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RESUMEN

Los principales objetivos de esta tesis doctoral son determinar la calidad de la composicion
espacial de imégenes ecograficas de mama adquiridas a lo largo de una circunferencia en
funcion de los parametros del sistema, y proponer un método de composicion sin distorsiones

debidas a la refraccion agua-tejido.

El contexto de este trabajo es el disefio de un tomdgrafo ultrasénico multimodal, que pretende
ser una herramienta alternativa en los programas de cribado de cancer de mama. Estos equipos
consisten en una camilla donde la paciente reposa en posicion decubito prono y se dispone de
una vasija de agua que alberga la mama a examinar. En su interior, se dispone de un anillo de
transductores que rodea a la mama. El anillo tiene la capacidad de desplazarse desde la superficie
hasta el fondo de la vasija para adquirir tomogramas o secciones a lo largo de toda la mama. En
particular, para la modalidad empleada en este trabajo, se adquieren imagenes ecograficas
convencionales o ultrasonicas en pulso-eco desde aperturas distribuidas regularmente en torno
al anillo. La composicién espacial de todas ellas da lugar a un tomograma de reflectividad que

se ha denominado composicion circular.

Una de las motivaciones para disefiar estos aparatos es afiadir a la capacidad de diagndstico de
la ecografia la automatizacion y repetitividad que los examenes, manuales, hoy por hoy no
proporcionan. De hecho, se estdn comercializando escaneres ultrasénicos que proporcionan

repetitividad y, por tanto, posibilidad de seguir la evolucion de las lesiones a lo largo del tiempo.

Sin embargo, los tomografos ultrasénicos, actualmente en desarrollo en multiples grupos de
investigacion como en el que se ha desarrollado este trabajo, proporcionaran mejoras sensibles.
En primer lugar, la intervencion humana se reducira al minimo. En segundo lugar, superaran los
estandares de calidad de la ecografia en aspectos que hoy la estan relegando a ser una
herramienta de Gltimo recurso en los programas de cribado. Estos son la resolucion espacial, el
contraste y la pérdida de calidad en general que se produce a medida que se profundiza en el

tejido debido a fendbmenos de absorcion y dispersion del haz ultrasénico.

En este contexto, se ha propuesto un modelo derivado de la simulaciéon en “onda pulsada”
empleada para caracterizar la ecografia convencional, que permitié demostrar la mejora de
resolucion espacial, su isotropia y la homogeneidad de la composicion circular. A la vez,
permitieron observar el efecto de la longitud de las aperturas empleadas y el radio del anillo de

transductores sobre estos pardmetros.

Por otra parte, la diferencia entre la velocidad de propagacién del ultrasonido entre el agua, que
actia como acoplante, y los tejidos de la mama, da lugar a distorsiones en la composicién

circular si no se corrigen las refracciones que tienen lugar en la interfaz agua-maniqui. Este



problema se ha solucionado con adquisiciones complementarias en transmision que dan lugar a
otra modalidad de imagen, los mapas de velocidad y atenuacion. Su obtencion exige el uso de
dispositivos adicionales (espejos, transductores) y métodos numéricos recursivos que exigen

gran capacidad de procesamiento.

En este sentido, se ha propuesto un método basado Unicamente en las imégenes ecograficas o
ultrasonicas en pulso-eco adquiridas, capaz de estimar la velocidad media de propagacion en el
interior de la mama, dato que se ha mostrado suficiente para obtener una imagen de calidad. La
obtencion se basa en dos pasos: El primero consiste en la correlacion cruzada de lineas de
barrido solapadas, adquiridas desde aperturas enfrentadas. El segundo aplica métodos de auto-

enfogue basados en métricas de nitidez de la composicion circular.

Por otra parte, se ha propuesto una caracterizacion de la interfaz global al contorno de la mama,
gue garantiza el calculo coherente de la refraccion incluso entre lineas de barrido de imagenes
ecogréaficas parciales adyacentes. Ademas, el ajuste global permite tener en cuenta la anatomia

de la mama, lo que confiere al proceso mayor robustez.

El trabajo finaliza con la verificacion experimental de los métodos propuestos. Para ello se ha
empleado el prototipo experimental de tomografo desarrollado en el grupo de investigacién que
ha permitido la realizacion de este trabajo. Se emple6 una aguja de acero para obtener
experimentalmente los resultados de resolucion espacial, sensibilidad y homogeneidad dados
por el modelo simplificado de composicion circular. Para mostrar la correccion del método de

composicién circular propuesto se emple6 un phantom de entrenamiento para biopsias.



ABSTRACT

This PhD. dissertation addresses the quality of the spatial composition of echographic images
acquired along a circumference, as a function of the imaging system parameters, and defines a

compounding method to avoid artefacts due to the refraction between water-tissue.

This work was developed as part of the design of a multimodal ultrasonic tomogprah, aimed to
provide an alternative for breast cancer screening. Such equipment will consist on a bed where
patients lie in face-down or prone position, while the breast to be examined is placed in a water
vessel. Inside the vessel, a transducer ring encircling the breast can be precisely driven, from
top to bottom, along the sagittal plane of the breast, to acquire tomograms or coronal plane
images. The modality considered in this work result from the spatial compounding of
conventional echographies or pulse-echo ultrasonic images, acquired from apertures placed
along the ring. The resulting tomogram is designated as circular composition.

One of the aims of designing ultrasonic tomographs is to provide automation and repeatability
to currently hand-made echographic examinations. In fact, several ultrasonic scanners currently

on the market provide repetitivity and therefore, the ability to monitor the evolutions of lesions.

However, ultrasonic tomographs currently under development in multiple research groups, as
the one presented in this work, provide significative additional enhancements. Firstly, human
intervention is reduced at a minimum. Secondly, echography quality standards, which currently
relegate this imaging technique to a secondary resource in breast cancer screening programs,
will be boosted. These are spatial resolution, contrast and the quality degradation with image
depth, due to ultrasonic beam propagation through tissues, where absorption and scattering

processes are observed.

In this context, a simulation model derived from the pulse-wave one used for conventional
echography, has been proposed. Thus, spatial resolution, its isotropy and homogeneity
improvements on circular composition images are anticipated. At the same time, simulations
have shown the effect of the aperture size and the radius of the transducer ring over these quality

parameters.

Moreover, the difference between speed of sound in coupling water and breast tissues yield into
non-negligible artefacts at the two-media interface on circular compositions, when refraction is
not considered. This problem is usually solved with alternative imaging modalities, such as
speed and attenuation maps, which demand complementary transmission acquisitions. To
achieve them, additional apparatus (mirrors, transducers) and recursive high-demanding

processing numeric methods are required.



To overcome these drawbacks, the mean value of speed of sound of imaged breast tissues is
estimated, employing the same pulse-echo acquisitions and echographic images used for the
final composition. This method can be decomposed in two phases: The first step is based on the
correlation of overlapped steering beams, acquired from opposed apertures. The second step
applies auto-focusing methods based on sharpness metrics of the circular composition. The
simplification of the heterogenous speed of sound into the mean value is sufficient for the

circular composition modality.

Additionally, the breast section perimeter has been fully described, guaranteeing coherent
refraction computation along the interface, even for steering beams from adjacent apertures.

This adjustment considers breast anatomy, thus achieving more robustness.

Finally, dissertation ends with the experimental verification of the proposed methods, by means
of the experimental prototype developed by the research group where this work was achieved.
A steel nail was used to obtain experimental measures of spatial resolution, homogeneity and
sensitivity, advanced by the simplified model of circular composition. The proposed method of

circular composition was demonstrated with a breast phantom for biopsy trials.
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Nomenclatura

NOMENCLATURA

D.1. VECTORES

Unidades

ap

pr = (Xfpx'ypr)

=

O; =(Xoi: Yoi)

ol

Pcra

-

Vi :(VxRi VyRi )
vRinc

Ve refr

Definicion / Descripcion

Vector de posicién de la apertura respecto al centro de
rotacion del array.

Vector de posicion del primer pixel de una fila.

Vector unitario normal a la superficie del array, que apunta
hacia el interior de la circunferencia de giro

Vector de posicién del punto inicial del rayo i-ésimo
respecto del centro de rotacion del array.

Vector desde el centro de la apertura al pixel de la rejilla de
reconstruccion

Vector de posicién de un pixel de la rejilla de reconstruccion
al centro de la imagen.

Vector desde el elemento i-ésimo al foco del haz ultrasénico

Vector desde el centro de la apertura al foco del haz
ultrasénico

Vector director de la fila de pixeles

Vector normal al rayo i-ésimo con sentido el del barrido de
la imagen de tipo B-Scan

Vector director del rayo i-ésimo de una imagen de tipo B-
Scan

Vector director del rayo incidente sobre la interfaz agua-
tejido

Vector director del rayo refractado sobre la interfaz agua-
tejido

Vector normal a la interfaz agua-tejido en el punto de
incidencia del rayo

Vector director de la recta tangente a la interfaz agua-tejido
en el punto de incidencia del rayo

Vector unitario en la direccion radial del sistema de
referencia del centro de la imagen



Nomenclatura XXI

D.2. ALFABETO GRIEGO

Unidades  Definicion / Descripcion

A Np/m Coeficiente de absorcion

B ° Desviacion angular de la apertura respecto a la direccion
radial

r ° Coordenada angular de la imagen

AH mm Separacion entre hilos del phantom de calibracion de
velocidad

Am Separacion entre muestras

Ar mm Resolucidn radial. Ancho del I6bulo principal de la PSFC en

la direccion radial del sistema de imagen

At mm Resolucidn tangencial. Ancho del 16bulo principal de la
PSFC en la direccion angular del sistema de imagen, en
unidades de longitud

AToF s Diferencia entre tiempos de vuelo a los hilos en el proceso
de calibracion de velocidad.

Az mm Resolucidn axial. Ancho del pulso ultrasénico a -6 dB

Ao, rad Resolucion lateral. Ancho del patron lateral del array a -6
dB

AB ° Intervalo angular entre barridos lineales adquiridos desde
una apertura fija

Ad ° Resolucidn angular. Ancho del I16bulo principal de la PSFC
en la direccion angular del sistema de imagen.

o¢ rad Resolucion del algoritmo de minimizacion en la variable
independiente.

E Excentricidad. Relacidn entre la resolucion radial y la
resolucidn tangencial.

H Factor de correlacion entre imagenes

(] 0 Coordenada angular respecto a la direccion normal a la
apertura.

0a 0 Angulo inicial de barrido de la imagen B

O 0 Angulo final de barrido de la imagen B

O ° Angulo de deflexion del haz ultrasénico.

0; ° Angulo de deflexion de la linea de barrido (A-Scan) j-ésima

Omax ° Angulo maximo de deflexion de los barridos lineales

adquiridos desde una apertura fija

0 ° Coordenada angular del pixel respecto a la direccién normal
p
de la apertura

Ki rad Angulo del rayo incidente respecto a la normal de la interfaz
agua-tejido (phantom)
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p

ERroi

&roi

do

01
¢inc_i

¢prox_i

®p

Unidades

rad

mm

rad

rad

mm

mm

rad

rad

rad/s

Definicion / Descripcion

Angulo del rayo refractado respecto a la normal de la
interfaz agua-tejido (phantom)

Longitud de la onda ultrasonica

Valor medio del speckle

Angulo de rotacion del vector radial empleado para hallar el
vector director de la linea de barrido

Angulo de rotacion del vector radial para obtener el vector
director de la linea de barrido i-ésima que parte de la
apertura.

Coordenada radial de la imagen
Coordenada radial del punto de incidencia del rayo i-ésimo

Distancia del origen al rayo i-ésimo. Ecuacion del rayo en
coordenadas polares

Ecuacion del rayo i-ésimo en coordenadas polares

Retardo de emisién del elemento i de la apertura, relativo al
proceso de focalizacion

Retardo de emision del elemento i de la apertura, relativo al
proceso de focalizacion

Fase de la onda ultrasonica
Posicién angular de la apertura en el radio de giro

Coordenada angular inicial de basqueda del minimo de la
funcion Hi(o)

Coordenada angular tal que signo(H (4,)) # signo(H (&,))

Coordenada angular del punto de incidencia del rayo i-
ésimo

Angulo de la direccion radial que une el origen con el rayo
i-6simo. Ecuacion del rayo en coordenadas polares.

Pulsacion de la onda ultrasénica
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D.3. ALFABETO LATINO
Unidades  Definicion / Descripcion

tE Tiempo de vuelo de ida para el elemento i. Tiempo de
propagacion de la onda acustica entre el elemento i y el foco

tR S Tiempo de vuelo de ida y vuelta para el elemento i. Suma del
tiempo de propagacion de la onda acustica emitida por el
elemento i y el foco, y la requerida por un eco generado en
esa posicion hasta ese mismo elemento.

(Xe,Ye) (mm,mm)  Coordenadas de la apertura respecto al centro de rotacién

(Xp,Yp) (mm,mm) Coordenadas de un pixel de la rejilla de reconstruccion,
referenciadas al centro de la apertura de adquisicion de la
imagen B

(Xr,YR) (mm,mm)  Coordenadas del reflector respecto al centro de la apertura en

la calibracion del radio de giro y el desajuste de la normal a
la apertura con la direccion radial.

A Amplitud maxima de la PSFC

A(t) Envolvente del pulso ultrasénico, modelado como una
funcién gaussiana

B Parametro dependiente del ancho de banda del transductor

B % Ancho de banda relativo a la frecuencia central del
transductor

C mm/us Velocidad de propagacién de la onda ultrasénica

Cagua mm/us Velocidad de propagacion en el medio acoplante (agua)

Ceil Funcion de redondeo hacia infinito

Ck Coeficientes del polinomio trigonométrico empleado para
parametrizar la interfaz agua-tejido (phantom).

CNR Relacion de contraste a ruido

Ctejido mm/us Velocidad media de propagacién en el tejido bioldgico /
phantom

cOi En la matriz que contiene el B-Scan, columna que contiene
las muestras correspondientes a la linea de barrido deflectada
un angulo 6;

D mm Tamario de la apertura

D Distancia entre elementos del array

dpi Proyeccion del pixel en el rayo i-ésimo

DR dB Rango dindmico de una imagen

dspi Proyeccion del pixel sobre el rayo i-ésimo

F(Xm,Ym) Funcién de intensidad de la imagen en la muestra (Xm,ym)

FA Factor de Array

Faren Funcion de foco o Métrica de nitidez de Brenner
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fe

Floor
Fwm

fri

Fren

FVarN

FWHM

G(9)

Gn

H(¢)
10
iXR
iXe
Ke

Ke

Kr
La, Ls

|ai(S)

|bi(S)

li(r)

Lm
Ipi(dS)

Unidades

mm

mm

mm

mm

mm

mm

mm

mm

Definicion / Descripcion

Relacion entre las velocidades de propagacion del agua y del
tejido (phantom)

Funcion de redondeo hacia cero

Longitud, en muestras, del filtro de media mévil empleado
en la deteccion de la interfaz

indice de la fila donde se encuentran las muestras a la
profundidad r; en la matriz que contiene el B-Scan

Funcion de foco o Métrica de nitidez de Tenenbaum

Funcion de foco o Métrica de nitidez de Varianza
Normalizada

Full Width at Half Maximum. Criterio segun el cual la
resolucion espacial se define como el ancho del lébulo
principal a la mitad del valor del maximo.

Zona muerta entre los elementos del array

Parametrizacion de la interfaz agua-tejido (phantom) en
coordenadas polares

Muestra n-ésima de la interfaz agua-tejido (phantom) para su
parametrizacién global

Altura del tridangulo formado por la composicion espacial de
barridos lineales adquiridos desde una apertura fija

Funcion de minimizacion para el célculo del punto de
incidencia en la interfaz.

Intensidad estimada de la imagen
indice de la muestra
indice de linea de barrido (A-Scan)

Coseno del angulo del rayo incidente con la normal a la
interfaz agua-tejido (phantom)

Distancia al primer pixel de la fila en la rejilla de
reconstruccion

Distancia al primer punto del rayo

Dimensiones del rectangulo que contiene al I6bulo principal
de la PSF

Polinomio de Lagrange de la muestra anterior a la proyeccion
del pixel en el rayo i-ésimo

Polinomio de Lagrange de la muestra posterior a la
proyeccion del pixel en el rayo i-ésimo

Polinomio de Lagrange de la muestra situada a una distancia
r; del transductor

Dimensiones de la rejilla local para el cbmputo de la PSF

Polinomio de Lagrange de la interpolacion del rayo i-ésimo
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XXV

ra
Mo
R, rc
Ry, It

li

Ru
Rw

S

Sai

Shi

SF
SNRs
TOF1, ToF»

T
1

o

Unidades

mm/mm

mm

mm

mm
mm
mm

mm

mm

mm

mm

mm

Hs

ns

ns

Definicion / Descripcion

Numero de B-Scans empleados en la composicion espacial
Pendiente de la recta tangente a la interfaz agua-tejido.
Matriz de rotacion

Numero de elementos de un array transductor

Pérdidas de propagacion y absorcion

Point Spread Function. Funcion de respuesta al impulso del
sistema de imagen de tipo B.

Funcion de respuesta al impulso del sistema de composicién
espacial de imagenes

Distancia de propagaciéon. Profundidad de la imagen
ecografica convencional o B-Scan

Rango inicial de muestreo de un B-Scan o imagen B
Rango final de muestreo de un B-Scan o imagen B
Radio de giro del array

Profundidad de foco

Profundidad de la muestra i-ésima de un A-Scan (linea de
barrido)

Profundidad de pixel (distancia entre el pixel y el centro de
la apertura)

Limite de campo cercano.

Distancia recorrida por el frente de ondas desde el instante t
=0.

Sensibilidad angular del array

Distancia de la muestra anterior a la proyeccién del pixel
sobre el rayo respecto del punto inicial

Distancia de la muestra posterior a la proyeccion del pixel
sobre el rayo respecto del punto inicial

Relacion sefial a ruido de speckle o ruido espacial

Tiempos de vuelo al hilo 1y 2 del phantom de calibracion de
la velocidad de propagacion en el acoplante (agua)

Tiempo

Tiempo de vuelo entre la apertura 1 y un dispersor.
Estimacion de la velocidad de propagacion mediante la
correlacion cruzada

Tiempo de vuelo entre la apertura 2 y un dispersor.
Estimacion de la velocidad de propagacion mediante la
correlacion cruzada.
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Unidades  Definicion / Descripcién

tsa ns Intervalo de muestreo en profundidad para cada linea de
barrido (A-Scan)

w mm Ancho de los elementos en el plano de elevacion,
perpendicular al de imagen

X(X,y) Imagen. Matriz de pixeles con un valor de intensidad
asociado a cada uno

X1 mm Distancia aparente entre la apertura de referencia y un
dispersor, segun el tiempo de vuelo dado por la apertura 1.
Estimacidn de la velocidad de propagacidon por la correlacion
cruzada

X2 mm Distancia aparente entre la apertura de referencia y un
dispersor, segln el tiempo de vuelo dado por la apertura 2.
Estimacidn de la velocidad de propagacion por la correlacion
cruzada

Xerror mm Diferencia entre las distancias medidas con los tiempos de
vuelo de las aperturas enfrentadas en la estimacion de la
velocidad de propagacion mediante la correlacion cruzada.

Xmax Intensidad méaxima de una imagen

Xmin Intensidad minima de una imagen



CAPITULO

PRIMERO

LA IMAGEN PARA EL DIAGNOSTICO DE
CANCER DE MAMA

La mamografia es la técnica de imagen estandar de los programas de cribado de cancer de mama.
A pesar de ser cuestionada por diversos colectivos [Gotzsche 13], es una herramienta que ha
demostrado su utilidad para el diagnostico precoz de la enfermedad. Sin embargo, en los Gltimos
afios, ha crecido el interés por técnicas ultrasénicas, que no utilizan radiacién ionizante. La clave
estd en sistemas automaticos de imagen ultrasbnica 3D, en contraste con la ecografia
convencional que proporciona imagenes 2D de forma manual. De este modo se aprovechan las
ventajas de los ultrasonidos frente a la mamografia (mayor especificidad, valido para mamas
radiograficamente densas, multimodalidad, imagen 3D) y se superan los inconvenientes de
carencia de registros repetibles, adquisicion por un radi6logo, tiempo de exploracién e imagen

global del érgano que presentan las técnicas manuales.

Esta Tesis se enmarca en los esfuerzos realizados por diversos grupos de investigacion para
obtener una alternativa al cribado estandar por rayos X (mamografia). En este primer capitulo
se detallan los condicionantes de la aplicacion, técnicas de cribado y estado del arte en cuanto a
sistemas automaticos y técnicas de imagen ultrasénica dirigidas a la deteccion precoz del cancer

de mama.

1.1 EL CANCER DE MAMA

El cancer de mama se encuentra entre los tumores malignos mas frecuentes y es la primera causa
de muerte prematura entre las mujeres de los paises desarrollados. En el afio 2008, fue el cancer
mas diagnosticado, representando el 23% de los canceres detectados y el 14% de las muertes

causadas por esta enfermedad [Jemal 11].

Las causas que provocan el cancer de mama (etiologia) son por ahora desconocidas y los
factores de riesgo conocidos no son modificables. La incidencia de la enfermedad esta
aumentando como consecuencia del envejecimiento de la poblacion [De Angelis 09]. La

menarquia precoz, menopausia tardia, tratamientos hormonales y la maternidad tardia son
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también factores de riesgo [Fisher 98]. La mayor incidencia se concentra en Europa occidental,
Ameérica del Norte, Australia y Nueva Zelanda, observandose un fuerte incremento en paises
como China o India [Kawamura 05], donde el historial personal y familiar es también un factor
de riesgo. Los casos con mayor concentracion de tejido radioldgicamente denso, de dificil
diagnostico por mamografia, son también proclives al cancer de mama [Ford 94] [Easton 97].

En una primera fase, las células cancerigenas se encuentran confinadas en los ductos o
conductos lactiferos (carcinoma ductal in situ, DCIS) y lobulillos (carcinoma lobulillar in situ,
LCIS). Los conductos lactiferos parten del pezon y se ramifican por el contorno de la mama
(Figura 1.1). A su vez, cada conducto se ramifica en lobulillos, formados por alveolos
encargados de segregar la leche y los ddctulos, que permiten verterla al ducto lactifero. El tejido
conjuntivo conecta los lobulos con el tejido adiposo que se encuentra en los espacios
interlobulares. Los ligamentos de Cooper estan formados por tejido conectivo y unen el tejido

subcutaneo con el interior.

