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ABSTRAKT

Diplomové prace se zabyva ultrasonografickym kontrastnim vysetfenim, které se provadi
za (celem hodnoceni perfuze tkani a neinvazivni ultrazvukovou metodou spekle tracking,
prekonavajici nedostatky dopplerovskych metod, slouzici ke snimani pohybu tkani.
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ABSTRACT

Thesis deals with ultrasonographic contrast examinations, that are performed to assess
tissue perfusion and non-invasive ultrasound method speckle tracking, overcoming the
weaknesses of Doppler techniques used to scanning the movement of the tissue.
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1 UVOD DO PROBLEMATIKY

Ultrazvukové kontrastni vysSetfeni, které se provadi za tucelem hodnoceni perfuze
tkani, vyuziva jako kontrastni latku vysoce echogenni mikrobubliny s mnoha uni-
katnimi vlastnostmi. Mikrobubliny, oproti konvenénimu ultrazvukovému zobrazeni,
zvysuji senzitivitu a poskytuji tak lepsi vysledky ve vysledném ultrazvukovém zob-
razeni. Jejich dalsi vyuziti je v prepravovani léc¢iva do tkani. Kavitaci a naslednou
destrukci, zptisobenou silnym mechanickym namahanim, se z mikrobubliny léc¢ivo
uvolni, soucasné se zvysuje vaskularni permeabilita a dochazi k extravazaci 1é¢iva z
krve do tkané.

Sekvence ultrazvukovych snimkii, které se v této praci softwarové analyzuji se zis-
kavaji pomoci dopplerovskych metod. K analyze slouzi ultrazvukové metody spekle
tracking, prekonavajici hlavni nedostatky soucasnych ultrazvukovych metod. Jedné
se o techniky optického toku slouzici predevsim k posouzeni deformace myokardu.
Oproti dopplerovskému ultrazvuku je technika nezavisla na subjektivnim hodno-
ceni vysetrujiciho, transla¢nich pohybech a insona¢nim dopplerovském tihlu. Spekle
tracking obsahuji specialni algoritmy, pomoci kterych se hodnoti také tok krve a

ziskévaji informace ohledné elasticity tkané, [1], [2], [3].
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2 UVOD DO ULTRASONOGRAFIE

Zvuk je mechanické vinéni ve hmotném prostiedi. Podle frekvence mechanického
vlnéni lze zvuk rozdélit na infrazvuk, slysitelny zvuk a ultrazvuk. Vzhledem k tomu,
ze horni hranice lidské slysitelnosti se pohybuje okolo kmitoc¢tu 20 kHz, tak ultra-
zvukové vinéni nelze slysSet, spada tedy do pasma neslysitelnosti. Toto pasmo je
charakterizovano rozsahem kmitoc¢t od 20 kHz do 1 GHz. Ve zdravotnictvi se u

diagnostickych ultrazvuki vyuzivaji kmitoc¢ty predevsim v radech desitek MHz.

2.1 Doppleruv jev

Dopplerovsky ultrazvuk, jehoz princip se zaklada na Dopplerové jevu, se stal velmi
rozsitenou metodou k zobrazovani krevniho toku a méfeni rychlosti toku krve. Ultra-
zvukova sonda je slozena z vysilaciho a prijimaciho ménice. Vysilaci ménic¢ osciluje
na frekvenci f,. Ultrazvukovy paprsek pronika gelem, pokozkou az k cévé pod tthlem
a kde se v krevnim toku odrazi od erytrocytti. Dochazi k Rayleighové rozptylu, kdy
se cast ultrazvukového vlnéni B vraci na pfijimaci ménic¢ s frekvenci f,, kterd se
lisi od frekvence f, o Dopplertiv zdvih, ten je zavisly na thlu dopadu a odrazu ul-
trazvukového paprsku na erytrocytu, rychlosti proudéni krve a primeérné rychlosti
ultrazvukové viny ve tkéni.

Frekvence prijatého signalu:

fp:fv+fd (2~1)
1+ 2 cosa
fo = fv'l—%imosﬂ (2.2)

Konstrukéné je sonda sestrojena tak, ze ihly a a (§ se lisi jen nepatrné. Za pred-
pokladu, ze rychlost krevnich ¢astic je mnohem mensi nez rychlost siteni ultrazvuku

se vzorec milize upravit na tento tvar:

fp=fo <1 + QZcosa) (2.3)

Maximalni rychlost protékajici krve v cévach je 1,80 m/s a prumérnd rychlost
sifeni ultrazvuku ve tkdnich je 1500 m/s. Frekvence prijata se od vyslané lisi o tento

Doppleruv zdvih, [4].

fa= 2fvgcosoz (2.4)
c
fo ... frekvence vyslané uzv viny
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fp - .. frekvence piijimané uzv viny
fa ... frekvence Dopplerovského zdvihu
v ...rychlost toku krve

..rychlost siteni uzv ve tkani

« ...uhel mezi sondou a cévou

fy » : » fo=1f,*1d

/x’,//f,,pfﬁhnacirnénié
NI

vysilaci ménié kontaktni médium

kize

Obr. 2.1: Vysvétleni Dopplerova jevu, [5].

Vzhledem k tomu, Ze koncentrace ¢ervenych krvinek je v lidské krvi mnohem vyssi
nez koncentrace ostatnich krevnich télisek, jsou erytrocyty zodpovédné za interakci
s ultrazvukem. Rychlost jejich proudéni se v cévach rizni. Jinad je rychlost u stén
cév a jinak tomu je ve stiedu cévy. Zalezi také na jejim primeéru. Napiiklad u cévy
s vétSim prumérem (tepny) je rychlost ve stfedu cévy mensi nez u zily, za stejnych
podminek. Na sténach cévy je rychlost témér nulova a nejvyssi rychlosti dosahuje
uprostied. Podle typu se proudéni déli na laminarni a turbulentni. U fyziologickych
stavu je proudéni laminarni, vlivem namahy miuze kratkodobé prechézet do stavu
turbulentniho proudéni. U patologickych stavi vznikd vlivem zUzeni cév proudéni
turbulentni. Pfi jaké rychlosti dochéazi k této zméné proudéni objasnuje Reynoldsovo

¢islo.

R, = (2.5)
v ...rychlost proudéni krve
D ...pramér cévy
v ... kinematicka viskozita krve
Zmétrenim priméru cévy, prumérné rychlosti krve a dosazenim jeji viskozity se

vypocte Reynoldsovo cislo, které se u velkych cév rovna hodnoté 2320 u zizenych
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200 - 1500. Z toho vyplyva, ze u velkych cév je potieba daleko vétsi rychlost, aby se
proudéni lamindrni stalo turbulentnim nez u cév zuzenych, [4], [5].

Ultrazvukové vinéni, se krvi 8ifi rychlosti kolem 1500 m/s. Ultrazvuk o frekvenci
4 MHz mé tedy v krvi vilnovou délku 0,38 mm. Protoze velikost ¢ervenych krvinek
(7,5 pm) je mnohem mensi nez vinova délka ultrazvuku, nedochézi ke klasickému
odrazu, ale pravé rozptylu vinéni. Intenzita vinéni, ktera se vraci zpét k sondé v
disledku rozptylu, je mnohem nizsi nez intenzita, kterd by se vracela v pripadé
klasického odrazu. V pripadé, ze by ultrazvukova vina dopadala na ¢ervené krvinky;,
které se nepohybuji, byla by frekvence rozptyleného vinéni stejna jako frekvence
vlnéni vysilaného. Pohybuji-li se ovsem c¢ervené krvinky vzhledem k sondé rychlosti
v, dojde v dusledku Dopplerova jevu ke zméné frekvence rozptyleného vinéni a sonda
bude detekovat ultrazvuk o vyssi nebo nizsi frekvenci.

Pouziti Dopplerovského ultrazvuku je vSak pro nase potteby limitovano, pro-
toze je urcovana pouze axialni ¢ast pohybu, ve sméru vysilaného akustické viny.
Vysetirovana oblast je tedy zavisla na thlu, ktery svira sonda s cévou. Navic aliasing
omezuje maximalni rozsah rychlosti coz muze vést k jeho nespravnému posouzeni.
Hlavni nedostatky soucasnych dopplerovskych metod prekonava neinvazivni ultra-

zvukova metoda Spekle tracking popsana v kapitole , [6].

2.2 Harmonické zobrazeni

V konvenénim zobrazovani, ultrazvukovy systém vysila a prijimé zvukové pulsy (sig-
nély) o urcité frekvenci (obr. [2.2). Rozdil mezi vysilanym A signdlem a pfijimanym
B signalem je ten, zZe prijimany signidl ma mensi intenzitu, protoze ¢ast energie ztrati
po pruchodu tkani.

Naproti tomu v harmonickém zobrazovani prijimany signal z tkani neobsahuje
pouze vysilanou zakladni frekvenci, ale také signaly jinych frekvenci, tzv. harmo-
nické frekvence, které jsou dvojnasobkem zakladni frekvence (obr. . Ptijiméan je
kombinovany zakladni/harmonicky signal. Ultrazvukovy systém tento kombinovany
signal oddéli a poté zpracovava harmonicky signal zvlast.

Princip je néasledujici. Do tkané se vysle ultrazvukovy budici impuls ve tvaru
"idedlni"sinusoidy s dostatecné vysokou intenzitou. Tento impuls bude mit zakladni
frekvenci fy. Prijimaci ménic¢ tuto zdkladni frekvenci nedetekuje, ale detekuje harmo-
nické kmity, vzniklé v tkanovych strukturach disledkem nelinearniho siteni budiciho
impulsu. Sinusoida se po priichodu tkané zkresli a zméni své vlastnosti. Na ptiji-
macim meénici jiz nebude mit "idealni"tvar. Harmonické kmity o frekvenci 2fq jsou
nasledné obrazové zpracovany. Aby se vsak efektivné vyuzily pro vznik obrazové

informace, musi se predpokladat pouziti Sirokopasmovych ménic¢ti s dostate¢nou cit-
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Obr. 2.2: Konvené¢ni zobrazovani, [§]. Obr. 2.3: Harmonické zobrazovéni, [§].

livosti v oblasti druhé harmonické frekvence, dokonalé potlaceni odrazt v oblasti
vysilané zakladni frekvence a velky dynamicky rozsah zesileni, ¢imz se zajisti vétsi
zesileni "silnych'signali a mensi zesileni signala "slabsich'. Harmonické zobrazeni
ma tedy prinos ve zkraceni doby vysetfeni, zvyseni kontrastu a to predevsim u hure
ultrazvukem vysSetfitelnych pacientu, [7], [8].

Rychlost siteni ultrazvukové vilny ovliviiuje kromé intenzity budiciho paprsku
i vysetrovana tkan. Kdyz je tkan stlacena, rychlost zvuku roste. Jestlize je tkan
uvolnéna, rychlost zvuku klesa. Zvukové viny prochazejici télem jsou ve skutecnosti
tlakové viny. Tyto tlakové viny stlacuji a uvolniuji tkdné, kterymi prochazi (obr. .

Vysoky tlak

Komprese tkané
Veétsi rychlost

Vysoky negativni tlak
Expanze tkané
Nizsi rychlost

Obr. 2.4: Tlakova vlna, [§].

Vzhledem k tomu, Ze se rychlost zvuku prichodem tkané méni, tak dochazi
k rtznému zkresleni sinusoidy. Zkresleni je vétsi, pokud sinusoida prochazi tkéni,
(obr. . Uprostred viny je rychlost zvuku nominalni ¢y. Smérem k vrcholu viny se
rychlost zvysuje ¢o + Ac. Na dolni ¢asti viny se zvuk $ifi pomaleji ¢y — Ac. Jakmile

zvukova vlna prochazi skrz tkané, tak horni cast viny se dostava dopredu a spodni
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cast viny se tdhne smérem dozadu. Rlizné tkané tak zkresluji vinu riznymi zptisoby.
Naptiklad tuk méa tendenci narusovat vlnu mnohem vice nez svaly, jatra, ledviny
nebo tkané. V mensi mife ma i voda vlastnosti, které zpisobuji tento efekt. At se
jedna o jakoukoliv tkan, vysledna vlna obsahuje obé slozky jak zakladni frekvenci,

tak harmonickou frekvenci zptisobenou zkreslenim.

D
CO+ c

CU-D c

ZvySujici se vzdalenost

v

Obr. 2.5: Rychlost zvuku ve tkani, [§].

Je mozno si vsimnout, Ze posledni vina v obrazku je velmi podobna s vlnou
v obrazku [2.3] Stejné tak, jak lze ,rozlozit“ pribéh viny v obrézku na slozku
zakladni a harmonickou, tak je mozno ,rozlozit* i zkresleny tkanovy pribéh na tyto
dvé slozky.

