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Zleva vyb raný snímek, tracking se změnou jasu pozadí a tracking bez 

změny jasu pozadí 

Uživatelské rozhran í pro analýzu u l t razvukových sekvencí 



1 ÚVOD DO PROBLEMATIKY 

Ultrazvukové kon t ras tn í vyšetření , k teré se provádí za účelem hodnocení perfuze 

tkán í , využívá jako kon t ras tn í l á tku vysoce echogenní mikrobubliny s mnoha uni

ká tn ími vlastnostmi. Mikrobubliny, oproti konvenčnímu u l t razvukovému zobrazení, 

zvyšují senzitivitu a poskytuj í tak lepší výsledky ve výs ledném ul t razvukovém zob

razení. Jejich další využi t í je v přepravování léčiva do tkání . Kavi tac í a nás lednou 

destrukcí , způsobenou si lným mechan ickým n a m á h á n í m , se z mikrobubliny léčivo 

uvolní, současně se zvyšuje vaskulární permeabilita a dochází k extravazaci léčiva z 

krve do tkáně . 

Sekvence ul t razvukových snímků, k te ré se v t é t o práci softwarově analyzují se zís

kávají pomocí dopplerovských metod. K analýze slouží u l t razvukové metody spekle 

tracking, překonávající hlavní nedostatky současných ul t razvukových metod. J e d n á 

se o techniky optického toku sloužící předevš ím k posouzení deformace myokardu. 

Oproti dopplerovskému ultrazvuku je technika nezávislá na subjekt ivním hodno

cení vyšetřujícího, t rans lačních pohybech a insonačním dopplerovském úhlu. Spekle 

tracking obsahují speciální algoritmy, pomocí k te rých se hodno t í t aké tok krve a 

získávají informace ohledně elasticity tkáně , [1], [2], [3]. 
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2 UVOD DO ULTRASONOGRAFIE 

Zvuk je mechanické vlnění ve h m o t n é m prost ředí . Podle frekvence mechanického 

vlnění lze zvuk rozdělit na infrazvuk, slyšitelný zvuk a ultrazvuk. Vzhledem k tomu, 

že horní hranice lidské slyšitelnosti se pohybuje okolo k m i t o č t u 20 kHz , tak ultra

zvukové vlnění nelze slyšet, spadá tedy do p á s m a neslyšitelnosti . Toto pásmo je 

charakter izováno rozsahem k m i t o č t ů od 20 kHz do 1 G H z . Ve zdravotn ic tv í se u 

diagnost ických u l t r azvuků využívají kmi toč ty předevš ím v řádech desítek M H z . 

2.1 Dopplerův jev 

Dopplerovský ultrazvuk, jehož princip se zak ládá na Dopplerově jevu, se stal velmi 

rozšířenou metodou k zobrazování krevního toku a měření rychlosti toku krve. Ul t ra

zvuková sonda je složena z vysílacího a při j ímacího měniče. Vysílací měnič osciluje 

na frekvenci fv. Ul t razvukový paprsek proniká gelem, pokožkou až k cévě pod úhlem 

a kde se v k revn ím toku odráží od erytrocytu. Dochází k Rayleighově rozptylu, kdy 

se část u l t razvukového vlnění (3 vrací na při j ímací měnič s frekvencí fp, k t e rá se 

liší od frekvence / „ o Dopplerův zdvih, ten je závislý na úhlu dopadu a odrazu ul

t razvukového paprsku na erytrocytu, rychlosti p roudění krve a p růměrné rychlosti 

u l t razvukové vlny ve tkáni . 

Frekvence př i ja tého signálu: 

fP = fv + fd (2.1) 

1 + ~c • cosa 

h = fv-i-LcosP ( 2 ' 2 ) 

Kons t rukčně je sonda sestrojena tak, že úhly a a j3 se liší jen nepa t rně . Za před

pokladu, že rychlost krevních částic je mnohem menší než rychlost šíření ultrazvuku 

se vzorec může upravit na tento tvar: 

fP = fv(l + ť-coso^ (2.3) 

Maximáln í rychlost protékaj ící krve v cévách je 1,80 m/s a p r ů m ě r n á rychlost 

šíření ultrazvuku ve tkán ích je 1500 m/s. Frekvence př i ja tá se od vyslané liší o tento 

Dopplerův zdvih, [4]. 

U = 2fv

V-cosa (2.4) 

fv ... frekvence vyslané uzv vlny 
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fp ... frekvence př i j ímané uzv vlny 

fd • • • frekvence Dopplerovského zdvihu 

v . . . rychlost toku krve 

c . . . rychlost šíření uzv ve tkán i 

a ... úhel mezi sondou a cévou 

vys i lač i m ě n i č 

fp - f v ± f d 

p ř i j í m a c í m ě n í c 

k o n t a k t n í m é d i u m 

k ů ž e 

céva 

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

Vzhledem k tomu, že koncentrace červených krvinek je v lidské krv i mnohem vyšší 

než koncentrace os ta tn ích krevních tělísek, jsou erytrocyty zodpovědné za interakci 

s ultrazvukem. Rychlost jejich proudění se v cévách různí . J i n á je rychlost u s těn 

cév a j inak tomu je ve s t ředu cévy. Záleží t aké na jej ím p růměru . Např ík lad u cévy 

s větš ím p r ů m ě r e m (tepny) je rychlost ve s t ředu cévy menší než u žíly, za stejných 

podmínek . N a s těnách cévy je rychlost t éměř nulová a nejvyšší rychlosti dosahuje 

upros t řed . Podle typu se p roudění dělí na laminárn í a tu rbu len tn í . U fyziologických 

s tavů je p rouděn í laminární , vl ivem n á m a h y může k rá tkodobě přecházet do stavu 

tu rbu len tn ího proudění . U patologických s tavů vzniká vlivem zúžení cév proudění 

tu rbu len tn í . P ř i jaké rychlosti dochází k t é to změně p rouděn í objasňuje Reynoldsovo 

číslo. 

v . . . rychlost p rouděn í krve 

D . . . p růměr cévy 

v ... k inemat ická viskozita krve 

Změřen ím p r ů m ě r u cévy, p růměrné rychlosti krve a dosazením její viskozity se 

vypoč te Reynoldsovo číslo, k teré se u velkých cév rovná hodno tě 2320 u zúžených 
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200 - 1500. Z toho vyplývá, že u velkých cév je p o t ř e b a daleko větší rychlost, aby se 

p roudění l aminárn í stalo t u r b u l e n t n í m než u cév zúžených, [4], [5]. 

Ul t razvukové vlnění, se krví šíří rychlostí kolem 1500 m/s. Ultrazvuk o frekvenci 

4 M H z m á tedy v krv i vlnovou délku 0,38 mm. Pro tože velikost červených krvinek 

(7,5 fim) je mnohem menší než vlnová délka ultrazvuku, nedochází ke klasickému 

odrazu, ale právě rozptylu vlnění. Intenzita vlnění, k t e r á se vrací zpět k sondě v 

důs ledku rozptylu, je mnohem nižší než intenzita, k t e rá by se vracela v p ř ípadě 

klasického odrazu. V př ípadě , že by u l t razvuková vlna dopadala na červené krvinky, 

k teré se nepohybuj í , byla by frekvence rozptýleného vlnění s te jná jako frekvence 

vlnění vysí laného. Pohybují-l i se ovšem červené krvinky vzhledem k sondě rychlostí 

v, dojde v důsledku Dopplerova jevu ke změně frekvence rozptýleného vlnění a sonda 

bude detekovat ultrazvuk o vyšší nebo nižší frekvenci. 

Použi t í Dopplerovského ultrazvuku je však pro naše po t ř eby l imitováno, pro

tože je určována pouze axiální část pohybu, ve směru vysí laného akustické vlny. 

Vyšetřovaná oblast je tedy závislá na úhlu , k te rý svírá sonda s cévou. Navíc aliasing 

omezuje maximáln í rozsah rychlosti což může vést k jeho nesprávnému posouzení . 

Hlavní nedostatky současných dopplerovských metod překonává neinvazivní ultra

zvuková metoda Spekle tracking p o p s á n a v kapitole 4, [6]. 

2.2 Harmonické zobrazení 

V konvenčním zobrazování, u l t razvukový sys tém vysílá a př i j ímá zvukové pulsy (sig

nály) o urči té frekvenci (obr. 2.2). Rozdíl mezi vys í laným A s ignálem a př i j ímaným 

B s ignálem je ten, že př i j ímaný signál m á menší intenzitu, pro tože část energie z t ra t í 

po p růchodu tkán í . 

Naprot i tomu v harmonickém zobrazování př i j ímaný signál z t kán í neobsahuje 

pouze vysí lanou základní frekvenci, ale t aké signály j iných frekvencí, tzv. harmo

nické frekvence, k teré jsou dvojnásobkem základní frekvence (obr. 2.3). Př i j ímán je 

kombinovaný zák ladn í /ha rmon ický signál. Ul t razvukový sys tém tento kombinovaný 

signál oddělí a po t é zpracovává harmonický signál zvlášť. 

Pr incip je následující. Do t káně se vyšle u l t razvukový budící impuls ve tvaru 

"ideální"sinusoidy s dos ta tečně vysokou intenzitou. Tento impuls bude mí t základní 

frekvenci /o- Při j ímací měnič tuto základní frekvenci nedetekuje, ale detekuje harmo

nické kmity, vzniklé v tkáňových s t ruk tu rách důsledkem nel ineárního šíření budícího 

impulsu. Sinusoida se po p růchodu t káně zkreslí a změní své vlastnosti. N a přijí

mac ím měniči již nebude mí t " ideálnf tvar . Harmonické kmity o frekvenci 2/o jsou 

následně obrazově zpracovány. A b y se však efektivně využily pro vznik obrazové 

informace, musí se p ředpok láda t použi t í š i rokopásmových měničů s dos ta tečnou cit-

13 



Obr. 2.2: Konvenční zobrazování, [8]. Obr. 2.3: Harmonické zobrazování, [8]. 

livostí v oblasti d ruhé harmonické frekvence, dokonalé pot lačení od razů v oblasti 

vysílané základní frekvence a velký dynamický rozsah zesílení, čímž se zajistí větší 

zesílení "silných"signálů a menší zesílení signálů "slabších". Harmonické zobrazení 

m á tedy př ínos ve zkrácení doby vyšetření , zvýšení kontrastu a to předevš ím u hůře 

ultrazvukem vyšetř i te lných pacientů , [7], [8]. 

Rychlost šíření u l t razvukové vlny ovlivňuje kromě intenzity budíc ího paprsku 

i vyše t řovaná tkáň . Když je t k á ň st lačena, rychlost zvuku roste. Jestl iže je t k á ň 

uvolněna, rychlost zvuku klesá. Zvukové vlny procházející tě lem jsou ve skutečnost i 

t lakové vlny. Tyto t lakové vlny stlačují a uvolňují t káně , k t e rými prochází (obr. 2.4). 

Vysoký tlak 
Komprese tkáně 
Větší rychlost 

Vysoký negativní tlak 
Expanze tkáně 
Nižší rychlost 

Obr. 2.4: Tlaková vlna, [8]. 

Vzhledem k tomu, že se rychlost zvuku p růchodem tkáně mění , tak dochází 

k různému zkreslení sinusoidy. Zkreslení je větší, pokud sinusoida prochází tkání , 

(obr. 2.5). Upros t řed vlny je rychlost zvuku nominá ln í CQ. Směrem k vrcholu vlny se 

rychlost zvyšuje CQ + A c . N a dolní část i vlny se zvuk šíří pomaleji CQ — A c . Jakmile 

zvuková vlna prochází skrz tkáně , tak horní část vlny se dostává dopředu a spodní 
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část vlny se t á h n e směrem dozadu. Různé t k á n ě tak zkreslují vlnu různými způsoby. 

Např ík lad tuk m á tendenci narušovat vlnu mnohem více než svaly, j á t r a , ledviny 

nebo tkáně . V menší míře m á i voda vlastnosti, k te ré způsobují tento efekt. Ať se 

j edná o jakoukoliv tkáň , výs ledná vlna obsahuje obě složky jak základní frekvenci, 

tak harmonickou frekvenci způsobenou zkreslením. 

Zvyšuj ící se vzdál en ost p. 

Obr. 2.5: Rychlost zvuku ve tkán i , [8]. 

Je možno si vš imnout , že poslední vlna v obrázku 2.5 je velmi p o d o b n á s vlnou 

v obrázku 2.3. Stejně tak, jak lze „rozložit" p r ů b ě h vlny v obrázku 2.3 na složku 

základní a harmonickou, tak je možno „rozložit" i zkreslený tkáňový p r ů b ě h na tyto 

dvě složky. 

Schopnost vy tvářen í harmonických kmi tů v tkán i lze pozorovat v různé míře v 

celém u l t razvukovém poli (obr. 2.6). V blízkém poli v lna neputuje dos ta tečně daleko, 

aby bylo zkreslení pozorovatelné jako tomu je na obrázku 2.5. Jak se vlny posouvají 

ke s t ř edn ímu poli , zkreslení v ln začíná být harmonické. Ve s t ředu jsou vytvářeny 

harmonické vlny, ale mohou být tlumeny signálem tkáně . V dalekém poli je ú t l u m 

vyšší než generování harmonických v ln a proto zůs tává pouze základní signál. Nej-

větší efekt m á tedy generování v ln z p o č á t k u s t ředního pole, kde harmonické vlny 

zanikají nejméně. 

Paprsek ul t razvukového harmonického signálu se vyznačuje t ím, že je užší a m á 

menší boční laloky, díky tomu roste kon t ras tn í rozlišení, což je v ý h o d a v porovnání 

s klasickým u l t r azvukovým signálem. Porovnán í těch to papr sků vidíme na obrázku 

2.7. 

