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1. WSTEP

Ruch falowy mozna opisa¢ z pomoca uniwersalnych parametréw falowych,
do ktorych mozna zaliczy¢: czestotliwosé fali f, jej okres T, dlugos¢ fali 1 oraz
predkos¢ jej propagacji c. Parametry te zaleza od takich wtasciwosci mecha-
nicznych materialnego sprezystego osrodka, jak jego modut sprezystosci E i gg-
sto$¢ p. Propagacja rozumiana jest, jako rozprzestrzenianie si¢ fal, czyli mozli-
wos¢ przesylania z ich pomoca energii bez jednoczesnego rozprzestrzeniania si¢
czastek materialnych, poddanych ich dziataniu. Do opisywania ruchu falowego
stosowane jest takze pojecie pulsacji (czgstosci kotowej lub katowej) w, ktora
okresla, jak szybko powtarza si¢ zjawisko falowe okresowo zmienne. Pulsacja jest
powigzana z czestotliwoscia f zaleznoscia: w = 2xf [rad/s]. W przypadku fal har-
monicznych stosowane jest pojecie liczby falowej k, zdefiniowanej, jako
k=2n/A [rad/m].

Przyktadowo dla fali o dtugosci 4 = 1/4m, (4 dtugosci fali mieszczg si¢ w 1 m)
liczba falowa k = 8n rad/m. Liczba falowa jest czasami nazywana czestotliwoscig
przestrzenna fali, aby odr6znic¢ jg od czestotliwosci czasowej f.

Fala akustyczna jest to przenoszone ze skonczong predkoscia zaburzenie mecha-
niczne osrodka, niosace ze sobg energi¢. Osrodek musi by¢ materialny i sprezysty.
Fale te sa opisywane przez: ci$nienie akustyczne p i predkos¢ akustyczna v, (Sci-
$lej predkosé czastki akustycznej W jej ruchu drgajacym) oraz nat¢zenie fali I [1].

Czgstka akustyczna jest wirtualnym zbiorem molekut chemicznych zawartych
w jednostkowej bardzo matej objetosci, ale takiej, ze jej wymiary sa duzo wigksze
od rozmiaréw pojedynczej molekuty chemicznej, a zarazem sg wielokrotnie
mniejsze od dlugosci oddziatowujacej fali akustycznej. Przy tym zatozeniu takg
wirtualng czastke mozna traktowaé, jako punktowy obiekt (reprezentowany przez
jego mase, czyli iloczyn gestosci osrodka i objetosci elementu), przemieszczajacy
si¢ W rytm fali akustycznej, nie odwotujac si¢ do kinetyczno — molekularnej teorii
gazow [1].

W przypadku fal akustycznych natezenie fali | definiowane jest, jako rowne $red-
niej warto$ci strumienia energii akustycznej przeptywajacego W jednostce czasu
przez jednostkowe pole powierzchni zorientowanej prostopadle do kierunku roz-
chodzenia si¢ fali [1]. Zwrot wektora natezenia fali wyznacza kierunek propagacji
tej fali; a samo natezenie fali ma sens "powierzchniowej gestosci mocy” [W/m?].

Poniewaz fale akustyczng opisuje si¢, jako propagacje (okresowych) zmian ci-
$nienia lub gestosci osrodka, w ktérym ta fala rozprzestrzenia sig, to ci$nienie
akustyczne p oznacza zmienne w czasie odchylenie od $redniej wartosci ci$nienia
statycznego panujacego W osrodku, wystepujace podczas rozchodzenia sig w nim
fali akustycznej.

Cisnienie akustyczne jest zwigzane z nat¢zeniem dzwigku i wyraza si¢ W paska-
lach. Rozrdznia si¢ fale poprzeczne, podluzne i poprzeczno-podtuzne (np. fale



sejsmiczne Rayleigh-a) oraz fale powierzchniowe SAW (ang. Surface Acoustic
Waves) [1]. Fala ultradzwigkowa w osrodku sprezystym jest falg podtuzng, stano-
wigca lokalne zageszczenia i rozrzedzenia osrodka, propagujace w kierunku roz-
chodzenia sie fali.

W przypadku fali podluznej (poruszajacej si¢ rownolegle do kierunku rozprze-
strzeniania si¢ fal) wektor predkosci akustycznej Vv jest ustawiony rownolegle
do wektora predkosci propagacji ¢ i do wektora natezenia |. Oprocz fal podiuz-
nych istniejg rowniez fale poprzeczne (poruszajace si¢ prostopadle do kierunku
rozprzestrzeniania si¢ fal), dla ktorych wektor predkosci akustycznej v jest pro-
stopadty zaréwno do wektora predkosci propagacji ¢, jak i do wektora natgzenia I.

Wisréd podtuznych fal akustycznych wyrdzni¢ mozna, w zaleznosci od ich czg-
stotliwosci, infradzwigki (f < 20Hz) i ultradzwieki (f > 20kHz, czasami >> 20kHz)
o czgstotliwosci ponizej | powyzej styszalnego przez cztowieka zakresu audio
(f od 20Hz do 15-20 kHz) [1].

Fale ultradzwiekowe to kompresyjne (P — waves) fale podtuzne stanowiace lo-
kalne zaggszczenia i rozrzedzenia osrodka sprezystego, ktore moga by¢ okresowo
lub pulsacyjnie zmienne, rozprzestrzeniajace si¢ z predkoscia C r6zng dla réznych
o$rodkow.

1.1. HISTORIA ULTRADZWIEKOWEGO OBRAZOWANIA

Poczatki techniki ultradzwickowej siggaja XIX wieku, bo juz w 1848 r. J.P. Joule
zauwazyt zjawisko magnetostrykcji, (czyli sprezystego odksztatcania mechanicz-
nego pod wplywem pola magnetycznego) w ferromagnetykach. W roku 1877 —
lord Rayleigh opublikowat w Anglii rozprawe naukowa "Teoria dzwigku”, w kto-
rej opisal podstawy fizyczne rozchodzenia sie fal dzwigkowych. Dalsze postgpy
badan nad ultradzwickami umozliwito odkrycie w 1880 r. przez braci Jakuba
i Piotra Curie zjawiska piezoelektrycznego, (czyli powstawania pod wptywem na-
prezen mechanicznych na przeciwleglych $cianach niektorych krysztalow, tadun-
kow elektrycznych przeciwnego znaku) w krysztatach kwarcu i tytanianu
baru [9].

Obrazowanie ultradzwigckowe ma swoje poczatki w echosondzie zwanej sonarem
(ang. SOund Navigation And Ranging) wynalezionym w pierwszej potowie
XX wieku. Juz w roku 1912 Lewis Richardson [1,9] patentuje ultradzwigkowe
urzadzenie do wykrywania obiektow podwodnych. Dwa lata pdzniej Reginald
Fessenden wykrywa gore lodowa z odlegtosci 3 km z pomocg echa wykrywanego
Z pomoca przetwornika w postaci ruchomej cewki [6].

W roku 1918, Konstanty Chilowski i Paul Langevin wykrywajg 16dz podwodng
z odlegtosci 1.5 km uzywajac przetwornika piezoelektrycznego [1,26]. W 1926 r.
Zbudowano pierwszy generator ultradzwigkowy, oparty na zasadzie magneto-
strykcji, a wkroétce potem opracowano metody koncentracji wiazki, pozwalajacej
na uzyskanie znacznych natgzen ultradzwickowych na niewielkiej ptaszczyznie.



Pozwolito to na szerokie zastosowanie drgan ultradzwigkowych w praktyce prze-
mystowej i medycynie. W roku 1928, Siergiej Sokotow sugeruje mozliwo$¢ stwo-
rzenia ultradzwigkowej defektoskopii.

Od roku 1930, wiele transatlantykow jest wyposazonych W rzadzenia echoloka-
cyjne a od 1940 echosonda (Sonar) jest powszechnie stosowana do wykrywania
todzi podwodnych [1,45]. Badania nieniszczace i ultradzwickowa defektoskopia
byty wynalezione zaraz potem a w 1941, Floyd Firestone buduje ,,Supersonic Re-
flectoscope” [1,30], stuzacy do lokalizowania wad w materiatach (Rys. 1.1).

Rys. 1.1. Supersonic Reflectoscope stuzacy do lokalizowania wad w materiatach [30]

Po roku 1940 defektoskopy ultradzwiekowe sa produkowane w UK (Kelvin Hu-
ghes), Niemczech (Siemens), Austrii (KretzTechnik AG), Francji (Ultrasonique),
Japonii (Mitsubishi) [3].

Podczas pierwszych prob sygnalizacji podwodnej przy uzyciu ultradzwigkow
zwrdcono uwage na fakt usmiercania matych ryb i innych stworzen wodnych tym
rodzajem energii. Pojawit si¢ problem koniecznosci uwzgledniania skutkow od-
dziatywania tego rodzaju energii na zdrowie i zycie cztowieka. Obserwacje wy-
kazaty bowiem konieczno$¢ zwrdocenia uwagi na biologiczne oddziatywanie fal
naddzwickowych. W roku 1927 dwaj fizycy, Wood i Loomis [14], opierajac sie



na obserwacjach laboratoryjnych dokonanych na krwinkach czerwonych i biatych
umieszczonych w probowce, przedstawili wyniki mechanicznego, termicznego
i biologicznego wptywu drgan ultradzwigkowych.

W latach trzydziestych badania skoncentrowano na poznaniu biologicznego
wplywu ultradzwigkéw na organizm cztowieka i dzieki temu stwierdzono mozli-
wo$¢ wykorzystania tych fal w celach leczniczych. Stwierdzono réwniez, ze ul-
tradzwieki dziataly destrukcyjnie na pojedyncze komorki organizméw. W tym sa-
mym roku Pohlman wykazat, ze negatywne oddziatywanie moze zosta¢ ograni-
czone, jezeli zmniejszymy dawke pochtaniajaca fale ultradzwigkowe przez orga-
nizm [14].

Zastosowanie ultradzwiekow w diagnostyce ludzkiego ciala nastapito dzigki wy-
nalazkom z drugiej potowy 20 wieku. W roku 1940, H. Gohr i T. Wedekind za-
sugerowali zastosowanie ultradzwickéw w diagnostyce medycznej [1,5],
aw 1942, Karl Dussik prébowat wykona¢ ultradzwickowe obrazowanie przez-
czaszkowe mozgu (Rys. 1.2) uzywajac impulséw o czgstotliwosci 1.2MHz [5].

Rys. 1.2. Karl Dussik probuje wykona¢ ultradzwigkowe obrazowanie przezczaszkowe mozgu [5]

Nastepnie W roku 1949, D. Howry tworzy glowice do pomiaru przekrojow
(Rys. 1.3) przez korpus ciata [16].
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Rys. 1.3. D. Howry wykonujacy skan glowy [16]

George Ludwig publikuje raport z uzycia ultradzwickoéw w diagnostyce, w ktorym
okresla $rednig warto$¢ predkosci dzwigku w tkankach na 1540 m/s i zaleca op-
tymalng czestotliwos¢ fal ultradzwickowych od 1 do 2.5 MHz [1,29].

W roku 1951 — powstal pierwszy skaner obrazujacy badane organy tzw. prezen-
tacji dwuwymiarowej z modulacja jasnosci (ang. Brightness) tzw. B-mode
(Rys. 1.4). Zaczgto badaé guzy sutkow, kamienie W pecherzykach zotciowych
i nerkach, guzy mozgu, i rozpoczeta si¢ diagnostyka USG w potoznictwie [48].
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Rys. 1.4. Pierwszy skaner obrazujgcy badane organy tzw. prezentacji dwuwymiarowej
z modulacjg jasnosci [32]

Szwedzi: I. Edler i C. Hertz w roku 1953 zobrazowali ruchy serca (Rys. 1.5), jest
to pierwszy przypadek echokardiologii w trybie M (ang. Move), umozliwiajacym
zobrazowanie ruchu zastawek serca [1,14].

—— °
O
-
,;A - *ﬁ .:\q_‘. »
Rys. 1.5. Pierwsze wydruki ECG (ElectroCardioGraphy) i UCG (Ultrasonic CardioGraphy) [14]

W nastepnym roku John Wild i John Reid stworzyli pierwszy skaner r¢czny, ktory
pracowat w zakresie 15MHz i zostal uzyty do wykrywania raka piersi [1,13].
W roku 1956 — Mundt i Huges opublikowali pierwsze doniesienia dotyczace ul-
tradzwigkowych badan gatki ocznej w prezentacji a (Sposobie prezentacji ech ul-
tradzwigkowych z modulacja amplitudowg). Jest to najprostsza metoda rejestracji
ech ultradzwickowych na ekranie np. oscyloskopu.
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Rys. 1.6. Obrazowanie ruchu zastawek serca z wykorzystaniem efektu Dopplera [14]

W roku 1962, S. Satomura i Y. Nimura przeprowadzili pierwsza analiz¢ ruchu
zastawek serca z wykorzystaniem efektu Dopplera (Rys. 1.6). S. Satomura zasu-
gerowat réwniez pomiar przeptywu krwi za pomocg ultrasonografii wykorzystu-
jacej efekt Dopplera [1,14] a w 1965, Siemens zbudowat pierwszy skaner oparty
0 te badania (pod nazwa Vidoson, Rys. 1.7), pracujacy W czasie rzeczywistym [1].

Rys. 1.7. Pierwszy skaner Vidoson pracujacy w czasie rzeczywistym

Po roku 1970 nastepuje gwattowny wzrost zainteresowania diagnostyka ultra-
dzwiekowa i juz po roku 1980, wprowadzono przesiewowe badania USG dla ko-
biet w cigzy [1]. Po roku 2000 powstaje obrazowanie 3D w czasie rzeczywi-
stym [1].
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Rys. 1.8. Pierwszy dostepny komercyjnie ultradzwickowy skaner z liniowa gtowica elektroniczng
dziatajaca w czasie rzeczywistym Firmy Aloka [3]

Lata siedemdziesigte i osiemdziesiate to lawinowy rozwdj coraz powszechniej
stosowanej diagnostyki ultrasonograficznej zwigzany m. in. Z gwaltownym roz-
wojem elektroniki. Pojawily sie pierwsze ultrasonografy z gtowicami liniowymi
i konweksowymi (wypuktymi), rozwingta si¢ dziedzina diagnostyki endowaginal-
nej i endorektalnej [14].

W roku 1976 pojawia si¢ W Japonii pierwszy dostgpny komercyjnie ultradzwig-
kowy skaner (Rys. 1.8) z liniowa gtowica elektroniczng dziatajaca w czasie rze-
czywistym [45].

W Polsce rowniez powstato wiele cieckawych rozwigzan w tej dziedzinie. W latach
1972-73 powstat Zaktad Doswiadczalny "Techpan" Instytutu Podstawowych Pro-
blemow Techniki PAN w Warszawie i jego oddziat w Putawach. Jednostki te zaj-
mowaly si¢ projektowaniem i matoseryjna produkcjg aparatury ultradzwickowe;j,
gtownie medycznej. W roku 1977 powstal pierwszy ultrasonograf (z ramieniem
pantograficznym) USG-10, nastgpne modele nosity oznaczenia USG 30-40
i USG50 [28].
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Najwazniejsze polskie osiagnigcia w tej dziedzinie, to: 1978 — powstat UDT-10,
ultradzwigkowy detektor tetna ptodu, MDT-10 w wersji miniaturowej, (nastgpne
modele byty oznaczone, jako UDT-20 i MDT-20); 1979 — powstat USO-1, ul-
trasonograf okulistyczny, jego nastepca USO-20 w 1983; 1982 skonstruowano
UKG-20, ultrasonograf do diagnostyki kardiologicznej; 1984 — powstat USK—40,
ultrasonograf kardiologiczny czasu rzeczywistego (z gtowicg sektorowsg); 1984 —
skonstruowano USG-P-30, pierwszy polski ultrasonograf skomputeryzowany
(z pantografem); 1984 — powstat UDP-3 0/UDP-30TES, dopplerowski skaner ul-
tradzwickowy do zobrazowania przeptywow (profil predkosci) w naczyniach ob-
wodowych; 1985 — skonstruowano USG—40, ultrasonograf czasu rzeczywistego
(z glowica obrotows); 1986 — powstal USG-50, pierwszy polski ultrasonograf
czasu rzeczywistego skomputeryzowany (z gtowica obrotowg); 1989 — skonstruo-
wano USG-55, zminiaturyzowang przenosng wersje USG—50 (z glowicg obro-
towa); 1991 — powstat USG-60, kompaktowy ultrasonograf z gtowica sektorowa
(przejety do produkcji przez Elpol-Teson).

Kontynuacja w firmie Echoson: 1999 — opracowanie pierwszego w Polsce ultra-
sonografu z kolorowym zobrazowaniem przeptywow tzw. Color Doppler i Power
Doppler—ONY X I1; 2000 — szerokopasmowe glowice elektroniczne, 128 kanatow,
ONYX II; 2001 — DIGITAL DOPPLER, catkowicie cyfrowy tor dopplerowski
ONYX II; 2001 — wprowadzenie na rynek ultrasonografu weterynaryjnego z gto-
wicg liniowa DESMIN vet; 2002 — wprowadzenie na rynek specjalistycznych ul-
trasonografow Mikroskan; 2003 — modernizacja rodziny ultrasonografow DE-
SMIN.

Rozszerzenie oferty o glowice elektroniczne; 2003 — wprowadzenie do produkcji
przenosnego ultrasonografu EPIDOT z ekranem cieklokrystalicznym LCD; 2004
— wprowadzenie do sprzedazy nowej generacji ultrasonograféw okulistycznych
DESMIN F/USO (Rys. 1.9), DESMIN H USO, EPIDOT USO z glowicami
12MHz; 2004 — Wprowadzenie do sprzedazy nowej wersji mikrosonografu DE-
SMIN MS [28].

W technice ultradzwickowej w ciagu ostatnich kilku lat nastgpit szybki rozwdj
niektorych kierunkow i dziedzin zastosowan, podczas gdy inne pomysty zawio-
dty. Rozw¢j widoczny jest zarowno w dziedzinie czynnych zastosowan ultra-
dzwigkow (koagulacja, czyli tacznie si¢ matych czastek w wigksze aglomeraty,
spajanie, lutowanie), jak tez i w zakresie biernego dziatania na §rodowisko, w kto-
rym si¢ rozchodzg (spektroskopia, defektoskopia).

Dobrze rozwijajaca si¢ dziedzing jest terapia ultradzwickowa, ktéra znajduje co-
raz szersze zastosowanie w medycynie w ciggu ostatnich lat. Szczeg6lnie dobrze
rozwijajg si¢ metody ultradzwickowe stosowane w diagnostyce medycznej po-
przez bezposrednig nieinwazyjng wizualizacje wewnetrznych narzadow pacjenta
(potoznictwo, kardiologia, choroby uktadu naczyniowego, okulistka, neurologia,
onkologia, itp.). Rozwoj ten wynika z wlasciwosci zwigzanych z rozchodzeniem
si¢ fal ultradzwigkowych w tkankach migkkich cztowieka.
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Rys. 1.9. Polski ultrasonograf okulistyczny DESMIN F [28]

Przy diagnostyce jamy brzusznej wykorzystuje si¢ fale o czestotliwosci okoto
2MHz, a w okulistyce czgstotliwos$¢ ta jest dziesigciokrotnie wigksza. Wynika to
z faktu glebokos$ci penetracji, czyli glebokosci na ktora moze wnikna¢ fala (w ja-
mie brzusznej ok. 25cm, w oku do 3cm). Wplywa na nig thumienie fal ultradzwig-
kowych, ktore jest prawie wprost proporcjonalne do czestotliwosci W zakresie sig-
gajacym az 100MHz. Wynosi ono przy czgstotliwosci IMHz od 0,1dB/cm
w ciatku szklistym oka do 3,3dB/cm w migsniach (decybel = 0,1 bela, gdzie bel
to jednostka miary wielkosci ilorazowych) [3].

Dhugosci fal ultradzwigkowych, przy wymienionych powyzej czgstotliwosciach
wynoszg 0,75 — 0,075 mm i umozliwiaja proste formowanie rownolegtych lub zo-
gniskowanych wigzek ultradzwigkowych [9].

W dobie dynamicznego rozwoju systemow mikroprocesorowych wzrastajg moz-
liwosci stosowanie ich m.in. W aparaturze diagnostycznej, zwigkszajac tym sa-
mym jako$¢ i doktadno$é pomiarow. Dzigki temu mozna zapisywac szybko wiele
informacji zawartych w obrazach ultradzwickowych, a takze automatycznie do-
konywac obliczen parametrow statycznych i dynamicznych, co znajduje szerokie
zastosowanie szczegdlnie w badaniach pracy serca i przeptywow krwi. Uzycie
mikroprocesorow W systemach ultradzwickowych umozliwito zbudowanie bar-
dzo doktadnych urzadzen — ultrasonografow, ktore posiadaja duze mozliwosci
diagnostyczne [31].
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1.2. FALE ULTRADZWIEKOWE

Fale ultradzwigkowe rozchodzac si¢ poprzez tkanki cze$ciowo si¢ odbijaja i roz-
praszaja od akustycznych niejednorodno$ci (r6znigcych si¢ impedancjg aku-
styczna, np. pomigdzy réznymi typami tkanki thuszczowej, migéni, naczyn krwio-
nosnych, torbieli, nowotwordw, kieszeni powietrznych itd.). Z tabeli 1.1 wynika,
ze tkanki migkkie cztowieka maja impedancj¢ akustyczng zblizong do wody. Me-
tale i ceramika, z ktorej wykonywane sg przetworniki ultradzwigkowe, maja im-
pedancje kilkanascie razy wyzsza, lecz istnieja tatwe do obrdbki materiaty o im-
pedancji posredniej, nadajace si¢ do tworzenia warstw posredniczacych
w transmisji dzwieku z przetwornika do organizmu.

Ogromna barier¢ impedancyjng moze natomiast tworzy¢ powietrze (i inne gazy),
stad koniecznos$¢ eliminowania nawet najcienszych jego warstewek z drogi pro-
pagacji fali poprzez zwilzanie lub smarowanie powierzchni gtowic przed kontak-
tem z ciatem. Organy zawierajace powietrze (ptuca, jelita, pusty pecherz) rowniez
stanowig bariery nie do przebycia dla fal ultradzwickowych, co powoduje,
ze mozna uzyskiwac tylko obrysy tych organdw.

Dla ultradzwiekow z zakresu 1-20 MHz zalezno$¢ predkosci propagacji fal ¢ od
czgstotliwosci (dyspersja) wynosi mniej niz 1% i zmienia si¢ nieznacznie W za-
leznosci od rodzaju tkanki. W klasycznej USG odbite fale propagujg wstecz do
powierzchni tkanki, gdzie sa wykrywane, (zwykle przez ten sam przetwornik,
ktory je wystat) i rejestrowane. Nastgpnie zachodzi proces obrazowania, opartego,
gtownie na przetworzeniu czasu przybycia wystanych impulsow z powrotem do
detektora, w celu wskazania glebokosci, z ktorej odbicie przyszto. Korzystajac
z tych informacji i odpowiednich algorytméw obliczeniowych przetwarza si¢ uzy-
skanag w zapisie informacje do postaci obrazu. Na tym etapie, obraz moze by¢ do-
datkowo przetwarzany przez dodatkowe funkcje, shuzace na przyktad korekcji
efektu pochtaniania dzwicku przez badane srodowisko.

W ultrasonografii medycznej zazwyczaj stosuje si¢ fale o dtugosci A od 0,1 do
1mm i czestotliwosci od 1do15MHz, w zastosowaniach medycznych wykorzy-
stuje sie zjawiska propagacji i odbicia tych fal. Emitujaca fale sonda ultradzwig-
kowa jest z reguty trzymana przy skorze pokrytej zelem sprzegajacym majacym
pomoc wiazce ultradzwigkow przedostac si¢ do tkanek ciata [1].

Z tabeli 1.1 wida¢, ze fale ultradzwiekowe rozchodzg sie szybciej W o$rodkach
0 duzym module sprezystosci a wolniej w osrodkach o duzej gestosci [1].

Podstawowy problem przy stosowaniu ultradzwigkoéw do celow medycznych po-
lega na tym, ze ciato ludzkie sktada sie zaréwno z tkanki statej (np. kosci, ktore
traktujemy, jako ciato sztywne przenoszaca sily ,,tngce”: wytwarzane przez po-
przeczne fale typu S (ang. Shear waves), ustawione w ptaszczyznie prostopadtej
do kierunku przemieszczania sig¢ fali), jak i tkanki migkkiej (np. skora, migsnie,
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ktore mozna traktowac, jako elastyczne ciato stale rowniez przenoszace w okre-
$lonych warunkach fale poprzeczne typu S), ale glownie fale podluzne typu P
(ang. compressional waves).

Tab. 1.1. Propagacja fal ultradzwigkowych [1]

Osrodek Modul G .. | Pred- Impedancja
. - estosc X
sprezystosci [kg/m?] kos¢ akustyczna
[kg/m/s?] 10°° g [m/s] [kg/m?/s] 107
Powietrze 0,0000134 1,2 330 0,0004
Woda (20°C) 2,19 1000 1480 1,48
Rteé 28,5 13600 1450 20,0
Tkanki miekkie $r. 2,51 1060 1540 1,63
Tk. tluszczowa 2,0 952 1450 1,38
Watroba 2,54 1060 1550 1,64
Mieénie wzdluznie 2,74 1080 1592 1,70
Mieénie poprzecznie 2,80 1080 1610 1,74
Mozg 2,40 994 1550 1,55
Sledziona 2,59 1045 1578 1,64
Krew 2,47 1057 1057 1,62
Kos¢ 32,0 1912 4080 7.8
Pluca 0,169 400 650 0,26
Soczewka oka 3,03 1142 1620 1,85
Cialo szkliste 2,31 1000 1500 1,50
Cialo wodniste 2,25 1000 1500 1,50
Kwarc 88,0 2650 5750 15,2
Tytanian baru 107,0 5400 4460 24.0
Olej mineralny 2,1 969 1477 1,43

Ze wzgledow praktycznych tkanki miekkie traktowane sg jak ptyn, w ktorym nie
rozprzestrzeniajg si¢ fale typu S. Spowodowane jest to miedzy innymi tym,
ze propagacja fal podtuznych w ptynach jest prostsza do modelowania matema-
tycznego, co pozwala na ich tatwiejszg wizualizacje niz w przypadku propagacji
fal w ciatach statych [1]. Inne powody, dla ktorych fale typu S zazwyczaj zanie-
dbuje si¢ w obrazowaniu ultrasonograficznym, to:

e Fale poprzeczne nie sg skutecznie generowane przez przetworniki ultra-
dzwigkowe, ktore wysyltaja do tkanek krotkie impulsy w postaci podtuz-
nych fal $ciskajacych typu P;

e Fale poprzeczne sg bardzo mocno absorbowane przez tkanki migkkie
i dlatego nie moga si¢ W nich rozprzestrzenia¢ zbyt daleko;
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e Fale poprzeczne typu S przemieszczajg si¢ znacznie wolniej niz podtuzne
typu P.