Schopnost vytvareni harmonickych kmit v tkani lze pozorovat v rtizné mire v
celém ultrazvukovém poli (obr. . V blizkém poli vlna neputuje dostatecné daleko,
aby bylo zkresleni pozorovatelné jako tomu je na obrazku 2.5 Jak se vlny posouvaji
ke stfednimu poli, zkresleni vln zacind byt harmonické. Ve stfedu jsou vytvareny
harmonické viny, ale mohou byt tlumeny signalem tkané. V dalekém poli je utlum
vyssi nez generovani harmonickych vin a proto zlstava pouze zakladni signal. Nej-
veétsi efekt ma tedy generovani vin z pocatku stredniho pole, kde harmonické viny
zanikaji nejméné.

Paprsek ultrazvukového harmonického signalu se vyznacuje tim, ze je uzsi a ma
mensi boéni laloky, diky tomu roste kontrastni rozliSeni, coz je vyhoda v porovnani
s klasickym ultrazvukovym signalem. Porovnani téchto paprskii vidime na obrazku
217

Kromé toho, harmonické kmity jsou generovany uvnitt téla, takze jim staci projit
tukovou vrstvou jednou (pfi pfijmu), ne dvakrét (vysildni/pifjem), (obr. [2.8). Po-
tencialni vyhoda tohoto jevu muze byt snizena v pripadé, pokud je vysilaci paprsek
vyznamné ovlivnén pruchodem tukovou vrstvou pri vyslani ze sondy.

Harmonické signaly jsou nejvyraznéjsi v misté vyslani vin, protoze v této ob-
lasti je koncentrace energie nejvétsi. Kde je koncentrace energie vétsi, tam je vétsi
i akusticky tlak. S vyssim tlakem se rozdil mezi normalni rychlosti zvuku v tkani

a rychlosti zvuku v stlacené a uvolnéné oblasti tkani zvysuje. To je divod vétsiho
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Obr. 2.6: Ultrazvukova pole, [§].
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Obr. 2.8: Generovani harmonickych kmita, [§].

zkresleni sinusoidy a vytvareni vétstho poc¢tu harmonickych vin, [g].
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3 KONTRASTNILATKY V ULTRASONOGRA-
FII

Diagnostické zobrazovani méa dva hlavni cile — hodnoceni anatomicko/morfologic-
kych struktur a hodnoceni perfuze tkané. K dosazeni téchto cilti jsou nutné rizné
technické pristupy. Jiz tradi¢né, sonograficky B-méd je pouzivan k zobrazovani tka-
novych struktur a Doppleriv moéd je vyuzivan k hodnoceni prokrveni a krevniho
toku. Avsak Dopplerovské metody mohou zobrazovat pouze velké cévy se signaly
nad hladinou Sumu a s rychlosti proudéni nad prahovou hodnotou filtru, ktery je
pouzivan k potlaceni pohybu tkani. Velmi maly pritok objemu krve, v kapilarach
tkanového parenchymu, proto konven¢nimi Dopplerovskymi metodami nemuze byt
detekovan. Kvili tomu neni mozné méreni perfuze parenchymu klasickou sonografii.

Ultrazvukové kontrastni latky rapidné zvysuji intenzitu signalu z krve. Signal je
diky nim zesilen o vice nez 30 dB. Vyvoj kontrastnich latek zacal v devadesatych
letech a cilem bylo zvysit v obraze pomér signdl/Sum. Zvysit tedy Dopplerovsky
signal predevsim v srdec¢nich komorach nebo v cévach s pomalym pritokem. Nové
zobrazovaci technologie mély prokazat pritok krve v tkanovém parenchymu, tzv.
mikrovaskularizace tak, aby odlisily signdly krevnich derivati od signali tkanovych
a to i v neproudici krvi a v kapilarnim systému. Toho bylo dosazeno zavedenim
kontrastnich specifickych zobrazovacich metod, [9].

V ultrasonografii se jako kontrastni latky pouzivaji plynové mikrobubliny vpra-
vené do krevniho obéhu. Jsou bud volné nebo ¢astéji uzaviené do obalu z biopoly-
méru, ktery prodluzuje jejich zivotnost. Podminkou je, aby velikost téchto mikro-
bublin umoznovala jejich prichod plicnimi kapilarami a aby byly v krevnim obéhu
dostatecné stabilni. Velikost mikrobublin se pohybuje v rozmezi od 1 do 10 um,
jsou tak dostatecné malé pro prinik do systémového i portalniho fecisté. Dalsi pa-
rametr, ktery u nich hodnotime je doba, kterou jsou schopny pretrvat v krevnim
fecCisti. Dobu Ize ovlivnit pomoci stabilizacnich smési a podle nich lze sledovat i

jejich genera¢ni vyvoj, [7], [10].

3.1 Generacni vyvoj

Soucasné kontrastni latky vyuzivané v ultrasonografii spadaji do tii generaci. Ge-
nerace se lisi jak polocasem zivotnosti, tak i vlastnostmi jednotlivych latek. Prvni
generace kontrastnich latek byla limitovana, protoze neprochazela plicnim fecistém.
Aplikovana byla intravenézné pouze do tecisté zilntho nebo do dutin pravého srdce.
Do prvni generace se fadi kontrastni latky Albunex a Levovist, vyuzivajici vzduch

jako plynnou c¢ast mikrobublin. Kontrastni latky druhé generace jsou dostatecné
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malé, stalé a tedy vhodné k priniku systémovym obéhem. Po intravendzni aplikaci
zvysuji dopplerovsky signdl, pricemz jejich zobrazovaci ¢as je maximalné do péti
minut. Zastupcem druhé generace je kontrastni latka Sonovue, ktera je navrzena
tak, aby odolavala vyssimu tlaku. Zvysuje echogenitu krve a tim i celkovy pomér
signal /Sum. Tteti generace je vice echogenni i stabilni, zobrazovaci ¢as presahuje

pét minut. Zastupce této generace EchoGen, se proto vyuziva k zobrazovani perfize
myokardu. [10]

3.1.1 Sonovue

Vétsinu ultrazvukovych kontrastnich latek tvori mikrobubliny, které obsahuji sta-
bilizovany plyn. SonoVue je kontrastni latka druhé generace. Obsahuje hydrofobni
plyn namisto vzduchu (obr . Tim se vyrazné zpomaluje siteni plynu do okolni
krve, coz vede ke zvyseni stability a odolnosti vici extrémnim tlakim. V mikrobub-
liné SonoVue se nachézi plyn fluorid sirovy (SF 6), obsahuje velmi stabilni a inertni
molekuly, které nevykazuji zadnou interakci s jinymi molekulami v téle. Vzhledem
k dlouhému pretrvavani SF 6 v mikrobubling, je potfeba jen velmi malé mnozstvi
plynu (8 pl/ ml). Po opusténi mikrobubliny je SF 6 vypoustén pres plice, coz neni
v rozporu s renalni nebo jaterni exkreci. Schranka mikrobubliny SonoVue obsahuje
tenkou a flexibilni membranu z amfofilnich fosfolipidi s hydrofilnim povrchem na
vnéjsi strané (vuci krvi) a s hydrofobnim povrchem na strané vnitini (vaci plynu
SF 6). Tento stabilizovany plyn uvnitt mikrobublin, drz{ schranku flexibilni, coz ji

umoznuje snadno ménit jeji velikost a tvar.
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Obr. 3.1: Kontrastni latka Sonovue, [9].

SonoVue obsahuje mikrobubliny rtznych velikosti v rozmezi od 1 do 10 um s
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primérnou velikost 2,5 ul (obr. [3.2). Vyslednd rezonanéni frekvence (kterd zdvist
predevsim na velikosti mikrobublin) se pohybuje v rozsahu 1 - 10 M Hz (obr. ,
takze SonoVue pokryva cely rozsah frekvenci pouzivanych v ultrazvukovém zobrazo-
vani. Tak mohou byt ziskany silné kontrastné-specifické signédly veskerymi vhodnymi
sondami od nizkych po vysoké frekvence.

Mikrobubliny SonoVue jsou dostatecné velké, aby se udrzely v cévnim systému a
zarovén dostatecné malé, aby mély volny prichod skrz kapilary. Z tohoto divodu, je
SonoVue distribuovan v celém objemu krve (oproti CT a MRI kontrastnim latkam),

ale nesiti se do extracelularniho prostoru, coz umoznuje mnohem jednodussi vypocet

perfuze, [9].
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Obr. 3.2: Velikost Sonovue, [9]. Obr. 3.3: Rezonancni frekvence, [9].

3.2 Chovani kontrastnich latek

Plynova bublina, kterou prochazi ultrazvukové vinéni, se v kapaliné stava jakymsi
oscilatorem. Sténa bubliny, ktera je stile kulatd, zacne po pocateénim vychyleni
periodicky kmitat a bublina méni sviij primér. Kmitani bubliny je také spojeno
s pohybem kapaliny, ta vykonava harmonicky pohyb o velmi malych amplitudach
a kmita pouze s vlastni frekvenci. Pohyb stén bubliny lze popsat jako periodickou
zménu poloméru R, = — R.e/°! kolem stfedniho poloméru Ry, kde wy je rezonancéni
frekvence. Polomér bubliny se d& poté zapsat jako R, = Ry + R.(t) = Ry— Re?“°".
Zaporné znaménko vyjadiuje skutecnost, ze zvyseni tlaku na bublinu zptisobi zmen-
seni poloméru bubliny. Na obrazku |3.4] se nachézi bublina poloméru Ry, jejiz sténa
vykonava kmitavy pohyb s amplitudou R. Bublina je obklopena kulovou kapali-
novou obdalkou s polomérem r a tloustkou Ar, [I1].
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Obr. 3.4: Bublina poloméru Ry, [I1].

K popisu chovani bublin slouzi ti nejpouzivanéjsi pohybové rovnice Rayleigh-
Plesseta, Keller/Trillinga a Gilmora. Rayleigh-Plesset bere v ivahu idedlni plynové
bubliny v nekoneéném mnozstvi nestlacitelné kapaliny a popisuje jejich radidlni
oscilace. Keller/Trilling povazuje tuto kapalinu za stladitelnou a Gilmore pracuje
s nelinedrnim Sifenim dopadajicich zvukovych vin. Uvedené pohybové rovnice jsou
nelinearni. Jejich feseni musi byt ziskano bud pomoci linearni aproximace, pro malé
amplitudy kmitii, nebo pouzitim numerickych metod.

Vétsina mikrobublin je obalena biopolymérem nebo surfaktantem, ktery snizuje
povrchové napéti schranky, ¢imz zvysuje jejich zivotnost. Tyto zapouzdiené mik-
robubliny byly modelovany jednak Jongem a Hoffem, kteri do Rayleigh-Plessetova
vztahu zaclenili experimentélné stanovené parametry pruznosti a treni a dale Chur-
chem, ktery schranku popsal pomoci linearni visko-elastické konstitutivni rovnice. V
obou pripadech se predpokladalo, ze odezva membrany bude dominantni, pricemz
mozné propojeni mezi plynem a membrano bylo zanedbano. Potvrdilo se, ze pritom-
nost membran zvysuje rezonancni frekvenci mikrobublin v porovnani se stejnyma
bublinama bez membrany. V praxi vSak nejsou oscilace mikrobublin zdaleka symet-
rické. Ztrata symetrie mize byt zptisobena ptisobenim vnéjsich sil. Pokud membranu,
zejména mikrobublin malé velikosti, vyztuzime, ziskdme odolnéjsi kontrastni latku,
nez kdyby byla mikrobublina bez membrany. Naproti tomu jakédkoliv nehomogenita
membrany podporuje jeji nesymetrické chovani.

Mikrobubliny na ultrazvukovou tlakovou vinu reaguji expanzi a kontrakci. Pro
nizké prenasené hodnoté tlaku PRP, coz je amplituda negativniho okamzitého akus-

tického tlaku ultrazvukového paprsku, je oscilace mikrobublin harmonicka na frek-
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venci v blizkosti dopadajici ultrazvukové frekvence a mira rozpinani mikrobublin je
umeérna prenasenému PRP. V horni ¢asti obrazku vidime miru rozpinani, veli-
kost krivek je pfimo umérnd velikosti PRP jak pro 30 tak i 60kPa. Pro tyto velmi
nizké hodnoty ma oscilace témér sinusovy pribéh.

Se zvysujicim PRP, se rozsah rozpinani a rychlost kolapsu mikrobublin pod-
statné zvysi, pricemz oscilace mikrobublin ma nelinedrni pribéh. Nelinedrni povaha
oscilujicich mikrobublin je zobrazena v dolni ¢asti obrazku [3.5] Dvojnasobné zesileni
prenaseného tlaku PRP ze 150 na 300 k£ Pa zvysi velikost piku a rozsah rozpinani vice
nez 2, 5z. Pro tyto vyssi hodnoty prenaseného PRP neni pribéh sinusovy, dochazi
k vétsimu rozpinani a tim padem nasleduje rychlejsi kolaps. V disledku toho obsa-
huji frekvencni spektra mikrobublin nasobky, v nékterych pripadech i vice nasobky
prenasené frekvence. Tyto harmonické ozvény se pouzivaji k detekci pritomnosti mi-
krobublin v téle. Rozsah expanze mikrobublin i jejich kolaps zavisi na ultrazvukovém
poli, [12].
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Obr. 3.5: Reakce mikrobubliny na hodnotu PRP, [12].

