limites, os feixes percorrem diferentes caminhos ao atingir uma determinada regido.

Apesar da principal limitagdo da composigdo angular residir na dificuldade ou impossibilidade de
se obter imagens sob determinados dnguios, segundo Li e Wu (2001) ela também ¢é responsavel por perda
de resolucio espacial. Isto ocorre porque, para uma mesma regifo, a abertura do feixe nio é a mesma
durante a aquisi¢fo de todas as imagens, propondo que a baixa correlagio entre as imagens seja obtida

através da compressdo do 6rgdo.

Como no caso anterior referente a0 método de diversidade de fregiiéncia, o de composico angular
tambeém foi implementado de forma a confrontar seus resultados com os obtidos com os métodos por nés

introduzidos, sendo que o fluxograma detathado do programa encontra-se no apéndice A 3.
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2.5.3. Filtragem Adaptativa

A filtragem adaptativa engloba um conjunto de métodos voltados a reducio de speckle que atuam
de forma semetlhante: sdo medidos alguns pardmetros regionais da imagem de modo-B e, em fungio
destes valores, umn determinado filtro bidimensional é ajustado para atuar iocalmente. O mais conhecido
pode ser atribuido a Bamber ¢ Daft (1986), sendo que depois surgiram vérias modificagdes a partir desta
mesma idéia, como os filtros medianos ponderados adaptativos, filtros médios de crescimento de regides
homogéneas, filtros agressivos de crescimento de regides, dentre outros, com novas implementagdes até
os dias atuais (Loupas et al., 1989; Chen et al., 2003b). Como as imagens de modo-B geralmente sofrem
compressdo logaritmica, Dutt e Greenleaf (1996) desenvolveram um método de filtragem adaptativa que

busca reduzir o speckle sem a necessidade de descompressio da escala dindmica (logaritmica) da imagem.

Alguns autores clamam resultados promissores com estes métodos, apesar destes diferirem-se dos
demais, pois todo o processamento trata a imagem como uma simples figura, baseando-se em parametros
estatisticos da intensidade dos pontos. Nio é utilizada nenhuma informacdo adicional sobre o fato de
tratar-se de imagens ultra-sbnicas ou sobre a natureza do speckle. Além disso, as vezes ndo ha uma
justificativa plausivel para a adog@o de determinada analise estatistica para a caracterizacio de speckle
(Huang et al., 2003). Como a filtragem adaptativa faz uso apenas da imagem de modo-B, defende-se aqui
a idéia que tais métodos podem ser uteis numa etapa de pos-processamento, quando as demais

possibilidades de redugéo de speckie ja tiverem sido exauridas.

2.6. Indices convencionais para avaliaciio dos resultados: SNR e CNR

Algumas normas internacionalmente aceitas, como as propostas pelo International
Flectrotechnical Commission (IEC 608661987, 61102-1991b, 61157-1992, dentre outras), dizem respeito
4 medida de grandezas aciisticas (poténcia actistica emitida, calibrag8o de hidrofones etc.) e pardmetros de
funcionamento dos equipamentos de ultra-som (resolucio, sensibilidade, penetracfio etc.). Entretanto,
segundo Preston (2000}, hd ainda a necessidade da padronizagdo de objetos de teste (phantoms)
amplamente aceitos € que permitam a avaliagio mais abrangente da qualidade das imagens e dos

equipamento de ultra-som.

Segundo Kocsis et al. (2003), a qualidade de uma imagem meédica € expressa em termos de sua
nitidez (resoiugii‘o espacial e contraste), bem como do nivel de ruido presente. No tocante a reducio de
speckle em imagens ultra-sdnicas, esta analise ndo € trivial e direta, pois outras caracteristicas da imagem
podem ser afetadas, implicando em uma andlise mais criteriosa. Como visto anteriormente, alguns

métodos apresentam efeitos colaterais, como perda de resolugio, diminuindo a defini¢do de bordas.
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Restringindo a anélise ao nivel de reducdo de speckle, um dos pardmetros mais utilizado e
bastante difundido na literatura ¢ a relag#o sinal-ruido (SNR), definida pela razio entre a média (pyeo

desvio padrdo (o} de uma determinada regio (Burckhardt, 1978) e expresso pela equacdo 2.30.

SNR=# (2.30)
g

O calculo da SNR tem sentido quando calculado em uma regifo que apresenta certa
homogeneidade em relagio a presenga de speckie. Como este valor pode variar de regiso para regido, para
se avaliar a SNR geral de uma imagem, estas sdo calculadas localmente. Em imagens médicas ultra-
sénicas, o principal interesse reside na distingfio entre diferentes estruturas. Sendo assim, optou-se pela
ado¢@o da SNR composta (equagdo 2.31), que avalia separadamente as médias e varidncia entre duas
regides de interesse, 4 e B (Chen et al,, 2003b). Além disso, outro pardmetro adotado foi a relagdio
contraste-ruido (CNR), definida pela equagdo 2.32, que também leva em conta as médias e varidncia de
ambas regides. Como se trata de duas regides distintas, as faixas de valores esperadas para a SNR

composta e a CNR véo depender dos brilhos médios das regides A e B.

SNR,, =—HalHs (2.31)

2 2
2o, +op

IJUA ~ Hp 2

s (2.32)
NO + 0}

onde: fy e g sdo as médias de duas regides A e B;

CNR =

o, € op 0s desvios-padrio das mesmas regides 4 e B.

A SNR, apesar de amplamente utilizada, pode fornecer resultados incorretos, dependendo de sua
aplicagao. Um exemplo € o caso do método de diversidade de freqiiéncia, onde a redugdo de speckle ¢
feita as custas da degradagdo da resolugio. Nesta situagfio, caso fosse aplicado um nivel bastante severo de
restauragdo a ponto de tornar as estruturas da imagem final irreconheciveis, o calculo da SNR
provavelmente indicaria valores elevados de redugdo de speckle. Trabalhos como o de Prager et al. (2003)
chegam a utilizar momentos de ordem fractal (no caso, entre 0,25 e 2) para o calculo da SNR, mas com
resultados pouco animadores. Como citado anteriormente, Burkhardt (1978) calculou o valor tedrico da
SNR de uma imagem completamente corrompida por speckle, desde que a variacio de seus niveis de cinza
comporte-se segundo a fungdo demsidade de probabilidade de Rayleigh, com 2 média variando
linearmente com seu desvio padrdo e com a razdo entre estas duas grandezas calculada teoricamente como

sendo igual a 1,91. Apds a compressdio logaritmica dos niveis de cinza, imposta pela maioria dos
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equipamentos, sua fun¢fio de densidade de probabilidade adota um comportamento gaussiano, com a

média proporcional a sua varidncia (Loupas et al., 1989).

Na busca de um pardmetro mais robusto ¢ que levasse em conta estes fatores anteriormente
descritos, optou-se por analisar a textura de regiGes homogéneas (Bankman et al., 2000), chegando a
formulagdo de um pardmetro que foi denominado de “interferéncia”, descrito em detalhes no capitulo de
Material e Métodos. A utilizagdo de pardmetros para a avaliagdo quantitativa de textura em imagens
médicas por ultra-som, como matriz de co-ocorréncia e curva de complexidade, pode ser encontrada em
Alvarenga et al. (2003). No capitulo de Discussfo e ConclusGes (cap. 5), ¢ feita uma descrigiio detalhada
sobre matrizes de co-ocorréncia para analise de textura de imagens, mas, como serd visto, ndo se mostrou

muito eficiente na caracterizagio de imagens corrompidas por speckie.
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Capitulo 3

Material e Métodos

Este capitulo dedica-se a todo o desenvolvimento relacionado ao projeto, realizado ao longo do
periodo de doutoramento. Foram excluidos tépicos considerados dispensdveis, ndo diretamente
relacionados ao projeto principal e ndo previstos no cronograma. Dentre estes, inclui-se o projeto (em
colaboragio com o Dr. Joaquim Miguel Maia) e montagem de novos acionadores para os motores do
tanque de ensaios acusticos do LUS-CEB/UNICAMP (Laboratério de Ultra-som do Centro de Engenharia

Biomédica da UNICAMP), além da confecgdo ¢ calibragio de hidrofones ultra-sénicos pontuais.

Com excegdo do programa de aquisicdo de pulsos de transdutores ultra-sénicos, escrito em
linguagem C, todos os demais algoritmos e fungdes de teste foram implementados usando-se o ambiente
MATLAB. Os meétodos de redugfio de speckle, bem como as demais etapas do projeto apresentadas neste
capitulo, sdo descritos de acordo com sua funcionalidade, nio se atendo i modularidade utilizada para

implementagéo dos algoritmos para ambiente MATLARB.

3.1. Pulsos ultra-sonicos e phantoms computacionais utilizados

Para teste ¢ validago dos métodos de reducéo de speckle desenvolvidos, foram utilizadas imagens
ultra-sdnicas reais, obtidas a partir de equipamentos comerciais durante exames clinicos, bem como

imagens sintéticas, geradas a partir de simulagBes com phanfoms computacionais.

Como visto na segdo 2.3, o retro-espalhamento actstico da origem 4 imagem de radio-freqiiéncia

(RF) e pode ser modelado pela convolugiio entre um pulso ultra-sdnico e uma estrutura, esta wltima
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formada por espalhadores individuais correspondentes as variagSes de impedéncia acustica do meio de
propagacdo do pulso. A imagem do modo-B apresentada na tela dos equipamentos corresponde 2
envoltéria (envelope) da imagem de RF. Os phantoms computacionais sio formados por espalhadores
individuais distribuidos aleatoriamente, com amplitude e fase também aleatdrias. JA os pulsos ultra-
sOnicos utilizados nas simulages dividem-se em duas categorias: pulsos simulados e puisos reais, estes

ultimos adquiridos de transdutores comerciais no tanque de ensaios acusticos do LUS.

Apesar da possibilidade de simulagdo tridimensional, com phanfoms e pulsos também
tridimensionats, optou-se pelo caso bidimensional, correspondente & projecio dos pulsos na diregdo de sua
elevagiio (eixo z). Esta ¢ uma aproximagio bem aceita, capaz de reduzir a complexidade computacional,
sem perda de fidelidade 2 realidade (Leeman et al., 2000b). Os programas de simulagfio, bem como os de
geracdo dos pulsos simulados e dos phantoms, foram desenvolvidos em ambiente MATLAB. A seguir

encontram-se descricdes detalhadas de cada uma destas etapas.

3.1.1. Pulso gaussiano simulado ~ transdutor virtual

Foi desenvolvido um programa que simula pulsos ultra-sénicos bidimensionais. Cada pulso é
composto por uma componente cossenoidal modulada por uma envoltoria gaussiana, tanto na diregio
axial (direcdo de propaga¢fo do pulso) quanto na lateral. Ao usudrio é permitido definir a fregiiéncia
central (f.} do pulso, sua largura de banda relativa (bw, - medida a -6 dB do valor de pico), a fregiiéncia de
amostragem (f;) ¢ o difmetro do transdutor, admitindo-se um elemento piezoelétrico circular Gnico. E

criado, primeiramente, um sinal unidimensional, expresso pela seguinte equagio (3.1):

2
p(0) =cos(2Af, -1) exr{— %‘E—L} 3.1)

t

onde: p(f) é o pulso ultra-sdnico gaussiano;
f. € afregiiéncia central (em Hz);

t ¢ um vetor correspondente ao eixo de tempo (em s), com resolucdo igual a 1/, sendo fs a

freqiiéncia de amostragem (em Hz);

A, é a posicdo, em segundos, do valor maximo do envelope do pulso’;

" Apesar de 4 definir o deslocamento do pulso no eixo temporal, o programa utiliza 4, = 0, ou seja, pulso simétrico a

origem. Apds a sintese do mesmo, ele ¢ deslocado para a parte positiva do eixo temporal.
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0',2 € a varidncia temporal do envelope do pulso, calculada por: O'f = sy ;
o
!

o*f,é a varidncia da magnitude do espectro de fregiiéncias do pulso, calculada por:

3 bwrf; .

o = ——iiL
! 8lnr

bw, ¢ a largura de banda relativa (bw, £, é a largura de banda absoluta, em Hz);
r € o nivel de calculo da largura de banda, dado por = 107'* quando caleulado a -6 dB.

Como a envoltéria gaussiana do pulso decai continuamente, o pulso é truncado, restringindo-se &
regido onde sua envoltoria € maior que -40 dB de seu valor maximo (valor padrio, mas que também pode
ser alterado pelo usudrio). A figura 3.1.a ilustra a parte real de um pulso de 1,00 MHz, 40 % de largura de
banda e freqiiéncia de amostragem igual a 15,0 MHz,

Adotou-se 2 velocidade do som no meio, ¢, como constante e igual a 1500 m/s, que é o valor
meédio do som na dgua a temperatura e pressdo ambientes, e proxima a velocidade do som em tecidos
moles (1540 m/s). Para criacdo do pulso bidimensional, seu correspondente unidimensional é replicado
um determinado numero de vezes de acordo com o didmetro do transdutor, resultando em um pulso
retangular. A resolugdo espacial (Ad) é calculada a partir da resolugdo temporal (A¢) do pulso
unidimensional, Ad =c-Ar. O perfil lateral do pulso, ilustrado na figura 3.1.b, é dado por uma curva
gaussiana de mesma largura de banda da envoltéria axial (fig. 3.1.a). Apés a aplicagiio desta, tem-se o
pulso bidimensional ilustrado nas figura 3.1.c (volume) ¢ 3.1.d (projecdio). A ilustragdo da figura 3.1.d esta
com suas coordenadas em escala, ou seja, bidimensionalmente o pulso tera esta aparéncia. S6 entdo, com
o pulso bidimensional sintetizado, é calculada sua transformada de Hilbert, redefinindo-o em sua forma

analitica {componentes em fase e em quadratura — ver apéndice A.1).

A duragio do pulso pode ser calculada pela seguinte equagio:

© 12
[lp@} -1,y ar

&

[lp@)f ar

-~

E=27 (3.2)

onde: £ ¢ aduracdo do pulso p(z) (em s),

sendo que pfij corresponde ao pulso unidimensional ou a linha central de um pulso bidimensional.

O comprimento do pulso ¢ dado pelo produto de sua duragio (&) com a velocidade de fase do som

no meio {c), lembrando que ao longo do texto, adotou-se a velocidade do som na 4gua, onde ¢ = 1500 m/s.
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Apesar do programa desenvolvido permitir 2 geragdo de pulsos assimétricos (comprimentos axial

e lateral diferentes), a maioria dos testes foi realizada com pulsos simétricos. Os envelopes destes pulsos

t€m o mesmo tamanho nas dire¢Ses axial ¢ lateral, permitindo detectar mais facilmente possiveis

deformagtes sofridas pelas imagens como, por exemplo. a perda de reselug@io em uma direcio particular,

No programa desenvolvido, 2 escotha de pulsos simétricos ¢ feita definindo-se um didmetro negativo

gualguer para o transdutor, Com didmetros nulos, tém-se pulsos unidimensionais.
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Figura 3.1 Exemplo de um puiso ulira-sénico assimétrice obtido por simulacdo, com f, = ] M¥z bw, = 40 %

e fs = 15,0 MHz,. aj visdo axial do pulso e seu envelope; b) visio lateral do puiso; ¢f visdo ridimensional do

pulso em coordenadas espacialitemporal; &} projecdo bidimensional do pulso em coordenadas espaciais.

3.1.2. Pulsos ultra-sénices reais

O TANQUE DE ENSAIOS ACUSTICOS

O tangue de ensaios achsticos do LUS permite que sejam realizados mapeamentos de campos

actisticos de transdutores, bem como aquisicBes de pulsos captados em uma determinada profundidade.

Foram adquiridos pulsos com dois transdutores circulares distintos: um da Panametrics, focalizado & com

freqliéneia nominal de 1,00 MHz; ¢ um da Funbec. ndo-focalizado e com freqgiiéneia de 2,25 MHz.
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Durante cada ensaio, o transdutor sob analise era imerso no tanque com dgua deionizada (figuras
3.2 ¢ 3.3). A figura 3.2 tlustra um transdutor acoplade a uma haste fixa, sendo pericdicamente disparado
por pulsos elétricos negativos, gerados por um estimulador de sinais de RY da marca Panametrics {modelo
SO7ZPR). Estes pulsos sfio captados por um hidrofone pontual acoplado a um sistema de posicionamento
espacial, capaz de fazer sua varredura tridimensional, Este sistema de posicionamento, desenvolvido no
LUS-CEB/UNICAMP, contém um acionador espacial gue se comunica com wm computador do tipo IBM-
PC através de sua porta paralela. Controlado pelo computador, o acionador é responsavel pela geracdo ¢
amplificag@o dos pulsos elétricos necessdrios ao acionamento dos motores de passo da parte mecénica do
posicionador, proporcionando uma movimentagio tridimensional, com resolugio maxima de 1/80 mm em
cada eixo. Sendo assim, usa-se o hidrofone para fazer a varredura do pulse emitido pelo transdutor, em

uma dire¢@o normal a sua face, captando os sinais no plano (xy) paralelo & superficie da dgua.

Estimulador de RF Qsciloscopio digital
singi RF sincronismo sincronismo canat 1
saidda salda entrada
Posicionador |, ..L..seeese Acionador
. L tridimensional tridimensional

tanque de ensaios
achsticos

Figura 3.2 ~ Diagrama geral do tanque de ensaios acisticos do LUS-CEB/UNICAMP, dustrando o
estimuladpr de sinals de RE, o transduior witra-sénice, o hidrofone ponrual, o vscilosedpio dicital, um
computador do tipo IBM-PC ¢ o sistema de posicionamento tridimensional, gue inclui unr acionador ¢ ¢

posicionador mecdnice, propriamente dito, Veju o texto porg maiores detalhes de seu funcionamento.

A figura 3.3 ilustra uma visdio mais detalhada do sistema de ensaios acisticos, convencionando-se
gue a dirego axial corresponde ao eixo x, ¢ a lateral, ao eixo v. O eixo z corresponde 2 elevacio, mas no
caso de pulsos simétricos em relaglo ao eixo axial, 0 mapeamenio realizade ao longo do plano xy pode ser
feito, de forma equivalente, no plano xz. Cada sinal captado pelo hidrofone 20 longo do eixo y passa por

um estdgio de pré-amplificacio, sende depois capturado por um osciioscdpio digital da marca Tekironix™
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{modelo 2430A}, Depois de digitalizado, o pulso € enviado ao computador através de uma conexdio do
tipo GPIB (General Purpose Interface Bus). Os dados sdo entdo indexados {forma de onda e posigiio de
origem) ¢ armazenados em arquivos para posterior andlise. O estimulador de sinais de RF envia ac
osciloscopio um sinal de sincronismo para iniciar a recepedio do pulso ultra-sdnico, que ¢ digitalizado em

1024 pontos com uma freqliéneia de amostragem de 24 MHz, com 8 bits de resoluciio para cada amostra.

Foi utilizado um hidrofone ceriimico pontual. de difmetro igual 2 0.3 mm e faixa de trabalho
tipica de 200 kHz a 10 MHz, fabricado ¢ comercializado pelo Dr. Joha Weight, da City University, em
Londres, Reino Unido. O pré-amplificador, também comercializado pelo Dr. Weight, é submersivel, tem

ganho fixe igual a 10 dB ¢ faixa de trabalho tipica de | KMz 2 50 MHz

agua {c = 1500 nv's}

sinal vindo do

. y sinal indo para
estimulador : o osciloscépio
e nidrofone = el
transdutor pré-amplificador

Figurg 3.3 ~ Diagrama em destague do sistema de varredure de um pulso ultra-sérico, iustrando o

transdutor, o hidrofone ¢ o pré-ampiificador acoplades o wn sistemy de posicionamento espacial,

A figura 3.4.a apresenta uma fotografia com uma visdo geral do tanque de ensaios, com ¢
conjunto transdutor/hidrofone indicado pela seta. Na figura 3.4.b tem-se uma visio detathada de um
transdutor {a esquerda) e de um hidrofone pontual (& direita). Em ambos os casos o tanque estava sem

agua para melhor visualizagio da montagem experimental.

O tangque de ensaios faz parte do LUS ha alguns anos. mas, por dificuldades de manutencio, o
circuito do sistema de acionamento fol substituido. Foi projetada e montada uma nova mterface de
poténcia para aclonamento dos motores de passo, em colaboragio com o Dr. Joagquim M. Maia (CEFET-
PR). O programa de aquisico de pulsos no tanque fol desenvolvido em linguagem C, a partir de
modificagdes realizadas no programa de mapeamento escrito originalmente, Como este € um equipamento
de uso geral € seu funcionamento nfie estd diretamente ligado ao escopo deste trabalho. ¢ programa, bem
como 0§ circuitos de controle ¢ poténeia desenvolvidos, nio serfo abordados neste texto, mas podem ser

encontrados em refatdrio departamental (Dantas, 2004),
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Figura 3.4 o) Visdo geral do tangue de ensaios acisticos do LUS, e b} visdp detathada de um

transdutor ¢ um hidrofone.,

TRANSDUTOR PANAMETRICS ~ 1,60 MHz (FOCALIZADO)

O primeiro transdutor utilizado, fabricado pela Panametrics, é circular, focalizado, tem fregiiéneia
central nominal de 1,00 MHz, difimetro de 12,5 mm ¢ distanciz focal nominal de 153 mm. A figura 3.5.a
ilustra © mapeamento do pulso gerado pelo transdutor em um dos planos axiais (plano xy. segundo
convencdo da figura 3.3). Como o transdutor € circular, admite-se simetria em todos planos normais 4 sua
face. A intensidade do mapeamento corresponde ao valor RMS do pulse adquirido pontualmente, ao longo
de uma drea de 20 x 50 mm’, com resoluc@o de uma amostra a cada 0,25 mm. em ambas as direcoes. Na
figura 3.5.b tem-se as curvas de nivel da figura 3.5.2, calculadas a -3, -6 ¢ -20 dB do valor de pico. Este
tipo de mapeamento permite visualizar o perfil do pulso, suas regibes de campo proximo (zona de Fresnel)
¢ distante (zona de Fraunhofer), sua zona focal, além de verificar se o transdutor foi acoplado

corretamente a0 sistema e se existem assimetrias no fefxe,

Para 2 aquisi¢do do puiso, o hidrofone varreu o campo actistico gerado por este transdutor na zona
focal {14 mm de sua face), por uma distincia {diregdo lateral - eixo y) de 20 mm ¢ resolugio de 0,10 mm,
sendo que cada sinal captado foi adquirido com 1024 pontos ¢ taxa de amostragem de 24,0 MHz, A figura

3.5.¢ tlustra este pulso em termos de sua largura {direcio lateral, em mm) e duracio {direcio axial, em psh.

" Apesar da distancia focal nominal ser 15,3 mm, o mapeamento do feixe indicou um valor de 14 mm. Como a

definiclio da origem pode variar a cada ensaio, adotou-se a distineia focal em funglo do valor medido (14 mm).
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Figura 3.5 ~ Pulso witra-sonico gerado por transdutor da Panametrics focalizado de 1,00 MHz: a)
mapeamenio nos eixos axial ¢ lateral do feive witra-sénico (a amplitude corvesponde ao valor RMS do pulso
em cada pontol; b} curvas de -3 dB, -6 dB ¢ -20 dB do campe Hustrado em “a”; ¢} “instantdneo” do pulso a

1 mom da face do fransdutor {zone focall.

Como havia regides periféricas de amplitude nula ou insignificante no pulso Hustrado na figura
3.5.¢, foi definida uma regido de interesse de 161 x 161 pontos. De forma a evitar truncamentos sbruptos
e suas bordas, este pulso foi modulado por uma janela de Hanning de mesmas dimenses, em uma etapa
de pds-processamento. Nas figuras 3.6.2 ¢ 3.6.b, 2 parte central do pulso pos-processado é ilustrada em

termos de sua duragio e direcBo lateral, respectivaments.

Apés a aquisighio do pulso, foram medidas suas freqliéneia central e largura de banda, chegando-se
a0s seguintes valores: £, = 1,04 MHz e bwry = 81 %. A largura de banda latera!l foi medida também em

funcho da freqiiéncia central do pulso, obtendo-se bw,,, = 186 % {vide apéndice A.2).
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Figura 3.6 ~ @) Duragda (singl de RF ¢ envoltoria) e bj perfil lateral da regido de interesse do puiso

Hustrado ng figura 3.5.¢.

TRANSDUTOR FUNBEC - 2,25 MHz (NAO FOCALIZADO)

O segundo transdutor utilizado, fabricado pela Funbec, é circular, ndo focalizado e tem fregiiéneia
nominal de 2,25 MHz. Seu didmetro ¢ de 12.5 mm ¢ novamente seu campe aclstico foi mapeado ao longo
de um dos planos axiais, agora em uma érea de 30 x 200 mm’, com resolucio, em ambas as direghes, de

uma amostra a cada 0,25 mm (figura 3.7.2). As curvas de nivel calculadas s3o ilustradas na figura 3.7.b.

Em fungdo do resultado do mapeamento, o puiso foi adquiride a 50 mm de sua face, que ¢
aproximadamente a profundidade onde o campo atinge sua maior amplitude, na regido de transiciio entre
os campos proximo ¢ distante. A varredura do pulso foi feita por uma distdncia de 30 mm, paralela 2 face
do transdutor, novamente com uma resolucio de 0,10 mm e taxa de amostragem de aguisic3o do sinal de
24,0 MHz (figura 3.7.¢).

Na figura 3.7.¢, apds o descarte das bordas onde o sinal era nulo ou de amplitude desprezivel, o
pulso resultante ficou com dimensdes de 201 x 201 pontos, sendo, 2 seguir, modulado por uma janela de
Hanning de mesmo tamanho, Nas figuras 3.8.2 ¢ 3.8.b o pulso ¢ novamente ilustrado em termos de sua
duragiio ¢ direg80 lateral, respectivamente. Como ocorreu com o transdutor da Panametrics, apds a
aquisigio foram medidas suas freqiiéneia central e larguras de banda (vide apéndice A.2), chegando-se aos

seguintes valores: £ =225 MHz, bwr. = 56 % e bw,, = 71 %.
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Figura 3.7 ~ Pulso ultra-sénico gerado por transdutor da Funbee ndo-focalizado de 2,25 MHz: &)
mapeamento nos eixos axial ¢ lateral do fetxe uitra-sénice (a amplitade corresponde ao valor RMS do pulso
em cada pontol; b curvas de -3 dB. <6 dB e <20 dB do campo ilustirade em "a”; ¢ Cinstantdnes” do palso a

30 mm da fuce do Iransdutor {zona de transicdo entre 05 campas proximos ¢ distante).
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Figura 3.8 ~ g} Duragdo (sinal de RF ¢ envoltdria e &) perfil lnterg! da regido de interesse do pulso

Hustrado na figura 3.7.0
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3.1.3. Resumo dos pulsoes utilizados nes testes de redugio de speckie

Os testes dos métodos de reducdio de speckie. cujos resultados encontram-se no capitulo seguinte,
foram inicialmente realizados com quatro pulsos ultra-sénicos diferentes: dois simutados ¢ os dois pulsos
reals, descritos anteriormente. Como 0s pulsos gerados pelos transdutores da Panametrics e da Funbec #8m
freqliéneias centrals iguais a 1,00 ¢ 2,25 MHz, respectivamente, os pulsos simulados foram sintetizados
baseando-se nos mesmos valores. A principal diferenga é que os pulsos simulados sio simétricos
{dimensdo axial igual 2 lateral). Para largura de banda axial foram utilizados o$ mesmos valores de seus
pares reais, ou seja, 81 % para o pulso simulado de 1,00 MHz ¢ 56 % para o de 2,25 MHz Como sio
pulsos simétricos, as larguras de banda laterais foram as mesmas que as axiais. Todos os quatro pulsos

{simulados e reais) obtidos ¥ém freqliéncia de amostragem igual a 24,0 MHz.

As figuras 3.9 e 3.10 a seguir ilustram estes quatro pulsos descritos anteriormente, bem como suas
respectivas transformadas de Fourier (sdo ilustradas apenas as magnitudes das componentes). A figura 3.9
iustra os pulsos simulados. onde o primeiro deles (fig. 3.9.a) corresponde ao pulso simétrico, de
fregiiéncia central igual 2 1,00 MHz. O segundo puiso (fig. 3.9.b) corresponde ao pulso simulado, também
stméirico, de 2,25 MHz. J4 os puisos gerados pelos transdutores da Panametrics {1,00 MHz) e da Funbec
(2,25 MHz) encontram-se ilustrados nas figuras 3.10.2 e 3.10.b, respectivamente, Eim ambas as figuras, a
cotuna da esquerda corresponde aos puises no dominie do espago, enquante que 2 direita de cada um,
encontram-se¢ duas formas de visualizac@io de suas transformadas de Fourier: magnitude do espectro
{coluna do meio) e logaritmo de sua magnitude (coluna da direita). Os espectros de fregiiéncia,
correspondendo as aberturas dos transdutores (reais ou virtuais), mostram claramente quio concentradas
estdo as principais componentes de freqiiéncia em torno de seus valores centrais. O Jogaritmo do espectro
permite uma methor visualizagdo das componentes de baixa amplitude . Note que os pulsos simulados tém
a energia espectral mais concentrada em torno de suas freqiiéncias centrais, enquanto que os pulsos reais
possuem componentes de baixa amplitude mais espathadas. Isto ocorre em funciio de vérios fatores, como
ondas de borda, truncamentos ocorridos nas extremidades dos pulsos, além do ndio paralelismo entre as

frentes de onda.

" O use da compressio logaritmica ¢ comum em espectros de freqiéncias de imagens, pois permite visualizar
componentes de baixa amplitude que normalmente nio sfo detectadas no modo de visualizaciio normal (Gonzalez ¢
Wouds, 2000}
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Fignra 3.9 — Pulsos wltra-sénicos simulados wiilizados nos testes doy métodos de redugfo de “speckie”. w
pudso de 1.00 MHz; B puiso de 2,25 MHz. A coluna da esquerda itusira os pufsos no dominio do espace,
enguario gue g coluna do mele corresponde & magnitude de sens espectros de fregiténeias. A coluns da

dirgita ¢ semelhante & coluna do meio, mas os espectros sofreram compresséo logaritmica,
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Figura 3.10 — Pulsos sltra-sénicos reais wilizados nps testes dos métodos de retiucdo de “speckle”: & pulve
Jocalizado (tr. Panametrics) de 1,00 MHz: ¢ b) pulso ndo-focalizado (. F; unbec) de 2,25 Mz 4 colune da
esquerda ilustra os pulses no dominio do espaco. enguanio gue a coluna do meio corresponde & magnitude
de seus espectros de fregiiéncias. A coluna da direita ¢ semelhante & coluna do meio, mas os especiros

sofreram compresséio logaritmica,

3.1.4. Phantoms computacionais

Os phantoms computacionais utilizados constituem-se de estruturas bidimensionais preenchidas
por espathadores individuais distribuidos aleatoriamente, sendo que o prograsns que os sintetiza fol
desenvolvido para ambiente MATLAB. Cada espathador ¢ modelado por uma varidvel complexa, com
magnitade ¢ fase também aleatorias. A magnitude distribui-se uniformemente em um intervalo que vai de
0 a um valor méxime (usualmente 1), e a fase de 0 2 27 radianos. O usudrio pode ainda definir uma regifio
onde os espalhadores terfo ganho diferente. destacando-se dos demais ¢ formando uma determinada
estrutura. Pode-se ainda definir a populaciio (densidade) de espathadores, relativa zo ntmero maximo de
pontos do phantom. A figura 3.11 ilustra as varias sub-imagens obtidas a partir de um phantom de 256 x
256 pontos, com 30 % de espathadores, ou seja, este phantom tem 32.768 espathadores (236-256/2) de um
total de 65.536 posigdes disponivels (256-256). Na figura 3.11.a tem-s¢ a magnitude dos espathadores,

com amplitude maxima igual a 1. enquanto que na figura 3.11.b tem-se a fase dos mesmos. A figura
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3.11.c ilustra uma méscara usada para criar uma estrutura circular, Aos espalhadores contidos nesta regifio
foi aplicade um ganho igual a 3, enquanto que os demais espalhadores permancceram com suas
amplitudes originais, resultando nas figuras ilustradas em 3.11.d (magnitude) ¢ 3.11.e (fase). Observe que

o garhe foi aplicado apenas na magnitude, permanecendo a fase intacta.

Figura 3.11 — “Phantoms” computacionais formados por espathadores pontuais distribuidos alectoriamente: aj
magnitude dos espalhadores com amplitudes variandy aleatoriamerte de 0 a 1, b) fase dos espathadores variando
aleatoriamente de U a 2r radianos; ¢ exemplo de mascara de intensidade para criagéo de estrutura circular; d

magnitude dos espalhadores apds a aribuigdo da méscara; e} jase dos espathadores (mesma de "B},

Com a fase e a magnitude, pode-se criar qualguer estrutura desejada. Entretanto, o programa que
gera os phantoms vem com algumas estruturas pré-definidas, como ilustrado na figura 3.12: espaihadores
sem nenhuma estrutura aparente {fig. 3.12.a), estruturas circulares solidas (fig. 3.12.5) ¢ circulos sem a
“cruzeta” centrai, destacando os quatro quadrantes (fig. 3.12.¢). As estruturas das figuras 3.12.b e 3.12.¢
tém amplitudes maximas iguais a 3 (esquerda) e 2 {direita), em relacdio ao fundo, que tem amplitude
maxima igual a 1. Phantoms come o ilustrado na fig. 3.12.¢c sfo particularmente {teis quando se pretende

analisar possiveis distorgBes na imagem ocorrendo em uma direcdo particular.