Przy zalozeniu, ze W zastosowaniach medycznych wystepuja akustyczne fale ul-
tradzwigkowe typu P rozchodzace si¢ w srodowisku pltynnym, wyodrebni¢ mozna
kilka zmiennych akustycznych z tym faktem powigzanych: przemieszczanie
czastek akustycznych (przemieszczenie akustyczne) w nm lub pum, predkosé cza-
stek akustycznych (predkos¢ akustyczna) [m/s], ci$nienie akustyczne [kPa]
lub [MPa], energia, moc i natezenie fali akustycznej [1].

Gdy fala ultradzwickowa przechodzi przez ptynne medium to wytraca czastki
akustyczne ze stanu rownowagi i powoduje, ze oscylujg one wokot swojej pozycji
poczatkowej, czyli si¢ przemieszczaja. Przemieszczenie czastek & , jest wielko-
$cig wektorowa.

Na ogot wektor predkosci cieczy poddanej oddzialywaniu fali akustycznej za-
wiera nieoscylacyjng wilasng predko$é przeptywu Uo, oraz wektor oscylacyjnej
predkosci akustycznej, ktory dla kazdej czastki ptynu moze by¢ zapisany, jako
pochodna czasu przemieszczenia akustycznego czastek Ua=0E2/0t. Zatem calko-
wita predkos¢ czastki akustycznej wynosi U= U+ Ua.

Przejscie fali ultradzwigkowej poprzez okreslone punkty osrodka sprezystego
spowoduje, ze czastki akustyczne tam znajdujace sa przemieszczane, a CO za tym
idzie ci$nienie, temperatura i gesto$¢ osrodka bedg sie takze wahac. Jesli przyj-
miemy, ze niezmienne wartos$ci parametrow otoczenia sg oznaczone indeksem
»0 > & wahania zalezne od fal akustycznych indeksem ,,a” to calkowite ci$nienie
akustyczne p, gestos¢ p, i temperature T osrodka mozna zapisa¢ zaleznosciami:

P=po+Pa; p=potpa; T=To+ Ta

Jedng z wlasciwosci propagacji fal jest to, ze transferujg one energie z jednego
miejsca przestrzeni do drugiego, bez przemieszczania ze sobg czastek materii.
W akustyce, ten strumien energii jest powigzany zZ natezeniem akustycznym [3],
ktore jest rowne Sredniej warto$ci strumienia energii akustycznej przeptywaja-
cego w czasie 1s przez jednostkowe pole o powierzchni 1m? zorientowanej pro-
stopadle do kierunku rozchodzenia si¢ fali, (gdy powierzchnia jest ustawiona row-
nolegle do kierunku rozchodzenia si¢ fali to energia nie bedzie przez nig przecho-
dzi¢).

Natezenie fali akustycznej jest wielkos$cig wektorowa i zwrot tego wektora wska-
zuje kierunek propagacji mocy akustycznej (dla fal akustycznych rozprzestrzenia-
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jacej sie w cieczach wektor predkosci akustycznej jest rownolegly do wektora na-
tezenia fali akustycznej, poniewaz sg to fale podiuzne). W zmiennym w czasie
polu akustycznym wektor natezenia akustycznego zdefiniowany jest, jako iloczyn
cisnienia akustycznego (wielkos$¢ skalarna) i predkosci akustycznej (1.1):

I(X, t) = pa (X, t) Ua (X, t) [(I/s) / m? =w [/ m?]. (1.1)

Przypomnijmy, ze W og6lnym ujeciu, ci$nienie réwne jest sile prostopadiej do
powierzchni na jednostke tej powierzchni, a ,,praca wykonywana" odpowiada ilo-
czynowi sity i odleglo$ci. Nat¢zenie akustyczne jest miarg mocy na jednostke po-
wierzchni, czyli pracy wykonanej w jednostce czasu na jednostke powierzchni
i po przeksztalceniu tych zaleznosci jest rowne iloczynowi cisnienia i predkosci.

W obliczeniach stosowana jest §rednia warto$¢ natezenia akustycznego W pew-
nym okresie czasu liczona zgodnie ze znang zaleznoscig na warto$¢ $rednig prze-
biegu czasowego, w ktorej dtugos¢ czasu usrednienia albo cata ilo$¢ cykli (2an ra-
dianow, neN) albo bardzo dtugi czas (nieskonczona ilo$¢ cykli) [3].

Zalezno$¢ na moc akustyczng P [W] dla fali ptaskiej mozna wyliczy¢ z energii
kinetycznej czastek akustycznych, poniewaz wyraza ona tempo, Z jakim energia
akustyczna przeptywa przez powierzchni¢ S [1]. Moc akustyczna odniesiona
do ci$nienia maksymalnego pm moze by¢ wyliczona 2z zaleznoSci:
P=pm2S/(2pc). W obliczeniach mocy stosowane jest pojecie gesto$ci energii
akustycznej [J / m?], ktora jest skalarem i tworzy ja suma usrednionej W czasie
gestosci energii kinetycznej i potencjalnej [1]. Energia kinetyczna jest zwigzana
z ruchem czastek akustycznych a energia potencjalna z energia zawartg W sprezy-
stosci osrodka.

Poziom mocy akustycznej P dla danego pasma czgstotliwosci jest podawany
w decybelach, jako 10 logio (P / Po), gdzie P, to moc odniesienia zdefiniowana,
jako P,=10"12 W (1 pikowat). Decybele uzywamy W sytuacji, gdy chcemy porow-
nywac¢ wielkoséci zmieniajace si¢ liniowo W bardzo szerokim zakresie, a interesuja
nas zmiany wzgledne (np. procentowe), (,,decy”” odnosi si¢ do 10 na poczatku de-
finicji, bez ktorej ta jednostka nazywa si¢ Bel i jest rzadko uzywana [1]).

Poziom ci$nienia akustycznego jest takze podawany w decybelach [dB], ponie-
waz zakres amplitud ci$nienia akustycznego w falach dzwigkowych stosowanych
praktycznie jest ogromny, a skala logarytmiczna pomaga zawezi¢ go do skali z za-
kresu 10-100 lub podobnej (np. ucho ludzkie odbiera sygnaly o amplitudzie ci-
$nienia akustycznego zmieniajacej si¢ W zakresie od ok. 20 [uPa] do ok. 20 [Pa].

Dzieki zastosowaniu pojecia poziomu ci$nienia akustycznego, cata dynamika stu-
chu moze by¢ opisana liczbami z zakresu od 0 do 120, a nie od 0,00002 do 20.).
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W ptaskich lub sferycznych falach dzwigkowych, cisnienie akustyczne i nat¢zenie
sa zwigzane zalezno$cia: |I| = pa?/(2 po Co), Wiec poziom ci$nienia akustycznego
jest definiowany zaleznos$cia: Lp = =10 logio (Pa2/po?) = 20 logio (pa/Po), gdzie ci-
$nienia odniesienia P, sa podawane umownie, jako réwne: 1 pPa w wodzie
i tkance ludzkiej oraz 20 pPa w powietrzu i innych gazach (Tab. 1.2).

Tab. 1.2. Typowe poziomy dzwigku w powietrzu dla réznych zrodet dzwigku [1]

., - Poziom ci$nienia akustycznego Amplituda ci$nienia

Zrédlo dzwigku [dB odn. do 20 },11?271] ¥ akEstycznego [Pa]
Silnik odrzutowy (z odl. 10m) 150 630
Powodujace prog bolu 130 63
Wiertarka pneumatyczna 100 2
Powodujace uszkodzenie stuchu 85 0,6
Droga gltéwna 80 200x10°3
Rozmowa 60 20x10°°
Wie$ W nocy 40 2x107
Oddychanie normalne 10 63x10°°
Prog stuchu 0 20x10°°

Pokazane w tabeli 1.3 Zrodta dzwigku o réznych zakresach czgstotliwosci, po-
mimo ze posiadajg warto$ci ciSnienia akustycznego na podobnym poziomie, 0sig-
gajg znaczne réznice amplitud przemieszczenia akustycznego, (roznigce sie nawet
o wskaznik 10°).

Tab. 1.3. Typowe poziomy dzwicku w wodzie dla réznych zrédet dzwigku [1]

. T Amplituda .
Poziom ci$nienia s Amplituda
Zrédlo dzwicku akustycznego aklcjlsstn 'sznr']‘: o " Ztai(l';es i przemieszczenia
[dB odn. do 1yPa] [I\%Pa] go | czestotliwose akustycznego
Sonar (z odl. 22km) 180240 0,001-1 100-500 Hz 0,2um-1,1mm
Skoncentrowana
wiazka ultradzwigkow 260 10 1-2 MHz 0,5-1pm
o wysokim nat¢zeniu
Delfin (z odl. 1m) 180-220 0,001-0,1 50-150 MHz 0,7nm-0,2um
Ultradzwicki stoso- 230-250 055 3-15 MHz 30m-0,1m
wane w diagnostyce
Ultradzwigki stoso-
wane w fizjoterapii 230 05 1-3 MHz 10-40nm
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1.3. ODBICIE, ZALAMANIE | ROZPRASZANIE FAL
AKUSTYCZNYCH

Impedancja akustyczna Z, to miara oporu, jaki stawia osrodek, rozchodzgcej si¢
w nim fali dzwigkowej, jest ona szczegdlnym przypadkiem impedancji falo-
wej [1]. Wyraza ja stosunek pa ci$nienia akustycznego do iloczynu skalarnego
wektorow predkosci czastek akustycznych U, przemieszczanych pod wptywem
fali akustycznej w okreslonym kierunku i normalnego wektora jednostkowego n.

Dla danego kierunku n, akustyczna impedancja Z, wilasciwa dla danego
osrodka, jest wielko$cig skalarng Z, = pa/ (U-n) = p v. Charakterystyczna impe-
dancja akustyczna oSrodka z = po Co (Tab. 1.4), jest wylacznie wlasnoscig me-
dium, przez ktore fala przechodzi. Jednostka charakterystycznej impedancji aku-
stycznej o$rodka jest rayl [kg m2s].

Tab. 1.4. Typowe warto$ci predkosci dzwigku Co, ggstosei po | impedancji charakterystycznej
W wybranych osrodkach [1]

. Predkos$¢ dzwieku Gestos¢ po _
Typ tkanki co [m/s] [kg/m?] Z = poCo [rayl]

Powietrze suche

20° C) 330 1,2 400
\éVOda W temp. 20 1480 1000 1,48x106
\éVOda W temp. 37 1530 990 1,51x10°
Krew 1585 1060 1,68x106
Mobzg 1560 1035 1,62x108
Piersi 1510 1020 1,62x108
Thuszez 1430 930 1,33x108
Serce 1555 1060 1,65x108
Nerki 1560 1050 1,64x106
Watroba 1580 1050 1,66x108
Migénie 1580 1040 1,65x108
Sledziona 1565 1055 1,65x108
Koéé 3200 1990 6,36x10°

Kiedy fala dociera do granicy o$rodkéw o roznych charakterystycznych impedan-
cjach falowych (o gestosciach pi, p2, predkosciach propagacji fali c1, C2) zostaje
cze$ciowo odbita i czg§ciowo przepuszczona.
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Te trzy sktadowe: fala padajaca, odbita i przepuszczona musza spetnia¢ dwa pod-
stawowe warunki brzegowe na granicy $rodowisk:

1. Cigglos¢ cisnienia. Ci$nienie akustyczne powinno by¢ takie same na oby-
dwu stronach granicy. Nie moze istnie¢ spowodowana nimi sita wypad-
kowa.

2. Cigglos¢ normalnej predkosci czgstek. Predkosci normalne czastek aku-
stycznych do granic substancji ptynnych o r6znych impedancjach musza
by¢ réwne. Plyny musza si¢ stykac.

1.4. WSPOLCZYNNIKI ODBICIA | PRZEPUSZCZENIA CISNIENIA
FALI PADAJACEJ PROSTOPADLE DO GRANICY OSRODKOW
0 ROZNYCH IMPEDANCJACH

Gdy ptaska fala akustyczna o amplitudzie ci$nienia akustycznego pi pada prosto-
padle (normalnie) do granicy osrodkow (o roznej wartosci charakterystycznej im-
pedancji akustycznej), a rozmiary granicy sa duzo wigksze od dtugosci fali, czg$é
tej fali 0 amplitudzie ci$nienia akustycznego pr ulegnie odbiciu a cz¢s¢ o amplitu-
dzie p: wniknie do drugiego osrodka. Iloraz amplitudy tych fal okreslaja cisnie-
niowe wspoélczynniki: odbicia R = p// p;, i transmisji T = p./ pi. Z podanych
powyzej warunkéw brzegowych wynika, ze na granicy obowiazuja zalezno$ci:
pi+ pr= P, Ui+ Ur= Uy, gdzie u to amplituda predkosci czastek akustycznych. Po po-
dzieleniu tych zaleznosci uzyskamy (1.2):

(ui+u) / (ui+u) =pe/ ue. 1.2)

Uwzgledniajac, ze dla fali ptaskiej p / u to impedancja charakterystyczna, mozna
wprowadzi¢ podstawienia: pi/ Ui = piC1, Pr/ Ur=— p1 C1, Pt/ U= p2 C2 (znak — wynika
z faktu, ze predkos¢ ur jest przeciwnie skierowana do u;). W efekcie uzyskamy
zalezno$¢ (1.3), [1]:

C, — p1C Z,— 7
R= P2C2 — P11 _ 42 iy (1.3)
P22 +p1cy Zy+ 7y

Przy uwzglednieniu brzegowego warunku na cigglos¢ cis$nienia mamy 1 + R =T
i stad zaleznos$¢ (1.4):

20,6, 27,

_ . (1.4)
P22+ p1cy Zy+ 7y
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1.5. WSPOLCZYNNIKI ODBICIA | PRZEPUSZCZENIA FALI
PADAJACEJ UKOSNIE DO GRANICY OSRODKOW
O ROZNYCH IMPEDANCJACH

Dla fali ptaskiej analiza zagadnienia jest stosunkowo prosta. Nalezy tylko
uwzglednié, ze predkos¢ czastek ustawionych prostopadle do granicy wynosi:
u cosé, gdzie @ jest katem padania.

Na granicy osrodkow uzyskamy: pi+ pr= py, Ui c0S(&) + ur cos(6r) = u; cos(6). Kat
padania jest rowny katowi odbicia: 6= 6, a zgodnie z prawem Snella [2] zalez-
nos$¢ migdzy katem padania i transmisji spetnia zaleznos$c¢: sin(é) / ¢1= sin(é) / c..
Uwzgledniajac te zalezno$ci uzyskamy zaleznosci na wspotezynniki odbicia (1.5)
i transmisji (1.6) (przepuszczenia) w funkcji kata padania [1]:
p2€2 cos(0;) — py¢q cos(0;)
p2€2 c0s(6;) + p1cy cos(0;)’
2p,; cos(6)
p2¢2 c0s(6;) + p1cy cos(B;)
Wzory Fresnela i prawo Snella majg fundamentalne znaczenie dla ultrasonografii,
wyjasniaja bowiem istote wykorzystywanych zjawisk powstawania echa, wnika-
nia reszty (po czesciowym odbiciu) fali w glebsze warstwy organizmu, powsta-

wania niektorych znieksztalcen geometrycznych obrazu, cienia akustycznego,
waznego zjawiska przy interpretacji zobrazowan, itd.

(1.5)

R(Bt) =

T(6,) = (1.6)

Nalezy zwroci¢ uwage na fakt, ze wspotczynnik odbicia wzrasta wraz ze wzro-
stem kata padania oraz, ze jezeli fala przechodzi z osrodka, w ktorym jej predkosé
propagacji jest mniejsza niz W drugim (C1<cz), to woéwczas dla tzw. granicznego
kata padania kat zatamania moze osiagna¢ wartos$¢ 90°. Wspodtczynnik odbicia dla
kata wigkszego niz graniczny Gg=arcsin(ci/cz) wynosi 1 i takie zjawisko nosi na-
zwe catkowitego odbicia (wystepuje ono np. podczas obserwacji kamieni nerko-
wych) [31].

Zatamanie fali powoduje btedne obrazowanie obserwowanych tkanek, zwane re-
frakcja, ktora przy obserwacji niejednorodnosci typu cysta (inaczej torbiel, czyli
zamknigta jama o ksztatcie kulistym, wypetniona ptynem, gazem lub potstatym
materiatem), dla c.<C1, moze powodowac tworzenie si¢ tzw. soczewek akustycz-
nych. Idee soczewki obrazuje rysunek 1.10.
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C<C
CaC, z=hn

Strefa obrazu
1 powigkszonego

l

Cien akustyczny

Rys. 1.10. Znieksztalcenia obrazowania akustycznego spowodowane refrakcja na kulistej niejed-
norodnosci [31]

1.6. NATEZENIOWE WSPOLCZYNNIKI ODBICIA
| PRZEPUSZCZENIA

Opisane powyzej ciSnieniowe wspotczynniki odbicia, zgodnie z przyjetymi
na wstepie brzegowym warunkiem ciaglosci, spetniaja zalezno$¢ 1 + R =T. Jezeli
uwzgledni¢ energie lub natezenie fali, wtedy zgodnie z prawem zachowania ener-
gii nat¢zenie fali przechodzacej mozna opisa¢ przy pomocy wspoétczynnika
transmisji T = 1 — R, gdzie R oznacza iloraz natezen fali padajacej i odbitej.

Wartosci wybranych wspotczynnikow odbicia dla fali padajacej prostopadle
do granicy osrodkéw o réznych impedancjach falowych podano w tabeli 1.5.

Tab. 1.5. Wspotczynnik odbicia na granicy osrodkow [31]

Granica o§rodkow Warto$¢ R

Tkanka miekka — Powietrze 0,9989
Tkanka mi¢gkka — Pluca 0,52

Tkanka migkka — Kosé¢ 0,43

Ciato wodniste oka — Soczewka oka 0,011
Tkanka thuszczowa — Watroba 0,0079
Tkanka migkka — Tkanka tluszczowa 0,0069
Tkanka migkka — Mig$nie 0,0004
Olej mineralny — Tkanka migkka 0,0043
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1.7. OBRAZOWANIE ULTRASONOGRAFICZNE

W obrazowaniu ultrasonograficznym powinny by¢ spelnione dwa podstawowe
warunki:

e  Musi by¢ wystarczajaca roznica miedzy akustycznymi impedancjami roz-
nych typow tkanek, zeby powstalo niepelne odbicie, (catkowite odbicie
uniemozliwi obrazowane pod warstwa, 0d ktorej nastapi odbicie).

e Predkos¢ dzwicku nie powinna zbytnio zmienia¢ si¢ W $rodku tkanki,
bo bytoby niemozliwe dokonanie obliczen, jak gleboko wystapity te od-
bicia, na podstawie danych z czasow przebiegu fali.

Warunki sg spetnione w przypadku tkanek ciata ludzkiego (Tab. 1.6).
Tab. 1.6. Wspbtczynniki pochtaniania dla réznych typow tkanek [31]

Wspotezynnik pochlaniania

Typ tkanki [dB/cm/MHz]
Woda w temp. 20° C 2,17x10°®
Krew 0,14
Mobzg 0,58
Piersi 0,75
Thuszcz 0,6
Serce 0,52
Nerki 10
Watroba 0,45
Migsnie 0,57
Sledziona 0,4
Kos¢ 3,54

Przy obserwacji osrodkow posiadajacych niejednorodnosci o wymiarach porow-
nywalnych z dtugoscia fali akustycznej powstaje rozproszenie fali typu Tyn-
dalla [9], w ktorym wspotczynnik rozproszenia jest proporcjonalny do kwadratu
czestotliwosci fali a dla niejednorodnosci o wymiarach znacznie mniejszych od
dhugosci fali wystepuje tzw. rozproszenie Reileigh’a [31], gdzie wspotczynnik
rozproszenia jest proporcjonalny do czestotliwo$ci W czwartej potedze.

Propagujaca fala wskutek rozproszenia, pochtaniania i thumienia w osrodku, przez
ktoéry przechodzi, ulega ostabieniu (Tab. 1.7), ktore np. dla fal ultradzwigkowych
w tkance migkkiej wynosi $rednio 0,8 dB/cm/MHz. Pochlanianie odnosi si¢ do
rozpraszania (konwersji) energii akustycznej w ciepto. Tlumienie jest powodo-
wane glownie absorpcja, ale rdéwniez odnosi si¢ do jakiegokolwiek zmniejszenia
amplitudy fali dzwigkowej, zarowno ze wzgledu na odbicie, rozpraszanie geome-
tryczne jak i rozpraszanie w postaci ciepta.
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Tab. 1.7. Ostabienie fali USG w r6znych rodzajach tkanek [31]

Tkanka Oslabienie [dB/cm]
Krew 0,18
Tkanka tluszczowa 0,6
Nerka 1.0
Migsien (wzdtuz widkien) 1,2
Migsien (poprzecznie do wiokien) 3,3
Mobzg 0,85
Watroba 0,9
Phluca 40,0
Czaszka 20,0
Soczewka oka 2,0
Ciato wodniste 0,022
Cialo szkliste 0,13
Woda 0,0022
Olej mineralny 0,95
Polimetakrylan metylu (plexi) 2,0

Absorpcje akustyczng mozna wyjasni¢ W kategoriach proceséw zachodzacych
W strukturze wewnetrznej (miedzy czastkami) osrodka, przez ktory fala przecho-
dzi. W aparatach USG $ledzacych odbior ech dochodzacych z coraz wigkszych
glebokosci badanych niejednorodnych tkanek, w celu zabezpieczenia takiego sa-
mego poziomu odbieranego sygnatu stosuje si¢ systematyczne powigkszanie
wzmochienia toru zwane TGC (ang. Time Gain Control) [1].

Pomimo, ze ostabianie fal ultradzwigkowych w réznych tkankach jest rézne, to
wiadomo, ze poszczegdlne tkanki sg uwarstwione W pewnym okreslonym po-
rzadku, co ulatwia lokalne korygowanie charakterystyk TGC.

Na jakos$¢ obrazowania istotny wptyw maja takze artefakty, czyli echa fatszywe,
nieodpowiadajace zadnej strukturze anatomicznej. Zwykle sg skutkiem niedosko-
natos$ci technicznej aparatu diagnostycznego. Niektore artefakty obrazu spowodo-
wane sg odbiciem i rozpraszaniem ultradzwiekow w tkankach.

Na ogot, nie sg pozadane, bo powodujg degradacje obrazu, ale niekiedy, jesli przy-
czyna artefaktu jest znana, mogg one zapewni¢ uzyteczne informacje o obserwo-
wanej tkance.

Zaliczy¢ mozna do nich zaszumione teksturowane tto w obrazach ultradzwigko-
wych nazywane z ang. spekle (kropkowanie) [1]. Powstaje ono na skutek mikro
rozproszen W tkance i nie wnosi zadnej uzytecznej informacji o niej.
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Powstajace plamki nie sa przypadkowe, ale deterministyczne (mimo przesuni¢cia
przetwornika tam i powrotem powraca ten sam kropkowany wzor) i z tego po-
wodu moga by¢ przydatne do $ledzenia zmian pewnych grup tkanek, np. ich znie-
ksztatcen, (czyli zmian trwatych) lub odksztatcen (zmian tymczasowych).

Nalezy rowniez W analizie obrazow zwraca¢ uwage na pogtos, ktory jest efektem
wielu odbic, gdy fala ultradzwigkowa przed powrotem do przetwornika odbija si¢
kilkakrotnie pomiedzy dwoma r6znymi warstwami [1].

W badaniach ultrasonograficznych wykorzystuje si¢ fale z zakresu czgstotliwo$ci
od 50kHz do 100MHz, przy czym zakres od 50 do 60 kHz stosowany jest w ba-
daniach tkanek kostnych (np. diagnostyka osteoporozy), od 200 kHz do 5 MHz
w badaniach przeptywow, od 2 do 10 MHz w obrazowaniu tkanek wewnetrznych
a zakres od 20 do 100 MHz w obrazowaniu skory.

Oczywiscie wigksza czestotliwos¢ to mniejsza dhugo$¢ fali i z tego powodu dobor
czestotliwosci musi by¢ kompromisem pomigdzy glebokoscia zobrazowania
a uzyskiwang jakoscia.

Wspotczesne aparaty USG zapewniaja osiowag zdolno$¢ rozdzielcza rzedu
od 0,8 do 1,5 1 a poprzeczng 0d 5 do 15 A. W badaniach tkanek rozrdznia si¢ réw-
niez rozdzielczo$¢ przestrzenng lub czasowa [1].

Wysoka rozdzielczo$¢ przestrzenna wystepuje W Sytuacji tworzenia obrazow
przez wiele ,,promieni” ultradzwigkowych stanowiacych linie obrazowe. Do dal-
szego poprawienia stosunku sygnatu do szumu (wygtadzania obrazu) stosuje si¢
metode usredniania kilku obrazow.

W przypadku wysokiej rozdzielczosci czasowej, stosowanej w obserwacji struk-
tur ruchomych, wykorzystuje si¢ wysoka czesto$¢ powtarzania FR (ang. Frame
Rate). Ograniczenie czgstosci powtarzania obrazow powodowane jest gtownie
matg predkoscig propagacji fal ultradzwigckowych w badanej tkance. W efekcie
obraz musi sktada¢ sie z mniejszej ilosci linii obrazowych, bo kazda z nich to czas
potrzebny do odstuchu.