Pokud je hodnota PRP kolem 300 kPa dochazi k destrukci mikrobublin béhem
pulzu. Vlivem ultrazvuku dochazi v jadru mikrobubliny k difuzi plynu a stépeni,
leva cast obrazku [3.6] Odezvy vzniklé oscilaci a destrukei mikrobublin prokazuji

zvySenou stfedni frekvenci a snizenou echo amplitudu, prava ¢ast obrazku
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Obr. 3.6: Stépeni a odezva mikrobubliny, [12].

3.3 Zobrazovaci techniky pro kontrastni latky

Historicky prvni v praxi pouzivanou metodou vyuzivajici echokontrastnich latek byla
metoda kontrastniho harmonického zobrazeni. Ultrazvukové viny se v tomto pripadé
neodrazi pouze od tkanovych struktur nebo proudicich krevnich elementi, ale také
od mikrobublin, které se stavaji v zavislosti na své velikosti a nékterych dalsich fy-
zikalnich vlastnostech zdrojem rezonancéniho vinéni. V konvenénim zobrazovani se
diky rozdilnym akustickym impedancim puls odrazi od rozhrani mezi bublinou a
generovani harmonickych signalii s dvakrat vyssi frekvenci oproti ptivodnimu ori-
gindlnfmu ultrazvukovému pulsu (obr. 3.7)). V zachyceném akustickém spektru pak
vedle zakladni vysilané frekvence nachazime i zretelny vrchol v oblasti druhé har-
monické frekvence. Sirokopasmové ménice jsou schopny tyto harmonické kmitocty
zachytit a vyuzit ke zkvalitnéni dopplerovského zobrazeni. Mizeme tedy tict, Ze se
jedné o metodu harmonického zobrazeni, ovsem s pouzitim kontrastnich latek, které
zvysuji diagnostickou kvalitu obrazu. Prijimany signal z téla je intenzivnéjsi a ma
dvakrat vyssi frekvenci v mistech vyskytu bublin. Tim tedy harmonicky signal ul-
trazvukového systému miuze vytvaret vysoko-kontrastni snimky, které jsou relativné
maélo rusené v porovnani s konvenénim zobrazovanim, [7], [§].

Chovéani echokontrastnich latek v organismu zavisi jednak na energii zobrazova-
ciho ultrazvukového impulsu a jednak na samotném druhu kontrastni latky. Jsou
unikatni v tom, zZe je lze modifikovat podle potiebného zobrazeni. Energie ultra-
zvukového impulsu se uré¢uje hodnotou mechanického indexu (obr. . Mechanicky
index (MI) je relativnim ukazatelem mozného vzniku kolapsové kavitace a je defino-
van jako pomér negativni amplitudy akustického tlaku a druhé odmocniny pouzitého
ultrazvukového kmitoctu. Pif nizké energii (MI = 0,2) mikrobubliny ultrazvukové

impulsy jen odrézeji. Pii stfedni energii (MI = 0,2-1,0) se mikrobubliny dostavaji
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Obr. 3.7: Generovani druhé harmonické, [§].

R

do rezonance s frekvenci dopadajicich ultrazvukovych impulst. Pti vysoké energii
(MI = 1,0) zacinaji oscilace mikrobublin silit, dochazi k poskozeni membrany a zni-
¢eni mikrobubliny. Vyhodou flexibilni membrany mikrobubliny SonoVue je, Ze tato
kmitani zac¢inaji pti nizkych akustickych tlacich, coz je daleko pod destrukénim pra-
hem. To ma ten nasledek, ze mikrobubliny osciluji plynule, aniz by byly zniceny, v
sirokém spektru akustickych tlaku, [7], [9].
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Obr. 3.8: Mechanicky index, [9].

3.3.1 Dynamicka odezva

Diky své dynamické odezvé jsou mikrobubliny vhodné pro pouziti v ultrazvukovém
poli. V diisledku jejich stlacitelnosti, po dopadu ultrazvukovych pulsti, podstupuji
objemové oscilace a diky tomu rozptyli mnohem vice energie, nez tuha bublina stejné
velikosti, (obr. . V zavislosti na intenzité aplikovaného akustického pole a pa-

rametrech mikrobublin, mohou byt oscilace linedrni nebo nelinedrni a rozptyleny
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signal muze obsahovat jak zakladni frekvenci, tak i frekvence harmonické. Jak je
uvedeno vyse, harmonické slozky jsou pro nas uzitecné, protoze diky nim miizeme
odlisit kontrastni latku od zbytku tkani. Pro zobrazovani mohou byt rovnéz pouzity
i slozky ultra-harmonické a sub-harmonické, (obr. [3.10).

Zikladni
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[ I.E 20 Ultraharmonické
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Obr. 3.9: Komprese, expanze, [9]. Obr. 3.10: Rozsah frekvenci, [9].
) 7 )

Druha harmonickéd komponenta z odezvy mikrobublin jiz byla pomérné siroce
vyuzivana, ale jsou zde dalsi zajimavé ¢asti z rozptyleného signalu. Za spravnych
podminek tlaku a frekvence, se bubliny rozptyli na subharmonické (niz$i harmo-
nické) frekvence, obvykle polovina ozarovaci frekvence. Zatimco nékteré tkané se
mohou rozptylit pomérné silné na druhé harmonické, tak rozptyl subharmonické
casti je obvykle zanedbatelny. Proto je rozliSovani mezi odezvou mikrobubliny a
tkanovou odezvou snazsi. Prostorové rozliseni na nizsich harmonickych je v soucas-
nosti omezené, jsou kladeny pozadavky pro tzkopasmové ozarovaci signaly. Kromé
nizsich harmonickych mitize odezva mikrobublin obsahovat také ultra-harmonické

slozky (celo¢iselné nasobky ozafovaci frekvence), [13].

3.3.2 Destrukce kontrastnich latek

Mozné poskozeni tkani béhem ultrazvukového vysetieni je spojeno s dvéma hlavnimi
faktory: tepelnym a mechanickym. Tepelny faktor predstavuje ohfev tkdné béhem
vysetfeni. Mechanicky faktor predstavuje moznost poskozeni tkané ultrazvukovou
kavitaci. Rozumime ji vznik bublin v podtlakové fazi ultrazvukové viny a miize
nastat pri urcité hladiné ultrazvukové intenzity. Riziko vzniku kavitace se zvysuje
aplikaci echokontrastnich latek, [7].

Rozsitovani a nasledné stépeni lipidové schranky zavisi jednak na priméru mi-

krobublin, tlaku PRP a také na ultrazvukovém pulsu, jeho amplitude, frekvenci a
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tazi. Zvysovanim PRP a snizovanim frekvence roste pravdépodobnost stépeni mi-
krobubliny. Tenka vrstva lipidi se béhem komprese zdvojnasobi a naopak béhem

expanze zustanou na mikrobubliné nechranéné oblasti.
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Obr. 3.11: Expanze mikrobubliny v zévislosti na frekvenci a tlaku, [12].

Leva cast obrazku [3.11] potvrzuje, ze se zvysSujicim se tlakem, roste expanze
mikrobublin, pricemz mira roztazeni je pfimo zavisla na praméru mikrobubliny.
Na pravé ¢ésti obrazku [3.11] si lze vSimnout, Ze se snizujici se frekvenci roste mira

roztazeni mikrobubliny a to tim vice, ¢im je prumér mikrobubliny mensi, [12].

3.4 Déleni technik podle mechanického indexu

Na zékladé tohoto chovani mikrobublin existuji dvé obecné strategie pro kontrastni-
specifické zobrazovani. Jedna se o statické, destruktivni zobrazovani nazyvané jako
technika s vysokym mechanickym indexem (MI) a kontinudlni nedestruktivni zob-
razovani nazyvané jako technika s nizkym MI. Diky svym fyzikalné-chemickym cha-
rakteristikam je SonoVue optimalni pro techniku s nizkym MI, coz umoznuje hodno-
ceni vysledkl v redlném case. V zavislosti na daném zarizeni a pouzivaném softwaru,
kontrastné-specificky signal mtize byt ziskan pii velmi nizkych akustickych tlacich

(MI < 0.1), takze je destrukce mikrobublin minimalizovéna, [9].

3.4.1 Technika s vysokym mechanickym indexem

Technika destrukce signalu s vysokym mechanickym indexem je oznacovana také
jako stimulovand akustickd emise (SAE). Destrukci mikrobublin vysokym mechanic-

kym indexem vznikaji i specifické signaly v sirokém rozsahu frekvenci. Tyto signaly
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jsou jen velmi prechodné, protoze mikrobubliny jsou zni¢eny béhem nékolika mili-
sekund. SAE je velmi citlivdi metoda, kterd umoznuje zobrazovani bez kontrastné-
specifického zobrazovaciho softwaru, a to pomoci konvenéné pouzivaného barevného
Dopplerova modu. Nicméné kontinudlni (dynamické zobrazovani) hodnoceni paren-

chymu neni mozné, protoze se jedna o destruktivni metodu, [7].

3.4.2 Technika s nizkym mechanickym indexem

Techniky s nizkym MI vyuzivaji nelinedarni povahu mikrobublin a pracuji s nizkou
amplitudou pulsii. Vyvijely se s prichodem novych typi mikrobublin, které obsa-
Vyhodou novych generaci mikrobublin je jejich delsi zZivotnost, coz umoznuje pozoro-
vani mnohem delsi dobu. Hlavni vyhodou technik s nizkym MI je vzhledem k nizkym
amplitudam pulst delsi Zivotnost mikrobublin, nejsou zni¢eny tak snadno, coz umoz-
nuje kontinudlni sledovani snimk v redlném case. Vyuziva se jednak detekce signélu
druhé harmonické a to u metody pulsni inverze nebo také detekce zakladnich slozek
u metody amplitudové modulace. Hlavni nevyhodou technik s nizkym MI je jejich

mensi citlivost (dynamicky rozsah) oproti metoddm s vysokym MI, [14].

Pulsni inverze - PI

Velmi casta technika, kterd zachovava axialni rozliSeni a je schopna oddéleni za-
kladnich od druhych harmonickych komponent, avSak na tikor snimkové frekvence.
Kratké pulsy, typicky pouzivané v B-modu, jsou prenaseny s prubéhem druhého
pulsu a jsou inverzni k prvnimu pulsu, (obr. . Kladné pilviny prvniho pulsu
jsou nahrazeny negativnimi pulvlnami stejného tvaru a velikosti druhého pulsu.
Odezvy obou pulst se nasledné se¢tou a vysledna sectend suma se pouzije k urceni
urovneé sedi.

Druha odezva sekvence je linearné rozptylena, pochazi z tkané a je inverzni k
prvni odezvé sekvence. Po secteni obou odezev sekvence se tedy tkanové linearni
odezvy vyrusi. Pokud je rozptyl nelinearni, jako je tomu v ptipadé mikrobublin, dvé
sekvence se zcela nevyrusi a zustéava zbytkovy signal, (obr. .

Invertovany vysilaci impuls zpusobi, Ze zékladni prubéh (a vSechny harmonické
lichého taddu) odezvy je invertovan, ale druhy prubéh odezvy jiz ne. Se¢tenim dvou
odezev se potlaci zakladni a liché harmonické odezvy a zdvojnésobuje se velikost
druhé a dalsich sudych harmonickych. Technika pulsni inverze tak poskytuje ruseni
zakladnich a lichych frekvenci, ale zachovava a zesiluje druhé harmonické slozky.
Vyhodou metody pulsni inverze je, Ze nezalezi na prekryvu spektra mezi zakladni a
druhou harmonickou (obr. . 7 toho diuvodu neni potieba omezeni rychlosti a

prenosového spektra do spodni poloviny frekvenéniho rozsahu snimace. To umoznuje
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Obr. 3.12: Pulsni inverze, [14].

pouziti kratkych pulsii, pomoci nichz muze byt dosazeno dobrého axialniho rozliseni.
Slabé odezvy mikrobubliny o vysokych frekvencich ze zakladniho spektra tkanovych
odezev jsou eliminovany a nizké frekvence jsou zachovany, ¢imz se zvysuje intenzita
signalu. Nevyhoda metody je ve snizeni snimkové frekvence kviili potfebé dvakrat
sledovat jednotlivé pulsy, [14].
Energie .. o
Ucinnost menice

Sirokopdsmové i Sirokopdsmové

vysilané N\ [ " spektrum druhé
spektrum =\ - harmenické

f of Frekvence >

Obr. 3.13: Prekryv spektra, [14].

Pulsni inverze se tremi prenosy - Power Pulse inversion

Tkanovy kontrast vytvoren pulsni inverzi je omezen jakymkoliv pohybem tkané mezi
dvéma prenosy, jak je popsano v predeslé kapitole. Pii pohybu tkané, potom pozice
druhé odezvy nebude odpovidat prvni odezvé a nedojde k dokonalému potlaceni za-
kladnich slozek. Pulsni inverze se tfemi prenosy popisuje interakce signali se stiidave
invertovanymi pulsy, které mohou vyrazné snizit tc¢inek tkanového pohybu.