Caso seja necessdria a sintese de uma estrutura diferente das descritas anteriormente, utiliza-se um
phantom sem nenhuma estrutura aparente, como o ilustrado em 3.9.a, e uma méscara de ganho, gue nada
mais € que uma imagem onde as amplitudes (niveis de cinza) correspondem aos ganhos regionais

desejados. A figura 1.2.2 € um exemplo desta méscara de ganbo, representando um feto no Gtero materno.
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Figwra 3.12 — Exemplos de trés fipos de “phamoms” utilizados (6 a magnitude é ilustradu): a) neakwma

estrutura definida; b circulos de emplitude média maior gque a do fundo; o} semelhante a “b", mas com

estruturas circulares formadas por 4 quadrantes distintes {os espathadores da “oruz " pertencem ao fundo).

3.2. Espalhadores efetivos

(O conceito de espathadores efetivos veio 2 tona com o intuito de diminnir a redunddncia de
informagdes espectrais dos phantoms. Como jé descrito, a simulagiio de uma imagem de modo-B pode ser
feita através da conveluglio de um pulso ultra-sdnico pelos espalhadores da estrutura ou érgio sob
investigaciio ¢ que, no dominio da freqiiéncia, pode ser interpretada como a multiplicagio dos espectros de
ambos. Desta forma, apesar do espectro dos espalhadores ser bastante amplo e com componentes em todas
as faixas de freqiiéncia, o espectro do pulso limita o espectro final da imagem de RF, cujo envelope € a
imagem de modo-B. Desta forma, para um dado pulso, grande parte das componentes espectrais do

phantom ndo sio utilizadas, tormando-se descartdveis,

O objetivo desta nova abordagem ¢ permitir a redugio da complexidade dos phantoms. criando
estruturas equivalentes formadas por grupos muito menores de espathadores, mas capazes de dar origem
as mesmas imagens de modo-B. Além da reduciio da complexidade computacional, o conceito de
espathadores efetivos proporcionou a introdugo de um novo conceito de imagem livre de speckle,
detalhado na secfo 3.3. Neste trabatho, como o objetive das simulagtes ¢ dar origem 4 imagens
corrompidas por speckle, optou-se pela convolugio entre o pulso ultra-sénico e a2 estrutura. J4 em métodos
como os propostos por Tupholme (1969) ou Stepanishen (1970) onde sfo calculadas as contribuicdes
individuais do pulso interagindo com cada um dos espalhadores individualmente, o uso de espalhadores
efetivos ¢ capaz de reduzir os tempos computacionais da ordem de 5 vezes ou mais, dependendo da raziio

entre o nimero de espaihadores originais e de espalhadores efetivos.

As figuras a seguir, 3.13, 3.14 e 3,15, ilustram, respectivamente, um conjunto de espalhadores, um
pulso ¢ o sinal retro-espalhado, este resultante da interag@io do pulso com os espalhadores. Na figura 3.13
tem-se a magnitude dos espalhadores nos dominios do espage (fig. 3.13.a) e da fregiiéneia (fig. 3.13.b).
Como se pode perceber, a faixa de passagem do espectro ¢ bastante ampla, cobrindo toda a faixa de

freqiiéncies. J& o pulso, iustrado na figura 3.14.a, tem suas componentes limitadas ds regibes da
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freqiiéncia central do mesmo (fig. 3.14.b), com faixa de passagem relativamente estreita, se comparada a

dos espalhadores .
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Figura 3.13 — Espalhadores nos dominios do a) espago (magnitude apenas) e b} freqiiéncia.

A figura 3.15.a ilustra o sinal de RF obtido pela interacio dos espalhadores da fig. 3.13 com o
pulso da fig. 3.14. Como pode ser observado na figura 3.15.b, as Gnicas componentes espectrais nio-nulas
encontram-se na regido da faixa de passagem do pulso, ou seja, apesar dos espalhadores terem um

espectro bastante amplo, o pulso atua como um filtro passa-faixa, limitando as componentes espectrais do

sinal de RF.

" Como o espectro de freqiiéncias da estrutura é representado no espaco-k (dominio de freqiiéncias espaciais), e o do
pulso no dominio de fregliéncias temporais, ambos os eixos espectrais foram convertidos para valores de freqiiéncia
angular (freqliéncia de amostragem = 2x; freqiéneia de Nyquist = nt). Apesar do espectro de um sinal real ser
simétrico em relagdo a origem, optou-se pela utilizagdo de sinais analiticos, de forma que as componentes espectrais

no intervalo entre © e 27 (ou - & 0) sdo nulas, como ilustrado na figura 3.14.b
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Figura 3.14 ~ Pulso ultra-sénico nos dominios do a) tempo e b} fregiiéncia, na forma analitica (o espectro é

nulo no intervalo compreendido entre e 2w ou-me 0).
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Pdgina 59 Ricardo Grossi Dantas



Deteccdo e reducdo de “speckle” em imagem médica por ultra-som - Material ¢ Métodos

No dominio da freqiiéncia angular espacial, &, definindo-se o espectro do pulso como P(kj e dos

espalhadores como H(%), o espectro do sinal de RF, Gk}, é dado por (eg. 3.3):
G(k) = P(k)- H(k) 3.3)

Para um pulso com fregliéncia central wy e faixa de passagem igual 2 B (largura de banda total),
qualquer componente espectral da estrutura fora desta faixa nao contribui para o sinal de RF resultante.
Sendo assim, pode-se definir uma funcgfo janela (fungfio rect) centralizada em @y e com a mesma faixa de

passagem do pulso (eq. 3.4):

1 (k,—BW,./2)<k<(k,+BW,/[2)

3.4
0 demais casos G4

rect gy, (k—k;) z{

Como a funcdo janela da equagio 3.4 preserva as componentes espectrais do pulso, a equagdo 3.3

pode ser reescrita da seguinte forma (eq. 3.5):
G(k) = P(k}- H(k) rectyy, (k—k,) (3.5)
Definindo uma estrutura equivalente H (%} por (eq. 3.6):
H' (k)= H(k)-rect g, (k—k,) (3.6)
pode-se reescrever a equacéo 3.5 por (eq. 3.7):
G(k) = P(k)-H (k) 3.7

A equagdo 3.7 € a base do conceito de espalhadores efetivos e implica que, durante o retro-
espalthamento acistico, as tinicas componentes espectrais da estrutura que efetivamente contribuem para o
sinal de RF s8o aquelas na regifo da faixa de passagem do pulso. A conseqiiéncia direta da afirmagéo
anterior € que, para um dado pulso, existem infinitas estruturas capazes de resultar no mesmo sinal retro-

espalhado, desde que as componentes espectrais dentro da faixa de passagem do pulso sejam idénticas.

As figuras a seguir (3.16, 3.17 e 3.18) ilustram graficamente a afirmac#o anterior. Em 3.16.a tem-
se o espectro dos espalhadores (fig. 3.13.b) e do pulso (fig. 3.14.b) do exemplo anterior. Sobrepostos a
ambos estdo os limites da faixa de passagem do pulso. Em 3.16.b tém-se os espalhadores pontuais no

dominio do espago {repetido da fig. 3.13.a).
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dominio da freqiiéncia, destacando-se a faixa de passagem do pulso; bj espalhadores pontuais no dominios

do espago.

Se o espectro dos espalhadores da figura anterior (3.16) for limitado 2 faixa de passagem do pulso,
conforme equagdo 3.5, ter-se-a o espectro ilustrado na figura 3.17.a, resultando em um novo conjunto de
espathadores no dominio do espaco, ilustrado na figura 3.17.b. Neste caso, a estrutura é constituida por
uma fungdo continua, e ndo mais por espalhadores individuais mas, mesmo assim, desde que seja usado o
mesmo pulso, o sinal de RF resultante sera exatamente o mesmo que o obtido com os espalhadores
originais.

Se a regifo do espectro dos espalhadores limitada pela largura de faixa do pulso, H'(k), for
replicada sem sobreposicdo e em intervalos regulares kg, ter-se-a um espectro semelhante ao ilustrado na

figura 3.18. Esta replicagdo pode ser feita convoluindo-se a fungiio H (k) por uma fungdo trem de pulsos
(fungdo III), da seguinte forma (eq. 3.8):

H™ (k)= H" (ky*II(k/k, — k,) (3.8)

onde: H (k) éafoncdo H (k) replicada em intervalos iguais a k.
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Figura 3.17 — a) Especiro de espalhadores limitados pela faixa de passagem do pulso; b} funcéo de

espalhadores continua,

Como a transformada inversa de Fourier da fungio trem de pulsos também & uma fungfio trem de
pulsos, a equagdo 3.8 corresponde, no dominio do tempo, & amostragem de H'(k), como ilustrado
graficamente & seguir. Na figura 3.18.a tem-se o espectro de H'(k) replicado, enquanto que na figura
3.18.b tem-se uma outra estrutura equivalente no dominio do tempo. Como se pode perceber, apesar dos

novos espalhadores serem regularmente espacados, eles ainda nfo sdo pontuais como desejado, variando

continuamente de { a seus valores maximos.

Tanto os espalhadores originais, ilustrados na figura 3.16.b, quanto os ilustrados nas figuras 3.17.b
e 3.18.b, tém as mesmas componentes espectrais na regido correspondente & faixa de passagem do pulso,
ilustrada na figura 3.16.a. Apesar das estruturas serem completamente diferentes uma das outras no

dominio do tempo, provar-se-4 que os sinais de RF obtidos com o pulso em questiio sio idénticos.

Teoricamente, como indicado pela equagdo 3.8, se a fungdo H (k) for replicada, ter-se-a4 um
conjunto de espalhadores pontuais no dominio do espago, mas isso s6 ocorre com seqtiéncias infinitas. Em
situagbes praticas, onde se tem seqiiéncias finitas, esta mesma operagio faz com que os espalhadores
apresentem picos, mas ainda assim s3o elementos de uma fungdo que varia continuamente de 0 a seus
valores maximos (fig. 3.18.b). De forma a obter espalhadores pontuais, a operagio de replicagio de

espectro € feita no dominio do espaco, como exemplificado a seguir: o gréfico da figura 3.19.a é uma
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copia da figura 3.17.b, e ilustra uma fungio continua, cujo espectro ¢ limitado pela faixa de passagem do

espectro do pulso ultra-sbnico. Se esta curva da fig. 3.19.a for amostrada em intervalos regulares,
At=27n/k, , como indicado pelas barras verticais, serd gerado o conjunto de espalhadores pontuais da

figura 3.19.b. Como agora se tem menos pontos que o sinal continuo original, utiliza-se um fator de
escalonamento, que ¢ a razio entre o niimero de pontos dos dois sinais. Este novo sinal, composto por uma
seqiiéncia de pulsos, tem o espectro de freqiiéncias ilustrado na figura 3.19.c. Este processo corresponde,
teoricamente, a replicagdo dos espectros no dominio da freqiiéncia. A diferenga é que, por se tratar de uma
seqiiéneia finita, s6 se consegue obter um conjunto de espathadores pontuais partindo-se do sinal no

dominio do tempo.
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Figura 3.18 ~ ) Replicacdo da faixa do espectro dos espalhadores correspondente & faixa de passagem do

pulso; b} espalhadores quase-pontuais regularmente espacados no dominio do tempeo.
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Figura 3.19 — a} Fungdo de espalhadores continua, ilustrada anteriormente na fig. 3.17.b, com _funcdo de

[T

amostragem regularmente distribuida; b) resultado da amostragem da fungdo continua ilustrada em “a
seguido de escalonamento; ¢) espectro de b7, correspondente 4 replicagdo das componentes espectrais na
Jaixa de passagem do pulso.
Como existe uma mtrinseca relagdo entre a taxa de repeticio @y da funclo H (k) e a taxa de

amostragem da estrutura como uma fungdio continua, Af=27/k,, obtém-se o menor conjunto de

espathadores pontuais, sem sobreposigio entre as réplicas espectrais, quando k, = BW, . A figura 3.20.2

ilustra este caso limite, onde a curva continua (fig. 3.17.b) foi amostrada com a menor taxa possivel, de

forma que ndo houvesse sobreposigiio entre as réplicas espectrais, ilustradas na figura 3.20.b.
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Figura 3.20 — a) Fungdio de espalhadores continua, ilustrada anteriormente em 3.17.b, amostrada a uma taxa

igual a 4 amostras por comprimento do pulso; b) espectro de fregiiéncias resultante.

Com a maioria dos pulsos utilizados, conseguiu-se um valor minimo entre 4 € 5 espalhadores por
comprimento do pulso {calculado pela equagio 3.2), sendo que a faixa de passagem foi definida pela
regido do espectro do pulso acima de -40 dB. A ndo ser pelas diferengas presentes nas bordas do sinal
(inicio e fim), o erro médio” entre os envelopes (linhas de modo-A) gerados pelos espalhadores efetivos e
originais girou em torno de 0,5 %. Com um espectro mais estreito, limitado a -20 dB, pode-se replicé-Io
mais vezes, gerando um nimero ainda menor de espalhadores efetivos, geralmente 3 espalhadores. Com
um nimero tdo reduzido de espalhadores por comprimento do pulso, o sinal de RF resultante ainda é
muito semelhante ao original, mas chega a apresentar erros na faixa de 2 % para sinais sintéticos
gaussianos. Desde que seja respeitado o niimero minimo de espalhadores para cada faixa efetiva do
espectro, populagdes maiores de espalhadores efetivos apresentam erros de mesma ordem de grandeza,
pois o erro € dado pela largura da faixa de passagem assumida. Introduz-se agora o conceito € a defini¢io

de espalhadores efetivos:

" O erro médio entre os envelopes foi calculado pela média do erro relativo, sendo que este ltimo corresponde a

diferenga absoluta entre ambos os envelopes, calculada ponto a ponto, dividida pelo envelope original.
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Espalhadores efetivos: conjunto minimo de espalhadores pontuais, regularmente
espacados, cujo espectro, na regido limitada pela faixa de passagem do pulso ultra-
sonico, contém as mesmas informagdes que o especiro dos espalhadores originais.
Qualquer outro conjunto com um numero maior de espalhadores pontugis é

derominado conjunto de espalhadores equivalentes.

A figura 3.21 ilustra o sinal retro-espalhado e seu envelope obtidos a partir dos espalhadores
originais, ilustrados na figura 3.13. Sobreposto as curvas da figura 3.21, encontram-se novos sinais de RF
e seus respectivos envelopes, obtidos com conjuntos de espalhadores equivalentes com 16, 8 e 4
espalhadores por comprimento de pulso. Neste ultimo caso (4 espalhadores), trata-se do conjunto de
espalhadores efetivos. Os erros absolutos dos envelopes obtidos, em relacdo ao envelope original, sio
ilustrados na figura 3.22. Como se pode observar, os sinais sdo muito semelhantes, com erros visualmente
imperceptiveis, a nfo ser pelos desvios ocorridos nas bordas, lembrando que a propria operagdo de

convolugdo acarreta erros de borda de dimensdes da menor das matrizes ou vetores utilizados.
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Figurg 3.21 — Sinais de RF retro-espalhados e seus respectivos envelopes obtidos através de um conjunto de

espalhadores originais (3.13.a), efetivos (4 espalhadores por pulso) e equivalentes (8 ¢ 16 espalhadores por pulso).
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Figura 3.22 — Erros dos envelopes ilustrados na figura 3.21 em relagdo ao envelope obtido com os

espalhadores originais.

A figura 3.23 ilustra o conceito dos espalhadores efetivos no caso bidimensional. Na figura 3.23.a
tem-se um conjunto de espalhadores no dominio do espago e, na fig. 3.23.b, no dominio da freqiiéncia. A
imagem de modo-B resultante € ilustrada na fig. 3.23.c, para um determinado pulso nio ilustrado. A
seguir, nas figuras 3.23.d e 3.23.e, sdo ilustrados os espalhadores efetivos nos dominio do espago e
freqiiéncia, respectivamente. A imagem de modo-B resultante, muito semelhante a original, ¢ ilustrada na
fig. 3.23.1. A diferenga absoluta entre as duas imagens de modo-B (figuras 3.23.c e 3.23.f) é ilustrada na
fig. 3.23.g. Observa-se novamente que, a ndo ser pelos desvios presentes nas bordas, as imagens de modo-
B sHo essencialmente equivalentes. Na figura 3.23.g foi destacada uma regiio de interesse de forma a
excluir as bordas, de largura igual 4 metade do comprimento do pulso (calculado pela equacdio 3.2).
Dentro desta regido de interesse, o erro maximo foi de aproximadamente 1 % em relagdo 4 imagem de
modo-B original (fig. 3.23.c), enquanto que fora, os erros de borda atingiram 10 %. A figura 3.23.h

corresponde & versdo volumétrica da imagem de erro ilustrada na figura 3.23.g.
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Figura 3.23 - o) Espathadores originais nos deminios do espago e b} fregiéncia; o} imagem de modo-B
resultante: o espalhadores efetivos (6 espalhadores por pulse) nos dominios do espaco e ej fregiéncia; f)
imagem de modo-B resuftame; gj diferengas entres as imagens de modo-B iustradas em “¢” e "f", indicando
desvios apenas nas bordas; k) visio volumétrica de "g". Em "d”, hd a sobreposicdo de uma regido de
espalhadores efetivos ampliada e com magnitude saturada festrutura apresenta magnitude igual a 1 ¢ fundo

igual a I}, de forma a facilitar @ visualizacdo dos mesmos.
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Ao programa desenvolvido, sio passados os seguintes pardmetros: matrizes ou vetores
correspondentes aos espalhadores e ao pulso, freqiiéncia de amostragem e nimero desejado de
espalhadores por pulso. Como ilustrado na figura 3.23.e, a regifio do espectro dos espalhadores, limitada
pela faixa de passagem do pulso, foi replicada em todas as diregdes. No caso de pulsos assimétricos, as
réplicas espectrais ocorrem em intervalos diferentes. Nesta situagfio, o programa utiliza o nimero de
espathadores por pulso para calcular a taxa de réplica espectral na diregfio axial. A taxa na dirego lateral é

calculada em fun¢#o do tamanho da faixa de passagem do pulso.

Como ja citado anteriormente, o pulso ultra-sénico é um sinal real e, portanto, seu espectro €
simétrico em relagio a origem. No entanto, a replicagdo deste tipo de informagio é mais complexa e
ineficiente, pois deixa vérios “espagos vazios” no espectro final. Sendo assim, o célculo dos espalhadores

efetivos é feito com o sinal em sua forma analitica.

O conceito de espalhadores efetivos é importante para se definir 2 origem do speckle, pois alguns
autores atribuem-na 4 presenca de um niimero muito grande de espalhadores em cada célula de resolucio,
de forma que, com um nimero menor de espathadores por célula, a regifio tornar-se-ia parcialmente
corrompida por speckle (Prager et al, 2003). Mostra-se aqui que nfio hé evidéncia concreta para tal

afirmacéo.

3.3. Padrio ouro: imagem livre de speckle

A dissecagio de um determinado tecido seria a solugio final e definitiva para a analise anatdmica
de suas estruturas, permitindo a medida de suas reais dimensdes. Jespersen et al. (2000) defendem a idéia
de que este seria o padrio ouro para a andlise comparativa de imagens ultra-sonicas de modo-B.
Entretanto, mesmo que se tenha conhecimento das reais dimensdes da estrutura sob investigagio, pode-se
ter uma visio geral de como seria sua imagem ultra-sénica, mas € impossivel precisar como esta seria na
completa auséncia de distorgSes do feixe, anisotropias estruturais, reverberagdes, ruidos ou artefatos, onde
inclui-se o speckle. Um determinado 6rgio € formado por subestruturas de tamanhos diversos,
comportando-se de forma também diversa para diferentes pulsos ultra-sénicos, ou seja, uma imagem ultra-

sonica, mesmo que “ideal”, difere da real imagem do tecido.

Durante a simulagfo, a obtencio de um padrdo de referéncia, ou seja, uma imagem ou sinal livres
de speckle, ¢ fortemente desejavel para avaliag@io do grau de degradacgio dos mesmos, ou da eficiéncia dos
métodos de reduglio de speckle. Segundo Burckhardt (1978), o speckle é gerado pela interferéncia
coerente destrutiva entre duas reflexdes. Sendo assim, dependendo da fase relativa entre elas, a
interferéncia poderia passar a ser construtiva. Como ndo se sabe que fase é essa, uma forma de se obter

esse resultado ¢ através de um nimero grande de simulagdes da interagdo do pulso com os espathadores,
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variando-se aleatoriamente a fase dos mesmos. A cada iteragio ter-se-a um sinal ou imagem corrompidos
por speckie de maneira diferente, de forma que o valor maximo entre todas suas envoltérias resuitaria em
um sinal com interferéncia apenas construtiva, método este denominado “escrita maxima”. Considerando
um conjunto de espalhadores unidimensionais f{x) e um pulso ultra-sonico pfx) no dominio espacial, para
cada conjunto de fases aleatorias, @.(x}, ¢ obtido um envelope com speckle |g.(x)!, onde n é nimero da

iteragdo atual, como expresso pela equagio 3.9:

8, @) =] p()*[ |7(x)- exp(=jko, D)] | (3.9)

Apds N iteragdes, o envelope sem speckle resultante, obtido pelo método de escrita maxima,

lgm(x), € dado por:

2, } (3.10)

|8 (0] = max{ |g, ()], g, (%)

5 seny

A figura 3.24 ilustra esta operago: foram geradas 10° combinagGes aleatorias de fases no
intervalo [0, 2x] para os 6 espalhadores da figura 3.24.a, dando origem ao envelope livre de speckle (ELS)
ilustrado na figura 3.24.b, juntamente com os sinais de RF e envelope originais. No presente caso, a célula
de resolugdo, dada pelo comprimento espacial do pulso, tem 1,65 mm, ou seja, qualquer par de

espalhadores encontra-se espagado por uma distincia menor que esta.
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Figura 3.24 — aj Exemplo de um conjunto de poucos espalhadores pontuais; b) sinal de RF retro-espalhado, seu

envelope e envelope livre de “speckle” obtido pelo método de escrita mdxima (método proposto por Burckhardt).
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Apesar do método de obten¢do do sinal livre de speckie através da escrita maxima ser bem aceito,
a quantidade de iteragdes necessarias torna-¢ inviavel ou, pelo menos, computacionalmente dispendioso
(para estes exemplos, foi definido um nimero fixo de iteragdes igual a 10°). Gehlbach (1983) introduzin
uma defini¢do diferente, onde o sinal livre de speckle poderia ser obtido de forma equivalente, através da
convolugéo do envelope do pulso pela magnitude dos espalhadores, segundo equacdo 3.11. A figura 3.25
ilustra estes dois casos, onde foram utilizados 0 mesmo pulso e espalhadores da figura 3.24. A diferenga
entre os envelopes livres de speckle (ELSs) obtidos com os dois métodos (Burckhardt e Gehlbach) é
praticamente nula, com erro médio de 0,02 %. J4 a razdo entre os tempos de processamento € da ordem de
10%, com o método de Gehlbach sendo mais rapido que o de Burckhardt, considerando que a operagio de

convolug8o seja o ponto critico do método.

2600} = [p(0)*| £ (x) 3.11)

onde: [gsx)| € 0 envelope sem speckle obtido pelo método de Gehlbach.
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=
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Figura 3.25 — Repetido de 3.24, com a adi¢do do envelope livre de “speckle” (ELS) obtido pelo
método de Gehibach,

No caso dos sinais ilustrados em 3.24 e 3.25, o conjunto de espalhadores utilizados constituia-se
de apenas 6 elementos (fig. 3.24.a). Ao se testar a equivaléncia entre as técnicas de Burckhardt e
Gehibach, verificou-se que os erros tornavam-se mais significativos com o aumento do nimero de
espalhadores, como ilustrado na figura 3.26, onde foram utilizados trés phantoms unidimensionais, com
densidades populacionais de espalhadores iguais a 10 %, 25 % e 50 %. Com 10 % de espalhadores (fig.
3.26.a), a diferenca entre os ELSs, calculados pelos dois métodos descritos anteriormente, € imperceptivel,
com erro absoluto médio de 0,35 % para 10 casos similares. Jd com 25 % de espalhadores, o erro foi de
5,3 %, enguanto que com 50 % de espalhadores, o erro foi de 20,9 %. O método proposto por Gehlbach
sempre apresenta amplitudes de saida iguais ou maiores que as obtidas com a técnica de Burckhardt.
Mesmo com um nimero maior de iteragdes (2-10°) nio houve convergéncia entre os envelopes, com erros

estaveis nos mesmos patamares.
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Figura 3.26 — Envelopes originals e livres de “speckle” obtidos pelos métodos de escrita mdxima e Gehibach
obtidos através de diferentes estruturas com: a) 10 %, bj 25 % ¢ ¢} 50 % de densidades populacionais de

espalhadores.

Como foram detectadas incoeréncias entre os resultados obtidos pelo dois métodos, buscou-se
uma alternativa que aliasse as vantagens de ambas as técnicas. A figura 3.27 ilustra situagio semelhante &
3.26.c, onde um phantom com 50 % de espalhadores deu origem a dois ELSs distintos, dependendo do
método utilizado. Como no caso anterior, o erro médio entre os envelopes livres de speckie, para 10 casos

semelhantes, girou em torno de 20 %.
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Figura 3.27 — Envelopes com “speckle” e livres de “speckle™ obtidos pelos métodos de escrita mdxima e de

Gehlbach, obtidos com os espalhadores originais cuja densidade pbpufacional era de 50 %.
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A figura 3.28 apresenta trés situagdes semelhantes 4 ilustrada na figura 3.27, com a diferenca de

que, no lugar dos espalhadores originais, foram utilizados seus pares equivalentes com 15 (fig. 3.28.a), 10

(fig. 3.28.b) e 5 (fig. 3.28.c) espalhadores por unidade de comprimento do pulso. Observe que o erro entre

os dois ELSs ainda € significativo nos dois primeiros casos, mas diminuiu com a redugo do nimero de

espalhadores por pulso. Com 15 espalhadores, o erro médio para 10 casos foi de 30 %, enquanto que com

10 espalhadores o erro foi de 15 %. A figura 3.28.c ilustra 0 caso critico, onde foram gerados envelopes

livres de speckle com 5 espalhadores equivalentes, atingindo-se o erro médio de 1 % entre os resultados

obtidos segundo os métodos de Burckhardt e Gehlbach.
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Figura 3.28 — Envelopes com “speckie” e livres de “speckle” obtidos pelos métodos de escrita mdxima e de

Gehlbach, obtidos com os espalhadores equivalentes com a} 15, b) 10 e ¢} 5 amostras por puiso.

Em um computador do tipo IBM-PC com relégio de 1,10 GHz, rodando o programa MATLAB

versdo 6, os tempos de processamento envolvidos para calculo dos envelopes livres de speckle ilustrados
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k]

na figura 3.28.c, segundo os métodos de Burckhardt e Gehlbach, foram 851,36 s € 0,01 s, respectivamente
sendo que cada envelope era composto por 400 amostras. E importante lembrar que o ambiente MATLAB

néo compila seus programas, interpretando todas as linhas dos mesmos, em todas as iterages.

Para confirmar a repetibilidade dos resultados ilustrados nas figuras 3.27 e 3.28, foram feitas
simulagdes onde foram calculados os erros relativos entre os envelopes livres de speckle calculados
segundo os métodos introduzidos por Burckhardt e Gehlbach. Foram utilizados 10 phantoms
unidimensionais, sendo que, para cada um deles, foram calculados os erros entre os dois métodos para os
envelopes obtidos com os espalhadores originais, os efetivos (niimero minimo permissivel de
espalhadores) e os equivalentes (qualquer valor acima do nimero minimo). Neste Gltimo caso foram
simuladas situagdes com os seguintes ndmeros de espalhadores por pulso: 4, 5, 6,7, 8,9, 10, 12, 14, 16 ¢
20. Os resultados encontram-se ilustrados na figura 3.29. Como se pode observar, o erro médio entre
envelopes obtidos com os espalhadores originais foi de aproximadamente 18 %. J4 com os equivalentes,
obteve-se o menor erro médio (0,84 = 0,079 %) com 4 espalhadores por pulso que, no presente caso,
correspondem aos espalhadores efetivos. Até 12 espalhadores, o desvio padriio maximo foi de 0,8 %.

Acima desta quantidade o desvio maximo foi de 2 %.

48 i T i 1 13
~e Err0 com espathadores equivalentes

------ Errc com espathadores originais
EHES "

£rro {%)
i
o

U H ! 1

1 L3 ! 1 1 H
1] 2 4 B 8 10 12 14 18 18 20 22
Numero de espalthadores por pulso

Figura 3.29 — Erros relativos entre envelopes livres de “speckle” obtidos pelos métodos de escrita mdaxima e

de Gehlbach, variando-se o mimero de espalhadores equivalentes por pulso.

Sendo assim, introduz-se aqui um novo método de célculo do envelope (de um sinal ou imagem)

livre de speckle, através de modifica¢Ses no método de Gehlbach:

Envelope livre de “speckle”: convolugdo entre o envelope do pulso ultra-sénico e

a magnitude dos espalhadores efetivos.

" O erro médio € calculado pela média da diferenga absoluta entre os sinais livres de speckle obtidos pelos métodos
de Gehlbach e Burckhardt.
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Na figura 3.30 sio ilustradas uma imagem de modo-B com speckie {fig. 3.302) ¢ sua
correspondente livre de speckie (fig. 3.30.b). obtida pelo métedo aqui introduzido, Pode-se perceber que a
imagem livre de speckle ndo tem uma textura plapa, apresentando flutuacdes dadas pela propria variacio
de amplitude ¢ fase dos espathadores. Entretanto, s estrutura circular po centro pode ser percebida
claramente, com seus contornos bem definides. A primeira vista, o observador pode ter a falsa impressic
de que a imagem hivre de speckle {fig. 3.30.b) apresenta um aspecto borrado, enquanto que a original {fig.
3.30.2) tem uma meihor resolugiio. De certa forma, isto é verdade, mas nio significa que a imagem livre
de speckle tenha sido filirada a ponto de perder sua npitidez. Este seu aspecto caracteristico € devido
gxclusivamente ao tamanho do pulso ultra-sdnico utilizado. 14 a imagem original, em funclio da presenga
de speckle, apresenta um aspecto granuloso gue estd acima da resoluglio maxima do sistema, dal seu
aspecto geral “menos borrado”™ ou “mais nitido”. Sendo assim, passa-se a utilizar este novo conceito de

imagem livre de speckle (como Hustrado na fig. 3.30.5) ac longo deste trabalho,

Figura 3.36 ~ a}‘fm&g@m de modo-B original; b} envelope livre de “speckle” obtide pelo métode proposto

por Gehlbach, mas com os espalhadores efetivos.

3.4. Detecciio de speckie: Detecciio Morfologica de Speckle (DMS)

Como descrito no capitulo anterior, a detecgdo de speckle € o primeiro passo antes da redugio do
mesmo, sendo que alguns métodos necessitam de um indicador da localizaclo do speckle, como 0 ZAP,
ser visto mais adiante, ou 2 maioria dos métodos de filtragem adaptativa. Considera-se a fregiiéncia
instantanea como padriio de referfncia, pois ela € sensivel as descontinuidades de fase, que sdo causadas
por imerferéncias destrutivas, estando de acordo com a definigiio de speckie. Entretanto, este método
necessita do sinal de RF e, conseqlientemente, de sua fase, impossibilitando sua utifizagio quando se tem

apenas a imagem de modo-B disponivel.
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O método aqui introduzido, denominado Deteccdio Morfoldgica de Speckle (DMS), utiliza
ferramentas matematicas morfologicas para deteccio de speckle sobre o envelope do sinal, contornando a
limitagdo da freqiiéncia instantdnea. A morfologia matematica é uma 4area que surgiu com a necessidade
de novas ferramentas para processamento de imagens, principalmente no tocante  segmentacio.
Entretanto, apesar de sua aplicacdo quase que exclusiva na 4rea de imagens, sua utilizagio para sinais

unidimensionais mostrou-se bastante promissora.

A DMS baseia-se na idéia de que o tamanho do pulso ultra-sénico determina a menor estrutura
que pode ser resolvida por um determinado sistema, definindo sua méxima resolugfo. Desta forma,
qualquer estrutura detectada de tamanho menor que 0 comprimento do pulso pode ser caracterizada como

speckle, sendo esta a estratégia de atuacio da técnica de detecgdio morfolégica de speckle.

A maioria dos operadores morfoldgicos ¢ implementada a partir de duas primitivas denominadas
dilatagdo ¢ erosdo, também conhecidas como adig@o e subtragio de Minkovski (Haralick et al., 1987;

Goutsias e Batman, 1999), representadas pelas equagdes 3.12 e 3.13, respectivamente.

40 B=|J(4), (3.12)
hbep

46 B= (), (3.13)
beR

onde: A ¢ o conjunto de elementos a ser dilatado ou erodido;
B € um conjunto binario, denominado elemento estruturante, cujos elementos realizarfio a

dilatag#o ou eroso do conjunto A;
U € a operagdo de uniZo de conjuntos;
@ ¢ a operacdo de dilatagio morfolégica ou adicdo de Minkovski;
© ¢ a operagio de erosdo morfoldgica ou subtragdo de Minkovski;
a operagdo (A), corresponde ao deslocamento dos elementos do conjunto 4 pelo elemento 5,

pertencente ao conjunto B;

W
B corresponde & negagfo de B, ou seja, a inversdo dos valores bindrios do conjunto B.