Dla tkanki serca, przy glebokosci obrazowania 20 cm czas ten wyniesie
(0,4 m) / (1540 m/s) = 0,26 ms, co dla tzw. podwdjnej gestosci (350 linii) spowo-
duje, ze czas odstuchu calego obrazu mozna wyliczyé, jako
350*0,26 ms = 90,9 ms, stad czestos¢ powtarzania obrazéw wyniesie okoto
11 obrazéw na sekundg, co jest wielkoscig niewystarczajgca przy obserwacji np.
pracy zastawek serca [31].

Poprawe mozna uzyskac poprzez ograniczenie szerokoSci obrazu i zmniejszenie
liczby linii np., do 100, co umozliwia powtarzanie obrazéw z czgstotliwos$cig
rzedu 38 obrazow na sekunde [31].
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1.8. TYPY GLOWIC STOSOWANYCH W ULTRASONOGRAFII

Glowica aparatu USG to jeden z najwazniejszych i najdrozszych elementow urza-
dzenia.

Tab. 1.8 Rodzaje gtowic USG [46]

Rodzaj glowicy Zastosowania
liniowa struktury ptytko potozone (duza czgstotliwosc)
konweksowa . . .
(wypukla) badanie jamy brzusznej (mata czgstotliwosc)
sektorowa kardiologia

badania transwaginalne, transrektalne, przezprzetykowe,

specjalistyczna . . !
Pec) y wewnatrzjamowe, chirurgiczne

Nowoczesne glowice umozliwiaja zmiang czgstotliwosci, jednakze w $cisle okre-
$lonym zakresie np. W niektorych glowicach brzusznych mozna uzywac czesto-
tliwosci od 3,5 do 5 MHz, a w niektorych glowicach liniowych 10 — 14 MHz.
Regulacja tym parametrem pozwala zmienia¢ glebokos¢ badanych struktur.

Generalnie im wigksza czestotliwos$é, tym mniejsza jest penetracja w glab. Dla-
tego duzych czestotliwosci rzgdu 10 — 15 MHz uzywa si¢ do badania struktur
ptytko potozonych (tarczyca, piersi, wezly chlonne). Z kolei im mniejsza czesto-
tliwo$¢, tym wigksza penetracja fal ultradzwickowych w glab. Dlatego mate cze-
stotliwos$ci z zakresu ok 3,5 — 5 MHz uzywane sg do badania struktur potozonych
glebiej (narzady jamy brzusznej) [47].

Wybor glowicy zalezy zatem od badanego narzadu (Tab. 1.8). W pewnych sytu-
acjach dobrym rozwigzaniem jest zmiana gtowicy podczas badania. Na przyktad,
aby lepiej zobrazowac zmiang plytko potozona podczas badania jamy brzusznej,
mozna zmieni¢ glowice brzuszng na glowice liniowa o najmniejszej czgstotliwo-
$ci i najwiekszej glebokosci tym samym uzyskujac obraz W wyzszej rozdzielczo-
Sci.

W wigkszo$ci aparatow USG mozliwe jest wybranie fabrycznie zainstalowanego
programu okreslajacego takie parametry jak np. liczbe ognisk, jasnos¢, skale sza-
rosci [46].
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1.9. BUDOWA PRZETWORNIKOW ULTRADZWIEKOWYCH

Przetworniki ultradzwickowe wykonane sg z krysztalow zawierajacych w sieci
krystalicznej dipole elektryczne.

Rys. 1.11. Efekt piezoelektryczny w krysztale kwarcu SiOz2 o cigciu A; a) krysztal w réwnowadze
b) krysztat Sciskany c) krysztat rozciggany [31]

Odksztatcenie sieci krystalicznej moze by¢ zwigzane z wlasciwosciami piezoe-
lektrycznymi. Krysztat piezoelektryczny w rownowadze nie wykazuje obecnos$ci
fadunkow elektrycznych. Po jego deformacji mechanicznej zaburzona zostaje
przestrzenna gestos$¢ tadunku i na powierzchni krysztatu pojawia si¢ tadunek elek-
tryczny [31] (patrz Rys. 1.11).

Efekt piezoelektryczny jest z reguty dwukierunkowy. Spolaryzowanie krysztatu
napieciem elektrycznym powoduje jego odksztatcenie mechaniczne [31].

Transformator
akustyczny 7a A

Krysztat 7z A

T

Warstwa

Elektrody
tlumigca

Rys. 1.12. Budowa glowicy ultradzwigkowej [31]

Ptaskie powierzchnie krysztatu piezoelektrycznego napylone sa cienkimi war-
stwami metalu (Ag lub Au), stanowigcymi elektrody polaryzujace krysztat.
Z przodu glowica zamknigta jest transformatorem ¢wier¢falowym, dopasowuja-
cym krysztat do tkanki. Z tytu krysztatu znajduje si¢ materiat thumigcy, skracajacy
emitowany impuls. Cato$¢ zamknieta jest w obudowie, w ktorej jest jeszcze tylko
kabel, sprzegajacy elektrycznie krysztat przetwornika z wyjsciem/wejsciem sy-
gnatowym aparatu USG (Rys. 1.12).
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Krysztal o grubosci X jest dostrojony do generacji fali o dtugosci 4 =2X i cze-
stotliwoséci f =c/ A. Okres tej fali wynosi T =1/ f =2x/c. Jezeli sonda ma
wygenerowaé najkrotszy z mozliwych impulsow, to krysztat piezoelektryczny
jest pobudzany impulsem prostokatnym 0 czasie trwania
1 1
Timp = ZT = EX /c [31]
Krysztat odksztalca si¢ pod wptywem pola elektrycznego a jego powierzchnia
wykonuje ruch odpowiadajacy Y4 sinusoidy. Potem impuls napigcia pobudzaja-
cego zanika i krysztal powraca do stanu rownowagi kosztem sit sprezystosci
(zmagazynowanej energii potencjalnej). Z chwilg osiagnigcia stanu rownowagi
powierzchnia krysztalu wykonata ruch odpowiadajacy potowce sinusoidy.
W krysztale zmagazynowana jest w tym momencie energia kinetyczna, ktora za-
manifestuje swa obecnos¢ kolejnymi drganiami krysztatu o malejacej amplitudzie
(Rys. 1.13). Od jakosci materiatu thumiacego zalezy, jak szybko drgania zostang
stlumione [31].
U(t) 4 X(t)
U

®
™ X(t)

/\V >
70ns \/ t

150ns

Rys. 1.13. Impuls pobudzajacy i drgania przetwornika [31]

Kazdy punkt powierzchni drgajgcego przetwornika jest zrodtem emitowanej fali
kulistej. W poblizu przetwornika wystepujg z tego powodu liczne interferencje,
zard6wno poprzeczne jak | wzdtuzne. Obszar, w ktorym wystepuja interferencje
nazywany jest polem bliskim a obszar, w ktorym fala akustyczna jest propago-
wana juz W sposob jednorodny bez interferencji, nazywany jest polem dalekim
(Rys. 1.14), [31]. Zasigg pola bliskiego zalezy od czgstotliwosci fali ultradzwig-
kowej i od $rednicy przetwornika.

Spolaryzowanie krysztatu piezoelektrycznego krétkim impulsem typu S(t) po-

budza go do drgan gasnacych na wlasnej czestotliwosci rezonansowe;j. Jesli krysz-
tal piezoelektryczny ma ksztalt walca o grubosci x = 0.64 mm, to bedzie stanowit
rezonator potfalowy, w ktorym wystgpi drganie rezonansowe o dlugosci fali

A=2X,czyli A=1.28mm [31].
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Rys. 1.14. Interferencje fal w polu bliskim i zanikajace roznice faz oraz sumowanie si¢ fal dla pola
dalekiego [31]

Jezeli przetwornik wykonany jest z tytanianu baru, dla ktorego predkosé¢ propa-
gacji drgan wynosi ¢ = 4460 m/s, to czestotliwos¢ drgan wlasnych tego krysztatu
mozna obliczy¢ z zaleznosci (1.7), [31]:

m
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Rys. 1.15. Drgania w krysztale piezoelektrycznym i tkance [31]

W aparaturze do ultradzwigkowej wizualizacji tkanek zapewnienie wysokiej 0sio-
wej zdolnosci rozdzielczej wymaga krotkich impulsow — najlepiej, jezeli jest
to mniej niz jeden okres drgan. Dlatego krysztal piezoelektryczny w sondzie
do badan USG jest sprzezony z jednej strony z materiatem ttumigcym drgania
(Rys. 1.15). Dobre sprzgzenie akustyczne wymaga, aby impedancja akustyczna
krysztalu Zye; i materiatu thumigcego Zaps byta taka sama Zre; = Zaps .
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1.10. DOPASOWANIE AKUSTYCZNE

Krysztaty piezoelektryczne charakteryzuja si¢ duza gestoscia i wysokim modutem
sprezystosci. Impedancja akustyczna tytanianu baru (najczgsciej stosowanego
krysztatu w glowicach USG), wynosi 24.0 10-° kg/m?/s. Catkowicie rozne wiasci-
wosci mechaniczne ma tkanka migkka, ktorej impedancja akustyczna jest o ponad
rzad wielkoéci mniejsza i wynosi 1.63 10-° kg/m?/s. W tej sytuacji do tkanki prze-
transmituje si¢ z krysztatu niewielka cze$¢ wytworzonej energii akustycznej zgod-
nie z zaleznoscia (1.8), [31]:

42, Zoemi _ 4-24-163

rez

(Zey + Zgas). (24+163) (L8)

rez

Odbierane echa transmitowane bedg z tkanki do krysztatu z ta sama sprawnoscia.
Zatem sprawno$¢ transmisji energii W obie strony na granicy krysztat—tkanka wy-
nosi: 7=0.24-024=0.056. A wiec nie wigcej niz 5.6% energii powrdci
do krysztatu piezoelektrycznego przez granice krysztal—tkanka. Reszta odbije si¢
od tej granicy [31].

Sprawno$¢ transmisji mozna poprawic¢ poprzez sprzezenie przetwornika i tkanki
akustycznym transformatorem ¢wiercfalowym. Transformator taki moze by¢ wy-
konany z warstwy zywicy epoksydowej z domieszka proszku wolframowego. Do-
mieszka proszku powinna by¢ taka, aby impedancja akustyczna warstwy sprzega-
jacej wynosita [31]:

ZdOP = \/Zrezztkanki =\/24 -1.63=6.25 (1.9

Grubos¢ warstwy sprzeggajacej powinna wynosic¢ %ﬂ . W tych warunkach wspot-
czynnik transmisji mozna obliczy¢ z zaleznosci (1.10), [31]:

47,z 47 .2

T = rez“=dop dop “tkanki

1 (Zrez + Zdop )2 (Zdop + Ztkanki )2

(1.10)

Po podstawieniu danych liczbowych otrzymujemy: T =0.656-0.656=0.43.
Sprawno$é transmisji energii w obie strony wyniesie:
n=T-T=043-043=0.185 [31].

Dopasowanie, jak wida¢, zwigksza sprawno$¢ transmisji energii akustycznej
w obie strony ponad trzykrotnie. Zysk taki wystepuje jednak tylko w przypadku
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aparatow pracujacych z falg ciagla. W skanerach impulsowych, emitujacych

krotki impuls, mamy do czynienia z szerokim widmem czgstotliwosci. Tak wigce

nie ma jednej dtugosci fali 4, a zatem nie ma optymalnej grubo$ci warstwy sprze-
1

gajacej 77 [31]

54
Widmo
wyemitowane
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>

f

Rys. 1.16. Zmiana amplitudy widma impulsu ultradzwigkowego po przejsciu przez 3 cmi 6 cm
warstw tkanki [31]

Sprawno$¢ dopasowania obniza takze zmiana widma czestotliwosci. W impulsie
nadawanym widmo zawiera wiecej wysokich czestotliwos$ci. Podczas propagacji
przez tkanke wysokie czestotliwosci ttumione sg bardziej niz niskie, dlatego
w impulsie odbieranym widmo czestotliwosci przesunigte jest w dot (Rys. 1.16).

1.11. BIOEFEKTY: BEZPIECZENSTWO | TERAPIA
ULTRADZWIEKAMI

Ultradzwigkowe bioefekty, to sposoby, W jakie moga oddziatywaé ultradzwigki
na tkanki. Dzielg si¢ na dwie kategorie: termiczne (ogrzewanie) i nietermiczne
(gtownie kawitacji, czyli zjawiska polegajacego na gwaltownej zmianie o$rodka
z fazy cieklej w faze gazowa pod wplywem naglego zmniejszenia cisnienia).

W procesie obrazowania ultrasonograficznego kazdy proces, ktory moze zmody-
fikowa¢ dziatanie lub zmieni¢ tkanki w jakikolwiek sposob, musi by¢ doktadnie
zbadany, zeby sprawdzi¢, czy nie spowoduje ich uszkodzenia. Z drugiej strony,
jesli proces obejmujacy ultradzwicki moze mie¢ wplyw na tkanke w kontrolo-
wany sposob, to moze by¢ on by¢ wykorzystany np. W chirurgii i terapii ultra-
dzwiekowej, w ktorych kontrolowane zmiany w tkance sa pozadane (np. Zatrzy-
mania przeptyw krwi lub niszczenie komorek nowotworowych) [1,3].
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1.12. WSKAZNIKI MECHANICZNE | TERMICZNE

W USA i Wielkiej Brytanii na urzadzeniach monitorujacych wprowadzono dwa
wskazniki: wskaznik mechaniczny MI i termiczny TI.

Wskaznik mechaniczny MI (ang. Mechanical Index) przyj¢to, aby da¢ przybli-
zone pojecie ryzyka efektoéw mechanicznych podczas oddzialywania ultradzwie-
kami. Poniewaz gléwne zagrozenie jest spowodowana inercyjng kawitacjg, to de-
finicja MI jest powiazana z wytwarzanym w tym procesie podci$nieniem Py

[MPa]: MI = P, /\/7, gdzie f to czestotliwos¢ robocza w MHz.

Jak okresli¢ warto$¢ Pr podano w angielskiej normie BS EN 62359 z roku 2007:
,,Ultrasonic — Field Characterization — Test methods for the determination
of thermal and mechanical indices related to medical diagnostic ultrasound
fields". The British Medical Ultrasound Society (www.bmus.org), ktora podaje
nastepujace zalecenia [1,3]:

MI > 0.3 Mozliwe sa niewielkie uszkodzenia ptuc lub jelita noworodkow.
Jesli taka ekspozycja jest konieczna, nalezy zmniejszy¢ jej czas tak bardzo
jak to tylko mozliwe.

Uszkodzenia nietermiczne wykazano w tkankach zawierajacych kieszenie
gazdw, takich jak ptuca i jelita. Przy warto$ci indeksu MI 0,3 (lub wyzszej)
zaleca si¢ zachowac szczegdlng ostrozno$¢. Generalnie przy oddziatywaniu
falami akustycznymi na tego typu organy nalezy wskaznik MI utrzymac na
jak najnizszym poziomie.

W innych rodzajach tkanek nie ma dowodow, ze powstajg uszkodzenia nie-
termiczne, jezeli nie stosuje si¢ $rodkéw kontrastowych nasyconych ga-
zami. Zastosowanie srodkow kontrastowych W postaci stabilizowanych pe-
cherzykéw gazu zwicksza prawdopodobienstwo kawitacji. Tryby z poje-
dynczg wigzka (tryb A, M i tryb widmowy Dopplera pulsacyjnego) maja
wickszy potencjal zagrozenia niz tryby ze skanowaniem (B i kolor Dop-

pler) [1,3].

M1 > 0.7 Istnieje ryzyko kawitacji, jesli jest uzywany $rodek kontrastowy
zawierajacy mikrosfery gazu. Teoretycznie rowniez istnieje ryzyko kawi-
tacji bez obecnosci ultrasonograficznych srodkéw kontrastowych. Ryzyko
zwieksza sie powyzej tego progu [1,3].

Wskaznik termiczny TI (Thermal index). W diagnostyce ultradzwiekowe;j, ja-
kos$¢ obrazu jest oczywiscie wazna. Korzystanie z wyzszych natgzen moze popra-
wi¢ stosunek sygnatu do szumu SNR (ang. Signal-to—Noise Ratio). Stosujac wyz-
sze czestotliwo$ci mozna poprawi¢ rozdzielczo$¢ przestrzenng — ,,0stro$¢" ob-
razu, poniewaz operujemy wtedy krotszymi dtugosciami fal.
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Niestety, ze wzgledu na zwigkszong absorpcje ultradzwiekow przy wysokich cze-
stotliwosciach, zardbwno wyzsze czestotliwosci jak | wyzsze nat¢zenia beda pro-
wadzi¢ do zwigkszonego ogrzewania tkanek.

Ciepto moze uszkodzi¢ tkanki i dlatego jest to szczegélnie wazne, zeby efekty
cieplne zostaty ograniczone do minimum. Musi by¢ kompromis miedzy potrzeba
lepszej jakosci obrazu i ryzykiem uszkodzenia termicznego [1,3]. Istnieje zagro-
zenie termiczne od niektorych urzadzen diagnostycznych stosowanych w USG,
jesli sa uzywane nierozwaznie.

Podwyzszenie do temperatury mniejszej niz 1,5°C uwaza si¢ za niestwarzajgce
zagrozenia dla tkanki ludzkiej lub zwierzgcej, wiacznie z ludzkg tkanka zarodka
lub ptodu nawet, jesli utrzymuje si¢ przez dluzszy okres czasu. Podwyzszenie
temperatury powyzej tej wartosci moze spowodowac uszkodzenie, W zaleznosci
od czasu, w jakim jest ona utrzymana. Podwyzszenie temperatury o 4 °C, utrzy-
mywanej przez 5 minut lub wigcej, uwaza si¢ za potencjalnie szkodliwe dla ptodu
lub zarodka [1,3].

TI jest definiowany, jako: Tl = P,/ Pgeq , gdzie parametr mocy Pp jest odniesiony
do mocy wprowadzanej do tkanki przez pole ultradzwigkowe a Pgeg t0 moc wy-
magana do podgrzania tkanki o 1K. Poniewaz obie te wielkosci beda zalezaty od
konkretnej sytuacji i typu tkanek to stosowane sg rozne definicje i wynikajace
zZ nich zaleznosci.

Jezeli tkanka jest tkanka miekka, wskaznik ten jest nazywany TIS, dla kosci
na powierzchni TIC a kosci pod powierzchnig TIB. Istnieje rowniez roznica W za-
leznosci od tego, czy sondy skanujg na calej powierzchni lub czy sg trzymane
nieruchomo (tryb bez skanowania). Specyfika tej definicji jest opisana w wymie-
nionej powyzej normie brytyjskiej. Wérod wielu wytycznych, mozna wyrdznié
nastepujace [1,3]:

T1 > 1.0 Nie jest zalecane skanowanie oka.

T1 > 3.0 Skanowanie zarodka lub plodu nie jest zalecane.

Niektore diagnostyczne urzadzenia ultradzwickowe, dziatajace w zakresie wid-
mowym efektu Dopplera moga wytwarza¢ wzrosty temperatury przekraczajace
4 °C w kosci, co wigze si¢ z ryzykiem pojawienia si¢ wysokich temperatur w sg-
siednich tkankach migkkich w efekcie przewodzenia termicznego.

W przypadku niektorych trybow obrazowania kolorowego z zastosowaniem
efektu Dopplera moze roéwniez powstawac zbyt wysoka temperatura, szczegodlnie,
jesli jest wybrane pole giebokiej ostrosci. W innych trybach pracy zwigkszenie
temperatury przekraczajgce 1°C jest mato prawdopodobne, z wyjatkiem przypad-
kow wystapienia efektu samonagrzewania si¢ przetwornika [1,3].
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Ultrasonografia jest obecnie akceptowana, bo posiada duza warto$¢ diagno-
styczng. Nie ma dowodow, ze diagnostyczne badanie ultrasonograficzne przynio-
sty jakakolwiek krzywdg dla pacjentow W ciggu ostatnich czterech dekad ich sto-
sowania.

Jednakze moc akustyczna nowoczesnego sprzetu jest znacznie wicksza niz byta
na poczatku. Réwniez badania dotyczace mozliwosci wplywu subtelnych lub
przejsciowych efektow sg jeszcze na wcezesnym etapie. Diagnostyczne badanie
ultrasonograficzne mozna uzna¢ za bezpieczne, jezeli jest stosowane z zachowa-
niem §rodkdéw ostroznosci.
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2. TOMOGRAFIA TRANSMISYJNA

Ultradzwigkowe obrazowanie USG w wigkszo$ci zastosowan medycznych oparte
jest 0 metody echograficzne (obraz jest konstruowany w oparciu o analize zmian
fal odbitych od badanych struktur). W tym opracowaniu skupiono si¢ na transmi-
syjnych metodach obrazowania struktur biologicznych wykorzystujacych projek-
cj¢ ultradzwigkowa oraz ultradzwigkowa tomografi¢ transmisyjng UTT (ang. Ul-
trasonic Transmission Tomography) [6].

Metody te umozliwiaja uzyskanie rzutéw (rozktadow $rednich wartosci) kilku pa-
rametroOw akustycznych charakteryzujacych badane struktury biologiczne gtow-
nie w oparciu o pomiar $redniego czasu przejscia impulsu fali ultradzwigkowej na
drodze nadajnik — odbiornik. Wyniki pomiaréw umozliwiajg rekonstrukcje¢ w ba-
danych strukturach lokalnych wartosci takich parametrow akustycznych, jak pred-
ko$¢ propagacji fali ultradzwigkowej, pochodna wspotczynnika thumienia fali
wzgledem czestotliwosci, wspdtczynnik thumienia fali dla danej czestotliwosci
[8]. W oparciu o zrekonstruowane parametry akustyczne mozliwe jest obrazowa-
nie wewngtrznej struktury biologicznej badanego obszaru.

Tomografia jest dziedzina, ktorej powstanie i rozwdj jest zintegrowany z wieloma
gateziami nauki, sposrod ktorych nalezy wymieni¢ matematyke, fizyke, informa-
tyke medycyne, elektrotechnike i elektronike¢. Umozliwia ona Z pomoca tomogra-
fow bezinwazyjng wizualizacje W postaci tomogramow zmieniajacych sie w cza-
sie i przestrzeni zjawisk, obiektow i procesow.

Dzigki swoim zaletom znajduje ona zastosowanie W takich dziedzinach jak
np.: radiologia, archeologia, biologia, geofizyka, oceanografia, materialoznaw-
stwo, oceanografia, transport i wielu innych obszarach szeroko pojmowanej tech-
niki. Nowe aplikacje metod tomografii wynikaja z szybkiego rozwoju i dostepno-
$ci odpowiedniego sprzetu komputerowego oraz postepu osiggnictego W dziedzi-
nie tomograficznych algorytmow rekonstrukcyjnych.

Koncepcje tomografu podat w roku 1826 Norweg N. H. Abel [44] a rozszerzyt
Austriak J. Radon [45]. Od tego czasu opracowano wiele interesujgcych technik
tomograficznych jak np.: APT (ang. Atom Probe Tomography), LSCM (ang. La-
ser Scanning Confocal Microscopy), Cryo-ET (ang. Cryo—Electron Tomogra-
phy), ECT (ang. Electrical Capacitance Tomography), ERT (ang. Electrical Re-
sistivity Tomography), EIT (ang. Electrical Impedance Tomography),
FMRI (ang. Functional Magnetic Resonance Imaging), MIT (ang. Magnetic In-
duction Tomography), MRI lub MRT (ang. Magnetic Resonance Imaging lub Nu-
clear Magnetic Resonance Tomography), tomografia neuronowa (ang. Neuron
Tomography), tomografia sonarowa (ang. Ocean Acoustic Tomography), OCT
(ang. Optical Coherence Tomography), OPT (ang. Optical Projection Tomogra-
phy), PAT (ang. Photoacoustic Imaging in Biomedicine), PET (ang. Positron
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Emission Tomography), PET-CT (ang. Positron Emission Tomography — Com-
puted Tomography), tomografia kwantowa (ang. Quantum Tomography), SPECT
(ang. Single Photon Emission Computed Tomography), tomografia sejsmiczna
(ang. Seismic Tomography), TAT (ang. Thermoacoustic Imaging), UOT (ang. Ul-
trasound Modulated Optical Tomography), ultradzwigkowa tomografia transmis-
yjna UTT (ang. Ultrasound Transmission Tomography), CT, CATScan (ang. X—
Ray Tomography), obrazowanie z zastosowaniem efektu Zeemana—Dopplera
(ang. Zeeman-Doppler Imaging) i inne [4,8,10,12,14,15,44,45,48]. Tomografia
procesowa (ang. Process Tomography) oraz tomografia dyskretna (ang. Discrete
Tomography) stuza do wizualizacji proceséw oraz wizualizacji obrazoéw binar-
nych z zastosowaniem odpowiednich technik przetwarzania danych z matej liczby
projekcji.

2.1. PODSTAWY FIZYCZNE TOMOGRAFII TRANSMISYJNEJ

Metody pomiarowe wykorzystujace informacje zawarte W sygnale ultradzwigko-
wym po jego przejsciu przez badany osrodek nazywane sg ultradzwigkowa tomo-
grafig transmisyjng UTT [17]. Zagadnienia dotyczace ultradzwickowej tomogra-
fii transmisyjnej zostaly wprowadzone w roku 1974 przez Greenleafa [16,18]
i Carsona [12] w roku 1976. W nastepnych latach zajmowato si¢ nig wielu bada-
czy, [11, 25], co przyczynito si¢ do opracowania wielu jej zastosowan w tech-
nice [4,32,34,47].

Podstawowg zaleta badan tomograficznych jest nicinwazyjny pomiar w badanym
srodowisku, niepowodujacy zmian parametréw fizyko-chemicznych, ktére mo-
glyby zaktoca¢ wyniki pomiaru.

Jezeli mozna zaniedbaé efekty dyfrakcji i zatamania to tomografia ultradzwie-
kowa jest podobna do tomografii rentgenowskiej [25]. Wynika to z faktu, ze fale
ultradzwigkowe dzigki temu, ze naleza do fal krotkich, posiadaja wlasnosci pro-
pagacji i promieniowania takie, Ze mozna traktowa¢ ultradzwigki jak promienie.
Dtugosci tych fal zalezg od os$rodka, do ktorego sa promieniowane i mieszczg si¢
w zakresie od kilku mikrometréw W cieczach do kilkudziesieciu centymetrow
w metalach.