Anatomia de la mama femenina
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Figura 1.1 Detalle de la anatomia de la mama. Fuente: http://www.cancer.gov

1.2 PROGRAMAS DE CRIBADO

Un programa de cribado de cancer de mama persigue la reducciéon de la mortalidad y la
agresividad del tratamiento en caso de que fuera necesario, mediante la deteccion precoz de la
enfermedad [Duffy 06]. Se aplica generalmente a toda una poblacion de mujeres asintomaticas

en un rango de edades especifico.

Los mejores resultados se obtienen cuando se detecta el cancer in situ, ya que puede ser

suficiente combinar la extraccion del tumor junto con tejido sano circundante (lumpectomia)
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con radioterapia, descartando soluciones méas dramaticas como la mastectomia [Soeteman 13].
La deteccion mediante técnicas no invasivas de imagen permite la localizacion precisa de las

lesiones, algo especialmente til para el tratamiento, biopsia o intervencion quirdrgica.

En la actualidad, existe controversia sobre la edad de comienzo del cribado, situandose entre los
40 [Lee 10] y los 50 afios [Tonelli 11]. La inmensa mayoria de las mujeres objeto del cribado
nunca desarrollara la enfermedad. Ademas, el posible sobrediagndstico y el coste que supone al
sistema de salud, han puesto en cuestion la conveniencia del actual programa de deteccion

precoz basado en mamografia [Gotzsche 13].

La mamografia es hoy la técnica de referencia para la deteccién precoz del cancer de mama.
Esta modalidad de imagen, basada en rayos X, tiene una efectividad demostrada en varios
trabajos y presenta minimos efectos adversos. La adquisicion la puede realizar un técnico de

manera agil, consiguiendo un elevado rendimiento a bajo coste.

Los mamdgrafos digitales han conseguido igualar en prestaciones a los de pelicula, con el
afiadido de solventar las limitaciones en rango dindmico y contraste [Chevalier 10]. La
digitalizacion permite, por otra parte, independizar la adquisicién, el almacenamiento y la
presentacién de imagenes. Asimismo, se pueden emplear técnicas destinadas a mejorar la
calidad de la imagen, como la tomosintesis, realce de contraste por sustraccion digital de
imagenes o imagen por contraste de fase [Niklason 98].

Una mamografia tiene una resolucion muy alta, equivalente a 50-100 pum. Proporciona una
sensibilidad o probabilidad de detectar cancer cuando existe entre el 85% y el 95%, y una
especificidad o probabilidad de obtener un resultado negativo cuando no existe cancer superior
al 90%. Sin embargo, al ser escasa la proporcion de la poblacién que padece la enfermedad (baja
prevalencia), el valor predictivo positivo es de un 5%-10%. Es decir, s6lo un pequefio porcentaje
de mujeres con diagnostico sospechoso de tener cancer realmente lo tendran. Ello hace necesario
el empleo de otras técnicas complementarias para confirmar el diagndstico, como son la imagen

por resonancia magnética (MRI), la ecografia y la biopsia.

La resonancia magnética es la técnica de imagen mas cara de las empleadas en el cribado de
cancer de mama. La ACR (American College of Radiology) recomienda esta técnica sélo para
mujeres con alto riesgo de padecer cancer. Ademas, a pesar de su alta sensibilidad, lesiones de
gran relevancia para la deteccién precoz como el DCIS, pueden apreciarse en la mamografia y

son indetectables en la resonancia magnética.

Se ha demostrado en multiples estudios la eficacia de los programas de deteccion precoz, que
han medido la reduccién de la mortalidad en un 20-30% [Smith 04]. No obstante, se estima que,

por cada 2000 mujeres diagnosticadas por mamografia, una salvara la vida; en cambio, 10
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mujeres serén tratadas a pesar de no haber desarrollado la enfermedad (sobrediagndstico),
mientras que a 200 de ellas se las volvera a llamar para un segundo examen sin necesidad (falso
positivo), con la consiguiente tension psicolégica y costes afiadidos para el sistema de salud
[Gotzche 13].

En resumen, aunque los actuales programas de cribado por mamografia es la técnica estandar
de cribado para esta enfermedad, todavia presenta problemas y limitaciones que han generado
una cierta controversia respecto a su utilidad, llegando incluso a ser cuestionada (informe
Cochrane, [Gotzche 13]).

1.3 LA ECOGRAFIA CONVENCIONAL.

En los programas de cribado de cancer de mama, la mamografia es la Gnica técnica de eficacia
probada. La ecografia se emplea mayoritariamente para la evaluacion de lesiones, el guiado de
biopsias y en el seguimiento de las lesiones durante el tratamiento neoadyuvante!. Sin embargo,
en algunos casos, como los de mama densa, la mamografia no da la selectividad y sensibilidad
esperables, por lo que cobra sentido el empleo de la ecografia para la deteccion de lesiones. En
cualquier caso, la ecografia es capaz de describir y caracterizar la mayoria de las lesiones
localizadas previamente en la mamografia. De hecho, existe una clasificacion paralela a la de
las lesiones detectadas en la mamografia (BI-RADS), especifico para la ecografia (BI-RADS-
ecografia [Mendelson 13]).

La ecografia se basa en la técnica de pulso-eco. Valiéndose del efecto piezoeléctrico del
transductor, se emite un pulso ultrasénico y se reciben los ecos producidos por los cambios de
impedancia acustica del medio que se corresponden a variaciones de densidad y/o velocidad en
los tejidos. Si se conoce la velocidad del medio, puede establecerse una correspondencia entre
la profundidad o distancia al transductor y el tiempo en el que se registran los ecos (tiempo de

vuelo, en ida y vuelta desde el transductor hasta el reflector).

Los ecografos emplean varios cristales piezoeléctricos dispuestos, por lo general, en un array
lineal 1D. A diferencia del mono-elemento, que genera un haz ultrasénico fijo, definido por su
geometria y su respuesta en frecuencia, un array permite deflectar y focalizar (enfocar) el haz,

mediante el control electronico del instante de excitacion individual de los elementos y de los

! Quimioterapia administrada antes de la cirugia.
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retardos aplicados a las sefiales de eco recibidas por cada elemento. Los arrays 1D realizan el
enfoque en el plano de azimut o de imagen (xz de la Figura 1.2).

La imagen ecogréfica convencional 2D se obtiene al realizar un barrido lineal o angular del haz.
En el primer caso, se utiliza un subconjunto de elementos que se utiliza para obtener una Unica
linea, desplazédndose a lo largo de la apertura para generar las restantes lineas de la imagen. En
el barrido angular, se modifican los retardos aplicados en emisidn y recepcién para producir
haces deflectados que cubren un sector circular. Estos procesos se hacen en tiempo real,
permitiendo visualizar el movimiento de los 6rganos y responder instantdneamente a la accion
del operador sobre el transductor. Ademas, la ganancia de cada elemento puede controlarse para

optimizar las caracteristicas de radiacion del array (apodizacion).

La Figura 1.2 muestra la geometria de un array 1D. El foco F programado por los retardos de
enfoque se sitla en las coordenadas polares (R, &) con origen en el centro del array. En el foco,

el haz es mas estrecho e intenso.

Un array 1D tiene N elementos (N = 8 en la Figura 1.2), a intervalos d distribuidos regularmente
a lo largo del eje x, siendo la apertura total D = N d. La anchura de los elementos (W) es, por lo
general, W >> d. Ademas, los arrays para aplicaciones médicas suelen estar focalizados en esta

direccion (elevacion) mediante una lente acustica o cerdmicas curvadas.

Figura 1.2. Representacion de un array lineal 1D. Definiciones geométricas.

La capacidad de focalizacion se extiende desde las proximidades del array hasta el limite de

campo cercano del array o apertura, definido por [Kino 87]

2
R—D

Tk (1.1)

siendo A la longitud de onda en el medio de propagacion. La emision de los elementos se puede

considerar omnidireccional en el plano xz (por ser pequefios en la direccion x), mientras que la
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mayor anchura de los elementos en la direccion y mantiene el haz colimado en el plano yz hasta

2

una distancia W .
42

De los diversos métodos de focalizacion desarrollados, la ecografia médica emplea
normalmente la técnica de phased-array y barrido sectorial para generar la imagen utilizando

los N elementos del array tanto en emision como en recepcion.

En emision se conforma un haz deflectado en la direccion 6; con un foco a profundidad Rr. En
recepcion, se compensan las diferencias en los tiempos de llegada a los elementos del array de
los ecos provenientes desde cada foco en la direcciéon 6 (enfoque dinamico). El conjunto de
muestras resultantes da lugar a una traza (A-Scan) para cada direccién considerada. EI A-Scan
es una representacion en amplitud (de ahi el nombre A-Scan) de la reflectividad del medio en la

direccidn &, en funcion del tiempo de vuelo t, relacionado con la profundidad r a través de la
velocidad del sonido ¢ (t = Z—Cr), donde el factor 2 tiene en cuenta el tiempo de vuelo en ida y

vuelta propio de la técnica pulso-eco.

En la denominada “imagen sectorial”, el barrido se lleva a cabo cambiando la direccién de
propagacion 6 entre disparos y manteniendo constante la apertura activa. Por su parte, en un
“barrido lineal”, se emplea una subapertura de M < N elementos que obtienen un Unico A-Scan
en direccion 6. El resto de lineas paralelas se obtiene desplazando esta sub-apertura sobre el
total de elementos del array. La imagen de tipo B o B-Scan resulta de la agrupacion de A-Scans

contiguos.
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Sefiales de
Sefiales de Excitacion
Excitacion ;
A Frente de —' e
i > A
,-1 — L-..,
: Propagacion —I‘“L_

Retardos .
/ Retardos

Figura 1.3 Explicacion intuitiva de la deflexion en la direccion 65 (izquierda) y la focalizacion
(derecha), mediante el retardo de la sefiales de excitacion de los elementos (principio de
Huygens).

La deflexion del haz ultrasénico se realiza manipulando los retardos en la sefial de excitacion
de cada elemento del array, como se muestra en la Figura 1.3. De esta manera se consigue que
la interferencia de las ondas generadas por cada elemento, consideradas omnidireccionales en
el plano de imagen, cree un frente de ondas que se propague en la direccion deseada.
Analogamente, el haz ultrasénico puede focalizarse en cualquier punto del campo cercano. Para
ello se retrasa la sefial de excitacidn de cada elemento, a fin de que los frentes de onda interfieran
constructivamente en el foco, incrementando la presion acUstica por un factor N. Mientras que
en ese punto se conseguira la intensidad maxima, en el resto de los puntos la intensidad sera

menor.

El conjunto de los retardos aplicados a los elementos del array a fin de conseguir la deflexion y
la focalizacion del haz se denomina ley focal en emision. La Figura 1.4 derecha muestra la

geometria para el calculo de los retardos, para un array lineal y un foco F situado en la
coordenada polar (Rs, 6r), donde I y T; son los vectores hasta el foco, desde el elemento i y

desde el origen de coordenadas O(0,0), respectivamente.

El tiempo de vuelo desde la emision por el elemento X; en la coordenada cartesiana (i, 0) hasta

el foco en la posicion (R, &) es:

e {)

tF =

O |+

\/Rf+xf—2foi siné, (1.2)

o |
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L E . E , +E
El retardo en emision 7; se elige de manera que lasuma 7; + 1" sea constante para todos los

elementos del array. Asi se consigue que los frentes de onda lleguen en fase al foco. Tomando
como origen de tiempos la emisién desde el punto O(0,0) se obtiene:

T = L ;ri = (1:(Rf —\/Rf +x7 — 2R, sin 6, ) (1.3)

I
En un Gnico disparo, s6lo se puede generar un foco de emision. Para no perder calidad en la
imagen, en ecografia médica se realizan varios disparos para situar el foco de emision a distintas
profundidades. Los A-Scans resultantes se combinan para mantener la resolucién espacial y el

rango dinamico.

Retardos ;yp)

@ Reflector

\ Frente de Ondas

(ecos)

Stk

4

Figura 1.4 Conformador de retardo y suma (izquierda) y Geometria empleada para el calculo
de las leyes focales (derecha)

La focalizacion en recepcion realiza la suma coherente de las sefiales recibidas por los
elementos, esto es, una suma en la que sélo participan sefiales procedentes del foco. Para ello,
el conformador retarda las sefiales recibidas, compensando las diferencias en los tiempos de
llegada del eco desde el foco a cada elemento, para alinearlas en el tiempo y sumarlas
coherentemente (conformador de retardo y suma). La salida refuerza las sefiales procedentes del

foco frente al ruido o a otros ecos que no provengan del foco (Figura 1.4 dcha.).

Asi, las sefiales si(t), denominadas datos de apertura, son el resultado de la operacion de
conformado expuesto: a la sefial recibida por el elemento i, ri(t) se le aplica un retardo z;, que
compensa las diferencias entre los tiempos de vuelo comprendidos entre el foco F y cada

elementoi.
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s(t)=r(t-7) (L4)

La salida del conformador es el resultado de la operacion de retardo y suma:

S(0)-350)-Yrlt-7) @9

El célculo de los retardos 7 es andlogo a los de la ley focal en emision. Suponiendo la geometria
de la dcha. y tomando como origen de tiempos el centro del array, el tiempo de ida y vuelta al
elemento i es:

il +Ie

[N

tR =

:—(R +./RZ +x*—2R,x sin@ ) (1.6)
c c f \/ f i f N f
Nuevamente, debe tomarse un valor de la suma z° + tiR que sea el mismo para todos los

elementos del array. Si se hace coincidir la suma con el tiempo de ida y vuelta del reflector al

centro del array se tiene:

N

7 t* = 1(R, —[R; + X7 = 2R, x;sin ef) (1.7)

c c
Analogamente, se define como ley focal en recepcion al conjunto de retardos % .

Sin embargo, hay una diferencia sustancial entre la emisién y la recepcion: Mientras que en
emision solo se puede generar un foco por disparo, en recepcion el foco puede seguir al frente
de ondas en su propagacion, técnica que se denomina de focalizacion dinamica. Teniendo en

cuenta que la posicién del frente de ondas es

R, =ct (1.8)

puede calcularse el retardo para cada elemento i en funcion del tiempo, y del &ngulo de deflexion
Or.

2Xx.sin@ 2
riR(t):t—\/tz—'—ft+X—' (1.9)

En la préctica, la variacion de los retardos se discretiza en los conformadores digitales. En el

caso optimo, se crea un foco en cada muestra adquirida. La focalizacién dindmica proporciona
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mejor resolucién espacial y contraste, ademéas de una mejor relacion sefial a ruido con respecto

a los sistemas que operan con un Unico foco en recepcidn (foco fijo).

Idealmente, la Unica fuente de sonido es el transductor, la velocidad del sonido es constante en
el area de la imagen, y el haz se propaga en linea recta. De ser asi, la calidad de la imagen de un
ecégrafo vendria dada Unicamente por el patron de radiacién del array, suponiendo que la
electronica no la deteriora. Sin embargo, los tejidos bioldgicos son heterogéneos y tienen unas
propiedades acusticas cambiantes, no sélo entre sujetos, sino en el tiempo para un mismo
individuo. Por ello, es imposible conocer a priori la velocidad de propagacién del sonido por
los tejidos con la suficiente precisién como para evitar artefactos y errores en el posicionamiento
de los reflectores en el plano de imagen. Los ecografos suponen velocidad nominal constante y
las variaciones encontradas en la propagacion producen las llamadas aberraciones de fase.
Ademas, pueden aparecer multiples ecos (reverberaciones internas), fenémenos de refraccion y
difraccion, y se produce una atenuacion inherente a la propagacion por absorcién y dispersion
(scattering). Como resultado, la focalizacion es imperfecta, y se generan artefactos en la imagen
ecogréfica, entre los cuales destacan [Hindi 13]:

e Reverberaciones. Se producen entre dos reflectores especulares a lo largo de la
direccion axial o de propagacion. Por tanto, depende de la direccién de propagacion.

e Cola de cometa. Se origina por dos reflectores especulares muy préximos entre si. La
reverberacion formada entre ellos da lugar a una serie de ecos que se van atenuando con
el tiempo (profundidad de la imagen).

e Sombras. Se genera una banda anecoica detrds de una region que presenta una alta
reflectividad, enmascarando los ecos generados por estructuras posteriores. Se debe a
la presencia de tumores densos y calcificaciones.

e Reforzamiento posterior. Cuando el ultrasonido atraviesa embolsamientos de liquido,
estos apenas atentan la sefial. Como resultado, los ecos posteriores se sobre-amplifican.

e Artefactos de refraccion. La refraccion, o cambio de direccion de propagacion del haz,
se origina en las interfaces de tejidos con diferente velocidad del sonido. En el tejido
adiposo en general la velocidad media tipica es de 1450 m/s [Azhari 10], mientras que
en tejido blando humano es de 1540 m/s. Puesto que los ecdgrafos no tienen en cuenta
estos cambios de direccion, los reflectores se representan en la pantalla en posiciones
gue no se corresponden con la realidad. Las estructuras pueden por tanto aparecer
desplazadas o incluso duplicadas.

e Sombra por refraccion. Aparece sobre todo en las cercanias de quistes, donde la interfaz
curva refracta la onda ultrasonica incidente y la de retorno. En el proceso de refraccion,

se produce una pérdida por reflexion en la interfaz que se afiade a la de atenuacion en



1.3 La Ecografia convencional. 11

el tejido. Como resultado, el area que rodea a las paredes laterales del quiste puede
aparecer sombreada.

e Error en la estimacion de la velocidad de propagacion (aberraciones de fase). Los
ecdgrafos convencionales calculan las leyes focales suponiendo una velocidad uniforme
del tejido de 1540 m/s. Sin embargo, la velocidad del sonido oscila entre los 1420 o
1430 m/s del tejido adiposo en la mama [Duck 90] y los 1600 m/s del musculo. El error
en las leyes focales provoca pérdidas de resolucion espacial y e imprecisiones en el
posicionamiento de las estructuras en la imagen.

e El ruido estructural (o speckle) que se debe a la combinacion de ecos no resolubles que
producen multitud de reflectores de tamario inferior a la longitud de onda en el tejido.
Estos ecos dan lugar a un patron de interferencia que forma la textura granular tipica de
las imagenes ecograficas [Buckhardt 78]. En el caso de la mama, el speckle puede
enmascarar la presencia de microcalcificaciones, por lo que son importantes técnicas

para su cancelacion o reduccion.

A pesar de que algunos artefactos, como las sombras, pueden utilizarse para el diagnéstico de
tumores, sus efectos son por lo general no deseados. Para minimizar los efectos del speckle y
artefactos debidos a la direccion de insonificacién, ciertos ecdgrafos realizan la composicion
espacial de varios barridos lineales que se diferencian Unicamente en el angulo de deflexion
(Figura 1.5). Con esto se consiguen distintas perspectivas del area a examinar. Promediando las
imagenes adquiridas se reduce la variabilidad de la textura y el speckle [Entrekin 99], [Wilhelm
04].
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Figura 1.5 Composicién espacial de imagenes ecograficas: Consiste en el promediado de
barridos lineales con distintos angulos de deflexion.

La ecografia de la mama exige una elevada resolucion espacial y un buen contraste. Los
transductores empleados son generalmente arrays lineales de frecuencias elevadas (7-12 MHz)
llegando incluso a los 18 MHz. La resolucion axial (en la direccion de propagacion) mejora con
transductores de alta frecluencia y técnicas como la imagen armonica. La composicion espacial
permite mejorar la vision del contorno de los nédulos. Por dltimo, y no menos importante, la
ecografia permite combinar la imagen convencional con otras modalidades, como el Doppler
(que visualiza la velocidad de la sangre y, por tanto, la vascularizaciéon de los tejidos) o la
elastografia (que obtiene imagenes de larigidez de los tejidos). Todas estas modalidades pueden
obtenerse con las mismas técnicas ecograficas, que proporcionan una mejor sensibilidad y
selectividad del examen. Asimismo, se ha propuesto una metodologia de examen manual, la
ecografia ductal o radial, que permite detectar tumores cancerigenos en su primera fase de

desarrollo con relativa seguridad, si bien con un elevado tiempo de exploracién [Teboul 10].

En resumen, la ecografia de la mama es una herramienta complementaria al cribado por
mamografia dado que depende de la experiencia del operador, puede no detectar las lesiones

mas pequefias y no proporciona registros repetibles para un seguimiento historico.

1.4 TECNICAS ULTRASONICAS PARA EL CRIBADO DE CANCER DE MAMA

La ecografia se emplea habitualmente como herramienta auxiliar a la mamografia. Los
ecografos actuales ofrecen distintas modalidades de imagen, lo que permite una buena
caracterizacion de las lesiones. La ecografia, a diferencia de la mamografia, permite observar la
lesion desde mdltiples planos para evaluar la estructura interna, orientacion, morfologia y

margenes. Ademas, la ecografia muestra el mismo buen comportamiento tanto en mama grasa
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como en mama radiolégicamente densa (con mayor proporcion de tejido fibroglandular) lo que
permite descubrir lesiones ocultas en la mamografia. Requiere un radidlogo cualificado que

correlacione los hallazgos clinicos en la mamografia con los de la ecografia [Martin 10].

En la actualidad, la ecografia no se recomienda como técnica preferente de cribado dado que
presenta tres grandes inconvenientes. Por un lado, las microcalcificaciones, sintoma
habitualmente asociado a la enfermedad, son dificiles de detectar debido a la menor resolucion
espacial y al ruido estructural (speckle). Por otra parte, la ecografia debe realizarse manualmente
por un radi6logo experto en patologias mamarias, requiriendo gran tiempo y destreza para el
examen. Finalmente, con la préactica ecografica actual es dificil disponer de registros historicos

espacialmente equivalentes para realizar un seguimiento periodico.

En los Gltimos afos se han propuesto diferentes tecnologias para facilitar el diagndstico del
cancer de mama por ultrasonidos, tratando de superar los inconvenientes citados. En los

siguientes apartados se hace una resefia de las alternativas propuestas.

1.5 RESENA HISTORICA DE LA IMAGEN POR ULTRASONIDOS APLICADA A LA MAMA

En 1951, Wild y Neal [Wild 51] disefiaron un rudimentario equipo de alta frecuencia (15 MHz)
con el que fueron capaces de visualizar A-Scans (trazas en un osciloscopio de las sefiales de eco
recibidas por un transductor). Con estos equipos se consiguié medir la impedancia acustica del
tejido mamario sano. A partir de este valor se consigui6 caracterizar actsticamente un tumor

benigno y otro maligno.