A base da detec¢do morfolégica de speckle reside na operagdo denominada fechamento (e),

implementada por uma dilatagio morfolégica seguida de uma erosdo, definida pela equagio 3.14:

AeB=(4®B)S B (3.14)
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O fechamento morfologico pode ser interpretado como uma estrutura, denominada elemento
estruturante, “viajando” sobre a imagem, seguindo seus picos e vales. Como este elemento estruturante
temn um tamanho finito, definido pelo tamanho do pulso ultra-sonico utilizado, ele s6 “desce” aos vales
que tém tamanho comparavel ao seu, no cabendo em vales muito estreitos. Se for calculada a diferenca
entre as imagens depois e antes do fechamento, serfio encontrados alguns picos, cujas dimensdes estio
acima da resolu¢do do sistema, representando os vales estreitos da imagem original, provavelmente
relacionados a presenca de speckle. Outra caracteristica interessante tem a ver com o fato de o fechamento
morfoldgico ser uma operaglio idempotente, ou seja, se ela for aplicada inGmeras vezes sobre um sinal ou
imagem, os resultados obtidos serio os mesmos, nio havendo novas contribuigdes de aplicacGes

subseqiientes.

A figura 3.31 ilustra a detecgio morfologica de speckle em um sinal unidimensional. Na fig.
3.31.a ¢ ilustrado um tipico sinal ultra-snico retro-espalhado (sinal de RF) e seu respectivo envelope. Na
fig. 3.31.b ¢ ilustrado o fechamento do envelope por um elemento estruturante planar de comprimento
igual a 1,5 vezes o comprimento do pulso. Este fator de ajuste, no caso 1,5, é arbitrado pelo usuario
dependendo, dentre outros fatores, da resolugiio do sinal (relagdo entre as freqiiéncias central e de
amostragem). Percebe-se que, em vales estreitos, como em 5 ¢ 7 mm de profundidade, por exemplo, ha
uma maior diferenga entre o resultado do fechamento morfolégico e o sinal original. A figura 3.31.c

ilustra esta diferenca, indicando as posi¢es de possiveis ocorréncias de speckle no envelope original.

Em se tratando de imagens, ¢ realizada a mesma operacdo de fechamento, com a diferenga que o
elemento estruturante € uma estrutura bindria circular, cujas dimensdes correspondem ao tamanho do
pulso. Para pulsos assimétricos (comprimentos axial e lateral diferentes), o elemento estruturante

apresenta forma eliptica.

Como uma imagem de modo-B apresenta regides de brilho mais intenso que outras, fruto de
estruturas presentes, estas diferencas fazem com que os picos detectados no fechamento morfoldgico
tenham amplitudes dependentes do brilho local. Para corrigir este problema, a imagem original ¢ filtrada
por um filtro passa-baixas, gerando uma imagem que contém apenas a distribui¢do local de brilho. O
resultado do fechamento ¢ entdo dividido por esta ultima, corrigindo as variagBes de brilho e

proporcionando picos de amplitudes equivalentes.
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Figura 3.31 — a) Sinal retro-espalhado de RF e seu envelope. b) envelopes antes e depois do fechamento

morfolégico; ¢} diferenca entre as curvas ilustradas em “b”.

Matematicamente, a detecgfio morfoldgica de speckle (DMS) € feita conforme a equacgdo 3.15:

GeSE)—-
DMSzw (3.15)

bias
onde: (G ¢ aimagem original;
SE ¢ o elemento estruturante;

Ghrios € @ imagem contendo os brilhos médios regionais, calculada pela equagio 3.16.

G,.. =G*K (3.16)

bias

onde: X ¢ o miicleo da convolucdo, uma estrutura planar do tamanho do pulso e britho (soma da
amplitude de todos os pontos) igual a 1.
No caso unidimensional exemplificado na figura 3.31, dada a auséncia de uma estrutura aparente,
ndo foi necessario dividir o fechamento pela variagio local de brilho. No capitulo seguinte sdo ilustrados
resultados comparativos entre 2 DMS e a freqiiéncia instantinea, tanto para sinais unidimensionais quanto

para imagens, mostrando a importéncia dessa correcéio de brilho local.
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3.5. Meétodos de reducio de speckle

Esta seco apresenta os métodos de redugfo de speckle desenvolvidos durante o periodo de

doutoramento, a saber:

» Diversidade de Freqtiéncia 2D — SSP 2D (Split Spectrum Processing);
» Diversidade de Fase — SPP (Split Phase Processing);

¢ Processamento de Ajuste de Zero - ZAP (Zero Adjustment Processing).

O primeiro deles, diversidade de fregiiéncia bidimensional - SSP 2D, ¢ um método inédito e uma
extensdo direta, para o caso bidimensional, do método convencional de redugio de speckle denominado
SSP (diversidade de freqii€ncia unidimensional), descrito no capitulo anterior. A estratégia de atuacio é a
mesma em ambos 0s casos, com a diferenca de que, no caso bidimensional, sfo utilizados filtros passa-
faixa gaussianos em forma de anéis. Como serd visto no capitulo de resultados, o método SSP 2D
apresenta a mesma limitagdo do caso unidimensional, no tocante 4 perda de resolugo sofrida pela imagem
restaurada. Entretanto, apesar dos resultados pouco animadores, este serviu como base para o proximo
método desenvolvido, denominado diversidade de fase (SPP). Diferentemente do anterior {SSP), o SPP
ndo faz uso de filtros passa-faixa estreitos, e sim de filtros de banda relativamente larga, denominados
diretivos, de forma que ndo hi perda de resolugdo significativa. Para o método de diversidade de fase,
outra contribui¢do inédita deste trabalho, foram projetados trés tipos de filtros diretivos, detalhados mais
adiante. Ja o método de processamento de ajusto de zero (ZAP) utiliza uma estratégia completamente
diferente, pois € realizada a correcdo de fase em determinados trechos do sinal a partir de manipulagdes
das raizes da transformada-Z do mesmo, no intuito de fazer com que as interferéncias destrutivas
(speckie), transformem-se em construtivas. Desenvolvido inicialmente pelos Drs. Leeman e Healey, o
ZAP foi aplicado 2 corregio de atenuagio ultra-sénica e detecgio de filmes finos, além de estudos iniciais
voltados & redugdio de speckle (Healey, 1997, Leeman et al., 2000a). Neste trabatho, foram feitas
modificagSes no método ZAP, em colaboragio com o Dr. Leeman, adaptando-o  redugdo de speckle em
imagens medicas por ulira-som. Diferentemente dos demais métodos, o ZAP é o tinico método realmente

capaz de reintroduzir, no sistema, a energia perdida em funcio de speckie.

3.5.1. Diversidade de Freqiiéncia 2D — SSP 2D (2D Split Spectrum Processing)

Como citado anteriormente, 0 método de diversidade de freqiiéneia bidimensional, ou Splir
Spectrum Processing (SSP 2D), € a extensfo direta do caso unidimensional. A diferenca reside no fato de
que, a0 invés do processamento ser feito linha por linha, a imagem de RF ¢ processada de uma tinica vez,
de forma que os filtros, no lugar de unidimensionais, sdo agora passa-faixa bidimensionais. Seu diagrama

em blocos ¢ ilustrado na figura 3.32, sendo muito semelhante ao apresentado na figura 2.19 para o caso
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unidimensional. Segundo o algoritmo desenvolvido, a imagem de RF de entrada, representada por x(m,n),
¢ dividida em varias sub-imagens por um banco de filtros passa-faixa 2D, cada um sintonizade em uma
faixa de freqiiéncias diferente. Apds os estagios de detecgio de envelope (| » | ) e atribuicio de pesos (w,)

todas estas sub-imagens sdo compostas, resultando no envelope restaurado y(m,n), com o nivel de speckle

reduzido.
filiro #1 | || || wl
x{m,n) f—>| filtro #£2 || | ®| | w2 composicdo #|y(m,n)
fittro #n > | 8| | wn

Figura 3.32 — Diagrama em blocos ilustrando o método de diversidade de freqiiéncia (SSP) bidimensional: a
imagem de RF, x(m,n), passa por um banco de filtros passa-faixa anulares gerando sub-imagens que, apds os
estdgios de detecgdo de envelope e atribui¢do de pesos, sdo compostas em uma imagem de modo-B, y(m,.nj,

com “speckle” reduzido (vide texto).

A extensio dos filtros unidimensionais (fig. 2.20) para o caso bidimensional pode ser entendida
como a revoluciio do espectro em torno da origem, gerando filtros em forma de anéis. Analiticamente, o
processo de filtragem do sinal x(m,n) pode ser representado pela equagdo 3.17, sendo que os fiitros, no

dominio da freqiiéncia, sdo expressos pela equagfo 3.18.
s, (mn)=3"{X(u,v)-F, (u,v)} (G.17)
onde: 5,(m,n) ¢ an-ésima imagem filtrada, no dominio do espago;

X{(u,v) éatransformada de Fourier da imagem de entrada x(m,n);

F (u,v) € o n-ésimo filtro gaussiano anular utilizado, expresso pela equagdo 3.18:

e o -,

20

F,(u,v)=exp (3.18)

onde: k. ¢ a fregiiéncia angular central do filtro, em radianos;
U e V sdo os numeros de elementos nos eixos u# e v, respectivamente, admitindo-se
(~U/2)sug(U/2) e (-V/2)<vs(V/2);
o ¢ a varidncia do espectro do filtro (veja equagio 3.1 para correspondéncia entre a varidncia de

uma curva gaussiana e sua largora de banda espectral).
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A figura 3.33 ilustra um conjunto de 5 filtros utilizados no presente método de redugdio de speckie.
A fregiiéneia central (agora convertida para radianos) ¢ os parfmetros utilizedos foram os mesmos
escolhidos para o case unidimensional, previamente Hustrade na segdo 2.5.1 (5 filtros com 33 % de
superposicio de drea). A figura 3.33.a ilustra uma visdo tridimensional da superposicio destes 5 filtros
{para efeito de visualizac@io, foram atribuidos pesos diferentes aos filtros em um dos quadrantes),
lembrando gque a regifio central do espectro corresponde ao valor DC, ou brithe da imagem, enguanto gue
as bordas, as freqiéncias mais altas (fregii€ncia de Nyquist). A figura 3.33.b ilustra 2 projeco, em escala

de cinza, de um dos filtros, enquanto gue na figura 3.33.¢ tem-se a superposicio de todos eles.

Freglfncie [ Trd}

3

Fregiéecia (X fUrd)
o

Fraghineia {x T rd)
£33

4 85 0 05 1 485 0 05 ¢
b Freoténeia (x 10rd} <} Fregugneia D frd)
Figura 3,33 ~ o) Represemtacdo volumétrica de cinco filtros bidimensionais wtilizados ne método SSFP 2D;
representagdes bidimensionals de wm dos filtros {757) e dos clnco filtros (727} Os pardmetros dos flltros (mimero,

graun de sobreposioiio e fregiténcias centrals) foram os mesmos utilizados no exemple do méiodo SSP 1D {fig. 2.20).

O espectro circular de cada um dos filtros corresponde ao lugar geométrico de componentes de

mesma fregiiéncia, mas em diferentes diregfes. Isto faz com que uma mesma faixa de freqiiéncia seja
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filtrada simultaneamente” em todas diregdes. Apesar da extensdo para o casc bidimensional, o fato dos
filtros apresentarem uma largura de banda relativamente estreita, se comparada a largura de banda da
imagem de RF, cada uma das sub-imagens, resultado das filtragens individuais, sofre uma significativa
perda de resolugéio, resultando em perda de resolugdo também da imagem restaurada, semelhante a versdo

unidimensional do método. O capitulo seguinte, dedicado aos resultados, ilustra alguns exemplos.

O programa de redugdo de speckle pelo método de diversidade de fregiiéncia bidimensional foi
implementado em ambiente MATLAB, de acordo com o fluxograma ilustrado na figura 3.34. Este mesmo
fluxograma foi utilizado para o método de diversidade de fase, sendo diferente somente no estagio de
implementag#o dos filtros. Para o presente método de diversidade de fregiiéncia, os blocos do fluxograma,

numerados de 1 a 5, sdo detalhados s seguir:
1. Definigdo dos pardmetros iniciais:

l.a. Calculo automatico dos pardmetros tais como freqiiéncia central e larguras de banda axial e

lateral da imagem (ver apéndice A.2).

1.b. Leitura dos parimetros de filtragem e composi¢do definidos pelo usudrio. Este mesmo
fluxograma ¢ utilizado para os filtros diretivos, mas para ¢ método de diversidade de
freqiiéncia 2D, estes pardmetros de entrada sdo: nimero de filtros (¥), grau de sobreposi¢io
entre 0s mesmos, tipo de normalizagdo adotada, pesos’ a serem atribuidos a cada sub-imagem

e estratégia de composic¢do.

2. Implementacdo dos N filtros anulares (passa-faixa gaussianos) no dominio da fregiiéncia com a taxa
de sobreposigio desejada. O espacamento entre as freqiiéncias centrais dos filtros é dado pela

largura de banda absoluta dividida pelo nimero de filtros (V).

3. Filtragem no dominio da freqiiéncia, seguido do célculo da transformada inversa de Fourier de cada

uma das / sub-imagens.

4, Composicéo das & sub-imagens, subdividida da seguinte forma:

" Os filtros anulares utilizados no método SSP 2D diferem dos diretivos, apresentados na proxima secio,
principalmente por filtrarem a mesma faixa espectral em todas as diregBes possiveis de uma s6 vez. Os diretivos

filtram uma faixa mais ampla do espectro apenas em uma determinada diregdio.

t Apesar do programa permitir a adogdo de diferentes pesos para cada uma das sub-imagens, os testes foram
realizados fazendo com que todos os pesos fossem iguais a 1, considerando-se que a etapa de normalizagfio, por si

56, j& corresponde & uma atribuigfio de pesos.
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4.a. Detecciio de envelope das NV sub-imagens, normalizacio desejada e atribuicdo de pesos.
4.b. Composigdo propriamente dita, seguindo estratégia pré-definida, dando origem a imagem de

modo-B restaurada.

5. Armazenagem da imagem de modo-B restaurada (com speckle reduzido).
/ imagem de RF /
h 4
calculo automatico dos paradmetros leitura dos parametros de filtragem
1.2 iniciais da imagem e composicio definidos pelo 1.b
usuario

b4 h 4
implementacgao dos N filtros

2 | anulares no dominio da freqUéncia
h 4
3 filtragem no dominio da freqiéncia
e 37 das N sub-imagens
A
4a deteccio de envelope das N

sub-imagens, normalizacao e
atribuicdo de pesos

4b| composi¢io das N sub-imagens

h 4

armazenagem da imagem de
modo-B (envelope) restaurada

Figura 3.34 — Fluxograma do programa de redu¢do de “speckle” através do método de diversidade
de freqiiéncia bidimensional (SSP 2D},

3.5.2. Diversidade de Fase — SPP (Split Phase Processing)

Como os métodos de diversidade de freqiiéncia (SSP), tanto no caso unidimensional quanto no
bidimensional, acarretam severa perda de resolugio da imagem restaurada, buscou-se um meétodo de
imagem Unica que fosse capaz de reduzir a presenga de speckle sem degradar a resolucdio original da
imagem. E sabido que esta perda de resolugdo da-se pelo uso de filtros passa-faixa estreitos. Sendo assim,
procurou-se desenvolver um banco de filtros bidimensionais de banda larga, mas que ainda assim fosse

capaz de dar origem a um conjunto de sub-imagens com baixo nivel de correlagfio entre elas — condigéo
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essencial para gualquer método baseado na composic@o. Investigando nesta diregdo, chegou-se 2 um
grupo de filtros que foram denominades “diretivos™. Estes filiros distribuem-se de forma diametral ao
tongo de espectro, cobrindo toda & regilio correspondente 4 largura de banda da tmagem de RF original,
mas em diferentes direcOes, dai o nome diversidade de fase ou, segundo sugestio do Dr, Leeman, Spiit
Phase Processing {SPP). Para isto, foram desenvolvides wés tipos de filtros com ligeiras diferencas
funcionais, mas que ainda assim utilizam a mesma estratégia de decomposichio, denominados “cunha”,
“gota” ¢ “gaussiano”, por causa das formas de seus espectros. A figura 3.33 flustra cada um destes filtros
no espago-£. No presente exempio, cada um dos filtros estd a 51° em relaciio ao eixo horizontal, sendo gue

os demais distribuem-se ao longo de 180°, filtrando a imagem de RF em vérias diregfes.

i T

&

- ] 7

Figura 3.35 ~ Exemplos dos trés tipos de filtros diretivos desenvolvidos: a} cunha, b) gota ¢ ¢ gaussiane.

Nes dois primeiros casos, filtres do tipo cunha ¢ gota, estes sfo sintetizados na direcio horizontal,
sendo que os filtros nas demais diregdes s@o obtidos a partir de rotagdes dos filtros originais, segundo a
transformagdo geométrica representada pela equag@io 3.19. No caso dos filtros gaussianos, sua formulagio

analitica permite a obtencdo direta dos filtros nas direcBes desgjadas.

[x,] [cosa wsena'g f x|
= - (3.19)
Vil |sena  cosa ||y

s

onde:  x ¢y sho as coordenadas espaciais originais;
a € o angulo de rotaglo entre dois filtros consecutivos, dado por @ = x/N, (N é o niimero de
fitros dessgiado);
xi € Y sdo as coordenadas da préxima posi¢Eo do ponto apds rotagio pelo dngulo igual a e
Durante a rotagiio dos filtros, de forma a se evitar perda de informacdes das bordas dos espectros,

estes t€m seus limites expandidos com valores nulos, atingindo dimensdes x[_Zm VeZes maiores que as

originais. Apos as rotagBes, suas bordas excedentes s3o excluidas.

Apds a sintese dos filtros, o processo de filtragem, no dominio da freqiiéncia, € implementado da

mesma forma que no método de diversidade de freqiiéneia, expresso pela equaciio 3.20 {repetida de 3.17):
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s, (mpy=3" {X(u, vi-F {u, v}'} 3.2y

onde: s, (m,n) ¢ a n-ésima imagem filtrada. no dominio do espace:
A{u,v) € atransformada de Fourier da imagem de entrada xim )

F vy ¢ o neésimo filtro diretivo utilizado

Tanto o diagrama de blocos (figura 3.32) quanio o fluxograma (figura 3.34) utilizados para o
metodo de diversidade de freqiiéneia 2D podem ser aplicados ao de diversidade de fase, com diferencas no
estagio de implementagio dos filtros (bloco 2 do fluxograma da figura 3.34). Entretanto, apesar da
aparente semelhanca. a utitizacio de filiros divetivos faz deste um método completamente nove. com uma
estratégia de reduclo de speckle muito diferente das utilizadas até entdio. A seguir. encontram-se as

caracteristicas construtivas de cada um dos trés filtros diretivos.
3.5.2.1. Filtros diretives implementados

FILTROS DO TIPO CUNHA

O primeiro conjunte de filtros diretives projetado foi denominado de “cunha”, em funcdo da
forma de seu espectro, como pode ser observado na figura 3.36. Cada um destes filtros (fig. 3.36.2)
apresenta um formate de cunha dupla, simétrica 2 origem ¢ com uma abertura fixa {mesmo Angulo) em
toda a faixa de freqliéncia. ou seja, de O (valor DC) a n (freqiiéncia de Nyguist). Lateralmente ele &
modulado ;’}01“ curvas gaussianas de mesma largura de banda. A figura 3.36.b ilustra a projecdo, em escala
de cinza, do filtro ilustrado na figura 3.36.a. Os demais filtros apresentam o mesmo formato, mas
sintonizados nas demais direcSes, regularmente distribuidos de forma a cobrir todo o eSpectro, como

ilustrado na figura 3.36.c.

No exemplo na figura 3.36, foram utilizados 7 filtros com dngulos de abertura iguais a 75°. Em
3.36.¢, o filtro a 51° teve seu brilho realgado para melhor visualizagde, destacando-o dos demais, Quando
observados em escala de cinza, estes filtros aparentam ser estreitos, com abertura bem menor que 75°. Isto
se da pois os mesmos tm forma gaussiana, com bordas de baixa amplitude, bastante escuras quando

visualizadas em escala de cinga,

" Com 7 filros, o espagamento entre eles ¢ de 51.4% (360%/7). Como cada filtro tem 75° de abertura, a sobreposiciio

entre dois fliros consecutivos é de 23,39,
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Figura 3.36 — aj Representagdo volumétrica de sete filtros diretivos bidimensionais do tipo curha, utifizados
ne métode de diversidade de fiuse (SPP); b) representacdes bidimensionals de um dos filtros: ¢ sobreposicio

dos sete filtros. Em “e”. o brilhe de um dos filtros fol intensificado apenas para efeito de visualizagdo,

A aplicagdc de um destes filtros do tipo cunha extrai todas as componentes de freqiéneia de uma
magem de RF gque estejam em uma determinada direcfio. Isto faz com gue cada sub-imagem tenha a
mesma largura de banda da imagem original para uma dada direcio. Uma das principais diferencas deste,
bem como dos demais filtros diretivos, para os filtros anulares do método SSP 2D, ¢ que os diretivos sdo
capazes de extrair informacdio de componentes de baixas amplitudes que ndo estiio na direclio axial
Apesar das sub-imagens obtidas a partir de diregfes que nfio a axial geralmente apresentarem brilho
bastante reduzido, durante a composicio, as etapas de normalizacio e atribuigio de pesos compensam
estas diferengas. No caso dos filiros anulares, as componentes de baixa amplitude tornam-se
insignificantes quando comparadas com as demais na direg@io axial do pulso, geralmente de amplitudes

mais elevadas,

Cada um dos filiros ¢ formado por uma imagem em forma de cunha, com ngulo de sbertura
definido pelo usuério do programa. Esta cunha € modulada na direglio normal a0 raio central por curvas
gaussianas, de forma que em qualquer ponto do raio central da cunha, sua largura de banda relativa é a

mesma, fixada em 40 %. Utilizando o mesmo fluxograma previamente ilustrado na figura 334, os
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parametros iniciais, defindos pelo usuario no bloco 2 silor nimero de filtros (V). dngulo de abertura das
cunhas, tipo de normalizacio adotada, pesos a serem atribuldos a cada sub-lmagem ¢ estratégia de
composigho. Definindo-se o nlmero de filtros. o programa cncarrega-se de gerd-los regularmente

espacados ao fongo de 180°,

£m funglio da peculiaridade destes filtros do tipo cunha. nfio ha uma forma analitica sucinta capaz
de representd-los, de forma que o programa desenvolvido faz sua sintese de forma iterativa, como

a~y

ilustrado na figura 3.37 a seguir, De forma a reduzir o tempo de processamento, como o {iitro ¢ simétrico
em relachio a origem. € gerada apenas metade do mesmo, sendo esta depois espethada do outro lado. A
grade quadriculada da figura 3.37 representa a discretizagio do espaco-k, sendo que 2 regifio hachurada
corresponde a uma cunha {metade do filtro) com dngulo de abertura & e raio R. O comprimento do rajo,

em pontos de amostragem. varia com o angulo em fungfo das bordas da imagem. Como o maior raio
ocorre a 45°, ¢ acrescida nma borda de zeros & imagem, aumentando suas dimensdes v2 vezes. Em

»

funglo da taxa de discretizagldio da imagem, & face da cunha tem N pontos, dada por: N =28 tg@% . E
L
calculada, entdo, uma curva gaussiana também discretizada ao longo de ¥ amosiras, como ilustrada na
figura 3.37. A cunha € sintetizada criando-se uma linha de raio r, e replicando-a em N rotagdes sucessivas
ao longo de um dngulo €. com passos iguais 2 /N . Durante & modulagio, a n-ésima réplica ¢
multiplicada pelo seu comrespondente valor da curva gaussiana modulante. Apds a sintese da primeira

cunha, esta € replicada de forma espethada, dando origem ao primeiro filtro.

A curva gaussiana, 2,/ ilustrada na figura 3.37 e responsavel pela modulagdo lateral da cunha,

¢ calculada pela equaglio 3.21.

(/N =05)]

g (n) = @X;:}% - (G2n

2
LTy B

onde:  n¢ an-dsima posicdo na curva g, {(n)
N ¢ o mimero total de pontos da curva, correspondente 20 comprimento, em pentos, da face da

cunha, dado por; &N =2r tg% d

" Em um quadrade de fado L, 2 maior distincia entre dois pontos ¢ dada por sua diagonal, cujo comprimento € izual a

. . X . " . " oy .
I~N2 | Esta ¢ arazio pela qual as dimensdes da imagem s3o aumentadas de V2 vezes, evitando-se erros guando o

dngulo de rotaciio dos filtros for igual a 459,
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-

R ¢ o raio da cunha, apds as dimensdes da imagem terem sido ampliadas v2 vezes, com a

aplicacio de borda de zeros;

¥

o, ¢ a variincia do filtro, correspondendo a uma largura de banda igual 2 40 %.

/

» R >

Figurg 337~ Representagdo da sintese dos fltros do tipo cunba, Veja o texto pora maiores detathes,

FILTROS DIRETIVOS DO TIPG GOTA

Os filtros do tipo gota receberam este nome por serem muito semelhanies a uma gota, como pode
ser observado na figura 3.38. Eles assemetham-se aos filtros do tipo cunha. pois 1€m uma abertura angular
fixa ¢ so moduiados por curvas gaussianas normais a seus raios, A diferenca reside no fato de que estes
sfio ainda modulados por curvas gasssianas na direcfio radial, limitando sua atuacBo na faixa 0t do
espectro da imagem de RE, diferente dos filtros cunha, que abrangiam todas as componentes de fregiiéneia
numa certa direcfio. As figuras 3.38.a e 3.38.b ilustram um destes filros, enquanto que na figura 3.38.¢
tem-se a sobreposicio de 7 destes, A abertura escothida foi 60°, com 70 % de largura de banda radial ¢
raio igual 2 0,40, Convencionou-se que o raio igual a 1 corresponde a distincia do centro {valor DC do
espectro) & um dos lados da figura (freq. Nvquist). No caso de uma imagem com lados de dimensdes
diferentes, ¢ feita a extensio da imagem através da adiclio de borda de zeros no dominio do espago,

atingindo a forma guadrada. Apos a filtragem, as sub-imagens sfo convertidas a seus tamanhos originas.
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Figura 3.38 ~ a) Representagdo volumétrica de sete filtros divetivos bidimensionais do tipo gota, utdizadnps
no mélodo de diversidade de fase (SPPJ; b} representacies bidimensionais de um dos Filtros: ¢} sobreposiciio
dos sete flltros. Em ", o britho de um dos filtros foi intensificade apenas para efeito de visualizacdo.

A figura 3.39 ilustra 0 processo de sintese de um dos filtros, MNovamente, devide & simetria dos

filtros do tipo gota, estes 580 gerados em apenas metade do espectro, sendo posteriormente espefhados
para o outro lado. O processo € semelhante ao dos filtros do tipo cunha, ou sejs, uma linha de raio r é

replicada em N rotagdes sucessivas ao longo de uma abertura angular &, com resolucio igual a /N .

Durante as N replicages, cada nova linha é multiplicada pela curva de modulagio axial, ../, equacio

3.22, e pelo seu n-ésimo peso correspondente da curva de modulagdo lateral L), equacio 321,
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R

g )

Figura 5.39 - Representagdo da sintese dos filtros do tipe gota, Vefa o texto para maiores detalhes.

O raio central da gota € definido de forma a coincidir com a freqiiéncia central da imagem. J4 a
abertura angular ¢ a largura de banda radial dos filtros devem ser grandes o suficiente para cobrir toda a

informacio espectral da imagem de RF em uma determinada direciio.

Eﬁ“ (?” /R~ k, ‘ )2

A

2o

fris

| SPN——
A,
tad
[35]
)
Ry

onde: r¢arésimaposicionacurva g, (r):

R & o raic da cunha, apds as dimensdes da imagem terem sido ampliadas V2 vezes com a
aplicagdo de borda de zeros:

ky corresponde & freqliéncia angular central do pulso no espago-4 {medida 2 partir da imagem de
RF});

o‘i,‘.é a2 variancia do filtro correspondente i largura de banda axial da imagem de RF (veja
equagdo 3.1},

A idéia de se modular os filtros na diregfio axial surgiu a partir do método de retro-projecio
filtrada, aplicado & reconstrugdio de imagens em tomografia computadorizada por raios-X. A téenica de
retro-projeclio filtrada utiliza 2 transformada de Radon e baseia-se no teorema da fatia central de Fourier,
onde as projecdes individuals sio filtradas por um passa-altas (usualmente um filtro do tipo rampa) para
reduzir a redundincia de informacgfic na regifio de baixas freqiiéncias. Como os filtros do tipe cunha

apresentam uma grande sobreposicio entre as componentes de baixa fregiéneia, isto faz com que 0 grau
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de correlagio entre as sub-imagens aumente, reduzindo a eficiéncia da composicio durante g reduclo de
speckie. Como serd visio no capitulo de resultados, a estratégin utilizada com os filtros do tipo gota

resultou em aumentos de sua eficiéncia, se comparado com os do tipo cunha.

" Grande parte dos pulsos reais nido ¢ simétrica, com dimensdes laterais e axiais diferentes,
resultando em larguras de bandas axiais ¢ laterais também diferentes. Um mesmo transdutor, caso seja
focalizado, faz com que seu pulso sofra variages ao longo da profundidade, alterando sua assimetria.
Dependendo do pulse utilizado, notou-se que as variagdes de abertura e largura de banda radial dos filtros
do tipo gota ndo eram suficientes para cobrir todos os casos, razio pela qual foi desenvolvido um terceiro
tipo de filtro diretivo mais robusto ¢ de implementagio computacional mais facil, os filtros gaussianos,

como descrito a seguir,

FILTROS DIRETIVOS GAUSSIANOS

Esta nova classe de filtros diretivos utiliza & mesma estratégia dos filtros do tipe cunha ou gota,
tendo se mostrado mais robusta. no que diz respeito a facilidade de escotha dos parmetros dos filtros, ¢
com tempos de processamento inferiores aos demandados pelos anteriores. Al¥m disso, este filtro pode ser

expresso analiticamente.

A figura 3,40 ilustra um conjunto de filtros desta natureza. Fles s30 muito semelhantes a0s do tipo
gota, mas diferem por ndio ter uma abertura angular fixa, sendo modulados por curvas gaussianas nas
diregOes axial ¢ lateral, posicionados na regido da freqiténcia central do pulso. Na figura 3.40.a tem-se
uma visdo tridimensional de um destes filtros, com sua projecio, em escala de cinza. ilustrada na figura
3.40.b. Na figura 3.40.¢ tem-se a sobreposigdo de todos os 7 filtros utilizados neste exemplo. sendo que
novamente o filtro posicionado a 51° teve seu britho realcado. visando destaca-lo dos demais, Como
citado na secdo anterior, dependendo do pulso utilizado, € possivel ter larguras de banda diferentes nas
diregBes axial e lateral. Em fun¢do disto, este tipo de filtro pode ser dimensionado de forma assimétrica,

correspondendo as exigéneias da imagem. como ilustrado em 3.40.

Apesar de relativamente estreitos, estes filtros sfo denominados de banda larga por serem
ligeiramente mais largos que o espectro do pulso. A principal diferenca entre os filtros do tipo gota e
gaussiano € que este Gltimo utiliza translacdes do filtro a 0°, ou seja, suas dimensBes axial ¢ lateral sdo
preservadas, ocorrendo apenas o deslocamento linear do espectro do filtro para outra regifio. J4 os do tipo
gota apresentam rotagdes do f{iltro a 0°. Funcionalmente, ambos os filtros sdo muito semelhantes, sendo
gue as diferengas tornam-se significativas dependendo da forma da abertura do transdutor {conformagio
espacial do espectro do pulso), onde um dos métodos pode ser mais indicado. Os parimetros dos filtros da

figura 3.40 sdo: 7 filtros, 60 % de largura de banda axial, 40 % de largura de banda lateral € 40 % de raio.
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Figura 3,40 - aj Representacido volumétrica de sefe flltras diretivos bidimensionals goussianos wilizados no

método de diversidade de fase (SPF); bj representacdes bidimensionais de wm dos filtros; ¢} sobreposicdo

dos sete fiitros. Em “¢”, v brilho de um dos filtros foi intensificado apenas para efeito de visualizacdo,

-4

A formulagio analitica usada para sintese destes {iltros gaussianos € expressa pela equagio 3.23.

A principal diferenga entre esta implementagio ¢ as dos dernais filtros diretivos € que, no presente caso, a

equesdo 3.23 inclui ¢ dngulo de diregdo do filtro (). No caso dos filtros do tipo cunha ou gota, eles eram

sintetizados a 0% e depots suas réplicas eram giradas nas diregdes desejadas.

F{uv)y=ex -
{u,v)=expd - i - P

L xzx Ty

onde: & € a fregliéneia central do filtro, em radianos;

¢, € o Angulo de rotagio do n-ésimo filtro;

;(y k,cosa ) +(v—k sendg }2 ?
J

o), ¢ O, sdo as varifincias nas direcdes axial (1) ¢ lateral (v), respectivamente {veja equacio 3.1

para correspondéncia entre varidncia ¢ largura de banda).

Segundo o fluxograma ilustrado na figura 3.34, quando da utilizacdo de filtros diretivos, além dos

pardmetros de composigio das sub-imagens, ¢ pardmetro minimo informado pelo usuério € o niimero de
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filtros. Os demais valores, como fregiiéncia central e larguras de banda axial e lateral sfo calculados a
partir da imagem de RF (apéndice A.2). Ainda assim, & permitido ao usuario um ajuste fino destes valores,
através da inclusdo de fatores de escalonamento da fregiiéncia central e das larguras de banda

automaticamente calculadas.