Kromě toho, harmonické kmity jsou generovány uvn i t ř těla, t akže j i m stačí projí t 

tukovou vrstvou jednou (při př í jmu) , ne dvakrá t (vysí lání /př í jem), (obr. 2.8). Po

tenciální v ý h o d a tohoto jevu může bý t snížena v př ípadě , pokud je vysílací paprsek 

významně ovlivněn p růchodem tukovou vrstvou při vyslání ze sondy. 

Harmonické signály jsou nejvýraznější v mís tě vyslání vln , protože v t é t o ob

lasti je koncentrace energie největší. Kde je koncentrace energie větší, t am je větší 

i akust ický tlak. S vyšším tlakem se rozdíl mezi normáln í rychlostí zvuku v tkán i 

a rychlosti zvuku v st lačené a uvolněné oblasti t kán i zvyšuje. To je důvod většího 
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Obr. 2.6: Ultrazvuková pole, [8]. 
Obr. 2.7: Porovnání ultrazvuko

vých paprsků , [8]. 

Konvenční zobrazení, 
paprsek prochází 
dvakrát (vyslání/příjem) 

H a rmon i cké gen erová n y 
uvnitř tkáně, paprsek 
prochází jednou 

Obr. 2.8: Generování harmonických kmi tů , [8]. 

zkreslení sinusoidy a vytváření většího poč tu harmonických v ln , [8]. 
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3 KONTRASTNÍ LÁTKY V ULTRASONOGRA-
FII 

Diagnostické zobrazování m á dva hlavní cíle - hodnocen í anatomicko/morfologic-

kých struktur a hodnocení perfuze tkáně . K dosažení těchto cílů jsou n u t n é různé 

technické přís tupy. Již t rad ičně , sonografický B-mód je používán k zobrazování tká

ňových struktur a Dopplerův m ó d je využíván k hodnocení prokrvení a krevního 

toku. Avšak Dopplerovské metody mohou zobrazovat pouze velké cévy se signály 

nad hladinou šumu a s rychlostí p roudění nad prahovou hodnotou filtru, k t e rý je 

používán k pot lačení pohybu tkání . Velmi ma lý p r ů t o k objemu krve, v kapi lárách 

tkáňového parenchymu, proto konvenčními Dopplerovskými metodami nemůže být 

detekován. Kvůli tomu není možné měření perfuze parenchymu klasickou sonografií. 

Ul t razvukové kon t ras tn í lá tky rap idně zvyšují intenzitu signálu z krve. Signál je 

díky n im zesílen o více než 30 dB. Vývoj kont ras tn ích lá tek začal v devadesátých 

letech a cílem bylo zvýšit v obraze poměr s igná l / šum. Zvýšit tedy Dopplerovský 

signál předevš ím v srdečních komorách nebo v cévách s p o m a l ý m prů tokem. Nové 

zobrazovací technologie měly p rokáza t p r ů t o k krve v tkáňovém parenchymu, tzv. 

mikrovaskularizace tak, aby odlišily signály krevních der ivátů od signálů tkáňových 

a to i v neproudící krv i a v kap i lá rn ím systému. Toho bylo dosaženo zavedením 

kont ras tn ích specifických zobrazovacích metod, [9]. 

V ultrasonografh se jako kon t ras tn í lá tky používají plynové mikrobubliny vpra

vené do krevního oběhu. Jsou bud volné nebo častěji uzavřené do obalu z biopoly-

méru , k te rý prodlužuje jejich životnost . P odmínkou je, aby velikost těchto mikro-

bublin umožňovala jejich p růchod plícními kapi lá rami a aby byly v k revn ím oběhu 

dos ta tečně stabilní . Velikost mikrobublin se pohybuje v rozmezí od 1 do 10 \im. 

jsou tak dos ta tečně malé pro průnik do systémového i po r t á ln ího řečiště. Další pa

rametr, k te rý u nich h o d n o t í m e je doba, kterou jsou schopny pře t rva t v krevním 

řečišti. Dobu lze ovlivnit pomocí stabil izačních směsí a podle nich lze sledovat i 

jejich generační vývoj , [7], [10]. 

3.1 Generační vývoj 

Současné kon t ras tn í lá tky využívané v ultrasonografh spadaj í do t ř í generací . Ge

nerace se liší jak poločasem životnost i , tak i vlastnostmi jednot l ivých látek. P rvn í 

generace kont ras tn ích lá tek byla l imitována, protože neprocházela pl ícním řečištěm. 

Aplikována byla in t ravenózne pouze do řečiště žilního nebo do dutin pravého srdce. 

Do prvn í generace se řad í kon t ras tn í lá tky Albunex a Levovist, využívající vzduch 

jako plynnou část mikrobublin. Kon t r a s tn í lá tky d ruhé generace jsou dos ta tečně 
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malé, stálé a tedy vhodné k p růn iku sys témovým oběhem. Po intravenózni aplikaci 

zvyšují dopplerovský signál, př ičemž jejich zobrazovací čas je max imá lně do pě t i 

minut. Zás tupcem druhé generace je kon t ras tn í l á tka Sonovue, k t e rá je navržena 

tak, aby odolávala vyššímu tlaku. Zvyšuje echogenitu krve a t í m i celkový poměr 

s igná l / šum. Tře t í generace je více echogenní i s tabilní , zobrazovací čas přesahuje 

pět minut. Zás tupce t é t o generace EchoGen, se proto využívá k zobrazování perfúze 

myokardu. [10] 

3.1.1 Sonovue 

Větš inu u l t razvukových kont ras tn ích látek tvoř í mikrobubliny, k teré obsahují sta

bilizovaný plyn. SonoVue je kon t ras tn í l á tka d ruhé generace. Obsahuje hydrofobní 

plyn namís to vzduchu (obr 3.1). T í m se výrazně zpomaluje šíření plynu do okolní 

krve, což vede ke zvýšení stability a odolnosti vůči ex t r émn ím t l akům. V mikrobub-

lině SonoVue se nachází p lyn fluorid sírový (SF 6), obsahuje velmi s tabi lní a iner tní 

molekuly, k teré nevykazují žádnou interakci s j inými molekulami v těle. Vzhledem 

k d louhému pře t rvávání SF 6 v mikrobubl ině , je p o t ř e b a jen velmi malé množs tv í 

plynu (8 \új ml). Po opuš těn í mikrobubliny je SF 6 vypouš těn přes plíce, což není 

v rozporu s renální nebo j a t e rn í exkrecí. Schránka mikrobubliny SonoVue obsahuje 

tenkou a flexibilní m e m b r á n u z amfofilních fosfolipidů s hydrofilním povrchem na 

vnější s t r aně (vůči krvi) a s hydrofobním povrchem na s t raně vn i t řn í (vůči plynu 

SF 6). Tento stabil izovaný plyn uvn i t ř mikrobublin, drží schránku flexibilní, což j i 

umožňuje snadno měni t její velikost a tvar. 

Obr. 3.1: Kon t r a s tn í l á tka Sonovue, [9]. 

SonoVue obsahuje mikrobubliny různých velikostí v rozmezí od 1 do 10 \xm s 
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p r ů m ě r n o u velikostí 2,5 /x/ (obr. 3.2). Výsledná rezonanční frekvence (která závisí 

především na velikosti mikrobublin) se pohybuje v rozsahu 1 - 1 0 MHz (obr. 3.3), 

t akže SonoVue pokrývá celý rozsah frekvencí používaných v ul t razvukovém zobrazo

vání. Tak mohou být získány silné kontrastně-specifické signály veškerými vhodnými 

sondami od nízkých po vysoké frekvence. 

Mikrobubl iny SonoVue jsou dos ta tečně velké, aby se udržely v cévním sys tému a 

zároveň dos ta tečně malé , aby měly volný p růchod skrz kapiláry. Z tohoto důvodu, je 

SonoVue dis t r ibuován v celém objemu krve (oproti C T a M R I kon t r a s tn ím l á tkám) , 

ale nešíří se do ext racelu lárního prostoru, což umožňuje mnohem jednodušš í výpočet 

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

3.2 Chování kontrastních látek 
Plynová bublina, kterou prochází u l t razvukové vlnění, se v kapal ině s tává jakýmsi 

osci látorem. S těna bubliny, k t e rá je stále ku la tá , začne po počá tečn ím vychýlení 

periodicky kmitat a bublina mění svůj p růměr . K m i t á n í bubliny je také spojeno 

s pohybem kapaliny, ta vykonává ha rmonický pohyb o velmi malých ampl i tudách 

a k m i t á pouze s vlas tn í frekvencí. Pohyb stěn bubliny lze popsat jako periodickou 

změnu poloměru Re = —R&e1^1 kolem s t ředního poloměru RQ, kde UQ je rezonanční 

frekvence. Poloměr bubliny se dá po t é zapsat jako Rb = Ro + Re(t) = Ro — R^e^0*. 

Záporné znaménko vyjadřuje skutečnost , že zvýšení t laku na bublinu způsobí zmen

šení po loměru bubliny. N a obrázku 3.4 se nachází bublina po loměru RQ, jejíž s těna 

vykonává kmi t avý pohyb s amplitudou Rto. Bubl ina je obklopena kulovou kapali

novou obálkou s po loměrem r a t loušťkou A r , [11]. 
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Obr. 3.4: Bubl ina po loměru i ? 0 , [11] • 

K popisu chování bublin slouží t ř i nej používanější pohybové rovnice Rayleigh-

Plesseta, Kel le r /Tr i l l inga a Gilmora. Rayleigh-Plesset bere v úvahu ideální plynové 

bubliny v nekonečném množs tv í nest lači telné kapaliny a popisuje jejich radiální 

oscilace. Ke l le r /Tr i l l ing považuje tuto kapalinu za s t lači telnou a Gilmore pracuje 

s ne l ineárním šířením dopadajících zvukových vln . Uvedené pohybové rovnice jsou 

nelineární . Jejich řešení musí být získáno bud pomocí l ineární aproximace, pro malé 

amplitudy kmi tů , nebo použ i t ím numerických metod. 

Větš ina mikrobublin je obalena b iopolymérem nebo surfaktantem, k te rý snižuje 

povrchové n a p ě t í schránky, čímž zvyšuje jejich životnost . Ty to zapouzdřené mik-

robubliny byly modelovány jednak Jongem a Hoffem, k teř í do Rayleigh-Plessetova 

vztahu začlenili exper imentá lně s tanovené parametry pružnos t i a t řen í a dále Chur-

chem, k te rý schránku popsal pomocí l ineární visko-elastické kons t i tu t ivn í rovnice. V 

obou př ípadech se předpokláda lo , že odezva m e m b r á n y bude dominan tn í , přičemž 

možné propojení mezi plynem a m e m b r á n o bylo zanedbáno . Potvrdilo se, že p ř í tom

nost m e m b r á n zvyšuje rezonanční frekvenci mikrobublin v porovnán í se s te jnýma 

bublinama bez membrány . V praxi však nejsou oscilace mikrobublin zdaleka symet

rické. Z t r á t a symetrie může být způsobena působen ím vnějších sil. Pokud membránu , 

zejména mikrobublin malé velikosti, vyz tuž íme, z ískáme odolnější kon t ras tn í lá tku, 

než kdyby byla mikrobublina bez membrány . Naproti tomu jakákol iv nehomogenita 

m e m b r á n y podporuje její nesymetr ické chování. 

Mikrobubl iny na ultrazvukovou tlakovou vlnu reagují expanzí a kontrakcí . Pro 

nízké přenášené hodno tě t laku P R P , což je amplituda negat ivního okamži tého akus

tického t laku ul t razvukového paprsku, je oscilace mikrobublin ha rmonická na frek-
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venci v blízkosti dopadaj ící u l t razvukové frekvence a mí ra rozpínání mikrobublin je 

ú m ě r n á p řenášenému P R P . V horn í část i obrázku 3.5 vidíme mí ru rozpínání , veli

kost křivek je p ř ímo ú m ě r n á velikosti P R P jak pro 30 tak i 60kPa. Pro tyto velmi 

nízké hodnoty m á oscilace t éměř sinusový p růběh . 

Se zvyšujícím P R P , se rozsah rozpínání a rychlost kolapsu mikrobublin pod

s t a tně zvýší, př ičemž oscilace mikrobublin m á nel ineární p růběh . Nelineární povaha 

oscilujících mikrobublin je zobrazena v dolní části obrázku 3.5. Dvojnásobné zesílení 

přenášeného t laku P R P ze 150 na 300 kPa zvýší velikost p íku a rozsah rozpínaní více 

než 2, 5x. Pro tyto vyšší hodnoty přenášeného P R P není p r ů b ě h sinusový, dochází 

k větš ímu rozpínání a t í m p á d e m následuje rychlejší kolaps. V důsledku toho obsa

hují frekvenční spektra mikrobublin násobky, v některých př ípadech i více násobky 

přenášené frekvence. Tyto harmonické ozvěny se používají k detekci p ř í tomnos t i mi 

krobublin v těle. Rozsah expanze mikrobublin i jejich kolaps závisí na u l t razvukovém 

poli , [12]. 
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Obr. 3.5: Reakce mikrobubliny na hodnotu P R P , [12]. 

Pokud je hodnota P R P kolem 300 kPa dochází k destrukci mikrobublin b ě h e m 

pulzu. V l i v e m ultrazvuku dochází v j á d r u mikrobubliny k difúzi plynu a štěpení , 

levá část obrázku 3.6. Odezvy vzniklé oscilací a destrukcí mikrobublin prokazují 

zvýšenou s t řední frekvencí a sníženou echo amplitudu, pravá část obrázku 3.6. 
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Akusticky řízen 
Neporušen Difúze difúze Fragmentace 

Nízký Přenášený tlak Vysoký Nízký Přenášený tlak Vysoký 

Obr. 3.6: Štěpení a odezva mikrobubliny, [12]. 