El siguiente trabajo, desarrollado principalmente por Wild y Reid [Wild 52], se obtuvieron las
primeras imagenes de mama (ver Figura 1.6), que permitieron caracterizar 21 tumores. Las
imagenes B-Scan se componen de multiples lineas A-Scan adyacentes en las que la amplitud se
representa por el brillo en la pantalla (de ahi el nombre B-Scan, B=Bright) y la profundidad por
la escala de tiempo. En [Howry 54] se consiguen imagenes de tipo B-Scan de mayor calidad con
transductores focalizados de menor frecuencia Finalmente, [Wild 54] presenta los primeros

resultados clinicos.

Estos resultados alientan el desarrollo de los equipos de imagen ultrasénica en la década de los
60. En [DeLand 69], se presenta un sistema con 5 cristales transductores, uno como emisor y
cuatro como receptores. Se hacia el examen de una mama por vez con la paciente en decubito
supino (boca arriba) y se utilizaba una capa de agua como acoplante, lo que permitia hacer

imagen del contorno de la piel sin deformaciones.
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Figura 1.6 A la izquierda, el primer transductor destinado a caracterizar masas de la mama,
disefiado por Wild en 1951. A la derecha, el Dr. Wild emplea la segunda version, que data de

1952, en la primera aplicacion en tiempo real de imagen ultrasénica. [Dempsey 04].

En 1959 se funda en Australia el Ultrasonics Institute. Aunque los primeros trabajos se
orientaron hacia la obstetricia, pronto se diversifican hacia otras aplicaciones como la imagen
de mama. Entre 1961 y 1966 se presentan los primeros resultados con equipos ultrasénicos
(ecoscopios). Se consiguen progresos en el disefio y fabricacion de transductores, disefio de

escaneres ultrasonicos e identificacion de artefactos en la imagen.

En 1966 presentan un primer sistema ultrasénico para mama que obtiene una imagen B mediante
la composicién de A-Scans adquiridos con barridos lineales o sectoriales, con la paciente en
posicidn decubito supino. El transductor se mantenia dentro de una bolsa con agua, método que
presentaba problemas de acoplamiento por las burbujas de aire que se formaban entre la bolsa
y la piel. Haciendo el fondo la bolsa con un material adhesivo con dos agujeros (Figura 1.7)
tampoco consigui6 resolver los problemas. La solucién fue colocar a la paciente en posicién
decubito prono (boca abajo), de manera que las mamas pendiesen en una cuba de agua donde
se ubico el transductor, de 4 MHz, con una resolucion lateral de 2mm.

Figura 1.7 Evolucion del primer escaner ultrasonico de mama desarrollado por el
Ultrasonics Institute de Australia.

Hasta la década de los 70 la imagen era binaria, distinguiendo Unicamente entre presencia y

ausencia de eco. Al introducir la escala de grises se pudo identificar las distintas estructuras
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bioldgicas en la mama (ligamentos, ductos, masas, etc.) y, sobre todo, clasificar los quistes por
la presencia o no de sefiales de eco en su interior [Jellins 77].

En 1974 sale al mercado el sistema Octoson (Figura 1.8). Este equipo estaba orientado hacia la
obstetricia, aunque también permitia obtener una imagen completa de la mama. La paciente se
situaba sobre una camilla, en posicién decubito prono con las mamas suspendidas libremente en
un tanque de agua. En su base, se situaban 8 transductores. Cada uno de ellos funcionaba de
manera independiente, como emisor y receptor. Al disponer de multiples transductores, se
podian acortar los tiempos de adquisicion y minimizar los artefactos por el movimiento del
paciente. Para la mama, lo usual era componer imagenes con conjuntos de 3 o 4 transductores.
Normalmente se tomaban imagenes en los planos transversal y sagital, a incrementos de 2y 5
mm. El equipo permitia recubrir el tanque con una pelicula de polietileno y hacer imagen con
las mamas comprimidas. Debido a los artefactos causados por las reverberaciones del sonido en
la cuba, a veces Unicamente se podian tomar imagenes con uno o dos transductores. Este equipo
podia obtener un B-Scan de 500 lineas en 4 segundos. Entre 1977 y 1982 se vendieron cerca de
200 unidades [ASUM].

Figura 1.8 Izquierda. Vista general de Octoson, comercializado por Ausonics entre 1977 y
1982. Derecha, perspectiva de la apertura de transductores anulares.

De manera alternativa, el equipo dirigido por Elizabeth Kelly-Fry en la Universidad de Indiana
avanza hacia un escaner ultrasonico especifico para la mama. De hecho, son los primeros en
emplear la imagen ultrasénica en mujeres asintomaticas para la deteccion precoz del cancer. El
escaner, comercializado por Labsonics, consistia en un Unico transductor acoplado mediante
una bolsa de agua que se situaba presionando sobre la mama de la paciente en decubito supino
(Figura 1.9). La bolsa de agua transparente permitia colocar el transductor para tener un buen
angulo de incidencia u orientarlo hacia lesiones palpables. El conjunto sustentado por un brazo
mecénico permitia una rotacion de 360° para obtener imagen en cualquier plano (transversal,
sagital, radial...). Contaba con transductores de 2, 4 y 7.5 MHz, con los que se generaban

imagenes estaticas de tipo B.
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Sin embargo, las prestaciones de la mamografia, cuya utilizacion se generaliza definitivamente
en la década de 1970 tras la comercializacion del equipo desarrollado por Gros en 1965, superan
a las que pueden ofrecer los equipos ultrasonicos para la mama en aquel momento. Los
ultrasonidos quedan desde entonces relegados a ser una técnica auxiliar o complementaria de la

mamografia y a la deteccion en mama radioldgicamente densa.

Ademas, los ecografos de mano, menos aparatosos, comenzaron a ofrecer mejores resultados
gue los escaneres automatizados. La mas reciente digitalizacién de los equipos y la fabricacion
de transductores multielemento (arrays) facilitdé el desarrollo de técnicas de focalizacion y
deflexion electrdnica del haz (phased-array), composicion espacial de imagenes en tiempo real,
focalizacion dindmica en recepcion (enfoque a todas las profundidades) y el empleo de varios
focos en emisidn. Ademas, permitid fusionar diferentes modalidades, como imagen arménica y
de efecto Doppler. Como consecuencia, los ecografos manuales se impusieron como la segunda
herramienta a utilizar en los programas de cribado y deteccion temprana, siendo su mayor
limitacién el hecho de no producir registros repetibles al tratarse de una técnica de aplicacion

manual.

. d

Figura 1.9 Modelo comercializado por Labsonics, desarrollado en la Universidad de Indiana
por la Dra. Kelly-Fry.

1.6 ESTADO ACTUAL DE LOS ULTRASONIDOS EN EL DIAGNOSTICO DE CANCER DE MAMA

A partir del afio 2000 se renueva el interés por los equipos de ultrasonidos automatizados, tanto
por las crecientes criticas al cribado masivo mediante mamografia, como por las limitaciones de

los ecografos de mano para asistir al cribado estandar.

Durante estos Ultimos afios, los avances en computacion y en transductores han permitido
ofrecer aparatos automatizados con ventajas sobre los ecografos manuales convencionales.
Estos nuevos equipos pueden generar una imagen volumétrica completa de la mama, no
requieren de gran entrenamiento y ofrecen una elevada repetitividad, lo que permite obtener una

mejor documentacion de las lesiones y su seguimiento. Estas caracteristicas han hecho
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replantear el cribado por ultrasonidos como técnica alternativa o, al menos, complementaria a

la mamografia.

Cabe distinguir entre escaneres de mama basados en ultrasonidos por la técnica pulso-eco (la
usual en los ecégrafos manuales) y los tomografos ultrasonicos para la mama. Estos Gltimos
forman iméagenes de un plano transversal de la mama mediante transductores ubicados en
posiciones opuestas, uno emisor y otro receptor, aplicando algoritmos de reconstruccion

analogos a los del TAC (Tomografia Axial Computarizada) por rayos X.

La disposicion de los transductores permite obtener iméagenes con caracteristicas homogéneas
en toda su extensién. La imagen volumétrica se obtiene por lo general mediante la composicion
de maltiples rodajas o tomogramas obtenidos uniformemente a lo largo de un eje transversal.
Como excepcion, el aparato propuesto en [Ruiter 12] es capaz de generar directamente una
imagen volumétrica de la mama con caracteristicas uniformes en las tres dimensiones. En
general, estos sistemas se encuentran en estado de prototipos, excepto el desarrollado en [Duric

13] que ha sido comercializado.

En el desarrollo de la imagen ultrasonica automatizada, Japén ha tenido un papel relevante. En
este pais se conjugan varios hechos que justifican tal esfuerzo. Al envejecimiento de la
poblacion se une la mayor propension a presentar mama densa en las mujeres asiaticas [Hirooka
09], junto con un repunte en la incidencia del cancer de mama en los Gltimos afios. En el afio
1971 se desarrolla el primer prototipo en el mundo capaz de generar imagen en tiempo real a
partir de un array lineal [Woo 08]. En la actualidad, diversos estudios intentan demostrar la
eficacia de la combinacion de la mamografia con los ultrasonidos frente a un Uinico examen con
mamografia en los programas de cribado. El gobierno de Jap6n financia el programa J-START
(Japan Strategic Anti-cancer Randomized Trial) para presentar evidencias a este respecto. El

programa comenzé en 2007 y tiene prevista su finalizacion en 2017 [Ohuchi 11].

1.7 ESCANERES ULTRASONICOS DE MAMA.

Los ecografos convencionales de mano presentan una elevada dependencia del operador, lo que
los hace inviables para operaciones de cribado. Actualmente su uso se limita a la evaluacién de
posibles lesiones detectadas previamente en la mamografia. Desgraciadamente, la mamografia,
aunque valida, presenta unos resultados limitados cuando la mama tiene una concentracion de
tejido fibroglandular elevada (mama densa). En estos casos, entre un 33% y un 47% de los
tumores pueden quedar ocultos. La deteccion de estos tumores con ultrasonidos requiere un

elevado tiempo, la evaluacion de las posibles lesiones debe hacerse in situ (esto es, por un
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radidlogo experto) y las imagenes son dificilmente reproducibles. El seguimiento sistematico
con iméagenes repetitivas de la enfermedad es, por tanto, dificil.

Los escéneres ultrasonicos de mama tienen como objetivo automatizar el proceso, teniendo
siempre presente que la mamografia es la herramienta preferente de cribado. La independencia
del operador permite en primer lugar la repetitividad de las imagenes. Ademas, mediante
técnicas de procesamiento de iméagenes se pueden combinar las distintas adquisiciones 2D para
generar una imagen volumétrica 3D. De esta manera, se consigue solventar otro inconveniente
de la ecografia convencional: conseguir una perspectiva global de la mama y ubicar con
precisién las lesiones para planificar biopsias e intervenciones quirdrgicas. El procesamiento se
completa con técnicas destinadas a mejorar la calidad de la imagen y al diagnéstico asistido.
Los resultados se almacenan y transfieren siguiendo los estandares tipicos de imagen médica

(DICOM, HL7 6 PACS) que pueden ser facilmente compartidos por distintos servicios.

La bibliografia clasifica los distintos equipos actualmente disponibles en funcion de la posicion
(Figura 1.10) que debe adoptar la paciente durante el examen. Estas son el decubito prono
(paciente tendido boca abajo) y el decubito supino (paciente tendido boca arriba). Los primeros
aparatos que automatizaron la imagen ultrasonica optaron por la posicion decubito prono, como
Octoson (Ausonics, Australia) o SMV-120 (Technicare, EE. UU). La posicion decutbito supino
se emple6 en el Automated Tomographic US Scanner (Labsonics, EE. UU). Esta aproximacién
se ha seguido empleando mayoritariamente, aunque las apariciones mas recientes han vuelto a

la posicién decubito prono.
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Figura 1.10 (1zqg.) Posiciones anatdmicas decubito supino (boca arriba) y decubito prono

(boca abajo). (Dcha.) Planos anatémicos

Se han realizado multiples estudios para demostrar la utilidad de estos aparatos en el cribado de
cancer de mama, como método complementario a la mamografia, especialmente en mujeres con
mama densa. En [Giuliano 13] se ha comparado un cribado realizado con mamografia con otro
que suma a esta imagen la del escaner ultrasénico de mama. Unicamente se consideraron
pacientes de mama densa. La sensibilidad pasa del 76 al 98%, y la especificidad del 98% al
99,7%. General Electric ha estimado que la mejora en la deteccion de lesiones sobre la
mamografia es del 35.7% [FDA 12]. Por su parte, Japon estd realizando un programa de
seguimiento aleatorio a gran escala para verificar la validez de los escaneres ultrasénicos de
mama en los programas de cribado (J-Start, Japan Strategic Anti-cancer Randomized Trial). Los
siguientes apartados describen diferentes aproximaciones seguidas en lo que constituye el estado
del arte actual.
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1.7.1 ASU-1004. Aloka, Tokio, Japon

El escaner ultrasonico de mama ASU-1004 se encuentra Unicamente disponible en Japon.
Consta de un tanque de agua con un array ultrasnico y mecéanica para su posicionamiento. La
paciente se inclina sobre el tanque, cubierto en su parte superior por una membrana que
comprime la mama (Figura 1.11). Un array lineal, de 6 cm de longitud y un ancho de banda de
5 a 10 MHz, hace 3 barridos solapados 1cm entre si en una extension de 16 cm. Adquiere un
total de 84 iméagenes a intervalos de 2 mm, cada una de ellas obtenida con 3 disparos con el foco
a distinta profundidad. Durante la composicion se emplean técnicas que compensan las
desviaciones entre adquisiciones, debidas a movimientos de la paciente o a los latidos del
corazon. Cada imagen esta formada por 694x400 pixeles, con una resolucion de 0.23 mm/pixel
y una profundidad de 8 bits. El examen completo de la mama dura 30 segundos [lkedo 07]
[Takada 07].

El ecdgrafo encargado de la conformacion de las imagenes es el Prosound-11 SSD-5500, que
cuenta con una cierta capacidad multimodal (Doppler, imagen armonica, reflectividad).
Ademas, se propusieron algoritmos de asistencia al diagnoéstico (CAD) basados en la deteccién
y analisis de los contornos de tejidos y estructuras internas, lograndose una sensibilidad o

proporcion de verdaderos positivos del 80.6% para un dataset de 109 imagenes.
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Figura 1.11 a) Escaner ASU 1004 de Aloka, donde se ilustra la postura que debe adoptar la
paciente durante el examen. b) Vista esquematica. c¢) Recorrido del transductor durante el

examen para cubrir un area de 160x160 mm.
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1.7.2 Invenia ABUS, General Electric, EE.UU

Invenia ABUS, de General Electric (GE), es una evolucion del escaner ultrasénico de mama
Somo-V (U-Systems, EE.UU). En estos equipos la paciente reposa sobre una camilla en
posicién declbito supino. El transductor se aloja dentro de una carcasa rectangular sostenida
por un brazo mecanico (Figura 1.12). La superficie inferior es una membrana que durante el
examen comprime la mama con una fuerza determinada para garantizar la repetitividad de la

imagen a la vez que se garantiza un buen acoplamiento.

El transductor es un array 1D con forma ergondémica que trabaja en la banda de 7,5 a 10 MHz.
La apertura es concava para facilitar el acoplamiento a la mama, cubre una extension de 15.4
cm y se desplaza longitudinalmente 17 cm [Queensland 13] para adquirir hasta 350 imagenes
B-Scan de 5 cm de profundidad a intervalos regulares. EI examen total de la paciente requiere
15 minutos [GE 1] [GE 2] [FDA].

Durante la adquisicion, se muestran las imagenes B que se van adquiriendo. Una vez adquiridas,
se procesan off-line para generar una imagen volumétrica (3D) de la mama. De ésta pueden
extraerse imagenes de tres planos ortogonales: transversal, coronal y sagital. En este ultimo
puede extraerse cortes de 2 mm de espesor, desde el epitelio hasta la pared toracica. Se requieren

700 MB de almacenamiento por examen.

Figura 1.12 Izquierda. Escaner Invenia ABUS de GE. Derecha. Detalle del transductor.

1.7.3 ACUSON S2000 ABVS 3D, Siemens EE.UU

Al igual que su par de GE, requiere que la paciente adopte la posicion supina para realizar el
examen. El brazo articulado que dispone sustenta una carcasa en donde se desplaza con la ayuda
de rieles un transductor lineal, lo que permite guiar el proceso de adquisicion de imagenes de la
mama (Figura 1.13). El sistema se compone ademas de un equipo ultrasénico (ACUSON S2000)
y de una estacion de trabajo preparada para el procesamiento de las iméagenes adquiridas y el
diagndstico [Mus 11] [Porter 09].

La adquisicion de las iméagenes requiere ubicar la carcasa con el transductor por lo menos en

tres posiciones en torno a la mama: sobre ella (anterior-posterior) y las dos laterales. Si la mama
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es voluminosa, se conocen anomalias palpables o se desean obtener imégenes de los nodos
linfaticos en las axilas se necesitaran adquisiciones adicionales. Obviando estos casos, el
examen de una mama requiere de 70 segundos y produce 320 imégenes 2D de 15.4 cm x 16.8

cm x 0.5 mm. La duracion del examen completo a la paciente se estima en 10 minutos.

El transductor (14L5BV) proporciona un ancho de banda comprendido entre los 5 y14 MHz. El
equipo ultrasénico (ACUSON 2000) es capaz de adquirir imagen armonica. La composicion
resultante proporciona mejor contraste y resolucion espacial frente a la imagen ecografica
obtenida a una Unica frecuencia. Ademas, el equipo ultrasénico permite complementar la imagen
volumétrica con la convencional, de mano, capaz de producir imagen ARFI (Acoustic Radiation
Force Impulse) y Doppler, asi como de compensar los artefactos debidos a la presencia de tejido
adiposo. La técnica ARFI proporciona una imagen de elasticidad a partir del desplazamiento
microscopico del tejido sometido a una fuerza de radiacién aclstica generada por el propio
transductor. La imagen resultante permite diferenciar mejor entre distintos tipos de lesiones

(quistes, tumores sdlidos, etc.) por sus diferencias de rigidez.

El conjunto de imagenes adquiridas se procesa por Gltimo en una estacion de trabajo. El
procesamiento incluye algoritmos destinados a la generacion y el filtrado de la imagen
volumétrica. Asi, una herramienta permite eliminar las regiones contaminadas por
reverberaciones debidas a la ausencia de contacto entre tejido y transductor. Otras herramientas
se destinan a compensar las atenuaciones en el area retroareolar y las variaciones de ganancia
entre canales. Ademas, la estacion de trabajo proporciona la presentacion de imagenes al
radiologo para su diagndstico. En este sentido, se pueden obtener reconstrucciones a partir de la
imagen volumétrica en los planos transversal, sagital y coronal. El plano coronal resulta ser
especialmente adecuado tanto para el reconocimiento de lesiones como para referenciarlas con
respecto a la piel y al pezon. Esta informacion, obtenida mediante un marcador, es de gran
utilidad en preoperatorios. Por Gltimo, la estacion incluye herramientas que facilitan el
seguimiento clinico semi-automatizado y la clasificacién BI-RADS. La duracion del diagndstico

de cada conjunto de iméagenes oscila entre los 5 y los 35 minutos.
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Figura 1.13 (Izg.). Camillay escaner ACUSON S2000 ABVS (Dcha.). Transductor y paciente

durante el examen [Mus 11].

1.7.4 Sonociné AWBUS. Sonociné, Reno NV, EE.UU.

Tanto Invenia como ACUSON consiguen evitar las reverberaciones debidas a la falta de
acoplamiento entre la mama y el transductor. Asi, mientras el primero garantiza el acoplamiento
en toda la superficie de la mama comprimiéndola con una membrana, el segundo recurre al post-
procesamiento para descartar las regiones afectadas. En Sonociné, el transductor, de similares
caracteristicas a las del ecografo de mano convencional, se acopla directamente a la mama con

gel [Sonociné 1] [Sonociné 2].

El barrido es manual y el escaner es capaz de monitorizar los movimientos y la presion ejercida
en la mama mediante un brazo codificado, garantizando la repetitividad. La similitud entre esta
tecnologiay la del ecografo convencional facilita el aprendizaje (Figura 1.14). El escaner genera
imagenes 2D cada 0.8 mm. El examen puede cubrir toda la mama, dado que el operador puede
examinar con el transductor la zona de la axila, donde estan los nodos linfaticos. Al igual que
los equipos precedentes, la novedad reside en el examen automatizado, y no en el equipo

electrdénico que es analogo al empleado en los examenes con ecografo de mano.

Sonociné ha conseguido detectar lesiones a partir de 6 mm (DCIS). El tiempo medio de examen
de una mama es de 6 minutos. Se ofrece un paquete de software que asiste al diagnéstico (CAD).
El mismo permite reproducir las adquisiciones referenciando las lesiones con respecto al pezon,

que se localiza automaticamente.
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Figura 1.14 (Izquierda).Equipo Sonociné AWBUS. (Derecha). Detalle de un examen.

1.8 LA TOMOGRAFIA ULTRASONICA

La tomografia es una técnica de imagen que obtiene la seccion 2D de un cuerpo. Los
tomogramas se pueden obtener mediante rayos X (CT=Computed Tomography), emisién de
positrones (PET=Positron Emission Tomography), resonancia magnética (MRI=Magnetic
Resonance Imaging) y ultrasonidos (UCT=Ultrasound Computed Tomography). Se genera una

imagen volumétrica apilando multiples tomogramas adquiridos a intervalos regulares.

La tomografia ultrasonica se refiere habitualmente a sistemas que construyen la imagen a partir
de adquisiciones por transmision realizadas en 360° en torno al cuerpo inspeccionado, aunque
en este trabajo también se utiliza el término para adquisiciones en pulso-eco, también en 360°
alrededor de la region de interés. Los algoritmos de reconstruccion tomogréafica proporcionan
imagenes de reflectividad (como las de ecografia convencional), de velocidad de propagacion y
de atenuacion en el tejido. Las dos ultimas modalidades dan informacion adicional para el

diagndstico y no pueden obtenerse con técnicas de ecografia pulso-eco convencional.