Istotna réznica W poréwnaniu Z promieniowaniem rentgenowskim wynika z faktu,
ze fale ultradzwiekowe maja znacznie mniejsza czgstotliwos¢ predkosci propaga-
¢ji (z reguty 1-10 MHz) i z tego wzgledu mozna z ich pomocg mierzyé wspot-
czynnik thumienia i czas przejécia sygnatu ultradzwickowego w osrodku podda-
nym ich oddziatywaniu. Ponadto z pomoca ultradzwigkow mozna dokonywac
wielokrotnych pomiarow bez obawy uszkodzenia bagdZ napromieniowania bada-
nych obiektow.
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Pomiary takich parametréw jak: czas przejécia sygnatow, wspotczynnik thumienia
i jego pochodne po czestotliwosci, umozliwiajg (po odpowiednich przeksztalce-
niach rekonstrukcyjnych) obrazowanie struktury wewnetrznej badanego osrodka.
Roéznice lokalnych warto$ci okre§lonych parametrow akustycznych sa podstawa
tego obrazowania. Obraz uzyskiwany odpowiednimi metodami rekonstrukcyj-
nymi przedstawia bowiem rozktad lokalnych wartosci wybranych parametrow
akustycznych, uzyskanych z pomiaru danych technikg skaningowa z mozliwie
wielu kierunkdéw po przejsciu impulséw ultradzwiekowych przez badane §rodo-
wisko. Technika ta pozwala uzyskiwa¢ ilosciowe obrazy struktury wewngtrznej,
w ktorych wartosci liczbowe kazdego piksela opisuja takie wlasciwosci fizyczne
badanych obiektow jak np.: rozklad temperatury, gestos$¢, lepkosc.

Tomografi¢ ultradzwigkowa, a W szczegdlnosci komputerowa tomografi¢ ultra-
dzwiekowa UCT (ang. Ultrasonic Computerized Tomography), generalnie mozna
podzieli¢ na dwie podstawowe grupy: tomografie klasyczng i dyfrakcyjna, a te
dwie grupy z kolei na: transmisyjng i odbiciowa [17].

Tomograficzne obrazowanie w swojej istocie dotyczy rekonstrukcji z pomocg od-
powiednich algorytmow struktury wewnetrznej badanego obiektu z uzyskanych
W rzutach przekrojowych obrazéw odzwierciedlajacych rozktad lokalnych warto-
$ci parametréw akustycznych, z ktorych kazdy charakteryzuje go inaczej. Dwu-
wymiarowy obraz tworzony jest ze zbioru punktéw pomiarowych uzyskanych
Z rzutéw przy zalozeniu, ze W obiekcie istniejg takie zmienne, ktorych warto$ci
zmierzone w rzutach stanowig liniowa catk¢ mierzong w danej projekcji wzdhuz
promienia rzutujgcego.

Czas przejscia t, fali ultradzwigkowe; jest catka odwrotnosci lokalnych predkosci
f(x,y) po drodze propagacji S, a f(x,y) oznacza predko$¢ dzwigku w punkcie
(x,y) przekroju obiektu), co opisuje zaleznosc¢ (2.1):

dt,

1
ty = fs dt, = fs = dS_fo—(x_y) ds. (2.1)

Mierzac bezposrednio wartosci czasu przejscia mozna zatem zrekonstruowac ob-
raz rozktadu lokalnych wartosci predkosci dzwigku w mierzonym prze-
kroju, [32,33].

Metoda ta nadal nie jest w petni dopracowana, ze wzgledu na wiele nierozpozna-
nych do konca zjawisk towarzyszacych propagacji fal ultradzwigkowych szcze-
golnie W o$rodkach niejednorodnych. Zaliczy¢ do nich nalezy takie zjawiska jak:
odbicie, zatamanie, pochtanianie i rozpraszanie fal. Istotne jest rowniez dopraco-
wanie zagadnien matematycznej rekonstrukcji uzyskanych w pomiarze lokalnych
wartos$ci parametrow akustycznych. Z tego powodu nie sg rowniez produkowane
seryjnie ultradzwickowe tomografy transmisyjne. Dlatego w wielu os$rodkach
byty i sg nadal prowadzone badania w tym zakresie.
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W Polsce tematyka ta z powodzeniem zajmuje si¢ zespot prof. T. Gudry z Pra-
cowni Ultradzwigkowej Instytutu Telekomunikacji i Akustyki Politechniki Wro-
ctawskiej. Rowniez ciekawe wyniki uzyskat w zakresie metodyki stosowania
przeptywomierzy ultradzwickowych prof. St. Walu$ z zespotu Politechniki Sla-
skiej w Gliwicach [47] (Instytut Automatyki, Zaktad Pomiaréw i Systemow Ste-
rowania).

Duze osiaggniecia na polu tomografii procesowej ma zespot kierowany przez
prof. D. Sankowskiego z Katedry Informatyki Stosowanej Politechniki L.odzkie;j.
Na uwage zastuguje rowniez dzialalnos¢ zespotu skupionego wokot dr M. Kup-
nika z Austrii w zakresie prac nad stworzeniem przeplywomierza transmisyjnego
do badania przeptywu gazow w technice motoryzacyjnej [2].

2.2. CZUJINIKI ULTRADZWIEKOWE

Podstawowa zasada dziatania przetwornikow ultradzwickowych jest prosta: na-
dajniki wysylaja fale akustyczne, a nastepnie odbiorniki odbieraja je po przej$ciu
przez badane srodowisko, W czasie ktdrego nastepuje oddziatywanie tego srodo-
wiska na niektore parametry fal. Fale odbierane niosg ze sobg szereg informacji
0 parametrach, ktore chcemy poznaé¢ W procesie pomiarowym, ale niestety row-
niez informacje o wielu zbednych z punktu widzenia danego pomiaru parame-
trach, ktore nalezy wyeliminowa¢ lub skompensowac.

Przetworniki ultradzwigkowe moga dziata¢ w zakresie fal o czgstotliwo$ciach
od 20 kHz do okoto 1 GHz, ale w zastosowaniach przemystowych najczesciej za-
kres ten miesSci si¢ w granicach 20 kHz — 10 MHz.

Propagacje harmonicznych ptaskich elastycznych fal mozna opisa¢ zalezno$cig
(2.2) zwigzang ze zmiennym ci$nieniem akustycznym p [1, 44]:

. X
p(x,t) = poe’ e, (2.2)

gdzie: p(x, t) to cisnienie akustyczne mierzone w funkcji odlegto$ci x i czasu t,
Do to cisnienie odniesienia, w = 27f to czesto$¢ kotowa, ¢ to predkos¢ rozcho-
dzenia si¢ fali akustycznej, a@ to wspoOtczynnik ttumienia. Parametry c i a deter-
minuja propagacje fali i sg cechg charakterystyczng osrodka, w ktorym rozchodza
si¢ te fale. Wspotczynnik thumienia a ze wzoru (2.2), jest $cisle zalezny od zmian
srodowiska gazowego.

W nieograniczonym o$rodku statym rozchodza si¢ fale podtuzne i poprzeczne,
ktorych predkosci (odpowiednio) c¢;icy mozna zapisa¢ zalezno$ciami
(2.212.3), [1, 44]:

W

G (2.3)

41



cr= |-, (2.4)

gdzie: K to wspotczynnik sprezystosci objetosciowej, a G to wspotczynnik spre-
zystosci poprzecznej, p to gestos¢ osrodka.

Systemy z ptynami wykazuja bardziej ztozony mechanizm oddziatywania z fa-
lami ultradzwickowymi. Predkos¢ fali w cieczach mozna w najprostszym przy-
padku wyliczy¢ ze wzoru (2.5), [44]:

= |— (2.5)

gdzie: B to wspotczynnik Scisliwosci.

Dla gazow zaleznosci na predko$é¢ rozchodzenia sig fali akustycznej ¢ i absorpcje
fal ultradzwigkowych definiowane sg na bazie zasad klasycznej termodynamiki
[1,44]. Zaktadajac, ze rozchodzenie si¢ fal ultra-dzwigkowych w gazach podlega
zmianom adiabatycznym zalezno$¢ opisujacg predkos¢ ¢ mozna zapisaé zalezno-
Scig (2.6), [44]:

d
c= [P (2.6)
dp
W gazach impedancj¢ akustyczna (oporno$¢ falowa) Z mozna zapisaé wzo-
rem (2.7):
Z = pc. (27)
Parametr ten okresla zachowanie si¢ fali na styku powierzchni réznych materia-
1ow. Przy normalnie padajacej fali §ciskajacej, bezwymiarowe wspotczynniki od-

bicia R i transmisji T dla ci$nienia akustycznego fali dzwigkowej mozna zapisac¢
réwnaniami (2.8 i 2.9):

Rzﬁ (2.8)
I+ 27, '
T=1-R, 2.9)

gdzie: Z, to impedancja akustyczna materiatu, do ktorego wnika fala dzwigkowa,
a Z, oznacza impedancj¢ akustyczng materiatu, ktory fale odbija.

Okreslenie predkosci dzwigku i jego ttumienia W badanym $rodowisku moze by¢
zrealizowane réznymi sposobami. Mozna przyjaé, ze wszystkie te metody bazuja
na przedstawionych ponizej dwoch rownaniach (2.10 i 2.11), ktére mozna wypro-
wadzi¢ z zaleznosci (2.1), [1,44]:
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a= iln (@> = iln <&>, (2.10)

Ax p) Ax U
Ax
=Af = — 2.11
c=af =5 (2.12)

gdzie: U i U, oznaczaja napigcia elektryczne proporcjonalne do zmiennych war-
tosci cisnien akustycznych: mierzonego p i odniesienia py, 4 dtugosé fali dzwie-
kowej, f czestotliwos¢ fali dzwigkowej, Ax to dtugos¢ Sciezki propagacji fali,
a At to czas jej przejscia.

W efekcie pomiar thumienia ogranicza si¢ do pomiaréw amplitudy, & pomiar pred-
kosci wynika z pomiaru czasu przejscia impulsu ultradzwigkowego na $ciezce
0 znanej dlugoséci. Pomiaru impedancji akustycznej mozna dokona¢ z pomoca
wspotczynnika odbicia R = A, /A;, (4, to amplituda fali odbitej, a A; padajace;j),
zapisana moze by¢ jako zalezno$¢ (2.12):

1+R
Z, = Zlﬁ' (2.12)

W praktyce najczesciej wykorzystywane sg przetworniki piezoelektryczne, ponie-
waz mozna je stosowac z zachowaniem wymaganej stabilnosci i niezawodnosci
w szerokim zakresie temperatur (do 300 °C). W przypadku wyzszych temperatur
M. Kupnik z powodzeniem zastosowat ultradzwigkowe przetworniki pojemno-
sciowe [2].

2.3. NAJCZESCIEJ STOSOWANE UKLADY CZUJNIKOW

Ze wzgledu na dos¢ duza réznorodnos¢ parametrow akustycznych powigzanych
Z parametrami $Srodowiska, z ktorym ultradzwigki oddziatywaja mozna wyr6znic
cztery podstawowe obszary zastosowan ultradzwigkowych tomograficznych
uktadéw pomiarowych [9,44].

Pierwszy z nich dotyczy wykorzystania ultradzwigkowych fal odbitych od czaste-
czek badanego medium lub od zewngtrznej powierzchni odbijajacej uktadu po-
miarowego. Parametry akustyczne, ktore w tej technice sa mierzone to: przesu-
nigcie fazowe miedzy falg padajaca, a odbita, zmiana czestotliwosci fal ultra-
dzwigkowych po przejsciu przez badany obszar oraz zmiana amplitudy fal odbi-
tych w stosunku do fal padajacych. Po odpowiednim przetworzeniu parametry
te mogg stuzy¢ do okreslania:

e odlegtosci (dla zapewnienia bezpieczenstwa obiektow bedacych w ruchu
lub wykrywania pustych obszaré6w migdzy tymi obiektami), poziomu mie-
rzonych substancji, ich usytuowania, predkosci dzwieku w badanym
osrodku;

e struktury badanych obiektow lub ich obecnosci w badanym $rodowisku;
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e gestosci, lepkos$ci oraz stanu skupienia badanego osrodka;
e ruchu badanego medium i jego predkosci (efekt Dopplera).

Drugi obszar okreslany jest technikg transmisyjng, poniewaz polega na odczycie
danych z fal przebiegajacych przez badany osrodek miedzy nadajnikiem, a od-
biornikiem. Parametry akustyczne, ktore W tej technice sg mierzone to: przesunig-
cie fazowe migdzy falg w wybranym kierunku, a powracajacg oraz zmiana ampli-
tudy fal powrotnych w stosunku do fal padajacych. Po odpowiednim przetworze-
niu parametry te moga stuzy¢ do okre$lania:

e koncentracji poszczegdlnych frakcji w medium wielosktadnikowym;

e rozmieszczenia czastek W zawiesinach lub emulsjach ze wzgledu na ich
wielko$¢;

e pomiaru przeptywu strumienia objetosci lub strumienia masy badanego me-
dium oraz jego predkosci;

e gestosci i lepkosci badanego osrodka;

e rozktadu temperatury w badanym osrodku.

Trzeci zwany technika emisyjng polega na odczycie wptywu zmian badanego
osrodka na czgstotliwos¢ i amplitude fal ultradzwigkowych przechodzacych przez
badane medium miedzy nadajnikiem, a odbiornikiem. Parametry akustyczne,
ktore w tej technice sg mierzone to: zmiana amplitudy i czgstotliwosci fal. Po od-
powiednim przetworzeniu parametry te moga stuzy¢ do monitorowania zmian za-
chodzacych w badanym osrodku;

Czwarty obszar, zwany technikg rezonansowg, wykorzystuje zjawisko tzw. mi-
krorezonatorow powstajacych w badanym srodowiskiem. Parametry akustyczne,
ktore w tej technice sg mierzone to: zmiana amplitudy i czestotliwosci fal. Po od-
powiednim przetworzeniu parametry te mogg stuzy¢ do okreslania:

e masy rezonujacych sktadnikow;
e lepkosci i jej zmian oraz gestosci badanego osrodka;
o wielosktadnikowej analizy ztozonych obiektow.

Cechg charakterystyczng przedstawionych technik ultradzwigkowych jest fakt,
ze pomiar tylko dwu do trzech wybranych parametrow akustycznych moze by¢
podstawa do stworzenia catego szeregu odmiennych technologii pomiarowych,
ze wzgledu na fakt wielorakiego oddziatywania fal ultradzwigkowych z badanym
srodowiskiem.

Coraz szersze stosowanie ultradzwickowych systemow pomiarowych wynika
z wielu korzystnych cech, ktore one posiadaja:

e nieinwazyjny pomiar;
e pomiar rownolegly, nie zaktocajacy badanego procesu;
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bardzo szybkie uzyskiwanie odpowiedzi ukladu pomiarowego, (zwykle
rzgdu utamka sekundy);

maty pobor mocy przez uktad pomiarowy;

dhugookresowa stabilnos¢ i trwatos¢ uktadow pomiarowych;

uzyskiwanie wynikow o duzej doktadnosci i rozdzielczosci.

Zapewnienie tych pozytywnych cech wynikajacych z zastosowania przetworni-
kéw ultradzwickowych wymaga okre$lonej wiedzy oraz stawia szereg istotnych

wymogow typu:

poglebiona wiedza akustycznych wtasciwosci substancji, obiektow i catych
osrodkow poddanych oddziatywaniu fal ultradzwigkowych;

badane o$rodki musza by¢ akustycznie transparentne dla ultradzwickowych
technik transmisyjnych i niektorych odbiciowych;

nalezy pamietac, ze pomiary ultradzwickowe sa bardzo zakldcane przez ga-
zowe pecherzyki powietrza obecne W badanych cieczach;

sygnaty ultradzwickowe sg z reguty do$¢ ztozone i wymagaja odpowiednio
kompleksowego przetwarzania sygnatow;

nalezy mie¢ na uwadze fakt, ze uzyskiwana informacja jest w pelni scatko-
wana wzdluz catej $ciezki pomiarowej przebiegu fali ultradzwigkowej;
nalezy pamigta¢, ze ttumienie fal ultradzwickowych wrasta wraz ze wzro-
stem ich czestotliwosci.
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3. TOMOGRAFIA ULTRADZWIEKOWA
TRANSMISYJINA

Z wielu réznych technik pozyskiwania informacji wybieramy tylko jedna,
z fizykalnego punktu widzenia najprostsza, na podstawie, ktorej najlepiej mozna
przedstawi¢ algorytm tworzenia obrazu.

3.1. KROTKI RYS HISTORYCZNY

Tomografia umozliwia uzyskiwanie obrazow, czyli rzutéw, badanego obiektu
W poprzecznych ptaszczyznach przekrojow ustawionych prostopadle do kierunku
emisji promieni wysytanych z mozliwie wielu kierunkoéw przez nadajniki i odbie-
ranych przez odbiorniki. Rzuty uzyskiwane sg W procesie rzutowania z pomoca
promieni rzutujacych.

Mozna przyjaé, ze na drodze promieni zachodzi proces catkowania parametrow
obiektu, przez ktory przechodzi ten promien jak pokazano na Rys. 3.1. Przy takim
zalozeniu jest to W Swojej istocie problem czysto matematyczny i jego rozwigza-
nie podat Radon w 1917 r. [45].

Kazdy rzut projekcji uzyskanej na drodze promienia mozna zapisa¢ zalezno-
$cig (3.1):

o= | feds. 31)

promien (@,t)

Jezeli zastosuje si¢ funkcj¢ § Diraca, to rownanie (3.1) mozna na plaszczyznie
zapisa¢ w postaci (3.2),:

o o

P,(t) = f f f(x,y)8(x cosp + y sing — t) dxdy . (3.2)

—00 —00

Funkcja P, (t) jest nazywana przeksztatceniem (transformata) Radona funkcji

f(x,y). Problem rekonstrukcji funkcji f(x,y) sprowadza si¢ do znalezienia od-
wrotnej transformaty Radona.

O ile teoretyczne rozwigzanie problemu jak zrekonstruowac¢ funkcje f(x,y) z jej
projekcji P, (t) podal niewatpliwie Radon, to praktyczne zastosowanie w tomo-
grafii jako pierwsi uzyskali w latach sze$¢dziesiatych, Allan M. Cormack i God-
frey N. Hounsfield, ktérzy opracowali nowg metode diagnostyki medycznej — to-
mografie komputerowg CT (ang. Computed Tomography) [8], za co uzyskali
w roku 1979 nagrode Nobla.
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Rys. 3.1. Projekcja P, (t) dla danego kata ¢ obiektu f(x,y)

Praktycznie w badaniach tomograficznych nie mozna zbadaé catego zbioru
wszystkich projekcji w sposob ciagly dla wszystkich wartosci teR i @e(0, 2),
a ponadto zmierzone wartosci rzutow W projekcjach obarczone sa pewnym ble-
dem. Wyniki uzyska¢ mozna dla wartosci dyskretnych i dlatego problem polega
na opracowaniu odpowiednich metod aproksymujacych w sposob najbardziej do-
ktadny uzyskane wyniki do rzeczywistosci.

Pomocne tu sg algorytmy komputerowe, ktore w sposob efektywny wspomagaja
te dziatania [7,22,27,34-42]. Wyr6zni¢ mozna dwa podstawowe typy projekcji,
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jeden bazujacy na zasadach rzutu réwnolegtego (Rys.3.1), a drugi srodkowego
(Rys. 3.2). Pierwszy najczgéciej realizowany jest Z pomoca zestawu nadajnikow
i odbiornikow rozmieszczonych rownomiernie wzdtuz prostej.

W drugim typie projekcji nadajniki rozmieszczone sg rownomiernie na prostej lub
tuku okregu i promienie sg wysytane z kazdego z nich do wszystkich odbiornikow
rozmieszczonych rownomiernie wspotliniowo (lub na tuku okregu) w tej samej
odleglosci od nadajnikow.

3.2. PRZEGLAD ALGORYTMOW TWORZENIA OBRAZOW
3.2.1. PROJEKCJE ROWNOLEGLOPROMIENNE

Niezaleznie od rozwiazan technicznych w kazdej generacji tomograféw kompu-
terowych wykorzystujacych promienie prostoliniowe wyrézni¢ mozna trzy pod-
stawowe uktady: z rownolegla wigzka promieni (ang. Parallel Beam), z pekiem
promieni uksztattowanym na plaszczyznie w wachlarz (ang. Fan Beam)
i Z wigzkg promieni uformowang W przestrzeni 3D w stozek (ang. Cone Beam).

Rys. 3.2. Dwie rownolegte projekcje Py1(t) i Py, (t) obiektu f(x,y) dla katow @1 i @, uzyskane
Z pomoca promieni rozmieszczonych rownomiernie i biegnacych réwnolegle do siebie
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Ze wzgledu na systemy akwizycji danych projekcyjnych odrézni¢ mozna ich
cztery generacje. W pierwszej wykorzystano projekcje rownolegle z zachowa-
niem takiej samej odlegtosci migdzy nadajnikiem, a odbiornikiem, stosujac li-
niowy przesuw uktadu nadajnik—odbiornik (Rys. 3.2). Akwizycja poszczegdlnych
projekcji moze odbywac si¢ W sposob ciagly i dyskretny, przy czym kolejne pro-
jekcje tworzone sg dla dyskretnych wartosci kata ¢.

3.2.2. PROJEKCJE ROZBIEZNE

W drugiej generacji zwigkszono liczbe odbiornikéw i zastosowano rozbiezne
wigzki promieni uksztattowane w wachlarz (Rys. 3.3) [8], co wplyngto na przy-
$pieszenie pomiarow poprzez wyeliminowanie czasu na liniowy przesuw odbior-
nika w danej projekciji.

Parlt)

G

fixy)

Rys. 3.3. Dwie projekcje Py, (t) i P, (t) obiektu f (x, y) z zastosowaniem zasad rzutu $rodko-
wego, dla katow ¢, i ¢,, uzyskane z pomocg pekow rozbieznych promieni rozmieszczonych row-
nomiernie i wybiegajacych z punktéw wiasciwych S1 i Sz

W trzeciej generacji rowniez zastosowano rozbiezne peki uksztaltowane w wa-
chlarz, ale wyeliminowano liniowe rozmieszczenie (lub przesuw) nadajnikow
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i odbiornikow zastepujac go ruchem obrotowym uktadu nadajnik — odbiorniki do-
okota osi ustawionej prostopadle do ptaszczyzny, w ktorej znajdujg si¢ nadajnik
i odbiorniki (np. w punkcie przeciecia si¢ osi x, y na Rys. 3.3).

Rozwiazania czwartej generacji r6zng si¢ od trzeciej tym, ze zwigkszono liczbe
odbiornikéw, rozmieszczajac je rownomiernie na okrggu wspotsrodkowym z osia
obrotu nadajnika. Wyeliminowano przez to ich obrot.

Obecnie w uktadach, w ktorych koszt nadajnikéw nie jest duzy (np. w tomografii
ultradzwickowej) stosuje si¢ uktady, w ktorych rowniez nadajniki sa rozmiesz-
czone na okregu i rozbiezne wigzki promieni generowane sag W kazdej projekcji
po kolei od kazdego z nich do wszystkich odbiornikow, co wyeliminowato stoso-
wanie obrotu w uktadzie nadajniki—odbiorniki.

W tomografach operujacych w przestrzeni 3D wiazki promieni rozbieznych
ksztattowane sg w stozek.

3.3. METODY ALGEBRAICZNE OBRAZOWANIA
TOMOGRAFICZNEGO

Wigkszos¢ algorytméw z grupy algebraicznych technik rekonstrukcyjnych
ART. (ang. Algebraic Reconstruction Techniques) bazuje na metodologii aprok-
symacji funkcji przez szeregi o skonczonej dhugosci.

W metodach tych dokonuje si¢ uproszczenia polegajacego na przyjeciu, ze rekon-
struowany obraz sktada si¢ ze skonczonej liczby elementéw. Obraz odtwarzany
jest za pomoca algorytmu dyskretyzujacego badany obszar do postaci n kwadra-
towych komorek o wymiarach Ixl, (Rys. 3.4), ktorych geometryczny srodek od-
powiada jednemu pikselowi w odtwarzanym obrazie.

Oznacza to, ze aby zrekonstruowa¢ obraz nalezy natozy¢ taka sama siatke kwa-
dratowsg na badany obiekt f(x,y) i tworzony obraz. Przyktadows siatke przedstawia
Rys. 3.4. Algorytmy algebraiczne w poréwnaniu do transformatowych maja
istotng zalete polegajaca na tym, ze do projekcji mozna si¢ w nich stosowac nie
tylko rzutowanie rownolegte, ale rowniez rzutowanie srodkowe z rozbieznymi
wigzkami promieni.

Podstawy algebraicznej techniki rekonstrukcyjnej zostaty opisane przez S. Kacz-
marza [24], na dtugo przed powstaniem tomografii komputerowej i w swojej wer-
sji oryginalnej nie dotyczyty problemu rekonstrukcji obrazu z projekcji.
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Rys.3.4. Siatka kwadratowa naktadana na badany obiekt — podstawa wszystkich arytmetycz-
nych metod rekonstrukcji obrazu; a) promienie w geometrii rownolegtej, b) pek rozbieznych
promieni; N- nadajnik, O- odbiornik

Przyjmuje si¢, ze kazda komoérka jest opisana statg funkcja f(x,y) i w przypadku
transmisyjnej tomografii ultradzwickowej okresla np. poszukiwana predkos¢ fali
ultradzwickowej w danej komorce. Oznaczmy fj jako stata wartos¢ j-ej komorki,
a n jako catkowitg liczbe pikseli (kwadratowych komorek siatki).

Dla arytmetycznych technik rekonstrukcji obrazu promien S definiowany moze
by¢ dwojako. Mozna przyjac, ze promien jest linig o szerokosci rownej np. dtu-
gosci boku kwadratu 1.

Oznacza to, ze do rozwazan uzywamy catej wigzki promieni rownoleglych (ang.
Ray-sum), przechodzacej przez rozpatrywany obszar. Mozna réwniez zatozy¢, ze
promien ma szerokos$¢ piksela, (czyli punktu bedacego srodkiem geometrycznym
kwadratowej komorki siatki).