3.5.2.2. Composi¢io das imagens

A utilizagdo de filtros em diferentes 4ngulos faz com que, a cada nova filtragem, a imagem
resultante contenha toda faixa de informacfo espectral, mas em direcdes preferenciais. O espectro de
fregiiéncias da imagem de RF tem grande parte de sua energia concentrada na regido da fregiiéncia central
do pulso ultra-sénico’, fazendo com que a saida de alguns filtros seja muito baixa ou praticamente nula.
Com o pulso ultra-sénico propagando-se na dire¢fio horizontal, da esquerda para direita, a maior parte do
espectro de poténcia da imagem de RF estd também nesta direco, de forma que a saida do filtro a 0° ¢
muito semelhante 4 imagem original. Isto se d4 porque este cobre praticamente todo espectro da imagem
de RF, sem muita perda de informago. Os filtros nas diregdes diagonais resultam em imagens diferentes
¢, mesmo que haja presenca de speckle nas imagens, e ha, seu padrio ndo é mais o mesmo, apesar da
estrutura ainda ser visivel. J4 os filtros nas diregdes préximas a 90° podem resultar em alguma informacdo

util, mas geralmente de amplitude muito baixa, dai a importincia da normalizagdo das sub-imagens.

A etapa de composigio ¢ responsavel por unir todas as sub-imagens geradas durante a filtragem,
resultando em uma dnica imagem de modo-B de saida, com speckle reduzido. O primeiro passo € a
normalizacdo dos envelopes das mesmas, seguido da atribuicio de pesos e da composi¢io final,
propriamente dita. Existem varias formas de normalizagio de imagens, dependendo da caracteristica que
se deseja destacar. Para o assunto em questiio, deixa-se ao usuario a opg@io de escolher entre normalizagio
pelo valor de pico da imagem, pela 4rea ou pelo quadrade da mesma. J4 a composicio das sub-imagens
permite a aplicagdo de uma grande variedade de métodos, lineares ou ndo. Os mais comuns e que foram
implementados no programa sio: a média, o valor maximo e a mediana. Geralmente a média fornece uma
textura mais amaciada, enquanto o maximo apresenta um brilho mais intenso, mas com certas
descontinuidades entre regiGes muito proximas. J4 a mediana, dependendo do nimero de filtros, pode
apresentar comportamento semelhante 4 média, apesar de se tratar de um método nio-linear. Existem
ainda outras estratégias de composigdo, mas que ndo foram implementadas em funcio dos resultados
pouco relevantes, como o valor minimo ou limiar de polaridade {geralmente usado para SSP aplicado &

redugio de speckle ultra-sdnico em testes nio-destrutivos).

" Veja figura 2.15, no capitulo anterior, onde ¢ ilustrada a magnitude do espectro de uma imagem de RF.
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Apesar desta variedade de opgdes, durante os testes realizados, cujos resultados encontram-se no
capitulo seguinte, optou-se pela normalizagio pela drea e pesos iguais para todas sub-imagens, j4 que a
etapa de normalizagdo pode ser considerada uma atribuicao de pesos. O método de composicdo escolhido

foi a média que, com a utilizag@io de pesos iguais, reduz-se & média simples.

3.5.3. Processamento de Ajuste de Zero - ZAP (Zero Adjustment Processing)

O método ZAP, do inglés Zero Adjustment Processing, ou Processamento de Ajuste de Zero, foi
inicialmente introduzido pelo Leeman e Healey, para o célculo de atenuacio ultra-sonica e detecgdo de
filmes finos (Healey, 1997; Leeman et al., 2000a), além de estudos iniciais voltados a redugio de speckle.

Deu-se continuidade a esta investigacao, fazendo adaptagdes no método e avaliando sua eficiéncia.

Com excecdo dos filtros adaptativos, a maioria dos demais métodos de redugio de speckle, dentre
os quais inclui-se o SPP introduzido neste trabalho, atua da mesma forma em toda a imagem,
independente da presenca ou ndo de speckle. Ja o ZAP atua localmente, buscando restaurar regides onde
previamente foi detectada a presenca de speckle. O ZAP ¢ essencialmente um método de imagem unica,
sendo o processamento feito linha por linha, em segmentos individuais. Sua estratégia de atuagfio utiliza o
mesmo modelo de sistema ultra-sonico como linear, ou seja, o sinal retro-espalhado pode ser modelado

pela convolugdo do pulso com a estrutura. A diferenca € que no ZAP esta abordagem ¢ feita no plano-Z.

A transformada-Z de um sinal x(7) pode ser expressa em funcdo de suas raizes segundo a equagio
3.24 (repetida de 2.22).

ZxO} = X(@) =(z-2,) (- 2,) (2= 2,) w2 = Zy_,) (3.24)

onde: X{(z) ¢ a transformada-Z de x(1);

z, ¢ a n-ésima raiz de X{(z), expressa, em coordenadas polares, por: z, =7, exp(j@,).

Como j& descrito, a operagdo de convolucdo, no dominio do tempo ou do espago, corresponde a
unido de rajzes complexas, ou simplesmente zeros, no plano Z. J4 a variagio de fase entre os espalhadores
corresponde a rotagdo das raizes da estrutura ao longo do circulo de raio unitario, mantendo-se os zeros do
pulso inalterados, ou o deslocamento do espectro de freqiiéncia da estrutura. Um método definitivo de
reducdo de speckle deveria ser capaz de, a partir das raizes da transformada-Z do sinal de RF, fazer a
rotagdo dos zeros correspondentes a estrutura, alterando a fase entre os espalhadores até que fosse obtido o
envelope de maior amplitude possivel. Em sitnagdes reais, € praticamente impossivel distinguir os zeros
do pulso dos da estrutura a partir do sinal de RF. Entretanto, sabe-se que o pulso s6 possui zeros em
regides angulares onde seu espectro € nulo. Nas regides onde o espectro nfo é nulo (regifio da faixa de

passagem do pulso), hd uma descontinuidade das raizes no plano-Z. Desta forma, a Unica afirmagdo
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passivel de ser feita é que qualquer zero encontrado na regido correspondente 4 faixa de passagem do

pulso pertence a estrutura. Convencionou-se chamar esta raiz, ou raizes, de zero-zap.

A estratégia do método ZAP consiste em alterar a fase relativa entre os espalhadores, visando a
redugdo do speckle. Na impossibilidade de se trabalhar com todas as raizes da estrutura, optou-se por
utilizar apenas o(s) zero(s)-zap. A rotagdo de apenas uma ou poucas rafzes nio produz o mesmo efeijto
causado pela rotacdo de todas, mas testes realizados mostraram que 0$ zeros-zap tém uma influéncia na
forma do sinal de RF muito maior que os demais zeros. Na realidade, quanto mais préximo da fregii€ncia

central, maior a influéncia (e mais severo o speckle) causada por uma dada raiz.

A figura 3.41 ilustra os sinais retro-espathados obtidos a partir de dois espalhadores pontuais e de
magnitudes unitdrias, para trés situacSes de fases distintas: 0°, 45° e 90°, Para cada caso sio mostrados os
sinais nos dominio do espago, freqiiéncia e no plano-Z. Como se trata de dados simulados, para facilitar a
visualizac8o, as raizes do pulso e da estrutura foram identificadas de forma diferenciada no plano-Z, o que

ndo ocorre em situagdes praticas,

Como pode ser observado em 3.41.a, o sinal retro-espalhado foi fortemente corrompido por
speckle. No dominio da fregiiéncia, observa-se uma invaginagdo do espectro do sinal de RF na regido da
freqiiéncia central do mesmo. No plano-Z, isto € representado pela presenca de uma raiz estrutural
também na regido da freqiiéncia central do pulso, indicada peia seta. Como um zero no circulo de raio
unitario do plano Z corresponde ao ponto em que 0 espectro do sinal atinge o eixo de freqiiéncias, quanto
mais proximo este estiver da freqiiéncia central do pulso, menor serd a poténcia espectral do sinal de RF
resultante. Na figura 3.41.b, com a fase relativa entre os espalhadores igual a 45°, ainda h4 a presenga de
uma raiz na regido da faixa de passagem do pulso, mas ela nfio esta tio proxima da freqiiéncia central do
mesmo, resultando em um nivel de degradacdio um pouco menor. Na figura 3.41.c, com a fase entre os
espalhadores igual a 90°, as raizes estruturais estdo distribuidas de tal forma que nio ha nenhum zero na

faixa de passagem do pulso, resultando na auséncia de speckie.

Em poucas palavras, a estratégia de reduc#io de speckle empregada pelo método ZAP consiste em
encontrar as raizes, se houver, dentro da regido correspondente & faixa de passagem do sinal retro-
espalhado, e mové-las para longe da freqiiéncia central do pulso. Esta movimentagio de raizes pode ser
feita de duas formas: através do aumento do raio, deslocando as raizes para o infinito, ou alterando seu
dngulo, no sentido horario ou anti-horario, dependendo de sua posiciio em relagdo 2 freqiiéncia central. O
aumento do raio, ou simplesmente a exclusdo da raiz indesejével ndo é conveniente, pois isto alteraria
drasticamente a forma da estrutura original. Além disso, como j4 visto, a altera¢do da fase relativa entre os
espathadores consiste na alteragdo do angulo da raiz, e ndo de sua magnitude. Apesar do ZAP mover

apenas as raizes proximas a faixa de passagem do pulso e ndo todas as raizes da estrutura, esta é uma
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aproximacfio razodvel, pois os zeros na regifio da fregiiéncia central tém uma influéncia muito maior que

os demais.
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Figura 3.41 — Retro-espalhamento acuistico obtido a partir de estrutura formada por dois espalhadores de
mesma magnitude e fases relativas iguais a: a) 0°, b} 45° ¢ ¢) $0°. Os grdficos ilustrados na coluna da
esquerda correspondem aos sinais de RF e seus respectivos ervelopes; os grdficos do centro correspondem
ds magnitudes dos espectros de fregiiéncia do pulso, dos espalhadores e dos sinais retro-espaihados; os

grdficos da coluna da direita ilustram as raizes do puiso e dos espalhadores. As setas marcam os zeros-ZAF.
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A figura 3.42 ilustra a corregfio do speckle, feita pelo método ZAP, nos sinais previamente
ilustrados na figura 3.41. Neste caso nZo ha distingfo entre as raizes do pulso e da estrutura, de forma a
tornar o exemplo mais realista. No primeiro caso (3.42.a) foi detectado um zero-zap bem préximo i
freqiiéncia central do transdutor, causando uma forte degradagiio do sinal. Esta raiz, inicialmente na
posi¢#o (1), foi movida para o limite da faixa de passagem mais préximo, para a posigio (2), marcada por
um ponto. Percebe-se claramente que a rotacio do zero resulta no deslocamento de uma das raizes do
espectro ¢ na conseqiiente restauracdo do envelope no dominio do espago. Entretanto, pode-se também
notar que, neste caso, houve uma ligeira super-corre¢éo, pois o envelope final ficou maior que o sinal de
referéncia, sem speckle. No segundo caso (3.42.b) foi detectado um zero-zap, mas como ele nio estava
muito proximo da freqiiéncia central, a degradaco por speckle ndo era tio severa como no caso anterior.
Novamente a rotagio da raiz foi feita de forma a posiciona-lo no limite mais préximo da faixa de
passagem. Percebe-se que o 4ngulo de rotacdo foi muito pequeno, j4 que a raiz encontrava-se
originalmente bem préxima ao limite da faixa de passagem. Mesmo assim, uma pequena rotagio da raiz
da posig¢do (1) para (2), fez com que o sinal restaurado se aproximasse do envelope livre de speckle — neste
caso a restauracdio foi praticamente total. Ja no terceiro caso (3.42.c) ndo foi detectado nenhum zero-zap,

razao pela qual nenhuma atitude foi tomada e o sinal foi mantido intacto.

O problema maior reside em se definir o angulo ideal de rotagdo. Caso a rotagdo ndo seja
suficiente, o sinal resultante sera sub-corrigido, ou seja, seu envelope serd menor que o envelope de
referéncia, livre de speckle. Se a rotagdo for demasiada, além do angulo 6timo, o sinal resultante serd
super-corrigido, com um envelope maior que o sinal livre de speckle. Como ndo se sabe qual é esse angulo
otimo, optou-se por mover o0s zeros sempre para uma posico fixa, na diregdo do limite da faixa de
passagem mais proxima. Este limite ¢ definido pelo usuario em termos da largura de banda da imagem,
calculada a -6 dB.

As raizes ilustradas na figura 3.42 advém de sinais relativamente de curta duragéio, obtidos pela
reflexfio do pulso com dois espathadores. Ja com uma imagem real, de estrutura bastante complexa, torna-
se impraticivel calcular as raizes de toda uma linha de RF. Sendo assim, utiliza-se a freqiiéncia
instantdnea, com um limiar definido pelo usudrio, para marcar as regides corrompidas por speckle. Em
seguida, sdo extraidos pequenos segmentos em torno das interferéncias detectadas e, ap6s a aplicagio do
ZAP, seus envelopes sdo reinseridos na linha de modo-A original. As vérias etapas do programa

desenvolvido encontram-se ilustradas no fluxograma da figara 3.43.
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Figura 3.42 — Mesmos sinais ilustrados na figura anterior (3.41), mas com aplicagdo do método ZAP. Note

FTg )

que em “a” o sinal ficou ligeiramente super-corrigido, em “b” a restaura¢do foi praticamente total (houve

Frgl)

uma sub-corre¢do quase imperceptivel) e em “c¢” o sinal foi mantido inalterado, em fun¢do da auséncia de

“speckle”. Os zeros-ZAP foram movidos da posigéo (1) para (2}.
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Figura 3.43 — Fluxograma da roting implementada para redugdo de “speckle” usando o método ZAP.

Segundo o fluxograma ilustrado na figura 3.43, o programa desenvolvido para implementacdo do

método ZAP pode ser subdividido segundo os blocos detalhados a seguir:

1. Leitura dos pardmetros iniciais definidos pelo usuarios, tais como: limiar de corte da freqiiéncia

instantinea (definindo o nivel de reducdo de speckle), tamanho do segmento a ser extraido
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(geralmente de 1 a 2 vezes o comprimento do pulso) e faixa de passagem (para pulsos gaussianos,

utilizou-se 2 vezes a largura de banda dos mesmos).

2. Célculo da freqiiéncia instantdnea da imagem e aplicagdo do limiar definido pelo usuério,

identificando os locais de ocorréncia de speckle.

3. Varredura da imagem linha por linha, extraindo, a cada iteragdo, o n-ésimo segmento em torno de
onde foi detectada a presenca de speckle. Cada segmento de RF extraido é multiplicado por uma

janela de Hanning de forma a atenuar as descontinuidades das bordas.

4.  Calculo das raizes da transformada-Z do segmento e sua conversio para coordenadas polares para

posterior processamento.

5. Aplicacio do método ZAP propriamente dito: identificacdo de possiveis raizes localizadas na regido
da faixa de passagem do pulso. Caso sejam encontradas, rotacio das mesmas para a borda mais

proxima da faixa de passagem.

6.  Reconstrugfo do segmento de RF no dominio do tempo, a partir de suas raizes modificadas. Calculo
de seu envelope e reinser¢do do mesmo na linha de modo-A original. Esta reinsercdo ¢ feita

tomando-se o valor maximo do envelope do segmento restaurado e ¢ envelope original.
7.  Armazenagem da imagem de modo-B restaurada (com speckie reduzido).

As figuras 3.44 e 3.45 a seguir ilustram a progressio do método ZAP ao longo de uma linha de
RF. A figura 3.44.a ilustra um sinal de RF com seu respectivo envelope. A utilizagio da freqiiéncia
instantdnea indicou a presenga de speckle em 9 posi¢Ses, como indicado na figura 3.44.b. Ao redor destes
marcadores sdo definidas regides de onde segmentos do sinal de RF sfo extraidos. Como exemplo,
observe a sétima ocorréncia de speckle (fig. 3.44.b), marcada por um asterisco, e seu respective segmento
destacado na figura 3.44.a. A figura 3.45 ilustra a progressio do método ZAP, aplicado ao sinal de RF da
fig. 3.44.a, até o instante correspondente a sétima ocorréncia de speckle. Como pode ser percebido, antes
deste ponto, o ZAP restaurou o sinal apenas onde foi detectada presenca de speckle, deixando intacta as
demais regides. Apos a corregdo deste segmento, 0 programa parte para as proximas ocorréncias de

speckle (oitava e nona, respectivamente).

Pagina 100 Ricardo Grossi Dantas



Detecgdo e reducdo de “speckle” em imagem médica por ultra-som - Material e Métodos

a)

=
et

4 T T
_ak o )
«
= :
w N
-g 0 ,__/
= :
£
L2H Sinal de RF -
—-— Envelope {modo-A)
— Zegmento a ser processado
-4 T. 3
] ] 10 15
Profundidade (mm)
H H
E - a6 el
38.8 - -
Q
g 06+ .
E04f »
<
0.2 H — Puosicdes de speckie -
+ Posigho do segmento a ser processads
D i 1 T !
0 5 18 15

Profundidade (mm)

Figura 3.44 - a) Sinal de RF, seu envelope e segmento a ser extraido para processamento pelo método ZAP;

&) indicagdes de presenga “speckle” detectadas por fregiiéncia instanténea, indicando a posicdo do

segmento destacado em “a”. Note que 0 método ZAP apenas corrige o sinal quando da presenca de

“speckle”, deixando intactas as demais regides.
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Fligura 3.45 — Mesmos sinais anteriormente ilustrados na figura 3.44.a, indicando a progresséo da

restauragdo, pelo método ZAP, até o segmento destacado.

Os casos descritos anteriormente apresentaram apenas um zero-zap. Entretanto, mais de uma raiz

pode ser detectada em um dnico segmento. O nimero de espalhadores ndo tem grande influéncia no
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namero de zeros-zap pois, como j& visto, qualquer estrutura pode ser representada por um conjunto
equivalente de espalhadores efetivos, em niimero bem menor que os originais. Por outro lado, tanto a
escolha da faixa de passagem, quanto o tamanho do segmento, tém uma estreita relagdo com o nimero de
zeros-zap detectados simultaneamente. Esta € a razfo pela qual os segmentos extraidos do sinal de RF
foram limitados de uma a duas vezes a duragiio do pulso. Além disso, segmentos mais extensos sio
computacionalmente mais ineficientes, podendo ainda englobar partes de regides nio corrompidas por
speckle. Testes realizados indicaram que para segmentos de curta duragdo, como os utilizados, grande
parte dos casos restringia-se a zeros {nicos, com algumas duplas e pouquissimas triplas, como sera visto
no capitulo seguinte. Mesmo com duplas, elas geralmente ocorrem de forma simétrica em relagdio a
freqiiéncia central, causando pouca ou quase nenhuma interferéncia. Com a mudanca da fase entre os
espalhadores, os zeros estruturais sio girados ¢ um dos zeros da dupla sai dos limites da largura de banda,
restando apenas um. Esta € a razdo pela qual a largura de banda assumida tem também influéncia sobre o
nimero de zeros detectados. Na ocorréncia de duplas de zeros-zap, inicialmente optou-se por manter fixa
a distdncia angular original entre os mesmos, posicionando-os simetricamente 3 freqiiéncia central.
Entretanto, foram percebidos resultados médios melhores quando ambas raizes foram reposicionadas.
Mesmo assim, como a ocorréncia de zeros duplos € pequena, aliado ao fato de que os erros causados
serem também pequenos, sua influéncia final ¢ desprezivel. O mesmo ocorre para trés ou mais zeros, de

ocorréncia rarissima.

3.5.4. Método Hibrido (SPP + ZAP)

Em uma situagdo hipotética, um método definitivo de reducdo de speckle deveria ser capaz de
restaurar toda a imagem de uma s6 vez, ou seja, uma segunda aplicagdo do mesmo método sobre seu
resultado anterior n3o deveria proporcionar nenhuma alteragio na imagem, pois todo speckle ja teria sido
extinto da primeira vez. Apesar de isto ndo ocorrer na pratica, métodos como o SPP e o ZAP utilizam a
imagem de RF como entrada, tendo como saida a imagem de modo-B restaurada. Desta forma ndo ¢
possivel a reaplica¢do de qualquer um dos métodos sobre seu préprio resultado, ou a utilizagio dos dois

em cascata. Entretanto, € possivel fazer a composi¢io dos resultados de ambos usados em paralelo.

Nesta secdo propde-se um metodo hibrido, dado pela média entre a saida do método ZAP ¢ o de
diversidade de fase (neste caso optou-se apenas pelo uso de filtros gaussianos, que apresenta maior
facilidade de implementacio ¢ melhores resultados, como sera visto no préximo capitulo). Este assunto
permite uma ampla investiga¢io que envolveria tanto a forma de composi¢io, quanto os pesos atribuidos a
cada imagem. Entretanto, o interesse restringe-se em avaliar a sinergia entre os dois métodos, ou seja, sua
capacidade de reduzir speckle “na mesma diregao”. Isto quer dizer que, apesar das saidas individuais

serem diferentes, a combinacdo das mesmas da origem a uma nova imagem cujo nivel de reducio de
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speckle tende a ser melhor que os resultados isolados. A expressio “na mesma diregdo” foi utilizada no
sentido de ambos os métodos néo serem responsaveis por efeitos colaterais que possam vir a degradar o
resultado final. JA métodos como diversidade de freqiiéncia (SSP) introduzem significativa perda de
resoluc@io na imagem final. Se resultados deste método forem combinados com os do ZAP ou SPP, o

resultado final teria sua resolugo degradada.

3.6. Indice para avaliaciio dos resultados: Interferéncia

Em aplicagGes médicas, um dos principais interesses quando da andlise de uma imagem ¢ a
identificagio de estruturas em um determinado tecido. Para tal, € necessario que haja uma significativa

diferenga de brilho entre duas dadas regides, algo, as vezes, ndo muito trivial, dada a presenga de speckle.

Pardmetros como SNR e CNR, tradicionalmente utilizados para avaliagio do nivel de speckle de
uma imagem, ndo levam em conta efeitos como a perda de resolugdio. Em 1973, Haralick et al.
introduziram o conceito de matrizes de co-ocorréncia, utilizadas para a analise de textura em imagens
digitais, sendo que cada matriz d4 origem a um conjunto de pelo menos 14 medidas, incluindo momento
angular, contraste, correlagfo, entropia, dentre outros. Trabathos como o de Sivaramakrishna et al. (2002)
chegam a utilizar 28 descritores de Haralick para 5 casos distintos (140 pardmetros por imagem!), no
intuito de caracterizar lesdes de mama pela variagdo de textura em imagens ultra-sdnicas. Segundo
Rakebrandt et al. (2000), apesar da quantidade de diferentes técnicas de analise de textura, como as
matrizes de co-ocorréncia, introduzidas por Haralick, ou a anélise fractal, introduzida por Mandelbrot
(1983), nenhuma delas conseguiu se firmar como uma opglo universalmente aceita para a caracterizagfio
de textura em imagens ultra-sdnicas de modo-B. No intuito de utilizar um parimetro quantitativo mais
robusto, desenvolveu-se um conceito denominado interferéncia, dado pela drea de sobreposigio (ou

interferéncia) entre os histogramas de duas regides distintas.

No caso de duas regides com intensidades diferentes (uma mais clara que a outra), a presenca de
speckle cria sulcos (regides escuras) que permeiam por entre a estrutura. Se forem calculados
individualmente os histogramas das duas regides, ver-se-4 que eles serfio largos (abrangendo uma grande
faixa de intensidades) e com um alto grau de sobreposi¢do entre os mesmos. Na figura 3.46.a tem-se uma
imagem de modo-B com duas regides distintas, uma do lado esquerdo (A) € outra do lado direito (B). Em
3.46.b sdo ilustrados os histogramas de ambas e, como era de se esperar, hi um elevado grau de
sobreposi¢do entre 0s mesmos. Ja na figura 3.46.¢ encontra-se a versdo livre de speckle da figura 3.46.a.
Apesar das flutuagdes locais, os histogramas das regides A e B sem speckle sdo muito mais bem definidos,
com uma pequena taxa de sobreposicdo entre os mesmos (fig. 3.46.d). O pardmetro calculado,

denominado interferéncia, € dado entéio pela razdo entre a drea sobreposta (populagio de pontos comuns
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as duas areas) pela dres total {quantidade tolzl de pontos da imagem). Desta forma, quanto menor

imerferéncia, maior € a distingBo entre as dreas.

Imagem de mods-B cor speckis

interferdncias ardre regdes

a

gy
e RpgiEn A
Boon L Roe3n B
8 8
S P
% ioh
5 soo0; f A
{0
30004 f/&: S
94 kY
4 .
; 7 : -
100 b 300 480 AOG g g3 fa R 0 1
a) b) irtensicade (nivet de oinga)
rmagern ge modo-B ivre de specke
Hinus
e S3EOEG0 B
——— Regio
FE
; k!
/
i \
1o o 3mm 40 BEG g 0.2 54 8 nE 1
¢} 4} irtensicade (nivel de tinza)

Figura 3.46 — o) Imagem corrompida por “speckie”, mostrando duas regibes distirias (4 ¢ B): b) histograma deas

duas regices de “a’; ¢ imagem livre de “speckie” e dj sew histograma, indicando um menor graw de interferéncia.

Para resultados coerentes, ¢ necessario gue ambas regibes tenham mesma drea. Mesmo assun, ©

grau de interferéncia pode variar dependendo do formato das mesmas, no caso de haver perda de

resolucio. A interface que define os limites das estruturas A e B, ilustradas em 3.46, ¢ a menor possivel

para este tipo de imagem. Se fosse utilizado um phontom com as estruturas dispostas na diagonal, ou

mesmo uma estrutura circular no centro, o comprimento final da interface seria maior, mesmo que ambas

as regibes tivessem mesma drea. Desta forma, uma eventual perda de resolugiio, mais visivel na interface

entre duas regides distintas, teria uma participagfio maior no aumento da interferéncia entre duas regibes

contiguas. Como serd visto no capitulo de resultados, para imagens reais, opta-se pela escolba de duas

regides homogéneas ¢ de mesma drea, ndo contiguas ¢ com brithos médios distintos.
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Capitulo 4

Resultados

Este capitulo apresenta os resuitados dos métodos propostos tanto para detecgio, como para
reducio de speckle, descritos no capitulo 3 (Material ¢ Métodos). De forma a permitir uma avaliagdo
comparativa de suas eficiéncias, foram também incluidos resultados obtidos a partir dos métodos

convencionais de detecgio e redugio de speckle descritos no capitulo 2 (Revisdo Bibliografica).

Os resultados dos métodos de deteccio de speckle — Freqiiéncia Instantinea (método
convencional) e Detecg8o Morfolégica de Speckle (método proposto) — sdo obtidos a partir da aplicagio
dos mesmos sobre um sinal e uma imagem ultra-sdnicas. Ji os métodos de redugdo de speckle sdo
primeiramente aplicados a quatro imagens simuladas, obtidas a partir de um mesmo phantom e quatro
pulsos diferentes. Destas quatro imagens, as duas primeiras foram obtidas com a utilizagéo de pulsos ultra-
sdnicos simulados, enquanto que nas outras duas foram empregados pulsos adquiridos de transdutores
reais. A utilizag@o de simulagio (mesmo com pulsos reais) ¢ interessante no sentido de permitir a obtengiio
de imagens de referéncia livres de speckle. Em seguida s3o apresentados resultados quantitativos (SNR,
CNR e interferéncia) obtidos para cada método. Dando seqiiéncia & validagio dos métodos, sdo
apresentados resultados de testes feitos com imagens ultra-sénicas reais, obtidas por equipamentos
comerciais em casos clinicos. Neste caso, optou-se apenas pelos testes dos métodos de diversidade de fase
(SPP) com filtros gaussianos, do ZAP e da composi¢@io hibrida dos dois, por se tratar dos métodos

propostos que se mostraram mais relevantes.
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4.1. Resultados dos métodos de detecciio de speckle

Foram utilizados dois métodos de detecgio de speckle, ja descritos em capitulos anteriores: o
método convencional, conhecido como freqiiéncia instantdnea (FI), e o aqui proposto, denominado

detecgdo morfologica de speckle (DMS).

A figura 4.1.a ilustra um tipico sinal ultra-sénico retro-espathado, acompanhado de seu envelope,
obtidos a partir de um pulso sintético unidimensional de 3,00 MHz. A fig. 4.1.b ilustra a fregiiéncia
instantanea do sinal de RF, calculada através da derivada de sua fase. Pode-se observar que ela apresenta
flutuagdes sobre um patamar correspondente a freqiiéncia central do pulso, ilustrado pela linha pontilhada.
O fato destes picos de variagio ocorrerem nos dois sentidos em relagio a freqiiéncia central ¢ irrelevante,
pois ambos 0s casos ocorrem em fungdo de descontinuidades da fase do sinal, causadas pela possivel
presenca de speckle'. De forma a facilitar a anélise dos resultados, foi calculado o desvio absoluto da FI,
dado pela diferenca absoluta entre esta e a freqiiéncia central do pulso, ilustrado em 4.1.c. Como este sinal
apresenta flutuacdes de baixa amplitude, é aplicado um limiar de corte arbitrado pelo usuario, com a
fun¢do de se evitar pequenas variagbes que ndo sejam decorrentes de speckle, ilustrado pela linha
tracejada (fig. 4.1.c). A figura 4.1.d ilustra o desvio absoluto da FI apos a aplicagio deste limiar, sendo
que a posicdo de seus picos indica a localizagio das regides de ocomréncia de speckle, ilustradas por

asteriscos.

E interessante observar que os picos da curva de freqiiéncia instantinea, ilustrada na figura 4.1.c
ou 4.1.d, cortespondem ao grau de corrupgdo do sinal original, mas ndo estio diretamente ligados &
redugiio de amplitude sofrida por este. Esta é a raziio pela qual, apos a aplicacio do limiar, utiliza-se

apenas a localizagdo de ocorréncia de speckle.

A figura 4.2 ilustra a detecgdo de speckle sobre 0 mesmo sinal de RF previamente ilustrado na
figura 4.1, mas através do método de detecgdo morfolégica (DMS), introduzido no capitulo anterior
(Material e Métodos). A figura 4.2.a ilustra o sinal de RF e seu envelope (repetido de 4.1.a). Na figura
4.2.b, encontra-se o resultado da DMS e novamente um limiar arbitrado pelo usuario. Apés a aplicago
deste limiar € obtido o sinal ilustrado na figura 4.2.c. A posigdo de seus picos, indicada por asteriscos,
corresponde a localizacdo de ocorréncia de speckle. De forma semelhante 4 FI ilustrada anteriormente,

durante a aplicagdo da DMS ndo hd uma relago direta entre a amplitude do sinal apés a aplicacio do

* Esta afirmagdo baseia-se na definicdo de speckle como interferéncia destrutiva, adotada neste trabalho, cuja

ocorréncia causa descontinuidade na fase do sinal.
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limiar e 2 redugdo de amplitude causada pelo speckle. Novamente esta ¢ a razio pela qual utiliza-se apenas

a localizag@io de ocorréncia de speckle.
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Figura 4.1~ a) Sinal de RF e seu envelope; b) freqiiéncia instantdnea do sinal de RF apresentando desvios
em relagdo a frequiéncia central do pulso; ¢) desvio absoluto da freqiiéncia instantanea e limiar arbitrado
pelo usudrio; d) desvio da fregiéncia instantdnea apos a aplicagdo do limiar e localizacdo da ocorréncia de

“speckle”.
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Figura 4.2 — a) Sinal de RF e seu envelope (repetidos da figura 4.1.a); b) detecgdo morfolégica de “speckle”

e limiar arbitrado pelo usudrio; ¢c)DMS apds aplicacdo de limiares e localizagio da ocorréncia de “spechkle”.

A figura 4.3 sumariza os dois resultados previamente ilustrados nas figuras 4.1 e 4.2. Na figura
4.3.a encontram-se repetidos os sinais de RF e seu envelope. Na figura 4.3.b sdo ilustradas as ocorréncias
de speckle detectadas por ambos os métodos, FI ¢ DMS. Os resultados da freqiiéncia instantinea sio
indicados por asteriscos, enquanto que os da detecgio morfoldgica, por pequenos circulos. Observe a
grande sernelhanca entre os resultados obtidos, lembrando que, como 0s niveis dos limiares de corte sdo
definidos pelo usuério, a variacdo destes resultaria na detec¢do de um ndmero maior ou menor de
ocorréncia de speckle. Isto ¢ particularmente importante em situagdes como, por exemplo, na aplicagio do
método ZAP, onde a variagdo do limiar de corte define o grau de reduciio de speckle e, conseqilentemente,

o tempo total de processamento envolvido.
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Figura 4.3 — a) Sinal de RF e seu envelope (repetidos da figura 4.1.a); b) localizagéo do “speckle” indicado

pela freqiéncia instantdnea e detecgdo morfoldgica apds aplicagdo de limiares.