3.3 Zobrazovací techniky pro kontrastní látky 

Historicky první v praxi používanou metodou využívající echokontras tních látek byla 

metoda kon t ras tn ího harmonického zobrazení . Ul t razvukové vlny se v tomto př ípadě 

neodráží pouze od tkáňových struktur nebo proudících krevních e lementů, ale t aké 

od mikrobublin, k teré se stávají v závislosti na své velikosti a některých dalších fy

zikálních vlastnostech zdrojem rezonančního vlnění. V konvenčním zobrazování se 

díky rozdí lným akus t ickým impedanc ím puls odráž í od rozhraní mezi bublinou a 

okolní tkán í . Důležitější ale je, že bublina se n á r a z e m pulsu rozvibruje a dochází ke 

generování harmonických signálů s dvakrá t vyšší frekvencí oproti původn ímu ori

ginálnímu u l t razvukovému pulsu (obr. 3.7). V zachyceném akust ickém spektru pak 

vedle základní vysílané frekvence nacház íme i zřetelný vrchol v oblasti d ruhé har

monické frekvence. Širokopásmové měniče jsou schopny tyto harmonické kmi toč ty 

zachytit a využí t ke zkvali tnění dopplerovského zobrazení . Můžeme tedy říct, že se 

j edná o metodu harmonického zobrazení , ovšem s použ i t ím kont ras tn ích látek, k teré 

zvyšují diagnostickou kvali tu obrazu. Př i j ímaný signál z tě la je intenzivnější a m á 

dvakrá t vyšší frekvenci v místech výsky tu bublin. T í m tedy harmonický signál ul 

t razvukového sys tému může vy tváře t vysoko-kontras tní snímky, k teré jsou re la t ivně 

málo rušené v porovnán í s konvenčním zobrazováním, [7], [8]. 

Chování echokontras tních lá tek v organismu závisí jednak na energii zobrazova

cího u l t razvukového impulsu a jednak na s a m o t n é m druhu kon t ras tn í látky. Jsou 

un iká tn í v tom, že je lze modifikovat podle po t ř ebného zobrazení . Energie ultra

zvukového impulsu se určuje hodnotou mechanického indexu (obr. 3.8). Mechanický 

index (MI) je re la t ivním ukazatelem možného vzniku kolapsové kavitace a je defino

ván jako poměr negat ivní amplitudy akust ického t laku a d ruhé odmocniny použi tého 

ul t razvukového kmi toč tu . P ř í nízké energii (MI = 0,2) mikrobubliny ul t razvukové 

impulsy jen odrážejí . P ř i s t řední energii (MI = 0,2-1,0) se mikrobubliny dostávají 
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Obr. 3.7: Generování d ruhé harmonické , [8]. 

do rezonance s frekvencí dopadajících u l t razvukových impulsů. P ř i vysoké energii 

(MI = 1,0) začínají oscilace mikrobublin sílit, dochází k poškození m e m b r á n y a zni

čení mikrobubliny. Výhodou flexibilní m e m b r á n y mikrobubliny SonoVue je, že tato 

kmi t án í začínají při nízkých akust ických tlacích, což je daleko pod des t rukčním pra

hem. To m á ten následek, že mikrobubliny oscilují plynule, aniž by byly zničeny, v 

širokém spektru akust ických t laků , [7], [9]. 

Destrukce 
-* Stimulovaná akustická emise 

Nestabilita / štěpení bublin 
-* vyšší harmonické 

Oscilace 

-ř druhé harmonické 

Zpětný rozptyl 

* 
Nelineární odezva bubliny 

Obr. 3.8: Mechanický index, [9]. 

3.3.1 Dynamická odezva 

Díky své dynamické odezvě jsou mikrobubliny vhodné pro použi t í v u l t razvukovém 

poli . V důsledku jejich st lači telnost i , po dopadu ul t razvukových pulsů, pods tupu j í 

objemové oscilace a díky tomu rozptýl í mnohem více energie, než t u h á bublina stejné 

velikosti, (obr. 3.9). V závislosti na intenzi tě aplikovaného akust ického pole a pa

rametrech mikrobublin, mohou být oscilace l ineární nebo nel ineární a rozptýlený 

Ml 

> 

f 
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signál může obsahovat jak základní frekvenci, tak i frekvence harmonické. Jak je 

uvedeno výše, harmonické složky jsou pro nás uži tečné, pro tože díky n im můžeme 

odlišit kon t ras tn í lá tku od zbytku tkán í . Pro zobrazování mohou být rovněž použi ty 

i složky u l t ra -harmonické a sub-harmonické, (obr. 3.10). 

Komprese 

Expanze 

X 7 * 
-30 

-40 

-M 

-60 

Subharmonické Druhé harmonické 

Ullraharmonkké 

2 3 4 5 6 7 8 

Frekvence (MHz) 

Obr. 3.9: Komprese, expanze, [9]. Obr. 3.10: Rozsah frekvencí, [9]. 

D r u h á ha rmonická komponenta z odezvy mikrobublin již byla poměrně široce 

využívána, ale jsou zde další zaj ímavé část i z rozptýleného signálu. Za správných 

podmínek t laku a frekvence, se bubliny rozptýl í na subharmonické (nižší harmo

nické) frekvence, obvykle polovina ozařovací frekvence. Zat ímco některé t k á n ě se 

mohou rozptýl i t poměrně silně na druhé harmonické, tak rozptyl subharmonické 

části je obvykle zanedbate lný. Proto je rozlišování mezi odezvou mikrobubliny a 

tkáňovou odezvou snazší. Pros torové rozlišení na nižších harmonických je v součas

nosti omezené, jsou kladeny požadavky pro úzkopásmové ozařovací signály. Kromě 

nižších harmonických může odezva mikrobublin obsahovat t aké u l t ra -harmonické 

složky (celočíselné násobky ozařovací frekvence), [13]. 

3.3.2 Destrukce kontras tních látek 

Možné poškození t kán í b ě h e m ul t razvukového vyšet ření je spojeno s dvěma hlavními 

faktory: t epe lným a mechanickým. Tepelný faktor představuje ohřev t káně b ě h e m 

vyšetření . Mechanický faktor předs tavuje možnost poškození t káně ultrazvukovou 

kavitací . Rozumíme j í vznik bublin v podt lakové fázi u l t razvukové vlny a může 

nastat při urči té hladině ul t razvukové intenzity. Riziko vzniku kavitace se zvyšuje 

aplikací echokontras tn ích látek, [7]. 

Rozšiřování a následné š těpení lipidové schránky závisí jednak na p r ů m ě r u mi

krobublin, t laku P R P a také na u l t razvukovém pulsu, jeho ampl i tudě , frekvenci a 
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fázi. Zvyšováním P R P a snižováním frekvence roste p ravděpodobnos t š těpení mi-

krobubliny. Tenká vrstva lipidů se b ě h e m komprese zdvojnásobí a naopak b ě h e m 

expanze zůs tanou na mikrobubl ině nechráněné oblasti. 

poloměr [\im] poloměr |[im) 

Obr. 3.11: Expanze mikrobubliny v závislosti na frekvenci a t laku, [12]. 

Levá část obrázku 3.11 potvrzuje, že se zvyšujícím se tlakem, roste expanze 

mikrobublin, př ičemž mí ra roztažení je p ř ímo závislá na p r ů m ě r u mikrobubliny. 

N a pravé část i obrázku 3.11 si lze vš imnout , že se snižující se frekvencí roste míra 

roztažení mikrobubliny a to t í m více, čím je p růměr mikrobubliny menší , [12]. 

3.4 Dělení technik podle mechanického indexu 

N a základě tohoto chování mikrobublin existují dvě obecné strategie pro kont ras tn í -

specifické zobrazování . J e d n á se o s tat ické, des t ruk t ivn í zobrazování nazývané jako 

technika s vysokým mechanickým indexem (MI) a kont inuální nedes t ruk t ivn í zob

razování nazývané jako technika s n ízkým M I . Díky svým fyzikálně-chemickým cha

rak te r i s t ikám je SonoVue op t imáln í pro techniku s n ízkým M I , což umožňuje hodno

cení výsledků v reá lném čase. V závislosti na d a n é m zařízení a použ ívaném softwaru, 

kontrastně-specifický signál může být získán při velmi nízkých akust ických t lacích 

(MI < 0.1), t akže je destrukce mikrobublin minimal izována, [9]. 

3.4.1 Technika s vysokým mechanickým indexem 

Technika destrukce signálu s vysokým mechan ickým indexem je označována také 

jako s t imulovaná akust ická emise (SAE) . Destrukcí mikrobublin vysokým mechanic

k ý m indexem vznikají i specifické signály v širokém rozsahu frekvencí. Tyto signály 
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jsou jen velmi přechodné , protože mikrobubliny jsou zničeny b ě h e m několika mi l i 

sekund. S A E je velmi citlivá metoda, k t e rá umožňuje zobrazování bez kont ras tně-

specifického zobrazovacího softwaru, a to pomocí konvenčně používaného barevného 

Dopplerova modu. Nicméně kont inuální (dynamické zobrazování) hodnocení paren-

chymu není možné , p ro tože se j e d n á o des t ruk t ivn í metodu, [7]. 

3.4.2 Technika s nízkým mechanickým indexem 

Techniky s n ízkým M I využívají nel ineární povahu mikrobublin a pracují s nízkou 

amplitudou pulsů. Vyvíjely se s p ř íchodem nových t y p ů mikrobublin, k teré obsa

hují pružnější schránku schopné expanze a komprese s větš ím rozsahem amplitudy. 

Výhodou nových generací mikrobublin je jejich delší životnost , což umožňuje pozoro

vání mnohem delší dobu. Hlavní výhodou technik s n ízkým M I je vzhledem k n ízkým 

a m p l i t u d á m pulsů delší životnost mikrobublin, nejsou zničeny tak snadno, což umož

ňuje kont inuální sledování sn ímků v reá lném čase. Využívá se jednak detekce signálu 

d ruhé harmonické a to u metody pulsní inverze nebo t aké detekce základních složek 

u metody ampl i tudové modulace. Hlavní nevýhodou technik s n ízkým M I je jejich 

menší citlivost (dynamický rozsah) oproti m e t o d á m s vysokým M I , [14]. 

P u l s n í inverze - PI 

Velmi čas tá technika, k t e rá zachovává axiální rozlišení a je schopna oddělení zá

kladních od druhých harmonických komponent, avšak na úkor snímkové frekvence. 

Krá tké pulsy, typicky používané v B-modu, jsou přenášeny s p r ů b ě h e m druhého 

pulsu a jsou inverzní k p rvn ímu pulsu, (obr. 3.12). Kladné půlvlny p rvn ího pulsu 

jsou nahrazeny negat ivními pů lv lnami stejného tvaru a velikosti d ruhého pulsu. 

Odezvy obou pulsů se nás ledně sečtou a výs ledná sečtená suma se použije k určení 

úrovně šedi. 

D r u h á odezva sekvence je l ineárně rozptýlena, pochází z t káně a je inverzní k 

první odezvě sekvence. Po sečtení obou odezev sekvence se tedy tkáňové lineární 

odezvy vyruší . Pokud je rozptyl nel ineární , jako je tomu v př ípadě mikrobublin, dvě 

sekvence se zcela nevyruší a zůs tává zbytkový signál, (obr. 3.12). 

Invertovaný vysílací impuls způsobí , že základní p r ů b ě h (a všechny harmonické 

lichého řádu) odezvy je invertován, ale d ruhý p r ů b ě h odezvy již ne. Sečtením dvou 

odezev se pot lač í základní a liché harmonické odezvy a zdvojnásobuje se velikost 

d ruhé a dalších sudých harmonických. Technika pulsní inverze tak poskytuje rušení 

základních a lichých frekvencí, ale zachovává a zesiluje d ruhé harmonické složky. 

Výhodou metody pulsní inverze je, že nezáleží na p řekryvu spektra mezi základní a 

druhou harmonickou (obr. 3.13). Z toho důvodu není p o t ř e b a omezení rychlosti a 

přenosového spektra do spodní poloviny frekvenčního rozsahu snímače. To umožňuje 
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Vysílaný puls Lineární 
odezva 

Suma odezev 

Obr. 3.12: Pulsn í inverze, [14]. 

použi t í k rá tkých pulsů, pomocí nichž může být dosaženo dobrého axiálního rozlišení. 

Slabé odezvy mikrobubliny o vysokých frekvencích ze základního spektra tkáňových 

odezev jsou eliminovány a nízké frekvence jsou zachovány, čímž se zvyšuje intenzita 

signálu. Nevýhoda metody je ve snížení snímkové frekvence kvůli po t ř ebě dvakrá t 

sledovat jednot l ivé pulsy, [14]. 

Energie 
Účinnost měniče 

Obr. 3.13: P ř ek r yv spektra, [14]. 

P u l s n í inverze se t ř e m i p ř e n o s y - Power Pulse inversion 

Tkáňový kontrast vytvořen pulsní inverzí je omezen jakýmkol iv pohybem tkáně mezi 

dvěma přenosy, jak je popsáno v předešlé kapitole. P ř i pohybu tkáně , potom pozice 

d ruhé odezvy nebude odpovída t p rvn í odezvě a nedojde k dokonalému pot lačení zá

kladních složek. Pulsn í inverze se t ř emi přenosy popisuje interakce signálů se s tř ídavě 

invertovanými pulsy, k teré mohou výrazně snížit účinek tkáňového pohybu. 