Utinek tkaniového pohybu se snizi se¢tenim prvni a tfeti odezvy, nasledné se tato
suma vydéli dvéma a jejich vysledek se pricte k druhé odezvé. Jestlize je rychlost

(pohyb) tkané mald, fazovy rozdil mezi prvnim a tfetim pulsem je mensi, a to o
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méné nez 30f. Prumérnéd odezva se priblizuje jedné poloviné fazového posunu (obr.
, coz odpovida vracenému imaginarnimu pulsu prenasenému uprostied mezi
dvéma redlnymi pulsy. Za predpokladu, ze rychlost (pohyb) tkéné je konstantni,
pozice kteréhokoliv tkanového rozhrani bude v daném okamziku stejnd, jako kdyz
se prenasi druhy redlny puls. Tedy pozice danych tkanovych odezev v priamérné
odezvé se bude shodovat s redlnou sekvenci druhého pulsu (obr. a tim je
problém pohybu tkané vyresen. Pokud jde o metodu dvou pulst, prictenim priameérné
odezvy z dvou neinvertovanych pulsu k redlné sekvenci druhého invertovaného pulsu

se potlaci linedrni tkariové odezvy, ale nezrusi se odezvy mikrobublin, [14].

H\ If/_\ ,-’,_\
'\_} tas —
4[e +e.)

/\f o
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Obr. 3.14: Pulsni inverze se tfemi Obr. 3.15: Pulsni inverze se tremi

prenosy - fazovy posun, [14]. pfenosy, [14].

Amplitudova modulace - AM

U této metody je amplituda odezvy mikrobubliny primo zavisla na amplitudé prena-
seného pulsu. V pripadé opakujicich se frekvenc¢nich pulst nebo pii dlouhém pulsu
muze byt amplitudova modulace vysoka, ikdyz amplituda prenaseného pulsu je
nizka.

V nejjednodussim pripadé technika zahrnuje prenos dvou pulsi s ruznou am-
plitudou za vzniku dvou vyslednych odezev. V klasickém pripadé, kdy amplituda
druhého pulsu je dvojnasobna oproti prvnimu, je prvni odezva zesilena faktorem
vzniklym odectenim dvou predeslych druhych odezev. Druha odezva bude identicka
s prvni, akorat bude mit dvojnasobnou amplitudu, coz ma za nasledek eliminaci
odezev pevné tkané. Neplati to ale u nelinedrniho rozptyleni mikrobublin, kde ode-

zvy vytvorené z dvou pulstt budou naruseny v rtizné mire, takze amplitudy druhych

28



odezev budou mensi nez dvojnasobek prvni odezvy. Po jejich odecteni zlstava zbyt-
kovy nelinearni signal z mikrobubliny, ktery obsahuje slozky zakladni i harmonické
frekvence.
Techniky amplitudové modulace oproti pulsni inverzi, ktera detekovala druhé
harmonické, vyuzivaji zakladni slozku odezvy mikrobubliny a to z téchto divodii:
e Odezva zédkladni slozky ma mnohem vétsi energii nez jakakoliv jind harmonicka
slozka
o Odezvy zakladnich slozek nizsich frekvenci trpi mnohem mensim tdtlumem pri
navratu skrz tkan k prijimaci nez harmonické slozky
o Efektivita ménice (prijimace) je vétsi, protoze stfedni frekvence odpovidé za-
kladni, zatimco u detekce druhé harmonické je prenasena zakladni i druha
harmonickd, kterd je méné efektivni
o Tkanové signaly druhé harmonické mitizou byt bezpecné potlaceny, aniz by
byly potlaceny signaly mikrobubliny
Popisovana jednoduchd metoda ma dva omezeni. Za prvé, pohyb tkani mezi
prenosy snizuje vykon, protoze prislusné odezvy nejsou pri odecéitani na stejnych
pozicich. Druhé omezeni spoc¢iva ve slozitosti vytvorit dva pulsy tak, aby jeden z
nich mél presné dvakrat vyssi amplitudu. Oba omezeni lze Tesit "trojitym skenova-
nim' (interrogating the scan line three times).
Na prvky vysilaci apertury se aplikuji piky stejného napéti tak, ze jedna polovina
prvki je pouzita pro prvni puls, druhé polovina pro tiet{ puls, (obr. a vsechny
prvky jsou pouzity pro puls druhy. Princip je v odecteni druhé odezvy od souctu

prvni a tfeti odezvy.

— Vysilaci —
apertura

Prvni pienos pulsu

LI

Druhy pienos pulsu

Treti pienos pulsu

Obr. 3.16: Amplitudova modulace s tfemi pulsy, [14].

Prvky a paprsky vytvatejici zpozdéni pro prvni a tfeti prenos jsou stejné jako
ty, co se pouzivajl pro druhy prenos. Znamena to, ze efektivni tvar paprsku pou-

zivany pro vytvoreni souctu prvni a tieti odezvy je identicky s tim, ktery vytvari
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druhou odezvu. U stacionarnich linearnich rozptyli soucet odezev z dvou polovic-
nich amplitud prenasenych pulsii, dava stejny vysledek, jako z prenosu pulsu o jedné
celé amplitudé. U nelinearniho rozptyleni bude soucet odezev vétsi nez ten, ktery
bychom ziskali z pulsu o jedné celé amplitudé. Odectenim druhé odezvy od souctu
prvni a treti odezvy ziskdme nulové tkanové odezvy, pricemz odezvy mikrobublin
jsou zachovany.

Aplikaci trech pulsi dojde ke korekci jednotného pohybu tkané podobnym zpt-
sobem jako u inverznich metod. Jestlize pohyby tkani mezi prvnim a tretim pulsem
jsou mnohem mensi nez vinova délka, potom soucet odezvy prvniho a tretiho pulsu
vytvari dvojnasobnou amplitudu blizici se odezvé druhého pulsu, ktery byl ziskan v
dobé mezi prvnimi a tfetimi prenosy, (obr. . Pokud se rychlosti (pohyb) tkéani
nelisi, budou jejich pozice stejné jako v case druhého pulsu. Odec¢tenim druhé ode-
zvy od souctu prvni a treti se odstrani tkanové odezvy, ale zachova se zbytkovy
signal predstavujici odezvy mikrobublin. Jsou tak kompenzovany uc¢inky pomalého

stabilnfho pohybu. V pripadé, ze rychlost se v ¢ase méni je potieba vice pulsa, [14].
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Obr. 3.17: Amplitudovd modulace se tfemi pulsy, [14].
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4 SPEKLE TRACKING

Spekle tracking je neinvazivni ultrazvukova metoda prekonédvajici hlavni nedostatky
soucasnych dopplerovskych metod. Dopplerovsky ultrazvuk je velmi rozsiteny k zob-
razovani prutoku krve a snimani pohybu tkané. Jeho pouziti je vSak limitovano v
kvantifikaci pouze axidlni ¢asti pohybu, ve sméru vysilané akustické vlny, ¢imz se
metoda stava zavislou na insona¢nim thlu. Navic vznik aliasingu omezuje maximalni
rozsah rychlosti, coz vede k nespravnému posouzeni rychlosti.

Metody spekle tracking vyuzivajici dopplerovského zobrazovani prekonaly tato
omezeni sledovanim zpétné odrazenych vin od krve ¢i tkané. Spekle vzory jako je
krev nebo tkanovy pohyb zustavaji témeér konstantni a diky tomu mohou byt pozo-
rovany pomoci odpovidajicich ,matching” technik, které mohou pracovat v jedné,
dvou nebo trech dimenzich v zavislosti na dostupnych ultrazvukovych datech. Jednéa
se o techniky optického toku slouzici predevsim k posouzeni globdlni a regionélni
deformace myokardu, nezavisle na translacnich pohybech a insona¢nim dopplerov-
ském 1hlu nebo o block-matching algoritmy, pomoci kterych se hodnoti priitok krve
a ziskavaji informace ohledné elasticity tkané, [2], [3], [6].

Cilem spekle tracking je identifikace co mozné nejjednodussiho a snadno vysetii-
telného parametru s dobrou reprodukovatelnosti. Hledaji se univerzalné pouzitelné
echokardiografické metody, které by detailné a zaroven komplexné identifikovaly kon-
krétni fyziologické funkce myokardu jednotlivych srdecnich oddili nezavisle na sub-
jektivnim hodnoceni vysetiujiciho a insona¢nim dopplerovském thlu. Pozadujeme,

aby byla metoda co nejlépe reprodukovatelnd a srovnatelnd s jinymi metodami, [2].

4.1 Klasifikace metod optického toku

Metody spekle tracking, jakozto metody optického toku lze klasifikovat do trech
hlavnich skupin. Prvni skupinou jsou diferen¢ni techniky nebo také gradientni me-
tody zalozené na predpokladu, ze jas vyhledavaného vzoru je neménny a rychlost
je vypocitana z derivaci casoprostorovych intenzit. Diferen¢ni techniky jsou velmi
citlivé na Sum v obraze, protoze ten podminku neménného jasu porusuje. Podavaji
vsak dobré vysledky pri praci s kvalitnimi snimky, které nejsou obohacené Sumem.

Druha skupina pouzivanych metod je zalozena na frekvencnich technikach. K
odhadu optického toku z ultrazvukovych snimkt je nejpouzivanéjsi fazova metoda,
k realizaci vyuzivajici filtry. Odezva filtrii je vyhovujici pouze pro urcity rozsah
rychlosti, coz je nevyhoda metod zalozenych na filtrech. Je velmi obtizné navrhnout
optimalni filtry nastavené na rozsah rychlosti srde¢niho pohybu méniciho se v pru-
béhu srdecniho cyklu. Vyhoda metody spociva ve fazovych informacich, diky nimz

se stava robustni k ttlumovym artefakttiim.
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Treti skupinou k odhadu pohybu jsou techniky block-matching podrobnéji po-

psané nize, [15].

4.1.1 Block-matching

Techniky block-matching definuji rychlost jako posun, ktery zajisti nejlepsi shodu
mezi obrazovymi vzory v ruznych casech. Zakladnimi predpoklady jsou priblizné
konstantni vzorky a lokalni textura obsahujici dostatecné jednoznacnou informaci.
Nejlepsi shody je dosazeno maximalizaci miry podobnosti. K odhadu hustého toku
proudéni se tyto metody prilis nehodi, jsou vypocetné narocné. Naopak jsou zvlaste
vhodné v pripadé, jestlize odhad proudéni probihd pouze v ur¢itém misté, napriklad
na srdecni sténé. Mezi block-matching techniky spadaji algoritmy normalizované a
nenormalizované korelace k detekci pohybu v konvenénim ultrazvuku, suma diferenc-
nich rozdila a také jeji vylepsend metoda, jejimz zakladem je Singhiiv algoritmus,
[15], [16].

Obrézek znazornuje geometrii hledaného vzoru ve 2D spekle tracking. V
prvnim sniméni (akvizici) I; je ur¢eno malé jadro oblasti (kernel region), které je
nésledné sledovéano uvniti vétsi vyhledévaci oblasti (search region) dalsiho snimani
I5. Velikost jadra urcuje prostorové rozliseni rychlosti, pricemz velikost vyhledavaci
oblasti vzhledem k velikosti jadra urcuje rozsah rychlosti. Nejlepsi shody jadra uvnitt
vyhledavaci oblasti urcuje vektor pohybu. Nejlepsi shoda mezi oblasti jadra a hledani
je urc¢ena pomoci vzoru hledani na vSech moznych mistech. Misto s nejlepsi shodou
je urceno vektorem pohybu pro konkrétni jadro. Vypoctem 2D vektoru rychlosti
se ur¢i doba mezi ziskanim jadra a ziskanim vyhledévaci oblasti. Pokud je vektor
vypocitan pro vice malych jader skrz celou oblast zajmu, tak vznikne vektorova
mapa rychlosti. Takto je mozno posuzovat casové zmény rychlosti podobné jako u

Dopplerovského méteni, avsak metody spekle tracking jsou nezavislé na insonac¢nim
thlu, [6].