Para se avaliar o comportamento dos métodos de detecgiio de speckle frente a ruidos aleatérios, foi
realizado um teste onde, para uma mesma linha de RF, foram inseridos ruidos aditivos, observando a
dispersio dos resultados da freqiiéncia instantdnea e da detecgio morfoldgica. A figura 4.4.a ilustra um
tipico sinal de RF obtido por simulagfo. Foi utilizado um pulso gaussiano de 1,00 MHz, com 50 % de
largura de banda e freqiiéncia de amostragem igual a 18,0 MHz. A figura 4.4.b ilustra o resultado do
desvio absoluto da freqiiéncia instantfinea, enquanto que na figura 4.4.c encontra-se o resultado da
detec¢do morfoldgica. Em ambos os casos ndo foram aplicados limiares. Ja na figura 4.5.a tem-se um
ruido normal (gaussiano) aditivo, de média nula e desvio padrdo igual a 0,50. Na figura 4.5.b encontra-se

este ruido adiciopado ao sinal de RF previamente ilustrado na figura 4.4.a.
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Figura 4.4 — a) Sinal de RF e seu envelope; b} desvio absoluto da freqiiéncia instanténea na auséncia de

ruido; ¢) detecgdo morfoldgica de “speckle” na auséncia de ruido.
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Figura 4.5 — a) Ruido aditive; b) ruldo adicionado ao sinal de RF ilustrado na figura 4.4.a,
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Pares equivalentes do ruide Hustrado anteriormente na figura 4.5.a (mesma média ¢ desvio
padrio) foram introduzidos no sinal retro-espalhado da figurs 4.4.3, dando origem a 300 novas linhas de
RF corrompidas por ruide aditive. Para os mesmos sinais, fol feita a detecgdio de speckle pelos dois
méetodos anteriormente descritos, FI ¢ DMS, com resuliados ilustrados a seguir. Na figura 4.6.2 tem-se o
resultado do desvic absoluto da fregiiéncia instantinea. Como a Fl pode apresentar uma variagio de
amplitude muite grande entre as varias ocorréncias de speckie detectadas, sua visualizagiio em escala de
cinza faria com que picos de alta amplitude mascarassem os de menor amplitude. Sendo assim, foi feia a
compressdo logaritmica da Fi de forma a equalizar os picos de desvio de freqiiéncia detectados. Na figura
4.6.b encontra-se o resultado da detecglic morfoldgica. Note que em ambos os casos nio foi aplicado
nenhum limiar. A nfo ser pela diferenca de amplitude dos picos, as posigdes de speckle detectadas por
ambos os métodos foram equivalentes, mesme na presencga de ruido, observada pelas franjas na direciio
vertical. Além da correspondéneia entre o5 resultedos obtidos com os dois métodos, € imteressante
observar que cada um deles apresentou, individualmente, uma grande semeihanca em todos os 300 casos

de adicio de ruido.

Freqéncia instantdnes com compressan logartmics

a)

g 5 10 15 @ 7% 30
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Figura 4.6 ~ aj Fregiéncla instanidnea ¢ bj derecgdo movivlégica de “speckle”, ambos na presenga de ruido

{vide texto),
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As figuras a seguir (4.8 ¢ 4.9) ilustram as aplicactes dos dois métodos de deteccdo de speckie (Fl
e DMS) sobre as imagens de RF e modo-B ilustradas na figura 4.7, Estas imagens, de dimensOes iguais a
256 x 256 pontos, foram obtidas a partir de um pulso ulira-sénico sintético simétrico de fregiiéncias

central @ de amostragem iguais a 3,00 MHz e 18,00 MHz, respectivamente.

Figura 4.7 — a) Imagem de RF a partir da gual foi calculada a freqiiéncia instantines, ustrada na figura 4.8; bi

imagem de modo-8 a partir da qual foi aplicada a detecedo morfoidgica de “speckle”, ilustrada na figurg 4.9,

A figura 4.8.a ilustra a freqiéncia instantinea da imagerm de RF da figura 4.7.a. Foi escothido um
limiar igual a 20 % da fregiéncia central da imagem, ou seia, foram detectadas variagdes na freqgiiéneia
instantdnea menores que 2,40 MHz e maiores que 3.60 MHz, com resuitado thustrado na figura 4.8.b. Esta
imagem, correspondente 4 de ocorrénela de speckle, foi sobreposta 4 Imagem de modo-B original,
ilustrada na figura 4.8.c. Pode-se observar uma grande coincidéncia entre a localizac@o do speckle € os

sulcos da imagem de modo-B,

Figura 4.8 ~ Resultado da detecgdo de “speckie” pelo métoda de fregiiéncia instamtdnea aplicado 4 imagem
de RF ilustrada na figura 4.7.a: o) fregiiéncia Instantdnea: b desvio absolto da F1 apds a aplivagdo de

lintiar de corte; ¢} resuliado de "¢” sobreposte & imagem de modo-B frepetida de 4.7.8).

A figura 4.9 ilustra o resuliado da aplicagfio da detecclo morfologica de speckle sobre a imagem
de modo-B da figura 4.7.b. A figura 4.9.2 ilustra o resultado da DMS sem correciio de britho. Comeo pode

ser observada, a regifio central tem britho mais elevado, mascarando as regides periféricas de britho
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reduzido. De forma a corrigir esta variagho e egualizar as informagdes sobre a presenga de speckle, foi
calcutada uma Imagem correspondente 4 variagdo local de brilho, ilustrada em 4.9b. Esta imapem
corresponde @ convolugio da imagem de modo-B (fig. 4.7.b) por uma estrutura planar de mesmas
dimensbes do pulso. A corregdo ¢ feita pela divisio do resuitado da DMS (fig. 4.9.2) pela variagiio local
de brilho (fig. 4.9.b), resultando na imagem ilustrada na figura 4.9.c. Apds esta equalizacio pode-se
observar mais facilmente o resultado da detecglio de speckle ao longo de toda 2 Imagem. Foi escothido um
limiar igual a 15 % do valor de pico da imagem ilustrada na figura 4.9.c ¢, apés sua aplicacio, foram
obtidas as nmagens ilustradas nas figuras 4.9.d ¢ 4.9.e, esta Gitima sobreposta 2 imagem de modo-B
original (fig. 4.7.b). Novamente, como no método de freqiiéncia instantinea, tem-se uma grande

coincidéncia entre 2 posicio do speckie e os sulcos da imagem de modo-B.

Figura 4.9~ Resultado da detecedo morfologica de “speckie” aplicada & imagem de modo-B Hustrada ne

figura 4.7.5: @) resultado da DMS sem correg@o de britho; b) variagio local de brilho da imagem de modo-
8. ¢ resultado da DMS apés corregfo de brilho, di resultado de "¢ apds aplicagfo de linviar de corte; &)

resultedo “d” sobreposto 4 imagem de modo-B (repetida de 4.7.h)

Comparando-se visualmente os resultados de ambos os métodos de detecgdio de speckie, ilustrados
nas figuras 4.83.¢ (FI) ¢ 4.9.¢ (DMS), observa-se uma grande correspondéncia entre eles. E importante
ressaltar que, apesar de ambos os métodos destinarem-se 4 deteccdio de speckle, eles sdo completamente

diferentes entre si. Enquanto o método de freqliéncia instantnea necessita do sinal de RF, buscando
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descontinuidades de fase, o método morfologico parte da imagem de modo-B, identificando regides que

estdo acima da capacidade de resolugao do sistemia ultra-sdnico em guestio.

4.2. Reduc¢io de speckle em imagens simuladas

Come citade na introducio deste capituio, os métodos de reducio de speckle foram testados com
imagens simuladas, bem como com imagens clinicas. Esta secdo apresenta os resultados obtidos com
imagens simuladas, obtidas a partir de pulsos sintéticos e reais interagindo com phantoms computacionais.
Foram utilizados os métodos introduzidos no capitulo 3 (S88P 2D, SPP, ZAP e hibrido), comparando seus
resultados qualitativa ¢ quantitativamente com os obtidos pelas aplicacBes dos métodos convencionais,

descritos no capitulo 2 (SSP 1D e composigio angular). A segfio seguinte (4.3) apresenia resultados de

(SPP, ZAP ¢ hibrido).

4.2.1. Imagens simuladas para teste de redugfio de speckie

No escopo da simulacio, foram utilizados quatro pulsos, ilustrados na figura 4.10, aplicados a um
anieo phantom, Hustrado na figura 4.11. Dos pulsos, dois s3io sintéticos (seglio 3.1.1) ¢ os outros dois
foram obtidos 2 partir de transdutores comerciais no tanque de ensaios aclsticos do LUS {secfio 3.1.2).

Estes, numerados de | a 4, sfo descritos na tabela 4.1 a seguir:

Tabela 4.1 - Pardmetros descritivos dos pulsos utifizados nos tesies de redugiio de “speckie”,

» Puiso It gaussiano simulado e simétrico (fig. 4.10.a);
Jo= 1,60 MHz: £ =24 MHz; bw,. = 81 %, b = 81 %;
duragio do pulso = 49 pontos = 2,04 us == 3,1 mm {¢ = 1500 m/s).
s Pulso2:  gaussiano simulado e simétrico {fig. 4.10.b);
=225 MHz £, = 24 MHz: b = 56 %, bwy, = 56 %
duragio do pulsc = 32 pontos = 1,33 us = 2.1 mm {¢ = 1500 m/s).
s Pulso3:  real obtido de transdutor da Panametrics focalizado {fig. 4.10.c)
Ffo= 100 MHz: £ = 24 MHz; bw,,, = 81 %, bw,,, = 185 %;
diam = 13 mun; die, = 15,3 mm;
duragdo do pulso = 52 pontos = 2,16 us = 3.3 mm {c = 1500 m/s);
adquirido a 14 man da face do transdutor,
+  Pulsod:  real, obtido de transdutor da Funbec niio-focalizado (fig. 4.10.d%
fo= 2,25 MHz, £ = 24 MHz:, bw,. = 36 % bwy, = 77 Yo
diam = 13 mm; dpe, = o0;
duracio do pulso = 31 pontos = 1,29 us = 2,0 mm {¢ = 1500 m/s);
adquirido a 50 mm da face do transdutor.
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onde: £ € freqliéncia central do pulso;
Fs € a fregliéneln de amostragem;
bwy, € a largura de banda axial da magnitude do espectro, medida a -6 dB:

bwy, € a targura de banda lateral, medida da mesma forma que bw,,

dicm é o didmetro do transdutor;

e € 2 distingcia focal,

As duragbes dos pulsos foram calculadas pela equaciio 3.1 e nas conversdes para comprimento

adotou-se a velocidade do som na dgua (¢ = 1500 m/s). J4 os valores de fregiiéncia central e larguras de

banda foram calculados pela forma descrita no apéndice A2,

Fulso srrilzdo - 1,00 Mz

Puten ssmulado - 2,25 MHz

-y

b
%]

Ebco fateral {mim)
B L
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¥
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Figura 4.10 — Quatro puisos wltra-sénicos utilizados em testes dos métodos de redugdo de “speckie” previamente
descritos: aj pulso simulado de 1,00 MHz: b pulso simulado de 2,25 MHz; ¢) pulso veal de 1,00 MHz gerado por

transdutor Panamelrics focalizado; d) puiso real de 2,25 Mz gerado por transdutor Funbec ndo-focalizady.

A figura 4.11 ilustra 2 magnitude do phantom utilizado nesta primeira fase de testes, Suas
dimensdes s3o 512 x 512 pontos ¢, admitinde a velocidade do som na agua como sendo 1500 m/s & com
frequiéncia de amostragem igual a 24,0 MHz, seu tamanho real seria de 32 x 32 mm®. Sua densidade de
espathadores € igual a 20 %, seu circulo central tem difimetro igual a 408 pontos (25,5 mm) ¢ a cruzeta

central tem espessura de 40 pontos (2,5 mm). A amplitude maxima dos espalhadores da estrutura {os
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quatro guadrantes do circulo divididos pela cruzeta) € igual a 3. enguanto que a dos espathadores do fundo
atinge o valor maxime de 1, Novamente a fase dos espathadores ¢ distribuida aleatoriamente no intervalo
compreendido entre 0 ¢ 27, Em funglio da densidade populacional dos espalhadores (20 %), a distincia
entre dois espathadores vizinhos estd sempre abaixo da resolugio de cada um dos quatro pulsos deseritos
na tabela 4.1, Adotou-se a convenclo de que a diregBo de propagacio do pulso ¢ na horizontal, da

esquerda para a direita

Fhanom simulardo

Largura {rmm)
3] ) Y e
St AT A

&3
m.

0 19 20 30
Profundidade {mm}

Figura 4.11 - "Phantom” wtilizado para os testes com os guatros tipos de puisos wlira-sonicos ustrados na
Sigura 4.10. Com a freqiiéneia de amostragem adotade para os pulsos de 24,0 MHz, o “phaniont”, de

dimensdes 512 x 512 pontos, apresenta um tamanho de 32 x 32 mat’.

A interacdo dos quatro pulsos previamente descritos {(fig. 4.10) com o phantom da figura 4.11 den
origem as quatro imagens de RF ilustradas a seguir, na figura 4.12. Nesta e nas demals imagens
apresentadas ac longo desta secfio (4.2}, manteve-se a seguinte convencio: as imagens nos canios
esquerdos superiores, identificadas pela letra “a”, correspondem aos resultados obtidos a partir do pulso
simulado de 1.00 MHz, tlustrado na figura 4.10.a; as identificadas por “b” (canto direito superior) foram
obtidas a partir do pulso simulado de 2,25 MHz (fig. 4.10.b); as identificadas por “¢” (canto esguerdo
inferior), a partir do pulso real de 1,00 MHz (fig. 4.10.¢}; e as identificadas por “d™ {canto direito inferior),
a partir do pulso real de 2.25 MHz (fig. 4.10.d).
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Figurg 4.12 - imagens de RF obtidas a partir dos pulsos ¢ do “phartom” ilustrados em 4.10 ¢ 4.1] respectivamente.

A partir das imagens de RF tustradas na figura 4.12 foram caleuladas suas imagens de modo-B e

suas correspondentes versbes livres de speckle, ilustradas nas figuras 4.13 ¢ 4.14, respectivamente.

Como os pulsos tém tamanhos diferentes, em fung@o de suas freqliéncias e larguras de banda, 2
resoluclio das imagens de modo-B também varia. O speckie cria falsas estruturas de resolugiio acima dos
limites reais de cada imagem, mas seu “tamanho” também varia com o tamanho do pulso aplicado. Isto
fica claro comparando-se as imagens de modo-B obtidas com pulsos de 1,00 MHz (figuras 4.13.2 ou
4.13.c) com as obtidas a 2,25 MHz (figuras 4.13.b ou 4.13.d). Como o tamanho do pulso também varia na
direciio lateral, a imagem tlustrada na figura 4.13.c, por exempio. apresenta uma maior granulosidade na

diregdo vertical {dire¢do lateral, normal ao sentido de propagacio do puiso) que a da figura 4.13.2, de
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&

mesmas freqii®neia central ¢ largora de banda axial, mas de diferente largura de banda lateral, Esta mesma

comparacdo pode ser feita entre as imagens Hlustras em 4.13.b e 4.13.4.

Figura 4.13 - Imagens de modo-B correspondendo aos envelopes das imagers de RF ilustradas na figura 412,

As imagens livres de speckle sdo ilustradas na figura 4.14, tendo sido obtidas como descrito no
capitulo anterior (segdo 3.3), pela convolugdo do envelope do pulso com a magnitude dos espalhadores
efetivos. Para tanto foi calculado um conjunto de espathadores efetivos para cada caso, com uma taxa de 3
espathadores por comprimento do pulso (os valores de comprimento dos pulsos encontram-se na tabela

4.1}
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Figura 4.14 ~ Versfes livres de “speckie” das imagens de modo-B ilustradas na figura 4.13.

Os métodos de redugdio de speckle, cujos resultados sfio apresentados a seguir, necessitam de
alguns par@metros de entrada como, por exemplo, o raio ou a largura de banda dos filtros (utilizados na
diversidade de freqii€ncia) ou o tamanho do segmento ¢ o dngulo de rotagio (utilizado no método ZAP).
Para isto, os algoritmos desenvolvidos caleulam informagGes basicas das imagens, como fregiifncia
central ¢ larguras de banda axial e lateral das imagens de RF, come descrito no apéndice A2, Um
exemplo € o método de diversidade de fase com filtros gaussianos, onde ¢ informado o nimero de filtros
desejados. Caleuladas a freqlidneia central e larguras de banda, o algoritmo projeta os filtros a serem
usados. Entretanto, pode ser necessdrio um ajuste fino sobre estes dados, de forma que o usuério possa
arbitrar fatores de escalonamento sobre os parmetros calculados como base, Este ajuste ¢ feito de forma
empirica, dependendo da aplicagfo. Este assunto € abordado mais extensamente no capitulo de Discussdo

e Conclusdes.
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Com excegldo do ZAP, todos os demais métodos utilizados, tanto os convencionals (S8P 1D e
composicio angular) quanto os aqui propostos (SSP 2D ¢ SPP), apresentam uma etapa de composigiio de
sub-imagens, Sendo assim, optou-se pela normalizaciio de cada imagem por sua drea. seguida da meédia
entre as mesmas. Além desta forma de composicdo ter se mostrado mais indicada, isto faz com que os

resultados possam ser comparados independentemente das regras de composicOes utilizadas.

4.2.2. Resultados dos métodos convencionais

A seguir s#io apresentados resultades obtidos com deis métodos convencionais de redugdo de
speckle, descritos previamente no capitule 2: diversidade de freqiiéneia 1D (SSP D) ¢ composicio
angular {ou espacial}. A relevancia de ambos dé-se pelo fato de que o primeiro serviu de inspiragfio para o
método de diversidade de fase (SPP), além de base para sua versiio bidimensional (SSP 2D). Ja o segundo.
por descorrelacionar o padrfio de speckie pela aquisicio de imagens sob diferentes dngulos, guarda uma
semelhanga com o SPP. Os resuitados apresentados a seguir advém de imagens obtidas com o8 pulsos e o

phantom apresentados anteriormente (figs. 4,10 ¢ 4,11, respectivamente).

4.2.2.1. Diversidade de Freqiiéncia 1D - SSP 1D (Splir Spectrum Processing)

O metodo de diversidade de fregliéncia convencional (SSP 1D} foi aplicado s quatro imagens de
RF Hustradas na figura 4.12. Para todos os casos foram utilizados 0s mesmos parametros: 5 filtros com
taxa de sobreposicfio igual a 55 %, dispostos em intervalos fixos e cobrindo a faixa correspondente 4
largura de banda da imagem original. Os resultados encontram-se a seguir, na figura 4.15. Como pode ser
observado, o nivel de redugio de speckie nio foi suficiente para a restauragio da imagem, mas mesmo
assim a perda de resoluciio fol considerdvel. Observe que, nas imagens obtidas com pulsos de 1.00 MHz
{figuras 4.15.a ¢ 4.15.¢), a perda de resoluglio foi tal que a parte vertical da cruzeta central das imagens
tornou-se praticamente imperceptivel, conectando os quadrantes esquerdos aos direitos. Niveis mais
severos de redugfio de speckle, obtidos com um maior némero de filtros ¢ menor taxa de sobreposicio

entre os mesmos, degradariam ainda mais a resolugo das imagens.
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Figura 4.15 ~ Resultados da aplivagdo do método de diversidade de Fregiéncia convencional (SSP 1D} aas

imagens de RF Hustradas rna figura 4.12.

4.2.2.2. Composicio Angular

A composicdo angular ou espacial, por ser basicamente um método de imagens multiplas, depende
essencialmente do nlmero de cortes utilizados e da correlacdo entre 05 mesmos. Como seré visto mais a
frente, no método de diversidade de fase optou-se pelo uso de 9 filtros para cada caso. De forma a se obter
resultados mais compardveis, utilizou-se também 9 imagens para teste do método de composicao angular.
Além disso, até o presente momento (2004), os Gnicos equipamentos comerciais de ultra-sonografia
médica a implementar a composic@io angular pertencem 4 linha Sono-CT da Philips® {Bothel/ WA, EUA),

& permitem a composiclio, em tempo real, de até 9 imagens em uma faixa de aproximadamente 60°. Este
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fol vutro motivo pelo qual optou-se pela composiciio angular de 9 imagens, fazendo com que os testes se

tornassem compativeis com a exeqiiibilidade do método em situacSes clinicas reais

Sendo assim, foram feitos dois tipos de composiciio. sendo 2 primeira (fig. 4.16) com ¥ imagens
adquiridas ac longo de 60°. J4 a segundz (fig. 4.17), também vtiliza 9 imagens. mas adquindas ao longo
de 180°. A aquisicBo de imagens ao jongo de uma faixa o ampla ¢ praticamente inexeglivel, com raras

excegdes, mas permite explorar a capacidade maxima do método de composicio anguiar.

Figurq 4.16 ~ Resultgdos da aplicagdo do métadp de composicdo angular com 9 imagens ao longo de 80°,

com os pdsos ¢ “phamom” Hustrados nas fgwras 4.10 ¢ 4.7 1, respectivomenie.
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Figura 4.17 — Resultados da aplicagdo do método de compesicdo angular com 9 imagens ao longo de 180°,

com oS puisos ¢ “phantom” Hustrados nas figuras 4.10 ¢ 4.11, respectivamente.

Como a primeira composicio (figura 4.16) utiliza 9 imagens ao longo de uma abertura niio muito
ampla {60°), o grau de correlaclio entre as imagens € maior gue o obtido no segundo caso (figura 4.17),
onde as imagens foram adquiridas ao Jongo de 180°. Por esta razfio, as imagens da fipura 4.17 apresentam
matores niveis de redugio de speckle que as da figura 4.16, com texturas mais suaves e bordas mais
definidas.

4.2.3. Resultados dos métodos propostos

Utilizando as mesmas imagens de RF ilustradas na figura 4.12, foram realizados testes de reducdio

de speckie com os métodos desenvolvidos neste trabatho ¢ descritos no capitule 3 (Materiai e Métodos), a
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saber: diversidade de freqiiénela 2D {S8P 2D}, diversidade de fase (8PP, processamento de ajuste de zero

{ZAP) e hibrido. Os resultados encontram-se a seguir,

4.2.3.1. Diversidade de Freqiiéncia 2D - 88P 2D (Split Spectrim Processing)

Como o SPP 2D € uma extensBo direta de sua versdo unidimensional, foram utilizados os mesmos
pardmetros, cu seia, S filtros com 35 % de sobreposicdo. Os resulados. ifustrades na fgura 418, sdo
diferentes dos obtidos com a versio unidimensional do método {fig, 4.15), mas ainda assim pode-se
perceber uma sensivel perda de resolugfio, como era de se esperar, dada a utilizacdo de filtros passa-faixa

de banda estreiia.

Figura 4.18 — Resultados da aplicacdo do método de diversidade de freqiéncia bidimensional (85P 20) nas

imagens de RF ilystradas na figura 4.12.
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4.2.3.2. Diversidade de Fase — SPP (Split Phase Processing)

A seguir sdo apresentados resultados obtidos com os trés tipos de filtros diretivos utilizados ne
método de diversidade de fase: cunha, gota ¢ gaussiano. Como indicam os resultados, o uso de filtros
diretivos ¢ realmente capaz de proporcionar uma baixa correlagdo de speckle entre as sub-imagens
geradas, além do fato de nlo se notar perda de resolug@o significativa, por se tratar de filtros de banda

larga (se comparado com as larguras de banda dos pulsos e das imagens originais).

Apesar das diferengas entre os métodos, um pardmetro comum a todos os trés e que deve ser
informado pelo usuario ¢ o nlimero de filtros utilizados em cada caso. Para os trés tipos de filtro, optou-se
por 9 umidades de cada. Como eles s3o regularmente espagados, foram gerados filtros nas seguinies
diregBes: 0°, 20°, 40°, 60°, 80°, 100°, 120°, 140° e 160°. Mais adiante, na secfio 4.2.4, os resultados séo
analisados quantitativamente ¢, como sera visto, testes indicaram que uma quantidade de filtros maior que
9 unidades ndo proporciona grande methoria no resultado final, além do processamento tomar-se mais

demorado.

Com excecdo dos filtros do tipo cunha, os demais {gota ¢ gaussiano} sfo posicionados 3 uma
determinada distdncia do centro do espectro, correspondente & regifio da freqiiéncia central do puiso e da
imagem de R¥. O caleulo deste raio € feito com base nas fregliéncias central ¢ de amostragem para cada
caso, adotando a convengio de que a freqiiéncia de Nyquist corresponde a um raio igual a 1. Ja as larguras
de banda foram calculadas 2 -6 dB do valor de pico da magnitude do espectro de freqiiéncias, em relagdo
as freqliéncias centrais. Estes valores de freqiéneia central ¢ larguras de banda sio calculados
automaticamente pelo programa e, parz os presentes testes, encontram-se listados na tabela 4.1,

apresentada anteriormente.
SPP COM FILTROS DIRETIVOS DO TIPO CUNHA - SPP oo

(s filtros diretivos do tipo cunha foram aplicados as imagens de RF da figura 4.12, sendo que,
para cada caso, foram utilizados 9 filtros, com aberturas indicadas na tabela 4.2, Os resultados obtidos

encontram-se ilustrados na figura 4.19.

Tabgla 4.2~ Parémetros wilizados para vs fitres do tipeo cunka.

Imagem de entrada Abertura do filtro
e a(pulso simulado 1,00 MHz): 700
*  b{pulso simulado 2,25 MHz): 60°
s ¢ {tr. Panametrics 1,00 MHz): &0°
e g {tr. Funbec 2.25 MHz): 43¢
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Figura 4.19 ~ Resultados da aplicagdo do método de diversidade de fuse (SPP), com filtros do tipo cunha,

nas imagens de RF flustradas na figura 412,

SPP COM FILTROS DIRETIVOS DO TIPO GOTA - SPPg,,

Como citado anteriormente, 0 programa calcula automaticamente os valores de fregliéncia central
¢ larguras de banda. Sendo assim, cabe ainda ao usudrio definir o niimero de filtros (N) e dngulo de
abertura (£) de cada um. Entretanto, como estes par@metros necessitavam de um ajuste fino, a0 usudrio &
permitida a inser¢lio de um fator de escalonamento da largura de banda axial (k.) e do raio (&) Os
pardmetros utilizados, para conjuntos de 9 filtros, encontram-se na tabela 4.3 a seguir, com os resultados

itustrados na figura 4.20.
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Tabela 4.3 Fardmetros utilizadps para os filiros do tipe gota

Imagem de entrada Abertura do filtro Fp o
¢ a{pulso simulade 1,00 MHz): | 60° 8,79 1.4
¢ b {pulso simulade 2.23 MHz): 607 4,70 1.0
o ¢ {ir. Panametrics 1,00 Mz 60 0,50 180
s d (tr. Funbec 2.23 MHz) 45¢ 0,40 1.86

Figura 4.20 ~ Resultados da aplicacdo do método de diversidade de fase (SPP), com filtros do tipo gota, nas

imagens de RF tlustradas ne fiqura 4.12,
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KPP COM FILTROS DIRETIVOS GAUSSIANOS ~ SPP e

De forma semelhante aos filtros do tipo gota, z uiilizagdo de seus pares gaussianos permite ©
ajuste do raio infcial {&) ¢ das larguras de banda axial e lateral (k). Os resultados, ilustrados na figura

421, Foram obtidos com 9 filtros cada, cujos par@metros encontram-se listados na tabela 4.4,

Figura 4.21 — Resultados da aplicacdo de métode de diversidade de fase (SPP), com filtros goaussionos, nas

imugens de RF fustradas na figura 472,

Pagina 128 Ricardo Grossi Dantas



Detecgdo ¢ redugdo de Vspeckle " em imagem médica por ultra-som - Resultados

abela 4.4 — Pardmetros wtilizados para oy filiros gaussianos.

Imagem de entrada ke k,
+ g (pulso simulado 1,00 MHz): 8,70 1.4
« b {puiso simulade 2,25 MHz): 0,70 1.0
@ ¢ {tr. Panametrics .00 MHz) 0,56 1.80
= {1 Funbec 2,25 MHax 0,40 1,80

4.2.3.3. Processamento de Ajuste de Zere — ZAP (Zero Adjustment Processing)

No método ZAP, o programa calcula automaticamente o comprimento do pulso, ¢ ¢ usuario define
o tamanho do segmento utilizado em funcdo deste comprimento, geralmente entre 1 e 2, definido pela
constante £.,. O dngulo de abertura para Inspecio das raizes ¢ caleulado automaticamente pelo programa
como sendo a largura de banda, medida a -6 dB de sua magnitude. Este valor ¢ ajustado pelo usudrio por
um fator {k;.) que, para pulsos gaussianos, geralmente € em tomo de 2. Desta forma, todas as raizes
encontradas na regifo angular definida sdo movidas para a borda mais proxima. Fol introduzido ainda
outro parametro de ajuste, denominado o . Este fator multiplica o deslocamento angular aplicado a uma
dada raiz, movendo-a para uma posigao fora (& > 1) ou dentro (@ < 1) dos limites da regifio angular
definida. Este fator foi utilizado durante a etape de desenvolvimento do método, mas os melhores
resultados foram obtidos com a = |. Qutra informagfio da qual o método necessita diz respeito as posices
de ocorréncia de speckle, calculada através da freqiiéneia instantanea. Para facilitar o ajuste do limiar, este
¢ dado em funcfio da freqliéneia central de cada imagem, ou seja, um Hmiar (#4) igual a 0,25 em uma
imagem de 1.00 MHz corresponde a niveis de corte para picos de fregliéncia instantinea menores que 750

kHz e maiores que 1,250 MHz.

Os resuitados obtidos encontram-se na figura 4.22, tendo sido utilizados os seguintes pardmetros
{tabela 4.5)

FTabela 4.5 ~ Pardmetros utilizades para o métedo 24P,

Imagem de entrada Koy Ky | e th
»  a{pulso simulado 1,00 MHz): 1.25 2.006 1,00 0,20
s b {pulso simulado 2,25 MHz) 1.25 2,00 1,00 8.18
s ¢ {tr. Panametrics 1,00 MHz): 1,06 2,00 1,06 1,00
» d{tr. Funbec 2,25 MHzy: 1,60 2,00 1,66 4,86
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Figura 4.22 ~ Resuitados da aplicacdo do método ZAP nas imagens de RF ilustradas na figura 4.12.

Apesar do grau de reduglio de speckle ndo ser muito satisfatorio, € importante notar gue no ZAP
ndo ocorre perda de resolucdo. Entretanto, melhores resuitados foram aleangados com a aplicagiio do ZAP
em imagens clinicas reais (secfo 4.3), que ¢ sey destino final. Além disso, a preservagiio da resolugiio
original mostra-se bastante clara quando da aplicacfio do método denominado de hibrido, dado pela

composicio {(média) entre os resultados do ZAP e do SPP com filtros gaussianos.

4.2.3.4. Método Hibrido (SPP + ZAP)

A figura 4.23 ilustra a composig@o hibrida entre os resultados obtidos com o méiodo de
diversidade de {ase com filtros diretivos gaussianos (SPPg,..). Hlustrado na figura 4.21, ¢ os obtidos com o
ZAP (fig. 422} Foi utilizada a média simples entre as imagens, calculada ponto a ponto, apds a

normalizaciio das mesmas pelos picos de amplitude.
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Figura 4.23 ~ Resultados da composipdo (média} das imagens obtidas com a aplicag@o dos métodos SPP s,
tfig. 4.213 ¢ ZAP (fig. 4.22) nas imagens de RF dustradaes ng fignra 412,
Como pode ser observada, a utilizagdo do ZAP em conjunto com o SPP faz com que, pelo menos
visualmente, os resultados sejam melhores que os obtidos com os métodos individuais, compardveis s
imagens livres de speckle. Uma discussiio mais extensa e aprofundada deste e dos demais resultados ¢

feita no capitulo seguinte {Discussio ¢ Conclusdes).

4.2.4. Avaliacdo quantitativa dos métodos com imagens simuladas

Para avaliaclo quantitativa dos métodos, foram utilizados os indices convencionais descritos no
capitulo 2 (SNR e CNR), bem come a interferéncia, proposta no capitule 3. Foi criade um tipo de
phantom, semethante ao ilustrado na figura 4.24, constituido de duas regides de espathadores, A ¢ B, onde

a primeira tem magnitude mdxima igual a | e a segunda atinge o valor maximo de 2. O phanfom tem
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dimensdes iguais a 312 x 512 pontos, sendo gue ambas as regides ©m mesma drea ¢ © menor
comprimento possivel de interface entre elas. Foram realizas 20 segiiéneias de teste, sendo que, para cada
seqiiéneia, foi gerado um phantom novo. com as mesmas caracteristicas descritas anteriormente. Todos os
métodos foram aplicados &s imagens geradas pelos quatre tipos de pulsos vltra-sénicos iustrados na
figura 4.10. Desta forma. cada método foi aplicade a 80 imagens, sendo que os pardmetros de ajuste de
cada um (nGmero de filtros, larguras de banda ete)) foram os mesmos utilizados na obtencdo dos

resultados ilustrados anteriormente nas segtes 4.2.2 ¢ 4.2.3.

Figura 4.24 - Exempdo de “phontom " utilizado para evaliagdo guantitative dos métodos de reducdo de “speckie”.

Para cada método foram calculadas as relagdes sinal-ruido (SNRup) e contraste-ruido {CNRap)
entre as duas regides A e B, além da interferéncia entre seus histogramas. Por se tratar de phantoms
computacionais, sio conhecidos os limites reais das regides, Como para cada tipo de puise foram
utilizadas 20 imagens para cada um dos métedos de reduglo de speckle, os parametros de andlise
calculados correspondem as médias totais, sendo que 2 SNRap ¢ 0 CUNRjp sfo valores adimensionais,

enguanto que a interferéneia € dada em porcentagem relativa a drea total da imagem.

Qs primeiros resultados guantitativos, obtidos com o pulso simulade de 1,00 MHz (fig. 4.10.2),
encontram-se iustrados graficamente na figura 425, O eixo das abscissas, numerado de 1 a 1§,
corresponde & imagem ou ao meétodo de reducio de speckie utilizado, a saber:

i. lmagem de modo-B original

b

Imagem livre de speckle, calculada pelo métedo introduzido no capituio 3;

Resultado da aplicacio do método convencional de diversidade de fregiéneia (SSP 1D}
Resultado da aplicaclio do novo método de diversidade de fregiiéneia bidimensional (8SP 2D}
Resultado da aplicacfio do método convencional de composicao angular ao longo de 60%;
Resuliado da aplicagio do método convencional de composicio angular 20 fongo de 180%;

Resultado da aplicacBo do método de diversidade de fase com filiros do tipo cunha;

e W b W

Resultado da aplicagBo do método de diversidade de fase com filtros do tipo gota;
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9. Resultado da aplicagéio do método de diversidade de fase com filtros gaussianos;
10. Resultado da aplica¢do do método ZAP;
11. Resuitado da aplica¢do do método hibrido.