Účinek tkáňového pohybu se sníží sečtením prvn í a t ře t í odezvy, nás ledně se tato 

suma vydělí dvěma a jejich výsledek se př ič te k d ruhé odezvě. Jestl iže je rychlost 

(pohyb) t káně malá , fázový rozdíl mezi p rvn ím a t ř e t í m pulsem je menší , a to o 

Nelineární 
odezva 

M  

Zbytkový signál 
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méně než 30ř. P r ů m ě r n á odezva se přibližuje j edné polovině fázového posunu (obr. 

3.14), což odpov ídá vrácenému imaginárn ímu pulsu p řenášenému upros t řed mezi 

dvěma reálnými pulsy. Za p ředpokladu , že rychlost (pohyb) t káně je kons tan tn í , 

pozice kteréhokoliv tkáňového rozhraní bude v d a n é m okamžiku stejná, jako když 

se přenáš í d ruhý reálný puls. Tedy pozice daných tkáňových odezev v p růměrné 

odezvě se bude shodovat s reálnou sekvencí d ruhého pulsu (obr. 3.15) a t í m je 

problém pohybu tkáně vyřešen. Pokud jde o metodu dvou pulsů, p ř ič ten ím p růměrné 

odezvy z dvou neinvertovaných pulsů k reálné sekvenci d ruhého invertovaného pulsu 

se pot lač í l ineární tkáňové odezvy, ale nezruší se odezvy mikrobublin, [14]. 

A m p l i t u d o v á modulace - A M 

U t é t o metody je amplituda odezvy mikrobubliny p ř ímo závislá na ampl i tudě přená

šeného pulsu. V př ípadě opakujících se frekvenčních pulsů nebo při d louhém pulsu 

může být ampl i tudová modulace vysoká, ikdyž amplituda přenášeného pulsu je 

nízká. 

V nej jednodušš ím př ípadě technika zahrnuje přenos dvou pulsů s různou am

plitudou za vzniku dvou výsledných odezev. V klasickém př ípadě , kdy amplituda 

d ruhého pulsu je dvojnásobná oproti p rvn ímu, je první odezva zesílena faktorem 

vzniklým odeč ten ím dvou předešlých druhých odezev. D r u h á odezva bude identická 

s první , akorát bude mí t dvojnásobnou amplitudu, což m á za následek eliminaci 

odezev pevné tkáně . Nepla t í to ale u nel ineárního rozptýlení mikrobublin, kde ode

zvy vytvořené z dvou pulsů budou narušeny v různé míře , t akže amplitudy druhých 

Obr. 3.14: Pulsn í inverze se t ř emi 

přenosy - fázový posun, [14]. 

Obr. 3.15: Pu l sn í inverze se t ř emi 

přenosy, [14]. 
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odezev budou menší než dvojnásobek prvn í odezvy. Po jejich odečtení zůs tává zbyt

kový nel ineární signál z mikrobubliny, k te rý obsahuje složky základní i harmonické 

frekvence. 

Techniky ampl i tudové modulace oproti pulsní inverzi, k t e rá detekovala d ruhé 

harmonické, využívají základní složku odezvy mikrobubliny a to z těch to důvodů: 

• Odezva základní složky m á mnohem větší energii než jakákol iv j iná harmonická 

složka 

• Odezvy základních složek nižších frekvencí t rp í mnohem menš ím ú t l u m e m při 

n á v r a t u skrz t k á ň k přij ímači než harmonické složky 

• Efektivita měniče (přijímače) je větší, protože s t řední frekvence odpovídá zá

kladní , za t ímco u detekce d ruhé harmonické je p řenášena základní i d ruhá 

harmonická , k t e r á je méně efektivní 

• Tkáňové signály d ruhé harmonické můžou být bezpečně potlačeny, aniž by 

byly pot lačeny signály mikrobubliny 

Popisována j ednoduchá metoda m á dva omezení. Za prvé, pohyb tkán í mezi 

přenosy snižuje výkon, protože příslušné odezvy nejsou při odečí tání na stejných 

pozicích. Druhé omezení spočívá ve složitosti vytvoř i t dva pulsy tak, aby jeden z 

nich měl přesně dvakrá t vyšší amplitudu. Oba omezení lze řešit " troj i tým skenová-

ním" (interrogating the scan line three times). 

N a prvky vysílací apertury se aplikují píky stejného n a p ě t í tak, že jedna polovina 

p rvků je použ i t a pro p rvn í puls, d r u h á polovina pro t ře t í puls, (obr. 3.16) a všechny 

prvky jsou použi ty pro puls druhý. Pr incip je v odečtení d ruhé odezvy od součtu 

první a t ř e t í odezvy. 

i . — Vysílací — . 
apertura 

První přenos pulsu 

M I N I I 
Druhý přenos pulsu 

nrnmrm 11 ••••••••••• 11111111111 
Třetí přenos pulsu 

1111111 
Obr. 3.16: Ampl i tudová modulace s t ř emi pulsy, [14]. 

P r v k y a paprsky vytvářející zpoždění pro p rvn í a t ře t í přenos jsou stejné jako 

ty, co se používají pro d ruhý přenos . Znamená to, že efektivní tvar paprsku pou

žívaný pro vytvoření součtu p rvn í a t ře t í odezvy je identický s t ím, k te rý vytvář í 
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druhou odezvu. U s tacionárních l ineárních rozptylů součet odezev z dvou polovič

ních amplitud přenášených pulsů, dává stejný výsledek, jako z přenosu pulsu o j edné 

celé ampl i tudě . U nel ineárního rozptýlení bude součet odezev větší než ten, k terý 

bychom získali z pulsu o j edné celé ampl i tudě . Odeč ten ím druhé odezvy od součtu 

první a t ře t í odezvy získáme nulové tkáňové odezvy, př ičemž odezvy mikrobublin 

jsou zachovány. 

Aplikací t řech pulsů dojde ke korekci j edno tného pohybu tkáně p o d o b n ý m způ

sobem jako u inverzních metod. Jestl iže pohyby t k á n í mezi p rvn ím a t ř e t í m pulsem 

jsou mnohem menší než vlnová délka, potom součet odezvy prvního a t ř e t ího pulsu 

vytvář í dvojnásobnou amplitudu blížící se odezvě d ruhého pulsu, k te rý byl získán v 

době mezi p rvn ími a t ř e t ími přenosy, (obr. 3.17). Pokud se rychlosti (pohyb) tkán í 

neliší, budou jejich pozice stejné jako v čase d ruhého pulsu. Odeč ten ím druhé ode

zvy od součtu p rvn í a t ře t í se ods t r an í tkáňové odezvy, ale zachová se zbytkový 

signál představuj ící odezvy mikrobublin. Jsou tak kompenzovány účinky pomalého 

s tabi lního pohybu. V př ípadě , že rychlost se v čase měn í je p o t ř e b a více pulsů, [14]. 

Lineární 
odezva 

Nelineární 
odezva 

Odečtení 

(a+c) - b 

a t c 

Zbytkový signál 

Obr. 3.17: Ampl i tudová modulace se t ř emi pulsy, [14]. 
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4 SPEKLE T R A C K I N G 
Spekle tracking je neinvazivní u l t razvuková metoda překonávající hlavní nedostatky 

současných dopplerovských metod. Dopplerovský ultrazvuk je velmi rozšířený k zob

razování p r ů t o k u krve a sn ímání pohybu tkáně . Jeho použi t í je však l imitováno v 

kvantifikaci pouze axiální části pohybu, ve směru vysílané akustické vlny, čímž se 

metoda stává závislou na insonačním úhlu. Navíc vznik aliasingu omezuje maximáln í 

rozsah rychlosti, což vede k nesprávnému posouzení rychlosti. 

Metody spekle tracking využívající dopplerovského zobrazování překonaly tato 

omezení sledováním zpě tně odražených v ln od krve či tkáně . Spekle vzory jako je 

krev nebo tkáňový pohyb zůstávají t éměř kons t an tn í a díky tomu mohou být pozo

rovány pomocí odpovídajících „match ing" technik, k teré mohou pracovat v jedné, 

dvou nebo t řech dimenzích v závislosti na dos tupných ul t razvukových datech. J e d n á 

se o techniky opt ického toku sloužící předevš ím k posouzení globální a regionální 

deformace myokardu, nezávisle na t rans lačních pohybech a insonačním dopplerov-

ském úhlu nebo o block-matching algoritmy, pomocí k terých se hodno t í p rů tok krve 

a získávají informace ohledně elasticity tkáně , [2], [3], [6]. 

Cílem spekle tracking je identifikace co možná nej jednoduššího a snadno vyšetř i-

te lného parametru s dobrou reprodukovate lnost í . Hledají se univerzálně použi te lné 

echokardiografické metody, k teré by deta i lně a zároveň komplexně identifikovaly kon

kré tn í fyziologické funkce myokardu jednot l ivých srdečních oddí lů nezávisle na sub

jek t ivn ím hodnocení vyšetřujícího a insonačním dopplerovském úhlu. Požadujeme, 

aby byla metoda co nejlépe reprodukovate lná a s rovnate lná s j inými metodami, [2]. 

4.1 Klasifikace metod optického toku 

Metody spekle tracking, j akož to metody opt ického toku lze klasifikovat do t řech 

hlavních skupin. P r v n í skupinou jsou diferenční techniky nebo také gradientn í me

tody založené na p ředpok ladu , že jas vyhledávaného vzoru je neměnný a rychlost 

je vypoč í t ána z derivací časoprostorových intenzit. Diferenční techniky jsou velmi 

citlivé na š u m v obraze, pro tože ten p o d m í n k u neměnného jasu porušuje . Podávaj í 

však dobré výsledky při práci s kval i tními snímky, k teré nejsou obohacené šumem. 

D r u h á skupina používaných metod je založena na frekvenčních technikách. K 

odhadu optického toku z u l t razvukových sn ímků je nej používanější fázová metoda, 

k realizaci využívající filtry. Odezva filtrů je vyhovující pouze pro urč i tý rozsah 

rychlostí , což je nevýhoda metod založených na filtrech. Je velmi obt ížné navrhnout 

op t imáln í filtry nas tavené na rozsah rychlosti srdečního pohybu měnícího se v prů

běhu srdečního cyklu. Výhoda metody spočívá ve fázových informacích, díky nimž 

se s tává robus tn í k ú t l u m o v ý m ar te fak tům. 
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Tře t í skupinou k odhadu pohybu jsou techniky block-matching podrobněj i po

psané níže, [15]. 

4.1.1 Block-matching 

Techniky block-matching definují rychlost jako posun, k te rý zajistí nej lepší shodu 

mezi obrazovými vzory v různých časech. Základními p ředpok lady jsou přibližně 

kons tan tn í vzorky a lokální textura obsahující dos ta tečně j ednoznačnou informaci. 

Nejlepší shody je dosaženo maximal izací míry podobnosti. K odhadu hus tého toku 

proudění se tyto metody příliš nehodí , jsou výpoče tně náročné . Naopak jsou zvláště 

vhodné v př ípadě , jestliže odhad proudění p rob íhá pouze v u rč i t ém mís tě , např ík lad 

na srdeční s těně. Mez i block-matching techniky spadaj í algoritmy normalizované a 

nenormalizované korelace k detekci pohybu v konvenčním ultrazvuku, suma diferenč

ních rozdílů a také její vylepšená metoda, jejímž zák ladem je Singhův algoritmus, 

[15], [16]. 

Obrázek 4.1 znázorňuje geometrii h ledaného vzoru ve 2D spekle tracking. V 

p rvn ím snímání (akvizici) I\ je určeno malé j ád ro oblasti (kernel region), k te ré je 

následně sledováno uvn i t ř větší vyhledávací oblasti (search region) dalšího snímání 

li. Velikost j á d r a určuje prostorové rozlišení rychlosti, př ičemž velikost vyhledávací 

oblasti vzhledem k velikosti j á d r a určuje rozsah rychlosti. Nejlepší shody j á d r a uvn i t ř 

vyhledávací oblasti určuje vektor pohybu. Nejlepší shoda mezi oblasti j á d r a a hledání 

je u rčena pomocí vzoru hledání na všech možných místech. Místo s nejlepší shodou 

je určeno vektorem pohybu pro konkré tn í j ád ro . V ýpoč t em 2D vektoru rychlosti 

se určí doba mezi z ískáním j á d r a a z ískáním vyhledávací oblasti. Pokud je vektor 

vypoč í t án pro více malých jader skrz celou oblast zájmu, tak vznikne vektorová 

mapa rychlosti. Takto je možno posuzovat časové změny rychlosti podobně jako u 

Dopplerovského měření , avšak metody spekle tracking jsou nezávislé na insonačním 

úhlu, [6]. 

Matching-based tracking 

Mějme dvě oblasti I\ a I2, k teré spolu sousedí. Definujeme okno W(x) okolo bodu x v 

oblasti J I a p o d o b n é okno W(x + ď), k te ré je posunuto o celočíselný počet pixelů d v 

h ledaném prostoru li. Vektor pohybu d je získán posunem, k te rý odpov ídá minimu 

hodnoty z funkce vzdálenost i dist mezi intenzitou vzorků ve dvou odpovídajících 

oknech: 

dist = f(W,W'(ď)). (4.1) 

Hodno t í se dvě různé funkce vzdálenost i , a to normal izovaná suma čtverců NSSD: 
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Měnič 

Obr. 4.1: Geometrie 2D tracking, [6]. 