Matching-based tracking

Méjme dvé oblasti I; a I, které spolu sousedi. Definujeme okno W (%) okolo bodu z v
oblasti I1 a podobné okno W (Z —i—(f), které je posunuto o celociselny pocet pixelt d v
hledaném prostoru I5. Vektor pohybu d je ziskan posunem, ktery odpovida minimu
hodnoty z funkce vzdéalenosti dist mezi intenzitou vzorkl ve dvou odpovidajicich

oknech:

dist = f(W, W'(d)). (4.1)

Hodnoti se dvé rizné funkce vzdélenosti, a to normalizovana suma c¢tverci N.SSD:
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Obr. 4.1: Geometrie 2D tracking, [6].
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X (hx+iy+j)- ¥ (b@+itds,y+j+dy))
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Nulova stredni normalizovana cross-korelace ZNC'C' se spocte:

N/2

ZN/ (Li(x+i,y+)) _I_l)(IQ(x+i+dxay+j+dy) — -7_2)
= ij=—N/2

ZNCC(#,d) = “= 7 - ,
Y (h(z+iy+i) X (Lle+itdy,y+j+dy))
i,j=—N/2 i,j=—N/2

(4.3)
kde I; predstavuje stupen Sedi oblasti I v korelaénim jadru. I; je oblast jadra, I,
oblast vyhledavéani, d, a d, pfedstavuji soufadnice zkusebni oblasti v I. Vektory jsou
schopny urcit velikost a smér rychlosti méreného prutoku krve. Jako méritko stupné
sedi pouzivame pomeér mezi minimalni hodnotou NSSD ku prumérné vzdalenosti v

hledaném prostoru Is.

min ;. (NSSD(Z,d)
£)=1- des__ — 4.4
Q) R (4.4
¢im vice se hodnota @) blizi jedné, tim je korelace kvalitnéjsi a oblasti jsou si podob-

néjsi, [6].
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Podvzorkovani snimku

K redukci vypocetniho ¢asu se snimky podvzorkovavaji faktorem z dvou predeslych
aplikovanych korelaci. Pfed podvzorkovanim se aplikuje na snimky kubicky B-spline
filtr, ktery prakticky eliminuje artefakty, aby nedoslo ke zhorseni kvality obrazu dii-
sledkem aliasingu. Nevyhodou B-spline filtru je rozmazani snimku pfi vicenasobném

zvétsovani, [6].

Prostorové prumérovani

Tvar regionu zajmu je stejny pro vsechny sekvence snimku. Pro cely region se pocita
pouze jedna globalni hodnota vektoru pohybu. Uvniti regionu pocitame lokalni vek-
tory pohybu pro ¢tyti stejné prolozené body a z nich vytvarime pramérny globalni
vektor pohybu. Kazdy vektor ma svou vahu vyjadienou faktorem , duvérnosti“ Q(x)
z vypoctu NSSD, [6].

Singhs (Singhav) algoritmus

Singhtiv algoritmus je mnohem komplexnéjsi oproti predeslé metodé, avsak z technik
block-matching vychézi. Pohyb pocité ze tfech po sobé jdoucich snimku im(—1),im(0)
a im(1), ¢imz minimalizuje vzdalenost, omezuje pohyb a vysledkem je zvysSena hlad-
kost subpixelu. K vypoctu vyuziva rovnice NSSD (normalizovand suma ¢tverct)
nebo ZNCC' (normalizovand cross-korelace) pouZivanych jiz v technice Matching-
based tracking, [16].

NSSDs(Z,d, im(—1),im(0),im(1)) =
= NSSD(Z,d,im(—1),im(0)) + NSSD(Z,d,im(0),im(1)),  (4.5)

kde NSSD pro dva snimky je definovdno ze vztahu
Vahova funkce je pocitdna z NSSD hodnot:

R(f,@ — e—k(:ﬁ')NSSD(f )7 (46)

kde

k(Z) = —In(0.95) /min(NSSDs(Z, d,im(—1),im(0),im(1))). (4.7)

Posun subpixelu se pak ziska z:

=500 (4.8)
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Kvalitnéjsich vysledki lze dosdhnout zavedenim podobnostniho kritéria, které
bere v tivahu multiplikativni Rayleigh Sum vyskytujici se v obraze. Predpoklada se,
ze rozlozeni sSumu je v obou blocich (oblastech) stejné, ale v ultrazvukovych snim-
cich tomu tak neni. Utlumem ultrazvukovych vin vznikaji nehomogenity ve snimku
homogenni tkané. Zisk a kompenzace bo¢niho zesileni jsou na tkani nezavislé. Jsou
konstantni na daném misté akvizice a zcela itlum nekompenzuji, ale vzhledem k
velké dynamice naptiklad stény myokardu se zisk a kompenzace boc¢niho zesileni
budou liSit pro rizné tkané v ruznych snimcich sekvence. Proto se pred vypoctem
podobnostniho kritéria provadi normalizace intenzity a to tak, ze alespon dva bloky
dat maji stejny primeér a rozptyl. Piivodni intenzity jsou pfeménény do novych hod-
not odec¢tenim stredni hodnoty a vydélenim smérodatnou odchylkou hodnot intenzit
v bloku.

Nyni je definovdno podobnostni kritérium a pro vypocet odhadu rychlosti (po-
hybu) se opét vyuziji techniky block-matching. Vzhledem ke zndmému problému
clony (zptsobujici multi-modélni odezvu) se vyuzije k vypoctu vztah . Predpo-
kladem jsou dva po sobé jdouci snimky x a y realizované do dvou nahodnych promén-
nych X a Y. Blok z; = {z;j,7 = 1...A} v x odpovida bloku yi = {y;7,j =1...A}
v y a vektor posunuti je oznacovan jako v;. Index ¢ je index vSech moznych bloki a j
je index pixelt v bloku. Vzhledem k uvedenému zapisu maximalni pravdépodobnost
odhadu vektoru posunuti v; je ddna:

ML

v; T =arg rrgaxp(xilyi,vz-), (4.9)

)

kde pravdépodobnostni funkce hustoty (pdf) zavisi na modelu sumu. Uvedend rov-
nice predpoklada ,bily* Sum jako odhad rychlosti bloku ¢, ktery je nezavisly na
zbyvajicim poli posunuti.

Tak lze obnovit pouze slozku rychlosti obvyklou pro okrajové intenzity. Uplny
odhad rychlosti lze vypocitat z regionti nebo ,,zajmovych boda“, které netrpi clono-
vymi problémy tak jako okraje. Navic vektor posunu je diskretizovan, protoze oblast
vyhledavani (search region) je diskrétni a tim padem i pfesnost je omezena diskre-
tizaci. Chceme-li ziskat spolehlivé odhady, musime zahrnout omezeni rychlostniho
pole a vhodné opattfeni spolehlivosti. Singhntv pristup bere v potaz tyto opatieni
spolu s pravdépodobnostnim ramcem zalozeném na odhadech ptidruzenych chyb.

V prvnim kroku, okno W, (oblast jadra) ve tvaru ¢tverce o délce hrany 2n + 1
se nachazi okolo stfedu pixelu (x, y) prvniho snimku. Vyhleddvaci okno Wy a délce
hrany 2N + 1 se nachazi v druhém snimku okolo pozice odpovidajiciho stredu pixelu
(x, y) druhého snimku. Velikost okna W zavisi na predpoklddaném maximalnim
posunu mezi dvéma po sobé jdoucimi snimky.

Intenzity pixel oblasti W, prvniho snimku jsou porovnavany se vSemi moznymi
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pozicemi vyhledavaci oblasti Wy s pouzitim podobnostniho kritéria. Je ziskdna hod-
nota E.(u,v) pro jednotlivd posunuti (u,v). Proto se v prvnim kroku zalozeném na
zachovani informaci podobnostnich hodnot pouzivaji podobnostni hodnoty E,. v za-
vislosti na pravdépodobnostni hmotnostni (mass) funkci k vypoétu odezvy R., jejiz
hodnota pro jednotlivé pozice ve vyhledavacim okné predstavuje pravdépodobnost
odpovidajiciho posunuti. Singhtuv algoritmus vyuziva NSSD (normalizovana suma
¢tverci) jako podobnostni kritérium a nasledujici funkei jako pravdépodobnostni

funkci hustoty:

1
R.(u,v) = Zexp{—kEc(u,v)} — N <wu,v <N, (4.10)

kde Z obsahuje vsechny pravdépodobnostni sumy a parametr k& kvili vypocetni na-
rocnosti je vybiran v kazdé pozici tak, ze maximalni citlivost v okné Wy se blizi

hodnoté jedna. Singh pak urcuje odhad rychlosti jako stfedni hodnotu pravdépo-
ve— [ U] = [ TuXwBelwvju ) (4.11)
Ve Zu Zv RC(U, U)U

(v — VC)T ST

c

dobnostni funkce:

a pridruzené chyby z:

Hv—ve), (4.12)

kde S. je kovarian¢ni matice dana:

5. ( S Relt,0)(u —1e)* Ty Relw0) (= ue) (0 — ve) ) s
Eu,v RC(“’ U)(u - uC) (U - UC) Zu,v Rc(“? U)(U - UC)2

Dalsi odhad rychlosti mtze byt ziskdn pomoci sousednich informaci. Jinymi slovy,
je nepravdépodobné, Ze by rychlost kazdého pixeli byla zcela nezavisla na rychlosti
sousednich pixeli. Za predpokladu, ze byla odhadnuta rychlost kazdého pixelu v ma-
1ém sousedstvi W, tak rychlost kazdého pixelu miize byt upfesnéna pomoci rychlosti
losti vzdalenych pixeli. Z toho divodu jsou vahy prifazeny rychlostem vypoctenym
pro sousedni pixely a vaha klesd s rostouci vzdalenosti od centralniho pixelu (v tomto
pripadé se pouzivaji 2D Gaussian masky v okné W), o velikosti (2w + 1)(2w + 1)).
Tyto véhy lze interpretovat jako pravdépodobnost funkce R, (u;,v;), kde i je index
pixeld v okné W),. Stejnym zptsobem jako u zachovani informaci je ziskan odhad
druhé rychlosti v, = (u,,v,)T, ktery je spojovan s kovarian¢ni matici S,,.

Suma zachovanych (conversation) a sousednich chyb predstavuje celkovou chybu
odhadu rychlosti:
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E2WV)=(v—-ve) STt (v=ve)+ (v—vn) S (v —vy). (4.14)

c

Optimalni rychlost je ta, ktera minimalizuje tuto chybu a lze ji ziskat nastavenim

gradientni chyby s ohledem na nulové v:

V=[St S e + S vl - (4.15)

Protoze v, a S, jsou odvozeny za predpokladu predem znamych rychlosti jednot-
livych sousednich pixelt, je rovnice feSena v itera¢nim procesu s pocatecnimi
hodnotami rychlosti prevzatymi ze samotnych zachovanych informaci (conservation

information):

V= v,

{ 9= (84 (7)1 S e+ (S7) ) } -
Kontrolou, aby energeticka funkce byla co nejmensi se zjisti, ze parametr k
hraje dilezitou roli, protoze kovarian¢ni matice S, je velmi zavisla na jeho hodnoteé.
Parametr k ovliviiuje mnozstvi zachovanych (conservation) informaci v celkové ener-
gii a tim i mnozstvi v., které bude upraveno pomoci sousednich informaci. Hodnota
k se odhaduje na kazdé pozici pixelu a predpoklad4 se, ze iprava (regularizace) neni
stejnd v celém rychlostnim poli. Dalsi slabina Singhova algoritmu je v ocekavani
pravdépodobnosti, protoze ocekava, ze rychlost zavadi chyby tam, kde pravdépo-
dobnost funkce je non-modalni. Vicendsobné modality jsou povétSinou spojeny s
problémy clony. Nicméné, nizky pomér signal-sum je také jejich zdrojem. Aby se

predeslo témto dvéma omezenim je definovana funkce pravdépodobnosti takto:
1 { kEc(u, v) —m

Rolu,v) = Zewp k=5 1y

kde E. je podobnostni kritérium a m je maximum ve vyhledavacich oknech W;. Ma-

} — N <wu,v <N, (4.17)

ximum R, pred normalizaci zabranuje vzniku numerickych nestabilnich problémai.
Parametr £ mé konstantni hodnotu, coz vede k jednotnéjsi ipraveé rychlostniho pole.
Podobnostni kritérium je normalizovano korela¢nimi okny W.. Proto je parametr k
nezavisly na velikosti okna W, tak, aby stejnd hodnota k& mohla byt pouzita pro

ruzné velikosti oken [I5].

4.1.2 Diferencni techniky

Diferenc¢ni techniky nebo také gradientni metody jsou zalozené na predpokladu,
ze jas vyhleddvaného vzoru je v Case stejny a rychlost je vypocitana z derivaci

casoprostorovych intenzit. Diferencéni techniky jsou velmi citlivé na Sum v obraze,
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protoze ten porusuje podminku neménného jasu. Podavaji vsak dobré vysledky pri
praci s kvalitnimi snimky, které nejsou obohacené sumem, [15], [16].