La tomografia de 360° (transmision o pulso-eco) tiene ciertas ventajas: Los artefactos debidos a
la direccion de insonificacion desaparecen, las estructuras pueden reconstruirse con mayor
calidad al poder observarlas desde muchas perspectivas y se consigue una mayor diversidad
(menor correlacion) espacial en las adquisiciones, lo que implica una mejor capacidad de reducir

el speckle (ruido de grano).

Para una adquisicion completa de 360° lo habitual es que la paciente se sitle en posicion
decubito prono con los transductores rodeando la mama durante el proceso de adquisicion. La
opcion més sencilla utiliza un transductor que gira mecénicamente en torno a la mama,
desplazandose en planos paralelos para crear la imagen volumétrica por apilamiento de

tomogramas ([Camacho 11]).

En pulso-eco, cada tomograma se obtiene por composicion de multiples imégenes obtenidas a

intervalos regulares en un giro de 360°, lo que mejora la resolucion y el contraste a ruido en
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imagenes de reflectividad. Las imagenes de velocidad de propagacion y atenuacion requieren
habitualmente un emisor y un receptor en posiciones opuestas y algoritmos de composicion
[Bartelt 82]. También se han descrito sistemas con un Unico transductor y un espejo reflector en
el lado opuesto [Hansen 08].

Otra opcion més elaborada consiste en disponer multiples transductores fijos en un anillo con
capacidad de desplazarse hacia arriba y abajo [Duric 13] [Johnson 13]. En este caso se eliminan
fuentes de error debidas al movimiento mecanico durante la adquisicion de cada tomograma y
se reduce significativamente el tiempo de exploracion, requiriendo electrénica y transductores
méas complejos. Sin embargo, esta configuracion permite obtener todas las modalidades de

imagen, como se detalla posteriormente.

Para eliminar completamente los movimientos mecanicos, se ha propuesto situar multitud de
transductores fijos en las paredes de una vasija semielipsoidal [Ruiter 12]. De esta forma, se
obtiene la imagen 3D de la mama completa sin movimientos mecéanicos, lo que supone una
reduccidn en el tiempo de adquisicion, aunque a un coste muy superior tanto de hardware

(transductores, electrénica), como computacional.

En todos los casos, los algoritmos de reconstruccion obtienen una imagen a partir de las sefiales
recibidas por cada uno de los elementos tras la emision. Los mas sofisticados resuelven la
ecuacion de ondas y aprovechan toda la informacion que proporcionan las sefiales recibidas. En
el otro extremo, los algoritmos mas sencillos realizan una mera composicion espacial de las
imagenes adquiridas por técnicas phased array (ecografia convencional). Una posible
clasificacion de los algoritmos de imagen, propuesta en parte por Duric [Duric 11], es la

siguiente:

e Tomografia de onda completa. Consiste en trabajar directamente con la ecuacion de
ondas, algo que hasta fechas recientes resultaba inabordable por su elevado coste
computacional. Este método ofrece, en principio, el mejor comportamiento frente a la
difraccion y la refraccion. Dado que se usan todos los pardmetros de la onda, puede
conseguirse una imagen de mayor contraste y la eliminacion de ciertos artefactos. En
condiciones ideales puede alcanzar una resolucion espacial de media longitud de onda.
La ecuacién de ondas puede resolverse en el dominio del tiempo o en el de la frecuencia,
siendo lo usual hacerlo en este Gltimo. Se trata de algoritmos iterativos y, para asegurar
la convergencia, requieren que el modelo inicial sea bastante ajustado a la realidad.

e La tomografia de difraccion asume ciertas simplificaciones para aligerar el
procesamiento, manteniendo en la medida de lo posible la resolucion espacial. Una de

las simplificaciones méas comunes a la ecuacion de ondas es la primera aproximacion
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de Born [Gubernatis 77] [Jensen 91]. En ella, el objeto a examinar se considera formado
por multiples dispersores rodeados por un medio homogéneo. Este modelo supone que
la dispersion de la onda producida en cada particula es muy inferior a la del pulso
incidente y que, por tanto, pueden obviarse los retornos debidos a dispersiones
sucesivas. Este método permite obtener una resolucion espacial muy buena, pero falla
en la reconstruccion de objetos con variaciones de contraste. De hecho, los errores de
reconstruccion no pueden acotarse a priori [Barcel6 10].

e Tomografia de rayos. La energia viaja desde un emisor a un receptor confinada en un
volumen dado por la primera zona de Fresnel, cuya seccién viene dada por la raiz
cuadrada de la longitud de onda y por la distancia entre emisor y receptor. En la teoria
de rayos se asume frecuencia infinita, por lo que la primera zona de Fresnel se cifie a
una linea de seccién infinitesimal (rayo).

En una primera aproximacion, se puede considerar que las ondas acusticas viajan por el
tejido sin desviarse, siendo modeladas por rayos rectilineos, tal y como sucede con los
rayos X en la tomografia axial computarizada. Unicamente se contempla que las
variaciones en el medio produzcan desfases en la sefial recibida. La imagen se
reconstruye a partir de las proyecciones o sinogramas del objeto, que son las integrales
de linea a lo largo de cada uno de los rayos considerados. Sin embargo, la onda acustica
en los tejidos biolégicos sufre refraccion y se desvia de la trayectoria rectilinea, por lo
gue la reconstruccion en radiofrecuencia con estos métodos da lugar a pobres
resoluciones espaciales [Kak 88].

Una segunda aproximacion considera los cambios de direccion debidos a la refraccion
provocada por las variaciones de la velocidad de propagacién. Sin embargo, resolver la
trayectoriay la velocidad conjuntamente requiere de métodos iterativos. Es comin partir
de una distribucion de velocidades de propagacion sencilla, a menudo homogénea, e ir
cambiandola de forma iterativa hasta converger en una configuracion que explique los
tiempos de vuelo registrados durante la adquisicion [Hormati 10].

e En la retro-propagacion (FBP), se caracteriza la funcién de reflectividad del objeto a
partir de las sefiales recibidas al emitir y recibir con transductores puntuales. Al emitir
y recibir con el mismo transductor, el eco recibido en un instante de tiempo determinado
contiene la suma del efecto de los dispersores a la profundidad r = ¢-t/2, y, por tanto, se
corresponde con la integral de linea de la reflectividad del objeto en el arco de
circunferencia de radio r. Al situar el transductor en torno al objeto en multiples
posiciones se consigue un conjunto suficiente de integrales de linea que permite
describir el objeto [Dines 87]. Se puede emplear un receptor distinto del emisor o emitir

una onda plana en lugar de una onda esférica con un elemento puntual. Asi, en lugar de
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una integral de linea sobre un arco de circunferencia, se haria sobre un arco de elipse o
una linea recta, respectivamente.

e La Apertura Sintética (SAFT) o método de migraciones de Kirchhoff se emplea
Unicamente para la obtencion de imagenes de reflectividad. Cada pixel de la imagen
resulta de promediar las sefiales producidas en las elipses que pasan por él y que tienen
como focos cada par emisor-receptor considerado. Se trata de una aproximacion muy
parecida a la retro-propagacién. De hecho, al operar en el dominio de la frecuencia, la
formulacion es similar. La resolucion y la calidad de la imagen obtenida son buenas si
el medio es homogéneo, pero es necesario corregir los efectos de la refraccion si la
velocidad del sonido no es constante [Schmidt 11].

e Composicion circular de imagenes B-Scan. La imagen B-Scan es propia de los
ecografos convencionales y se ha descrito en 81.3. Se basa en emitir un conjunto de
haces enfocados y con distintos angulos de deflexidn para cubrir la region de interés sin
mover el transductor y recibir enfocando dindmicamente en esas mismas direcciones
(pulso-eco). Para realizar la composicion circular, el proceso se repite cambiando la
posicién de la emisidon-recepcion mediante rotacion mecanica del transductor o por
seleccidn de la apertura activa en un anillo de transductores, en un angulo de 360°. Las
imagenes sectoriales (convencionales en cierto modo) registradas desde mdltiples
posiciones se componen para obtener el tomograma. Es la técnica utilizada en este
trabajo de Tesis Doctoral, al poderse aplicar en tiempo real para facilitar operaciones de

cribado.

La tomografia ultrasénica se utiliza en diversos equipos con algunas variantes, entre los que
destacan Sofia ATUS, Embrace 3D, Warm Bath Ultrasound, SoftVue y 3D USTC, que se

describen brevemente a continuacién como muestra del estado del arte.

1.8.1 Sofia 3D ATUS. iVu, Grapevine TX, EE.UU.

Este aparato se comercializa desde el afio 2008 [IVU1] [IVU2]. La paciente reposa sobre una
camilla en posicién decubito prono con la mama a examinar suspendida en una vasija con agua
(Figura 1.15). La adquisicion se realiza mediante dos arrays lineales. El primero ocupa una
posicion central, cubriendo el entorno de la areola, mientras que el segundo, situado a
continuacion, cubre las posiciones periféricas, consiguiendo incluir en la imagen los ganglios
de las axilas. La apertura total es de 200 mm. Los transductores trabajan en la banda de 5 a 13
MHz y pueden deflectar hasta £20°.

El equipo examina cada mama en 4 minutos, generando unas 240 imagenes tomogréficas (2D).

La interpolacion de estas imagenes da lugar a una imagen 3D de la mama completa, permitiendo
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extraer tomogramas de 1mm de grosor en multiples planos. Las imagenes de reflectividad se
complementan con imagenes de Doppler color y elastografia.

El equipo es capaz de generar varias modalidades de imagen: Tipo B, Imagen armonica, Doppler
y Elastografia.

Apertura: 200 mm

f«

Tanque de agua

Figura 1.15 (Izquierda) Camilla del tomdgrafo ultrasonico SOFIA. (Derecha). Perspectiva de

los transductores

1.8.2 Embrace 3D. Full Field Digital Ultrasound. Orison Corporation, Bristol TN,
EE.UU.

Embrace 3D es un escaner ultrasénico de mama donde la paciente, en lugar de tenderse en una
camilla, se inclina e introduce la mama en una vasija inclinada (Figura 1.16 ). En la pared de la
vasija se ubica un array de 5 filas con 320 transductores y una separacion de 0.4 mm. Su banda
de trabajo es de 6.5-7.5 MHz, y tiene forma concava para adaptarse mejor a la geometria de la
mama. La técnica de reconstruccion empleada es la de phased-array, generandose imagenes B
de 2 dimensiones para cada posicion del array. Las 5 filas de transductores permiten la
focalizacion dinamica en el plano de elevacion, a diferencia de los arrays 1D de los ecégrafos
convencionales que tienen un foco fijo en esta direccién mediante una lente. La vasija es capaz
de rotar en su eje axial, por lo que el array, solidario a esta, puede adquirir en 360° en torno a la
mama. Para minimizar el speckle, se componen las imagenes adquiridas desde posiciones

enfrentadas.
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Figura 1.16 (Izquierda) Tomografo Embrace 3D (Dcha.) Esquema de la vasija donde se

realiza el examen.

1.8.3 Warm Bath Ultrasound (WBU), TechniScan, Salt Lake City UT, EE.UU.

Este tomdgrafo, desarrollado por Johnson y otros [Wiskin 10] [Johnson 13] examina a la
paciente en posicién declbito prono sobre una camilla. Esta tiene una apertura, que da a una
vasija con agua que contiene los transductores ultrasénicos (Figura 1.17). Utiliza tres arrays 1D
destinados a la imagen de reflectividad y dos arrays 1.5D destinados a tomografia en
transmision. Estos conjuntos se encuentran dispuestos sobre sendos soportes mecanicos capaces
de rotar y desplazarse desde el fondo hasta la superficie del tangque de agua. El objetivo en ambos
€asos es generar una imagen volumétrica mediante la interpolacion de la pila de imagenes 2D

adquiridas en cada posicion vertical. EI examen se completa en unos 20 minutos.

Los tres arrays lineales para la imagen de reflectividad se encuentran dispuestos en un lateral a
lo largo de un arco, separados 48° entre si. Todos ellos se encuentran 10° inclinados hacia arriba,
en el plano de elevacidn, y frente a ellos se encuentra un panel de material absorbente acustico
para reducir las reverberaciones. El ancho de banda comprende de los 2 a los 8 MHz. Los arrays
rotan 360° adquiriendo imagenes cada 6°, por lo que cada imagen 2D resulta de la composicion

espacial de 60 imagenes parciales.

Los arrays destinados a la técnica de transmision son 1.5D y se encuentran enfrentados entre si.
Sus dimensiones son de 128x16 mm, y estan formados por una matriz de 6x160 elementos. El
ancho de banda va desde los 350 KHz hasta los 2 MHz, siendo la frecuencia central 1.1 MHz.

Lo usual es realizar 180 adquisiciones en torno a la mama (cada 2°).

La reconstruccion de la imagen de reflectividad se hace mediante apertura sintética (SAFT).
Previamente se emplean datos de transmision, para reconstruir mapas de indice de refraccion
(velocidad) y atenuacion mediante tomografia de difraccion. Esta técnica obtiene los resultados
mediante métodos numéricos, aunque las imagenes resultantes son borrosas y carecen de

utilidad médica [Johnson 02]. El proceso de reconstruccion es iterativo, partiendo de una imagen
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de reflectividad con propagacion rectilinea, que se va adaptando, haciendo que los rayos se
curven por el efecto de la refraccion [Kuhn 94].

Forma una imagen volumétrica a partir de 36 imagenes paralelas, aunque para toda la mama
deben adquirirse 70 imagenes o mas a intervalos de 2 mm. El tiempo requerido para obtener
cada tomograma es de 12 segundos, lo que supone emplear 10 minutos para el examen de una
mama [Intel 08].

— . .
~ aclstico

{ — |

Arkay de
transmision

reflectividad

Figura 1.17 (Izquierda) Camilla y tanque de agua del tom6grafo AWBU. (Derecha).
Disposicion de los arrays en el tanque. La mecanica de los arrays de transmision y

reflectividad se encuentran desacoplada entre si.

1.8.4 Softvue. Delphinus Medical Technology

SoftVue es una evolucion del Computed Ultrasound Risk Evaluation (CURE), desarrollado en
el Karmanos Cancer Institute de Detroit (MI) [Duric 07a]. La paciente se coloca en una camilla,
en posicion decubito prono, con la mama dentro de una vasija llena de agua con los
transductores. Estos estan dispuestos en un anillo que se desplaza verticalmente para obtener
tomogramas en distintos planos coronales (Figura 1.18). Consiguen una resolucion de 0.5 mm
en el plano de imagen y de 12 mm entre planos, que luego consiguen mejorar hasta los 5 mm.

El tiempo de examen original era de 5 minutos y el de procesamiento de 90 minutos.

Como paso previo a la reconstruccion de la imagen de reflectividad, se obtienen mapas de
velocidad y atenuacion mediante tomografia de rayos curvados [Li 07] [Hormati 10]. El objetivo
de estos mapas es mejorar la convergencia del algoritmo de reconstruccion de la imagen de
reflectividad y la calidad de la propia imagen. El algoritmo de reconstruccion se basa en el

método de migracion de Kirchhoff, modificado para contemplar la atenuacién que introducen
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los tejidos [Schmidt 11]. La informacion relativa a este término se obtiene del mapa de

atenuacion.

La penetracion que se consigue a la frecuencia de trabajo, 3 MHz, es de mas de 13 ¢cm en
phantoms que introducen pérdidas de 1 dB/cm/MHz. La resolucidn espacial en los tomogramas
2D coronales es cercana a 0.3 mm, muy proxima al limite tedrico de media longitud de onda
[Duric 13]. La reconstrucciéon de un tomograma se consigue en 10 segundos, requiriéndose de
45 tomogramas por paciente, separados unos 2,5 mm en el eje sagital. El tiempo requerido por

paciente (examen y procesamiento de imagenes) es de aproximadamente 15 minutos.

Por otra parte, con este prototipo también ha efectuado pruebas satisfactorias empleando

tomografia de difraccién [Simonetti 09]. Para esta modalidad, el nimero de transductores
necesarios en el anillo para una buena calidad de imagen debe ser superior a 47ZT0//1 , donde ro

es el radio del area efectiva de la imagen y A la longitud de onda emitida [Simonetti 07].

\ /

Tanque de agua

Figura 1.18 (Izquierda) Equipo SoftVue, (derecha) Anillo de 2048 transductores.

1.8.5 3D USCT. Instituto Tecnoldgico de Karlsruhe, Alemania.

En este tomdgrafo, en fase de prototipo, la paciente también se coloca en posicion decubito
prono sobre una camilla con una apertura que da acceso a una vasija con agua. Sin embargo, a
diferencia del resto, los transductores estan distribuidos a lo largo de las paredes de la vasija
(Figura 1.19). Asi, se puede conseguir directamente una imagen 3D sin necesidad de acumular
imagenes planas mediante barridos mecanicos. La pared de la vasija adopta una forma de

semielipsoide, a fin de obtener una resolucion espacial isotropa en todas direcciones. Esto
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supone una ventaja frente a otros equipos, que recurren al barrido mecéanico en una direccion
que ofrece una resolucidn espacial peor a la obtenida en las direcciones escaneadas mediante
barrido electronico [Ruiter 11] [Ruiter 12]. El algoritmo de reconstruccion de los mapas de
velocidad y atenuacion resuelve la ecuacion de propagacion sobre rayos curvados en 3
dimensiones [Dapp 12]. Para la imagen de reflectividad se utiliza la técnica de apertura sintética,

consiguiendo una resolucion espacial de 0.24 mm.

Figura 1.19 (Izquierda) Apertura semi-elipsoidal de transductores del prototipo 3D-USCT
(Derecha) Imagen del sistema completo.

1.8.6 Tomografia por composicion espacial de imagenes. KMR, Bochum, Alemania.
Este sistema utiliza un array convencional enfrentado a un reflector para obtener mapas de
velocidad e imagenes de reflectividad [Ashfaq 04] [Hansen 08]. El array es curvo, de frecuencia
central 2,5 MHz, operado a través del equipo Acuson Antares de Siemens. Con un ancho de
banda entre 1 y 4 MHz obtiene imagenes armoénicas (THI) sectoriales amplias y con una
penetracion superior a los 15 c¢cm, rotando en una circunferencia en torno a la mama para

componer tomogramas coronales [Hansen 07a] [Hansen 07b].

La correccion de la refraccion se efectlia inicamente en la interfaz externa de la mama (interfaz
agua/tejido), y comprende dos pasos. Primero se obtiene una composicién sin corregir, esto es,
suponiendo una velocidad del sonido uniforme. Sobre ella, el operador identifica varios puntos
de la interfaz entre el agua y la mama, que el sistema utiliza para ajustar una circunferencia. Las
lineas de cada imagen se corrigen segun la ley de Snell, lo que da lugar a una segunda imagen

de mejor calidad.

La obtencion del mapa de velocidad de propagacion en la mama se obtiene a partir de los
tiempos de vuelo al reflector para distintas lineas de la imagen B, con el array en las mismas
posiciones que las empleadas para obtener la imagen de reflectividad. Asimismo, analizando la
amplitud del eco producido por el reflector, se obtienen mapas de atenuacién del tejido. En

ambos casos se aplican algoritmos de retro-propagacion (FBP) de tomografia.
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Figura 1.20 Izquierda. Prototipo de tomégrafo ultrasénico desarrollado en el KMR. Derecha,

representacion esquematica. Fotografia obtenida de [Hansen 07b]

1.9 CONCLUSIONES PARCIALES
Vista la revision del estado del arte, cabe proponer las siguientes mejoras:

No existe una caracterizacion exhaustiva de la resolucion espacial o de la sensibilidad de la
composicién circular. La caracterizacion de estas propiedades de la imagen permitiria observar

la mejora de la composicidn circular frente a la ecografia convencional.

La composicion circular coherente exige corregir la refraccion producida en la interfaz agua-
tejido. Para ello, es necesario definir la interfaz y estimar la velocidad media de propagacion en
la mama. En el prototipo de [Hansen 08] se dispone de un espejo curvo que requiere de una
imagen sectorial en agua para calibracion por cada imagen sectorial de mama obtenida. En este
sentido, es deseable un procedimiento de estimacion de la velocidad media de los tejidos que no

requiera ni de elementos ni de adquisiciones adicionales.

Por otra parte, la interfaz se define localmente a partir de la imagen ecogréfica sectorial parcial.
Una definicion global permitiria afiadir robustez a través del conocimiento que se tiene de la
geometria de la mama. Ademas, la representacion global del contorno con un Gnico polinomio
de ajuste, garantiza la continuidad de la derivada y la coherencia en el calculo de la refraccion

entre lineas de barrido de distintas imagenes ecograficas.
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1.10 ANTECEDENTES DEL GRUPO DE INVESTIGACION

El grupo de Sistemas y Tecnologias Ultrasonicas (GSTU), en el que se integro el autor de esta
Tesis, trabaja desde 2010 en el desarrollo de un sistema de imagen ultrasonica multi-modal para
la deteccion precoz del cancer de mama. En el proyecto ARTEMIS? se desarroll6 el primer
prototipo basado en arrays méviles que emulan un anillo de transductores. El GSTU desarrollé
los algoritmos de adquisicion y composicion de imégenes tipo B, mientras que la Universidad
Complutense de Madrid implementé métodos de tomografia ultrasénica por transmisién para
obtener mapas de velocidad y atenuacion de los tejidos. La parte experimental de esta Tesis

Doctoral se realiz con este primer prototipo.

Actualmente, dentro del proyecto TOPUS? se esta desarrollando un segundo prototipo basado
en un conjunto de 16 arrays ultrasénicos de 128 elementos cada uno (2048 elementos en total)
y una electrénica de altas prestaciones desarrollada en el marco del proyecto TAIU-MAM*.
Algunos aspectos de dimensionamiento de este segundo prototipo se han derivado de los

resultados tedricos y experimentales de esta Tesis Doctoral.

1.11 PLANTEAMIENTO DE LA TESIS

Al finalizar el proyecto ARTEMIS se decidio desarrollar el sistema de imagen en base a un
transductor anular colocado en torno a la mama en suspension en un recipiente con agua, al igual
que en [Duric 07a]. Esta solucién permite generar tanto imagenes de reflectividad, disparando
y recibiendo desde una sub-apertura, como imagenes de velocidad y atenuacion, disparando y
recibiendo con sub-aperturas opuestas. Los tomogramas planos adquiridos en cada posicion del

anillo se pueden combinar para generar imagenes 3D de toda la mama.