AT/2 
É (h(x + i,y + j ) - h{x + i + dx,y + j + dy)) 

2 

NSSD(x,d) = ^ p ^ , (4.2) 

É (h(x + i,y + j) • É (h(x + i + dx,y + j + dy)) 
i,j=-N/2 i,j=-N/2 

Nulová s t řední normal izovaná cross-korelace ZNCC se spočte : 

N/2 

É (h(x + i,y + j) - h){h{x + i + dx,y + j + dy) - I2) 
Z N C C & «5 = ,J^r • 

É (h(x + i,y + j) • É (h(x+ t + dx,y + j + dy)) 
i,j=-N/2 i,j=-N/2 

(4.3) 

kde li p ředs tavuje s t u p e ň šedi oblasti I v korelačním j ád ru . I\ je oblast j ád ra , J 2 

oblast vyhledávání , dx a dy předs tavuj í souřadnice zkušební oblasti v J 2 . Vektory jsou 

schopny určit velikost a směr rychlosti měřeného p r ů t o k u krve. Jako měř í tko s tupně 

šedi používáme poměr mezi min imáln í hodnotou NSSD ku p růměrné vzdálenost i v 

h ledaném prostoru li. 

, . min?^QNSSD(x,d) 
Q(x) = l 4.4 
v v ; NSSD v ; 

čím více se hodnota Q blíží jedné , t í m je korelace kvalitnější a oblasti jsou si podob

nější, [6]. 
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P o d v z o r k o v á n í s n í m k u 

K redukci výpoče tn ího času se sn ímky podvzorkovávají faktorem z dvou předešlých 

aplikovaných korelací. P ř e d podvzorkováním se aplikuje na sn ímky kubický B-spline 

filtr, k te rý prakticky eliminuje artefakty, aby nedošlo ke zhoršení kvality obrazu dů

sledkem aliasingu. Nevýhodou B-spline filtru je rozmazání sn ímku při v ícenásobném 

zvětšování, [6]. 

P r o s t o r o v é p r ů m ě r o v á n í 

Tvar regionu zájmu je stejný pro všechny sekvence snímků. Pro celý region se poč í tá 

pouze jedna globální hodnota vektoru pohybu. Uvni t ř regionu poč í t áme lokální vek

tory pohybu pro čtyři stejně proložené body a z nich vy tvář íme p r ů m ě r n ý globální 

vektor pohybu. Každý vektor m á svou váhu vyjádřenou faktorem „důvěrnost i" Q(x) 

z v ý p o č t u NSSD, [6]. 

Singhs ( S i n g h ů v ) algoritmus 

Singhův algoritmus je mnohem komplexnější oproti předešlé me todě , avšak z technik 

block-matching vychází. Pohyb poč í t á ze t řech po sobě jdoucích sn ímků im{—1), im(0) 

a im(l), čímž minimalizuje vzdálenost , omezuje pohyb a výsledkem je zvýšená hlad

kost subpixelu. K v ý p o č t u využívá rovnice NSSD (normalizovaná suma čtverců) 

nebo ZNCC (normalizovaná cross-korelace) používaných již v technice Matching-

based tracking, [16]. 

NSSD3(x,d,im(—l),im(0),im(l)) = 

= NSSD(x,d,im(-l),im(0)) + NSSD(x,d,im(0),im(l)) (4.5) 

kde N S S D pro dva snímky je definováno ze vztahu 4.2 

Váhová funkce je p o č í t á n a z N S S D hodnot: 

R(x, d) — e 
k(x)NSSD(xď) (4.6) 

kde 

k(x) ln(0.95)/min(NSSD3(x, d, im(—1), im(0), im(l)j). (4.7) 

Posun subpixelu se pak získá z: 
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Kvalitnějších výsledků lze dosáhnou t zavedením podobnos tn ího kri téria , k teré 

bere v úvahu mul t ip l ika t ivní Rayleigh šum vyskytující se v obraze. P ř e d p o k l á d á se, 

že rozložení šumu je v obou blocích (oblastech) stejné, ale v u l t razvukových sním

cích tomu tak není. Ú t l u m e m ul t razvukových v ln vznikají nehomogenity ve sn ímku 

homogenní tkáně . Zisk a kompenzace bočn ího zesílení jsou na tkán i nezávislé. Jsou 

kons tan tn í na d a n é m mís tě akvizice a zcela ú t l u m nekompenzuj í , ale vzhledem k 

velké dynamice např ík lad s těny myokardu se zisk a kompenzace bočn ího zesílení 

budou lišit pro různé t k á n ě v různých snímcích sekvence. Proto se p řed v ý p o č t e m 

podobnos tn ího kr i tér ia provádí normalizace intenzity a to tak, že alespoň dva bloky 

dat maj í stejný p r ů m ě r a rozptyl. P ů v o d n í intenzity jsou přeměněny do nových hod

not odeč ten ím s t řední hodnoty a vydělením s m ě r o d a t n o u odchylkou hodnot intenzit 

v bloku. 

Nyní je definováno podobnos tn í k r i t é r ium a pro výpočet odhadu rychlosti (po

hybu) se opět využijí techniky block-matching. Vzhledem ke z n á m é m u problému 

clony (způsobující mul t i -modáln í odezvu) se využije k v ý p o č t u vztah 4.9. P ř edpo 

kladem jsou dva po sobě jdoucí sn ímky x a, y realizované do dvou náhodných proměn

ných X a,Y. Blok Xi = {xij,j = 1 . . . A } v x odpovídá bloku yi = {yd,j = 1 . . . A } 

v y a vektor posunu t í je označován jako V{. Index i je index všech možných bloků a j 

je index pixelů v bloku. Vzhledem k uvedenému zápisu max imá ln í p ravděpodobnos t 

odhadu vektoru posunuti VÍ je dána : 

vfL = argma,xp(xi\yi,Vi), (4.9) 

kde p ravděpodobnos tn í funkce hustoty (pdf) závisí na modelu šumu. Uvedená rov

nice p ředpok ládá „bílý" šum jako odhad rychlosti bloku i , k te rý je nezávislý na 

zbývajícím poli posunut í . 

Tak lze obnovit pouze složku rychlosti obvyklou pro okrajové intenzity. Úplný 

odhad rychlosti lze vypoč í t a t z regionů nebo „zájmových b o d ů " , k te ré ne t rp í clono

vými problémy tak jako okraje. Navíc vektor posunuje diskretizován, protože oblast 

vyhledávání (search region) je d iskré tní a t í m p á d e m i přesnost je omezena diskre-

tizací. Chceme-li získat spolehlivé odhady, musíme zahrnout omezení rychlostního 

pole a vhodné opa t řen í spolehlivosti. S inghnův p ř í s tup bere v potaz tyto opa t řen í 

spolu s p r avděpodobnos tn ím r á m c e m založeném na odhadech př idružených chyb. 

V p rvn ím kroku, okno Wc (oblast j ád ra ) ve tvaru čtverce o délce hrany 2n + 1 

se nachází okolo s t ředu pixelu (x, y) p rvn ího snímku. Vyhledávací okno Ws a délce 

hrany 2N + 1 se nachází v d r u h é m snímku okolo pozice odpovídaj ícího s t ředu pixelu 

(x, y) d ruhého snímku. Velikost okna Ws závisí na p ř edpok ládaném max imá ln ím 

posunu mezi dvěma po sobě jdoucími snímky. 

Intenzity pixelů oblasti Wc p rvn ího sn ímku jsou porovnávány se všemi možnými 
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pozicemi vyhledávací oblasti Ws s použ i t ím podobnos tn ího kri tér ia . Je z ískána hod

nota Ec(u, v) pro jednot l ivá posunu t í (u, v). Proto se v p r v n í m kroku založeném na 

zachovaní informací podobnos tn ích hodnot používají podobnos tn í hodnoty Ec v zá

vislosti na p ravděpodobnos tn í h m o t n o s t n í (mass) funkci k v ý p o č t u odezvy Rc, jejíž 

hodnota pro jednot l ivé pozice ve vyhledávacím okně představuje p ravděpodobnos t 

odpovídaj ícího posunut í . Singhův algoritmus využívá NSSD (normalizovaná suma 

čtverců) jako podobnos tn í k r i t é r ium a následující funkci jako p ravděpodobnos tn í 

funkci hustoty: 

Rc(u,v) = ^exp{-kEc(u,v)} -N<u,v<N, (4.10) 

kde Z obsahuje všechny p ravděpodobnos tn í sumy a parametr k kvůli výpoče tn í ná

ročnost i je vybí rán v každé pozici tak, že max imá ln í citlivost v okně Ws se blíží 

hodno tě jedna. Singh pak určuje odhad rychlosti jako s t řední hodnotu p ravděpo

dobnos tn í funkce: 

Eu T,vRc(u,v)u 
(4.11) 

a př idružené chyby z: 

<c) ^ c 

kde Sc je kovarianční matice dána : 

V - V e f S - ^ V - V e ) , (4.12) 

J2u,v Rc{u, V) (U - Uc)2 J2u,v Rc{u, V) (U - Uc) (v - l 

J2u,v Rc{u, V) (u - Uc) (V - Vc) Eu,» Rc{u, V) (V - Vc 
,2 

(4.13) 

Další odhad rychlosti může být získán pomocí sousedních informací. J inými slovy, 

je nep ravděpodobné , že by rychlost každého pixelů byla zcela nezávislá na rychlosti 

sousedních pixelů. Za p ředpok ladu , že byla odhadnuta rychlost každého pixelu v ma

lém sousedství Wp, tak rychlost každého pixelu může být upřesněna pomocí rychlosti 

sousedních pixelů. Je zřejmé, že rychlosti sousedících pixelů jsou důležitější, než rych

losti vzdálených pixelů. Z toho důvodu jsou váhy př i řazeny rychlostem vypoč t eným 

pro sousední pixely a váha klesá s rostoucí vzdálenost í od centrá lního pixelu (v tomto 

př ípadě se používají 2D Gaussian masky v okně Wp o velikosti (2w + l)(2w + 1)). 

Ty to váhy lze interpretovat jako p ravděpodobnos t funkce Rn(ui,Vi), kde i je index 

pixelů v okně Wp. S te jným způsobem jako u zachovaní informací je získán odhad 

druhé rychlosti v n = (un,vn)T, k t e rý je spojován s kovarianční mat ic í Sn. 

Suma zachovaných (conversation) a sousedních chyb předs tavuje celkovou chybu 

odhadu rychlosti: 
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E2 (v) = (v - v c ) T S;1 (v - v c ) + (v - v n ) T S-1 (v - v n ) . (4.14) 

Opt imá ln í rychlost je ta, k t e rá minimalizuje tuto chybu a lze j i získat nas taven ím 

gradientn í chyby s ohledem na nulové v: 

Sc

1 + - i i - i r 
(4.15) v = n n 

Pro tože v n a S n jsou odvozeny za p ředpok ladu p ř e d e m známých rychlostí jednot

livých sousedních pixelů, je rovnice 4.15 řešena v i te račním procesu s počá tečn ími 

hodnotami rychlosti p řevza tými ze samotných zachovaných informací (conservation 

information): 

Kontrolou, aby energet ická funkce byla co nejmenší 4.14 se zjistí, že parametr k 

hraje důleži tou roli , protože kovarianční matice Sc je velmi závislá na jeho hodno tě . 

Parametr k ovlivňuje množs tv í zachovaných (conservation) informací v celkové ener

gii a t í m i množs tv í vc, k teré bude upraveno pomocí sousedních informací. Hodnota 

k se odhaduje na každé pozici pixelu a p ředpok ládá se, že úprava (regularizace) není 

s te jná v celém rychlos tn ím poli . Další slabina Singhova algoritmu je v očekávání 

p ravděpodobnos t i , pro tože očekává, že rychlost zavádí chyby tam, kde p ravděpo

dobnost funkce je non-modáln í . Vícenásobné modality jsou povětš inou spojeny s 

problémy clony. Nicméně, nízký poměr s ignál-šum je t aké jejich zdrojem. A b y se 

předešlo t ě m t o dvěma omezením je definována funkce p ravděpodobnos t i takto: 

kde Ec je podobnos tn í k r i t é r ium a m je maximum ve vyhledávacích oknech Ws. M a 

x imum Rc, p řed normalizací zabraňuje vzniku numerických nestabi lních problémů. 

Parametr k m á kons tan tn í hodnotu, což vede k jednotnějš í úpravě rychlostního pole. 

Podobnos tn í k r i t é r ium je normalizováno korelačními okny Wc. Proto je parametr k 

nezávislý na velikosti okna Wc tak, aby s te jná hodnota k mohla být použ i t a pro 

různé velikosti oken [15]. 

4.1.2 Diferenční techniky 

Diferenční techniky nebo také gradien tn í metody jsou založené na předpokladu , 

že jas vyhledávaného vzoru je v čase stejný a rychlost je v y p o č í t á n a z derivací 

časoprostorových intenzit. Diferenční techniky jsou velmi citlivé na š u m v obraze, 

(4.16) 

(4.17) 
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protože ten porušuje p o d m í n k u neměnného jasu. Podávaj í však dobré výsledky při 

práci s kval i tními snímky, k te ré nejsou obohacené šumem, [15], [16]. 

Nechť I(x, ť) je snímek o urči té intenzi tě v bodě x, v čase t a pohybové pole 

m = (u(x),v(x)), obsahuje dvě složky rychlosti u a, v a, p ř edpok ladem je n e m ě n n á 

intenzita sn ímku v čase: 

kde I značí pros torový gradient sn ímku a It derivaci podle t. Algoritmus je založen 

na váhování nejmenších čtverců (LS) z lokálního omezení p rvn ího ř á d u v každém 

pros torovém sousedství TV: 

kde W(x) je okno funkce, k teré m á větší v l iv na body ve s t ř edu okolí než po s t ranách . 