Necht I(z,t) je snimek o ur¢ité intenzité v bodé z, v ¢ase t a pohybové pole
m = (u(x),v(z)), obsahuje dvé slozky rychlosti u a v a predpokladem je neménnd

intenzita snimku v ¢ase:

dl(x,t)
dt
Vztah [1.18 s konstantnim jasem lze zapsat nasledovné:

— 0, (4.18)

VI(z,t)-m+ Li(x,t) =0, (4.19)

kde I znaci prostorovy gradient snimku a [; derivaci podle ¢t. Algoritmus je zalozen
na vahovani nejmensich ¢tverci (LS) z lokdlniho omezeni prvniho fadu v kazdém

prostorovém sousedstvi /V:

S WA(x)[VI(z,t) - m+ Li(z, 1)) (4.20)

zeN
kde W (z) je okno funkce, které mé vétsi vliv na body ve stfedu okoli nez po stranach.
Reseni rovnice je dano vztahem:
ATW?2Am = ATW?, (4.21)

kde pro n bodt, x;, € N v daném case t,

A=I[VI(zy), -, VI(x,)] (4.22)
W = diag|W(xy),- -, W(z,)] (4.23)
b= —(I(x1), -, L(zn))". (4.24)
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5 NAVRH A REALIZACE EXPERIMENTU PRO
ZISKANI REALNYCH DAT

Pro nase potteby budeme uvazovat data ziskana experimentem jako realnd a data
uméle vytvorena v animac¢nim programu jako testovaci.

K ziskani redlnych dat jsme realizovali experiment simulujici proudéni krve v
cévach. Cévy byly simulovany dvojici PVC hadic, které vyplnoval 0,9% fyziologicky
roztok NaCl napodobujici krev. Tyto hadice jsou béhem sniméani ultrazvukovou son-
dou vlozeny do nadoby vyplnéné vodou. Rychlost proudéni krve zajistovalo peristal-
tické cerpadlo, v jehoz cerpaci hlavé byly PVC hadice uchyceny. Rychlost cerpadla
byla regulovatelna na stupnici od nuly do deseti, pokud bychom stupnici vyjadrili
procentudlné, tak v méreni jsme vyuzivali 30% a 60% otacek motoru. Do okruhu
bylo mozné injekéné podat kontrastni latku SonoVue. Okruh o pfiblizném objemu
300 ml uzavira kadinka s elektromagnetickym michadlem, které slouzi k rozviteni
kontrastni latky a jejimu rovnomérnému rozlozeni v celém okruhu. Cévy byly sni-
many sondou pripojenou k ultrazvukovému systému Vingmed SOUND - System

Five.

— Ultrazvuk Vingmed
Kontrastni latka SOUND

I

Peristalticke cerpadlo

Kadinka |

UZV
sonda

Elektromagnetické
michadlo

Nédoba s hadicemi

87

Obr. 5.1: Schématické zapojeni experimentu.

Snimkovaci frekvence (framerate) ultrazvukového systému je defaultné nastavena
na prilis vysokou hodnotu. Vzhledem k tomu, ze pamét pristroje neni dostatecné

velkda, aby se mohly ukladat nékolikaminutové ultrazvukové sekvence je pouzit ekg
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trigger, diky kterému nejsou ukladany vsSechny snimky, ale pouze urcité snimky
v daném casovém intervalu. V nasem pripadé byl trigerring nastaven na hodnotu
60. Zaznamenavalo se tedy 60 snimki za minutu. Déale jsme na pristroji vyuzili
moznosti nastaveni hodnoty mechanického indexu MI, vybér velikosti oblasti CFM
(color flow mode), hloubku snimani a fokusaci. Ke snimani toku krve jsme vyuzili
sondu pracujici na frekvenci 3,5 MHz, ktera nedeformuje prijem signalu a umoznuje
zaznamenavat jak prvni, tak i druhou harmonickou slozku.

Méfenim jsme se snazili zaznamenavat rtuznorodé situace a vytvorili jsme tak
12 souborti, obsahujicich sekvence, na kterych lze Singhtv algoritmus testovat. Pro
meéreni jsme nastavili mechanicky index, triggering, fokus. Tyto t¥i slozky nastaveni
zustaly po celou dobu méteni neménné. Mechanicky index byl nastaven na 0.3, trig-
gering na 60 snimki za minutu a fokus na 4 cm. Zbytek slozek /proménnych jakymi
byly hloubka snimani, mnozstvi aplikované konstrastni latky SonoVue, pohyb cév
a rychlost otacek jsme nastavovali rtizné. Nastaveni jednotlivych proménnych pro
vznik soubort je prehledné zndzornéno v tabulce 3.15 Pro tplnost je vhodné dodat,
ze od vytvareni devatého souboru jsme zvétsili vzdalenost mezi hadicemi. Ulozené
soubory jsou ve formatu clp a abychom s nimi mohli v programu Matlab praco-
vat je tTfeba je prevést na kompatibilni mat soubor. Toto zpracovani dat popisuje

nasledujici kapitola.

5.1 Zpracovani dat

Nameérena data ve formatu clp se zpracovavaji pomoci programu EchoMat spolec-
nosti GE Vingmed Ultrasound.

EchoMat je nastroj pro analyzu a zpracovani ultrazvukovych snimkt v programu
Matlab. Nacita digitalni ultrazvukové data ze soubort ulozenych ve formatu Echo-
PAC, obsahujici clp soubory, do Matlabu. EchoMat provadi zakladni zobrazeni a
zpracovani 2D tkanovych dat, IQ dat a dat Color Flow. My pracujeme s 1Q) daty,
jedna se o komplexni raw-data popisujici fazi a kvadraturni slozky RF dat ziskanych
prostfednictvim komplexni demodulace. EchoMat obsahuje READECHO knihovnu
Matlab funkci. Jednd se o funkce pro otevieni a c¢teni EchoPAC soubort ptimo v
Matlabu.

Pomoci knihovny READECHO se prevadi clp soubory do forméatu mat, s kte-
rymi jiz mizeme pracovat v programovém prostiedi Matlab. K nacteni soubort clp,
obsahujicich ndmi namérené 1Q) data, slouzi funkce openclp. Po tspésném nacteni
dat funkce readinfo prohleda soubor a extrahuje z néj zakladni parametry. Ty jsou
ulozeny do info vektoru, jehoz obsah mizeme zobrazit funkci dispinfo. V info vek-

toru jsou ulozeny parametry 2D dat, Q) dat, nastaveny framerate atd. Abychom
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Nazev souboru | SonoVue [ml] ‘ Pohyb Popis
Kontrastl clipl 2 bez Tredéni ne -
Kontrast1 clip2 z Clipl ano -
Kontrast1 clip3 0 ne vyplach hadic s NaCl
Kontrast2 clip4 1.5 4+ 3 NaCl ano -
Kontrast2 clip5 0 ne vyplach hadic s NaCl
Kontrast2 clip6 z Clip4 ano kontrast z kadinky
Kontrast2 clip7 0 ano vyplach hadic s NaCl
Kontrast2 clip8 z Clip4 ano kontrast z kadinky
Kontrast3 clip9 z Clip4 ano kontrast z kadinky
Kontrast3 clip10 0 ano vyplach hadic s NaCl
Kontrast3 clipll | 1.5 4+ 3 NaCl ano pohyb po bolusu
Kontrast3 clip12 0 ne vyplach vodou
Nazev souboru | Otacky [%] | Hloubka sniméni [cm)] Pocet snimku
Kontrast1 clipl 30 7 193
Kontrast1 clip2 30 7 35
Kontrast1 clip3 30 7 135
Kontrast2 clip4 30 7 133
Kontrast2 clip 30 7 182
Kontrast2 clip6 30 7 88
Kontrast2 clip7 60 7 72
Kontrast2 clip8 60 7 72
Kontrast3 clip9 60 11 74
Kontrast3 clip10 60 11 149
Kontrast3 clipl1 60 11 76
Kontrast3 clip12 60 11 182

Tab. 5.1: Parametry realnych soubort.

vyuzili hodnoty info vektoru je zapotiebi funkce getparam, kterd z néj dovoluje

dané parametry extrahovat. Nasleduje funkce readiq, kterd nacte 1QQ data infor-

mace zvoleného snimku. Tyto funkce jsou obsazeny ve funkci getharmonicimages,

ktera vraci dvé 3D matice v pripadé, ze konvertujeme vSechny framy clp souboru

do mat souboru. Nyni jiz mame data zpracovana ve formé matice a sektor snimku

chceme zobrazit jako na displeji skeneru (ultrazvuku). Je tfeba provést konverzi

snimkii a to pomoci funkce scanconv. Obrazova data mohou byt konvertovana bez

ohledu na to jaka sonda byla pouzita pri jejich snimani. Bude pracovat s mecha-
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nicky postupné skenovanym prstencovym polem sond (AA), s plochym linedrnim
polem sondy (FLA), tak i se zakfivenym linedrnim polem sondy (CLA). 3D matice
obsahujici soubor snimki 2D tkani mohou byt konvertovany spole¢né a vysledek je
vracen do nové 3D matice. S trojrozmérnymi daty nepracujeme a tak vysledna ma-
tice obsahuje burikové pole prvni harmonické (datall) a druhé harmonické (data22),

pricemz pocet snimkt obou bunék je totozny.

5.2 Realizace testovacich dat

Ze ziskanych redlnych dat nelze z jistotou urc¢it spravnd funkcénost Singhova algo-
ritmu. Napftiklad pokud se sledované objekty v ultrazvukovych datech pohybuji na
malych ¢astech obrazu, poté se oblast sledovaného objektu nemusi nikterak pohy-
bovat a postaci ji stat na zadaném misté ohranicujici sledovany objekt. Lze usoudit,
ze funkénost region trackingu je spravna, ale neni ovéreno jak by se oblast zachovala
v pripadé, kdyz se sledovany objekt bude kuprikladu pohybovat z jedné strany ob-
razu do druhé. Z casovych divodl nebylo mozné provést dalsi experiment a proto
k demonstra¢nim uceliim a ovéreni funkcénosti Singhova algoritmu poslouzi uméle
vytvorend testovaci data.

K tvorbé testovacich souborti byl vyuzit animacni program Adobe Flash Profes-
sional CS6. Snahou bylo zajistit alespon elementarni podobnost se soubory experi-
mentalnimi. Byla zachovana stejna velikost obrazu u obou typt souborti a pohyb
sedotonovych objekti na cerném pozadi, tak jak je tomu u dat redlnych. Vytvoreny
soubor byl publikovan ve formatu swf a pro potreby Matlabu nasledné konvertovan
do formatu avi (kodek M-JPEG).
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6 POPIS METODIKY PRO SLEDOVANI RE-
GIONU V ULTRAZVUKOVYCH SEKVEN-
CicH

o~

Zacatek )

/ Natteni dat /
/ /
v

i

Hlavni funkce V'fkref-lem
g metodiky “' nowvych
/ oblasti
Vypocet /-_J'____\\
MNSSD ( \Koi//'
h"

v

Vypodet

subpixelovych posun

Obr. 6.1: Vyvojovy diagram metodiky sledovani regionti.

6.1 Nacteni dat

Redlna data vyuzivana k testovani Singhova algoritmu jsou ziskdna pomoci experi-
mentu popsaného v kapitole |5l a nasledné zpracovana. Soubory, s kterymi pracujeme,
jsou tvoreny dvéma burikovymi poli, predstavujicich pocet snimku/frami. Pricemz
prvni bunka obsahuje matice prvni harmonické slozky a druhd druhé harmonické.
Nacitani testovacich dat je provedeno obdobné, ale namisto funkce load je vyuzivana
funkce aviread k nacitani avi souborti. Narozdil od dat redlnych, data testovaci jiz
neobsahuji druhou harmonickou slozku a proto jsou tvorena pouze jednim bunkovym
polem.

Po nacteni se u redlnych dat provadi ekvalizace histogramu. Upravi se tak kon-
trast rastrového obrazu s vyuzitim jeho histogramu. Je tak zvysen lokalni kontrast
snimkii zejména u obrazovych dat s blizkymi hodnotami. Diky témto tpravam inten-

zity jsou jasové hodnoty v histogramu lépe rozlozeny a obraz obsahuje vétsi kontrast.
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Obr. 6.2: Vyvojovy diagram nacteni dat.