La principal innovacion de la propuesta consiste en obtener la imagen de reflectividad mediante
la composicion de imagenes phased-array (imagen circular compuesta), que aporta las

siguientes ventajas:

2 “Imagen Medica Multimodal Avanzada en Tiempo Real (ARTEMIS)”, Comunidad de Madrid
(S2009/DPI-1802), enero 2010 a enero 2014.

3 “Tomografia por Emision de Positrones y Ultrasonidos (TOPUS)”, Comunidad de Madrid (S2013/MIT-
3024), octubre 2014 a octubre 2018.

4 “Técnicas Avanzadas de Imagen Ultrasonica para deteccion precoz de cancer de Mama”, P.N. Retos,

DPI12013-42236-R, enero 2014 a diciembre 2016.
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Mejor relacién sefial a ruido (CNR) que los sistemas basados en técnicas SAFT, en los
que la emision se realiza con un Unico elemento. En la técnica phased-array se utiliza
un subconjunto de N elementos para generar un haz enfocado, lo que consigue una

mejora en la SNR de hasta VN con respecto a utilizar SAFT con la misma apertura.

Menor tiempo de célculo, ya que la imagen phased-array se obtiene en tiempo real por
el propio hardware de adquisicion, mientras que los métodos basados en SAFT o
Tomografia de Reflexion requieren la adquisicién y transferencia de un gran volumen
de datos y los célculos se realizan off-line. Ademas, algunos de estos algoritmos son

iterativos, por lo que pueden presentar problemas de convergencia.

Mayor tolerancia a errores de medida, ya que la composicidn se realiza en envolvente
y no en radiofrecuencia. Esto supone una mayor robustez frente a errores de
posicionamiento y de incertidumbre en el valor de la velocidad del sonido. Como
contrapartida se espera una resolucion espacial algo menor, siendo una parte importante

de esta tesis la evaluacién de este parametro.

Mejora en la relacién de contraste a ruido. Este es un pardmetro que cuantifica la
capacidad de deteccion de una indicacion inmersa en el ruido de fondo de la imagen o
speckle. El promediado de imagenes adquiridas desde diversas posiciones y con
distintos angulos de propagacidn, reduce la variabilidad de la textura.

Permite la composicion de imagenes de Elastografia por Fuerza de Radiacién. Esta
técnica utiliza haces enfocados y de larga duracion para generar desplazamientos
microscopicos en los tejidos, y asi poder medir su elasticidad, un pardmetro muy
relacionado con la malignidad de los tumores. La composicion de imagenes ARFI en

tomografia se encuentra en fase de desarrollo por nuestro grupo.

Facilita una rapida adquisicion de la imagen volumétrica. Un aspecto esencial para el
cribado, que es obviado por la mayoria de las aproximaciones presentadas. Con la
alternativa en desarrollo, se espera obtener del orden de un tomograma por segundo, lo
que permitiria la adquisicién de una imagen volumétrica de la mama completa en el

entorno de 1-2 minutos, incluyendo todo el post procesamiento.

Coste moderado. El hardware necesario es, basicamente, un sistema convencional de
ecografia (128 canales) multiplexado al array completo de 2048 elementos. También
éste es un factor importante para la posible utilizacion de la tecnologia en programas de

cribado como alternativa a la mamografia de rayos X.
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- Fé&cil automatizacion e interpretacion. El proceso puede ser facilmente automatizado
pues solo hay que controlar el movimiento de un eje, siendo el resto del sistema de
adquisicion estéatico. Ademas, las iméagenes son analogas a las habituales en ecografia,
pero de mejor calidad y con un posicionamiento preciso para el anélisis anatomico. La
adquisicion puede ser realizada por un técnico sanitario y la evaluacion final por un
radiologo, con posibles herramientas de ayuda al diagnostico. Las adquisiciones son

repetibles y es sencillo mantener un registro histérico.

- Menores molestias para el paciente y ausencia de radiacién ionizante. La primera se
deriva de que no es preciso someter a ningun tipo de compresion a la mama, basta su
inmersion en agua termostatizada durante poco tiempo. La otra ventaja es propia de los

ultrasonidos, una clara ventaja sobre las técnicas de mamografia.

- No afecta la composicion del tejido. Un aspecto también reconocido de los ultrasonidos,
para los que no existen “mamas densas” (¢stas se refieren a los rayos X). Por otra parte,
la mayor limitacién (dificultad de deteccion de microcalcificaciones) puede superarse
mediante nuevas técnicas de imagen desarrolladas por nuestro grupo, en particular la de

Coherencia de Fase.

Ademas de la imagen de reflectividad, el sistema desarrollado permite trabajar con las siguientes
modalidades de imagen ultrasénica:

- Tomografia de transmision, mediante la cual se pueden generar mapas de velocidad y
atenuacion del tejido. Ademas de contener informacién util sobre el tipo de tejido, estos
mapas sirven para corregir los efectos de la refraccion en las imégenes de reflectividad.
El Grupo de Fisica Nuclear (GFN) de la Universidad Complutense esta utilizando el

sistema para la generacion de tomogramas de transmision (velocidad y atenuacion).

- Imagen por Coherencia de Fase, una técnica innovadora propuesta por nuestro grupo.
Esta nueva modalidad de imagen, basada en el analisis de la fase instantanea de las
sefiales recibidas, puede mejorar la deteccion de microcalcificaciones al resaltarlas

sobre la textura de fondo de la imagen [Camacho 09].

- Elastografia por fuerza de radiacion (ARFI), una modalidad que mide la rigidez de los
tejidos a partir de la deformacion que presentan ante una fuerza generada mediante
haces ultrasénicos enfocados y de larga duracion. Nuestro grupo ha obtenido, por
primera vez, tomogramas ARFI mediante la composicion circular de imagenes en un

sistema automatizado [Gonzélez-Salido 2016].
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Si bien en [Hansen 08] y [Bartelt 85] se propone también la composicion de iméagenes tipo B en
una geometria circular, ninguno de estos autores aborda la caracterizacion de estos sistemas. Por
el contrario, estos trabajos parten de un array y configuracion fijos, y analizan los resultados
obtenidos.

1.12 PARAMETROS DE CALIDAD DE IMAGENES ULTRASONICAS

Para cuantificar las mejoras en la calidad de las imagenes que se obtienen con la composicion

circular de este trabajo, aqui se describen algunas métricas cominmente utilizadas.

La resolucion espacial se define como la distancia minima entre dos reflectores puntuales que
permite distinguirlos de forma separada en la imagen. Junto con el contraste (CR), la relacion
sefial-a-ruido (SNR), el contraste-a-ruido (CNR) y el rango dinamico (DR), son los parametros

gue cuantifican la calidad de la imagen.

Un parametro adicional, normalmente no considerado, es la homogeneidad o isotropia de la
imagen. En ecografia convencional, por ejemplo, la resolucidn es diferente en las direcciones
de propagacion (axial) y normal a ella (lateral), y ademas varia con la profundidad y el angulo
de deflexion, de forma que la imagen no puede considerarse homogénea en este sentido. Como
se demuestra en esta Tesis, la imagen circular compuesta es esencialmente homogénea al

formarse a partir de multiples imagenes adquiridas alrededor de la region de interés.

El contraste es determinante en imagen médica para determinar la presencia de lesiones dentro
de un 6rgano y, particularmente, en el diagnostico del cancer [Li 94]. Inicialmente, fue tratado
en términos de andlisis estadistico de sefial y ruido [Smith 83] pero, su cuantificacidn, se basa

en la relacion de contraste en dB, CR, dada por [Turnbull 92]:

CR =-20log,, ] (1.2)

Hy

donde sy 1q SoN los valores medios de las amplitudes del fondo de la imagen y de la region de

interés, respectivamente.

Un pardmetro de especial interés es la relacion contraste a ruido CNR, definido como el cociente
entre CRy la desviacion tipica de la textura, esta Gltima considerando tanto la varianza del fondo
otrcomo la de la region de interés oq. Se utiliza como una medida de detectabilidad, al mostrar
las variaciones de intensidad local respecto a la desviacion tipica de la intensidad del fondo
(ruido) [Li 02], [Karaman 95], [Li 04]:
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CR
CNR = ——— (1.2)

2 2
Nl er

El rango dinamico (DR) de una imagen se define como la relacion entre los valores maximo
(Xmax) Y minimo (Xmin) de intensidad sin que exista saturacion en ninguno de los extremos. Esta

medida se suele expresar en dB.

DR = 20Iog[§maxj (1.3)

min

La resolucion de un sistema ultrasénico se puede evaluar a partir de la respuesta al impulso o
PSF (acrénimo de Point Spread Function), que representa la imagen obtenida de un reflector
puntual ideal. De ella se pueden extraer la resolucion en las direcciones axial y lateral
(normalmente diferentes), que determinan, entre otros factores, el muestreo espacial necesario
(frecuencia de muestreo y densidad angular de lineas). Un criterio tipico consiste en establecer
dicho umbral en la mitad del maximo de la respuesta y se denomina FWHM (siglas en inglés de
Full Width at Half Maximum), equivalente a una caida de 6 dB en amplitud.

La resolucion de la imagen compuesta se puede evaluar de manera analoga a partir de la imagen
de un reflector puntual o respuesta al impulso ideal, que en este trabajo se denomina PSF
Conjunta (PSFC). La resolucion espacial de la imagen compuesta se define también como el
ancho del 16bulo principal a -6 dB del maximo. Ademas, con el valor maximo de la PSFC se
puede analizar la sensibilidad del sistema en funcién de la posicion del reflector, aspecto que

también se aborda en esta Tesis.

1.13 OBJETIVOS DE LA TESIS

El principal objetivo de esta tesis es determinar la calidad de la imagen circular compuesta en
funcidn de los parametros del sistema. Para ello, es necesario evaluar como varian la resolucion,
el contraste y la homogeneidad de la imagen en funcion de pardmetros como la frecuencia del
transductor, el tamafio de la apertura o la cantidad de imégenes parciales. En la literatura
especializada no existe un estudio riguroso de estas dependencias, constituyendo una de las

principales aportaciones de este trabajo.

Como segundo objetivo, se plantea la obtencién de métodos no iterativos para corregir los
efectos de la refraccion en la interfaz agua-tejido en las iméagenes phased-array y en la imagen

compuesta final. Se trata de dar una alternativa mas rapida y robusta a los métodos iterativos
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utilizados por otros autores basados en el mapa de velocidad del sonido obtenido por técnicas

de transmision.

Un tercer objetivo es proporcionar métodos rapidos y robustos que permitan estimar el contorno
de la mama en suspension para poder aplicar las técnicas de correccion de los efectos de la

refraccion.

Por ultimo, se proponen nuevos métodos de composicidn circular de &ngulo completo sobre una
rejilla cartesiana central, con algoritmos de interpolacién bilineal generalizados que, a diferencia
de los convencionales, tienen en cuenta los efectos de la refraccion en la interfaz y por tanto no

consideran un origen comun de los haces ultrasonicos.

Estos trabajos de investigacion se abordan desde el plano analitico, cuando es posible, o
mediante modelos numéricos y simulacion cuando la complejidad no lo permite. En cualquier
caso, los resultados se contrastan mediante experimentos realizados sobre phantoms comerciales

y de desarrollo propio para validar los métodos y modelos propuestos.

1.14 ORGANIZACION DE LA MEMORIA

En términos generales, esta tesis aborda algunos aspectos importantes de la composicion circular
de imégenes tipo B que no han sido desarrollados con anterioridad. Un primer capitulo (éste) se
ha dedicado a presentar el estado del arte y diversas aportaciones que, en las fechas mas
recientes, han puesto de manifiesto el interés en disponer de alternativas a la técnica estandar de

cribado por mamografia de rayos X.

Los Capitulos 2 y 3 intentan dar respuesta, desde el plano teérico, a preguntas que ain no han
sido desarrolladas, pero que son fundamentales para la realizacion de sistemas automatizados

de imagen ultrasonica para diagndéstico precoz o cribado de cancer de mama:

- ¢Cudl es la calidad de una imagen circular compuesta y de qué parametros depende? Se
trata de establecer los limites de aplicacion de esta técnica en cuanto a resolucion,
contraste y homogeneidad de la imagen, y encontrar la relacion entre estas variables y
los parametros del sistema, como la frecuencia, el tamafio de la apertura o la cantidad
de imégenes parciales utilizadas para la imagen circular compuesta. Estos aspectos se

desarrollan, fundamentalmente, en el Capitulo 2.

- ¢Coémo corregir el efecto de la refraccion en imagenes tipo B sin aplicar técnicas
iterativas y sin contar con mapas de velocidad en el tejido? Todos los trabajos previos
en los que se corrige la refraccion requieren de algoritmos iterativos basados en un mapa

de velocidad, obtenido mediante técnicas de transmision, computacionalmente
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costosos. En el caso de la composicion de imagenes phased-array, ¢seria posible una
correccion de la refraccion basada en técnicas a la vez mas robustas y simples que las

utilizadas hasta ahora? Estos temas se abordan en el Capitulo 3.

- Para corregir la refraccién es imprescindible conocer el contorno de la mama donde se
produce la refraccion mas significativa (interfaz agua-tejido). Este contorno es
desconocido, por lo que sin métodos para determinarlo rapidamente y de forma robusta,
no se podrian aplicar técnicas de correccion de la refraccién. ¢ Es posible encontrar algin
método robusto y rapido de determinacion de la geometria de la mama sin utilizar
medios auxiliares esto es, mediante medidas ultrasonicas realizadas con el propio

sistema? También se aborda en el Capitulo 3.

El Capitulo 4 se dedica a validar experimentalmente los resultados teéricos obtenidos en los
capitulos anteriores utilizando un sistema de adquisicion automatica de imagenes sectoriales en

360° sobre reflectores puntuales y maniquis de mama.

Finalmente, se extraen las conclusiones de esta Tesis y se realiza una proyeccion de futuros

trabajos de investigacion.



CAPITULO

SEGUNDO

COMPOSICION CIRCULAR DE
IMAGENES

Este capitulo presenta un modelo simplificado para determinar la respuesta al impulso de la
imagen compuesta de angulo completo (PSFC) a partir de la respuesta al impulso teérica del
array (PSF). La PSFC permite determinar la resolucién espacial y la sensibilidad del sistema de
imagen compuesta en funcion de los pardmetros constructivos (radio, tamafio y nimero de
aperturas de adquisicion, etc.). EI modelo propuesto permite determinar a priori las
caracteristicas de la imagen compuesta de angulo completo, lo que constituye una primera

aportacion de esta Tesis Doctoral.

2.1 LA COMPOSICION ESPACIAL DE ONDA PLANA.

En términos generales, la imagen que resulta al componer (promediar) multiples imagenes
ultrasonicas adquiridas desde distintos puntos, presenta una menor varianza del ruido estructural
o0 speckle y es menos sensible a artefactos que dependen de la direccién de propagacion y de la
posicidn del transductor [Burckhardt 78] [Wagner 83].

Cuando se dispone de un Gnico array en una posicion fija, para obtener una imagen compuesta
se generan otras parciales emitiendo ondas planas con angulos diferentes distribuidos en un
rango +6max, a intervalos 46. Si el tamafio de la apertura es D, el area efectiva de la imagen o

region de solapamiento es un triangulo de base D y altura méaxima h.

h = b 2.1
21an 0, @1

Por tanto, para la composicion de imégenes de onda plana existe un compromiso entre la
profundidad y el mé&ximo &ngulo de deflexion. Al componer M imégenes se obtiene una mejora
en la relacién contraste a ruido (CNR) que depende del nivel de correlacion # entre iméagenes

parciales. Para un factor de correlacion # se tiene [Shankar 85]:
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M
CNR = \/ 1+2(M —1)p/M 22)

Segun la Ecuacion (2.2), la mejora en el CNR aumenta con el nimero de imagenes parciales

promediadas, pero esta limitada por el nivel de correlacion # entre ellas. Con todo, la adquisicion
de iméagenes desde una posicion fija del array presenta limitaciones evidentes en cuanto a
diversidad espacial, existiendo un punto en el que la imagen compuesta no mejora por mas que

se aumente el rango angular +6uax [Wilhjelm 04].

Asi, para un factor de correlacion =0 (imégenes parciales totalmente incorreladas), la mejora
en la relacion CNR seria de MY2, valor dificil de alcanzar con la metodologia de onda plana. En
la imagen compuesta de angulo completo que se describe en este trabajo, las mejoras pueden
aproximarse a este maximo teérico al estar las imagenes parciales adquiridas desde posiciones

muy diferentes poco correladas entre si.

Por otra parte, la composicion espacial puede implementarse con diversos operadores ademas
de la media, como la media geométrica, la mediana, el valor cuadratico medio (rms) y la media
excluyendo al valor maximo [Wilhjelm 04]. El valor cuadrético medio y la media geométrica
son operaciones similares a la media, ofrecen pequefias mejoras en el contraste y en la relacion
sefial a ruido, pero tienen un peor resultado en un andlisis visual. Por su parte, la mediana y la
media excluyendo al maximo permiten mejorar la pérdida de resolucion que se produce en los
angulos de deflexion elevados, pero no suponen una mejora significativa respecto a la

composicion espacial convencional basada en la media.

2.2 LA COMPOSICION CIRCULAR

En el caso de una composicién circular, varian tanto la posicion del transductor en torno al area
de interés como la orientacién de cada imagen parcial. A diferencia de la composicién de onda
plana, puede aumentarse el nimero de imagenes parciales a la vez que se reduce la correlacion

entre ellas debido a una mayor diversidad espacial [Bartelt 88], [Hansen 08].

Para ello, un conjunto o anillo de transductores rodea el objeto de interés (Figura 2.1). Con esta
configuracion se obtienen imégenes sectoriales de ecografia convencional desde distintas
posiciones (Figura 2.1a), componiéndolas sobre una rejilla comun central mediante promediado
(Figura 2.1b). Esta técnica se aplica invariablemente por inmersién, lo que hace que surjan
ciertos problemas debidos a la refraccion cuando las velocidades de propagacion del ultrasonido

en agua y tejido no son iguales.
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El proceso de formacion de la imagen circular compuesta consta de dos etapas que, en principio,

podrian realizarse simultdneamente si hay un hardware adecuado:

1. Adquisicion de las imagenes sectoriales parciales. Las imagenes se adquieren con
aperturas cuyos centros se distribuyen uniformemente en la circunferencia que delimita
el anillo de transductores. La posicidn de cada apertura se conoce con precision referida
a un sistema de coordenadas centrales absolutas.

2. Composicion de las imagenes sectoriales parciales. Este proceso se realiza en
coordenadas cartesianas sobre una rejilla rectangular de pixeles ubicada en el interior
del anillo. Para ello se promedian los resultados de interpolar cada imagen sectorial

sobre la rejilla de composicién.

2.3 ADQUISICION DE IMAGENES SECTORIALES

La adquisicion de las imagenes parciales es un proceso estandar, realizado bien mediante el giro
controlado de un Unico transductor array alrededor de la region de interés, activando una
apertura determinada en un anillo de transductores o seleccionando un array de los existentes
mediante un multiplexor. En cualquier caso, se obtienen M imégenes sectoriales adquiridas a

intervalos regulares alrededor de la region de interés.

En el primer caso, aparte del sistema de control de giro (motores + controladores), un sistema
de ecografia convencional obtiene todas las imagenes, configurando un sistema sencillo y de

bajo coste. Este sistema ha sido el utilizado en este trabajo para la realizacion de experimentos.

La otra alternativa es un sistema con maltiples arrays (M) distribuidos a intervalos angulares de
360/M. En este caso, ademas de los M arrays, cada uno de ellos de N elementos, es necesario un
sistema de multiplexado en emisidn y recepcién para conectarlo a un Gnico sistema de ecografia.
Por ejemplo, si M=16 y N=128, el conjunto configura un sistema con 2048 transductores. Con
un doble multiplexor 2048:128 pueden obtenerse tanto imagenes en pulso-eco como en
transmision con un Unico equipo de 128 canales activos. La electrénica no es trivial, pues en
emision los pulsos de excitacion son de alta tension (~ 100 V) mientras que, en recepcion, las
sefiales son de bajo nivel (~ 1 mV), debiendo manejarse todo ello en banda ancha (> 10 MHz)

y con muy bajo nivel de ruido (< 1nV/Hz'?).

Hay buenas razones para preferir una configuracion con maltiples arrays a la primera, controlada
con motores, a pesar de su mayor complejidad electrénica. En primer lugar, el tiempo de
adquisicion de un tomograma se reduce considerablemente, al tratarse de un sistema estatico
conmutado electronicamente. La diferencia es muy notable: un sistema ecogréfico convencional

obtiene mas de 25 imagenes/s, lo que permitiria realizar la adquisicion de un tomograma en
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menos de 1 segundo si M=16. El giro controlado de un dnico transductor alrededor de la mama
requiere mucho mas tiempo, sobre todo al operar en inmersion, donde habria que evitar

turbulencias en el medio que se acoplaran a la mama.

Por otra parte, un sistema mavil esta sujeto a errores geométricos, desgastes y desalineaciones.
También, la adquisicion de multiples tomogramas en diferentes planos es méas simple en el caso
del sistema estéatico (control de un Unico eje) que en el de un sistema con un Gnico transductor

(control de dos ejes).

En cualquier caso v, salvo tolerancias de la mecanica y diferencia en los tiempos de adquisicion,
los resultados obtenidos en este trabajo son validos tanto para sistemas con una apertura rotatoria

movil, como sistemas con M aperturas estaticas fijas.

b)

Figura 2.1 a) Adquisicion de imagenes sectoriales de tipo B en torno al &rea de interés. b)

Composicion en una rejilla situada en el solape de las imagenes sectoriales.

2.4 COMPOSICION DE IMAGENES SECTORIALES PARCIALES

La Figura 2.2 muestra el esquema para realizar una interpolacion bilineal de imagenes
sectoriales sobre la rejilla de composicion suponiendo que la velocidad de propagacion del
ultrasonido en el acoplante (agua) y en el tejido es la misma (propagacion libre de refraccion).
Este proceso de interpolacion es el estandar utilizado en ecografia convencional para la
conversion de barrido, donde la adquisicion se realiza en coordenadas polares y la

representacion en cartesianas (pixeles en una rejilla rectangular).
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El proceso estandar de interpolacion bilineal es simple: para cada pixel con coordenadas (X, Yp)
se localizan las cuatro muestras del barrido sectorial mas cercanas. Para ello basta con conocer
la distancia rp desde el pixel al centro de la apertura activa y el angulo ¢, con respecto a la normal
al array, que representan la posicion del pixel en el sistema local de coordenadas polares de la

imagen parcial.