Na podstawie pomiaroOw czasow przejscia przebiegéw impulsow ultradzwigko-
wych na statej drodze miedzy nadajnikami N a odbiornikami O otrzymuje si¢ scat-

kowane wartosci predkosci na drogach i-tych wigzek ultradzwigkowych pomig-
dzy nadajnikami a odbiornikami, okreslane rzutami lub projekcjami s;.
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Zwigzek pomigdzy wartosciami f; i projekcjami s; wyraza zaleznos¢ (3.3):

n
Zwijfi =s;, 1=12..,m, (3:3)
j—1

gdzie: m to catkowita liczba promieni (we wszystkich projekcjach), a wy;
to wspdtczynnik wagowy okre$lajacy udziat szukanej wartosci dla j-tej komorki
w stosunku do calej zmierzonej warto$ci wzdtuz i-tego promienia wigzki.

Wspotczynnik wagowy moze by¢ rowny stosunkowi zakreslanego w kwadracie
siatki pola przez promien o danej szerokosci do wartosci pola catego kwadratu 12
albo, jezeli przyjmiemy promien o szerokosci piksela moze on by¢ rowny stosun-
kowi dtugosci odcinka promienia zawartego w kwadracie do dtugosci przekatne;j

kwadratu V1.

Zaleznosci te sg rozne od zera tylko dla kwadratow siatki, przez ktore przechodzi
dany promien. W przypadku pikseli siatki, ktorych dany promien nie przecina,
wspotczynnik przyjmuje warto§¢ rowng zeru.

Jezeli liczba promieni m i liczba kwadratow siatki n sg niewielkie wowczas,
do rozwigzania uktadu opisanego wzorem (3.4) mozna by byto wykorzysta¢ kon-
wencjonalne metody teorii macierzy polegajace na odwracaniu macierzy.

Przy duzych rozmiarach m i n nie jest mozliwe stosowanie bezposredniej inwersji
macierzy. Aby rozwigza¢ duze uktady rownan stosuje si¢ bardzo skuteczne itera-
cyjne metody numeryczne, oparte na zaproponowanej po raz pierwszy przez
S. Kaczmarza [24] ,,metodzie projekcji”.

Aby wyjaséni¢ metode uzyskiwania wynikow, nalezy zapisa¢ wzor (3.3) w formie
uktadu rownan (3.4):

Witfi +Wifo twaisfs+or+twonfp =51,
Woifi tWaorfo + Wosfs+ -+ wonfny =53,

(3.4)

Win1f1 + Winafo + Winsfs + -+ Winfn = Sy -

Odwzorowanie uktadu przy uzyciu siatki kwadratowej ztozonej z n pikseli daje
obraz n stopni swobody.

Dlatego obraz reprezentowany przez [fi, f2, ..., fn] moze by¢ traktowany, jako
pojedynczy punkt w n wymiarowej przestrzeni. Wynika to z faktu, ze w tej prze-
strzeni kazde z réwnan (3.4) stanowi hiperptaszczyzng.
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Przez n-wymiarowa przestrzen kartezjanska Cn rozumiemy zbiér wszystkich upo-
rzadkowanych uktadow [fy, f5,..., fn] ztozonych z n liczb rzeczywistych. Pod-
zbior Cy przestrzeni C, nazywamy k-wymiarowa hiperptaszczyzng Cn. W szcze-
golnosci hiperptaszczyzny jednowymiarowe nazywaja si¢ liniami prostymi,
a dwuwymiarowe — plaszczyznami.

Punkt przecigcia wszystkich tych hiperptaszczyzn wskazuje jedyne istniejace roz-
wigzanie takiego uktadu rownan. Na Rys. 4.1 nastepnego rozdziatu zilustrowano
rozwiazanie algebraicznego uktadu réwnan metoda Kaczmarza dla przypadku
dwoch hiperptaszczyzn.
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4. METODY ROZWIAZYWANIA NADOKRESLONYCH
UKEADOW ROWNAN

4.1. METODA KACZMARZA

Metoda ktorg opracowat polski matematyk Stefan Kaczmarz, a obecnie znana
jako metoda ART jest powszechnie uzywana w tomografii.

Punkt przeciecia wszystkich tych hiperptaszczyzn wskazuje jedyne istniejace roz-
wigzanie takiego uktadu réwnan. Na Rys. 4.1 zilustrowano rozwiazanie uktadu
rownan algebraicznych metodg Kaczmarza dla przypadku dwoéch hiperptasz-
czyzn. Taki akademicki przypadek daje si¢ tatwo zinterpretowac graficznie.

Hiperptaszczyzny te opisane sa uktadem réwnan (4.1) z dwoma niewiado-
mymi f1 i f2:

wiif1 + Wizfz = 51,

4.1)
Waifi + Wafz =55

Obliczeniowa procedure dla tego przypadku w przestrzeni dwuwymiarowe;j, ktora
ilustruje Rys. 4.1, sktada si¢ z punktu startowego, stanowigcego tzw. warto$¢ po-
czatkowg (ang. Initial Guess).

Punkt ten jest rzutowany pod katem 90 stopni na pierwszg hiperptaszczyzne (row-
nanie pierwsze w uktadzie (4.1) a nastepnie rowniez pod katem 90 stopni rzuto-
wany jest na drugg hiperptaszyzne (drugie réwnanie w uktadzie (4.1).

W kolejnej iteracji punkt rzutuje si¢ na pierwszg hiperplaszczyzng i tak dale;j,
az do osiagnigcia punktu zbiezno$ci obu hiperptaszczyzn. Punkt zbieznosci wy-
znacza unikalne, jedyne rozwigzanie uktadu rownan (4.1).
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Rys.4.1. Zastosowanie metody Kaczmarza do rozwigzania uktadu rownan dla dwoch
niewiadomych

W komputerowych zastosowaniach tej metody, obliczenia rozpoczynane sg
od oszacowania wartosci poczatkowych, czyli punktu startowego kolejnych itera-
cji (rzutowan).

Wartos$ci te oznaczamy, jako: [fl(o) , f2(0) peees fn(o)] co mozna zapisa¢ wektorem dla

zerowej iteracji - £C°) w n-wymiarowej przestrzeni. Najcze$ciej wartosci poczat-
kowej przypisywana jest warto§¢ zerowa wszystkim elementom f;. Ta wartos$¢
poczatkowa rzutowana jest na pierwsza hiperptaszczyzng wyznaczajac wektor
FD, ktory w nastepnej projekcji na druga hiperplaszczyzne wyznacza f@ i tak
dalej. Gdy f(=1 jest rzutowany na hiperptaszczyzne opisang i-tym réwnaniem
aby uzyska¢ f( caly ten proces mozna zapisa¢ nastepujaca (4.2) zaleznoscia ma-
tematyczna.

(f(i_l) "W _Si) T

fO = p0b_ Wy, (4.2)
Wi oW, '

gazie: w; = [wiq, Wiz, «.., Win]-
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Tak wiec algorytm, obliczeniowa procedura ART obrazu rozpoczyna si¢ od okre-
$lenia punktu warto$ci poczatkowej rozwigzania, a nastepnie dokonania szeregu
kolejnych projekcji wektora przypisanego tej wartosci na hiperptaszczyzny repre-
zentowane przez rownania uktadu (3.4) lub (4.1), aby uzyskaé f™. W nastepnej
iteracji f™ jest rzutowany na hiperplaszczyzne reprezentowang przez pierwsze
rownanie uktadu (4.1), a nastgpnie kolejno na reszt¢ hiperptaszczyzn dajac
F@M) ktory w kolejnej iteracji jest ponownie rzutowany na hiperptaszczyzne re-
prezentowang przez pierwsze rownanie uktadu (4.1) itd. K. Tanabe w 1971 roku
wykazal, Ze jezeli istnieje rozwigzanie f, danego uktadu rownan, to spetnia za-
lezno$¢ (4.3):

lim fOM) = £ (4.3)

k—oo

Jezeli analizowane hiperplaszczyzny sa do siebie prostopadie wowczas dla do-
wolnej wartosci punktu poczatkowego na ptaszczyznie (f7, f,) poprawne rozwig-
zanie mozna uzyska¢ w dwoch krokach (4.2). Z kolei, jezeli migdzy dwoma hi-
perptaszczyznami jest bardzo maty kat, wowczas liczba iteracji k we wzorze (4.3)
moze przyjmowac (w zaleznos$ci od ustalonego punktu warto$ci poczatkowe;j)
duze warto$ci, zanim osiggnigte zostanie poprawne rozwiazanie. Im wigksze katy
pomigdzy hiperptaszczyznami, tym wigksze tempo osiggania punktu zbieznosci,
czyli rozwigzania.

Tak wiec dla uktadu réwnan o postaci Wf = s klasyczny algorytm Kaczmarza
jest iteracyjng projekcja ortogonalng na hiperptaszczyzny w, f = s, (Rys. (4.2)).
W uogoblnionym algorytmie, nowa iteracja moze rozpoczyna¢ si¢ w dowolnym
punkcie na linii rzutowania. Metoda jest zbiezna do punktu przeciecia hiperptasz-
czyzn.

Jesli £ jest ostatnio aproksymowana wartoscia f, to uogoélniony algorytm Kacz-
marza mozna przedstawi¢ w postaci (4.4):

Sq — Wof®

foD = £ 4 Aq >
Iwal

wg, (4.4)

gdzie: A4- rzeczywisty parametr relaksacji dla g-tego réwnania (0 < 4, < 2, gdy
Aq = 1dlakazdego g=1,2, ... ,m. Jest to klasyczna wersja algorytmu Kaczmarza),
sq = s(q), q = kmodm + 1, (gdzie zapis k mod m oznacza reszt¢ z dzielenia
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catkowitego k przezm, np.: 7mod 5 =2, ||w|| = / ™ w? —norma euklidesowa
wektora w (horma L>).

-
i

¥
>

Rys. 4.2. Interpretacja geometryczna podstawowego algorytmu Kaczmarza dla pojedynczej iteracji

Podstawiajac do wzoru (4.4) zalezno$¢ (4.5) przyjmie postac:
2
Ag = /1W5||wq|| A>0,q=12,..m, (4.5)

a algorytm Kaczmarza mozna zapisa¢ w postaci (4.6):

fon = 004 ﬂ,wj (sq —W, - f(k’) Wg, (4.6)
lub (4.7):
FEHD = £00 4 300 (5 — wo fOYWE (47)
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gdzie: ngk) = ij, w, — wagi wskazujgce na wazno$¢ pewnych pomiarow, moga
by¢ uzyte do reprezentacji ograniczen na biezacym réwnaniu poprzez dobor od-
powiednio duzej wagi, oraz S, =S, .

Uogolniony algorytm Kaczmarza jest zbiezny dla dowolnych wartosci poczatko-
wych f(© jezeli (4.8):

0< nl(zk) < Nmax = Min {Lz,q =1,2, ,m} . (48)

[[wqll

Metoda jest zbiezna nawet wtedy, gdy macierz W jest osobliwa lub prostokatna,
jednak jak w przypadku kazdego procesu liniowego, zbiezno$¢ moze by¢ bardzo
wolna.

Dla uktadu réwnan sprzecznych 1 musi by¢ mate, w przeciwnym razie algorytm
moze by¢ niestabilny i rozbiezny. Mate 1 daje jednak wolng zbieznos¢. Przy uzy-
ciu statego nK) = 5 algorytm moze nie zachowywa¢ si¢ dobrze i lepsze rezultaty
mozna otrzymac, jesli n9 maleje do zera we whasciwy sposob (np. proporcjonal-
nie do 1/k) dla k >0, gdzie k oznacza numer promienia.

4.2. METODA SVD W ROZWIAZYWANIU LINIOWYCH
NADOKRESLONYCH UKEADOW ROWNAN

W obliczeniach praktycznych czgsto pojawia si¢ problem rozwigzania nadokre-
$lonego uktadu rownan liniowych (4.9), ktory w wyniku btedow pomiarowych
moze by¢ rowniez uktadem sprzecznym:

Wf=s, (4.9)

gdzie: W — macierzm x nim>n, s = [sy,Sy,...,Sy,]7 — wektor prawej strony
rownania, f = [fsy, fSy, ..., fu]” — szukane rozwigzanie.

Jednym ze sposobow rozwigzania takiego problemu jest znalezienie wektora f*,
o mozliwie matej normie euklidesowej, ktory dla zadanej macierzy W i wektora
s minimalizuje norme euklidesowa wektora residualnego r=s-Wf tzn. (4.10):

Irllz = minlls = Wf£ll2,  [If*llz = minllfll2, (4.10)
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gdzie ostatnie minimum brane jest po wszystkich wektorach f spetiajacych po-
przednia rownosC. Jest to tzw. liniowe zadanie najmniejszych kwadratow
(LZNK). LZNK stuzy do rozwigzania wielu problemow, glownie aproksymacyj-
nych. Przy wyznaczaniu postaci analitycznej rozwiazania liniowego zadania naj-
mniejszych kwadratow i badaniu jego wlasnos$ci, korzystamy z twierdzenia o roz-
ktadzie dowolnej macierzy prostokatnej na iloczyn macierzy ortogonalnej, diago-
nalnej i ortogonalnej.

Mowi ono, ze dla dowolnej macierzy W € R,,,«,, (m = n) istnieja macierze orto-
gonalne U € R,,um, 1 V € R,y takie, ze:

w=UDVT, (4.11)
'dl O - 0 0 - 0]
d, - 0 0 0
0 O - d, O 0
D= eR.. (4.12)
o 0 -~ 0 d - 0
0 O 0 0 ° 0
S S coood,
o0 - 0 0 0 0]
gdzie: dy=>dy,=>-->dp_q=2di>dgy1 =dpi=-d,=0,a k jest

pseudo-rzedem macierzy W.

Wielkos$ci d; nazywamy warto$ciami szczeg6lnymi (osobliwymi) macierzy W,
arozktad (4.11) rozktadem wedtug wartosci szczegolnych SVD (ang. Singular
Value Decomposition).

Pierwiastki d; sa pierwiastkami warto$ci wtasnych macierzy WTW, a kolumny
macierzy V — odpowiadajacymi im ortonormalnymi wektorami wtasnymi tej ma-
cierzy. Z kolei kolumny U sa wektorami wlasnymi WW?T . Widzimy stad, ze war-
tosci szczegblne sg okreslone jednoznacznie, natomiast macierze U i V nie.

Korzystajac z wartosci szczegolnych macierzy W, jej liczbe warunkowg mozna
obliczy¢ ze wzoru (4.13):

dy
cond(W) = T (4.13)
k

59



Znajac rozktad (4.11) mozna tatwo wyznaczy¢ rozwigzanie LZNK (4.14):
f*=W*s=VD'UTs, (4.14)

gdzie: macierz W* = VD1UT nazywana jest macierza pseudoodwrotng do W
lub czasami nazywana macierza odwrotna w sensie Moore'a -Penrose'a) i
ywang q a

2 |
D™ = diag (d—, ...,d—k, 0, ...,0) € Rysem - (4.15)
1

Dla nicosobliwej macierzy kwadratowej zachodzi rowno$¢ (4.16):
wtr=w-1, (4.16)

W tomografii komputerowej mamy zazwyczaj do czynienia z przypadkami ztego
uwarunkowania macierzy.

Zat6zmy, ze macierz W ma wyznaczony rozktad wzgledem wartosci osobliwych
(4.17), gdzie Dd jest macierza diagonalng zawierajacg wartosci osobliwe. R6z-
nica w stosunku do macierzy D jest taka ze nie ma wierszy zerowych i jest ma-
cierza kwadratowa o wymiarze n X n:

_ y[Pd]yr
W—U[O]V. (4.17)
Na podstawie zaleznosci (4.14), mozna wprowadzié oznaczenie g = UT's:
ff=W's=VD"g, (4.18)
i rozwazy¢ liniowe zadanie najmniejszych kwadratow (LZNK) (4.19):
Dd] .
[ 0 ]q =g, (4.19)

gdzie: q jest zwigzane z wektorem f liniowa transformacja ortogonalng (4.20):

f=Va. (4.20)

Zagadnienie (4.19) jest rownowazne zagadnieniu Wf = s w sensie zagadnienia
najmniejszych kwadratow.
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Poniewaz D jest macierza diagonalng (D = diag{d;, d,, ..., d,}), wplyw kazdej
skfadowej na normg residuum jest oczywisty. Wprowadzajac skladows g,
jako (4.21):

g.
a4 =7 (4.21)

J

redukuje si¢ sume¢ kwadratoéw residuum o warto$¢ q 12

Zgodnie z regutami dekompozycji wartosci osobliwe sg ustawione w porzadku
nierosngcym tzn. dj, > dp,q k=1, 2, ..., n. Wtedy naturalng rzecza jest rozwaze-
nie rozwigzan ,,probnych” problemu (4.19) w postaci (4.22):

H
qo = iq"i k=0, 1,....n, (4.22)
1o

gdzie: q; jest dane réwnaniem (4.21). Wektor rozwigzania probnego q® jest roz-
wigzaniem uzyskanym z (4.19) za pomocg pseudoinwersji (rozwigzania o mini-
malnej normie) przy zatozeniu, ze warto$ci osobliwe d; dla j = k s3 na tyle mate,
ze traktujemy je, jako warto$ci zerowe.

Z rozwigzan ,,probnych” (ang. Candidate Solutions) g®) mozna otrzyma¢ wek-
tory rozwigzan f¥) dla zagadnienia Wf = s, jako (4.23):

k

f =yq® = z quf,k =0,..,n, (4.23)
j=1

gdzie: V/ oznacza j-ta kolumne macierzy :V.

61



Zauwazmy, ze (4.24):

k 2
q.
IFOF =la® =Y o= (L) . e
j=1 =1

J=1

gdzie: ||f(k)|| jest niemalejaca funkcja k.

Kwadrat normy zwigzanej z || Ji2 || jest dany zaleznoscia (4.25):

m
[r®|? = ||s - wr®|* = Z 9. (4.25)
j=k+1

Inspekcja kolumn macierzy V stowarzyszonych z matymi warto$ciami osobli-
wymi jest bardzo efektywna metoda identyfikacji zbioru kolumn macierzy W,
ktore sg niemal liniowo zalezne.

Zat6zmy, ze macierz W jest zle uwarunkowana; wtedy pewne wartosci osobliwe
sg znaczaco mniejsze od pozostatych. W takim przypadku niektore z koncowych
warto$ci q; mogg by¢ niepozadanie wielkie. Aby okresli¢ indeks k, dla ktorego
wszystkie wspotczynniki q; dla j < k s3 dostatecznie mate, wszystkie warto$ci
osobliwe d; dla j < k sg dostatecznie duze, a norma residuum r® jest dostatecz-
nie mata. Jesli taki indeks istnieje to rozwiazanie ,,probne” f przyjmuje sie jako
wektor rozwigzan LZNK.

Aby okresli¢ preferowany indeks k najwygodniej jest skorzystaé z wykresu
||r(k) || =f (” i ||) w skali logarytmicznej. Dla zadan zle uwarunkowanych
mamy wowczas wykres w ksztalcie litery ,,LL” (niektdrzy autorzy méwia o ksztat-
cie zblizonym do hiperboli) i stosunkowo tatwo daje si¢ okresli¢ optymalng war-
tos¢ indeksu k.

4.3. METODA ROZWIAZYWANIA UKEADOW
NIEDOOKRESLONYCH

Metoda FOCUSS (ang. FOCal Underdetermined System Solver) stuzy do roz-
wigzywania uktadow réwnan liniowych niedookres$lonych [15]. Aby przedstawic¢
ide¢ FOCUSS rozwazymy problem optymalizacyjny uktadu rownan Wf = s mi-
nimalizujac go przez (4.26):
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I, =plfil, (4.26)

gdzie: J, (f) jest zwany czesto pomiarem wielostronnym, a f; warto$ci niezerowe
macierzy f. Moze on przyjmowac wiele form, migdzy innymi (4.27):

p

Jo( = sign® ) pI[’, (427)
j=1

J

gdzie: p <1 i jest wybierane przez uzytkownika, lub wedtug rozwazan Gaussa
jako pomiar w entropi Gaussowskiej (4.28):

Jo(F) = Ha(P) = Y log|fj[" (428)
=1

Nalezy zauwazy¢, ze dla p = 1 uzyskujemy forme liniowego problemu, w ktérym
przynajmniej n-m sktadnikéw jest zerem. Wybierajac wspotezynnik J, uzysku-
jemy rzadsze rozwigzanie niz dla przypadku minimum l-norm rozwigzania (od-
powiadajacej p = 1), np. dla wiecej niz n-m elementow zerowych w wektorze
rozwigzan. Ponadto, rozwigzanie moze by¢ bardziej doktadne w przypadku
uktadu zaszumionego. Aby zminimalizowa¢ J,, (f) opisane wzorem (4.26), defi-

niujemy L(f, 1) jako (4.29):
LD =], () +A(s - W), (4.29)

gdzie: 4 € R™ jest wektorem rownania Lagrange’a. i D|f|(f)eR(nX") jest macie-
rzg diagonalng z warto$ciami d; = | fi |2_p.

Punkty nieruchome funkcji Lagrangian opisane powyzej mozemy okresli¢, jako
(4.30i 4.31):

VAL(f.A) = Vel (f) — WA =0, (4.30)
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VL(f., A,) =s—Wf =0, (4.31)
gdzie: gradient z p jest wyrazony, jako (4.32):
Vil (f) = IpIDjf (Nf (4.32)
Rozwiazujac powyzsze rownania otrzymamy (4.33 i 4.34):
A = pl(WDis(FOWT) s, (4.33)
f*=IpI™*Dys(f.) = Dy (F)WT(WDIf.IWT)™1s. (4.34)

Powyzsze rownanie (4.34) nie ma dogodnej formy dla dalszych obliczen,
az do chwili, gdy wektor f* znajduje si¢ po prawej stronie rownania. Jakkolwiek
zaleca sig, aby iteracyjny algorytm otrzymywania optymalnego wektora f* byt
dany wzorem (4.35):

f(k +1) = Dy (OWT(WDyz ()WT) s, (4.35)

gdzie: Dy (k) = diag{lfi ()1*7P, |f(K)*7P, I (1> 7P} (4.36)

Wspomniany algorytm jest nazywany w skrocie FOCUSS 1 moze by¢ wyrazony
w bardziej przejrzystej formie (4.37):

f(k+1) =Dy (O[WDyj ()]s, (4.37)
gdzie: (.)" oznacza pseudoinwersje wedtug Moora-Penrose i (4.38):
~ _p _p _b
Dy (k) = D/} (k) = diag{If""20k), Il "2(K), Iful "2(K) ). (4:38)
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Wazne jest to, ze macierz Dz istnieje dla wszystkich wartosci f nawet dla ujem-
nych warto$ci p. Dla p=2, macierz Dz = J i algorytm FOCUSS jest upraszczany
do standardowego zadania najmniejszych kwadratéw lub do 2-norm rozwigzania
fF=wr(wwT) 1s . W wyjatkowym przypadku, gdy p=0, macierz diagonalna

5|f| = diag{|fil, |f2], .-, | fin|} 1 zamiast stosowaé wzor (4.38) korzystamy z en-
tropi Gaussowskiej, dla ktorej gradient jest wyrazony, jako (4.39):
Vilc(f) = 2Dg'f, (4.39)

gdzie: Dg(f) = diag{lf11% 1fol. -, f1nl®}.

Dla danych zaszumionych uzywamy zregularyzowanego algorytmu FOCUSS
w postaci (4.40):

f(k + 1) = D|f| (k)WT(WD|f|(k)WT + a(k)])_ls, (440)

gdzie: a(k) = 0 jest parametrem regularyzujacym Tikhonova zaleznym od stop-
nia zaszumienia.

Dla uktadow, w ktérych wystepuje mnozenie torow poszczegdlnych ukladow
czujnikow, algorytm FOCUSS moze przedstawic, jako (4.41):

flk+1) =Dy COWT (WD ()W) s, (4.41)

gdzie: Dz (k) = diag{d, (k), d3(k), ..., d, (k)} oraz d; (k) = ||s,-||2""(k).

Algorytm moze by¢ rozwazany, jako standardowy algorytm FOCUSS opisany
wzorem (4.39) i inicjalizowany przez uzycie minimum rozwigzan Frobeniusa. Al-
ternatywnie dla danych zaszumionych korzystamy z techniki regularyzacji
wg. Tikhonova, obcigtej metody SVD lub zmodyfikowanej krzywej L.
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5. PRZYKLADOWY PROGRAM KONSTRUKCJI
OBRAZU W PRZESTRZENI 2D

Program konstrukcji obrazu dla tomografii ultradzwiekowej transmisyjnej zostat
opracowany w trakcie zaje¢ przez studentdéw kierunku inzynierii biomedyczne;j
Politechniki Lubelskiej. Caty algorytm zostat podzielony na mniejsze zadania, tak
aby studentom byto tatwiej ogarna¢ caty problem. Prosta wersja obiektowa, rea-
lizujaca to zadanie umieszczona jest w zataczniku.

Rozpatrzmy obiekt o przekroju poprzecznym w ksztalcie kwadratu jak pokazano
na Rys.5.1. Przyktadowa rozdzielczo$¢ przestrzenng zaproponowano na poziomie
15x15 pikseli, tak aby tatwiej bylo studentom kontrolowac caly algorytm i nie
czekac na zajeciach zbyt dtugo na uzyskanie wynikow.

Przekrdj poprzeczny moze mie¢ ksztalt dowolny, jednak dla celow dydaktycz-
nych wybrano najprostszy z mozliwych, czyli kwadratowy. Unika si¢ w ten spo-
sob komplikacji kodu, skupiajac sie jedynie na najistotniejszych sprawach algo-
rytmu tworzgcego obraz.