Řešení rovnice 4.20 je dáno vztahem: 

Vztah 4.18 s kons t an tn ím jasem lze zapsat následovně: 

(4.19) 

(4.20) 

ATW2Am = ATW2b, 

kde pro n bodů , Xj, G TV v d a n é m čase t 

(4.22) 

(4.23) 

(4.24) 
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5 NÁVRH A REALIZACE E X P E R I M E N T U PRO 
ZÍSKÁNÍ REÁLNÝCH DAT 

Pro naše po t ř eby budeme uvažovat data získána experimentem jako reá lná a data 

uměle vy tvořená v an imačn ím programu jako testovací. 

K získání reálných dat jsme realizovali experiment simulující p rouděn í krve v 

cévách. Cévy byly simulovány dvojicí P V C hadic, k teré vyplňoval 0,9% fyziologický 

roztok N a C l napodobuj íc í krev. Tyto hadice jsou b ě h e m snímání ultrazvukovou son

dou vloženy do nádoby vyplněné vodou. Rychlost p roudění krve zajišťovalo peristal-

tické čerpadlo, v jehož čerpací hlavě byly P V C hadice uchyceny. Rychlost čerpadla 

byla regulovatelná na stupnici od nuly do deseti, pokud bychom stupnici vyjádřili 

p rocentuá lně , tak v měření jsme využívali 30% a 60% otáček motoru. Do okruhu 

bylo možné injekčné podat kon t ras tn í l á tku SonoVue. Okruh o př ibl ižném objemu 

300 ml uzavírá kád inka s e lek t romagnet ickým míchadlem, k teré slouží k rozvíření 

kon t ras tn í lá tky a jej ímu rovnoměrnému rozložení v celém okruhu. Cévy byly sní

m á n y sondou př ipojenou k u l t razvukovému sys tému Vingmed S O U N D - System 

Five. 

Kontrastní látka 
U Itrazvuk Vingmed 

SOUND 

ÍZ 

Peri5taltické čerpadla 

71 

Nádoba s hadicemi 

JI 

Kádinka 

Elektromagnetické 
míchadlo 

Obr. 5.1: Schématické zapojení experimentu. 

Snímkovací frekvence (framerate) u l t razvukového sys tému je defaultně nastavena 

na příliš vysokou hodnotu. Vzhledem k tomu, že paměť přís troje není dos ta tečně 

velká, aby se mohly uk láda t někol ikaminutové ul t razvukové sekvence je použi t ekg 
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trigger, díky k te rému nejsou uk ládány všechny snímky, ale pouze urči té snímky 

v d a n é m časovém intervalu. V našem př ípadě by l trigerring nastaven na hodnotu 

60. Zaznamenávalo se tedy 60 sn ímků za minutu. Dále jsme na přístroj i využili 

možnost i nas tavení hodnoty mechanického indexu M I , výběr velikosti oblasti C F M 

(color flow mode), hloubku sn ímání a fokusaci. K e sn ímání toku krve jsme využili 

sondu pracující na frekvenci 3,5 M H z , k t e rá nedeformuje pří jem signálu a umožňuje 

zaznamenáva t jak první , tak i druhou harmonickou složku. 

Měřením jsme se snažili zaznamenáva t různorodé situace a vytvořil i jsme tak 

12 souborů, obsahujících sekvence, na k terých lze Singhův algoritmus testovat. Pro 

měření jsme nastavili mechanický index, triggering, fokus. Tyto t ř i složky nas tavení 

zůsta ly po celou dobu měření neměnné . Mechanický index byl nastaven na 0.3, trig

gering na 60 sn ímků za minutu a fokus na 4 cm. Zbytek s ložek /proměnných j akými 

byly hloubka snímání , množs tv í aplikované kons t ras tn í lá tky SonoVue, pohyb cév 

a rychlost o táček jsme nastavovali různě. Nas tavení jednot l ivých p roměnných pro 

vznik souborů je přehledně znázorněno v tabulce 3.15. Pro úplnost je vhodné dodat, 

že od vytvářen í devátého souboru jsme zvětšili vzdálenost mezi hadicemi. Uložené 

soubory jsou ve formátu clp a abychom s nimi mohli v programu Mat lab praco

vat je t ř eba je převést na kompat ib i ln í mat soubor. Toto zpracování dat popisuje 

následující kapitola. 

5.1 Zpracování dat 

N a m ě ř e n á data ve formátu clp se zpracovávají pomocí programu EchoMat společ

nosti G E Vingmed Ultrasound. 

EchoMat je nás t ro j pro analýzu a zpracování u l t razvukových sn ímků v programu 

Matlab. Nač í tá digi tální u l t razvukové data ze souborů uložených ve formátu Echo-

P A C , obsahující clp soubory, do Mat labu. EchoMat provádí základní zobrazení a 

zpracování 2D tkáňových dat, IQ dat a dat Color Flow. M y pracujeme s IQ daty, 

j edná se o komplexní raw-data popisující fázi a kvad ra tu rn í složky R F dat získaných 

pros t ředn ic tv ím komplexní demodulace. EchoMat obsahuje R E A D E C H O knihovnu 

Mat lab funkcí. J e d n á se o funkce pro otevření a č tení E c h o P A C souborů p ř ímo v 

Mat labu. 

Pomoc í knihovny R E A D E C H O se převádí clp soubory do formátu mat, s kte

rými již můžeme pracovat v p rogramovém pros t ředí Mat lab. K nač ten í souborů clp, 

obsahujících námi naměřené IQ data, slouží funkce openclp. Po úspěšném načtení 

dat funkce r e a d i n f o p roh ledá soubor a extrahuje z něj základní parametry. T y jsou 

uloženy do info vektoru, jehož obsah můžeme zobrazit funkcí d i s p i n f o. V info vek

toru jsou uložený parametry 2D dat, IQ dat, nas tavený framerate atd. Abychom 
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N á z e v souboru SonoVue [ml] Pohyb Popis 

Kontrast 1 c l i p l 2 bez ředění ne -
Kontrast 1 clip2 z C l i p l ano -
Kontrast 1 clip3 0 ne výplach hadic s N a C l 

Kontrast2 clip4 1.5 + 3 N a C l ano -
Kontrast2 clip5 0 ne výplach hadic s N a C l 

Kontrast2 clip6 z Clip4 ano kontrast z kád inky 

Kontrast2 clip7 0 ano výplach hadic s N a C l 

Kontrast2 clip8 z Clip4 ano kontrast z kád inky 

Kontrast3 clip9 z Clip4 ano kontrast z kád inky 

Kontrast3 cliplO 0 ano výplach hadic s N a C l 

Kontrast3 c l i p l 1 1.5 + 3 N a C l ano pohyb po bolusu 

Kontrast3 c l ip l2 0 ne výplach vodou 

N á z e v souboru O t á č k y [%] Hloubka s n í m á n í [cm P o č e t s n í m k ů 

Kontrast 1 c l i p l 30 7 193 

Kontrast 1 clip2 30 7 35 

Kontrast 1 clip3 30 7 135 

Kontrast2 clip4 30 7 133 

Kontrast2 clip5 30 7 182 

Kontrast2 clip6 30 7 88 

Kontrast2 clip7 60 7 72 

Kontrast2 clip8 60 7 72 

Kontrast3 clip9 60 11 74 

Kontrast3 cliplO 60 11 149 

Kontrast3 c l i p l 1 60 11 76 

Kontrast3 c l ip l2 60 11 182 

Tab. 5.1: Parametry reálných souborů. 

využili hodnoty info vektoru je zapo t řeb í funkce getparam, k t e rá z něj dovoluje 

dané parametry extrahovat. Následuje funkce readiq, k t e rá nač t e IQ data infor

mace zvoleného snímku. Tyto funkce jsou obsaženy ve funkci getharmonicimages. 
k te rá vrací dvě 3D matice v př ípadě , že konvertujeme všechny framy clp souboru 

do mat souboru. Nyní již m á m e data zpracována ve formě matice a sektor sn ímku 

chceme zobrazit jako na displeji skeneru (ultrazvuku). Je t ř e b a provést konverzi 

sn ímků a to pomocí funkce scanconv. Obrazová data mohou být konver tována bez 

ohledu na to j a k á sonda byla použ i t a při jejich snímání . Bude pracovat s mecha-
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nicky pos tupně skenovaným prs tencovým polem sond ( A A ) , s p lochým l ineárním 

polem sondy ( F L A ) , tak i se zakř iveným l ineárním polem sondy ( C L A ) . 3D matice 

obsahující soubor sn ímků 2D tkán í mohou být konvertovány společně a výsledek je 

vrácen do nové 3D matice. S t ro j rozměrnými daty nepracujeme a tak výsledná ma

tice obsahuje buňkové pole p rvn í harmonické (da ta l l ) a d ruhé harmonické (data22), 

př ičemž počet sn ímků obou buněk je totožný. 

5.2 Realizace testovacích dat 

Ze získaných reálných dat nelze z jistotou urči t sp rávná funkčnost Singhova algo

ritmu. Např ík lad pokud se sledované objekty v u l t razvukových datech pohybuj í na 

malých částech obrazu, p o t é se oblast sledovaného objektu nemusí nikterak pohy

bovat a pos tač í j í s tá t na z a d a n é m mís tě ohraničující sledovaný objekt. Lze usoudit, 

že funkčnost region trackingu je správná , ale není ověřeno jak by se oblast zachovala 

v př ípadě , když se sledovaný objekt bude kupř ík ladu pohybovat z j edné strany ob

razu do druhé . Z časových důvodů nebylo možné provést další experiment a proto 

k demons t r ačn ím úče lům a ověření funkčnosti Singhova algoritmu poslouží uměle 

vy tvořená testovací data. 

K tvorbě testovacích souborů byl využi t an imační program Adobe Flash Profes

sional CS6. Snahou bylo zajistit a lespoň e lementárn í podobnost se soubory experi

mentá ln ími . B y l a zachována s te jná velikost obrazu u obou t y p ů souborů a pohyb 

šedotónových objek tů na černém pozadí , tak jak je tomu u dat reálných. Vytvořený 

soubor byl publikován ve fo rmátu swf a pro po t ř eby Mat labu následně konvertován 

do formátu avi (kodek M - J P E G ) . 
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6 POPIS METODIKY PRO SLEDOVANÍ RE
GIONŮ V ULTRAZVUKOVÝCH SEKVEN
CÍCH 

f Začátek 

Načtení dat 

Hlavní funkce 
metodiky 

Výpočet 
NSSD 

Výpočet 
subplxelovýth posunú 

Vykreslení 
nových 
oblastí 

Konec 

Obr. 6.1: Vývojový diagram metodiky sledování regionů. 

6.1 Načtení dat 
Reá lná data využívána k tes tování Singhova algoritmu jsou získána pomocí experi

mentu popsaného v kapitole 5 a nás ledně zpracována. Soubory, s k te rými pracujeme, 

jsou tvořeny dvěma buňkovými poli , představujících počet sn ímků/ f ramů. Př ičemž 

první b u ň k a obsahuje matice p rvn í harmonické složky a d r u h á d ruhé harmonické. 

Nač í tán í testovacích dat je provedeno obdobně , ale namís to funkce load je využívána 

funkce aviread k nač í tán í avi souborů. Narozdíl od dat reálných, data testovací již 

neobsahují druhou harmonickou složku a proto jsou tvořena pouze j e d n í m buňkovým 

polem. 

Po nač ten í se u reálných dat provádí ekvalizace histogramu. Upraví se tak kon

trast ras t rového obrazu s využ i t ím jeho histogramu. Je tak zvýšen lokální kontrast 

sn ímků zejména u obrazových dat s bl ízkými hodnotami. Díky t ě m t o ú p r a v á m inten

zity jsou jasové hodnoty v histogramu lépe rozloženy a obraz obsahuje větší kontrast. 
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Obr. 6.2: Vývojový diagram nač ten í dat. 

6.2 Hlavní funkce metodiky 

Po nač ten í dat, si lze v uživatelském rozhraní pomocí t lačí tek VYBER OBLAST 

zvolit, jestli oblast sledující objekt zadáme ve snímcích p rvn í nebo druhé harmo

nické. Ze zvoleného sn ímku pomocí funkce r o i p o l y vy tvoř íme libovolný polygon 

tvořící region zájmu. Tento vytvořený polygon/oblast ohraničuje sledovaný objekt 

a sleduje jej v čase. Po té j i budeme sledovat např íč všemi snímky daného souboru. 