El anélisis incluye una posible desviacion angular g de la apertura. Nominalmente =0y la
normal deberia pasar por el centro de rotacion situado en el origen de las coordenadas absolutas.
Esto permite considerar posibles errores geométricos, mas importantes en el montaje
experimental realizado en el que rota una Unica apertura, y previsiblemente menores o

despreciables con un anillo de transductores.

Ay

(Xe,Ye)

e —— &7

(05 (05

Figura 2.2 Esquema del algoritmo de interpolacion.

Las coordenadas absolutas del centro de la apertura desplazada un angulo ¢ con respecto al eje

X'y con radio de giro R responde a,

(x¢c,¥:) = (R cos¢,Rsing) (2.3)

Definimos el vector p desde el centro de la apertura al pixel como,

ﬁ: (xp—Rcos¢,yp—RSin¢) (2-4)

La distancia desde el centro de la apertura al pixel se obtiene como el mddulo de este vector:
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A :\p\:J(xp—Rcos¢)2+(yp—Rsin¢)2 (2.5)
Definimos el vector unitario normal al array como
n =(—cos(¢— B),—sin(¢ — B)) (2.6)

siendo £ la desviacion angular del array con respecto al radio debida a las tolerancias del
sistema de posicionamiento. La posicion angular &, del pixel en el sistema de coordenadas

polares del array se obtiene del producto vectorial entre los vectores p v fi:

6, =sin ( ‘an‘ (2.7)

Sustituyendo (2.4) (2.5) y (2.6) en (2.7), y operando se obtiene

(2.8)

p

0 —sin XpSin(¢—ﬂ)—prOS(¢—ﬂ)+Rsinﬁ
J(XP_RCOS¢)Z+(yp—Rsin¢)2

Para una imagen parcial de L lineas adquiridas a intervalos angulares 46 desde un angulo
inicial 8 y desde la distancia radial ro a intervalos 4m, los indices a la primera de las cuatro

muestras mas cercanas al pixel se obtienen como:

ix, =7 % 2.9)
0= .
40
r,—r
in = P 0 (210)
Am |

donde | |l representa la funcion de redondeo por defecto. Las distancias y &ngulos de las 4

muestras que intervienen en la interpolacion son:

=1, +iX.dm
(2.11)

r, =1, +(ix, +1)4m



48 Composicion Circular de Imagenes

6, =0, +ix,40
{1 oY (2.12)

0, = 0, +(ix, +1)46

Una vez localizadas las cuatro muestras que rodean al pixel, si F(ix,ixy) es la imagen adquirida
en coordenadas polares, el valor del pixel (Xp,yp) de la imagen en coordenadas cartesianas se

obtienen mediante la interpolacion bilineal de las 4 muestras [Gonzalez 02]:

I(Xp’yp)=

[r,—r, rp—rl]{ Fix.ix,)  F(ix,ix, +1) }{ez—ep

(r, -1 X0, -6,)| F(ix, +1ix,) F(ix, +1ix, +1) 9p_91j| (2.13)

Este proceso se realiza por software o hardware en tiempo real, aunque debe reiterarse que se
ha considerado la velocidad de propagacién en el tejido igual a la del acoplante (agua) y, por

tanto, no existe refraccion en la interfaz.

Posteriormente se generaliza este algoritmo para el caso en que las velocidades no sean iguales,

como es el caso habitual, constituyendo otra de las aportaciones de esta Tesis.

2.5 MODELO TEORICO DE LA COMPOSICION CIRCULAR DE IMAGENES

La PSFC o respuesta al impulso de la imagen circular compuesta se calcula a partir de la
composicién espacial de las PSF individuales de las imagenes parciales. Dado que no existen
expresiones analiticas cerradas para las PSF individuales de sefiales de banda ancha, es
necesario recurrir a métodos numéricos. Los mejores resultados se obtendrian en base a una
simulacion en “onda pulsada” (banda ancha), compleja de implementar y que requiere un
elevado tiempo de calculo. Dado que en este capitulo Gnicamente se analizara la resolucion del
sistema, se propone una simplificacion de la PSFC que reduce la complejidad de la simulacién,

con los siguientes objetivos.

e Comprender el proceso de formacion de la imagen circular a partir de las imagenes

sectoriales.

e Determinar el nimero minimo de imagenes parciales requeridas en la composicion
circular para obtener una determinada resolucion, con el objetivo de reducir el tiempo
de adquisicion y el coste del sistema basado en un anillo de transductores y el volumen

de informacioén.

e Analizar el impacto del tamafio de la apertura en la resoluciéon. Es un parametro
importante ya que la cantidad de elementos activos determina la complejidad del

hardware necesario para la adquisicion de la imagen en tiempo real.
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e Analizar la homogeneidad de la imagen compuesta en cuanto a resoluciéon y
sensibilidad en funcién de los pardmetros de operacion (nimero de imégenes parciales,
tamafio de la apertura, etc.). Este parametro es importante ya que las imagenes

ecogréaficas sectoriales no son isétropas en resolucion.

2.5.1 Modelo simplificado de la PSF.

La Figura 2.3 (centro) muestra la imagen sectorial experimental de una aguja de acero delgada
en agua, situada a 94 mm de un array de 128 elementos, 3.2 MHz de frecuencia central y un
ancho de banda del 50%. Esta imagen representa la PSF del sistema de imagen actual,

considerando la aguja un reflector puntual).

Se observa un l6bulo principal en torno al reflector, donde se concentra la mayor parte de la
energia recibida, y unos I6bulos laterales de menor amplitud. En la direccion axial se observan
ademas reverberaciones a intervalos regulares que concuerdan con el didmetro de la aguja 'y que
serian inexistentes en el caso de un reflector puntual. A izquierda y derecha de la imagen se

muestran los cortes que determinan el patrdn lateral y axial, respectivamente.

La anchura del 16bulo principal determina la resolucion del sistema, dado que dos reflectores no
se podran distinguir si los I16bulos principales que generan se solapan en méas del 50% (criterio
de Rayleigh).

Por su parte, el nivel de los I6bulos laterales determina el contraste de la imagen al establecer
un “fondo de ruido” que limita la capacidad de deteccion de reflectores débiles. Sin embargo, el
contraste (CR) y la relacién contraste a ruido (CNR) no pueden determinarse si no existe un
modelo equivalente de la distribucién y naturaleza de los dispersores en el tejido. Por tanto,
estos parametros se analizan posteriormente mediante imagenes en maniquis de mama similes
de tejido bioldgico.
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Figura 2.3 — (1zg.) Patrdn lateral, (Centro) PSF y (Dcha.) Envolvente en la direccion axial
para un reflector ubicado a 94 mmy -0.15° de angulo de deflexion. El array es de 128

elementos, 3.2MHz de frecuencia central y ancho de banda del 50%.

Para reducir el tiempo de calculo y simplificar los algoritmos de simulacion, en este trabajo se
propone un modelo simplificado de la PSF. Se basa en descomponer el célculo en las direcciones
axial y lateral, para las cuales existen expresiones cerradas para onda continua. Aunque en la
PSF real estas direcciones no son totalmente separables, esta metodologia proporciona una
buena aproximacion y, adicionalmente, el 16bulo principal en onda pulsada es practicamente

igual al de onda continua.

De este modo, el uso de formulacion cerrada para el I6bulo principal en onda continua permite
determinar la resolucion del sistema. En cambio, esta formulacion no permite analizar el
contraste de la imagen, donde los l6bulos laterales juegan un papel predominante y los de onda
pulsada difieren de los de onda continua. El andlisis en onda continua proporcionaria un nivel
de ruido de fondo (l6bulos laterales) superior al que se obtendria en realidad al usar onda
pulsada.

El I6bulo principal en la direccién de propagacion es la envolvente A(t) del pulso ultrasénico

que, para este analisis, se supone gaussiano:

r(t)= A(t)cos(w,t + o)
- (2.14)
At) = e’

donde ®©, =27tfp es la frecuencia angular central del transductor, ¢ el desfasaje y b un

parametro determinado por el ancho de banda relativo B (relacién entre ancho de banda y la

frecuencia central), segdn:

,_/81n(2) 2.15)

a)pB

En la direccion lateral se utiliza el patron en onda continua o Factor de Array (FA) de ida y

vuelta, descrito por la ecuacion [Steinberg 76]:
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2

sin[”f(sinef —sin@)}

sin{ﬁf(sinef —sine)”

(2.16)

donde 6 es la coordenada angular en el plano de imagen, 6: representa el angulo de deflexion
del haz, D es el tamaiio de la apertura, d la distancia entre los elementos del array, 4 la longitud

de onda en el medio supuesto homogéneo e isétropo y N el nimero de elementos del array.

La Figura 2.4 muestra el Factor de Array para dos haces deflectados 6+ = 0 y 30°. El patron
lateral en onda continua es aproximadamente un sinc desplazado al angulo de deflexion del haz.
La mejor resolucidn lateral (I6bulo méas estrecho) se obtiene para el haz no deflectado y empeora

con el angulo de deflexién (0.78° y 0.90° respectivamente en el ejemplo).
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Figura 2.4 — Patron lateral de onda continua o Factor de Array (FA(0)) de una apertura de
longitud D = 28.16 mm y distancia entre elementos d = 0.22 mm. Izquierda: Sin deflexion del
haz. Derecha: Haz deflectado 6y = 30°.

Por su parte, los I6bulos laterales se encuentran a 26.6 dB por debajo del principal. Si bien no
coinciden con los del patron lateral en onda pulsada, ambas representaciones coinciden dentro
del I6bulo principal, por lo que el FA es una buena aproximacion para el estudio de la resolucion,

que depende Unicamente de la anchura del 16bulo principal y no del nivel de los I6bulos laterales.

El factor de array se obtiene suponiendo que los elementos del array son omnidireccionales
(elementos puntuales). Sin embargo, las dimensiones no nulas de los elementos reales
introducen una pérdida de sensibilidad dependiente del angulo de deflexién del haz por efecto

de la difraccion. La sensibilidad angular viene dada por [Kino 87]:
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s(p) = jincz(d ;g sinﬁj (2.17)

Z”X) , donde

siendo g la separacion (zona muerta) entre elementos del array y jinc(x) = 3y(

Ji(+) es la funcion de Bessel de primer orden. Por otra parte, la onda acustica sufre pérdidas por

difraccion y atenuacion a medida que se propaga por el medio, que viene dada por

—ar

P(r) = er (2.18)

donde r es la profundidad o distancia al centro del array, mientras que a es el coeficiente de
atenuacion, dependiente de la frecuencia, seguin [Nyborg 83]:

o =af’ (2.19)

En el caso particular de los tejidos biolégicos que conforman la mama, se tiene
Np
m- MHz"®

frecuencia tipica en la ecografia de mama, es de 96 Np/m. El coeficiente de atenuacién

a=86 y b = 1.5. De esta manera, el coeficiente de atenuacién a 5 MHz, una

disminuye a practicamente la mitad, 49.23 Np/m, al elegir la frecuencia empleada en este
trabajo, 3.2 MHz.

Por su parte, el coeficiente de atenuacion en agua destilada (20°C) también puede calcularse a

NPy p =2 [Litovitz 65]. Asi, a5
MHz?

m -

partir de la Ecuacion (2.19), tomando a =18-10°°

MHZz el coeficiente de atenuacién es 0.45 Np/m, mientras que, a la frecuencia de trabajo, 3.2
MHz, es 0.18 Np/m. Estos valores se encuentran tres 6rdenes de magnitud por debajo de los de
la mama y hacen los efectos de la atenuacion en el agua inapreciables. Por el contrario, la

atenuacion en los tejidos debe ser tenida en cuenta.

Finalmente, el modelo que se propone para la PSF resulta del producto de (2.14), (2.16), (2.17)y
(2.18)

PSF(r.0,0,.1, )= A(Z(r_rf)j FA(0 -0, )-5(6)-P(r) (2.20)

c

La Figura 2.5 muestra la PSF simulada en las condiciones de la Figura 2.3. El patron lateral

simulado practicamente coincide con el experimental, salvo una ligera menor directividad en
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este Ultimo caso debido a un posible acoplamiento (cross-talk) entre elementos. El patron axial
coincide en ambos casos, excepto las reverberaciones internas en la aguja que, obviamente, no

aparecen en la PSF tedrica simulada.
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Figura 2.5 (lzg.) Patrén lateral (Centro) PSF y (Dcha.) envolvente en la direccion axial para
un reflector ubicado a 94 mm y -0.15° de &ngulo de deflexidn. En rojo la respuesta
experimental y en negro la simulada. El array es de 128 elementos, 3.2MHz de frecuencia
central y ancho de banda del 50%.

La Figura 2.6 muestra, a modo de ejemplo, las PSF obtenidas segun la Ecuacion (2.20) para
dos posiciones angulares de la apertura (¢) y un mismo reflector ubicado en las coordenadas
(70,0) mm. En el primer caso el angulo de deflexién en que se encuentra el reflector es 6=
45.6°. En el segundo caso el angulo de deflexion es menor (6:= 17.3°), por lo que el nivel de
sefial es 2.4 dB mayor. Sin embargo, al estar el array 74 mm mas lejos del reflector, la resolucion
lateral es menor en el segundo caso, dando lugar a un lébulo principal méas ancho. Este ejemplo
ilustra la heterogeneidad de las aportaciones de cada imagen parcial en la imagen compuesta,
debido a la dependencia de la PSF con la direccion de propagacion, la profundidad de la imagen

y el angulo de deflexidn del haz en los sistemas de ecografia convencional.
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a) b)
r;=84.8 mm
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Figura 2.6 PSF simuladas para un sistema de imagen circular de radio R =94.3 mmy un
reflector ubicado a 70 mm del centro en el eje horizontal, obtenidas con un array de tamafio

D=28.16 mm desde dos posiciones angulares (a) ¢ = 60°y (b) ¢ = 150°.

2.5.2 Comparaciéon con el modelo en onda pulsada.

La Figura 2.7 muestra, a la izquierda, la PSF en onda pulsada para el mismo array que en el
apartado anterior, obtenida por simulacién aplicando el principio de superposicién con fuentes
puntuales. Ademas del l6bulo principal coincidiendo con la posicion del reflector se observan
los lobulos laterales en forma de “cruz”, resultantes de la composicion parcialmente constructiva

entre los ecos recibidos desde otras posiciones.
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Figura 2.7 PSF de un reflector situado en el centro, a 40 mm del array. A la izquierda, segun

la simulacion en onda pulsada, a la derecha el modelo planteado

La Figura 2.7 derecha muestra la PSF obtenida con el modelo propuesto en el apartado anterior.
El 16bulo principal coincide con el de onda pulsada en las dos direcciones (axial y lateral) incluso
al deflectar el haz (Figura 2.8). Sin embargo, el modelo propuesto genera lébulos laterales a la
misma profundidad que el reflector (no con forma de “cruz”) y con un patréon de maximos y
minimos distinto al que se obtiene en onda pulsada. La Figura 2.9 muestra la LSF (Lateral
Spread Function) en ambos casos, obtenida como el maximo de la PSF para cada direccion

angular, donde se observa que la amplitud de los I6bulos laterales tampoco coincide.
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Figura 2.8 PSF segun la simulacién en onda pulsada (izquierda) y segun el modelo planteado

(derecha) para un reflector situado a 40 mm y a un dngulo 6f = 30°

Por tanto, la metodologia propuesta se utilizard, Uunicamente, para modelar el I6bulo
principal, siendo valida para el andlisis de la resolucion, pero no del contraste ni del rango

dinamico.
0 T 0 .
——FA(0) ——FA(0)
— LSF ——LSF
220 1 -20
= -40 ¢ a -40
= =
-60 | ] -60 |
-80 -80
-10 -5 0 5 10 20 25 30 35 40
0(° 0 (%)

Figura 2.9 Comparacion del patron del haz en onda continua (FA(9)) y la Lateral Spread
Function (LSF)
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2.6 DISCRETIZACION DE LA IMAGEN CIRCULAR COMPUESTA

Para determinar la resolucion del sistema de imagen circular compuesta se define una rejilla
polar global con puntos equiespaciados en las direcciones radial y angular, descritos por sus
coordenadas absolutas (pi, ¢i) (Figura 2.10 izquierda). En cada uno de ellos se supone un
reflector puntual ideal y se calculan las PSFs individuales que corresponden a las M aperturas
sobre rejillas locales como la de la Figura 2.10 derecha. La PSF compuesta (PSFC) es la media
de las M PSFs individuales.

Las posiciones de la apertura activa se consideran equiespaciadas a intervalos angulares vy, que
proporciona cierta periodicidad a la PSFC. De este modo, basta calcular los pardmetros de
calidad de la imagen circular compuesta en un sector delimitado por dos posiciones angulares
consecutivas de la apertura. Por tanto, el estudio se realiza en el intervalo angular [0, y), donde
y = 360/M (°).

La rejilla en coordenadas polares se dispone de tal manera que se tengan diez muestras en la

direccidn radial y otras tantas en la direccion angular dentro de dicho sector circular.

Por otra parte, la rejilla local debe ser capaz de presentar el 16bulo principal con suficiente
resolucidn. Por este motivo, la distancia entre pixeles se fija 10 veces por debajo de la dimension
del 16bulo principal en la direccion axial, que viene dada por la duracién del pulso ultrasonico,
descrito por la Ecuacion (2.14). Siguiendo el criterio FWHM, la longitud del l16bulo principal se
calcula como la distancia entre los puntos de caida a -6 dB de la envolvente gaussiana en la

direccién axial

Az=ch./2In(2) (2.21)

siendo c la velocidad de propagacion en el medio y b el parametro dependiente del transductor

definido en la Ecuacion (2.15).

Ademas, la rejilla local cuadrada debe tener la suficiente extension (Lm X Lw) para permitir el
promediado de las PSF correspondientes a las aperturas empleadas. El procedimiento para

determinar Ly se describe en el Anexo B.
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"

Figura 2.10 Izquierda: Distribucion de puntos (en negro) de coordenadas polares (pi,¢;) para
el calculo de la PSFC, a partir de las PSF individuales calculadas sobre una rejilla local
como la de la derecha. En colores, alrededor, diferentes posiciones del transductor. Gracias a

la distribucion uniforme de los transductores, la PSFC es periddica con dngulo .

Tras este proceso, de cada PSFC se extraen las caracteristicas de la imagen o parametros de
calidad: resolucidn radial y angular, nivel de sefial y homogeneidad para formar mapas que

representen la variacion de estos pardmetros en la imagen compuesta.

En la imagen ultrasénica convencional la resolucién se mide en dos direcciones perpendiculares
entre si: la de propagacion del sonido (resolucion axial) y la de deflexion del haz (resolucion
lateral). Este criterio no puede utilizarse en la imagen circular compuesta porque ni hay una
Unica direccion de propagacion, ni existe un concepto de deflexion. Es necesario, por tanto,

definir nuevas magnitudes.
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Figura 2.11 Nomenclatura empleada para las resoluciones radial (Ar) y angular (A¢), en un

punto de coordenadas polares (p,d).

Dada la geometria de la imagen y su simetria, parece razonable medir la resolucién en las

direcciones radial (desde el centro de la imagen hacia la periferia) y angular (en la direccion de

los &ngulos centrales). Por tanto, se definen las siguientes variables (Figura 2.11):

Resolucién radial (Ar). Ancho del Iébulo principal de la PSF conjunta (PSFC) en la

direccidn radial medida a -6 dB del maximo y expresada en mm.

Resolucion angular (A¢). Angulo central que abarca el I6bulo principal de la PSF
conjunta (PSFC) medido desde el centro de la imagen y a -6 dB del méximo, expresada

en grados sexagesimales.

Resolucién tangencial (At). Longitud del arco correspondiente al &ngulo dado por la

resolucién angular, expresado como:

At = pAg (2.22)

Para evitar la singularidad que se produce en el centro de la imagen, para p = 0 se asigna

el valor de la resolucion radial a la tangencial.

Excentricidad (g). Relacion entre las resoluciones radial y tangencial. Determina el

grado de ovalidad de la PSFC y la isotropia de la resolucion de la imagen:

_Adr

= 2.23
8= (2.23)
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Si la excentricidad vale 1, la seccién de la PSFC es circular a -6 dB.

e Amplitud normalizada (A»). Amplitud maxima de la PSFC en cada punto para

determinar la distribucién de la sensibilidad del sistema en la region de imagen.

Debe observarse que el maximo de cada PSF utilizada para calcular la PSFC no siempre

alcanzara la unidad, por lo que el maximo de la PSFC, esto es, An < 1.

El anélisis realizado pretende caracterizar la imagen ultrasénica circular compuesta en relacion
con la imagen ecogréfica convencional, donde la resolucién es diferente en sentido axial y
lateral, la sensibilidad varia con el angulo de deflexion y con la profundidad. La imagen

ecografica convencional es anisotropa en cuanto a resolucion.

La hipotesis es que la imagen circular compuesta proporciona valores homogéneos de resolucion
y sensibilidad en toda la region de interés (imagen isétropa en resolucion). Aunque estas mejores
caracteristicas suelen ser citadas en la literatura de referencia, hasta la fecha no se han reportado

estudios cuantitativos de estas mejoras ni de sus limites.

2.7 METODOLOGIA PARA LA OBTENCION DE LA PSFC TEORICA

La PSFC tedrica se obtiene mediante la simulacion del montaje experimental utilizado en este
trabajo, basado en un array lineal cuyas caracteristicas se describen en la Tabla 2.1. Ademas, la
velocidad del sonido en el agua se supone c=1.48 mm/us, y el radio de giro del transductor es R
=94.3 mm.

N BW (%) d (mm) gap (mm) f(MHz)

128 50 0.22 0.05 3.2

Tabla 2.1 Parametros del array utilizado en el prototipo

Asi, para analizar los efectos del tamafio de la apertura activa en la calidad de la imagen se
consideran distintas aperturas de N= {256, 128, 64 y 32} elementos activos. Para discutir el
efecto del nimero de iméagenes sectoriales adquiridas uniformemente en torno al rea de imagen
se tomaron M = {8, 15, 24 y 36} imagenes para cada apertura considerada. Las aperturas estaran

distribuidas en intervalos angulares y = {45°, 24°, 15° y 10°} respectivamente.