15 + + 15

b11pi2p1abiafrshieliz piafrapoopat pozboshrapos
96157 f138[199pnopo+ oz pospoaposkos oz posposbio
&1 a2 1318416 167 [i2sfis]ianfion 192 fiaslia)ies
g6 167 fieafisafizoh 71 h72i73h7afi7sh 76 77 e 790
51}152 1531541580156 1 57 [158 1521501 61 [1B2 1 3] 54165
360137 f138]130 140} 41 1 42} 431 2]t 45 46147 281 40150
21fz2fizi24h2eh 28 27 sz sl 3 frazhasfiaaias
o607 fioafioafiich 112 13f14firshsfiz afielizo
o1 |92 |53 |94 |95 96 |57 |98 9o oo ot finzfiosfiodins
76|77 7|79 |a0|a1 52 |83 a4 |05 56 |o7 [ee]aa a0
61 |62 |53 [64 |65 6 67 |68 [ea 70|71 |72 |77 |75
45 |47 [48[ 45 [a0]51 [52 |53]54] 5556 |57 [s8] 59 a0
3132 [33]34 35| 3 |37 |38 | 30| 40|41 |42 |43 4445
16|17 [18[19] 20|21 |22 {23] 24| 25 |28 |27 |28 [ 29|30
B EEEEEEEEEEE 1123|456 |7 &9 0|1 |12]13]14]18
0 5 10 15 0 5 10 15

]

Rys. 5.1. Rozpatrywany obszar z naniesionymi Rys. 5.2. Ponumerowane piksele w rozdziel-
weztami i pierwszg warstwa pikseli czosci 15x15

Zatem mamy juz wygenerowany obraz, podzielony na piksele (podziat moze by¢
zmieniony, umozliwiajac studentom badanie wptywu rozdzielczos$ci przestrzen-
nej na jako$¢ uzyskiwanego obrazu). Trzeba zaznaczy¢, ze program zostat zreali-
zowany na zajeciach i cechuje go maksymalna prostota, pozwalajaca skoncentro-
wac si¢ nie na optymalnym programowaniu a raczej na istocie problemu jaki
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trzeba w krétkim czasie rozwigzaé. Dla utatwienia przytaczamy fragment kodu
w MATLAB-ie [50], realizujacego zadanie pierwsze Z1:

clc;
clear all;
format compact;

o)

% Definicja zadania Z1

1ln=16; % liczba nadajnikow
lo=1n-1; % liczba odbiornikéw
nc=15; % liczba kolumn

nw_c=nc+l; % liczba wezlow w kolumnie
nw=15; % liczba wierszy

oe

lpix=nc*nw;
np=(nc+1) * (nw+1) ;
lpr=1ln*1lo;

liczba pikseli
liczba wezlow
liczba promieni

oe

oe

oe

x=zeros (1,np) ;
y=zeros (1,np);
W=zeros (lpr, lpix);
for j=l:nw+l % generowanie x
for i=1l:nc+1
ii=i+(j-1) * (nc+l) ;
X (ii)=i-1;
end

alokacja pamieci

end

for j=l:nw+l $generowanie y
for i=l:nc+1l
i1i=i+(j-1) * (nc+l) ;
y(ii)=3-1;
end
end

figure (1) ;
plot(x,y, 'k.");
axis equal;
hold on;

o)

% Zl-cd. generowanie pikseli

nop=zeros (lpix, 4) ; % alokacja pamieci
% pierwszy piksel
nop(l,1)=1; % plerwszy wezel

oe

nop(1l,2)=2;
nop (1, 3)=nc+3;
nop (1,4)=nc+2;

drugi wezel
trzeci wezel
czwarty wezel

oe

oe

$caty wiersz pikseli
for i=2:nc
nop(i,1)=1i;
nop (i, 2)=1i+1;
nop (i, 3)=i+nc+2;

oe

pierwszy wezel
drugi wezel
trzeci wezel

oe

oe
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o

nop (i, 4)=i+nc+1;
end

czwarty wezel

for n=l:nc

plot ([x(nop(n,1)),x(nop(n,2)),x(nop(n,3)),x(nop(n,4)),x(nop(n,1)
) Jpooo

[y (nop (n, 1)),y (nop(n,2)),y(nop(n,3)),y(nop(n,4)),y(nop(n,1))], "k
-');
axis equal;
x1im ([0 nc]);
ylim ([0 nw]) ;
hold on;
end
for j=2:nw
for i=l:nc
ii=i+(j-1) *nc;

nop(ii,1)=(j-1)* (nc+l) +i;
nop (1i,2)=(j-1) * (nc+1)+i+1;
nop (ii, 3)=j* (nc+1l)+i+1;

nop (ii,4)=j* (nc+1) +1i;

$pierwszy wezel
sdrugi wezel
Strzeci wezel
sczwarty wezel

end
end
figure(3);
for n=1:1pix

plot ([x(nop(n,1)),x(nop(n,2)),x(nop(n,3)),x(nop(n,4)),x(nop(n,1)
DT 5o

[y(nop(n,1)),y(nop(n,2)),y(nop(n,3)),y(nop(n,4)),y(nop(n,1))]," 'k
=)

xc=(x (nop(n,1))+x (nop(n,3)))/2;

yc=(y (nop(n,1))+y(nop(n,3)))/2;

num=num2str (n) ;

text (xc,yc,num, 'FontSize', 10, 'HorizontalAlignment', 'cen-

ter');
axis equal;
x1im ([0 nc]);
ylim ([0 nw]);
hold on

72

CZUJNIKI - definicja ich polozenia
dx=0.1;

dy=0.1;
Nx=zeros (1,1n) ;
Ny=zeros (1, 1n) ;

o
°

alokacja pamieci
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% pozycje czujnikow przesunieto o (dx,dy) aby promienie nie pokry-
waly sie

% z liniami podzialu obszaru na piksele
Nx (1) =(nc/((1n/4)+1)) +dx;

Nx(2) =(2*nc/ ((1n/4)+1)) +dx;
x(3) =(3*nc/((1n/4)+1)) +dx;
Nx(4) =(4*nc/ ((1n/4)+1)) +dx;
X (5) =nc-dx;
Nx(6) =Nx (5) ;
x(7) =Nx(5);
Nx(8) =Nx (5) ;
Nx (9) =(4*nc/ ((1ln/4)+1)) -dx;
Nx (10)=(3*nc/ ((1ln/4)+1)) -dx;
Nx (11)=(2*nc/ ((1n/4)+1)) -dx;
Nx (12)=(nc/ ((1n/4)+1)) -dx;
Nx (13)=dx;
Nx (14)=dx;
Nx (15)=dx;
Nx (16)=dx;
Ny (1) =dy;
Ny (2) =dy;
Ny (3) =dy;
Ny (4) =dy;
Ny (5) =(nw/ ((1n/4)+1)) +dy;
Ny (6) =(2*nw/ ((1n/4)+1)) +dy;
Ny (7) =(3*nw/ ((1n/4)+1)) +dy;
Ny (8) =(4*nw/ ((1n/4)+1)) +dy;

Ny (9) =nw-dy;
Ny (10) =Ny (9) ;
Ny (11) =Ny (9) ;
Ny (12) =Ny (9) ;

Ny (13)=(4*nw/ ((1n/4)+1)) -dy;
Ny (14)=(3*nw/ ((1n/4)+1)) -dy;
Ny (15)=(2*nw/ ((1n/4)+1)) -dy;
Ny (16)=(nw/ ((1ln/4)+1)) -dy;

% rysowanie czujnikéw
plot (Nx, Ny, 's', 'MarkerFaceColor', [0.5 0.5 0.5]);

o

rysowanie promieni oraz wypelnianie macierzy W

% zgodnie z rys. (5.6).

i=1;

j=1;

xmin=zeros (1, lpix) ; $OPTYMALIZACJA (3-6)
xmax=zeros (1, 1pix) ; $—//-

ymin=zeros (1, lpix) ; &=/ /-

ymax=zeros (1, 1pix) ; $—//-

for ip=1l:1pix
xmin (ip)=1i-1;
xmax (ip)=1i;
ymin (ip)=j-1;
ymax (ip)=7j;
if i<nc
i=1i+1;
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else

i=1;
j=3+1;
end
end
k=0;
for j=1:1n % nadajnik
for i=j+1:1n % odbiornik
k=k+1; % licznik promieni

oe

for ip=1l:1lpix lpix - liczba pikseli

% Zachowano oryginalne komentarze MATLAB-a

% Define and fill a rectangular area in the plane

xlimit = [xmin (ip) xmax (ip)];

ylimit = [ymin (ip) ymax (ip)];

xbox = x1limit([1 1 2 2 1]);

ybox = ylimit([1 2 2 1 11]);

% mapshow (xbox, ybox, 'DisplayType', 'polygon', 'Lin-
eStyle', 'none')

o

Define and display a two-part polyline
= [Nx (i) Nx(3)];

[Ny (1) Ny(3)1;
mapshow (x,y, 'Marker', '+")

o0 KX
Il

oe

Intersect the polyline with the rectangle
funkcja polyxpoly rozwiazuje problem przejscia promienia
przez piksel patrz rozdzial 5
jesli nie chcemy uzyc funkcji polyxpoly to mozna
wykorzystac wzory (5.1) 1 (5.2)

[xi,yi,pp] = polyxpoly(x, y, xbox, ybox);
mapshow (xi,yi, 'DisplayType', 'point', '"Marker','o')

o° o° o

oe

oe

if length(xi)==2 && length (yi)==2;
d = sqgrt ((xi(2)-xi(1)) 2+ (yi(2)-yi(1))"2);
W(k,ip)=d;
end
end $ koniec petli po pikselach

plot ([Nx(j) Nx(i)], [Ny(j) Ny(i)],'m-"); % obraz promieni
hold on;
end % koniec petli dla wskaznika i (odbiornik)

[

end $ koniec petli dla wskaznika j (nadajnik)

Efekt dziatania zadania Z2 (patrz wyzej) przedstawiono na rys. 5.31 5.4
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Rys. 5.3. Rozlokowanie czujnikow ultradzwig- Rys. 5.4. Przesuniecie czujnika nr. 1 o dx
kowych na brzegu obszaru w prawo a czujnika 12 o dx w lewo tak, aby

promien 1-12 nie pokrywat si¢ z pionowa
linig podziatu obszaru na piksele

Majac wyznaczone numery pikseli, przez ktore przechodza poszczegdlne promie-
nie, mozna zastosowac jedng z implementacji algorytmu ART [24,25]. Przy ma-
tych rozmiarach pikseli nie liczymy po6l zakre§lanych przez poszczegodlne wigzki.

Przyjeto, ze jezeli promien przechodzi przez dany piksel wowczas w macierzy W
(patrz wzor(4.9)) na pozycji odpowiadajacej numerowi piksela wstawiamy ,,1”.
W pozostatych przypadkach, gdy promien nie przechodzi przez piksel wstawiamy
,0” do tej macierzy. Rysunek 5.5 obrazuje powyzsza zasade [38].

A B A B

Rys. 5.5. Zasada wyznaczania elementow macierzy wspotczynnikow dla siatki kwadratowej

Najczesciej stosuje si¢ prosta modyfikacje metody ART, polegajacg na tym,
ze W odpowiednie miejsca zamiast zer lub jedynek wstawiamy obliczony stosu-
nek dhugosci odcinkéw: promienia wewnatrz piksela oraz dlugosci przekatnej da-
nego piksela. Zasade tg obrazuje ponizszy rysunek.
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A B A B

Rys. 5.6. Zasada wyznaczania elementéw macierzy wspolczynnikow W

Rys. 5.7. Obrazy uzyskane za pomoca metody ,,zero-jedynkowej” po lewej stronie i po prawej
stronie metoda dtugosci promienia do dtugos$ci przekatnej danego piksela

Jak wida¢ z porownania tych dwoch obrazow rdznig si¢ od siebie bardzo niewiele.
Jak si¢ pozniej przekonamy nieco lepszej jakosci jest obraz uzyskano stosujac za-
sad¢ obliczania stosunku dlugosci odcinkow: promienia wewnatrz piksela oraz
dtugosci przekatnej danego piksela (patrz Rys. 5.6).

Kolejng modyfikacja jest obliczanie stosunku pol odcigtych przez promien prze-
chodzacy przez dany piksel do jego pola powierzchni [38]. Modyfikacja ta jest
jednak znacznie rzadziej stosowana ze wzglgedu na wigkszy stopien komplikacji
algorytmu bez widocznych efektow w postaci poprawy jakosci obrazu Co mozna
zaobserwowa¢ na Rys. 5.8b i 5.8c. Modyfikacja ta wigze si¢ z koniecznoscia
uwzglednienia skonczonej szerokosci promienia, jak to pokazano na Rys. 5.8d.
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Rys.5.8. Obrazy obiektu o przekroju kwadratowym w zaleznos$ci od metody rozwigzania a) obiekt
poszukiwany, b) LZNK - ART 0i 1, c) LZNK — pola
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Rys.5.8. d) siatka kwadratowa natozona na badany obiekt i wigzka promieni o skoficzonej
szerokosci

Jak wynika z powyzszych rozwazan w dalszej czgsci bedziemy stosowali mody-
fikacje polegajaca na wyznaczaniu stosunku dtugosci promienia do dlugosci prze-
katnej danego piksela. Teraz przystapmy do zadania trzeciego Z3.

% obrazowanie macierzy wspolczynnikow

figure (3);

xmin=1;

Xmax=nc*nw;

ymin=1;

ymax=1ln*1ln;

format longEng

spy (W) ;

axis equal;

x1lim([xmin xmax])

ylim([ymin ymax])

% definicja poszukiwanego obiektu wewnatrz obszaru

nwiersza=6; polozenie obiektu w poziomie
nkolumny=4; polozenie obiektu w pionie
f=ones (lpix, 1) ; poszukiwany wektor gestosci

o° oo

o\

f ((nwiersza-1) *nc+nkolumny)=5; % £(109)=5;
f((nwiersza-1) *nc+nkolumny+1)=5; & £(110)=5;
f((nwiersza-1) *nc+nkolumny+2)=5; % £ (111)=5;
f ((nwiersza) *nc+nkolumny)=5; s £(94) =5;
f ((nwiersza) *nc+nkolumny+2)=5; % £(96) =5;
f ((nwiersza+l) *nc+nkolumny)=5; s £(79) =5;
f((nwiersza+l) *nc+nkolumny+1)=5; % £ (80) =5;
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f((nwiersza+l) *nc+nkolumny+2)=5; % f£(81) =5;

s=W+*f; % prawa strona Patrz rownanie (4.9)
figure (4)

frO=reshape (f(:),nc,nw) ;
(uktada kolumnami)
fb0=rot90 (£r0) ;

imagesc (fb0) ;

axis square

utozenie wynikow w macierz nw x nc

oe

oe

obrot macierzy o 90 stopni
obraz macierzy

o

[m row,n col]=size (W);

[U,D,V]=svd (W) ;

for i=l:n col
d(i)=D(i,1);

end

oe

wzor (4.11)

figure (5)

semilogy(d, "k.-") % rozklad wartosci osobliwych
xlabel ("numery kolejnych wartosci osobliwych')

ylabel ('wartosci osobliwe')

grid on

xlim([1 n col])
format bank

fr=zeros (nc,nw) ;
k=0;
for i=215:1:n col
fpl(:,1i) = pinv(W,d (1)) *s;
k=k+1;
nor (k)=norm (fpl(:,1)) ;
res nor (k)=norm(W*fpl (:,1)-s);
dist nor (k)=sqgrt (nor (k) “2+res nor (k) "2) ;
% utozenie wynikow w macierz nw x nc (ukitada kolumnami)
fr=reshape (fpl (:,1),nc,nw) ;
fb=rot90 (fr) ; % obrot macierzy o 90 stopni

figure (5+1)
imagesc (fb) ;
title(['Najmniejsza niezerowa wartos$¢ osobliwa
d(',num2str (i), "')=",num2str(d(i))])
axis square
figure (5+i+100)
mesh (fb) ;
title(['Najmniejsza niezerowa wartos$é¢ osobliwa
d(',num2str (i), "')=",num2str(d(i))])
axis equal;
end
figure (400)
semilogy (nor, res nor, 'k.-', 'MarkerSize',18)
xlabel ('norma rozwiazan prdbnych')
ylabel ('norma residudw dla rozwiazan prdébnych')
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Rys. 5.9. Obraz macierzy wspotczynnikéw Rys. 5.10. Rozktad warto$ci osobliwych
W (u gory) oraz przestrzenny rozktad gesto- (u gbry) oraz w powigkszeniu (u dotu)
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Rys. 5.11. Model poszukiwanego obiektu oraz jego obraz dla wszystkich warto$ci osobliwych

Uzyskany obraz nie jest idealny mimo tego, ze syntetyczne dane nie byly zaszu-
mione a poszukiwany obiekt stosunkowo duzy bo jego bok stanowit 20% boku
calego obszaru. Zwigkszenie doktadnos$ci mozna uzyskac¢ zwigkszajac liczbg in-
formacji, co w naszym przypadku oznacza zwiekszenie liczby nadajnikow. Wy-

starczy doda¢ po dwa nadajniki na kazdym boku obszaru, aby uzyska¢ nastepu-
jace wyniki:
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Rys. 5.12. Zaggszczenie czujnikow ultradzwie- Rys. 5.13. Obraz macierzy wspotczyn-
kowych na brzegu obszaru nikéw W

s L i L H i H i L i H
20 40 B0 BO 100 120 140 160 180 200 220

wartosci osobliwe

18 i i i L i i i i L
215 216 217 218 219 20 21 22 23 24 2%
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Rys. 5.14. przestrzenny rozktad gestosci mate- Rys. 5.15. Rozktad wartosci osobliwych
riatu oraz obraz rozwigzania (u dotu) (u gbry) i wybranych wartosci
osobliwych (u dotu)

Jak wida¢ zwigkszenie liczby nadajnikdw w sposob wyrazny poprawil doktadnos¢
obrazowania wngtrza obszaru. Odpowiada on idealnemu stanowi, w ktérym syn-
tetyczne dane ,,pomiarowe” sg niezaszumione.
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Rys. 5.16. Rozktad ggstosci wspotczynnika Rys. 5.17. Rozktad przestrzenny gestosci

materialowego — obraz wngtrza obszaru dla wspolczynnika materiatowego — obraz wne-

roznej liczby wartosci osobliwych wzigtych trza obszaru w przestrzeni trojwymiarowe;j dla
do rozwiazania probnego roznej liczby warto$ci osobliwych
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Dla rozpatrywanego przypadku wybdr rozwigzania probnego jest oczywisty.
Norma residuéw dla dwoch ostatnich rozwigzan jest niemal identyczna. Ostatnie
rozwiazanie probne ma jednak wiekszg norm¢. Wybieramy zatem rozwigzanie
przedostatnie.

norma residudw dia rozwigzat probnych

xn 2 2 23 24 25 26

nomma rozwigzan prébnych

Rys. 5.18. Rozktad normy residuéw w funkcji normy rozwigzan probnych
dla przyktadu z Rys. 5.16

Zbadajmy teraz wptyw zaszumienia sygnatu pomiarowego (prawe strony uktadu
réwnan (4.9)). Zaszumienie jest stosunkowo niewielkie bo wynosi 1%. Wyniki
obrazowania dla wybranych rozwigzan proébnych przedstawiono na Rys. 5.19
i 5.20. Wybrane rozwigzania probne to 182 dla ktérego najmniejsza niezerowa
warto$¢ osobliwa wynosi d(182)=1.0213, rozwigzanie probne 206 oraz 215.

Rozwiazania 206 i 215 juz stajg si¢ nieczytelne, bo nie sposob jest odnalez¢é obiekt
na obrazie. Zatem powstaje kwestia wyboru odpowiedniego rozwiazania prob-
nego, gwarantujacego uzyskanie optymalnego obrazu. Kryteria pozwalajace na
optymalny wybor przedstawione sg w monografii [27].

Polegaja one na wyborze takiego rozwigzania, ktore daje najmniejszg norme resi-
duum przy mozliwie najmniejszej normie rozwigzania probnego. Im wigcej war-
tosci osobliwych uznamy, jako niezerowe, uzyskamy mniejsza norme residuum,
ale norma rozwigzania bedzie rosta (szczegolnie dla bardzo Zle uwarunkowanych
roéwnan).

Zatem musimy dokona¢ kompromisowego wyboru takiego rozwigzania, ktore za-
pewni mozliwie najmniejsza norm¢ residuum (najmniejszy blad rozwigzania)
przy mozliwie najmniejszej normie rozwigzania probnego (rozwigzanie w miar¢
mozliwosci najbardziej ,,spokojne”, o najmniejszej réoznicy migdzy ekstremal-
nymi wielko$ciami).

Zatem bedzie to punkt lezacy najblizej poczatku uktadu wspotrzednych wykresu
normy residuum w funkcji normy rozwigzan probnych (patrz Rys. 5.21).
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Najmnigjsza niezerowa wartos osobliwa d(182)=1.0213

Najmnigisza niezerowa wartasé osabliwa df182)=1.0213

Najmnigisza niezerowa wartué¢ osobliva d(215)=0.16124

Najmnieys2a nezerows wartodé osoblwa d215)%0 16124

\7 ; /1

5 /
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Rys. 5.19. Dla 1% zaszumienia ,,pomia- Rys. 5.20. Dla 1% zaszumienia ,,pomiaréw”
row” rozktad gestosci wspotczynnika mate- rozktad przestrzenny gestosci wspotezyn-
rialowego — obraz wnetrza obszaru dla r6z- nika materialowego — obraz wnetrza ob-
nej liczby warto$ci osobliwych wzigtych do Szaru w przestrzeni trojwymiarowej dla roz-

rozwigzania probnego nej liczby wartosci osobliwych

Kryterium wydaje si¢ proste i oczywiste, ale jak wida¢ na naszym akademickim
przyktadzie w rzeczywistosci wcale nie jest to takie proste.

W naszym przypadku wybraliSmy rozwigzanie nr. 182, dla ktorego jeszcze widac
obiekt na obrazie. Ale taki sam dystans do poczatku uktadu wspdtrzednych ma
rozwigzanie 181 a takze rozwigzanie 183 (w obu przypadkach niemal identyczny
obraz jak dla rozwiazania 182).

Wykres rozktadu normy residuum w funkcji normy rozwigzania (patrz Rys. 5.21),
w monografii [27] nazywany jest krzywa ,,L”, ze wzgledu na swoj ksztatt. Czasem
jednak w zalezno$ci od rozpatrywanego zadania, wykres odbiega od tego ksztattu.
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Rys. 5.21. Rozktad normy residuéw w funkcji normy rozwiagzan probnych

Mozna zatem sformutowac nieco tagodniej to kryterium, a mianowicie, ze wybie-
ramy rozwigzanie w okolicy zagi¢cia tej krzywej. Zagigcie krzywej ,,L.”, gwaran-
tuje wybor optymalnego rozwigzania. Ostatecznie o wyborze decyduje cztowiek.

Tab. 5.1. Odlegto$¢ od poczatku uktadu wspétrzednych (patrz Rys. 5.21) dla wybranych rozwigzan
probnych

Liczba niezerowych wartosci Odlegtos¢ od poczatku uktadu wspotrzed-
osobliwych uwzglednionych nych rozwigzania probnego z Rys. 5.21
W rozwigzaniu prébnym

178 21.778772170105

179 21.768779288789

180 21.763955499549

181 21.761703526391

182 21.761703526391

183 21.762722723486

184 21.762722723486

185 21.769270486932

186 21.770829345668

W technikach tomograficznych zawsze najbardziej istotnym zagadnieniem
W szczegdlnosci w bioinzynierii medycznej, jest rozdzielczo$¢ przestrzenna.
Oznacza to migdzy innymi zdolno$¢ wykrywania jak najdrobniejszych szczego-
tow. Zbadajmy wptyw wielkosci obiektu na zdolno$¢ jego identyfikacji. Zba-
dajmy mozliwo$¢ obrazowania znacznie mniejszego obiektu, ktérego bok wynosi
9.375% dtugosci catego obiektu jak na Rys. 5.22. W tym celu konieczne jest
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zwickszenie dyskretyzacji (zmniejszenie rozmiaru pikseli — Rys.5.23, co pociaga
za soba zwigkszenie ich liczby), oraz zwigkszenie liczby czujnikow (Rys. 5.24),
aby zachowa¢ nadokres$lonos¢ wynikowego uktadu rownan.
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Rys. 5.22. Model poszukiwanego obiektu Rys. 5.23. Zwigkszona dyskretyzacja rozpa-
trywanego obszaru z naniesionymi weztami
i pierwsza warstwg pikseli

wartosci osobliwe

R SR TR S S S S S S
100 200 300 400 500 600 700 600 900 1000
numery kolejnych wartosci osoblivych

wartoéci psabliwe

B2 @4 GBB  EGB  B/D 2 64 66 678 630
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Rys. 5.24. Rozlokowanie czujnikéw ultra- Rys. 5.25. Rozktad warto$ci osobliwych
dzwigkowych na brzegu obszaru (u gory) i wybranych warto$ci osobliwych
(u dotu)
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Majmniejsza niezerowa wartosc osobliwa d(B68)=0.1492

Majmniejsza niezerowsa wartodc osobliwa diEEE)=0.1492
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Rys. 5.26. Obrazy uzyskane dla 661 i kolejnych trzech rozwigzan probnych oraz odpowiadajace
im rozklady przestrzenne gestosci wspotczynnika materialowego

Zbadajmy dalsze zmniejszenie obiektu poszukiwanego tak aby wymiar jego boku
(obiekt jest kwadratowy) wynosit 4.69% dtugosci boku rozpatrywanego obszaru.

W tym wypadku dyskretyzacja wzro$nie do 64x64 piksele oraz liczba czujnikow
do 17 na kazdym boku obszaru kwadratowego. W celu utrudnienia zadania po-
szukiwany obiekt zostal dodatkowo przesuniety do $rodka obszaru (Rys. 5.27),
gdzie wrazliwo$¢ na zmiane ggstosci (wspotczynnika materialowego) jest naj-
mniejsza.
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Rys. 5.27. Model poszukiwanego obiektu Rys. 5.28. Zwigkszona dyskretyzacja rozpa-
trywanego obszaru z naniesionymi weztami
1 pierwsza warstwa pikseli

wartoéci osobliwe

H i 1 ; i ; ; i
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000
numery kolejnych wattosci osobliwych

Rys. 5.29. Rozlokowanie czujnikéw ultradzwig- Rys. 5.30. Rozktad wartosci osobliwych
kowych na brzegu obszaru (u gory) i wybranych wartosci osobliwych
(u dotu)

Potozenie i rozmiar obiektu jest wykryty prawidlowo, jednak otwor w jego wne-
trzu nie zostat zobrazowany (Rys. 5.31). Podobnie jak i w poprzednich przypad-
kach w naroznikach obszaru sg wyrazne artefakty.
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MNajmniejsza niezerowa wartosc osobliwa d(1859)=8.7735e-14

Rys. 5.31. Obrazy uzyskane dla 1859-tego rozwigzania probnego oraz odpowiadajacy mu roz-
kiad przestrzenny gestosci wspotczynnika materiatowego

Spowodowane to jest rozmieszczeniem czujnikoéw, ktore nie pokrywaja promie-
niami wlasnie tych narozy. Wade ta mozna tatwo usung¢ umieszczajac czujniki
w taki sposob, aby promienie przechodzity przez te obszary.