6.2 Hlavni funkce metodiky

Po nacteni dat, si lze v uzivatelském rozhrani pomoci tlacitek VYBER OBLAST
zvolit, jestli oblast sledujici objekt zadame ve snimcich prvni nebo druhé harmo-
nické. Ze zvoleného snimku pomoci funkce roipoly vytvorime libovolny polygon
tvorici region zédjmu. Tento vytvoreny polygon/oblast ohranicuje sledovany objekt
a sleduje jej v c¢ase. Poté ji budeme sledovat napri¢ vSemi snimky daného souboru.
Roipoly vrati binadrni obraz, ktery lze pouzit jako masku, pomoci které budeme hle-
dat nejpodobnéjsi body ve vyhledavaci oblasti M. Tvar masky tvoii vybrané body
o soutadnicich z;, y;. Ze soutadnic tvoricich masku se spocte centralni bod masky
x, y a to tak, Ze se sec¢tou maximalni a minimalni souradnice pro z;, y; a vydeli
dvéma. Poté se kolem masky vytvori obdélnik, ktery ji ohranic¢uje. Tento obdélnik,
oznacovan N, urcuje velikost oblasti jadra, obsahuje zajmové body, které budeme
vyhledavat v sousedicich posunutych snimcich. Nebudeme vsak prohledavat cely
rozmér sousediciho snimku, ale pouze jeho ¢ast M, oblast vyhledavani. Standardné
je jeho velikost nastavena na dvojnasobek oblasti jadra N. Jeho velikost vsak lze
uzivatelsky ménit, musi byt ale splnény dvé podminky. Oblast vyhledavani M musi
byt alespon o 1 pixel vétsi, nez oblast jadra N, respektive o 2 pixely nacez navazuje
druha podminka, ze novy rozmér oblasti M musi byt sudy jak v ose x tak i y. Oblast

vyhledavani tak urcuje oblast, v které se mlze nalézat nova hledand pozice bodu
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Obr. 6.3: Vyvojovy diagram hlavni funkce pro sledovani regioni.

ze sousedniho snimku. Dale predpokladame, Ze se hledany bod v sousednim snimku
nebude nachazet ve vétsi, nez dvojnasobné vzddalenosti od oblasti jadra N. Timto
fesenim se predevsim zkrati vypocetni ¢as, pricemz spravnost vypoctu nebude ovliv-
néna. Nasleduje vypocet subpixelovych posunii smérem vpred, tedy od vybraného
snimku az do posledniho snimku souboru. Vypoctené subpixelové posuny e, ve. se
pricitaji k souradnicim x;, y;. Tim se vypoctou nové souradnice oblasti polygonu, z
kterych se uréi nové centralni souradnice x, y pro dany krok. Vektor souradnic z;,
y; se v kazdém kroku uklada do dvourozmérného pole xi;, yi; a jednotlivé posuny
oblasti se tak prirazuji k danym snimkim. Po vypocteni posledniho subpixelového

posunu smérem vpred nasleduje obdobny vypocet posunt vzad a to od vybraného



snimku k prvnimu snimku souboru. Jakmile jsou vypocteny oba smeéry, lze poté

vykreslovat oblast polygonu, ohranicujici region zajmu, pro snimek dle vybéru.

M - oblast vyhledavani

N - oblast jadra ; B
Vybrany polygon

w Sledovany objekt

Obr. 6.4: Polygon a prislusné oblasti.

6.3 Vypocet NSSD

Singhtiv algoritmus vychazi z vypoctu normalizované sumy c¢tvercii. Jako vstupy jsou
vyuzivany centralni soutadnice x, y, rozmér oblasti vyhleddvani M urceny pomoci
d, d,, oblast jadra N urCena N,, N, a ¢islo snimku I; od kterého se vypocet provadi.
Vystupem je matice Inssd(Z, dj obsahujici nejpodobnéjsi body sledovaného objektu
ve vyhledavaci oblasti M, kde vektor Z urcuje velikost /vzdalenost nejpodobnéjsiho
bodu a vektor d urcuje, jakym smérem se tento bod nachazi.

Algoritmus vypocitava hodnoty uklddané do proménné Inssd z trech po sobé
jdoucich snimki, tyto hodnoty se béhem cyklu pribézné vkladaji do predem vytvo-
rené matice Inssd stejné velikosti jako velikost snimku.

V algoritmu se nejprve urcuje spravné potradi snimki. Je zapotiebi osettit prede-
vs$im snimky na zacatku a konci souboru a urc¢it, mezi kterymi se bude normalizovana
suma c¢tverctt pocitat. Vypocet Inssd zacind nejprve smérem vpred od vybraného
snimku. Pokud jsme si vybrali kuptikladu snimek 9 a nebudeme-li nyni uvazovat,
ze se nachazi v extrémech souboru, tak tento desaty snimek sousedi se snimkem Iy a
I11. Zprvu dochézi k vypoctu normalizované sumy ¢tverci NSSD mezi snimky /g
a I1g pro vSechny posunuti oblasti jadra N v oblasti vyhledavani M za vzniku pro-
meénné Inssdl, obsahujici jednu hodnotu. Poté dochazi k vypoctu mezi snimky I,
a I1; a vznika proménnda Inssd2. Vypocet Inssd smérem vzad probihd obdobnym

zpusobem. Lisi se vSak potadi snimkii mezi kterymi probiha vypocet. Vychazime-li z
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Zacatek |

Zjisténi délky
souboru ¢
v
Definavani sousednich posuni
vidi vybranému poéatku
posun_s_1= pocatek-1
posun_s_2 = pocatek+1

pocatek = ¢—1
posun_s_1 = pocatek-1
posun_s_2 = pocatek+1

v

I1 = pocatek
12 = posun_s_1
I3 = posun_s_2

pocatek = 2
posun_s_1 = pocatek-1
posun_s_2 = pocatek+1

v

11 = pocatek 11 = pocatek
12 = posun_s_1 12 = posun_s_1
13 = posun_s_2 13 = posun_s_2

Y
r_

d == aktudlni
nimek+1 & d <=

Inssd1 - wypodet mezi 12, 11
Inssd2 - vypocet mezill, 13

'

Vypocet Inssd =
Inssd1+Inssd?2
smérem vpied

Inssd1 - wypocet mezi 13, 11
Inssd2 - wypodet mezi 13, 12

v

Vypodéet Inssd = 3
Inssd1+Inssd2 @
smérem vzad

Obr. 6.5: Vyvojovy diagram vypoctu NSSD.

predeslého prikladu, tak Inssdl vznika z vypoctu mezi I1; a I1g a Inssd2 z vypoctu
mezi I;; a Iy a to z toho divodu, Ze nejvyssi snimek [;; obsahuje zadané pozice
oblasti polygonu. Tyto hodnoty proménnych se béhem prohledavani oblasti vyhle-
davani postupné sc¢itaji a vznikd vysledna matice Inssd. Nova matice Inssd tak
obsahuje nejpodobnéjsi body sledovaného objektu, které se vyskytuji ve vyhledavaci
oblasti.
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6.4 Vypocet subpixelovych posunti, nové oblasti
zajmu
K vypoctu subpixelovych posunt je vyuzivana matice Inssd, obsahujici nejpodob-

néjsi body sledovaného objektu, které byly béhem vypoctu normalizované sumy

¢tvercit NSSD nalezeny ve vyhledavaci oblasti M.

( zatatek )

Matice Inssd obsahujici
nejpodobnéjsi body
sledovaného objektu

!

Nastaveni parametru
k = log(0.95) / min (Inssd)

v

Mastaveni
prahu

v

Vypocet vahove
funkce R

Vypodet
subpixelovych
posund u_cc, v_cc

(Crenee )

Obr. 6.6: Vyvojovy diagram vypoctu subpixelovych posunii.

Algoritmus pocitd vahovou funkci R, z Inssd hodnot. K vypoctu jsme vyuzili
vztah [1.6] kde se parametr k pocitd jako zaporny logaritmus déleny minimalnimi
hodnotami matice Inssd. Vypocet vahové funkce R. miize byt jesté spresnén za-
vedenim prahu. Defaultné je prah nastaven na nulovou hodnotu, podle volby ho
ale lze volit v rozsahu nula az jedna. Jeho zavedenim se odstrani zvolené procento
hodnot lisicith se od maximalni hodnoty matice R.. Na obrazku vidime zleva
matici Inssd, kde minimalni hodnota ve stfedu obrazu predstavuje nejvetsi shodu.
Uprostred matici R, s nastavenym nulovych prahem, v této matici doslo vypoctem
k inverzi hodot a nejpodobnéjsi body ve stfedu maji nejvyssi hodnoty. Nakonec
vpravo je matice R, s nastavenym prahem 0.6, kdy se odstrani hodnoty, které jsou o
60% mensi nez maximalni hodnota z R,. Dal$i moznosti by bylo do vztahu zahrnout

distribuci chyby. Jedna se o chybu, ktera je prevadéna na tzv. odpoved distribuce.
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Vybér exponencialni funkce pro prevod distribuce (rozlozeni) chyby na odpovéd
distribuce je primarné zalozeno na vypocetnich zpusobech. Zaprvé, je dobré, kdyz
se chyba blizi nule. Zadruhé odpoved ziskdna z exponencidlni funkce se pohybuje
neustale mezi nulou a jednickou v celém rozsahu chyby. Odpoved distribuce inter-
pretujeme nasledovné. Kazdy bod ve vyhledavaci oblasti je kandidatem pro ,pravou
shodu’. Avsak bod s malou odpovédi je méné pravdépodobny, ze bude pravou sho-
dou nez bod s vysokou odpovédi. Za predpokladu, ze uplynula doba mezi dvéma
nasledujicimi snimky je stejnd, kazdy bod ve vyhledavaci oblasti predstavuje bod v
u-v prostoru. Hodnoty Re(u,v) riznych posuni jsou urceny pies vyhledavaci oblast
M a nasobeny s u, kterd predstavuje posun centralni souradnice x, y od nejpodob-
néjsich bodu s, t matice Re(u,v). Kde (u,v) = (ug, v¢) + (eq, €,), pricemz (e, e,) je
odchylka od pravdivé rychlosti (u, vy), [17].

Matice Inssd obsahuje nejpodobnéjsi body sledovaného objektu, které se vy-
skytuji ve vyhledavaci oblasti. Kolem téchto bodl je matice vyplnéna nekonecnymi
hodnotami. A pravé na pozicich, kde se nevyskytuji nekonecné hodnoty se pocita

nasledujcici vztah:

u o Zu Zu RC(U,U)U v o Zu qu RC(U,’U)U
o Zu ZU RC(U7 U) 7 o Zu Zv Rc(u7 U) ‘

Ziskame tak vysledny subpixelovy posun slozeny z hodnoty u.. pro posun v ose

(6.1)

y a hodnotu v.. pro posun v ose x. Pfipomenme, Ze tyto posuny se v hlavni funkci
pricitaji k vektorim x¢ a yi urcujici oblast zajmu. Vznikd tak nova oblast zajmu

vypoctena z danych t¥i spolusousedicich snimkii.

Obr. 6.7: Zleva matice Inssd, R. a R. s prahem 0.6.
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7 TESTOVANI METODY SINGHOVA ALGO-
RITMU NA REALNYCH A EXPERIMENTAL-
NiCH DATECH

K testovani realnych dat mame k dispozici sadu dvanécti souboru vytvorenych po-
moci experimentu popsaného v 5] Soubory jsou roztfidény do trech ¢asti Kontrastl
az Kontrast3. Kazda ¢ast predstavuje uréitou zménu vlastnosti, jako je podani kon-
trastni latky do obéhu, rychlost jejiho fedéni nastavenim rychlosti otacek michadla,
pohyb cév nebo zménu hloubky snimani. Jednotlivé nastaveni pro dany soubor je
prehledné znézornéno v tabulce 5.1}

natacenim ultrazvukové sondy nebo se scéna obrazu témér nepohybuje. Vezmeme-li
v potaz nejprve prvné jmenovany pripad, pak jestlize vybereme sledovany objekt
pouze z ¢asti obrazu, algoritmus nestaci objekt sledovat a v dalsich krocich selhava.
Hled4 odlisnou oblast, ktera se ulozila do vektoru xi; ukladajici posuny oblasti pro
jednotlivé snimky:.

Naopak, pokud bychom zadali polygon obepinajici celou Sedoténovou cast ob-
razu, poté vysledky vychézi podstatné 1épe, ale ztraci se smysluplnost region trac-
kingu. Navic vyhledavaci oblast je prilis rozmérna, miize zabirat priblizné ¢tvrtinu
obrazu a v téchto pripadech dochazi ke koliznim situacim, kdy se vyhledavaci oblast
dostava mimo rozmeér obrazu. Jestlize budeme zkoumat scénu, kterd se témér nepo-
hybuje, spravnost algoritmu nelze korektné hodnotit. Kuptikladu nepohybujeme-li
sondou a podame do obéhu kontrastni latku, 1ze napti¢ snimky pozorovat podanou
kontrastni latku, ale jeji tok cévami je prilis rychly. Algoritmus tedy pocita novou
oblast ze t1i nepodobnych snimkii a nové vyhodnoceni pozice polygonu je nespravné.

Pro ovéreni algoritmu se tedy navrhly testovaci data. Tyto soubory simuluji za-
kladni posuny sledovaného objektu. Pfipomenme, ze rozméry obrazu vsech soubort
jsou 492 x 530 pixeli a snimkovaci frekvence 24 fps. Jeden z parametri, ktery pod-
statné ovliviiuje sledovani regionu je volba poc¢tu snimku v zavislosti na vzdalenosti.
Pti zvoleni nizkého poctu snimkii, naptiklad 40 na délku obrazu, dochazi k vel-
kym posuntim mezi jednotlivymi snimky a vypocet nové oblasti nemutze byt pomoci
Singhova algoritmu spravny. Jestlize vsak zvolime na stejnou vzdélenost ¢tyfnasobny
pocet snimkt, zmensi se tak krok a zvysi hladkost posunu objektu.

Jako zékladni testovaci soubor poslouzi soubor z nazvem mnohouhelnik uhlop-
ricka 160, jehoz trajektorie vede po uhlopricce z levého horniho rohu o souradnicich
[96, 96] do pravého spodniho rohu [399, 379]. Pro jednoznacnost se béhem posunt
neméni jas snimkl a pocet snimkl ze kterych se draha mnohothelniku sklada je

nastaven na 160.