La rejilla polar donde se evaltan los parametros de calidad (Figura 2.10 izquierda) se dispone
de tal manera que la distancia entre puntos serd de R/10 = 9.43 mm en la direccion radial y y/10

en la direccidn angular. La resolucidn de la rejilla local (Figura 2.10 derecha) se fija 10 veces
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por encima de la resolucién axial del array. Para la frecuencia central y el ancho de banda del
transductor (Tabla 2.1), y aplicando la Ecuacion (2.21) para el célculo de la resolucién axial
(Az), la separacidn entre pixeles es Ap = 0.04 mm.

La Figura 2.12(a-d) muestra, a modo de ejemplo, las PSF individuales de un reflector puntual
en coordenadas polares (70, 0°) obtenidas con la metodologia descrita y el array en cuatro
posiciones angulares diferentes: (a) ¢=60°, (b) #=150°, (c) ¢=240°y (d) #=330°. Ademas del
cambio en la orientacion del 16bulo principal, se observa de forma cualitativa que la resolucién
lateral empeora con la distancia array-reflector, aungue la resolucion axial parece mantenerse

constante en los distintos casos.

La Figura 2.12e muestra la PSFC de M = 36 imagenes, entre las que se incluyen las PSF
individuales mencionadas, estimandose una resolucion mucho mas homogénea que en las PSF
individuales. En efecto, las resoluciones radial y tangencial son practicamente iguales y
aproximadamente de 0.54 mm, ligeramente superior a la resolucion axial del transductor (Figura
2.12f). Cabe destacar que el reflector considerado no esta en el centro de la imagen, sino en la

periferia, lo que permite intuir una resolucion mas homogénea que en la imagen convencional

El estudio realizado a continuacidn trata de determinar si este comportamiento puede extenderse
a toda la imagen compuesta o cuéles son las variaciones, y qué nivel de anisotropia cabe esperar

en funcidn de los parametros del sistema.
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Figura 2.12 PSF simuladas para un reflector en la posicion (70, 0) mm desde posiciones
angulares (a) ¢ = 60°, (b) ¢ = 150°, (c) ¢ = 240°y (d) ¢ = 330°. € Imagen compuesta con M
= 36. (f) Cortes radial y angular de la PSFC, indicando en rojo la resolucién a -6 dB.

2.8 PARAMETROS DE CALIDAD DE LA COMPOSICION ESPACIAL

En este apartado se presentan las distribuciones de resolucion, excentricidad y amplitud
normalizada de la imagen circular compuesta a partir de imagenes sectoriales uniformemente
distribuidas en torno a la regién de interés. Ademas de los valores nominales, se analiza su

variabilidad como:

max(x) — min(x)
vmedio(x)

V(X)(%)=100 2.22)

La Tabla 2.2 resume los parametros de la adquisicion para M = 36 imagenes uniformemente
distribuidas en torno al area de imagen. Dada la periodicidad angular de la PSFC, esta se calcula

en un intervalo angular ¢ = [0, 10°) y se repite para mostrar los mapas completos en 360°.
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R (mm)

c(mm/ps)

NUmero de posiciones del array

Angulo de barrido(®)

94.32

1.48

36

+90

Tabla 2.2 Parametros de adquisicion

La Figura 2.13 muestra la resolucién radial de la imagen compuesta en una region de 60 mm de

radio. El peor resultado de resolucidn radial (Ar = 0.59 mm) se da en el centro de la imagen (p

=0) y laresolucion mejora ligeramente a medida que el reflector se acerca al borde de la imagen

hasta Ar =0.55 mm. La variabilidad es del 6.6 % respecto a la media (Ar =0.579 mm = 1.25 A),

lo que evidencia la homogeneidad de resolucion radial en la imagen circular compuesta.
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Figura 2.13 Analisis de la resolucion radial. a) Mapa de resolucion radial (b) Evolucién con

respecto a la coordenada angular c) Evolucion con respecto a la coordenada radial

La resolucion tangencial (Figura 2.14) muestra un comportamiento y resultados similares. La
peor resolucion se observa en p = 10 mm (At = 0.59 mm) y la mejor en la periferia (At = 0.57
mm). El valor medio (0.586 mm) y la variabilidad (4.7%) son similares a los obtenidos para la

resolucion radial.

De ambos resultados se concluye que, esencialmente, la resolucion de la imagen circular

compuesta es uniforme e isétropa.
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Figura 2.14 Anélisis de la resolucion tangencial. a) Mapa de resolucion tangencial (b)
Evolucidn con respecto a la coordenada angular c) Evolucion con respecto a la coordenada

radial.

En cuanto a la sensibilidad del sistema, los resultados se resumen en la Figura 2.15. El valor
méaximo de la amplitud normalizada se da en el centro de la imagen (A,=0.35) y se reduce a
medida que el reflector se acerca al borde (A,=0.28). La variabilidad es del 22% respecto al
valor medio, A,=0.32. Al igual que con la resolucién, la dependencia con la posicién angular

del reflector es despreciable frente a la dependencia con la distancia al centro de la imagen.
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Figura 2.15 Anélisis de la amplitud normalizada. a) Mapa de amplitud normalizada (b)

Evolucién respecto a la coordenada angular ¢) Evolucién respecto a la coordenada radial.

Analizando la resolucion espacial en las dos direcciones de interés y la sensibilidad, podemos
concluir que la imagen compuesta es homogénea en la direccion angular y presenta pequefias

variaciones en la direccion radial.

La homogeneidad observada en la direccién angular no se mantiene igual para imagenes de mas
de 60 mm y hasta los 90 mm de radio con los parametros definidos. En la region mas externa la
variabilidad en la resolucion aumenta de un 6.6% en la region central hasta el 20% del valor
medio (Figura 2.16). Aunque esta mayor variabilidad no resulta exagerada, la calidad de la

imagen circular compuesta en la region central hasta un radio de 60 mm (area efectiva) es mas
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representativa de la realidad, dado que es donde se sitia la mama durante un examen. Por este

motivo, los resultados se exponen para esta region.

80

80 R
60

60 056

40 055

40

20

20 054

mm
o

053

220
20 052

-40 40
051

-60 60

- 05
R - -80
100 50 0 50 100 O

Figura 2.16 Resolucion radial (izquierda) y tangencial (derecha) en el anillo comprendido

entre los 60 mm y los 90 mm de radio de imagen.

Para entender las tendencias observadas en las direcciones radial y tangencial, se estudia la

PSFC obtenida en el centro y en la periferia.

La Figura 2.17 muestra los resultados para un reflector en el centro de la imagen (p = 0 mm, ¢=
0°), que es la Unica posicion que presenta la misma profundidad y angulo de deflexion en todas
las imagenes sectoriales parciales. En este caso la PSFC resulta del promediado de una PSF que
no cambia de forma pero que rota en funcion de la posicion de la apertura. La Figura 2.17b
muestra el corte de las PSF con el eje X, que pasan de la resolucion axial del transductor cuando
la apertura se sitda en ¢ = 0° (mas estrecha), hasta la resolucion lateral cuando estd en ¢ = 90°

(més ancho).

Esta variabilidad es propia de los sistemas de ecografia convencional, donde un reflector puntual
se muestra con muy diferente resolucion en los sentidos axial (mejor, 0.41 mm) y lateral (peor,
1.35 mm) y que, ademads, varia con la distancia del reflector a la apertura. En este sentido las
variaciones de resolucién radial y tangencial de la imagen circular compuesta pueden

considerarse meras sutilezas en comparacion con las de la ecografia convencional.

La Figura 2.17c muestra la anchura del 16bulo principal Ax de cada PSF individual sobre el eje
x con el criterio FWHM (a -6 dB). La mejor resolucion en la direccidn horizontal (Ax= 0.41
mm) se obtiene para las aperturas situadas en ¢ =0°y ¢ = 180°, y la peor (Ar = 1.35 mm) para
las situadas en ¢ = 90° y ¢ = 270°. El valor medio de la resolucion (radial o tangencial), 0.57
mm, es sélo ligeramente superior a la resolucion axial (0.41 mm) del array, determinante de la

resolucion del sistema de imagen circular compuesta.
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Como conclusidn, la resolucion de la imagen circular compuesta es similar a la axial de los

arrays utilizados para las imagenes parciales.
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Figura 2.17 Efecto de las PSF individuales sobre la PSF conjunta para el punto (p = 0, ¢ =0)
(a) PSFC (b) Corte de cada PSF con el eje horizontal. (c) Ancho del 16bulo principal de cada

PSF en el eje horizontal (azul) y ancho del 16bulo de la PSF conjunta

La Figura 2.18 ilustra la formacion de la PSFC en la periferia de la imagen, a partir de varias
PSF individuales para el punto (p = 60 mm, ¢= 180°). En esta zona, la respuesta de las aperturas
difiere entre si y en funcion de la direccion considerada. La Figura 2.18a presenta las respuestas
de varias aperturas en el punto considerado en la direccién radial, mientras que la Figura 2.18b
lo hace para la direccion angular de la imagen compuesta. La apertura situada en (R = 94.32
mm, ¢ = 160°) es la mas proxima de las consideradas, y su respuesta es la de mayor amplitud.
Por su parte, la respuesta dada por la apertura situada en (R = 94.32 mm, ¢ = 0°) se encuentra

mas alejada, pero al no requerir apenas deflexién del haz, la sensibilidad angular es maxima. En
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el resto de aperturas, la amplitud se ve modulada tanto por la distancia como por la sensibilidad
angular de la apertura, que penaliza las deflexiones del haz.

Las Figura 2.18 a y b muestran los cortes de las PSF individuales en las direcciones radial y
tangencial, respectivamente. Dependiendo de la posicion angular de la apertura, las PSF
individuales pueden contribuir a mejorar o empeorar la resolucion de la PSFC en las direcciones
radial y tangencial. En general, si la direccion lateral de la imagen individual coincide con la
direccion considerada en la PSF y si el array esté lejos del reflector, la resolucion aportada por
esa imagen seré baja, dado que la resolucién lateral empeora con la distancia (por ejemplo, para
¢ = 0° y la resolucion tangencial, o ¢ = 80° y la resolucion radial). Por otra parte, aquellas
aperturas que requieran un angulo de deflexién elevado tendran menos peso en la composicion

debido a la sensibilidad angular de los elementos.
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Figura 2.18 Efecto de las PSF individuales sobre la PSF conjunta para el punto (p = 60, ¢ =
0) (a) Corte de cada PSF con el eje radial (b) Corte de cada PSF con el arco a p =60 (c)
PSFC de M = 36 imagenes.

Contodo, laresolucion radial estimada en la PSFC de 36 imagenes, Ar=0.46 mm y la tangencial
At = 0.47 mm, son muy similares, resultando una excentricidad o relacion entre ambas
magnitudes del 0.98. Esto se aprecia visualmente en la Figura 2.18c, y se cuantifica en la Figura
2.19, donde se observa que la variacién de la excentricidad es de tan solo un 2.4% en toda el
area efectiva. Como conclusion, la imagen circular compuesta puede considerarse isétropa

y homogénea.

Una vez mas debe destacarse las diferencias entre la imagen circular compuesta, que muestra
una gran homogeneidad e isotropia, y la sectorial de la ecografia convencional en la que la

excentricidad presenta valores elevados y el rango de profundidades donde € =1 es muy limitado.
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Figura 2.19 (a) Mapa de excentricidad (b) Evolucion en la coordenada angular para distintos

radios. ¢) Evolucién en la coordenada radial

2.9 [EFECTOS DEL TAMANO Y DEL RADIO DE GIRO SOBRE LA RESOLUCION DE LA IMAGEN.

Este estudio pretende determinar la influencia del tamafio de la apertura (D) utilizada para

adquirir cada imagen sectorial y del radio de giro del array (R) en la calidad de imagen circular

compuesta y cdmo se relacionan entre si. Estos aspectos no han sido abordados hasta la fecha

en la literatura especializada.

Para comparar los resultados de las distintas configuraciones, se define la coordenada radial

relativa al radio total de la imagen como:
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p,(%)= %100 (2.25)

A fin de conseguir que la resolucion dependa Unicamente de la coordenada radial, el muestreo
espacial debe ser suficientemente denso. Se ha comprobado que esta condicion se cumple en la

composicién de M = 36 imagenes (§2.10).

2.9.1 Efecto del radio de giro para un tamaiio de apertura fijo.

El efecto del radio de giro sobre la calidad de la imagen se estima mediante la simulacion de
seis casos en los que el radio es un multiplo entero del tamafio de la apertura que se mantiene
constante (D = 28.16 mm) como muestra la Tabla 2.3. Las cinco primeras permiten observar la
dependencia de este pardmetro, mientras que la Gltima, con un radio 40 veces mayor que la

apertura, pretende determinar un limite.

R/D D (cm) R (cm)
1 28.16 28.16
2 28.16 56.32
3 28.16 84.48
4 28.16 112.64
5 28.16 140.8

40 28.16 1126.4

Tabla 2.3 Tamafio de la apertura y radio de giro del array en cada simulacion.

La Figura 2.20 muestra los resultados obtenidos. En primer lugar, tanto la resolucién radial
como la tangencial siguen mejorando hacia la periferia de la imagen en todos los casos, si se
descartan los resultados fuera del &rea efectiva. Sin embargo, al aumentar el radio de giro, se
pierde algo de resolucion y sensibilidad como era de esperar debido a las pérdidas por

propagacion y de resolucion lateral de cada PSF con el aumento de la distancia al reflector.
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Pero merece la pena destacar que la resolucion empeora muy poco al aumentar el radio de giro
del array. A modo de ejemplo, al aumentar el radio de 4 a 40 veces el tamafio de la apertura, la
anchura de la PSFC se incrementa de media tan solo un 6% (Figura 2.20a y Figura 2.20b).

En cambio, la sensibilidad (amplitud normalizada) depende del radio de la imagen y no de la
relacion R/D, debido a que las pérdidas de propagacion son funcion de la distancia. La Figura
2.20c muestra que la sensibilidad puede empeorar més de 2.5 veces cuando el radio de la imagen

es varias veces el tamafo de la apertura.

En cuanto a la excentricidad, se mantiene préxima a la unidad independientemente del radio de

la imagen (Figura 2.20d).
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Figura 2.20 Parametros de calidad de la imagen en funcién del radio normalizado y para
distintos radios de giro del array (variable R/D) (a) Resolucién radial (b) Resolucién

tangencial (c) Amplitud normalizada (d) Excentricidad.

Por tanto, se puede concluir que la resolucidn de la imagen compuesta apenas depende del
radio de la circunferencia donde se ubican las aperturas utilizadas para las imégenes
parciales, aunque si es significativa la dependencia de la sensibilidad, reduciéndose a

mayor radio.

2.9.2 Efecto del tamaiio de la apertura activa en la calidad de la imagen.
Seguln la Ecuacion (2.16), la resolucion lateral depende de forma inversa con el tamafio de la
apertura. Por tanto, es de esperar que la resolucion de la imagen compuesta también mejore al

aumentar el tamafio del array, con la contrapartida de requerir mas recursos hardware y de
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procesamiento. Manteniendo los parametros de simulacion listados en la Tabla 2.1y en la Tabla
2.2, se estudia la calidad de la imagen cuando las aperturas activas son de 32, 64, 128 y 256
elementos (Tabla 2.4).

N D (mm) R(mm)
32 9.8 100
64 19.5 100
128 39.0 100
256 78.0 100

Tabla 2.4 Parametros de las simulaciones variando el tamafio de la apertura activa

La Figura 2.21 muestra los resultados del analisis al modificar el tamafio de la apertura,
manteniendo constante el radio de giro. La resolucion espacial, en cualquiera de las dos
direcciones mejora al aumentar el tamafo de la apertura (Figura 2.21a y Figura 2.21b). Sin
embargo, la mejora es menos notable en el caso de la imagen circular compuesta (un 23% al
pasar de 32 elementos a 256) que en el de la ecografia convencional, donde la dependencia en
la resolucidn lateral es lineal (una mejora del 800%). Este comportamiento confirma que la
resolucion de la imagen circular esta determinada, principalmente, por la resolucion axial de las
imagenes parciales (como se concluy6 en §2.8), la cual no mejora al aumentar el tamafio de las

aperturas.

Este resultado tiene importantes consecuencias para el disefio de un sistema de tomografia por
reflexion, que permite limitar el nimero de canales activos en el sistema de ecografia que

obtiene las imagenes sectoriales parciales.

Una mayor apertura mejora también la excentricidad, manteniéndola méas préxima a la unidad

(Figura 2.21d), aunque en cualquier caso las variaciones son poco significativas.

La sensibilidad (amplitud normalizada) no depende practicamente de este parametro (Figura
2.21c).
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Figura 2.21 Parametros de calidad de la imagen en funcién del radio normalizado y para
distintos tamafios del array con R=100mm (a) Resolucion radial (b) Resolucién tangencial (c)

Amplitud normalizada (d) Excentricidad.

La pregunta gque surge en este punto es si aumentar el tamafio de la apertura es equivalente a
reducir el radio de la imagen compuesta. Es decir, si la calidad de la imagen queda
completamente determinada por el cociente R/D. Para determinar esta cuestion, se realizd otra
simulacion complementaria a la del apartado anterior (Tabla 2.4), forzando al tamafio de la
apertura a tomar valores submultiplos del radio de giro, que se mantuvo constante. De esta
manera, se obtuvieron los valores del cociente R/D mostrados en la Tabla 2.5. Los resultados se

presentan en la Figura 2.22.
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7

R/D | R(mm) D (mm) N = round(D/d)
1 100 100.1 455
2 100 49.94 227
3 100 33.44 152
4 100 25.08 114
5 100 20.02 91

Tabla 2.5 Tamafio de la apertura y radio de giro del array en cada simulacion.

La comparativa de los resultados de la Figura 2.22, donde el tamafrio de la apertura toma valores

submultiplos del radio, con los de la Figura 2.21, donde es el radio el que toma valores multiplo

del tamafio de la apertura permite determinar que la resolucién espacial se comporta de manera

idéntica. La desviacion maxima entre ambos casos es de 2um, lo que supone un 0.49% de la

resolucion axial del array, 0.41 mm.
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Figura 2.22 Parametros de calidad de la imagen para aperturas submultiplo del radio de giro
(a) Resolucion radial (b) Resolucion tangencial (¢) Amplitud normalizada (d) Excentricidad

Una conclusion importante de este analisis es que la calidad de la imagen queda determinada

por la relacion entre el tamafio del array y su radio de giro.

De esta conclusion se deduce que, para aumentar el &rea de inspeccion manteniendo los
parametros de calidad (resolucién, sensibilidad y excentricidad) basta con aumentar en la

misma proporcion el tamafio de array.

Para evitar la aparicion de l6bulos de rejilla, la distancia d entre elementos debe ser inferior a
media longitud de onda, por lo que una mayor apertura implica un mayor nimero de elementos

y, consecuentemente, mayor complejidad electrénica.
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2.10 EFECTO DEL NUMERO DE IMAGENES SECTORIALES EMPLEADAS EN LA COMPOSICION.

El nimero de iméagenes sectoriales utilizadas para la composicién tiene un impacto directo en
el tiempo de adquisicion, el volumen de datos a procesar y el tiempo de procesamiento. En este
apartado, se analiza la dependencia de la calidad de la imagen compuesta en relacion al valor de

este parametro.

En primer lugar, se trata de establecer el efecto que tiene el nimero de iméagenes sectoriales en
la PSFC. En segundo lugar, se trata de determinar el nimero minimo de imagenes sectoriales
gue proporciona una PSFC suficientemente homogeénea en la direccién angular, que es en la que
se ha encontrado mayor variabilidad. Finalmente, se analiza en detalle la calidad de imagen para

un conjunto de valores tipicos de posiciones angulares del array.

La Figura 2.23 muestra las PSFC obtenidas por simulacion para un reflector en el borde de la
imagen (p = 60 mm, ¢ = 0° con M = 3, 4, 6 y 8 posiciones angulares. Como era de esperar,
cuando se utilizan pocas imagenes sectoriales la PSFC resultante no es homogénea, y la seccién
del I6bulo principal no es circular. Aunque la resolucion es similar a la obtenida con la
composicién de mas imagenes sectoriales, operar con valores de M bajos introduce artefactos
con forma de estrellas de M puntas. A partir de M = 8 la seccién del lI6bulo principal puede
considerarse circular hasta, aproximadamente, -12 dB del méaximo, y por tanto la PSFC es
suficientemente homogénea como para no reflejar en la imagen la cantidad de posiciones
angulares del array. La excentricidad medida a -6 dB es de 1.43 para la composicion de 3

imagenes, 0.84 para la de 4 imagenes, 0.92 para la de 6 imagenes y 0.97 para la de 8 imagenes.

Como conclusién, la imagen circular compuesta presenta artefactos producidos por el
namero discreto de imagenes parciales utilizadas que practicamente desaparecen cuando

se componen un numero minimo de iméagenes parciales, Mmin = 8.
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Figura 2.23 PSF compuesta para un reflector en el centro de laimageny @) M =3 (b) M =4
c)M=6y(d)M=8.

La Figura 2.24 muestra las gréaficas de resolucion radial obtenidas por simulacion para M = 8,
15, 24 y 36 imagenes sectoriales parciales adquiridas a intervalos angulares regulares de 360% M.
Anélogamente, la Figura 2.25 grafica la resoluciéon tangencial, la Figura 2.26 la amplitud

normalizada y la Figura 2.27 la excentricidad.

Un mayor nimero de imagenes sectoriales produce una imagen compuesta mas homogénea en
el sentido angular. De forma més detallada, en cuanto a la resolucion radial, el peor valor se da
en la direccion intermedia entre posiciones angulares consecutivas (¢=y/2). Esto se debe a que
en esa direccion no hay ninguna imagen parcial que “vea” esa direccion con deflexion nula, lo

cual explica también que la sensibilidad tenga un minimo en esa direccion.
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Con 8 imagenes se observa una cierta variabilidad con el angulo de las resoluciones radial y
angular, que apenas alcanza el 5%. Con 15 iméagenes, Unicamente la resolucién tangencial y la
excentricidad presentan ligeras variaciones con la coordenada angular, principalmente en el
perimetro de la imagen que, a radio constante, son inferiores al 2% en resolucién y al 4% en
excentricidad. La composicion espacial de 24 y 36 imagenes da lugar a mapas homogéneos en

la coordenada angular.

a) b)

Figura 2.24 Mapa de resolucion radial paraa) M=8b)M =15¢c)M =24y d) M = 36.
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Figura 2.25 Mapa de resolucion tangencial paraa) M=8b) M =15¢) M =24 yd) M = 36.
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Figura 2.26 Mapa de amplitud normalizada paraa) M =8b) M =15¢c) M =24y d) M = 36.
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Figura 2.27 Mapa de excentricidad () M =8 (b) M =15 (c) M =24y (d) M = 36.