5.1. WYBRANE ZAGADNIENIA FILTRACJI OBRAZU

Przedmiotem naszych rozwazan jest gtownie procedura tworzenia obrazu.
Wszystkie do tej pory prezentowane obrazy byly surowe, to znaczy nie byly
poddawane zadnej filtracji. Przetwarzanie obrazow a wigc 1 ich filtracja nie
wchodza w zakres naszych zainteresowan, dlatego w bardzo skrotowej formie
przedstawimy jedynie wybrany z calej szerokiej gamy filtrow, filtr medianowy.
Nie twierdzimy, ze w tym przypadku jest on najlepszym wyborem, chcemy
jedynie czytelnikowi uzmystowi¢ skutki filtracji obrazu na tym prostym
przyktadzie.

Popularnos¢ filtru medianowego wynika ze znakomitej zdolnosci do redukcji
Szumu impulsowego oraz rozmywania obrazu w mniejszym stopniu niz filtry
usredniajace takiego samego rozmiaru [49].

Pomimo swoich zalet filtr medianowy powoduje znieksztatcenia obrazu.
Znieksztalcenia te moga si¢ poglebia¢ wraz ze wzrostem liczby iteracji filtracji
jak rowniez ze wzrostem rozmiaru okna. Przyktadowy rozmiar okna 3x3
przedstawiono na Rys. 5.32.

Korzystajac z platformy R2015b MATLAB-a firmy MathWorfks obraz
przechowywany w formie macierzy poddajemy dziataniu funkcji
medfilt2 (A, [m n]). Opis tej funkcji czytelnik z tatwosciag moze odnalezé
za pomocg instrukcji help medfilt2 dlatego w tym miejscu nie przytoczymy
jej opisu. W rozwazanym przykladzie, ze wzgledu na ksztalt rozpatrywanego
obiektu, oraz rozmieszczenie czujnikow, szczegdlnie istotne wydaja sie efekty
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zwigzane z brzegami obszaru. Niestety wybrany filtr medianowy te problemy
jeszcze wzmacnia, co ilustruje Rys.5.32.

h

obraz oryginalny obraz po filtracji

Rys. 5.32. Efekty brzegowe dla filtru medianowego. Zrédto: http://slideplayer.pl/slide/61081/
[dostep: 17.01.2016]

Najmniejsza niezerowa warto4¢ osobliwa d(EBE)=0.1492

Rys. 5.33. Obraz przed (u gory lewa kolumna) i po filtracji (u dotu lewa kolumna) oraz jego
trojwymiarowy obraz (w prawej kolumnie)

Jak wynika z Rys. 5.33 zastosowana filtracja uspokaja tlo, ale prowadzi
do ,rozmycia” obiektu. W tym konkretnym przypadku utraciliSmy ksztatt
obiektu, cho¢ jego istnienie nadal jest dobrze widoczne. Wydaje sie, ze dla tak
prostego przyktadu akademickiego filtracja obrazu nie do konca jest
usprawiedliwiona. Autorzy jedynie chcieli zwrdci¢ uwage na problemy zwigzane
z filtracjg. Szczegolnie dobrze uwidocznione sg efekty brzegowe spowodowanie
rozmieszczeniem czujnikow, a ktore filtracje jeszcze wzmacnia (patrz Rys. 5.32).
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6. PRZYKLADY TWORZENIA OBRAZOW
TOMOGRAFICZNYCH

Uzyskanie obrazéw tomograficznych wiernie odzwierciadlajacych badane zjawi-
sko wymaga zastosowania odpowiedniego aparatu matematycznego umozliwia-
jacego ich precyzyjng rekonstrukcje. Odpowiedni dobor algorytmu rekonstruk-
cyjnego ma istotny wptyw na minimalizacje btgdow obliczeniowych, ktére wraz
Z btedami pomiarowymi decydujg o doktadnos$ci uzyskiwanych wynikow.

Jak przedstawiono we wczes$niejszych rozdziatach istniejg dwa podstawowe algo-
rytmy rekonstrukcji: metoda transformatorowa i algebraiczna metoda szeregow.
W pierwszym skonstruowanym przez G. N. Housfielda [44] tomografie kompu-
terowym zastosowano, jako technike rekonstrukceji algorytm ART oraz koncepcije
szeregow. Powolna zbieznos$¢ algorytmow iteracyjnych w metodzie szeregdéw po-
wodowata wydtuzanie si¢ czasu obliczeniowego, co z kolei spowodowato wigk-
sze zainteresowanie metodami transformatowymi, ktore tej wady nie posiadaty.

Jednak duzy postep w dziedzinie komputeryzacji przyczynit si¢ do opracowania
szybkich i wydajnych komputeréw, co z kolei minimalizuje problem zwigzany
z dluzszym czasem obliczen. Ponadto W poréwnaniu Z metoda transformatowa
metoda algebraiczna posiada szereg dodatkowych zalet:

1. jest bardziej elastyczna w dostosowywaniu si¢ do geometrii pomiarowej
oraz rodzaju gromadzonych danych (metoda transformatowa wymaga geo-
metrii rownolegtej);

2. umozliwia uzyskiwanie obrazow bardziej kontrastowych, co jest szczegol-
nie wazne W sytuacjach obserwacji obiektow lub przebiegoéw 0 gwattow-
nych zmianach ggstosci;

3. pozwala rekonstruowac obrazy dla niewielkiej liczby projekcji (np. mniej-
szej niz 10);

4. moze by¢ stosowana W emisyjnej tomografii komputerowej, czego nie
mozna uzyska¢ przy zastosowaniu metod transformatowych;

5. umozliwia bezposrednio petng rzeczywistg rekonstrukcje tréjwymiarowsa
bez koniecznosci wprowadzania dodatkowych algorytmow;

6. pozwala na rekonstrukcje projekcji z niepetng iloscig danych (brakujace
wartosci traktowane sg jako brakujgce rownania i ignorowane).

Przedstawione powyzej pozytywne aspekty rozwazanego problemu sktonity
do podjecia proby stworzenia algorytmu konstruujgcego obraz bazujgcego na me-
todologii aproksymacji badanej funkcji przez szeregi o skonczonej dtugosci (ang.
Finite Series) umozliwiajacej zastosowanie wigzek rozbieznych.
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Proba stworzenia takiego algorytmu uzasadniona jest nastepujacymi wzgledami:

1. mozna zatozy¢, ze ultradzwieki rozchodza si¢ dla wybranych zakresow czg-
stotliwosci po liniach prostych (spowodowane zatamaniami wydtuzenie
drogi propagacji fali ultradzwickowej od nadajnika do odbiornika jest po-
mijalnie mate), a wigc nie istnieje konieczno$¢ stosowania daleko idacych
uproszczen jak w tomografii impedancyjnej lub pojemnosciowej;

2. proponowana metoda jest stosunkowo prosta i umozliwia obrazowanie ba-
danych wielkos$ci w czasie rzeczywistym;

3. stosujac metody rekonstrukcji w przestrzeni 2D, 2,5D i 3D mozna uzyski-
wac doktadny obraz rozktadu badanych wielkosci fizycznych.

4. zastosowanie metod rekonstrukcji w przestrzeni 3D eliminuje koniecznos¢
wczesniejszego przyblizonego okreslania profilu rozktadu wektoréw pred-
kosci, poniewaz daje mozliwo$¢ doktadnego okreslania tego profilu w ca-
tym badanym obszarze.

Odtworzenie profilu rozktadu predkosci w ptaszczyznie odbiornikéw oznacza
wyznaczenie estymat skonczonego zbioru nieznanych wartosci predkosci, ktore
mozemy okresli¢ jako f(X,y). Na podstawie pomiaréw czaséw przebiegdw impul-
sow ultradzwickowych mozemy uzyska¢ scatkowane wartosci predkosci na dro-
gach i-tych $ciezek pomiarowych (zwanych promieniami) pomi¢dzy nadajni-
kami, a odbiornikami, ktoére mogg by¢, zgodnie z zaproponowang przez Kaczma-
rza lub Radona metoda tworzenia rzutu (lub projekcji), okreslane rzutami (lub
projekcjami) s.

W rozpatrywanym algorytmie przyjeto uktad tomografu z réwnomiernie roz-
mieszczonym zestawem czujnikow w obiekcie o geometrii walcowej w dwoch
ptaszczyznach prostopadtych do osi walca (Rys. 6.1).
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Rys. 6.1. Idea uktadu tomograficznego; Plaszczyzny: nadajnikow N1-N10, odbiornikow O1-010
i pomiarowa 2D ustawione sg prostopadle do osi walca
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Rysunek 6.2 przedstawia ide pomiaru, a rysunek 6.3 przedstawia wszystkie
$ciezki pomiarowe pomiedzy ptaszczyznami nadajnikow i odbiornikow.

Rys. 6.2. Idea pomiaru, w ktorym nadajniki N po kolei generujg impulsy ultradzwiekowe odbie-
rane przez wszystkie odbiorniki O

Modelowanie obszaru w przestrzeni 2D, w celu uzyskania danych do wektora
prawych stron, polega na podziale tego obszaru siatkg kwadratowa (Rys. 6.1)
i wyznaczeniu punktow przecigcia promieni rzutujacych z bokami przecinanych
pikseli, a nastepnie wyznaczeniu dhugosci odcinkéw zawartych miedzy tymi
punktami. Dlugosci te sa normalizowane wzgledem przekatnej kwadratu piksela.

ol_

Rys. 6.3. Wszystkie $ciezki pomiarowe pomiedzy ptaszczyzna 10 nadajnikow N, a ptaszczy-
zng 10 odbiornikéw O

Zagadnienie przecigcia dwoch przyktadowych linii Ly (X1, Y1, X2, Y2) 1 L2 (X3, Y3, Xa,
Yya) na ptaszczyznie mozna rozwigzaé poprzez wyznaczenie wspotrzednych X, Y
punktu przeciecia tych prostych zgodnie z zaleznosciami (6.1 i 6.2):
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|x1 yiflxr 1 X1 Y1
Xy YallXp 1 |x2 y2|x1_x2
|x3 V3 X3 1 |x3 y3|
xoXe Yallxy A1 _llxy yul* 7% 6.1)
x; 1y1 1 |x1 X2 Y1 }’2|
x, 1fly, 1 X3 = X4 Y3~ Va
x3 1]y 1|
Xy 1 Va 1
x1 Yy 1 X1 Y
X2 Yally2 1 |x2 y2|3’1_3’2
X3 Y3llyz 1 |x3 y3|y y
X4 Y 1 37 a
y=_ % 221V U _ 11X Yal 7 (6.2)
xy 1Yy; 1 |x1 X2 V1 }’2|
x, 1|y, 1 X3 = X4 Y3~ V4
X3 1| V3 1|
xg 1ly, 1

Z pomocg tych macierzy, wykorzystujac srodowisko MATLAB-a, wyznaczono
punkty przecigcia linii poziomych i pionowych kwadratowej siatki z promieniami,
po ktérych przebiegajg impulsy ultradzwickowe migedzy nadajnikami i odbiorni-
kami.

6.1. OBRAZY TOMOGRAFICZNE W OBSZARZE 2D

Eksperyment numeryczny zostal przeprowadzony na danych syntetycznych nie-
zaszumionych oraz zaszumionych. Jak to zostato podane we wczesniejszych roz-
dziatach algorytm budowy obrazu zostal zaprojektowany w ten sposob, aby
mozna byto wygenerowac nadokres§lony uktad réwnan, to znaczy taki, dla ktorego
liczba roéwnan jest wicksza niz liczba niewiadomych.

Niestety immanentng cechg tomografii jest miedzy innymi i to, ze macierz wspot-
czynnikow jest macierzg prostokatng o niepelnym pseudo — rzedzie i nalezy roz-
patrzy¢ rozwigzania probne, oraz dokona¢ wyboru jednego z nich. Wybrane ob-
razy eksperymentu numerycznego dla trzech réznych obiektow (krzyz, kwadrat
i prostokat) przedstawiono na rysunkach 6.5 + 6.7 tacznie z wykresami normy
residualnej w funkcji normy wektora rozwigzan ||r(k) || = f(“f(k) ||)

Jako kryterium wyboru pseudo — rzedu macierzy, a zatem i rozwigzania prébnego,
przyjeto rozwigzanie o mozliwie matej normie, gwarantujgce mozliwie minimalng
norme wektora residualnego. Interpretacje graficzng przyjetego kryterium przed-
stawiono na rys. 6.5 do 6.7, obrazujacych zlokalizowane na plaszczyznie o wy-
miarach 60x60 obrazy tomograficzne ksztaltow odzwierciedlajacych badane pro-
file. Rozwigzanie optymalne wystgpuje na zagigciu przedstawionych krzywych.
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Wptyw doboru wartosci osobliwych k na uzyskiwane wyniki przedstawiono
na Rys. 6.4.
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Rys. 6.4. Zlokalizowane na plaszczyznie o wymiarach 60x60 obrazy tomograficzne ksztattu typu
krzyz kolejnych rozwiazan probnych w funkcji wzrastajacych od 1 do 512 wartosci osobli-
wych k [38]
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Jak tatwo zauwazy¢, obrazy tomograficzne dla zbyt matej oraz zbyt duzej liczby
warto$ci osobliwych stajg si¢ nieczytelne. Dla obiektu typu krzyz jakosciowo naj-
lepsze odwzorowania uzyskano w zakresie 200 do 500 wartosci osobliwych.
(za najlepszy wynik uznano obraz dla 481 najwigkszych wartosci osobliwych).
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Rys. 6.5. Model ksztattu typu ,.krzyz” i jego profil tomograficzny oraz norma wektora reszt w
funkeji normy wektora rozwiazan ||[r®|| = £(||f®]|) [38]
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Rys. 6.6. Model ksztattu typu ,.kwadrat” i jego profil tomograficzny oraz norma wektora reszt
w funkcji normy wektora rozwiazan [|[r®|| = £(||®]|) [38]
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Rys. 6.7. Model obiektu typu ,,prostokat” i jego profil tomograficzny oraz norma wektora reszt
w funkcji normy wektora rozwiazan ||r(k) || =f (”f (k)”) [38]
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Uzyskane wyniki sg surowym obrazem odwzorowan tomograficznych dla danych
syntetycznych. W przedstawionym eksperymencie numerycznym nie zastoso-
wano tez dodatkowej metody regularyzacyjnej, pozwalajacej na uzyskanie obra-
zO6w bez smug. Pomimo tego mozna stwierdzi¢, ze uzyskane zaproponowang me-
toda wyniki sg wiernym odwzorowaniem modelowanych obiektéw oraz umozli-
wiajg ich precyzyjna lokalizacj¢ wewnatrz rozpatrywanego obszaru.

6.2. OBRAZY TOMOGRAFICZNE W OBSZARZE 3D

W przypadku modelowania obszaru w przestrzeni 3D nalezy dokona¢ jego dys-
kretyzacji na szescienne voxele (Rys. 6.8a), w ktorych nalezy wyznaczy¢ punkty
przebicia promieni rzutujgcych ze §ciankami (Rys. 6.8b). Obliczenia te sa skom-
plikowane, poniewaz oprocz rozwigzania zadania wyznaczenia punktéw przebi-
cia prostych z ptaszczyznami nalezy wykazac, ze punkty te leza na okreslonej
(jednej z szesciu) powierzchni analizowanego voxela.

Nalezy zauwazy¢, ze W rozpatrywanym przypadku nie istnieje potrzeba okresla-
nia w przestrzeni 3D wspotrzednych czterech wierzchotkow, np.: A, B, C, D wy-
znaczajacych powierzchni¢ przebijanej $cianki voxela (Rys. 6.8b). Poniewaz
do jednoznacznego zdefiniowania przebiegu danej ptaszczyzny w przestrzeni
trojwymiarowej wystarcza tylko trzy punkty, przez ktére ona przechodzi to w re-
zultacie do dalszych obliczen wystarczy zdefiniowac wspotrzedne trzech punktow
np. A, B, C, analizowanej powierzchni. W efekcie do wyznaczenia punktu prze-
bicia promienia rzutujacego ze $cianka voxela nalezy rozwiaza¢ zadanie wyzna-
czenia punktu przebicia z trojkatnym segmentem (ang. Line Triangle Intersec-
tion).

Do rozwiazania problemu konieczne jest rowniez zdefiniowanie wspotrzednych
dwoch punktéw wyznaczajacych kierunek przebiegu w przestrzeni 3D promienia
przebijajacego.

Obliczenia przeprowadzono w srodowisku Matlaba. W pierwszej fazie okreslono
potozenie i zwrot promienia wzglgdem przebijanej powierzchni poprzez oblicze-
nie w jej dowolnym punkcie), (np. B) wektora n, normalnego do niej, jako iloczyn
wektorowy wektorow (6.3) taczacych dany punkt B z sgsiednimi wierzchotkami
Ci A (Rys. 6.8b):

n= CB xAB (6.3)

Istotne jest przy tym, aby iloczyn wektorowy byt tworzony w ten sposob, ze po-
wstajacy W tej operacji wektor mial zawsze ten sam zwrot (mozna to uzyskaé
w iloczynie poprzez przyjmowanie kolejnosci wektorow, ktore maja zdefinio-
wany w przestrzeni 3D ten sam zwrot np. Zawsze przeciwnie do ruchu wskazo-
wek zegara).
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c)

Rys. 6.8: Wskazniki funkcji check: a) wsk. = 0, nie istnieje punkt przebicia z badang $ciang voxela,

bo promien Na—Od jest do niej rownolegty; b) wsk. = 1, promien Na—Od przebija badang $Sciang

voxela; ¢) wsk. = 2, promien lezy na badanej ptaszczyznie; d) wsk. = 3, istnieje punkt przebicia

plaszczyzny (np. innego voxela) z prosta, na ktorej lezy promien Na—Od, ale znajduje si¢ on poza
odcinkiem wyznaczajacym dlugos$¢ promienia

Do wyznaczenia punktow przebicia promieni ze Sciankami voxeli autor opraco-
wal w Srodowisku Matlaba algorytm, w ktorym zastosowano func-—
tion [P, check]. Dane wejSciowe tworza:

n:  wektor normalny do danej ptaszczyzny;
B: dowolny punkt nalezacy do ptaszczyzny;

Na: punkt poczatkowy (wspotrzedne nadajnika) przebijajacego promienia,
(Rys. 6.8);

Od: punkt koncowy (wspoétrzedne odbiornika) przebijajacego promienia,
(Rys. 6.8).

W wyniku obliczen uzyskuje si¢:
P:  wspotrzedne szukanego punktu przebicia;

check: wskaznik, ktéry moze przyja¢ wartosci:
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0 — nie istnieje punkt przebicia z badang $ciang voxela, bo promien jest
do niej rownolegtly (Rys. 6.8a);

1 — promien Na—Od przebija badang $ciang voxela (Rys 6.8b);
2 — promien lezy na badanej ptaszczyznie (Rys 6.8¢);

3 — istnieje punkt przebicia plaszczyzny (np. innego voxela) z prosta,
na ktorej lezy promien Na—Od, ale znajduje si¢ on poza odcinkiem wy-
znaczajacym dhugos¢ promienia (Rys 6.8d).

Po uzyskaniu wspotrzednych punktu przebicia P nalezy sprawdzi¢, czy lezy
on w ograniczonym punktami ABCD obszarze analizowanej $ciany voxela
(Rys. 6.9b). Aby ten problem rozwigza¢ nalezy zauwazy¢, ze przez poszczegolne
boki trojkata, w ktorym znajduje sie punkt P przechodza proste, ktére dziela ptasz-
czyzn¢ na dwie pélptaszczyzny: ,,dodatnig”, (na ktérej znajduje si¢ punkt P)
i ,ujemng”, (na ktérej jego nie ma) jak obrazuje to Rys. 6.10a).

Ujmujac to inaczej mozna powiedzie¢, ze powierzchnia trojkata ABC znajduje si¢
»ha lewo” od trzech prostych przechodzacych przez jego wierzchotki, jezeli $le-
dzimy je w kierunku przeciwnym do ruchu wskazowek zegara jak pokazano
to na Rys. 6.10b).

Przyjmujac ta zasadg widaé, ze punkt P znajdzie si¢ wewnatrz trojkata ABC, je-
zeli iloczyny wektorowe (ang. Cross Product) wektoréow tak dobranych
(Rys. 6.10b) beda miaty warto$¢ dodatnia, to szukany punkt P bedzie zawsze za-
warty wewnatrz analizowanego trojkata:

BAXPA-m=> 0
CBxPB-n= 0 (6.4)
ACXPC-n=> 0
Rozvslfiqzanie to mozna rozszerzy¢ na czwarty wierzcholek D przebijanej Scianki
voxela.

Do sprawdzenia, czy uzyskany punkt przebicia lezy na okreslonej (jednej z Sze-
$ciu) powierzchni analizowanego voxela mozna rowniez zastosowac troche inny
algorytm wykorzystujacy iloczyn skalarny wektoréw (ang. Dot Product). Podob-
nie jak poprzednio, kazdg ze $cian voxela mozna podzieli¢ na dwa trojkaty jak
przyktadowo na Rys. 6.9b) scianke¢ ABCD.

Zatozmy, ze punkt przebicia P lezy na trojkacie ABC, ktorego boki AC i BC to
odpowiednio wektory ac i bc, natomiast odcinek PC to wektor pc (Rys. 6.10c).
W algorytmie rozwigzania iloczyn skalarny wektorow (6.5), np. ac i pc, ozna-
czono jako dot product (ac,pc).

Mozna wykaza¢ [7], ze punkt przebicia P znajduje si¢ w obrgbie trojkata ABC
(czyli na $cianie voxela), jezeli (Rys. 6.10c):
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0 <= ac: pc <= ac- ac
(6.5)
0 <= pc ‘bc <= bc- bc
Algorytm ten mozna rozszerzy¢ o wierzcholek D 1 rozpatrzy¢ potozenie
punktu P na $ciance ABCD.

Po wyznaczeniu punktéw przebicia wyznaczane sa dtugo$ci odcinkow zawartych
miedzy tymi punktami w danym voxelu. Dtugosci te sg normalizowane wzglgdem
dhugosci przekatnej szescianu voxela. Do obliczen utworzono model obszaru
przedstawionego na rysunkach 6.12a i 6.13a.

W opisywanym przypadku do wstgpnych obliczen przyjeto dyskretyzacje obszaru
w proporcji 32x48x2 voxele (Rys. 6.11a), co daje 3072 rownan. Ostateczna liczba
rOwnan wyznaczajacych niewiadome wynika z przyjetej liczby 32 promieni,
48 projekcji i 32 warstw voxeli (Rys. 6.9a), co w danym przypadku stworzyto ko-
niecznos$¢ rozwigzania nadokreslonego uktadu 49152 rownan. Rozwigzanie tak
duzego uktadu réwnan jest niestety bardzo czasochtonne i praktycznie wymaga
zastosowania jednostek o duzych mocach obliczeniowych.

a) b)

Rys. 6.9: a) Dyskretyzacja badanego obszaru szescianu o boku a=200 jednostek na voxele, b)
punkty przebicia promienia ze $cianami jednego voxela wyznaczajace dlugos¢ odcinka promienia
zawartego w voxelu oraz jedna z przekatnych voxele

Eksperyment numeryczny zostat przeprowadzony poczatkowo na danych synte-
tycznych niezaszumionych ani niepoddanych procesom filtracyjnym. Algorytm
konstrukcji obrazu zostat zaprojektowany w ten sposob, aby mozna byto wygene-
rowa¢ nadokreslony uktad réwnan, (dla ktérego liczba roéwnan jest wieksza niz
liczba niewiadomych).
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Poniewaz macierz wspolczynnikow jest macierza prostokatng o niepetnym
pseudo — rzgdzie to konieczne jest rozpatrzenie rozwigzan probnych, oraz wybor
jednego z nich. Jako kryterium wyboru pseudo — rzedu macierzy, a zatem i roz-
wigzania probnego, przyjeto rozwigzanie o mozliwie matej normie, gwarantujace
mozliwie minimalng norme¢ wektora residualnego.

Rys. 6.10: a) Podziat powierzchni na potptaszczyzny, b) wektory utworzone zgodnie z Kierunkiem
przeciwnym do ruchu wskazoéwek zegara, ¢) wektory utworzone przez wierzcholki trojkata i punkt P

b) 10°

0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 1000

Rys. 6.11: a) Obraz wszystkich promieni b), pomigedzy 32 nadajnikami rozmieszczonymi na bokach

dwoch przeciwleglych $cian (oddalonych od siebie na odlegtos¢ dwdch voxeli) szescianu o boku

a=200 jednostek, b) oraz wykres zmian wartosci osobliwych a;, w funkcji wynikajacych z obliczen
ilo$ci tych wartosci k
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Do obliczen zastosowano takze dane zaszumiane. Zaszumienie byto realizowane
zgodnie z algorytmem, w ktérym dokonywano zmiany przebiegu promieni po-
przez zmiang¢ potozenia nadajnikow i odbiornikow zgodnie z zaleznoscia (6.6),
w ktérej W przypadku zaszumienia do wspotrzednej n,, dodawano z wagg w lo-
sowa wartos$¢ liczbowa llos z zakresu <0, 1> wyliczang z pomoca generatora liczb
losowych, a nastgpnie pomniejszang o 0,5 W celu uzyskania wartosci dodatnich
badz ujemnych.

ny, = n, + w(llos-0,5)n, (6.6)

Zaszumienie danych obliczeniowych nie spowodowato duzych deformacji uzy-
skiwanych obrazow. Jest to istotny fakt, $wiadczacy o tym, ze zaproponowany
algorytm jest odporny na zaszumienie, (ang. Robust), a poniewaz rzeczywiste
dane sg zawsze ,,zaszumiane” bledami pomiarowymi to jest to duza zaleta zapro-
ponowanej metody rozwigzania problemu.