Pardmetros de andlise - pulso simulado 1,00 MHz
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Figura 4.25 — Resultados obtidos com o pulso simulado de !,00 MHz, para um conjunto de 20 “phantoms”
diferentes: a) SNR ¢ CNR; b) interferéncia.

Os resultados obtidos com o pulso simulado de 2,25 MHz (fig. 4.10.b), encontram-se ilustrados

graficamente na figura 4.26. Novamente, o eixo das abscissas corresponde ao indice das imagens ou

métodos de reducdo de speckle utilizados na figura 4.25.
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Parametros de analise - pulso simulado 2,25 Mz
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Figura 4.26 — Resultados obtidos com o pulso simulado de 2,25 MHz, para wm conjunto de 20 “phantoms”
diferentes: a) SNR e CNR; b) interferéncia.

Os resultados obtidos com o pulso gerado pelo transdutor da Panametrics, focalizado e de
freqiiéncia central igual a 2,25 MHz (fig. 4.10.c), encontram-se ilustrados graficamente na figura 4.27.

Novamente, o eixo das abscissas faz uso da mesma convengio utilizada na figura 4.25.
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Pardmetros de anélise - pulso real 1,00 MHz
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Figura 4.27 — Resultados obtidos com o pulso do transdutor de 1,00 MHz da Panametrics, para um conjunto de

20 “phantoms” diferentes: a) SNR e CNR; b) interferéncia.

Os resultados obtidos com o pulso gerado pelo transdutor da Funbec, nfio-focalizado e de

freqiiéncia central igual a 1,00 MHz (fig. 4.10.d), encontram-se ilustrados graficamente na figura 4.28. O

eixo das abscissas faz uso da mesma convengo utilizada na figura 4.25.
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Parametros de andlise - pulso real 2,25 MHz
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Figura 4.28 — Resultados obtidos com o pulso do transdutor de 2,25 MHz da Funbec, para um conjunto de 20
"phartoms” diferentes: a) SNR e CNR; b) interferéncia,

Para os quatro tipos de pulsos utilizados, € interessante notar que tanto a SNR quanto a CNR
fornecem resultados relativamente uniformes, indicando pouca diferenca de eficiéncia entre os métodos.
Ja a interferéncia resulta em uma maior variedade de valores entre o pior caso (imagem de modo-B
original) e o melhor (imagem de modo-B livre de speckle). Pelos graficos anteriores, pode-se observar que
os resultados obtidos com os trés tipos de filtros diretivos sdo melhores que os obtidos com a diversidade
de freqtiéncia e composigfo angular feita ao longo de 60°, perdendo apenas quando este Gtltimo método foi
aplicado ao longo de 180°, uma situacfio extremamente limitada na pratica médica cotidiana. Ja 0 método
ZAP usado individualmente ndo apresentou resultados muito animadores, com pequena melhora em
relagdo & imagem de modo-B original. Entretanto, sua composi¢io com os filtros diretivos gaussianos fez

com que os resultados finais fossem ligeiramente melhores que os obtidos com ambos os métodos atuando

individualmente.

Para os testes de resolugfo, foram utilizados pulsos simulados simétricos semelhantes ao da figura
4.10.a, com freqiiéncia central igual a 1,00 MHz e largura de banda igual a 50 %, variando-se a freqiiéncia

de amostragem de 3 a 22 vezes a fregiiéncia central do pulso (3,00 MHz a 22,00 MHz, com 1 MHz de
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passo), resultando em um total de 20 pulsos diferentes. Como os pulsos obtidos pelos transdutores
Panametrics ¢ Funbec ndo sfo simétricos, ndo foram incluidos nos testes. Foi utilizado um phantom
semelhante a um impulso, de dimensGes iguais a 256 x 256 pontos e com apenas um espalhador de
amplitude unitdria posicionado em seu centro. Desta forma, a interacdo de qualquer pulso com este
phantom tesulta no proprio pulso posicionado no centro da imagem. A seguir, os varios métodos de
reducio de speckle foram aplicados. Para cada bateria de testes com a mesma freqiiéncia de amostragem,
os resultados obtidos foram normalizados em relagdo as resolugdes axial e lateral da imagem de modo-B
nfio processada. Os resultados encontram-se a seguir, na figura 4.29. Como nos casos anteriores, 0 eixo

das abscissas faz uso da mesma notagdo utilizada na figura 4.25.

200 Resolugéo refativa & imagem de modo-B original - pulso simulado 1,50 MHz
T T T T T 3

H I 5
[ Resplugao axial
Resoiucéo lateral

Amplitude (%}
L]
=
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Figura 4.29 — Resultados de resolucbes axial e lateral obtidos com o pulso simulado de 1,00 MHz. Variou-se
a freqiiéncia de amostragem de 3 a 22 vezes a fregiiéncia centra do pulso, gerando um tatal de 20 resultados

para cada caso.

Como era de se esperar, os métodos de diversidade de freqiiéncia, tanto o convencional quanto o
bidimensional (posi¢bes 3 e 4 da figura 4.29), apresentam uma severa perda de resolucio na diregiio axial
do pulso, em fungdo dos filtros passa-faixa estreitos utilizados. Os métodos de composigio angular
apresentam perda de resolugdo praticamente imperceptivel (posi¢des 5 e 6), sendo que os pequenos
desvios-padrdo ilustrados no grafico sdo causados por artefatos computacionais. Como o phanfom de
resolu¢lio apresenta um unico espathador no centro, a interpolagdo dos dados durantes as rotacSes desta
imagem proporciona uma pequena perda de resolucio, degradando ligeiramente a resolugio final. J4 os
filtros diretivos, como ndo utilizam todas as componentes do espectro, apresentam uma pequena perda de
resolugiio nos trés casos. E interessante notar que, como os filtros do tipo cunha utilizam todas as
componentes na dire¢do axial, ndc ha perda de resolugdo detectada nesta direcdo. O ajuste fino dos
parametros dos filtros diretivos foi feito buscando uma melhor relagdio entre a qualidade visual das

imagens e 0s parimetros quantitativos calculados. J4 o método ZAP, em fungdo de sua propria natureza,
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nio resulta em nenhuma perda de resolug@io. Além disso, quando da composigio de seus resultados com

os obtidos com os filtros diretivos gaussianos, 0 ZAP contribui para uma menor perda de resolugio.

Durante os testes realizados com os filtros diretivos, optou-se por 9 unidades em cada caso. Com
valores baixos, a quantidade de sub-imagens pode ser deficiente, fazendo com que o resultado da
composicdo ndo apresente grande reducfo de speckle. Por outro lado, com um grande numero de filtros, a
correlagdo entre as sub-imagens eleva-se a ponto de ndo contribuir muito para a melhoria da qualidade da
imagem final, além de demandar tempos maiores de processamento. Para os quatro tipos de pulso
ilustrados na figura 4.10, foram realizados testes de reducfio de speckle com filtros diretivos gaussianos,
com os mesmos pardmetros listados na tabela 4.4. Para cada pulso, foram utilizados 10 phantoms
diferentes, variando-se o nimero de filtros de 2 a 21 unidades. A figura 4.30 ilustra as variagdes da SNR,
CNR e interferéncia para o pulso simulado de 1,00 MHz. Os demais resultados, obtidos com o pulso
simulado de 2,25 MHz, puiso gerado por transdutor Panametrics de 1,00 MHz e por transdutor Funbec de

2,25 MHz, encontram-se ilustrados nas figuras 4.31, 4.32 e 4.33, respectivamente.

Pargémetms de analise - pulso simulado 1,00 MHz Parametros de analise - pulso simulado 1,00 MHz
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25 SG N : :
g: ? g B0
o ity
E 15 g
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: i |- CNR-AB : : : :
e L N " 1 [} : x ' H
o 5 HE 15 20 g 5 10 15 20
a) Numera de filtros b) NUmers de filtros

Figura 4.30 — Eficiéncia de reducdo de “speckle” do método de diversidade de fase com filtros
diretivos gaussianos para o pulso simulado de 1,00 MHz, variando-se o niimero de filtros wtilizados:

a) SNR e CNR; b) interferéncia.
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?agzmetros de analise - pulso simulado 2,25 MHz Pa[n}zbémetros de andlise - pulso simulado 2,25 MMz
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Figura 4.31 — Eficiéncia de redugio de “speckle” do método de diversidade de fase com filtros
diretivos gaussianos para o pulso simulado de 2,25 MHz, variando-se o niimero de filtros utilizados:
a) SNR e CNR; b) interferéncia.

garémetrcs de analise - pulso real 1,60 MHz ﬁfaarémetms de analise - pulso real 1,00 MHz
: { —— Interferéncia |
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a) Momern de filras b) Numers de fittros

Figura 4.32 — Eficiéncia de redugo de “speckie” do método de diversidade de fase com filtros
diretivos gaussianos para o pulse gerado por transdutor Panamerrics focalizado de 1,00 MHz,

variando-se o mimero de filtros utilizados: a) SNR e CNR; b} interferéncia.
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garémetms de analise - puisc real 2 25 MHz Di;az'émetms de analise - pulso real 2,25 MMz
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Figura 4.33 ~ Eficiéncia de reducio de “speckle” do método de diversidade de fase com filtros
diretivos gaussianos para o pulso gerado por transdutor Funbec ndo-focalizado de 2,25 MHz,

variando-se o nimero de filtros utilizados: aj) SNR e CNR; b) interferéncia.

Como pode ser observado nos graficos anteriores, o nivel de redugio de speckle aumenta com o
aumento do nimero de filtros até um certo ponto, a partir do qual a correlagdo entre duas sub-imagens
subseqiientes € muito alta, causando pouca contribui¢do 4 imagem final. Isto concorda com a afirmagio de
Burckhardt (1978} que, em métodos que utilizam alguma forma de composicao, a taxa de reducdo de
speckle, calculada pela SNR (razdo entre média e desvio padrdo de uma dada regifio), atinge o valor
maximo de /N , onde N é o ntimero de imagens utilizadas. Pelos resultados anteriores, obteve-se uma
melhor relacdo custo-beneficio com aproximadamente 9 filtros. Acima deste valor, os ganhos obtidos
foram pequenos e nao justificam o uso de um maior nimero de filtros, implicando em maiores tempos de
processamento. Apesar deste teste ter sido feito para filtros gaussianos, este valor de 9 filtros foi estendido

para as demais variagGes de filtro do método de diversidade de fase (cunha e gota).

4.2.5. Avaliaciio dos tempos de processamento envolvidos na reducio de speckle

O objetivo deste trabalho consiste na investigagdo de novas técnicas de reduciio de speckle, tendo-
se obtidos resultados realmente animadores. Entretanto, ha ainda muito a ser feito no sentido de otimizar
os métodos desenvolvidos e adequé-los 4 estrutura de processamento de equipamentos ultra-sénicos
comerciais. Durante este trabalho, optou-se pela flexibilidade computacional em detrimento da velocidade
de processamento. Desta forma, todos os programas, escritos para ambiente MATLAB, foram divididos
em pequenos modulos independentes, permitindo um rapido e ficil acesso a todas as etapas de
processamento. Como ndo se trata de um programa Unico, pode-se utilizar as rotinas desenvolvidas em um
sistema mais abrangente de processamento de imagens ultra-sdnicas, ndo se limitando apenas a reducéo de

speckle. Ainda assim, com o objetivo apenas comparativo, foram medidos os tempos de processamento
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dos métodos de redugo de speckle desenvolvidos (SSP 2D, SPP e ZAP), comparando-os com a

implementacfio das técnicas convencionais (SSP 1D e composi¢io angular).

Foi utilizado o mesmo pulso gaussiano sintético de 1,00 MHz da tabela 4.1, sendo que todos os
parametros de processamento (nimero de filtros etc.) também foram os mesmos. S6 foi excluido o método
hibrido, pois ele simplesmente realiza a média entre dois resultados. Ja em relagdo aos phantoms, foram
utilizadas 9 unidades, com dimensdes variando de 256 x 256 pontos a 512 x 512. As amplitudes das barras
da figura 4.34 correspondem as médias dos tempos de processamento envolvidos, tendo sido normalizadas
pelos tempos de calculo das imagens de modo-B, que consistem nas operagdes de convolugio
bidimensional entre o pulso e as vérias estruturas, seguida das detecgbes de envoltdrias através da
transformada de Hilbert, indicada pela barra de ntmero 1 na figura 4.34. Os valores de tempo relativos a
imagem de modo-B encontram-se indicados na ordenada esquerda. J4 os tempos absolutos encontram-se

indicados na ordenada direita. A convengio de indice correspondente s barras verticais foi a seguinte:

[

Imagem de modo-B original, antes do processamento;

Resultado da aplicagdo do método convencional de diversidade de fregiiéncia (SSP 1D);
Resultado da aplicagdo do método de diversidade de fregiiéncia bidimensional (SSP 2D);
Resultado da aplicacdo do método convencional de composicgio angular ao longo de 60°;
Resultado da aplicagdo do método convencional de composigio angular ao longo de 180°;
Resultado da aplicagio do método de diversidade de fase com filtros do tipo cunha (SPPeuma):
Resultado da aplicacio do método de diversidade de fase com filtros do tipo gota (SPPgow);

Resultado da aplica¢do do método de diversidade de fase com filtros gaussianos (SPPgayss);

b AR

Resultado da aplicagdo do método de processamento de ajuste de zero (ZAP).

Tempos medios de processamento relatives & imagem de medo-B origina!
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Figura 4.34 — Tempos médios de processamento dos métodos de reducdo de “speckle”, normalizados pelo
tempo de sintese da imagem de modo-B original. As regides claras e escuras de algumas das barras

correspondem aos tempos médios de blocos individuais internos aos métodos (veja texto para maiores detalhes).

Pagina 141 Ricardo Grossi Dantas



Deteccéo e reducdo de “speckle” em imagem médica por ultra-som — Resultados

Vale lembrar que 0 MATLAB interpreta os programas linha a linha, sem compilé-los. Desta
forma, rotinas que contém lagos sdo particularmente lentas, se comparadas com algumas fungdes que ja
véem compiladas. Um exemplo ¢ o SSP 1D, ilustrado pela barra 2, e o SSP 2D, barra 3. O primeiro
contém um lago que processa todas as linhas de RF individualmente. J4 o SPP 2D realiza cada filtragem
com apenas uma operacdo. Na barra 3, a parte superior (cinza claro) corresponde ao tempo de sintese dos
5 filtros utilizados e subsegiiente filtragem, enquanto que a parte inferior (cinza escuro), 2 composicio das
5 sub-imagens. As barras 4 e 5, correspondentes & composi¢do angular ao longo de 60° e 180°, sio iguais,
pois em ambos os casos foram utilizadas 9 sub-imagens. A parte superior das barras corresponde is
rotagdes e geracio das sub-imagens, enquanto que a parte inferior, & composicdo destas. As barras 6, 7 ¢ §
correspondem 4 aplicagio da diversidade de fase com filtros do tipo cunha, gota e gaussiano,
respectivamente. A parte superior das barras esta relacionada aos tempos de sintese e aplicacdo dos 9
filtros utilizados em cada caso. Ja as partes inferiores, iguais para os trés casos, correspondem 3as
composicdes das sub-imagens. Como os filtros gaussianos podem ser expressos analiticamente, eles sdo
sintetizados muito mais rapidamente que os demais filtros, implementados numericamente. E interessante
notar que 0s tempos destinados as composigdes nas barras 6, 7 e 8 s3o maiores que os gastos na mesma
operacdo nas barras 4 e 5. Isto ocorre porque, no caso da composi¢do angular, tem-se 9 matrizes reais,
correspondentes as imagens de modo-B. J4 na diversidade de fase, cada sub-imagem corresponde a uma
variavel complexa bidimensional, pois ¢ armazenada em seu formato de RF analitico. Isto faz com que a
etapa de composicio processe o dobro dos dados. A barra 9, correspondente aos tempos gastos com 0
método ZAP, divide-se também em duas etapas: calculo da freqiiéncia instantinea (regifio escura) e 0 ZAP
(regido clara), propriamente dito. Neste caso, além do processamento ser feito linha a linha, cada uma
delas ¢ ainda subdividida em vérios segmentos, fazendo com que sua implementacio em ambiente

MATLAB seja mais lenta que as demais.

4.2.6. Testes adicionais de reducio de speckle em imagens simuladas

Durante o diagnéstico médico por ultra-som, grande parte da atengio concentra-se no contraste
entre as diferentes estruturas que compdem o tecido sob investigagio. Com o intuito de se avaliar a
capacidade de redugéo de speckie dos métodos propostos, foi criado um phantom de contraste, ilustrado na
figura 4.35.a. Ele é formado por cinco faixas verticais concatenadas, cuja magnitude média dos
espalhadores pontuais varia crescentemente. Cada faixa tem dimensdes de 500 pontos de largura (diregdo
vertical) por 125 pontos de profundidade (direc;iié horizontal), com 20 % de densidade populacional de
espalhadores, resultando em um phantom com dimensdes iguais a 500 x 625 pontos. Adotou-se um pulso
sintético gaussiano simétrico de freqgiiéncia central igual a 1,00 MHz, largura de banda igual a 75 % ¢

freqiiéncia de amostragem igual a 6,00 MHz. Convencionando-se a velocidade do som como sendo igual a
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da dgua {¢ = 1500 m/s), a profundidade total do phantom ¢ de aproximadamente 156 mm. O grifico da
figura 4.35.b tlustra a meédia da magnitude dos espalhadores caleulada na diregio vertical (direciio normal
a propagacéio do pulso vitra-sdnico). Da esquerda para a direita, os espalhadores tém magnitudes maximas
iguais & 1,00, 2,00, 3,00, 4,00 ¢ 3.00. Como a densidade populacional é constante e igual a 20 %, as
magnitudes médias sio 0,20, 0,40, 0.60, 6,80 ¢ 1,06, Como a magnitude dos espalhadores varia de § ao
valor maximo de sua faixa correspondente, ¢ de se esperar que as varidncias das faixas aumentem com as

magnitudes meédias dos mesmos.
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Figura 4.35— aj "Phamiom” (magnitude) cujo britho médio local dos espathadores formam degraus
crescentes na direglo de propagacdo do pulso (divegdo horizonial); b) valores médios das magnitudes dos

espathadores calculados na direcdo ransversal & propagagéo do pufso {diregdo vertical).

A figura 4.36.2 corresponde a imagem de modo-B resultante obtida a partir do phantom ilustrado
na figura 4.35.a. Pode-se perceber uma variagio gradual do brilho da imagem, mas a corrupglio por
speckle degrada as bordas de tal forma que dificulta a detecc@io dos diferentes degraus. J& 2 imagem de
modo-B livie de speciie encontra-se itustrada na figura 4.36.b, onde pode-se perceber os degraus mais
bem definidos. Um fato interessante ¢ que ocorre em ambas imagens é que do primeiro para o segundo
degrau, o brilho meédio duplica, fazendo com que o contraste seja maior na interface entre estas duas
regibes. Ja do quarto para o quinto degrau, o aumento de britho ¢ da ordem de 25 %, fazendo com que o

contraste seja menor, mesmo na imagem livre de speckle.
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Figura 4.36 — @} Imagem de modo-B, corrompida por “speckle”, obtida a partir do “phantom” da figura

4.33; B} versdo livre de “speckle” da imagem de modo-B de “a”,

Nesta sechio, foram testados os métedos de reducio de speckie propostos ¢ que se mostraram mais
interessantes, a saber: o SPP com filtros gaussianos, o ZAP e o hibrido. A figura a seguir, 4.37.a, ilustraa
restauraciio obtida com o método SPP. A sua direita, na figura 4.37.b, m-se as curvas de brilho médio da
imagem restaurada, da imagem de modo-B original e de sua versiio livre de speckle, Todas as imagens
foram normalizadas em amplitude, tendo o valor méaximo de 255, Como se pode observar, tanto a imagem
restauwrada quanto a livre de speckle estio muito aquém de atingir este valor maximo (253), Isto ocorre
porque had uma grande variagio de textura, fazendo com que a média do brilho de cada faixa ndo aleance o
valor miximo esperado. Apesar da curva de briltho da imagem restaurada ter ultrapassado a da imagem
tivre de speckle, em uma mesma faixa, esta Gltima apresenta um comportamento mais uniforme (degrau

mals plano).

A figura 4.38.2 ilustra a restauragio obtida com o método ZAP. A sua direita, na figura 4.38.b,
tem-se as curvas de britho médio da imagem restaurada, da imagem de modo-B original ¢ de sua versio
livre de speckle. Nota-se que, apesar da curva de britho médio da imagem restaurada pelo método ZAP
nilo ter atingido a curva correspondente a imagem livre de speckie, ela apresenta um comportamento mais

uniforme, com patamares com menor oscilacio.
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Figura 4.37 ~ a) Resultado de reducdo dp "speckle” obtido pelo método SPP com filiras diretivos
gaussianos: b} brilhos médios, caleulados nas diregdes laterais & propagacdo do pulso (direcdo vertical), da

imagem ilustrada em “a” ¢ das imagens de modo-B original (fig. 4.36.c) ¢ livee de “speckie” (fig. 4.36.b).

s i furn 3

Figura 4.38 ~ o} Resultado de reducdo de “speckle™ obtido pelo método ZAF; B} brithos médios, calewiados
nas direcOes laterais & propagagdo do pulso {diregdo vertical), da imagem Hustrada em “a” ¢ das imagens
de modo-B origingd (fig. 4.36.q) ¢ tivre de “speckle” (fig. 4.36.4).

A figura a seguir, 4.39.a, ilustra a composicio hibrida dos resuitados obtidos com os métodos SPP
e ZAP. A sua direita, na figura 4.39.b, tem-se as curvas de brilho médio da imagem restaurada, da imagem
de modo-B original ¢ de sua versdo livre de speckie. Este resuitado € o que mais se aproxima a imagem
iivre de speckie, no sentido em que a curva de britho médio da imagem restaurada peio método hibrido
apresenta a amplitude elevada, obtida pelo SPP, ¢ a uniformidade dos patamares (degraus), obtida pelo
ZAP. Nota-se ainda que a resolugfio da imagem restagrada, dada pela brusca variacio de britho entre dois

degraus consecutives, ¢ muito proxima da imagem livre de speckie.
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Figura 4.3% ~ a} Resuitado de reducdo de “speckie” obtide pelo método hibrido; b brilhos médios,
caleulados nas diregdes laterals & propagagdo do pulso (diregio vertical), da imagem ilustrada em “a” ¢ das

imagens de modo-B original (fig. 4.36.0) ¢ lvre de “speckie” (fig. 4.36.5),

4.3. Reduc@o de speckle em imagens clinicas

A grande dificuldade de se utilizar imagens clinicas obtidas por equipamentos ultra-sdnicos
comercials estd na obtenclo dos sinais de RF originais sem tratamento prévio ¢, principaimente, antes da
etapa de detecclio de envoltdria. A maloria dos equipamentos disponibiliza apenas a imagem de modo-B,
nio permitindo acesso aos dados originais. Sem a informagio de fase, ndo ha possibilidade de se aplicar a
maioria dos métodos de reduglo de speckle existentes. Uma das Gnicas excegdes diz respeito aos métodos
de filtragem adaptativa, que utilizam apenas a imagem de modo-B como ponto de partida. Apesar da
dificuldade, foram obtidas quatro imagens ultra-sénicas com os sinais de RF, adquiridas com
equipamentos comerciais @ em casos clinicos reais. Trés delas foram cedidas pela Philips Ultrasound” ¢
uma quarta foi adquirida com equipamento da marca Acuson®. As imagens fornecidas pela Philips sfo
datadas de agosto de 2003 ¢ foram obtidas de tr8s transdutores diferentes: um de arranjo linear, outro de
arranjo convexo ¢ um iterceiro de arranjo com varredura eletrdnica. O primeiro foi utilizado em uma
imagem de mama, o segundoc em imagem obstéirica e o terceiro em fmagem cardiaca. A imagem obtida
peio equipamento Acuson foi fornecida pelo Imaging Research Group, do King's College London, Reino
Unido. Entretanto, nfio hé informagio sobre o transdutor, o tecido em guestiio ou demais parimetros de

agquisicio da imagem.

A principal diferenca entre testes com imagens simuladas e reais ¢ que, no primeiro case, hé 2
possibilidade de se criar sua versiio livre de speckie. usada como referéneia. J4 em casos reais. isto oo &
mais possivel, de forma que toda andlise deve ser feita a partir de melhorias realizadas em relacio 2

tmagem de modo-B original. No intuito de evitar testes desnecessarios, optou-se por utilizar nesta seco
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apenas os métodos propostos que se mostraram mais promissores, ou seja, a diversidade de fase (8PP}
com filtros gaussianos, 0 ZAP e a composicio dos dois. O método de diversidade de fregiiéneia 2D (SSP
2D} introduz uma perda de resolugiio intrinseca ao mesmo, tendo servido apenas como inspirachio para o
SPP. Mos testes anteriores, os filtros diretivos do tipo cunha forneceram resultados ligeiramente inferiores
aos obtidos com filtros gaussianos. JA os do tipo gota, apesar da eficiéneia equivalente, sio
computacionalmente mais dispendiosos, requerendo tempos de processamento maiores, como ilustrado

gnteriormente na figura 4.34,

As imagens foram processadas a partir de seus dados originais, em coordenadas retangulares ¢
sem compressdo logaritmica. No entanto, o ajuste de ganho com a profundidade j havia sido aplicado nas
imagens da Philips ¢, aparentemente, também na imagem da Acuson. Os dados fornecidos pela Philips
eram valores inteiros em complemento de 2 (ndmero inteiro com sinal), com resolucio de 32 bits,
enquanto os dados da Acuson j& estavam formatados segundo o padrio numérico de ponto {lutuante do
MATLAB, com resolugio de 64 bits. Apds a restauracio, foram realizadas as compressdes logaritmicas
das imagens ¢, independentemente das dimensdes originais, todas foram redimensionadas para 480 x 640
pontos, Nos casos de imagens com varredura setorial, apés os processamentos foram feitas as conversdes
de coordenadas retangulares para polares. Por fim, os dados foram convertidos para 8 bits {inteiro sem
sinal), estendendo os dados na faixa dinfmica de 0 2 255, com as imagens armazenadas no formato JPEG
sem perdas. Em todos os casos, a direciio de propagacio do pulso ¢ na vertical, de cima para baixo,

diferente das simulagBes (se¢do 4.2), onde a diregfio era na horizontal, da esquerda para a direita,

Os parametros de teste foram os mesmos utilizados com as imagens simuladas {(SNR. CNR ¢
mterferénciaj, com a diferenga de que as duas regides de interesse (A e B} foram definidas manualmente,
englobando regides aparentemente uniformes e distantes do transdutor. Os testes foram aphicados depois
da compressdo logaritmica, com s imagens em coordenadas retangulares, mas com as dimensdes

originais ¢ antes da conversdo para 8 bits,

EQUIPAMENTOQ PHILIPS COM TRANSDUTOR DE ARRANJO LINEAR

O primeiro caso clinico corresponde 2 uma imagem de mama obtida com um fransdutor da
Philips, modelo L12-5 50. Trata-se de um transdutor de arranjo linear (Sinear array) com fregiiéncia
varidvel entre 5 ¢ 12 MHz, com 50 mm de largura. A freglidncia de amostragem foi 24 MHz, sendo que a
freqiiéncia central da imagem calculada foi aproximadamente 6,1 MHz O tamanho da imagem original
era de 255 linhas de RF, com 1353 amostras por linha. A figura 4 40.a ilustra 3 tmagem capturada da tela
do equipamento, apos todos os ajustes feitos pelo operador. J4 a figura 4.40b corresponde &4 imagem de
modo-B obtida a partir dos dados de RF, seguida de compressio logaritmica e apds redimensionamento

para 480 x 640 pontos, ou seja, para efeito dos testes, esta sera considerada a imagem de modo-B original.
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A figura 4.41 ilustra os resultados de reducdo de speckle obtidos. A figura 4.41.2 ¢ uma réplica da
imagem de modo-B original (fig. 4.41.b), com duas regides de interesse, A ¢ B, a partir dag quais serfio
calculados os par@metros de qualidade, listados na tabels 4.6, Estes testes foram aplicados antes do
redimensionamento das imagens. sendo gue ambas regides tinham dimensdes iguais a 151 x 81 pontos
{lembrando que o tamanho original da imagem € 1353 x 255 pontos). As figuras 441b, 441 c e d41d
Hlustram. respectivamente, os resuitados de reducio de speckle obtidos pelos métodos S8F com filtros
gaussianos, ZAP ¢ hibrido. A escolha das regides A ¢ B foi 0 que mais proximo se conseguiu de duas
areas de texturas aparentemente homogéneas, de maior tamanho possivel e com uma sensivel diferenca de

britho entre as mesmas.

Figura 4.40 ~ Imagens ulira-sénicas de mama obtidas com transdwtor Philips de arranjo finear: aj tela do

equipamenta; b inagem de modo-8 caleulada o partiv dos sinais de RF ¢ apds compressio logaritmice,

A primeira parte da tabela 4.6 ilustra os valores absolutos das relacBes singlruido (SNRyp) ¢
contraste-ruido (CNRag} enire as dreas A ¢ B, além da interferéncia {medida em %) entre os histogramas
das mesmas, A segunda parte da tabela ilustra os mesmos resultados em relacfio 4 imagem de modo-B sem
processamento, ou seia, os valores de SNR,3 ¢ CNR,y foram divididos pelos da imagem de modo-B
original. J& ¢ parametro denominado separagBo corresponde ao complemento da interferéncia, por
exemplo, um grau de interferéncia igual a 20 % corresponde a uma separaciio igual 2 100 - 20 = 80 %.

Neste caso, a interferéncia foi normalizada pela da imagem de modo-B original.
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Figura 4.41 - Redugdo de “speckle” em imagem de mama obtida com wansdutor Philips de arranjo linear: o)

imagem de modo-B antes do processamento; b) resultado de reducdo de “speckie” obiido com o SPP com filtros
gaussianos; ¢ com 0 LAP; e dj com & composicdo de "b" ¢ “¢”. Todos as imagens encontram-se com compressdo
fogaritmica.
Tabeln 4.6 - Pardmetros de qualidade das imagens da figura 4.4}

Valores absolistos,

_ SNRx CNRas interferéneia (%)
Modo-B 2.38 1,60 12,0
SPPruss 3,54 2,33 4,98
ZAP 343 2,1 7,04
Hibrido 3,77 _ 2.38 4,98

Melhora dos indices relativos 4 imagem de modo-B original.
SNR,z (%)  CNR.p (%) Separacio (%)

SPPron: 48.8 452 586
ZAP 44.1 31.8 41.4
Hibrido 58.4 483 58.6
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EQUIPAMENTO PHILIPS COM TRANSDUTOR DE ARRANJO CONVEXQ

& segundo caso clinico corresponde 2 uma Imagem obstéirica obtida com um transdutor Philips,
modele C5-2 40R. Trata-se de um transdutor de arranjo convexo {cwrved @rray) com fregifncta varidvel
entre Z e 5 Mz, raio de 40 mm, penetragic maxima de 246 mm e dngulo maximo de varredura igual a
60°, Como no caso anterior, foi usada uma freqiiéncia de amostragem de 24 Mz, sendo gue a freqlidncia
central da imagem calculada foi de aproximadamente 2,5 MHz. O tamanho da imagem original € de 248
linhas de RF, com 5138 amostras por imba, Como no exemplo anterior, a figura 4.42.a ilustra a imagem
capturada da tela do equipamento apds os ajustes feitos pele operador, enguanto gue em 4.42.b encontra-
se sua imagem de modo-B obtida a partir dos dados originais (imagem de RF), seguida de compressio
logarftmica. Neste caso, como se frata de uma imagem setorial, todo o processamento € feito em
coordenadas retangulares, com as linhas de RF dispostas paralelamente. 56 entdo era feita a transformagio

geométrica para ¢ formato ¢conico.

Na figura 4.43.2, tem-se a figura 4420 repetida, agora no formato retangular, com destague para
as duas repides de interesse A e B. Na figura 4435 encontra-se o resuitade obtido com os filtros
gaussianos € em 4.43.¢, & restaurag@o obtida com 0 ZAP. A composicao destes dois titimos encontra-se

tlustradana em 4.43.4,

Figura 4.42 ~ fmagens witra-sdnicas obstétricas obtidas com transdietor Philips de arramjo comvexo; aj tele do

eguipamento; b imagem de modo-B caloulada a partiv dos singls de RF e apis compressiio logariimica.
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Figwra 4.43 — Reduclo de “speckle” em imagem de mama obtida com transdutor Philips de arranjo linear: g

imagem de modo~B antes do processamento; b) resuitado de reducdo de “speckle” obtido com o SPP com filiros
gaussianos; ¢ com 0 ZAP; e d) com a composicdo de “b" ¢ "¢, Todos as imagens encontram-se com compressio

togaritmica,
O resultados guantitativos encontram-se a seguir, na tabela 4.7.

Tabela 4.7 - Pardmetros de qualidade das imagens da figura 4.43

Valores gbsolutos.

SNR s CNRap Interferéneia (%)
Modo-B 113 1,34 7,67
SPPoyues 1,27 1.80 2,23
ZAP 1,49 1,73 297
Hibrido 1,40 1,79 2,30

Melhora dos indices relativos 4 imagem de modo-B original.
SNRag (%) CNRag (%) Separagiio (%)

SPPauss i2.2 344 70.9
ZAP 322 29.1 61,3
Hibrido 23,48 33,6 70,1
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A figura 4.44.a ilustra a2 imagem de modo-B original (figura 4.43.2) no formato setorial, O

resuitado da composigo anterior {fig. 4.43.4), também no formato cdnico, encontra-se na figura 4445,

Figura 4 44 — Imagens setoriais antes ¢ depois do processamento: a) imagem original (repetida de 4.42.5); b}

resultado do método hibrido (4.43.d} apds transformaciio geométrica para o formato conico. Todos as imagens

encontram-se com compressdo fogariimica.