R o i p o l y v rá t í b inárn í obraz, k te rý lze použí t jako masku, pomocí k teré budeme hle

dat nejpodobnějš í body ve vyhledávací oblasti M. Tvar masky tvoří vybrané body 

o souřadnicích Xi, y{. Ze souřadnic tvořících masku se spoč te centrální bod masky 

x, y a to tak, že se sečtou max imáln í a min imáln í souřadnice pro Xi, yi a vydělí 

dvěma. Po té se kolem masky vytvoř í obdélník, k t e rý j i ohraničuje. Tento obdélník, 

označován N, určuje velikost oblasti j ád ra , obsahuje zájmové body, k teré budeme 

vyhledávat v sousedících posunu tých snímcích. Nebudeme však prohledávat celý 

rozměr sousedícího snímku, ale pouze jeho část M, oblast vyhledávání . S t a n d a r d n ě 

je jeho velikost nastavena na dvojnásobek oblasti j á d r a N. Jeho velikost však lze 

uživatelsky měni t , musí být ale splněny dvě podmínky. Oblast vyhledávání M musí 

být alespoň o 1 pixel větší, než oblast j á d r a N, respektive o 2 pixely načež navazuje 

d r u h á podmínka , že nový rozměr oblasti M musí bý t sudý jak v ose x tak i y. Oblast 

vyhledávání tak určuje oblast, v k te ré se může nalézat nová h ledaná pozice bodu 
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Začátek 

I  
Výběr 1. nebo 2. 

harmonické a 
snímku 

Výběr polygonu 
(xl V') 

Výpočet centrální 
souřadnice (x, y) 

Výpočet 
oblasti jádra N 

Výpočet oblasti 
vyhledávání M 

Výpočet nových 
souřadnic vpřed 

(xi, yi) ; (x, v) 

Výpočet nových 
souřadnic vzad 

(xl, yl), (x,y) 

d = akt. snímek+l 
: konec souboru 

Výpočet subpixelových 
posunů vpřed 

d = akt, snímek-1: 
začátek souboru 

Výpočet subpixelových 
posunů vzad 

Vykreslení 
regionů 
zájmů 

Konec 

Obr. 6.3: Vývojový diagram hlavní funkce pro sledování regionů. 

ze sousedního snímku. Dále p ředpok ládáme , že se h ledaný bod v sousedním snímku 

nebude nacházet ve větší, než dvojnásobné vzdálenost i od oblasti j á d r a N. T í m t o 

řešením se předevš ím zkrá t í výpoče tn í čas, př ičemž správnost v ý p o č t u nebude ovliv

něna. Následuje výpočet subpixelových posunů směrem vpřed, tedy od vybraného 

sn ímku až do posledního sn ímku souboru. Vypočtené subpixelové posuny ucc, vcc se 

přičítaj í k souřadnic ím Xi, yi. T í m se vypoč tou nové souřadnice oblasti polygonu, z 

k terých se určí nové centrální souřadnice x, y pro daný krok. Vektor souřadnic Xi, 

yi se v každém kroku uk ládá do dvourozměrného pole xiiy yii a jednot l ivé posuny 

oblasti se tak přiřazují k d a n ý m sn ímkům. Po vypoč ten í posledního subpixelového 

posunu směrem vpřed následuje obdobný výpočet posunů vzad a to od vybraného 

45 



sn ímku k p rvn ímu snímku souboru. Jakmile jsou vypoč teny oba směry, lze po t é 

vykreslovat oblast polygonu, ohraničující region zájmu, pro snímek dle výběru . 

M - oblast vyhledávání 

Vybraný polygon 

Sledovaný objekt 

Obr. 6.4: Polygon a příslušné oblasti. 

6.3 Výpočet NSSD 
Singhův algoritmus vychází z v ý p o č t u normalizované sumy čtverců. Jako vstupy jsou 

využívány centrální souřadnice x, y, rozměr oblasti vyhledávání M určený pomocí 

dx, dy, oblast j á d r a TV určena Nx, Ny a číslo sn ímku od k te rého se výpočet provádí. 

V ý s t u p e m je matice Inssd(x, d) obsahující nejpodobnějš í body sledovaného objektu 

ve vyhledávací oblasti M, kde vektor x určuje vel ikost /vzdálenost nej podobnějš ího 
—* 

bodu a vektor d určuje, j a k ý m směrem se tento bod nachází . 

Algoritmus vypočí tává hodnoty uk ládané do p roměnné Inssd z t řech po sobě 

jdoucích snímků, tyto hodnoty se b ě h e m cyklu p růběžně vkládaj í do p ř e d e m vytvo

řené matice Inssd stejné velikosti jako velikost snímku. 

V algoritmu se nejprve určuje správné pořad í snímků. Je zapo t řeb í ošetř i t přede

vším snímky na začá tku a konci souboru a urči t , mezi k te rými se bude normal izovaná 

suma čtverců poč í t a t . Výpočet Inssd začíná nejprve směrem vpřed od vybraného 

snímku. Pokud jsme si vybral i kupř ík ladu snímek Iw a nebudeme-li nyní uvažovat, 

že se nachází v ex t rémech souboru, tak tento desá tý snímek sousedí se sn ímkem 1$ a 

In. Zprvu dochází k v ý p o č t u normalizované sumy čtverců N S S D 4.5 mezi sn ímky Ig 

a Jio pro všechny posunu t í oblasti j á d r a N v oblasti vyhledávání M za vzniku pro

měnné Inssdl, obsahující jednu hodnotu. P o t é dochází k v ý p o č t u mezi sn ímky Iw 

a J u a vzniká p r o m ě n n á Inssd2. Výpočet Inssd směrem vzad p rob íhá o b d o b n ý m 

způsobem. Liší se však po řad í sn ímků mezi k te rými p rob íhá výpočet . Vycházíme-li z 
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^Začátek 

Zjištění délky 
souborj c 

Definování sousedních posunů 
vůči vybranému počátku 
p o s u n s l = počátek-1 
posur_s_2 = pocatek+1 

počátek = c-1 
posun_s_l = počátek-1 
po5un_5_2 - pocatek+1 

11 = počátek 
12 = posun í 1 
13 = posun_s_2 

pocaiek = 2 
p o s u n s l = pocatek-1 
posun_s_2 = pocatek+1 

II = počátek 
12 = po5un_s_l 
13 = posun_s_2 

II = počátek 
12 = posun_s_l 
13 = posun_s_2 

Inssd1 • výpočet mezi 12, H 
Inssd2 - výpočet mezi II, 13 

Inssdl - výpočet mezi 13, II 
Inssd2 - výpočet mezi 13, 12 

Výpočet Inssd = 
Inssd 1+1 nssd2 
směrem vpřed 

Výpočet Inssd -
Inssdl+lnssd2 
směrem vzad 

Konec ^ 

Obr. 6.5: Vývojový diagram v ý p o č t u N S S D . 

předešlého př íkladu, tak Inssdl vzniká z v ý p o č t u mezi In a Jio a Inssd2 z v ý p o č t u 

mezi In a J 9 a to z toho důvodu , že nejvyšší snímek In obsahuje zadané pozice 

oblasti polygonu. Tyto hodnoty proměnných se b ě h e m prohledávání oblasti vyhle

dávání pos tupně sčítají a vzniká výsledná matice Inssd. Nová matice Inssd tak 

obsahuje nejpodobnějš í body sledovaného objektu, k te ré se vyskytuj í ve vyhledávací 

oblasti. 
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6.4 Výpočet subpixelových posunů, nové oblasti 
zájmu 

K v ý p o č t u subpixelových posunů je využívána matice Inssd, obsahující nejpodob

nější body sledovaného objektu, k teré byly b ě h e m v ý p o č t u normalizované sumy 

čtverců N S S D nalezeny ve vyhledávací oblasti M. 

^ Začátek 

Matice Inssd obsahující 
nejpodobnější body 

sledovaného objektu 

Nastavení parametru 
k= log(0,95)/ mln(lnssd) 

Nastav/ení 
prahu 

Výpočet váhové 
funkce R 

Výpočet 
subpixelových 

posunú u c c , v e c 

T 
^ Konec ^ 

Obr. 6.6: Vývojový diagram v ý p o č t u subpixelových posunů. 

Algoritmus poč í t á váhovou funkci Rc z Inssd hodnot. K v ý p o č t u jsme využili 

vztah 4.6, kde se parametr k poč í t á jako záporný logaritmus dělený minimáln ími 

hodnotami matice Inssd. Výpočet váhové funkce Rc může být ješ tě spřesněn za

vedením prahu. Defaul tně je p r á h nastaven na nulovou hodnotu, podle volby ho 

ale lze volit v rozsahu nula až jedna. Jeho zavedením se ods t r an í zvolené procento 

hodnot lišícíh se od maximáln í hodnoty matice Rc. N a obrázku 6.7 vidíme zleva 

matici Inssd, kde minimáln í hodnota ve s t ředu obrazu předs tavuje největší shodu. 

Upros t řed matici Rc s nas t aveným nulových prahem, v t é t o matici došlo v ý p o č t e m 

k inverzi hodot a nejpodobnějš í body ve s t ředu mají nejvyšší hodnoty. Nakonec 

vpravo je matice Rc s nas t aveným prahem 0.6, kdy se ods t r an í hodnoty, k te ré jsou o 

60% menší než max imáln í hodnota z Rc. Další možnos t í by bylo do vztahu zahrnout 

distribuci chyby. J e d n á se o chybu, k t e rá je p řeváděna na tzv. odpověď distribuce. 
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Výběr exponenciální funkce pro převod distribuce (rozložení) chyby na odpověď 

distribuce je p r imárně založeno na výpočetn ích způsobech. Zaprvé, je dobré , když 

se chyba blíží nule. Zadruhé odpověď získána z exponenciální funkce se pohybuje 

neustá le mezi nulou a jedničkou v celém rozsahu chyby. Odpověď distribuce inter

pretujeme následovně. Každý bod ve vyhledávací oblasti je k a n d i d á t e m pro ,pravou 

shodu'. Avšak bod s malou odpovědí je méně pravděpodobný , že bude pravou sho

dou než bod s vysokou odpovědí . Za předpokladu , že up lynulá doba mezi dvěma 

následujícími snímky je stejná, každý bod ve vyhledávací oblasti předs tavuje bod v 

u-v prostoru. Hodnoty Rc(u,v) různých posunů jsou určeny přes vyhledávací oblast 

M a násobeny s u, k t e rá předs tavuje posun centrální souřadnice x, y od nejpodob-

nějších b o d ů s, t matice Rc(u, v). Kde (u,v) = (ut,vt) + (eu,ev), př ičemž (eu,ev) je 

odchylka od pravdivé rychlosti (ut,vt), [17]. 

Matice Inssd obsahuje nejpodobnějš í body sledovaného objektu, k teré se vy

skytují ve vyhledávací oblasti. Kolem těchto b o d ů je matice vyp lněna nekonečnými 

hodnotami. A právě na pozicích, kde se nevyskytuj í nekonečné hodnoty se poč í tá 

následujcící vztah: 

Získáme tak výsledný subpixelový posun složený z hodnoty ucc pro posun v ose 

y a hodnotu vcc pro posun v ose x. P ř i p o m e ň m e , že tyto posuny se v hlavní funkci 

přičítaj í k vek to rům xi a yi určující oblast zájmu. Vzniká tak nová oblast zá jmu 

vypoč t ena z daných t ř í spolusousedících snímků. 

Obr. 6.7: Zleva matice Inssd, Rc a Rc s prahem 0.6. 
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7 TESTOVÁNÍ M E T O D Y SINGHOVA ALGO
RITMU NA REÁLNÝCH A EXPERIMENTÁL
NÍCH D A T E C H 

K tes tování reálných dat m á m e k dispozici sadu dvanác t i souborů vytvořených po

mocí experimentu popsaného v 5. Soubory jsou rozt ř íděny do t řech části Kont ras t l 

až Kontrast3. K a ž d á část představuje urč i tou změnu vlas tnost í , jako je p o d á n í kon

t r a s t n í lá tky do oběhu, rychlost jejího ředění nas taven ím rychlosti o táček míchadla , 

pohyb cév nebo změnu hloubky snímání . Jednot l ivé nas tavení pro daný soubor je 

přehledně znázorněno v tabulce 5.1. 

V souborech reálných dat dochází bud k velkým skokovým z m ě n á m zapř íč iněným 

na t áčen ím ul t razvukové sondy nebo se scéna obrazu t éměř nepohybuje. Vezmeme-li 

v potaz nejprve p rvně jmenovaný př ípad , pak jestl iže vybereme sledovaný objekt 

pouze z část i obrazu, algoritmus nestačí objekt sledovat a v dalších krocích selhává. 

Hledá odl išnou oblast, k t e rá se uložila do vektoru xii ukládající posuny oblast í pro 

jednot l ivé snímky. 

Naopak, pokud bychom zadali polygon obepínající celou šedotónovou část ob

razu, po t é výsledky vychází p o d s t a t n ě lépe, ale z t rácí se smysluplnost region trac-

kingu. Navíc vyhledávací oblast je příliš rozměrná , může zabí ra t přibl ižně č tv r t inu 

obrazu a v těch to př ípadech dochází ke kolizním si tuacím, kdy se vyhledávací oblast 

dos tává mimo rozměr obrazu. Jestl iže budeme zkoumat scénu, k t e rá se t éměř nepo

hybuje, správnost algoritmu nelze korektně hodnotit. Kupř ík l adu nepohybujeme-li 

sondou a p o d á m e do oběhu kon t ras tn í lá tku, lze např íč sn ímky pozorovat podanou 

kont ras tn í lá tku, ale její tok cévami je příliš rychlý. Algoritmus tedy poč í t á novou 

oblast ze t ř í nepodobných sn ímků a nové vyhodnocen í pozice polygonu je nesprávné. 

Pro ověření algoritmu se tedy navrhly testovací data. Tyto soubory simulují zá

kladní posuny sledovaného objektu. P ř i p o m e ň m e , že rozměry obrazu všech souborů 

jsou 492 x 530 pixelů a snímkovací frekvence 24 fps. Jeden z p a r a m e t r ů , k te rý pod

s t a tně ovlivňuje sledování regionu je volba p o č t u sn ímků v závislosti na vzdálenost i . 

P ř i zvolení nízkého p o č t u snímků, např ík lad 40 na délku obrazu, dochází k vel

k ý m p o s u n ů m mezi jednot l ivými snímky a výpočet nové oblasti nemůže být pomocí 

Singhova algoritmu správný. Jestl iže však zvolíme na stejnou vzdálenost č tyřnásobný 

počet snímků, zmenší se tak krok a zvýší hladkost posunu objektu. 