Przedstawiane wyniki sg nie tylko surowym, obrazem odwzorowan tomograficz-
nych, tzn. uzyskanym dla syntetycznych danych bez regularyzacji, ktore nie zo-
staly poddane zadnym dodatkowym procesom degradacyjnym (jedyna swoista re-
gularyzacja byto odrzucenie w obliczeniach najmniejszych wartoséci osobliwych).
W celu sprawdzenia podatno$ci wynikow obliczen na zaburzenia dokonano
jedno— i pigcioprocentowego zaszumienia wektora prawych stron funkcjg ran-
dom.

Uzyskane zaproponowang metoda wyniki pozwalajg stwierdzi¢, ze nawet zaszu-
mione odwzorowania tomograficzne sg nadal do§¢ wiernym odwzorowaniem mo-
delowanego obiektu oraz umozliwiajg jego doktadne odtworzenie i okreslenie
jego lokalizacji wewnatrz rozpatrywanego obszaru.

Bardzo wazny jest przy tym prawidtowy dobor wartosci osobliwych, poniewaz
nawet niewielkie réznice tych wartosci moga mie¢ istotny wpltyw na precyzje
W odwzorowywaniu modelowanego obiektu. Uzyskane wyniki wskazuja, ze za-
proponowano skuteczng i efektywng metod¢ tworzenia wiernych odwzorowan
obiektow W postaci obrazow tomograficznych.

Uzyskane wyniki potwierdzily fakt, ze metoda bazujgca na rozkladzie wzglgdem
wartoéci osobliwych SVD, a W szczeg6lnosci zastosowanie liniowego zadania
najmniejszych kwadratow, umozliwiajacego dobor rozwigzania probnego, dla
ktorego wynik jest najbardziej zblizony do obrazu wzorcowego — okazaty si¢ pra-
widlowe.

Wyniki badan symulacyjnych przedstawione na rysunkach 6.11 do 6.17 pokazuja,
ze zaproponowana metoda daje mozliwo$¢ doktadnego odwzorowania skompli-
kowanych geometrycznie obszaréw zaréwno dla danych syntetycznych jak i za-
szumionych. Przedstawiony na rysunku 6.12 nietypowy ksztalt jest tego przykta-
dem, a uzyskany wynik potwierdzit, ze modelowany ksztalt nie ma wplywu
na wyniki uzyskiwane zaproponowang metoda obliczen.
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Obliczenia w przestrzeni 3D sg korzystne, poniewaz umozliwiaja bezposrednie
uzyskanie rozwigzania bez konieczno$ci modelowania przestrzennego profilu
rozktadu wektorow predkosci w badanym obszarze. Jednak uzyskanie tych wyni-
kéw wymaga zastosowanie poteznych jednostek obliczeniowych, jezeli chcemy
uzyska¢ wyniki w krétkim przedziale czasowym lub technik umozliwiajacych ob-
liczenia na klastrach lub procesorach wielordzeniowych.

6.3. OBRAZY TOMOGRAFICZNE W OBSZARZE 2,5D

Przy$pieszenie procesu uzyskiwania obrazéw tomograficznych mozna uzyskaé
poprzez zastosowanie modelowania 2,5D, w ktérym badany obszar przestrzeni
dyskretyzowany jest z pomoca okreslonej liczby ptaszczyzn ustawionych prosto-
padle do osi z kartezjanskiego uktadu wspotrzgdnych (patrz Rys. 6.12).

Nastepnie przeprowadza si¢ obliczenia W tych ptaszczyznach, a wynik ostateczny
powstaje ze ztozenia tych wynikow w przestrzeni 3D [39,41].

Rys. 6.12. Na ptaszczyznie o wymiarach 30x30 zamodelowano bardziej skomplikowany
ksztalt a) obraz tomograficzny uzyskany z niezaszumionych danych; b) profil obrazowanego
obiektu w 3D; c) obraz uzyskany z obliczen z natozonym szumem 1%; d) tréjwymiarowy ob-

raz modelowanego obiektu
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Rys. 6.12. e) obraz uzyskany z danych zaszumionych szumem 5%, f) tréjwymiarowy obraz
modelowanego obiektu

W opisywanym przypadku do badan przyjg¢to skomplikowany przestrzennie mo-
del, (Rys. 6.13). W kierunku osi z badany obszar przestrzeni (0 wymiarach
30%30%30) podzielony zostat poczatkowo na pie¢ warstw (Rys. 6.13a i b), a na-
stepnie na 16 warstw (Rys. 6.13c i d), a kazda z warstw zostata z kolei podzielona
W ptaszczyznie (X,y) kwadratows siatka na 32x32=1024 pikseli.

W kazdej warstwie rozmieszczono rownomiernie zestaw nadajnikoéw i odbiorni-
kow, uktad 32 nadajnikéw i 32 odbiornikow pokazano na Rys. 6.14. W analizo-
wanym przypadku zastosowano 1536 promieni, co w efekcie spowodowato ko-
nieczno$¢ rozwigzania nadokreslonego uktadu rownan o wymiarach 32x48. Ry-
sunki 6.13a i ¢ przedstawiaja powierzchnie projekcji tomograficznych, natomiast
Rys. 6.13b i d aproksymacj¢ w przestrzeni 2,5D badanego obiektu.

a) b)

Rys. 6.13. a) Modelowany w pigciu warstwach projekeji obiekt o ksztatcie podobnym do
litery C; b) jego aproksymacja w przestrzeni 2,5D
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Rys. 6.13. ¢) Modelowany w szesnastu warstwach projekcji obiekt o ksztatcie podobnym do
litery C; d) jego aproksymacja w przestrzeni 2,5D

Algorytm obliczen umozliwiat uzyskiwanie w przyjetych warstwach obrazow to-
mograficznych ksztattéw w wybranych. Sumujac uzyskiwane wyniki w kierunku
trzeciego wymiaru mozna do$¢ dokladnie odtworzy¢ obraz modelowanego
obiektu w przestrzeni 2,5D. Przyj¢cie do obliczen wickszej ilo§ci warstw oblicze-
niowych daje w efekcie doktadniejszy obraz przestrzenny analizowanego
ksztattu [41].

Do obliczen zastosowano dane zaszumiane. Zaszumienie bylo realizowane zgod-
nie z podanym wczeséniej algorytmem, w ktérym dokonywano zmiany przebiegu
promieni poprzez zmian¢ potozenia nadajnikow i odbiornikow zgodnie z zalez-
noscig (6.6). Zaszumienie danych obliczeniowych nie spowodowato w zastoso-
wanej metodzie obliczeniowej duzych deformacji uzyskiwanych obrazow.

Sumujac uzyskiwane wyniki w Kierunku trzeciego wymiaru uzyskano obraz
w obszarze 2,5D. W przypadku, gdy nie jest istotne wierne odtworzenie analizo-
wanych ksztaltow, a jednocze$nie ksztalty te ulegajg dynamicznym zmianom,
przyjecie algorytmu obliczen w przestrzeni 2,5D jest bardziej korzystne od obli-
czen W przestrzeni 3D ze wzgledu na znaczne przyspieszenie czasu obliczen.
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Rys. 6.14. Przyktadowy obraz wszystkich promieni pomi¢dzy 32 nadajnikami, a 32 odbiornikami
rozmieszczonymi na bokach kwadratu o boku a=200 jednostek

Przyktadowy obraz wszystkich promieni pomigdzy 32 nadajnikami, a 32 odbior-
nikami rozmieszczonymi na bokach kwadratu o boku a=200 jednostek pokazano
na Rys. 6.14.

Dla uproszczenia obliczen wyniki obrazowano dla obszaru przestrzeni zamkni¢tej
w szescianie o boku=200 jednostkom, jednak nadajniki i odbiorniki umieszczono
tak jak gdyby znajdowatly si¢ na okrggu przekroju poprzecznego walca wpisanej
w ten szeScian. Widoczne na Rys. 6.14 nierownomierne rozmieszczenie nadajni-
kow i odbiornikoéw na bokach kwadratu jest efektem tego zatozenia, poniewaz tak
naprawdg sg one rOwnomiernie rozmieszczone na okrggu wpisanym W ten kwa-
drat, a obliczenia odnoszg si¢ do obrazowania zmian ksztattu uktadzie walcowym.

Uzyskanie prawidtowego wyniku wymaga doboru prawidlowej wielkosci warto-
$ci osobliwej. Dla modelowanego badanego ksztattu najlepsze rozwiazanie uzy-
skano dla progu obcigcia wykresu, (Rys. 6.15), ustawionego na wartosci osobli-
wej g, = 0,0661 (przyjeto wszystkie wartosci osobliwe az do tej wartosci).
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Rys. 6.15. Model obiektu typu ,,C” i jego profil tomograficzny oraz wykres zmian warto$ci
osobliwych g;, w funkcji wynikajacych z obliczen ilosci tych wartosci k

Rozktad wartosci osobliwych gy, dla krzywej z Rys. 6.15 miescit si¢ w zakresie
od 0, 0661 do 43,6937. Obrazy wybranych poszczegolnych rozwiazan sg przed-
stawione na Rys. 6.16. Jak tatwo zauwazy¢, obrazy tomograficzne dla zle dobra-
nej liczby warto$ci osobliwych staja si¢ mniej doktadne.

103



R
T

104



=0.6901

Ok

0y = 0.2642

105



;«»"f?:‘;
] &:‘;yb",).o,‘

S
Ao
DMUVAG =R
S
S

s 0 15 2 = E] 0o

o, =0.1834

0 = 0.0661

Rys. 6.16. Obrazy tomograficzne obiektu typu ,,C” (odzwierciedlajacego na ptaszczyznie o wymia-
rach 30x30 przyjety ksztalt i ich profile rozwigzan probnych uzyskane dla progu obcigcia wykresu

Obrazy uzyskanych w poszczegélnych warstwach projekcji rozwigzan obrazow
tomograficznych obiektu przedstawionego na Rys. 6.13 oraz ich przestrzennych
profili sg przedstawione na Rys. 6.17.

k k . . .
r( )H =f ‘f( )H} ustawionego na réznych wartosciach osobliwych oy,
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Rys. 6.17. Obrazy tomograficzne przestrzennego obiektu o przedstawionym na Rys. 6.13 ksztalcie
w przekrojach ptaszczyznami prostopadtymi do osi z w poszczeg6lnych warstwach projekcji i ich

SRt

profile uzyskane dla danych zaszumionych oraz dla progu odcigcia wykresu

ustawionego na wartosci osobliwej a3, = 0,0661

Uzyskane wyniki nie sa surowym obrazem odwzorowan tomograficznych,
tzn. uzyskanych dla danych syntetycznych, ale zblizonymi poprzez zaszumienie
do rzeczywistych, ,,zaszumianych” btgdami pomiarowymi. Nie zostaly one jed-
nak poddane zadnym procesom filtracyjnym, majagcym na celu minimalizacje¢
skutkow zaszumienia.

Przejscie do odwzorowania przestrzennego nastepuje poprzez aproksymacje uzy-
skanych wynikow 2,5D w trzecim wymiarze, czyli poprzez przejscie od pikseli
do voxeli. Jak wida¢ z Rys. 6.13 d) zwigkszanie liczby powierzchni projekcyj-
nych przybliza wynik do pelnego rozwigzania 3D.

Wydtuza to obliczenia, ale nie w takim stopniu jak dla przypadkéw poszukiwania
rozwigzan W przestrzeni 3D, w ktorej istnieje konieczno$¢ rozwigzywania ukta-
dow réwnan o liczebnosci milionow elementow. Dla przypadkow 3D nalezatoby
zastosowa¢ wysublimowane metody algorytmow wielosiatkowych, ktore umozli-
wiatyby skrocenie czasu obliczen przy jednoczesnej komplikacji procesu oblicze-
niowego.
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7. ZAKONCZENIE

Coraz szersze stosowanie ultradzwigkowych systeméw pomiarowych nie tylko
w obszarze medycyny wynika z wielu korzystnych cech, ktore one posiadajg: nie-
inwazyjny pomiar, pomiar niezaktocajacy funkcjonowania badanego obszaru,
szybkie uzyskiwanie wynikow z uktadu pomiarowego, (zwykle w przeciagu
utamka sekundy), stosunkowo maty pobor mocy przez ukltad pomiarowy, dlugo-
okresowa stabilnos$¢ i trwatos¢ uktadow pomiarowych, uzyskiwanie wynikow
0 dobrej doktadnosci i rozdzielczoscei.

Cechg charakterystyczng technik ultradzwigkowych jest fakt, ze pomiar tylko dwu
do trzech wybranych parametrow akustycznych moze by¢ podstawa do stworze-
nia catego szeregu odmiennych technologii pomiarowych, ze wzgledu na fakt
wielorakiego oddziatywania fal ultradzwigkowych z badanym Srodowiskiem.

Zapewnienie pozytywnych cech wynikajacych z zastosowania tomografii ultra-
dzwiekowej wymaga poglebionej wiedzy dotyczacej akustycznych wiasciwosci
substancji, obiektow i catych osrodkow poddanych oddziatywaniu fal ultradzwie-
kowych a badane osrodki muszg by¢ akustycznie transparentne dla ultradzwigko-
wych technik transmisyjnych i niektorych odbiciowych. Powaznym utrudnieniem
w stosowaniu tomografii ultradzwickowe;j jest fakt, ze pomiary sg mocno zakto-
cane przez pecherzyki gazowe obecne w badanych obszarach oraz ze thumienie
fal ultradzwickowych wrasta wraz ze wzrostem ich czestotliwosci. Stosowane Sy-
gnaty ultradzwickowe sg z reguty do$¢ ztozone i wymagajg stosowanie technik
umozliwiajacych kompleksowe ich przetwarzanie. Nalezy rowniez mie¢ na uwa-
dze fakt, ze uzyskiwana w procesie pomiarowym informacja zostaje scatkowana
wzdluz $ciezki pomiarowej przebiegu fali ultradzwickowej, co ma istotny wptyw
w procesie jej odtwarzania i wizualizacji.

Podstawowg zaletg badan tomograficznych jest nieinwazyjny pomiar w badanym
srodowisku, niepowodujacy zmian parametréw fizyko—chemicznych, ktére mo-
glyby zaktoca¢ wyniki pomiaru.

Zadaniem ultradzwigkowej tomografii komputerowej jest przetworzenie w proce-
sie rekonstrukcji uzyskanych poprzez pomiar informacji i ich zobrazowanie w taki
sposob, aby uzyskana wizualizacja przedstawiata w sposob jednoznaczny rzeczy-
wiste badane obszary analizowanych obiektow.

Zastosowanie ultradzwickowej tomografii transmisyjnej w diagnostyce ludzkiego
ciala jest korzystne ze wzglgdu na fakt, ze ultradzwigki rozchodzg si¢ dla wybra-
nych zakresow czestotliwosci po liniach prostych, a spowodowane zatamaniami
wydtuzenie drogi propagacji fali ultradzwigkowej od nadajnika do odbiornika jest
pomijalnie mate, co powoduje, Ze nie istnieje konieczno$¢ stosowania do rekon-
strukcji obrazow tomograficznych badanych zjawisk daleko idacych uproszczen,
jakich wymagaja inne techniki tomografii transmisyjne;j.
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Jezeli mozna zaniedbaé efekty dyfrakcji i zalamania to tomografia ultradzwie-
kowa jest podobna do tomografii rentgenowskiej. Wynika to z faktu, ze fale ul-
tradzwigkowe dzieki temu, ze naleza do fal krotkich, posiadaja whasnosci propa-
gacji 1 promieniowania takie, ze mozna traktowa¢ ultradzwieki jak promienie.
Dtugosci tych fal zaleza od os$rodka, do ktérego sa promieniowane i mieszcza si¢
w zakresie od kilku mikrometréw w cieczach do kilkudziesigciu centymetrow
W metalach. Istotna réznica w poréwnaniu z promieniowaniem rentgenowskim
wynika z faktu, ze fale ultradzwigkowe majg znacznie mniejsza czgstotliwose
predkosci propagacji (z reguty 1-10 MHz) i z tego wzgledu mozna z ich pomoca
mierzy¢ wspotczynnik tlumienia i czas przejscia sygnatu ultradzwigkowego
W osrodku poddanym ich oddziatywaniu. Ponadto z pomoca ultradzwickow
mozna dokonywac wielokrotnych pomiaréw bez obawy uszkodzenia badz napro-
mieniowania badanych obiektow.

Pomiary takich parametrow jak: czas przejscia sygnatow, wspotczynnik thumienia
i jego pochodne po czgstotliwosci, umozliwiaja (po odpowiednich przeksztalce-
niach rekonstrukcyjnych) obrazowanie struktury wewnetrznej badanego osrodka.
Réznice lokalnych wartosci okreslonych parametrow akustycznych sa podstawa
tego obrazowania. Obraz uzyskiwany odpowiednimi metodami rekonstrukcyj-
nymi przedstawia bowiem rozktad lokalnych wartosci wybranych parametrow
akustycznych, uzyskanych z pomiaru danych technikg skaningowa z mozliwie
wielu kierunkdéw po przejsciu impulsow ultradzwiekowych przez badane $rodo-
wisko. Technika ta pozwala uzyskiwac¢ ilosciowe obrazy struktury wewnetrznej,
w ktérych wartosci liczbowe kazdego piksela opisujg takie wlasciwosci fizyczne
badanych obiektow jak np.: rozklad temperatury, gestosc¢, lepkosc.

Tomograficzne obrazowanie w swojej istocie dotyczy rekonstrukcji z pomocg od-
powiednich algorytméw struktury wewnetrznej badanego obiektu z uzyskanych
w rzutach przekrojowych obrazow odzwierciedlajgcych rozktad lokalnych warto-
$ci parametréw akustycznych, z ktorych kazdy charakteryzuje go inaczej. Dwu-
wymiarowy obraz tworzony jest ze zbioru punktéw pomiarowych uzyskanych
z rzutéw przy zalozeniu, ze w obiekcie istniejg takie zmienne, ktorych wartosci
zmierzone w rzutach stanowig liniowa catke mierzona w danej projekcji wzdhuz
promienia rzutujacego.

Metoda ta nie jest w petni dopracowana, ze wzgledu na wiele nierozpoznanych do
konca zjawisk towarzyszacych propagacji fal ultradzwiekowych szczegolnie
w osrodkach niejednorodnych. Zaliczy¢ do nich nalezy takie zjawiska jak: odbi-
cie, zalamanie, pochtanianie i rozpraszanie fal. Istotne jest rowniez dopracowanie
zagadnien matematycznej rekonstrukcji uzyskanych w pomiarze lokalnych war-
tosci parametrow akustycznych

W monografii dokonano proby zwigztego przedstawienia wybranych matema-
tycznych metod rekonstrukcji obrazow tomograficznych uzyskiwanych z pomoca
ultradzwigkowej tomografii transmisyjnej, ktore moga mie¢ zastosowanie w prak-
tyce medycznej.
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Problemu rekonstrukcji z projekcji napotyka w realizacji praktycznej na istotne
trudnosci, polegajaca na zrekonstruowaniu obrazu bedacego oszacowaniem nie-
znanego obiektu ze skonczonego zestawu danych projekcyjnych. Stosowane
W transmisyjnej tomografii algorytmy rekonstrukcyjne bazuja na liniowych mo-
delach matematycznych, co powoduje, Ze niezbgdne staje si¢ przetwarzanie nieli-
niowych danych do postaci oszacowan dla skonczonej liczby projekcji. Wigk-
szos$¢ stosowanych algorytméw rekonstrukcji obrazu mozna uja¢ w dwoch kate-
goriach: metody transformatowe i metody iteracyjne.

Stosowanie metod transformatowych wymaga zbudowania modelu matema-
tycznego, w ktorym dane projekcyjne tworzace wielkosci znane i nieznane
sa funkcjami o argumentach z ciagtego zbioru liczb rzeczywistych, wyznaczenie
funkcji opisujacej poszukiwane wielko$ci nieznane w postaci zaleznosci odwrot-
nej i przystosowanie jej do operowania na danych dyskretnych i zaszumionych.

Istnieje wiele funkcji odwrotnych, umozliwiajacych réwnowazne rozwigzanie
problemu, ale po zdyskretyzowaniu kazdej z nich okazuje si¢, ze wynikajace
z nich algorytmy nie funkcjonujg tak samo na danych rzeczywistych.

Metody iteracyjne zwane tez metodami szeregdéw nie wymagaja utworzenia mo-
delu wigzacego skonczony zbior danych liczbowych uzyskanych w procesie pro-
jekcyjnym ze skonczonym zbiorem nieznanych danych reprezentujacych poszu-
kiwany obraz. Takie dyskretne podejscie prowadzi do uktadu réwnan liniowych
rozwiazywanych metodami numerycznymi.

Przedstawione w monografii algebraiczne techniki rekonstrukcyjne ART obrazo-
wania tomograficznego bazuja na metodologii aproksymacji badanej funkcji
przez szeregi o skonczonej dtugosci (ang. Finite Series).

Powolna zbiezno$¢ algorytméw iteracyjnych wykorzystujacych ten aparat mate-
matyczny ma istotny wplyw na wydtuzanie si¢ czasu obliczeniowego, jednak
duzy postep w dziedzinie komputeryzacji przyczynit si¢ do opracowania og6lnie
dostepnych szybkich i wydajnych jednostek obliczeniowych, co minimalizuje ten
problem.

W pordéwnaniu z metodami opartymi na transformatowym aparacie matematycz-
nym wykorzystanie technik ART ma szereg zalet §wiadczacych o trafnosci ich
wyboru w procesie obrazowania tomograficznego. Sg one bardzo elastyczne
w dostosowywaniu si¢ do geometrii pomiarowej oraz rodzaju gromadzonych da-
nych (metody bazujace na technikach transformatowych wymagaja stosowania
geometrii rzutow réwnoleglych i nie mogg by¢ w prosty sposob zastosowane
w przypadku wigzek rozbieznych). Techniki ART umozliwiajg rowniez rekon-
strukcje bardziej kontrastowych obrazow tomograficznych, co jest szczegodlnie
wazne w sytuacjach obserwacji obiektow lub przebiegéw o szybkich zmianach
ich parametrow. Pozwalajg one rowniez rekonstruowaé obrazy dla stosunkowo
niewielkiej liczby projekcji, a takze umozliwiaja rekonstrukcje projekcji z nie-
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pelng iloscig danych. Istotnym atutem jest fakt, ze umozliwiajg one petng rekon-
strukcje trojwymiarowg w sposob bezposredni, bez koniecznosci wprowadzania
dodatkowych algorytmow.

Przedstawione algorytmy zostaty przetestowane numerycznie dla wielu od-
miennych przestrzennie ksztattow odwzorowujacych badane obszary, przy czym
obliczenia przeprowadzono zaréwno dla niepoddawanych procesom filtracyjnym
danych syntetycznych jak i zaszumianych z pomoca funkcji random danych przy-
blizajacych warunki rzeczywiste.

Zaszumienie danych obliczeniowych w badanym zakresie nie spowodowato du-
zych deformacji uzyskiwanych obrazow. Jest to istotny fakt, §wiadczacy o tym,
ze zaproponowane algorytmy sa odporne na zaszumienie, a poniewaz rzeczywiste
dane sg zawsze ,,zaszumiane” bledami pomiarowymi to jest to powazna zaleta
zaproponowanej metody.

Whyniki nie sa wigc tylko surowym obrazem odwzorowan tomograficznych,
tzn. uzyskanym dla syntetycznych danych bez regularyzacji, ktore nie zostaly
poddane zadnym dodatkowym procesom degradacyjnym. Jedyng swoista regula-
ryzacja bylto odrzucenie w obliczeniach najmniejszych wartosci osobliwych.

Przedstawione wyniki pozwalaja stwierdzi¢, ze uzyskane odwzorowania tomo-
graficzne moga by¢ wiernym obrazem geometrii badanego obszaru, umozliwiaja-
cym okreslenie jego lokalizacji w analizowanej przestrzeni. Wazny jest przy tym
prawidtowy dobor w obliczeniach warto$ci osobliwych, poniewaz nawet niewiel-
kie réznice tych warto$ci mogg mie¢ istotny wptyw na precyzje w odwzorowy-
waniu modelowanego obiektu.

Reasumujgc mozna stwierdzi¢, ze uzyskane wyniki wskazuja, ze przedstawiono
skuteczng i efektywna metode tworzenia odwzorowan badanych zjawisk w po-
staci ich wiernych obrazéw tomograficznych. Stworzone algorytmy obliczeniowe
pozwalajg na doktadne i w miarg szybkie zobrazowanie badanego obszaru w opar-
ciu o wizualizacje rozktadu lokalnych warto$ci wybranych parametrow akustycz-
nych w przestrzeni 2,5D lub 3D bez koniecznosci wstgpnego przyblizonego mo-
delowania geometrii analizowanego profilu w badanej przestrzeni.
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dzwigkowe;j.

classdef lab tomografi
SUNTITLED Summary of this class goes here
% Detailed explanation goes here

properties
1n=16 %$liczba nadajnikdéw
lo=15 %liczba odbiornikédéw
nc=9 %$liczba kolumn
nw=9 $liczba wierszy

NE=105;309:509;70979,9,9,9,7:5;,905,305,1.5,0,0,0,0]
Ny=[0,0,0,0,1.5,3.5,5.5,7.5,9,9,9,9,7.5,5.5,3.5,1.5]
lpix=81
ne %liczba pikseli
np %$liczba wezlow
lpr %$liczba promieni
X
y
W
nop
P
G
end
methods
function obj = lab tomografi

obj.ne=obj.nc*obj.nw;
obj.np=(obj.nc+l) * (obj.nw+l) ;
obj.lpr=obj.ln*obj.lo;
obj.W=zeros (120, obj.ne);
$generowanie x
for j=l:obj.nw+l
for i=1l:obj.nc+l
ii=i+(j-1)* (obj.nc+l);
obj.x(ii)=1i-1;
end
end
%generowanie y
for j=l:obj.nwtl
for i=1l:o0obj.nc+l

122