50



Obr. 7.1: Zleva vybrany snimek (80), vypocet vpred (120), vypocet vzad (40).

Pti vypoctu byla vybrana velikost oblasti jadra N [54 x 52] pixelu a velikost
oblasti vyhledavani M byla pouze o 2 pixely ve sméru osy x a y vétsi. Z teorie
plyne, Ze pti téchto podminkéch se zkrati vypocetni ¢as a zhorsi sledovani objektu.
V tomto pripadé ke zhorseni trackingu nedochazi. Z vektortu subpixelovych posunt
Uee & Vee VYPIYVA, Ze posuny v kazdém kroku jsou témér stejné. Pro smér vpred
se pohybuji v rozmezi kladnych hodnot od 1,5 do 2 a pro smér vzad v zapornych
hodnotach od -1,5 do -2 pro osy x i y. Lze tak vysledovat, ze posuny jsou pravidelné,
v obou osach stejné a tracking probiha po uhlopfticce.

V dalsim testovacim souborech krivka 250 a krivka sum 250 jsme vlozili do tra-
jektorie objektu rusiva télesa a sledovali jejich vliv. Na snimku vidime, Ze pres-
nost sledovani se pri prekonavani 'prekazky’ zhorsila. Algoritmus si v kazdém kroku

zapamatuje novou pozici/posun a tu posléze vyhledava. Pokud ale nova pozice obsa-
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huje artefakt, poté jej metoda vyhodnocuje stejné jako sledovany objekt. Jestlize by
byl krok posunu prilis velky, mlze nastat situace, kdy algoritmus zac¢ne vyhledavat
prave artefakt misto sledovaného objektu. V tomto pripadé rusivé téleso neni natolik
rozmérné, sledovany objekt zabirda mnohem vétsi ¢ast a tak region tracking nadale
pokracuje ve sledovani spravného objektu.

Stejny soubor jsme navic obohatili v obraze o sSum. Mnozstvi Sumu je relativné
nizké a pokud porovname obrazek s Sumem a bez, dojdeme k zavéru, ze spravné
sledovani tato nizka hladina Sumu nikterak nenarusuje. Pokud by se v obraze vy-
skytovalo vétsi mnozstvi Sumu, metoda jiz zacina selhavat. Dochazi k situaci popsané
v odstavci vyse, kdy algoritmus nedokaze presné urcit co je jeho objektem zajmu.

Oblast tak zustava staticka.

Obr. 7.2: Zleva vybrany snimek, tracking bez Sumu, tracking s Sumem.

Dale by bylo vhodné algoritmus otestovat na zmeénu intenzit jasu v obraze.
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Uvedme priklad, kdy se v ¢ase méni pouze jas sledovaného objektu a pozadi zlistava
neménné, tuto situaci simuluje soubor nekonecno 300. V tomto pripadé algoritmus
vyhodnocuje objekt spravné, protoze at se jedna o jakykoliv odstin Sedi, vzdy je
porovnavan vuci ¢erné barvé pozadi s nulovou hodnotou. Rozdil hodnot kdy se ode-
¢ita jakakoliv barva Sedi od cerné barvy je tak vzdy dostateéné velky. Jiny pripad
nastava, ménime-li navic i barvu pozadi plochy jako tomu je v souboru nekonecno
jas 300. Logicky vyplyva, ze ¢im vice jsou si sledovany objekt s pozadim plochy

barevné podobné, tim horsi je sledovani regionu zajmu.

Obr. 7.3: Zleva vybrany snimek, tracking se zménou jasu pozadi a tracking bez

zmeény jasu pozadi.

Béhem testovani jsme dosli k zavéru, ze spravnost na realnych datech nelze otes-
tovat. Ve sledovanych objektech dochazi k prilis velkym zménam, které jsou zpi-

sobeny predevsim rychlym naklanénim ultrazvukové sondy nebo nizkou frekvenci
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ekg triggeru. Triggering byl nastaven na hodnotu 60, vytvarel tedy 60 snimkii za
minutu a proto nebylo mozné zachytit nahlé zmény v obraze. Idealnim fesenim by
bylo zmirnit pohyby provadéné sondou a zvysit ¢etnost zaznamu snimkii za minutu,
alespon na dvojnasobek. Experiment ale byl limitovan uzivatelskou paméti, takze
soubory by musely mit polovi¢ni délku.

Pro otestovani metody jsme tedy navrhli soubory na kterych jsme demonstrovali
vlastnosti Singhova algoritmu. Podle o¢ekavani metoda nema problém se sledovanim
objektl, které nejsou nijak ruseny artefakty v obraze. Problém tady nastava pouze
v pripadé volby malého poc¢tu snimkii na velkou urazenou vzdalenost objektu. Poté
jsme testovaci soubory obohatili o Sum. Nizké hodnoty sSumu zobrazeny na obrazku
dole nijak nenarusili spravnost vypoctu. Pri vyssich hodnotach Sumu, ale selhava.
Stejné tak je sledovani netspésné, jestlize dojde k nahlé zméné barevného pozadi
plochy. Zmény jasu pouze sledovaného objektu jsou naopak vyhodnocovany spravneé.
Dalsi pricinou chybovosti jsou zaokrouhlovaci chyby. Vypocéteny subpixelovy posun
Uee, Vee S€ SCILA 8 vektory i, yi za vzniku souradnic tvoricich novou oblast. Vzhledem
k tomu, ze subpixelové posuny nejsou celociselné, musi se po sec¢teni zaokrouhlit,
jinak by nemohl probéhnout vypocet normalizované sumy ¢tverci v dalsim kroku.

V kazdém kroku tak dochézi k mirné odchylce zpiisobené zaokrouhlovanim.
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8 ZAVER

V prvni ¢asti se diplomova prace zabyva teorii Dopplerova jevu, ktery se stal velmi
rozsiteny k zobrazovani krevniho toku a méteni rychlosti toku krve. Dale metodou
harmonického zobrazeni, ktera oproti konvenc¢nimu zobrazovani obsahuje tzv. har-
monické frekvence, jez jsou dvojnasobkem frekvence zakladni. Tyto frekvence jsou
nasledné obrazové zpracovany a jejich prinos je ve zkraceni doby vysetfeni a zvy-
seni kontrastu u hure vysetritelnych pacientii. S vyvojem echokontrastnich latek,
které generuji druhé harmonické po interakci s ultrazvukovym pulsem, tato metoda
zvysuje diagnostickou kvalitu obrazu tim, zZe zesiluje signal o vice nez 30 dB. Echo-
kontrastni latky prosli predevsim v devadesatych letech velkym vyvojem. Popsanou
a v praxi Casto vyuzivanou je kontrastni latka SonoVue obsahujici stabilizovany
plyn uvniti mikrobubliny. Jejich vyhoda je v pokryti celého rozsahu frekvenci po-
uzivanych v ultrazvukovém zobrazovani, takze mohou byt pouzity sondy s nizkymi
i vysokymi frekvencemi. Na zdkladé chovani mikrobublin existuji dvé obecné stra-
tegie pro kontrastni-specifické zobrazovani a to destruktivni zobrazovani nazyvané
jako technika s vysokym mechanickym indexem a nedestruktivni zobrazovani nazy-
vané jako technika s nizkym mechanickym indexem, pro kterou je optiméalni latka
SonoVue. V préaci jsou podrobnéji rozepsany metody Pulsni inverze a Amplitudové
modulace spadajici do technik s nizkym mechanickym indexem.

Druhé c¢éast diplomové prace se vénuje ultrazvukové metodé Spekle tracking
prekonavajici hlavni nedostatky soucasnych dopplerovskych metod. Metoda Spekle
tracking neurcuje pouze axialni ¢ast pohybu ve sméru akustické viny a neni tedy
zavisla na insonac¢nim thlu. Hovorime zde o technikach optického toku, slouzici pre-
devsim k posouzeni globalni a regionalni deformace myokardu, nezavisle na translac-
nich pohybech a insonac¢nim dopplerovském thlu nebo o block-matching algorit-
mech, pomoci kterych se hodnoti tok krve a ziskavaji informace ohledné elasticity
tkané. Podrobnéji rozepsany jsou predevsim techniky Block-matching, pomoci nichz
je i navrzena metodika pro sledovani regiont v ultrazvukovych sekvencich.

V préci je vyuzivana metoda Singhova algoritmu, ktera z technik Block-matching
vychazi. Metoda véetné uzivatelského prostredi je realizovana v programovém pro-
sttedi Matlab. K vypoc¢tu pohybu ze tii po sobé jdoucich snimk jsou vyuzity rovnice
normalizované sumy c¢tvercti. Metoda byla néasledné otestovana a z vysledki plyne,
ze jeji spravnost je z velké miry zavisla na kvalitdch namétrenych ultrazvukovych
sekvenci. Kvili této podmince, neni Singhtuv algoritmus prilis pouzitelny na nami
experimentem vytvorenych realnych datech. Bylo by potieba provést novy experi-
ment, v kterém by se predevsim omezil pohyb sondy snimajici cévy. Dale nastave-
nim vyssi hodnoty ekg triggeru, by ultrazvukovy systém zaznamenaval napriklad

120 snimkt za minutu, ¢imz by se zmensila vzdalenost mezi jednotlivymi snimky a
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vysledkem by byla kvalitnéjsi data s mensimi skokovymi zménami. Avsak z divodu
horsich testovacich moznosti realnych dat, byla vytvorena data testovaci. Diky nim
jsme dosli k zavéru, ze za podminek nizké hladiny Sumu a rusivych objektt mensich
rozmeéri nez sledovanych, metoda pracuje spravné. Funkcénost algoritmu neni ovliv-
néna meénicim se jasem regionu zajmu, avsak k selhani dochéazi pokud se razantnéji

zmeéni jas pozadi na kterém je objekt sledovan.
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SEZNAM SYMBOLU, VELICIN A ZKRATEK

PRP amplituda negativniho okamzitého akustického tlaku ultrazvukového paprsku
MI  mechanicky index

SAE stimulovanda akusticka emise

PI  pulsni inverze

AM amplitudova modulace

pdf pravdépodobnostni funkce hustoty
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A MANUAL K UZIVATELSKEMU ROZHRANI

METODA SLEDOVANI REGIONU PRO ANALYZU ULTRAZVUKOVYCH SEKVENCI =
Untitled 1 L
VYBER SNIMKU PROCHAZENI SNIMKU
- < T35 > J 7 i35 J
PRYNI HARMONICK A PRYNI HARMONICHK A

kontrast1 _clip2 mat

Prvni harmaonicka

I

Druh harmanicks

I

welikost okblasti jadra

N: 54 45
Oblast wyhledawvani
M: 108 92
Rozsah <01 DRUHA HARMONICKA DRUHA HARMONICK A
PRAH: o

REGION TRACKING

WYPOCITEY

Obr. A.1: Uzivatelské rozhrani pro analyzu ultrazvukovych sekvenci.

Nacteni dat probiha dvéma zptisoby. Pomoci funkce 1load jsou nacitana data re-
alnych sekvenci ve formatu mat, za vzniku dvou slozek prvni a druhé harmonické.
Sekvence prvni harmonické se zobrazuje ve dvou hornich grafickych oknech a sek-
vence druhé harmonické v oknech spodnich. Testovaci soubory jsou nacitany pres
funkce aviread a jsou zobrazovany jen v hornich oknech. Pro préaci s videoformatem
avi, Matlab pozaduje sadu kodeku (napriklad K-Lite, ktery je pro pripadnou potrebu
ptilozen na CD). Jestlize je nacteni soubortu stéle netispésné, program obsahuje od
radku 48 zakomentovanou funkci VideoReader.

Nyni je mozno z nactené sekvence pomoci Sipek vybrat snimek a v ném pres
tlacitko VYBER OBLAST zvolit oblast zajmu, kterd se ma sledovat napric¢ celou

61



sekvenci. Vybér oblasti probihd bud v prvni nebo druhé harmonické slozce.

Po vybrani regionu zajmu se v levém panelu zobrazi velikost oblasti, ktera jej
ohranicuje. Jednd se o velikost oblasti jadra N. Automaticky se nastavi oblast vy-
hleddvani M na dvojnasobnou hodnotu. Oblast vyhledavani lze manualné upravit
na hodnotu minimalné o dva pixely vétsi, nez oblast jadra. Nakonec lze nastavit
velikost prahu. Defaultné je jeho hodnota nastavena na nulu, 1ze jej vsak korigovat
od nuly do jedné a zvysit tak presnost sledovani objektu odstranénim zvoleného
procenta hodnot.

Tladitkem VYPOCITEJ zapocne sledovani vybraného objektu, nap¥i¢ celou sek-
venci souboru. Pocet souborti zbyvajicich do celkového vypoctu signalizuje ¢asovy
ukazatel, waitbar. Poté lze snimky s vypoctenymi oblastmi prochazet Sipkami umis-

ténymi vpravo nahote.
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