Jako základní testovací soubor poslouží soubor z názvem mnohoúhelník úhlop

říčka 160, jehož trajektorie vede po úhlopříčce z levého horního rohu o souřadnicích 

[96, 96] do pravého spodního rohu [399, 379]. Pro jednoznačnos t se b ě h e m posunů 

nemění jas sn ímků a počet sn ímků ze k terých se d r á h a mnohoúhe ln íku skládá je 

nastaven na 160. 

50 



Obr. 7.1: Zleva vyb raný snímek (80), výpočet vpřed (120), výpočet vzad (40). 

P ř i v ý p o č t u byla v y b r á n a velikost oblasti j á d r a TV [54 x 52] pixelů a velikost 

oblasti vyhledávání M byla pouze o 2 pixely ve směru osy x a y větší. Z teorie 

plyne, že při t ěch to p o d m í n k á c h se zkrá t í výpoče tn í čas a zhorší sledování objektu. 

V tomto př ípadě ke zhoršení trackingu nedochází . Z vektorů subpixelových posunů 

ucc a vcc vyplývá, že posuny v každém kroku jsou t éměř stejné. Pro směr vpřed 

se pohybuj í v rozmezí k ladných hodnot od 1,5 do 2 a pro směr vzad v záporných 

hodno tách od -1,5 do -2 pro osy x i y. Lze tak vysledovat, že posuny jsou pravidelné, 

v obou osách stejné a tracking p rob íhá po úhlopříčce. 

V dalš ím tes tovacím souborech krivka 250 a krivka sum 250 jsme vložili do tra

jektorie objektu rušivá tělesa a sledovali jejich vl iv. N a sn ímku 7.2 vidíme, že přes

nost sledování se při překonávání 'p řekážky ' zhoršila. Algoritmus si v každém kroku 

zapamatuje novou pozici /posun a tu posléze vyhledává. Pokud ale nová pozice obsa-
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huje artefakt, po té jej metoda vyhodnocuje stejně jako sledovaný objekt. Jestl iže by 

byl krok posunu příliš velký, může nastat situace, kdy algoritmus začne vyhledávat 

právě artefakt mís to sledovaného objektu. V tomto př ípadě rušivé těleso není natolik 

rozměrné, sledovaný objekt zabírá mnohem větší část a tak region tracking nadále 

pokračuje ve sledování správného objektu. 

Stejný soubor jsme navíc obohatili v obraze o šum. Množs tv í šumu je re la t ivně 

nízké a pokud porovnáme obrázek s šumem a bez, dojdeme k závěru, že správné 

sledování tato nízká hladina šumu nikterak nenarušuje . Pokud by se v obraze vy

skytovalo větší množs tv í šumu, metoda již začíná selhávat. Dochází k situaci popsané 

v odstavci výše, kdy algoritmus nedokáže přesně urči t co je jeho objektem zájmu. 

Oblast tak zůs tává s ta t ická. 

Obr. 7.2: Zleva vyb raný snímek, tracking bez šumu, tracking s šumem. 

Dále by bylo vhodné algoritmus otestovat na změnu intenzit jasu v obraze. 
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Uveďme příklad, kdy se v čase mění pouze jas sledovaného objektu a pozadí zůstává 

neměnné , tuto situaci simuluje soubor nekonečno 300. V tomto př ípadě algoritmus 

vyhodnocuje objekt správně, protože ať se j e d n á o jakýkoliv ods t ín šedi, vždy je 

porovnáván vůči černé barvě pozadí s nulovou hodnotou. Rozdíl hodnot kdy se ode

čí tá jakákol iv barva šedi od černé barvy je tak vždy dos ta tečně velký. J iný př ípad 

nas tává , měníme-l i navíc i barvu pozadí plochy jako tomu je v souboru nekonečno 

jas 300. Logicky vyplývá, že čím více jsou si sledovaný objekt s pozad ím plochy 

barevně podobné , t í m horší je sledování regionu zájmu. 

H 

Obr. 7.3: Zleva vyb raný snímek, tracking se změnou jasu pozadí a tracking bez 

změny jasu pozadí . 

Během tes tování jsme došli k závěru, že správnost na reálných datech nelze otes

tovat. Ve sledovaných objektech dochází k příliš velkým změnám, k teré jsou způ

sobeny především rychlým nak láněn ím ul t razvukové sondy nebo nízkou frekvencí 
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ekg triggeru. Triggering byl nastaven na hodnotu 60, vytvářel tedy 60 sn ímků za 

minutu a proto nebylo možné zachytit náhlé změny v obraze. Ideálním řešením by 

bylo zmírni t pohyby prováděné sondou a zvýšit četnost záznamu snímků za minutu, 

alespoň na dvojnásobek. Experiment ale byl l imitován uživatelskou pamě t í , t akže 

soubory by musely mí t poloviční délku. 

Pro otestování metody jsme tedy navrhli soubory na k terých jsme demonstrovali 

vlastnosti Singhova algoritmu. Podle očekávání metoda n e m á prob lém se sledováním 

objektů, k te ré nejsou nijak rušeny artefakty v obraze. P rob l ém tady nas tává pouze 

v p ř ípadě volby malého p o č t u sn ímků na velkou uraženou vzdálenost objektu. Po té 

jsme testovací soubory obohatili o šum. Nízké hodnoty šumu zobrazeny na obrázku 

7.2 dole nijak nenaruši l i správnost výpoč tu . P ř i vyšších hodno tách šumu, ale selhává. 

Stejně tak je sledování neúspěšné , jestliže dojde k náhlé změně ba revného pozadí 

plochy. Změny jasu pouze sledovaného objektu jsou naopak vyhodnocovány správně. 

Další př íčinou chybovosti jsou zaokrouhlovací chyby. Vypočtený subpixelový posun 

ucc, vcc se sčí tá s vektory xi, yi za vzniku souřadnic tvořících novou oblast. Vzhledem 

k tomu, že subpixelové posuny nejsou celočíselné, musí se po sečtení zaokrouhlit, 

jinak by nemohl p roběhnou t výpočet normalizované sumy čtverců v dalš ím kroku. 

V každém kroku tak dochází k mírné odchylce způsobené zaokrouhlováním. 
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8 ZÁVĚR 

V prvn í části se diplomová práce zabývá teorií Dopplerova jevu, k te rý se stal velmi 

rozšířený k zobrazování krevního toku a měření rychlosti toku krve. Dále metodou 

harmonického zobrazení , k t e r á oproti konvenčnímu zobrazování obsahuje tzv. har

monické frekvence, jež jsou dvojnásobkem frekvence základní . Ty to frekvence jsou 

následně obrazově zpracovány a jejich př ínos je ve zkrácení doby vyšet ření a zvý

šení kontrastu u hůře vyšetř i te lných pacientů . S vývojem echokontras tních látek, 

k teré generují d ruhé harmonické po interakci s u l t r azvukovým pulsem, tato metoda 

zvyšuje diagnostickou kvali tu obrazu t ím, že zesiluje signál o více než 30 d B . Echo-

kont ras tn í lá tky prošli předevš ím v devadesátých letech velkým vývojem. Popsanou 

a v praxi často využívanou je kon t ras tn í l á tka SonoVue obsahující stabilizovaný 

plyn uvn i t ř mikrobubliny. Jejich v ý h o d a je v pokry t í celého rozsahu frekvencí po

užívaných v u l t razvukovém zobrazování, t akže mohou být použi ty sondy s nízkými 

i vysokými frekvencemi. N a základě chování mikrobublin existují dvě obecné stra

tegie pro kontrastní-specifické zobrazování a to des t ruk t ivn í zobrazování nazývané 

jako technika s vysokým mechanickým indexem a nedes t ruk t ivn í zobrazování nazý

vané jako technika s n ízkým mechanickým indexem, pro kterou je op t imáln í l á tka 

SonoVue. V práci jsou podrobněj i rozepsány metody Pulsn í inverze a Ampl i tudové 

modulace spadající do technik s n ízkým mechanickým indexem. 

D r u h á část diplomové práce se věnuje u l t razvukové m e t o d ě Spekle tracking 

překonávající h lavní nedostatky současných dopplerovských metod. Metoda Spekle 

tracking neurčuje pouze axiální část pohybu ve směru akustické vlny a není tedy 

závislá na insonačním úhlu. Hovoříme zde o technikách optického toku, sloužící pře

devším k posouzení globální a regionální deformace myokardu, nezávisle na t rans lač-

ních pohybech a insonačním dopplerovském úhlu nebo o block-matching algorit

mech, pomocí k te rých se hodno t í tok krve a získávají informace ohledně elasticity 

tkáně . Podrobněj i rozepsány jsou předevš ím techniky Block-matching, pomocí nichž 

je i navržena metodika pro sledování regionů v u l t razvukových sekvencích. 

V práci je využívána metoda Singhova algoritmu, k t e rá z technik Block-matching 

vychází . Metoda včetně uživatelského pros t ředí je realizována v p rogramovém pro

středí Mat lab. K v ý p o č t u pohybu ze t ř í po sobě jdoucích sn ímků jsou využi ty rovnice 

normalizované sumy čtverců. Metoda byla nás ledně o tes tována a z výsledků plyne, 

že její správnost je z velké míry závislá na kval i tách naměřených u l t razvukových 

sekvencí. Kvůli t é t o podmínce , není Singhův algoritmus příliš použi te lný na námi 

experimentem vytvořených reálných datech. By lo by p o t ř e b a provést nový experi

ment, v k t e r ém by se předevš ím omezil pohyb sondy snímající cévy. Dále nastave

n ím vyšší hodnoty ekg triggeru, by u l t razvukový sys tém zaznamenával např ík lad 

120 sn ímků za minutu, čímž by se zmenši la vzdálenost mezi jednot l ivými snímky a 
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výsledkem by byla kvalitnější data s menšími skokovými změnami . Avšak z důvodu 

horších testovacích možnost í reálných dat, byla vy tvořena data testovací . Díky nim 

jsme došli k závěru, že za podmínek nízké hladiny šumu a rušivých objek tů menších 

rozměrů než sledovaných, metoda pracuje správně. Funkčnost algoritmu není ovliv

něna měníc ím se jasem regionu zájmu, avšak k selhání dochází pokud se razantněj i 

změní jas pozadí na k t e r ém je objekt sledován. 
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A Z K R A T E K 

P R P amplituda negat ivního okamži tého akust ického t laku ul t razvukového paprsku 

M I mechanický index 

S A E s t imulovaná akust ická emise 

P I pulsní inverze 

A M ampl i tudová modulace 

pdf p ravděpodobnos tn í funkce hustoty 
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SEZNAM PŘÍLOH 

A M A N U Á L K U Ž I V A T E L S K É M U R O Z H R A N Í 
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A M A N U A L K UŽIVATELSKÉMU ROZHRANÍ 

METODA SLEDOVÁNÍ REGIONŮ 3 R0 ANALÝZU ULTRAZVUKOVÝCH SEKVENCÍ 

kontrastl _ clip2.mat 

První harmonická 

VYBER O B L A S T 

Druhá harmonická 

VYBER O B L A S T 

Velikost oblasti jádra 

N: 
Oblast vyhledáváni 

M: 1 DB | 92 

Rozsah <0,1> 

PRÁH: 0 

VYBER SNÍMKU 

7 /35 

PRVNÍ HARMONICKÁ 

D R U H A HARMONICKÁ 

PROCHÁZENI SNÍMKU 

7 /35 

PRVNÍ HARMONICKÁ 

• 

D R U H A HARMONICKÁ 

Obr. A . l : Uživatelské rozhran í pro ana lýzu u l t razvukových sekvencí. 

Nač ten í dat p rob íhá dvěma způsoby. Pomoc í funkce load jsou nač í t ána data re

álných sekvencí ve formátu mat, za vzniku dvou složek p rvn í a d ruhé harmonické. 

Sekvence prvn í harmonické se zobrazuje ve dvou horních grafických oknech a sek

vence d ruhé harmonické v oknech spodních. Testovací soubory jsou nač í tány přes 

funkce aviread a jsou zobrazovány jen v horních oknech. Pro práci s v ideoformátem 

avi, Mat lab požaduje sadu kodeků (např íklad K - L i t e , k te rý je pro p ř ípadnou p o t ř e b u 

přiložen na C D ) . Jestl iže je nač ten í souborů stále neúspěšné , program obsahuje od 

ř ádku 48 zakomentovanou funkci VideoReader. 
Nyní je možno z nač tené sekvence pomocí šipek vybrat snímek a v n ě m přes 

t lač í tko VYBER OBLAST zvolit oblast zájmu, k t e rá se m á sledovat např íč celou 
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sekvencí. Výběr oblasti p rob íhá buď v p rvn í nebo druhé harmonické složce. 

Po vybrán í regionu zájmu se v levém panelu zobrazí velikost oblasti, k t e rá jej 

ohraničuje. J e d n á se o velikost oblasti j á d r a N. Automaticky se nas tav í oblast vy

hledávání M na dvojnásobnou hodnotu. Oblast vyhledávání lze manuá lně upravit 

na hodnotu min imálně o dva pixely větší, než oblast j ád ra . Nakonec lze nastavit 

velikost prahu. Defaultně je jeho hodnota nastavena na nulu, lze jej však korigovat 

od nuly do j edné a zvýšit tak přesnost sledování objektu ods t r aněn ím zvoleného 

procenta hodnot. 

T lač í tkem VYPOČÍTEJ započne sledování vybraného objektu, např íč celou sek

vencí souboru. Počet souborů zbývajících do celkového v ý p o č t u signalizuje časový 

ukazatel, waitbar. P o t é lze snímky s vypoč tenými oblastmi procházet š ipkami umís

t ěnými vpravo nahoře . 
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