EQUIPAMENTO PHILIPS COM TRANSDUTOR DE VARREDURA ELETRONICA

( terceire caso clinico corresponde a uma imagem cardfaca obtida com um transdutor Philips,
modeio P4-2. Trata-se de um transdutor de arranjo convexo com varredura eletrdnica (phased array) e
freqiiéneta varidvel entre 2 ¢ 4 MHz. Como nos casos anteriores, foi usada uma freqiéncia de amostragem
de 24 MHz, seado que a fregliéncia central da imagem calculada foi de aproximadamente 1.8 MHz O

tamanho da imagem original era de 128 linhas de RF, com 4417 amostras por linha.

A figura 4.45.2 llustra 2 imagem capturada da tela do equipamento, apéds os ajustes feitos pefo
operador. A figura 4.43.b apresenta a imagem de modo-B, com compressio logaritmica ¢ obtida a partir
dos sinais de RF originais. Na figura 4.46.a encontra-se a imagem de mode-B, no formato retangular, com
as duas regides de interesse. Nas figuras 4.46.b, 4.46.c e 4.46.d encontram-se, respectivamente, 0s
resultados dos métodos de diversidade de fase, ZAP ¢ o hibrido. As regides de interesse, A ¢ B, tinham

dimensdes de 301 x 76 pontos, lembrando que as dimensGes totais das imagens s3o de 5138 x 248 pontos.
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Figura 4,45 — Imagens ultra-sinicas cardiacas obtidas com transdutor Philips de arranjo com varredurg eletronica:

@ tela do equipamento; b} imagem de modo-B calculada a partir dos sinais de RF e apts compressio logarftmica,

Figurs 4.46 — Reducdo de “speckie” em imagem obstétrica obtida com transdutor Philips de arranjo com

varredyra eletronica: o) imagem de modo-B antes do processamento; b} resultado de redugio de “speckie”
obtido com o SPP com filtros gaussianos; ¢f com 0 ZAP: ¢ dj com a composigdo de “b7 e “¢”, Todos as

imagens encontram-se com compresso logaritmica.
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Os resultados quantifativos calculados a partir das imagens ifustradas na figura 4.46 encontram-se
na wbela 4.8. Na figura 4.47, encontram-se as versGes setoriais das imagens antes do processamento
{447.2) e apds a composigdo hibrida (4.47.b). correspondendo 3s versdes retangulares ilusiradas nas

figuras 4.46.a ¢ 4 46.d, respectivamente,

Tabela 4.8 - Pardmetras de gqualidade day imagens du figura 446

Valores absolutos.

SNRAn UhE Interferénein (%)
Modo-B 2,08 2,09 4,00
SPPoics 2,27 2,53 (3,83
ZAP 2,78 2.63 .65
Hibrido 2.57 2.73 0,48

Melhora dos indices relativos & imagem de modo-B original.
SNR s {%} ONRag (%) Separacio (%)

SPP o 9.44 208 78.7
ZAP 33,9 26.0 83,9
Hibrido 24,0 50,3 88,1

Figura 4.47 ~Imagens setoriais antes ¢ depois do processamento: o) imagem origingl (repetida da figura
4.45.bj; b resultado do métado hibride (4.46.d) apds transformaqdo geométrica. Todos as imagens

enconiram-se cont compressdn logaritmica.

EQUIPAMENTO ACUSON

A imagem de RF correspondente ao quarto caso clinico foi obtida junto ac Imaging Research
Group do King’s Coilege London, datada de 1991, Sabe-se que esta foi adquirida por um equipamento da
marca Acuson, entretanto ndo se tem nenhuma outra informacio a respeito do tecide em guestio ou do
transdutor utilizado. Como a imagem de RF tinha dimensdes de 128 linhas por 512 amostras por linha,

pardmetros como freqliéneia de amostragem ou central foram calculados em relacio as dimensdes da
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imagem. Sendo assim, & freqliéneia de amostragem correspondia ao comprimento axial da imagem. ou
seja, 312 pontos, ¢ a freqliéncia central caleulada foi de 140 pontos. Desta forma, para uma freqiiéneia de

amostragem igual a 24 MHz, o pulso utilizado seria de aproximadamente 6,5 MHz.

A figura 4.48.a apresenta a imagem de modo-B. seguida de compressio logaritmica. obtida a
partir dos dados originais (imagem de RF), apds redimensionamento para 480 x 640 pontos. Novamente,
as areas marcadas como A e B foram utilizadas para céleulo dos parimetros de gqualidade, indicados na
tabela 4.9. Estes testes foram aplicados antes do redimensionamento «as imagens, ¢ tinham dimenses
iguais a 90 x 50 pontos (lembrando que o tamanho original da imagem era 312 x 128 pontos). As figuras
4.48.b, 4.48.c ¢ 4.48.d ilustram, respectivamente, os resultados de redugiio de speckle obtidos com os

filiros gaussianos, o método ZAP ¢ o hibrido.

Figura 4.48 - Redugdo de “speckie” em imagem wtra-sénica com ransdutor Acuson (transdutor ¢ recido

desconhecidos): ai imagem de modo-8 antes do processamenio; by resultado de reducto de “speckle” obtido
com o SPF com filtros gaussianos; ¢ com o ZAP: ¢ d) com a composigdo de “h” ¢ “v7. Todos as imagens

encontram-se com compressio logaritmica.
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Os resultados quantitativos sdo ilustrados na tabela 4.9 ¢ foram obtidos da mesma forma utilizada

nos casos anteriores (tabelas 4.6 a 4.8).

Tabela 4.9 - Pardmetros de gualidade das imagens da figura 4.48

Valores absolutos.

SNRap CNRsp Interferéncia (%)
Modo-B 3,23 1,08 20,3
SPPGauss 5,78 2.00 7,86
ZAP 5,12 1,55 12,8
Hibrido 6,27 2,02 7,00

Meihora dos indices relativos a imagem de modo-B original.
SNRg (%) CNRagp (%)  Separagdo (%)

SPPoauss 78,9 85,0 61,4
ZAP 58,7 42,7 36,9
Hibrido 94,2 86,9 65,6
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Capitulo 5

Discussio e Conclusoes

5.1. Discussio

Todas as técnicas de aquisigdo de imagens médicas estdo sujeitas a fatores que véem degradar o
resultado obtido, sejam eles causados por movimentagdes do paciente (ndo é razoavel parar o coragio para
se adquirit uma imagem do mesmo!), interferéncias eletromagnéticas de outros equipamentos, erros de
operagdo, além de problemas inerentes a cada modalidade de imagem. Neste aspecto, a ultra-sonografia é
particularmente problematica, pois, mesmo na auséncia de qualquer tipo de ruido externo, ha uma série de
fatores que contribuem para a degradacfio da qualidade da imagem, como reverberagdes do pulso entre
duas interfaces aclsticas, atenuagdo (dependente da profundidade e da freqiiéncia), o tamanho do pulso,
que limita a resolugdo do sistema, além do speckle. Este Gltimo é o objeto de estudo deste trabalho e,
como mostrado anteriormente, foi caracterizado como artefato em funcéio de sua natureza deterministica,
diferindo dos demais tipos de ruido (Burkhardt, 1978). Além de corromper a textura das regides de uma
imagem, reduzindo seu contraste, o speckle ¢ ainda responsavel por degradar as bordas das diferentes
estruturas sob investigacéo, dificultando a distingdo das mesmas. Sua conseqiiéncia mais imediata reside
no grau de subjetividade incutido no diagnéstico médico, além de dificuldades de implementagio de
métodos autométicos de andlise de imagens (Gibson et al., 2001; Dantas et al, 2002; Chen et al., 2003a).
Segundo Maciel ¢ Pereira (1997), o speckle é um fendémeno que apresenta uma natureza dupla, pois pode

tanto ser analisado, auxiliando na caracterizacfio de tecidos, quanto processado, visando a melhoria da
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qualidade da imagem por ultra-som. S&o discutidos a seguir 0s pontos principais tratados neste trabalho,

separando-se os itens para melhor compreensgo.

5.1.1. Espalhadores efetivos e imagem livre de speckle

Quando se trata de speckle em imagens ultra-sonicas de modo-B, € muito comum caracterizar uma
imagem ou regiio da mesma como “completamente corrompida por speckle” ou em inglés, fully speckle
developed. Isto implica que o niimero de espalhadores por célula de resolucdo é grande o suficiente para
que a variagdo de intensidade da imagem de modo-B corrompida por speckle tenha uma funcdo de
densidade de probabilidade que se aproxima da distribuicfo de Rayleigh, com relagdo sinal-ruido (razio
entre média e desvio padrio) tedrica igual a 1,91 (Burckhardt, 1978). Como previamente ilustrada na
figura 2.17, esta fun¢8o de distribuicdo realmente aplica-se a imagens de modo-B. Entretanto, um tecido
qualquer contém estruturas dos mais variados tamanhos e que, dependendo do pulso utilizado, podem se

comportar como espalhadores de Rayleigh ou simplesmente como interfaces de reflexio especular,

Avaliou-se o comportamento da relagéo sinal-ruido (SNR) de imagens simuladas corrompidas por
speckle a partir de phantoms computacionais, cujas densidades populacionais variaram de 1 a 100 %. Os
phantoms tinham dimensdes de 512 x 512 pontos e, para cada densidade, foram gerados 5 conjuntos de
espalhadores diferentes. Foram utilizados os pulsos ultra-sdnicos obtidos com os transdutores da
Panametrics (1,00 MHz, focalizado) e Funbec (2,25 MHz, nao focalizado) — se¢do 3.1.2. Para cada
phantom, foram utilizados os dois pulsos, resultando nas imagens de modo-B € modo-B efetiva (obtida
através dos correspondentes espalhadores efetivos), sendo que para cada densidade populacional foi
calculada a SNR média. Os resultados obtidos com o puiso de 1,00 MHz (Panametrics) ¢ 2,25 MHz
(Funbec) encontram-se ilustrados nas figuras 5.1.a e 5.1.b, respectivamente. Sobrepostas as curvés,
encontram-se as linhas com o valor tedrico de SNR para uma imagem completamente corrompida por

speckle, igual a 1,91.

Como se pode perceber, com ambos os pulsos, as SNR medidas encontram-se bem proximas ao
valor previsto, independente da densidade populacional. Os unicos desvios sdo encontrados para
densidades muito baixas, abaixo de 5 %. Nestes casos, como ha poucos espalhadores presentes, ocorre
uma maior probabilidade de regides ndo-ecogénicas nas imagens, fazendo com que a SNR diminua. Por
outro lado, acima de 10 % de densidade, o aumento da populagdo de espalhadores ndo proporciona uma
maior degradaciio por speckle, estabilizando proximo ao valor tedrico previsto por Burckhardt. Outro
ponto interessante € que as curvas de SNR calculadas a partir das imagens de modo-B originais e das
obtidas com espalhadores efetivos foram praticamente idénticas, confirmando o fato de que a ocorréncia

de speckle independe do nimero ou da distribuigo aleatéria dos espalhadores.
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Figura 5.1 ~ Comportamento da SNR de imagens de modo-B original e com espalhadores efetivos, em relagdo
variagdo da densidade populacional dos espalhadores dos “phantoms” utilizados. Resultados obtidos com: a)

pulso de 1,00 MHz (tr. Panametrics focalizado) e b) pulso de 2,25 MHz (tr. Funbec ndo-focalizado).

Como o aparecimento de speckle depende de, pelo menos, duas reflexdes que se sobreponham,
ndo ha como afirmar se uma imagem encontra-se mais ou menos corrompida por speckle. Desta forma,
mais ambiguo que o termo “completamente corrompido por speckle”, seria caracterizar uma imagem, em
termos estatisticos, como “parcialmente corrompida por speckle”. Pode-se argumentar que,
independentemente do tamanho do pulso, sempre havera estruturas ainda menores e capazes de dar origem

a0 speckle.

O conceito de espalhadores efetivos implica que o limiar para ocorréncia ou ndo de speckie
independe da maior ou menor quantidade de espalhadores distribuidos aleatoriamente por célula de
resolugdio. Apesar de sua estrutura regular, com espalhadores regularmente espagados, existem infinitos
corjuntos de espalhadores pontuais capazes de dar origem 4 mesma imagem. Além disso, a introdugio do
conceito de espalhadores efetivos contribuiu para a formulagio de uma forma mais robusta e condizente

de calculo das imagens livres de speckle. Vale a pena dizer que essa nova formulagio de imagem livre de
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speckie foi um conceito assumido para as aplicagBes contidas neste trabalho, mas que consegue unir as
defini¢des de Burkhardt (1978) e Gehibach (1983) de forma mais robusta e computacionalmente mais

eficiente que o método de escrita maxima.

Neste trabalho, como as simulagdes tinham como objetivo a obtencio de imagens de modo-B
corrompidas por speckle, optou-se pela convolugo de um pulso ultra-sdnico bidimensional com os
espalhadores constituintes da estrutura em questdo (Jensen e Leeman, 1994). Este método de simulagdo
cumpre sua fungfo na geragdo de speckle, com a vantagem de ser computacionalmente eficiente. Nesta
situagdo especifica, a utilizagio dos espalhadores efetivos ndo traz nenhuma contribuigio relevante, pois
os tempos envolvidos na simulagdo, com ou sem os espalhadores efetivos, seriam praticamente os
mesmos, dependendo do método numérico utilizado na operacdo de convolucio. Entretanto, em varias
outras situagbes pode ser desejavel simular a interag@o do pulso com cada espathador individualmente,
como nos métodos numéricos introduzidos por Tupholme (1969) ou Stepanishen (1970). Nestes casos, o
uso dos espalhadores efetivos ¢ capaz de reduzir drasticamente os tempos de processamento envolvidos,
pois um numero menor de espalhadores implica em menos iteracSes computacionais. No grupo de
pesquisa em ultra-som do CEB/UNICAMP, foi desenvolvido um programa de simulagio de propagacio
de ondas ac(sticas em meios com agentes de contraste. Com a adogio do conceito de espalhadores
efetivos, os tempos de processamento envolvidos foram reduzidos em até 95 % dos tempos despendidos
com espalhadores convencionais (Albuquerque, 2003). Mesmo que um determinado pulso ultra-sénico
seja espacialmente variante com a profundidade, pode-se definir uma regido espectral capaz de englobar
essas variacdes de abertura, de forma a obter um conjunto de espalhadores efetivos validos ao fongo de

toda regido de propagagéo do pulso.

5.1.2. Métodos de detecgiio de speckle

Os métodos de filtragem adaptativa necessitam de algum pardmetro realimentado capaz de indicar
o nivel de degradacio por speckle sofrido por uma imagem. Geralmente é utilizado algum pardmetro
estatistico local, no intuito de relaciona-lo com a presenca de speckile (Bamber ¢ Daft, 1986; Loupas et al,
1989; Bamber ¢ Phelps, 1991). O objetivo final é a melhoria da qualidade da imagem, independente do
método. Entretanto, defende-se aqui a idéia que estas abordagens estatisticas, apesar de vilidas, podem ser
aplicadas em um estagio posterior de processamento das imagens ultra-sonicas. Os métodos introduzidos
neste trabaltho, diversidade de fase (SPP) ¢ ZAP, atuam em um estagio inicial do processamento, quando
ainda se tem disponivel todo o sinal de RF. Acredita-se que a fase do sinal, bem como suas componentes
harmdnicas, possam ainda fornecer mais informacdes (Gatenby et al., 1989). Os métodos estatisticos

geralmente utilizam apenas a imagem de modo-B, sem nenhuma informag¢do adicional.
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A freqiiéncia instantinea (FI) para detecgio de speckle ja era utilizada com esta finalidade, e foi
aceita como padréio por estar condizente com a defini¢io de que o speckle é causado por interferéncias
destrutivas entre duas reflexGes distintas que ocorrem dentro da célula de resolugiio, gerando
descontinuidades de fase e resultando em variagGes bruscas da freqiiéncia instantinea (Gatenby et al.,
1989; Fosberg et al., 1991). Entretanto, ela apresenta o inconveniente de que $6 pode ser aplicada ao sinal
de RF. Desta forma, nio ¢ possivel sua utilizagio apds um processo qualquer de redugic de speckie que
resulte em imagens de modo-B, como foram todos os casos apresentados ao longo deste trabalho. Ji o
método de detecgfio morfoldgica de speckle (DMS) permite a identificagdo do mesmo em imagens de
modo-B, quaisquer que sejam elas, antes ou depois do processamento. Apesar da DMS ndo utilizar
informagdes de fase do sinal, ela baseia-se no fato de que a presenca de speckle cria estruturas cujos
tamanhos vdo além da capacidade méaxima de resolugiio do sistema (equipamento ultra-sénico e
transdutor) em questdo. Apesar da equivaléncia entre ambos os métodos, ilustrada pelos resultados do
capitulo anterior, dependendo dos limiares utilizados, os resultados podem ser diferentes, pois a FI pode

apresentar variagbes de amplitude muito maiores que a DMS.

A figura 5.2 ilustra os resultados da DMS aplicada sobre uma imagem de modo-B sintética, antes
e depois do processamento para reduglio de speckle. A figura 5.2.a ilustra a imagem de modo-B original.
Na figura 5.2.b, encontra-se sua correspondente livre de speckle, enquanto que em 5.2.c tem-se o resultado
da restauragdo pelo método hibrido (SPPg, + ZAP). As trés imagens foram normalizadas, de forma que
os resultados de aplicagéio da DMS a cada uma delas pudessem ser comparados entre si em termos de suas
amplitudes. Foi utilizado um elemento estruturante de mesmas dimensdes do pulso e estabelecido um
limiar de corte ignal para todas elas, correspondendo a 20 % do valor de pico da DMS da imagem original
(fig. 5.2.a). Os resultados referentes as figuras 5.2.a, 5.2.b e 5.2.¢ encontram-se ilustrados em 5.2.d, 5.2.e ¢

5.2.1, respectivamente. Cada resultado foi sobreposto a sua imagem correspondente.

Observando os resultados ilustrados na figura 5.2, percebe-se que a imagem original (fig. 5.2.d)
apresenta grande ocorréncia de speckle, enquanto que a imagem de referéncia (fig. 5.2.¢) estd
praticamente livre de artefatos, com apenas aigumas poucas regides onde foi detectado speckle. Isto esta
provavelmente mais relacionado ao tamanho do elemento estruturante e ao limiar de corte adotado, do que
a real presenca de speckle. O resultado da DMS aplicada apés a restauracio (fig. 5.2.f) indica varias
ocorréncias de speckle, mas localizadas ¢ de “curta duragdo”, ou seja, apesar de ainda haver flutuacdes de
brilho, o speckle ndo mais permeia a imagem, causando sulcos como na figura 5.2.d. Sob esta ética,
algumas medidas sobre a detecgdo de speckle poderiam ser utilizadas como forma de analise da qualidade
da imagem como, por exemplo, a area total detectada, o comprimento dos segmentos, algum momento

estatistico de ordem elevada ou mesmo o grau de correlagdo entre duas dadas detecgBes. Apesar de
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ossivel, esta andlise foi descartada neste trabatho em funcio da quantidade de parimetros envolvidos,
P ¢ q p

além da medida realizada, propriamente dita.

Figura 5.2 - Deteccdo morfologica de “speckie” em imagens de modo-B antes e apds redugdo de “speckle:

4

@} imagem original; b} imagem livre de “speckle”; ¢) restauragio pelo método hibrido; d) resultado da DMS
de “avelde B el de e

5.1.3. Métodes de reducio de specikle

Como j4 era de se esperar, a aplicagiio do método de diversidade de fregiiénciz, tanto no caso
unidimensional quando bidimensional, resulta em uma sensivel perda de resolugio. J4 a composigio
angular, ou espacial, € capaz de proporcionar niveis elevados de reducio de speckle sem perda de
resoluc@o, mas As expensas de um maior néimero de imagens adqguiridas. Além da dificuldade de se obter
imagens em determinadas direges, a necessidade de aquisiclio de varias imagens faz com que a taxa de
atualizacfio de quadros caia ou, no case de uma composicao continua das Gitimas N bmagens, movimentos
do paciente ou do transdutor podem causar um efeito de persisténcia na imagem visualizada na tela do

equipamento,
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DIVERSIDADE DE FASE

O métedo de diversidade de fase mostrou-se uma alternativa acs métodos anteriores, primeiro por
ndo apresentar perdas de resolugdo significativas e. em segundo lugar, por fazer uso de apenas uma
imagem de entrada. O fate dos filtros englobarem grande parte da informacio espectral na direciio axial do
pulso faz com que & resoluclio original seja resguardada, J2 a filtragem em varias direcdes proporciona o
baixo grau de correlaclo necessdrio para uma composicio eficiente. Apesar dos trés filtros utilizados,
cunha, gota ¢ gaussiano, eles ndo sdo as Unicas opgdes. Destes trés, o que apresentou methor relagiio
curso-beneficio fol o gaussiano. Seus resultados sfo qualitativa ¢ quantitativamente melhores que os
obtidos com filtros do tipo cunha, ¢ compardveis aos obtidos com os do tipo gota, mas de implementacio
mais rapida, por ser expressa de forma analitica. Nesta mesma linha, vérios outros filtros podem ser
impiementados, dependendo, dentre outros fatores, da abertura do transdutor (fungdo de espalhamento de
ponto do puiso). Uma abordagem possivel seria o projeto de filtros para aplicagbes em imagens
harmdnicas ou com agentes de contraste, buscando a composigio de imagens em regides espectrais

especificas,

Apesar de alguns pardmetros dos filtros diretivos serem calculados automaticamente, pode ser
necesséria uma intervencio do operador para o ajuste fino dos mesmos, visando um resultado especifico.
Ainda assim, apOs a implementacio dos filtros, estes podem ser utilizados continuamente, nio
invibializando sua aplicagdio em tempo real. Como os equipamentos de ultra-som vém com um certo
nimero de transdutores diferentes, eles poderiam ser pré-calibrados de fabrica ou mesmo pelo operador.
Desta forma, sempre gue for necessario fazer a reduglio de speckle de imagens obtidas com um
determinado tipo de transdutor, poder-se-ia escolher dentre alguns filtros pré-selecionados. Isto garantiria

um grau 2 mais de robustez 20 método.

No caso dos filtros do tipo cunha, notou-se que, apesar da perda de resolugiio na diregiio de
propagacdc do pulso ser imperceptivel, houve uma pequena perda na diregiio lateral. Suspeita-se que isto
se deva ao fato dos filtros utilizarem todas as componentes de freqliéncia numa determinada diregfio,
desde o valor DC até a freqiiéncia de Nyquist. Desta forma as filtragens na direcio lateral apresentam
componentes importantes na manutencio da resolugio vertical. mas também componentes indesejéveis,
que ndo correspondem a estrutura, mas de brilho bastante intenso. Durante a normalizagio, as
componentes responsaveis pela manutenclio da resolugdio vertical acabam tendo pouca influéncia na
composicdo final da imagem. Os filtros do tipe gota e gaussiano ndo apresentam este problema, mas

implicam em um maior niimero de pardietros para descriclio dos mesmos.

As figuras a seguir, 5.3 a 5.5, ilustram as vérias imagens envolvidas no processo de reduglo de

speckle com filtros diretivos. A figura 5.3.a ilustra uma imagem de RF sintética, as figuras 5.3.b ¢ 5.3.¢,
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por sua vez, lustram a magnitude de seu espectro de freqiiéncias ¢ seu logaritmo, respectivamente. Na
figura 3.3.d tem-se a imagem de modo-B resultante. Para este exemplo, adotou-se um phantom de 512 x

512 espalhadores ¢ o pulso real obtido pelo transdutor Funbec, de fregiiéncia central igual 2 2,25 MHz ¢

de amostragem igual 2 24 MHz,

Figura 3.3 ~ a} Exemplo de imagem de RF; b) magnitude de sen espectro de fregidneins, of logaritme de sex

espactro; d} imagem de modo-B resultante,

Em fun¢do da semelhanga funcional entre os filtros, optou-se pelo gaussiano, cujos pardmetros
descritivos foram os mesmos adotados na segiio 4.2. As 9 imagens a seguir na figura 5.4 ilustram o
logaritmo da imagem de RF {fig 5.3.c) juntamente com os contornos dos filtros utilizados em cada caso,
bem como as sub-imagens obtidas. Pode-se observar que todas as imagens trazem alguma informacfio
sobre 2 estrutura, mas sdo corrompidas por speckie de forma diferente. Mesmo com os filtros proximos a
90° {figuras 5.4.¢ ¢ 5.4.1 com direghio normal & propagacdo do pulso ultra-sdnico) ainda € possivel obter
informagdes tteis capazes de contribuir para a composiglio da imagem final. Os coeficientes de correlagio
entre as sub-imagens obtidas, caleuladas duas a duas e apds normalizacio das mesmuas, foram o3
seguintes: R g = 0.8529; Rpe = 0.8361; Ry = 0.7986; R = 0,7933; Ryr = 0,8235; Ry = 0,8138:
Ry = 0.8191 ¢ Ry = 0,8329. Como se pode observar, o grau de correlagio entre as sub-imagens
apresenta pouca variaco, indicando que todas elas contribuem de forma semelhante durante a etapa de
composi¢do da imagem final. Caso duas sub-imagens apresentassem um grau de correlagio muito alto em
relac@o as demais, isto poderia ser um indicativo de redundincia de informacfio ¢ que ndo traria muita
contribuicfio efetiva, de forma que uma delas pudesse ser descartada. Caso o grau de correlaciio entre duas
delas fosse muito baixe em relagio as demais, poderia ter havido uma distor¢iio muite grande de uma
delas, capaz de distorcer 2 imagem final restaurada. Neste caso pode-se fazer um ajuste nos parimetros

dos filtros ou mesmo descartar esta sub-imagem em guestdo.
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Figura 3.4 - Logaritmo do espectro da imagem de RF, ilustrada na fig. 3.3.c. com os comtornos dos filtros
wtitizados (esquerda) e sub-imagens resuftantes (direita). Em relacdo & direcdo de propagagdo do pulso, os
Jiitros extdo direcionados a: aj 07 b 20°% ¢} 40°: &) 60° ¢) 30% £ 100% g) 120° k) 1407 ¢ § 1607,

A composiglio de todas as sub-imagens da figura anterior, feita pela média das mesmas, encontra-
se ilustrada na figura 5.5 a seguir. Na figura 5.5.2 encontram-se os limites de todos os filtros sobrepostos
ao logaritmo do espectro da imagem de RF (repetida da fig. 5.3.¢). J& a figura 5.5.b corresponde ao
resuitado da composigio (média de todas as sub-imagens da figura 5.4).

Figurg 3.5 — a} Logaritmo do espectro da imagem de RF, ilustrada na fig. 3.3.¢, com os limites de todos os

Jiltros utilizados; B) resuitado de composicdo (média) dos sub-imagens da figura 5.4,

O ajuste dos filtros foi feito visande wm determinado nivel de restaurag@o gue permitisse a
disting#o entre os guatro quadrantes da imagem, com bordas definidas e um contraste alio entre 2 estrutura

e o fundo. Entretanto, como pode ser observado na figura 5.5.a, nem toda regifio do espectro foi utilizada
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pelos filtros. Caso a definigdo das bordas n@o seja crucial, pode-se utilizar filtros com raios menores,
obtendo 4dreas mais homogéneas, mas com menor distingdo nas regides limitrofes. J4 em aplicacBes que
utilizam imagens harmonicas, podem-se utilizar filtros com raios maiores, descartando as componentes

fundamentais.

ZAP

O ZAP ¢ o mais promissor dos métodos de restauragido, em fuhgﬁo das seguintes caracteristicas: €
um método de imagem finica; atua apenas onde foi detectada a ocorréncia de speckle, deixando as demais
regides intactas; além de ser o Gnico método capaz de recuperar a energia (brilho) perdida pelo sistema
(sinal/imagem). O ZAP realiza a manipulagio apenas das raizes localizadas na regido da faixa de
passagem do pulso, deixando as demais intactas. Ainda assim, esta é uma aproximacio razoavel, pois os
zeros nesta regido sdo dominantes sobre os demais. Além disso, a altera¢do de qualquer raiz modifica
todos os coeficientes da transformada-Z do sinal e, conseqiientemente, todos os pontos do sinal no
dominio do tempo/espago. Isto pode ser observado na equagdo 5.1, compilada a partir das equagdes 2.21 e

2.22. Uma perturbagio em qualquer das N-/ raizes z; resultard em alteracdes das N amostras do sinal x(n).

Zix(n)}= X(2) = zx(n) " = H(l —z,z7) (5.1)

A grande dificuldade no ZAP ¢, portanto, a determinagdo correta do angulo de rotagio das raizes
no plano Z. Rotagbes demasiadas fazem com que os sinais fiquem super-corrigidos, enquanto que rotagdes
insuficientes proporcionam uma sub-corregdo dos mesmos. Buscou-se vérias formas de relacionar este
angulo em fungfo da distribuicdo das raizes ou mesmo da amplitude da freqiiéncia instantinea. Mesmo
para o caso mais simples, que é com dois espalhadores de mesma magnitude, a distincia entre os mesmos,
medida em pontos de amostragem, define o niimero de raizes estruturais regularmente espalhadas no
plano-Z, alterando o 4ngulo 6timo para cada caso. Optou-se, entdo, pela rotagdo das raizes encontradas na
faixa de passagem do pulso para sua borda mais proxima, sendo que a defini¢io destes limites (valores

inicial e final de faixa de passagem do pulso) definira o d4ngulo médio de rotagio.

Durante a restauragdo de um sinal pelo método ZAP, na maioria das vezes tem-se apenas uma raiz
a ser manipulada. Entretanto, pode haver a ocorréncia de mais de uma raiz ac mesmo tempo ou, ainda,
nenhuma raiz ser encontrada, apesar da freqiiéncia instantnea ter identificado a ocorréncia de speckle.

Esta variagio depende principalmente do comprimento do segmento e da abertura angular utilizadas.

A situaglo mais critica ¢, sem divida, quando nenhum zero é detectado na regifio correspondente
a faixa de passagem do pulso. Neste caso nfo héd o que se fazer e o sinal é mantido inalterado. Na maioria

das vezes encontra-se apenas uma raiz que, como descrito previamente, tem seu dngulo modificado para o
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limite mais proximo da abertura do pulso. A ocorréncia de duplas de zeros, menos comum, ndo é tio
problematica, pois as raizes geralmente encontram-se simetricamente afastadas em relagdo 2 fregiiéncia
central, proximas aos limites da abertura do pulso. Quando uma delas se aproxima da freqiiéncia central, a
outra se move no mesmo sentido, saindo da faixa de passagem. Volta-se, entdo, ao caso anterior, onde
havia apenas uma raiz detectada. Sendo assim, as duplas sdo menos freqiientes que as ocorréncias de
raizes Unicas. De qualquer forma, quando hé duas raizes, ambas sio tratadas individualmente, como se
fossem raizes unicas. De ocorréncia bem menos freqiiente é a detec¢fio de trés ou mais zeros, sendo que
cada raiz ¢ também processada isoladamente. A figura a seguir, 5.6, ilustra a detec¢do de zeros-zap em
fungdo do comprimento do pulso. Estes dados foram obtidos de uma imagem simulada de dimensdes 512
x 512 pontos, com pulso gaussiano simétrico de 2,00 MHz, 50 % de largura de banda e 20,0 MHz de
freqiiéncia de amostragem. A abertura foi definida como sendo 2 vezes a largura de banda. Desta forma, a
freqiiéncia central situa-se a 36° e os limites da faixa de passagem s@o 18° (1,00 MHz) e 54° (3,00 MHz).
Pode-se observar que, com o segmento de aproximadamente um comprimento do pulso, tem-se a maior

quantidade de raizes Gnicas e a menor auséncia de zeros, como na regido indicada pela seta.
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Figura 5.6 — Quantidade de raizes detectadas em funcdo do tamanho do segmento analisado.

A figura 5.7, por sua vez, ilustra a dependéncia da quantidade de raizes detectadas em fungdo da
abertura, ou faixa de passagem utilizada. Neste exemplo, o segmento foi definido como tendo o mesmo
comprimento do pulso. Com aberturas muito pequenas, a probabilidade de se detectar raizes é baixa, mas
como elas encontram-se bem préximas a freqii€ncia central do pulso, sfo responsdveis por uma severa
degradacdo por speckle. Com aberturas maiores, aumenta-se a probabilidade de raizes tnicas que, para o
presente caso, tiveram ocorréncia maxima com a abertura em torno de 2 vezes a largura de banda do pulso
(medida a -6 dB de seu valor de pico), como indicado pela seta no gréfico. Esta é considerada a regido
otima para o pulso gaussiano utilizado, pois tém-se poucas duplas e quase nenhuma auséncia de zeros.
Ainda assim, vale lembrar que, com segmentos de tamanhos diferentes, os valores de pico das curvas

ficariam deslocados.
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Figura 5.7 - Quantidade de raizes detectadas em funcdo da abertura (faixa de passagem) definida.

A figura 5.8 ilustra a variagdo da quantidade de raizes detectadas em fungio do limiar da
freqiiéncia instantdnea. Neste caso, foram adotados os valores 6timos dos exemplos anteriores, ou seja,
segmento de mesmo comprimento do pulso e abertura igual a 2 vezes a largura de banda do mesmo. Como
se pode observar, os valores sdo praticamente constantes. A pequena variagdo que ocorre no inicio da
escala dé-se porque, com um limiar de corte muito baixo, podem-se detectar flutuagdes da freqiiéncia
instantdnea que ndo necessariamente estdo ligadas a presenga de speckle, por isso ha uma maior auséncia
de raizes. Este tipo de anélise auxilia no ajuste dos parimetros para utilizago do ZAP, mas, dependendo
da aplicagdio, podem ser alterados. Por exemplo, dependendo do grau de reducdo de speckle desejado,

aliado ao tempo de processamento envolvido, pode-se utilizar uma maior ou menor abertura.
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Figura 5.8 — Quantidade de raizes detectadas em fungdo do limiar da fregiiéncia instantdnea.

Localmente, a restauragio com o método ZAP pode causar descontinuidades em fungdo das super-
ou sub-correcdes realizadas, como pode ser observado com os resultados de imagens simuladas (secdo
4.2). Ja do ponto de vista macroscopico, o ZAP proporciona uma homogeneidade média da regido
restaurada, como nas imagens de casos clinicos reais (segdo 4.3). Além disso, sua atuagio conjunta ao SPP

foi, na maioria dos casos, superior a ambos os métodos atuando isoladamente, indicando uma forte
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sinergia entre os mesmos, além do ZAP néo resultar em nenhuma perda de resolugfio. Os demais métodos,
baseados em algum tipo de composigo, apenas espalham o brilho local. Entretanto, o principal problema
do ZAP no estagio atual ainda € a determina¢@o do 4ngulo 6timo de rotacdo, exigindo estudos mais
extensos, na tentativa de relaciopar este dngulo a distribuigio e estabilidade das rafzes ao longo do plano-
Z. Independentemente do uso do ZAP para redugiio de speckle, a analise do sinal retro-espalthado no
plano-Z € bastante conveniente, pois permite analisar, de forma sucinta e direta, as raizes que porventura

tenham causado interferéncia ou mesmo desvios de freqiiéncia causados pela atenuacio.

A grande vantagem dos métodos SPP e ZAP em relagfio 4 composi¢do angular ou espacial é a
necessidade de apenas uma imagem de entrada. Entretanto, um método nfo invalida o outro, pois tanto o
ZAP como o SPP poderiam ser utilizados em estigios de pré-processamento, antes da composigdo
angular, filtragem adaptativa ou outro método qualquer, aumentando a eficiéncia total no processo de

reducio de speckle.

5.1.4. Avaliacio dos métodos e dos resultados

A avaliagio da qualidade de uma imagem qualquer nfio é uma tarefa trivial e direta,
principalmente porque uma imagem considerada “boa” depende da aplicagdo 4 qual ela se destina.
Imagens ultra-sOnicas médicas de modo-B trazem informagdes sobre a anatomia de um certo érgéo em um
dado plano de investigagdo. Neste aspecto, o principal interesse clinico reside na identificagio de
estruturas, de forma que a nitidez das mesmas, bem como sua distingdo das demais, sfo fatores a serem
levados em consideragfo (Kocsis et al. 2003). A relagdo sinal-ruido (SNR) € particularmente 0til pois
quantifica o grau de uniformidade de uma dada regidio. Ji o contraste, por sua vez, indica o grau de
variagdo entre duas regides. Neste contexto, a abertura do transdutor também ocupa um lugar de destaqﬁe,
pois € o que define a resolucdo final da imagem. Uma resolugdo alta faz com que as estruturas tenham

bordas mais bem definidas e tamanhos mais préximos as suas dimensdes reais.

Segundo Burckhardt (1978), a utilizacio de estatistica de primeira ordem, como SNR, tem maior
aplicagdo, pois independe da abertura do transdutor. J4 a estatistica de segunda ordem (distribuicio de
tamanho do speckle, por exemplo) depende da resclugio e conseqgiientemnente da abertura do transdutor.
Apesar desse grau de robustez de pardmetros como SNR e CNR, e principalmente por ndc levarem em
conta a resolugdo da imagem, eles sdo incapazes de detectar possiveis perdas de resolugdo que porventura
venham a ocorrer. Neste sentido, a SNR e a CNR sfo pardmetros tteis desde que utilizados com critério,

limitando sua aplicacdo a regiGes homogéneas.

Ja a medida de resolugéo, calculada sobre um linico espalhador pontual, aproxima-se da fungio de

espalhamento de ponto da imagem. Baseando-se no modelo linear para sistemas ultra-sdnicos, pode-se
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dizer que essa resolucio calculada corresponde A resolugiio da imagem em uma determinada faixa,
considerada invariante por deslocamento. Em situagdes reais, utiliza-se um phanfom composto por linhas
finas e rigidas, dispostas paralelamente entre si e normais & direcfio de propagacio do feixe. Dependendo
da faixa de freqiiéncias utilizada, estas linhas comportam-se como impulsos, fornecendo a fungfo de
espalhamento de ponto do pulso em varias profundidades. Nos resultados apresentados na segéo 4.2,
estava-se interessado nas perdas de resolugdo impostas pelos métodos de redugdo de speckle, caiculadas
em relagio a resolugfio da imagem de modo-B antes do processamento. Por esta razo, a abertura do feixe

foi considerada constante ¢ invariante por deslocamento ao longo de toda imagem.

A introducio do pardmetro de qualidade denominado interferéncia estd relacionada ao contraste,
por levar em consideracdo o grau de corrupgdo entre duas regides. Além disso, se as regides escolhidas
forem particularmente homogéneas e contiguas, grande parte da interferéncia entre os histogramas dever-
se-a a “mistura” de brilho ocorrida na borda comum as duas. A interferéncia pode ser utilizada em uma
imagem isolada, fornecendo um valor absoluto, mas ela é particularmente Gtil guando usada na avaliagdo
de uma imagem antes e depois de uma determinada etapa de processamento, como em um processo de

reducdo de speckle, por exemplo.

Haralick et al. (1973) introduziram o conceito de matrizes de co-ocorréncia, utilizadas para a
analise de textura em imagens digitais. Cada matriz de co-ocorréncia calculada fornece o grau de
coincidéncia entre os pontos de uma imagem em uma dada direcdo e a uma distincia fixa. As coordenadas
dos pontos na matriz de co-ocorréncia correspondem aos valores de amplitude dos dois pontos analisados.
Como estes dados sfic cumulativos, o brilho de cada ponto da matriz de co-ocorréncia corresponde 2
quantidade de pares de pontos da imagem original de mesmas caracteristicas. Estas matrizes podem ser
calculadas variando-se a direciio dos pares de pontos, bem como a distincia entre eles. No caso de speckie,
como ndc ha uma diregfio preferencial, podem-se calcular as matrizes de co-ocorréncia em varias diregdes,
seguido da média entre as mesmas. Se a distdncia for 1, ou seja, os pontos s&o conexos, ha 4 diregSes
preferenciais: 0°, 90°, 135° ¢ 180°. O trecho de cddigo a seguir, escrito para ambiente MATLAB, realiza o
cilculo da matriz de co-ocorréncia de uma imagem f{m,n) de dimensdes M x N e § bits de resoluciio em
amplitude. O calculo ¢ feito a 135° e os dados s@o armazenados na variavel bidimensional cooe (matriz de

co-ocorréncia).

Foram utilizadas as imagens de modo-B ilustradas previamente na figura 5.2 para exemplificar o
calculo de matrizes de co-ocorréncia, com os resultados a seguir (fig. 5.9). A figura 5.9.a ilustra a matriz
de co-ocorréncia da imagem de modo-B original, antes da reducio de speckie, previamente ilustrada na
figura 5.2.a. A distincia entre os pontos foi definida como 1, sendo que a matriz de co-ocorréncia ilustrada

corresponde a media das matrizes nas quatro dire¢Ses preferenciais. A figura 5.9.b ilustra o resuitado
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obtido a partir da imagem hivre de speckle (fig. 3.2.b), enquanto que na figura 3.9.¢ tem-se o resultado

obtido apds a reduclo de speckie (g, 5.2.¢).

aoon = zeros{236,236); & matriz nu
I $ 0 o~ distd
for ii = 1+D:¥, & lago pars 3
For 13 = 140N, % lago para 2
Iinm s E{ZL, 300 § amplitude do primeiro ponto
ool o= £{4il-D, -0 g ¥ amplicude do ssgunde ponte {a 1357}
copoci{lin, col) = cooci{lin,col} + 1; % incrementa a occorrvéacia
end;
end;

Figura 5.9~ Matrizes de co-ocorrénci caleuladas a partir das imagens da figura 3.2. a) imagem de modo-B

original; & imagem fivee de “speckie”; of restauragio pelo método hibrido.

A partir das matrizes de co-ocorréncia podem ser calculados vérios pardmetros. Haralick ¢
colaboradores {1973) introduziram um conjunto de 14 descritores. como momento angular, contraste,
correlacdo, entropia, dentre outros. De forma a exemplificar, foi caleuiado o coeficiente de correlacio

cruzado entre as imagens, a saben
s Imagem original ¢ Hivre de speckie: R:, =076
o Imagem original ¢ resultado do método hibrido: 2 =087,

o Imagem livre de speckie ¢ resultade do método hibrido: R7,. = 0,96.

Apesar dos resultados concordarem com a inspecio visual de que a imagem original ¢ a livre de
speckle sBo as mais dispares entre si, com a imagem restaurada ocupando um lugar intermediario, os
valores obtidos nfio sio suficientes para quantificacfio dos niveis de presenca de speckfe. Alguns autores,
como Sivaramakrishna et al. (2002), utilizaram véarias combinacdes de descritores de Haralick, no intuito
de chegar a uma relaglo robusta entre, pelo menos, um descritor ¢ os resultados de andlises feitas por

especialistas clinicos. Come citado anteriormente, segundo Rakebrandt et al. (2000), as matrizes de co-
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ocorréncia, dentre outras técnicas existentes, ndo conseguiram se estabelecer como formas robustas de

caracterizacio de textura em imagens ultra-sénicas de modo-B.

Em um método de redugiio de speckle, além de sua capacidade de restauracdo, outro fator
importante ¢ que deve ser considerado ¢ a complexidade computacional envolvida em sua implementaco.
No passado, em fun¢fo da limitagdo de recursos computacionais, autores como Bamber e Phelps (1991)
chegaram a desenvolver circuitos eletrdnicos dedicados ao tratamento de speckle em tempo real.
Atualmente isto ndo € mais uma limitagdo tdo séria, mas ainda assim o processamento deve ser rapido o
suficiente para que as imagens possam ser atualizadas na tela do equipamento dando ao usuério a

impresséo de tempo real.

Como o objetivo deste trabalho consistiu na investigagdo de novas técnicas de reducio de speckle,
optou-se pela flexibilidade computacional, em detrimento da velocidade de processamento. A opgio pelo
ambiente MATLAB deu-se pela facilidade de se realizar modificagdes nos algoritmos implementados,
introduzindo futuras modificagdes ou integrando as rotinas desenvolvidas em um sistema mais abrangente
de processamento de imagens ultra-sénicas, nao se limitando apenas & redugfio de speckle. O grafico de
tempos de processamento ilustrado no capitulo anterior (figura 4.34) estabelece uma relagio comparativa
entre os métodos, mas € importante ressaltar que os programas desenvolvidos em ambiente MATLAB nio
sdo compilados, mas sim interpretados linha a linha. A implementacio destes métodos em linguagem de
maquina, compilados a partir de cddigos em C/C++ estruturados e orientados a objetos, aumentaria
sensivelmente as velocidades de processamento, sem perda de modularidade. Entretanto, além do
dispéndio extra de tempo empregado na conversdo e otimizagdo dos programas, em um equipamento
ultra-sdnico convencional, partes do ¢6digo poderiam ser implementados através de microprocessadores,
processadores digitais de sinais ou em circuitos do tipo FPGA, dependendo da arquitetura em questio. Por

estas razdes, os programas finais foram mantidos em ambiente MATLAB.

5.2. Conclusdes

A bibliografia referente ao processamento de imagens ultra-sdnicas ¢ bastante extensa,
envolvendo técnicas diversas para diferentes aplicagBes, tanto para aplicagdes na area médica quanto em
testes ndo destrutivos. Em imagens ultra-sdnicas de modo-B, a presenca de speckle é particularmente
problematica, pois dificuita tanto o diagnostico médico quanto a aplicagdo de métodos automaticos para
extracio de informagdes. £ importante ressaltar que a classe médica treinada na interpretagdo de imagens
por ultra-som desconhece a existéncia de speckle, tendo o padrdo granuloso das imagens como parte

integrante ¢ caracteristica dos tecidos sob investigagdo. A utilizacio de imagens restauradas e com speckle
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reduzido, como ocorre com a maioria das inovagdes tecnolégicas na 4rea médica, exigird uma reeducagdo

destes profissionais.

Conclui-se, portanto, que os métodos aqui introduzidos, denominados Diversidade de fase (Split
Spectri:m Processing - SPP) e ZAP (Zero Adjustment Processing), trazem uma grande contribuicio a
restauragdo de imagens ultra-sonicas, no tocante & redugio de speckle. Ambos necessitam de uma Gnica
imagem de entrada, sem degradagéo da resolu¢do da imagem final. Além disso, estes métodos podem ser
introduzidos em qualquer equipamento de modo-B e utilizados para todos os tipos de transdutores
convencionais, independente do tecido sob investigacio, pois fazem uso apenas da imagem de RF. Jd o
método de diversidade de freqiiéncia bidimensional (SSP 2D) ndo apresentou maiores inovacdes em
relagdo a seu par unidimensional, como era de se esperar, mas serviu de inspiragio ao método de

diversidade de fase.

O conceito de espalhadores efetivos foi outra importante contribuigdo, apesar de ndo estar
relacionado diretamente a reducio de speckle. Inicialmente este conceito foi de grande valia no célculo de
imagens livres de speckle, permitindo a obtengdo de sinais ou imagens de referéncia durante os processos
de restauragio. Outra grande contribuigio dos espalhadores efetivos diz respeito a reducdo de
complexidade computacional em simulagdes de propagacdo de pulsos ultra-sénicos que calculem as
contribuigdes individuais de cada espalhador, permitindo uma drastica reducio dos tempos de
processamento envolvidos. Além disso, o conceito de espalhadores efetivos desmistifica a idéia de que a

malor ou menor ocorréncia de speckle depende do nimero de espalhadores por célula de resoluggo.

Outra contribuicdo importante foi o método de detecgdo de speckle por morfologia matematica.
Além de ter-se mostrado equivalente ao de freqiiéncia instantinea, sua utilizagio é muito mais abrangente,
pois utiliza como base apenas a imagem de modo-B. Em algumas situagBes, onde niio se tem acesso i
imagem de RF, isto ¢ particularmente Gtil, como nos casos de filtragem adaptativa, podendo vir a

substituir as técnicas estatisticas utilizadas na deteccdio de speckle.

5.3. Sugestdes para trabalhos futuros

A restauragdo de imagens ultra-sonicas, principalmente no que conceme a reduciio de speckle, é
uma drea que vem se desenvolvendo continuamente por meio de novas técnicas de processamento, bem
como pela evolugio da capacidade computacional disponivel. A implementagdo pratica dos métodos de
redugo de speckle introduzidos neste trabalho vai depender da arquitetura utilizada nos equipamentos de
ultra-sonografia, mas ainda sdo necessérios esforgos no sentido de otimizar os métodos, principalmente no
que diz respeito ao ajuste de pardmetros exigido em cada um, deixando esta etapa transparente a0 usuario

final. Especificamente na diversidade de fase, a utilizagio de filtros diretivos abre um amplo leque de
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op¢Oes para o desenvolvimento de novos filtros que melhor se adaptem as aberturas de pulsos especificos,
tanto para imagens de modo-B convencionais, quanto para imagens harménicas ou com agentes de

contraste.

A partir da envoltéria de um sinal ultra-sénico qualquer, a recuperagfo do sinal de radio-
fregiiéncia que o originou ndo € trivial, pois a informagdo de fase ja estaria perdida. Entretanto, trabalhos
como os de Voelcker (1966) e Requicha (1980), tratam da analise das raizes complexas de um sinal
analitico, visando a recuperagio da fase do mesmo a partir de seu envelope. A viabilizag8o destas técnicas
para sinais ultra-sénicos seria de grande valia, pois possibilitaria recuperar o sinal de RF a partir de seu
envelope (imagem de modo-B). Com excecdo da filtragem adaptativa, a maioria das técnicas de reducéio
de speckle, dentre os quais incluem-se os métodos introduzidos neste trabalho, utiliza a imagem de RF
como entrada, resultando em uma imagem de modo-B restaurada. Se fosse possivel reconstruir a imagem
de RF a partir de sua imagem de modo-B, restaurada ou néo, isso permitiria a reaplicagio de métodos de
reducdo de speckle, ou sua utilizacio em cascata, além da utilizagio de outras técnicas de processamento
que fagam uso da fase do sinal, e ndo apenas de sua magnitude. Além disso, o speckle ndo é um fenémeno
exclusivo de sinais ultra-sémicos, sendo encontrado em qualquer sistema que utilize fontes coerentes,
como laser ou radar. Nestes casos, os detectores captam apenas a intensidade dos sinais, sem informacdes
sobre sua fase. A recuperagdc da fase permitiria a utilizagfio dos métodos SPP ou ZAP de redugiio de

speckle também nestas aplicacdes.
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Apéndice

Sinal analitico e transformada de Hilbert

Um sinal real qualquer, como por exemplo, um sinal ultra-sénico, pode ser completamente
caracterizado no dominio do tempo ou da freqiiéncia. Em sistemas elétricos de corrente alternada (CA),
onde se tem uma fonte absolutamente monocromatica (monofrequencial), é comum sua representagio por
fasores. Em sistemas quase monocromaticos, onde se tem uma portadora dominante modulada por uma
envoltéria, os sinais podem ser representados por “fasores variantes com o tempo™. O sinal representado
dessa forma ¢ dito analitico, e € composto pelo sinal real, denominado componente em fase, e uma parte
complexa, denominada componente em quadratura, correspondente ao sinal real defasado 90°. Esta
componente em quadratura € calculada pela transformada de Hilbert e pode ser interpretada fisicamente
como se um sinal cossenoidal fosse expresso por sendides. A figura A.1 ilustra um sinal de 1,00 MHz em
sua forma analitica representado no espago complexo. As projegSes do sinal nos planos real e imaginario

correspondem, respectivamente, 4 suas componentes em fase e quadratura.
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o
n
/

Parte real
<
{

Tempo us
a -05
Parte imaginaria

Figura A.1 - Representacdo de um sinal analitico no espagoe complexo, com suas projecées nos planos real

(componente em fase} e imagindrio {componente em quadratura).

Matematicamente, um sinal analitico f,(x) pode ser representado da seguinte forma:

Ja(x) = f(x)+1 fy (x) (A1)
onde: f(x) écomponente real, ou em fase, do sinal;

Sy (x) é sua componente em quadratura, dada pela transformada de Hilbert.

A componente em quadratura f, (x) €, por sua vez, dada pela convolugdo do sinal f(x) com

(-=mx)™*, da seguinte forma:

Fuld) =20 £ () (A2)
X

Uma caracteristica interessante do sinal analitico € que seu espectro de freqiiéncias, F(@), esta
relacionado com o espectro do sinal real que o originou, F(w), mas as componentes da parte negativa do
espectro s&o nulas. Desta forma, se o sinal analitico for representado no eixo de fregiiéncias de - a +7, ele
sera nulo no intervalo [-7,0) e igual a 2F(@) no intervalo [0,+7]. O fator 2 vem compensar o fato de que
agora s6 se tem metade das componentes espectrais. Partindo-se do principio que a transformada de
Fourier tem periodicidade igual a 27, em vez de se representar o sinal em radianos e no intervalo [-n,+7],

¢ mais comum representd-lo no intervalo [0,2n], onde 2n corresponde. a freqii€ncia de amostragem do
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sinal e © & freqiiéncia de Nyquist. A figura A.2.a ilustra a magnitude do espectro de freqiiéncias da parte
real do sinal na figura A.1, lembrando que a freqiiéncia central é 1,00 MHz e a de amostragem 8,00 MHz.
Na figura A.2.b tem-se a magnitude do espectro do sinal analitico. Observe que, além de sua amplitude ser
o dobro da do espectro do sinal real, as componentes no intervalo compreendido entre 4,00 ¢ 8,00 MHz ou

n e 27, em freqii€ncias angulares, foram descartadas.

Magnitude do espectro de freqiéncias do sinal real

s % T ! ! ; ! :

v 13 U RORR e ............... e e .
ggﬂ_ ............................................................ e e -
= :

a) %15- ............................................................ Freeessse e ]
g‘w_ .......................................................... ......................................................... n
< :

Bl L RPPCTPPIEPPS FEPIITPTRON 30205 CRPTPP -

D H i E L [l
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a0 Magnitude do espectro de freqiéncias do sinal snalitico
‘ : : ' ! T :

25_ .............. ............... ............... ............. -
I AT £ SO SO PO U N SR OUOU OO SO OO ROE-U PO PRt SOUUUSRRUU- OO -
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15}

b) § 1 R O P S S - ST SR ST -
ggﬂ_ ..................................................................................................................... ]
<,

5_.. ...................................................................................................................... —

5 ; i i é % i
1 2 3 4 5 8 7 B

Fregééncia (MHz)
Figura 4.2 - a) Magnitude do espectro de freqiiéncia de um sinal real e b) de sua forma analitica.

A partir do sinal analitico, pode-se calcular seu envelope, l 7, (t)| , da seguinte forma:

\70l= A0+ 20 (A3)

J4 sua fase, @(¢), é calculada reescrevendo 2 equagiio A.1 em sua forma polar:
1.0 = £, 0)]exp(i ()
In £,(6) = In|f,(5)|+ j$(5) (A4)
é(r) = Im{In £,(1)}
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onde: [ 4 (), é também conhecida como fungfio modulante ou envoltdria, calculada pela equagéo A.3.

A fase do sinal, dada pela equagdo A.4, apresenta valores dentro do intervalo compreendido entre

-m ¢ +7. Sendo assim, esta deve ser “desenrolada”, crescendo continuamente, de forma que a cada ciclo

seus valores sejam acrescidos de 2n. Esta nova fase ¢ identificada como ¢(f).

A figura A.3.a ilustra as componentes em fase e quadratura do sinal analitico ilustrado em A.l.

Sobreposto a estes, encontra-se seu envelope, calculado pela equagdo A.3. Na figura A.3.b ¢ ilustrada sua

fase “enrolada”, calculada pela equaciio A 4, e apds ser “desenrolada”.

o
th
T
/

i

B
Amplitsde (va.)

&

th

17} O S i MR AW N S
: : ; —s Componente em fase (parte real)
B T N S TUPI - Componente em quadratura (parte imaginéria) o
—— Envelope
-2 i i H I I I I
o . 1 2 3 4 ] B 7 8
Temps ps
80 T T T T ¥ 1 !
—— Fase "enrolada” : : : : :

&0 — gase Bdesenmlada" . ............... .. ............... , .............
T : : ST SO o SRR
B : :

b) ;.(-:30 e e ie e e R e a e A aaan . \ ..............................
820 : ?
LL. . :
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i | I 1 H 1
a 1 2 3 4 5 B 7 8
Tempo ps

Figura A.3 - a) Componentes em fase ¢ quadratura e envelope do sinal analitico ilustrado em A.1; b) fase

“enrolada” e “desenrolada” do mesmo sinal.

Outra caracteristica interessante dos sinais na forma analitica € a possibilidade de se calcular sua
freqiiéncia instantdnea, dada pela derivada da fase do sinal. Como visto no capitulo 2, isto €
particularmente (til na detecgdo de speckle em sinais ultra-sGnicos, pois sua presenca causa
descontinuidades na fase do mesmo. H4 duas formas de se calcular a freqiiéncia instantdnea (@), sendo

a primeira através da derivada direta da fase “desenrolada”, em fungfio do tempo, expressa pela equagio
Al
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dg(t) AS5)

winst = d ¢

A segunda forma de célculo da fregiiéncia instanténea € pela derivada da equagiio A 4, expressa da

seguinte forma:

_dp(®) _ dIm{ln £,)})

inst d f d f

a,mﬂm{ 1 de(r)}
fi(ey dt

Como brevemente citado no capitulo 2, as equagdes A.5 e A.6 sdo matematicamente equivalentes,

(A-6)

mas para sinais discretos, a equagio A.5 ¢ numericamente mais robusta. J4 a equagfio A.6 é menos estavel,
podendo induzir artefatos computacionais no resultado caleulado, com pequenas variacSes do valor da
freqiiéncia instantinea apds a detecgdo de speckle, mesmo quande seu valor deveria ser estivel e

aproximadamente igual ao valor da freqiiéncia média do sinal.

Calculo de freqiiéncia central e largura de banda

Durante o processo de reducfio de speckle pelos métodos de diversidade de fase (SPP), diversidade
de freqgiiéncia (SSP) ou ZAP, ¢ necessario o conhecimento da freqgiiéncia central do pulso, bem como suas
larguras de banda axial e lateral. Quando ndo se tem acesso ao pulso, estes parimetros podem ser
calculados a partir da imagem de RF. Esta aproximagio € razodvel, lembrando que o sistema ultra-sénico

pode ser modelado por um sistema linear.

Seja a imagem de modo-B ilustrada na figura A 4 a seguir. Admitindo-se a velocidade do som na
dgua como igual a 1500 m/s, foi utilizado um pulso sintético gaussiano de 1,00 MHz, freqiiéncia de
amostragem igual a 10,00 MHz, largura de banda igual a 50 % e didmetro do transdutor igual a 12 mm.
Considerando que a freqiiéncia de Nyquist (5,00 MHz) corresponde a n radianos, a freqiiéncia central

(1,00 MHz) deve corresponder a /5 rd = 0,20 n rd.
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Figura A.4 -~ Exempio de imagem de modo-B, cuja imagem de RF tem sew espectro de freqiéneias
Hustrado na figura A5,
O espectro de fregiiéneias de sua correspondente imagem de RF ¢ ilustrado na figura A5, ¢ pode-
se observar que o valor teérico da freqiiéncia central, 0.20% rd, coincide com o centro das componentes
nio nulas do espectro. Nas laterais do grafico sfo representadas as projecfes do espectro nas diregfes

axial e lateral, Note que este corresponde ao espectro de uma imagem que ndo se encontra em sua forma

analitica,

{3

g Frequéncielateral
¢ = red

g
- . . 05
Freghéncia odal i 2 1} :

-

Figura A.5 - Especiro da imagem de RF gue originon a imagem de modo-B da figura A4, ilustrando as

projecdes do espectro nas direedes uxial ¢ luteral.
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Considerando que a imagem de RF original tem M linhas com N amostras cada, seu espectro

também tem dimensdes M x N. As projegbes nas diregBes lateral e axial sdo calculadas, respectivamente,

por:
1 N-]
Projecdo na diregdo lateral: P, (u) = }\72 [ 3 {g(m, n)} | (A7)
v=0
I M-i
Projecdo na direcdo axial: P, (v)= Ev; Z [ 3 {g(m,n)}l (A.8)
=

onde: g(m.n) corresponde & imagem de RF.

Como pode ser observado nas projegdes da figura A.5, a magnitude do espectro apresenta uma
grande oscilagio, podendo acarretar em erros durante os calculos da freqiiéncia central e larguras de
banda. Sendo assim, para cada projecio, € calculada uma fungéo que foi denominada momento de massa,
e que corresponde a distribuicdio de massa das componentes espectrais, levando-se em conta suas

amplitudes e posigdes. Esta operacdo tem a fungio de filtrar o espectro, diminuindo sua oscilaggo.

. K—-iKﬂP -
MM(@) = Z@ZDF%

iej

(A.9)

onde: MM ¢ o momento de distribuicdo massa calculado;
P € a projecdo axial ou lateral;

K ¢é o niimero de elementos de P.

A figura A.6 a seguir ilustra os momentos de massa axial (fig. A.6.a) e lateral (fig. A.6.b)
calculados sobre as projegdes do espectro da figura A.5. Pode-se observar que o momento de massa atua
como um filtro passa-baixas, “alisando™ o espectro. Note que neste caso as projegdes foram calculadas
sobre o espectro do sinal analitico, simplificando os calculos. Em ambos o0s casos as larguras de banda
foram calculadas a -6 dB (50 % do valor de pico da magnitude), indicadas pelas linhas pontilhadas, mas,
no programa desenvolvido, este valor pode ser arbitrado pelo usudrio. A freqiiéncia central é calculada
como sendo o do pico do momento de massa e que, na figura A.6.a, foi aproximadamente 0,207 rd,
confirmando o valor teérico esperado. As larguras de banda, tanto axial (bw,,) quanto lateral (bwy,) sdo
calculadas em fungdo da freqiiéncia central (f,). Sendo assim, para o espectro em questdo, tém-se 0s
seguintes resultados: f; = 1,02 MHz; bw,. = 49 % € bwy, = 35 %.
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Figura A.6 - Momentos de massa das projegdes do espectro nas diregfes a) lateral e b} axial.

Na figura A.7 a seguir tem-se uma visdo tridimensional dos momentos de massa ilustrados na

figura A.6, bem como a freqiiéncia central, que se encontra no centro da intersecfo das regides de largura

de banda axial e lateral.
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—=— Largura de banda axial
------ l.argura de banda lateral
©  Fregléncia central

Amplitude {u.a)

5

g5  Freouéncia lateral

x % rd)
Fregténcia axdal {x x rd)

1 -
Figura A.7 - Visdo tridimensional dos momentos de massa das projegées do espectro, indicando a fregiiéncia

central e os limites das larguras de banda axial e lateral

Implementac¢io dos métodos SSP 1D e Composi¢io Angular

Nesta secdo encontram-se os fluxogramas dos programas implementados para redugio de speckle
segundo os métodos de diversidade de freqiiéncia unidimensional (SSP 1D) e de composigio angular.

Ambos foram desenvolvidos em ambiente MATLAB, sendo que o primeiro (SSP 1D) encontra-se

ilustrado na figura A.8.
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imagem de RF

h 4

1.a | leitura da proxima linha
| de RF e calculo de sua 3

calculo da largura de banda

média da imagem

h 4

implementac¢do dos N filtros
no dominio da freqiéncia

filtragem no dominio da freqléncia e

3 1 .
3 das N sub-linhas

4 calculo dos envelopes das N

sub-linhas, e atribuicio de pesos

$ composicao das N linhas

6 armazenagem da nova linha na
imagem restaurada

sim

leu todas as

armazenagem da imagem-de
modo-B (envelope) restaurada

Figura 4.8 — Fluxograma da rotina implementada para redugdo de “speckle” usando o método de

diversidade de fregiiéncia (SSP).

Os blocos do fluxograma ilustrado anteriormente (figura A.8), numerados de 1 a 6, sdo detalhados

S seguir:

l.a. A cada iteragfo, € uma das linhas da imagem de RF, calculando sua transformada de Fourier.
1.b. Calcula a largura de banda média de todas as linhas da imagem. A medida é feita a -6 dB do pico de

magnitude do espectro médio. Como esta funcfio é utilizada por outros métodos, sua descricio

detalhada encontra-se no apéndice A.2.

1.b
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Implementa N filtros passa-faixa gaussianos no dominio da freqiiéncia com a taxa de sobreposicéo
desejada. O espagamento entre as freqiiéncias centrais dos filtros € dada pela largura de banda
absoluta (medida em Hz) dividida pelo nimero de filtros (¥).

Filtra a linha de RF através da multiplicacio de seu espectro (1.a) pelo espectro dos N filtros
calculados (2), calculando a seguir a transformada inversa de Fourier de cada uma delas.

Calcula os envelopes das saidas de cada um dos N filtros (3) através da transformada de Hilbert e
atribui pesos a casa um deles,

Faz a composi¢io das IV sub-linhas, que pode ser das seguintes formas: média simples (os pesos ja
foram atribuidos anteriormente), valor maximo ou mediano.

Armarzena a nova linha de modo-A restaurada.

A figura A.9 ilustra o fluxograma do programa de composigdo angular. Os blocos do fluxograma

numerados de 1 a 5 s3o detalhados s seguir:

1.a.

L& a estrutura, que corresponde a variagiio do mapa de variagio de impedancias acisticas da

estrutura real. Introduz uma borda de zeros de forma que a imagem final tenha suas dimensdes

ampliadas «/5 vezes, de forma a evitar perda de informagio durante a rotacéo.

Lé o pulso ultra-sdnico a ser utilizado na geragdo das sub-imagens de modo-B.

Faz rotagdo da imagem ampliada com a borda de zeros por dngulo igual a 8,. O angulo de rotacdo
depende do intervalo angular (em graus) e do ndmero de sub-imagens desejado.

Convolui a estrutura com o pulso apds a rotagdo da mesma, dando origem 4 n-ésima sub-imagem de
modo-B.

Faz a rotag@o inversa da n-ésima sub-imagem, por dngulo igual a ,, retirando sua borda de zeros ¢
armazenando-a.

Faz a composigfo das N sub-imagens, que pode ser das seguintes formas: média simples (os pesos
ja foram atribuidos anteriormente), valor méximo ou mediano. A seguir armazena a imagem final

restaurada.
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/ imagem de RF

h

leitura da estrutura e leitura do pulso
introdugéo de borda de zeros ultra-sénico

ia 1.b

2 h 4

» rotagao da estrutura ampliada
por angulo igual a 4,

r A

convolugdo (geragdo da n-ésima
imagem de modo-B)

y
rotacdo da imagem
por angulo igual a -4,
armazenando-a

gerou todas

as imagens?

sim

composi¢ac das Nimagens e
armazenagem da imagem de
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Figura A.9 — Fluxograma da rotina implementada para reducdo de “speckle” usando o método de

composicdo angular.
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