2.11 HOMOGENEIDAD ANGULAR DE LA IMAGEN COMPUESTA.

La Figura 2.28 muestra la variabilidad de a) Resolucion radial, b) Resolucién tangencial, c)
Amplitud normalizada y d) excentricidad al aplicar la Ecuacion (2.24) en la direccién angular y
en funcién de la posicion radial. La tendencia general es que la dispersion de valores aumenta
con la posicion radial en la imagen, y se mantiene en valores muy bajos dentro del area efectiva
(p < 60mm). En particular, al componer § imagenes, la resolucion radial presenta una variacion
maxima del 5%, la tangencial del 2.6%, la sensibilidad del 7.5% y la excentricidad del 3.3%.
Estos valores son todavia menores para 15 imagenes y practicamente nulos para 24 y 36

iméagenes.
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Figura 2.28 Variabilidad de los parametros de calidad en la coordenada angular de la

imagen en funcién de la distancia radial para M = 8, 15, 32 y 64 imagenes sectoriales. a)

Resolucion radial. b) Resolucion tangencial ¢) Amplitud normalizada d) excentricidad

Una primera conclusion de este estudio es que a partir de la composicién de 15 imagenes

parciales la imagen resultante es homogénea en la direccién angular. Ademas, para valores de

M entre 8 y 14 (Figuras 2.29, 2.30, 2.31y 2.32) y, definiendo la “region efectiva” como el area

de 60 mm de radio donde se encuentra la mama, se extraen las siguientes conclusiones:

La variacion de la resolucion es menor al 5% en todos los casos, y depende del

angulo unicamente en la periferia de la imagen. Todos los parametros de calidad

pueden considerarse uniformes a partir de la composicion espacial de 12

imagenes.
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La resolucion radial presenta variaciones del 5% frente al 2.6% de variacion de

la resolucion tangencial.

. La sensibilidad es practicamente uniforme a partir de 12 imagenes. Para 8

iméagenes, la variabilidad es inferior al 2% para radios inferiores a 50 mm. En el
perimetro (60 mm), la variabilidad es del 7.5%. Para 10 iméagenes, desciende al
3.4%.

. La excentricidad muestra una variabilidad del 3.4% para M=8 iméagenes. Para

60

40

20

o

-20

-40

-60

60

40

20

-20

40

-60
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Figura 2.29 Mapa de resolucion radial con (@) M=8 (b) M =10 (c) M =12y (d) M = 14.
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Figura 2.31 Mapa de amplitud normalizadacon (@) M =8 (b) M=10(c) M =12y (d) M =

14



2.11 Homogeneidad angular de la imagen compuesta.

89

20

181

16

141

12r

Rg( Ar) (%)

101

okl

0 10 20 30 40 50
p (mm)

60

70 80 90

20

181

16

14}

12r

Rg(A) (%)

10

i *+*L;I-L;

Ve

0 10 20 30 40 S0
p (mm)

60

70 80 90

b)

Rg( At) (%)

d)

Rg(e) (%)

il 2 11 5.

20

181

161

141

12r

101

V-3
M = 10f]
M=12
v -4

oo L LI ’

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
p (mm)

e

20

18

16

141

12

1o

V-3
M= 10
M=12
v -4

o L L Rl

0 10 20 30 40 50 60 70 8 90
p (mm)

Figura 2.32 Variabilidad de los parametros de calidad en a la coordenada angular de la

imagen para M = 8, 10, 12 y 14 imé&genes sectoriales. (a) Resolucidn radial. (b) Resolucién

tangencial (c) Amplitud normalizada. d) Excentricidad

Por altimo, se compara la calidad de la imagen resultante de la composicion circular de M = 24

imagenes sectoriales frente a la que se conseguiria con una Unica imagen (ecografia

convencional). En este Gltimo caso, se ha supuesto que el centro de la apertura se sitla sobre el

eje negativo de abscisas (x-), esto es, en la posicion angular ¢ = 180°.

Los mapas de la Figura 2.33 presentan el peor valor de resolucion en cada punto de la imagen.

En la imagen sectorial Unica (Figura 2.33a), la resolucidn lateral es peor que la axial en todos

los puntos, dado que el &rea considerada se encuentra a una cierta distancia de la apertura. Asi,
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la mejor resolucion lateral (0.51 mm) se da en la posicibn més cercana a la apertura,
(p =60 mm, ¢ =180°).

La peor resolucion se da en el otro extremo, (p = 60 mm, ¢ = 0°), con un valor de 2.23 mm,
lo que supone una variacién respecto a la media superior al 125%.
En cambio, la Figura 2.33b), que presenta el mapa correspondiente a la composicién espacial

de M = 24 iméagenes, muestra un valor maximo de 0.59 mm en la zona central,

(p =10mm, ¢ =9°). El valor minimo es de 0.57 mm, ubicado en la periferia
(p =60 mm, ¢ = 0°), que se corresponde con una variacion respecto a la media del 3.4%.
Al emplear la misma escala de colores que la de la Figura 2.33a, se pone de manifiesto que la

resolucion espacial es homogénea y muy préxima a la que ofrece la ecografia convencional.

Por tanto, la homogeneidad de la imagen compuesta de angulo completo es un elemento

diferenciador respecto a la de ecografia convencional.

a) b)
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Figura 2.33 a) Peor resolucion esperada en la imagen B tomada desde ¢=180°y b) en la

composicion circular de M = 24 imagenes.

2.12 CONCLUSIONES PARCIALES.

En este capitulo se ha propuesto un modelo para determinar la respuesta al impulso de la imagen
circular compuesta 0 PSFC mediante métodos numéricos y formulaciones cerradas para la PSF
de las imagenes parciales. De este estudio se han obtenido las siguientes conclusiones en cuanto
a la calidad esperable de la imagen circular compuesta, que seran contrastadas

experimentalmente en el Capitulo 4:
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No existe una direccion de preferencia con mejor o peor resolucion (imagen isotropa).
El analisis muestra que la resolucion es basicamente equivalente en direccion radial o

tangencial y aproximadamente igual a la resolucidn axial de los transductores.

La resolucion presenta muy pequefias variaciones en la region central de la imagen
circular compuesta (imagen homogénea), que aumentan ligeramente hacia la periferia.
Este resultado contrasta con lo que sucede con la imagen ecografica convencional, que

es muy anisétropa y con falta de homogeneidad en cuanto a su resolucion.

La resolucion de la imagen circular compuesta apenas depende de su radio. Sin
embargo, la sensibilidad mejora hacia el centro y se va reduciendo hacia la periferia. En
cualquier caso, las variaciones son considerablemente menores que las que se presentan

en la imagen ecografica convencional.

La imagen circular compuesta presenta artefactos producidos por el nimero discreto de
imagenes parciales utilizadas que practicamente desaparecen cuando se componen

cierto nimero minimo Mnin de imagenes parciales. Para un caso tipico, Mmin = 8.

La calidad de la imagen circular compuesta esta determinada por la relacion entre el
tamafio del array el radio de la imagen. Como corolario, para aumentar el area de
inspeccion manteniendo los parametros de calidad de resolucion, sensibilidad y

excentricidad, basta con aumentar en la misma proporcion el tamafio de array.



CAPITULO

TERCERO

CORRECCION DE LA REFRACCION EN
LA COMPOSICION CIRCULAR DE
IMAGENES.

En este capitulo se aborda la formacidn de la imagen compuesta de angulo completo. En general,
el proceso se realiza en inmersidn y, por tanto, hay que considerar que la propagacion se produce
en dos medios (agua y tejido biolégico), lo que da lugar a efectos de refraccion que no se

producen en la ecografia convencional.

Para formar la imagen compuesta resulta esencial determinar las trayectorias reales de los haces
refractados que resultan al aplicar la ley de Snell en el contorno del tejido examinado. El proceso
de correccién de la refraccion requiere el conocimiento del contorno de la mama, y de la

velocidad de propagacion en ambos medios.

Estos aspectos no han sido abordados con anterioridad y en este capitulo se aportan varias
soluciones. Por un lado, se da una metodologia para estimar una funcion analitica del contorno
de la mama a partir de medidas ultrasonicas. Por otro, se estudian dos técnicas diferentes para
estimar la velocidad media de propagacion en el tejido. Con ambos resultados se aplica la ley
de Snell y se realiza la interpolacion de los rayos refractados sobre la rejilla central de
reconstruccion de la imagen compuesta. Para ello se propone un proceso de interpolacion
bilineal generalizado que se puede aplicar a rayos refractados, siendo ésta una aportacion de la

Tesis.

3.1 EL MEDIO DE PROPAGACION: EL TEJIDO BIOLOGICO

Los tejidos bioldgicos estan constituidos por lipidos (15%), proteinas (17%) y agua (60%). La
mama estd formada en su mayor parte por tejido conectivo que, junto con los ligamentos de
Cooper y el tejido graso asociado le da forma y soporte. Los ligamentos de Cooper forman una
estructura que une las gldndulas mamarias a la piel. La mama tiene, ademas, la fascia que la

separa del musculo pectoral, vasos sanguineos, linfaticos y terminaciones nerviosas.
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Desde el punto de vista acUstico, el tejido graso presenta una densidad promedio de 0.928 g/cm?
y velocidad de propagacion de 1.43 mm/us. En el otro extremo, el tejido muscular presenta una
densidad promedio de 1.041 g/cm®y velocidad de propagacion de 1.58 mm/us. Las magnitudes
son similares y proximas a las del agua (1 g/cm® y 1.48 mm/us, respectivamente) [Szabo 04],
aunque estas pequefias diferencias han de considerarse en la formacién de la imagen circular

compuesta para corregir los efectos de la refraccion.

Desde el punto de vista de la propagacion de una onda ultrasénica los 6rganos, tejidos y células
se comportan como conjuntos de dispersores. En funcion de su tamafio relativo a la longitud de
onda, la propagacion del ultrasonido presenta diferentes comportamientos, distinguiéndose los

siguientes tipos de dispersion [Angelsen 00] [Faran 51]:

a) La dispersion especular se corresponde con reflectores de tamafio mucho mayor que la
longitud de onda e incluso de la anchura del haz incidente. En estos casos, el &ngulo de
incidencia determina la intensidad del eco retornado.

b) La dispersion difusa o de Rayleigh se produce cuando los dispersores son mucho
menores que la longitud de onda. Una fraccion de la onda incidente continta
propagandose y otra vuelve hacia el transductor o hacia otras regiones. La respuesta de
este tipo de dispersores depende de la frecuencia y del angulo de incidencia.

c) La dispersion difractiva se produce por dispersores de tamafio mucho menor. La
intensidad de la onda ultrasénica que retorna (backscattering) depende del angulo de

incidencia y, al igual que en el caso anterior, de la frecuencia.

Por otra parte, la onda ultrasonica se atenda a medida que se propaga. A las pérdidas de espacio
libre se une la energia dispersada que no retorna al transductor. Ademas, debido al rozamiento,
parte de la energia se transforma en calor, efecto que se conoce como absorcién. La atenuacién,
mezcla de estos factores, es una funcion exponencial que depende de la frecuencia, de la
distancia y de la naturaleza del medio [Bamber 98]. En la practica, la atenuacion limita el rango
de las imagenes obtenidas a la regién en la que la intensidad de los ecos esta suficientemente

por encima del nivel de ruido.
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Figura 3.1 B-Scan convencional adquirido desde la izquierda (¢=180°, escala en dB).

Estos fendmenos se observan en el B-Scan de la Figura 3.1, que muestra la seccién de un
phantom de entrenamiento para biopsias de mama (modelo BPB170, CAE, Canada) inmerso en
agua. La imagen fue adquirida con un array de 128 elementos y 3.2 MHz, ubicado en la parte
izquierda de la imagen y el calculo de las leyes focales y la reconstrucciéon del B-Scan se
efectuaron con la velocidad de propagacion en el agua (1.48 mm/ps).

A simple vista, se aprecian dos regiones diferenciadas. Por un lado, el medio de acoplamiento,
agua, con niveles de amplitud por debajo de los -40 dB representada en negro. Por otro, el simil
de tejido en cuyo interior se encuentran distintas estructuras, con niveles de amplitud
comprendidos entre los 0 y -40 dB, dependiendo de la ecogenicidad (reflectividad) de cada
region, que se muestran con distintos niveles de gris. Asi, en la posicion aproximada (-40, -20)
mm, hay una masa hiperecogénica o quiste hiperecoico (blanco), con un nivel de reflectividad
préximo a 0 dB. En la posicion aproximada (20, -20) mm aparece un quiste hipoecogénico o
hipoecoico (negro), con un nivel proximo a -40 dB. En diversas regiones de la imagen, aparecen
puntos con una elevada amplitud que son similes de microcalcificaciones. Finalmente, toda la
imagen presenta un aspecto ruidoso debido al speckle o moteado causado por las interferencias
entre dispersores. Todos estos elementos son caracteristicos de una imagen ecogréfica

convencional de mama.
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En términos generales los tejidos bioldgicos presentan dispersion difusa. Esta es responsable del
aspecto granular de las imagenes ecograficas, donde el ruido de fondo se debe a la interferencia
de ecos producidos por dispersores no resueltos (esto es, de tamafio y distancia mutua muy
inferior a la longitud de onda). Es un ruido estructural, habitualmente conocido como ““speckle”,
gue aparece como una textura granular de fondo, y que no puede cancelarse por métodos
convencionales de filtrado ya que ocupa la misma banda de frecuencias que las sefiales Utiles.
Esta textura puede enmascarar la presencia de pequefias indicaciones y emborronar los

contornos de las estructuras.

La dependencia de la intensidad de este ruido de fondo con la frecuencia y con la orientacion de
la onda, ha sido aprovechada para desarrollar técnicas de reduccion basadas en la diversidad
frecuencial con algoritmos como Split Spectrum Processing, [Newhouse 82] o diversidad
espacial [Li 94]. Mas recientemente, nuestro grupo desarroll6 la técnica de Imagen por
Coherencia de Fase, que reduce laamplitud de las sefiales que, tras realizar el enfoque, muestran
aun una elevada dispersion de fases, aspecto caracteristico del ruido estructural [Camacho 09].
En este capitulo se demuestra que la composicion espacial de imagenes proporciona una buena
reduccion del speckle y produce una textura mas uniforme donde las pequefias indicaciones son

detectadas con mayor facilidad.

La dispersion difractiva se produce con reflectores algo mas grandes, de un tamafio comparable
con la longitud de onda, como las microcalcificaciones (de 100 a 500 pm). Al igual que en la
dispersion difusa, una parte importante de la energia que incide se dispersa y se pierde en todas
direcciones, mientras que s6lo una pequefia fraccion regresa al transductor. También otra
fraccion continla propagandose, permitiendo observar las estructuras que se encuentran mas

alla del dispersor.

Finalmente, la teoria de rayos u 6ptica geométrica permite describir la propagacion de la onda
ultrasonica. La ley de Snell define la direccion de propagacién de los rayos reflejados y
refractados en funcion del angulo de incidenciay de la relacién de velocidades entre dos medios.
Aunque existe refraccién dentro de la mama entre los distintos tipos de tejido, en general puede
despreciarse frente a la refraccion que se produce al pasar del agua al tejido, donde la diferencia

de velocidades es mayor.
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3.2 FORMACION DE LA IMAGEN ECOGRAFICA.

Habitualmente, tanto para el célculo de las leyes focales como para la reconstruccion
convencional de la imagen ecogréfica se asume que la adquisicidn se realiza en un medio
homogéneo con velocidad de propagacion constante (ver 81.3), pero los coeficientes de
atenuacion, dispersion y velocidad varian con la temperatura, direccion de propagacién y

caracteristicas del tejido causando la degradacion de la imagen [Bamber 98].

3.2.1 Efectos de la atenuacion en la imagen

La atenuacidn, debida a pérdidas de espacio libre, de absorcién o de dispersién, reduce el nivel
de las sefiales y, por tanto, la relacion sefial/ruido. La atenuacién puede compensarse mediante
una funcion de amplificacién variable con el tiempo, dado que sigue una ley exponencial con la
distancia de propagacion, pero no la pérdida de relacién sefial/ruido. Otro efecto de dificil
compensacion es la pérdida de las componentes de alta frecuencia de las sefiales debida a la
dependencia de la atenuacion con la frecuencia ([Kino 87]). El tejido se comporta como un filtro
paso-bajo cuyo efecto mas destacable es la pérdida de resolucidn axial a mayores profundidades
y angulos de deflexion.

3.2.2 Variaciones en la velocidad de propagacion

Las variaciones en la velocidad de propagacion en un tejido real producen una degradacion del
foco en emision y en recepcion. Como consecuencia, se produce una pérdida de resolucion
lateral y de contraste [Chen 04]. Tampoco es un efecto facilmente compensable, pues requeriria
el conocimiento preciso de la velocidad de propagacién en cada region de la imagen y calcular

las leyes focales teniendo en cuenta estas variaciones.

Este efecto se conoce como aberraciones de fase y ha sido tradicionalmente abordado
considerando el tejido bioldgico formado por dos capas: una inicial de tejido graso de espesor
desconocido, seguida del tejido a evaluar. Mediante técnicas de correlacion cruzada se han
conseguido compensar parcialmente las aberraciones de fase [Flax 88]. Mas recientemente se
han empleado técnicas de compensacion de tiempos de vuelo (time shift compensation) que
minimizan las aberraciones en un area restringida de la imagen [Liu 98]. Ninguno de estos
métodos proporciona mapas de velocidad del interior del tejido. Las técnicas de tomografia
descritas en el Capitulo 1 proporcionan mapas de la velocidad de propagacion mediante técnicas

de reconstruccion computacionalmente costosas [Perez-Liva 15b].

Los ecdgrafos convencionales suelen emplear la velocidad promedio del tejido bioldgico,

tipicamente de 1.54 mm/us, para la focalizacion y la reconstruccion. Esto produce ligeros
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errores geomeétricos en la ecografia de mama, donde la velocidad media se encuentra entre 1.40
y 1.44 mm/ps [Napolitano 06].

En realidad, para una imagen ecografica convencional, un pequefio error en el valor de la
velocidad de propagacién es un mero factor de escala que sélo puede afectar a la apariencia de
la imagen que, normalmente, es aceptable. Por ejemplo, una sobreestimacion de la velocidad de
propagacion en un 1% produce la misma variacion en la imagen (un quiste de 10 mm se veria
como de 9.9 mm, variacion que probablemente no modificaria el diagndstico). No obstante, se
ha verificado que una reconstruccién de la imagen con la velocidad de propagacién correcta

mejora la delimitacion de masas, quistes y microcalcificaciones [Barr, 09].

Por otra parte, la formacidn de la imagen circular compuesta en torno a la mama requiere un
medio acoplante (agua). El ultrasonido se refracta en la interfaz entre el agua y la mama (dos
medios con velocidades de propagacion diferentes). Esta situacion no se da en ecografia
convencional, donde el transductor y la mama estan en contacto y puede suponerse un Unico
medio de propagacion. El problema es mas acusado en el caso de la imagen compuesta, pues si
no se evita o corrige la refraccion, los haces ultrasonicos se cruzaran en puntos distintos a los
considerados en la composicion, produciendo grandes errores y artefactos de reconstruccion. De
hecho, reflectores como las microcalcificaciones, dejan de ser puntuales y su amplitud puede
quedar por debajo del ruido de fondo; los bordes de los quistes y masas quedan borrosos y son

mas dificiles de delimitar.

3.2.3 Ruido estructural de fondo o speckle

La dispersion difusa en el tejido produce speckle, ruido de fondo que contamina la imagen. El
speckle reduce el contraste y la resolucion de la imagen [Shankar 85] y su variabilidad dificulta
la deteccion de pequefias indicaciones. Los ecdgrafos convencionales tratan de minimizar sus
efectos con técnicas de diversidad frecuencial y espacial, dada la dependencia de la dispersion

con la frecuencia y con la posicion de los reflectores.

Con la imagen armdnica se emite con una frecuencia y se reciben las sefiales del primer
armonico generado por los efectos no lineales de propagacion en el tejido [Clevert 07]. Como
la dispersion difusa depende de la frecuencia, el speckle es diferente en las imagenes
convencional y armonica, de modo que su composicion reduce su nivel. Ademas, al combinar
la imagen de alta frecuencia (imagen armonica) con la convencional, mejora la resolucion. Otra
alternativa es generar patrones de interferencia diferentes entre los dispersores difusos que dan
lugar al speckle mediante la composicion espacial de imagenes adquiridas variando el angulo

de propagacion, como se expuso en §2.1.
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Por otra parte, se han dado alternativas para reducir el speckle mediante técnicas de
procesamiento no lineal. Asi, en [O’Donell 82] se sustituye la suma coherente de un
conformador convencional (en RF) por una combinacion no lineal de sefiales en envolvente.

Esta técnica reduce el speckle, pero al mismo tiempo compromete la resolucion.

En [Camacho 09] se propone un método de correccion a partir de la coherencia de las fases de
los datos de apertura (después de aplicar los retardos de enfoque), que reduce el valor medio del

speckle y, al mismo tiempo, mejora la resolucion de la imagen.

Sin embargo, la cancelacion completa del speckle tampoco es deseable al perder la imagen una
informacidn (textura) que depende del tejido. Se trata, en realidad, de reducir la variabilidad del
speckle manteniendo su valor medio, lo que permitiria distinguir mejor las estructuras de la
imagen formadas por regiones homogéneas con distintas tonalidades de gris. La relacion
contraste-a-ruido o CNR mide, justamente, la homogeneidad de la textura en una regién de
interés respecto a su entorno y es un indicador de calidad para distinguir diferentes tejidos. En
particular, la composicién espacial de imagenes ecograficas en envolvente mejora el CNR y
produce imagenes con una textura mas homogénea, en las que es mas facil distinguir las

estructuras internas.

3.3 EFECTO DE LA REFRACCION EN LA COMPOSICION CIRCULAR DE IMAGENES

La composicion de imagenes adquiridas en 360° presenta ventajas, pero hace mas evidentes
otros problemas. Por un lado, la adquisicion desde virtualmente todas las direcciones posibles
minimiza la variabilidad del speckle, lo que mejora la relacion CNR con texturas mas uniformes

y elimina los efectos de sombra que se producen tras los objetos/reflectores.

Sin embargo, la composicion circular es mucho méas sensible a los errores de reconstruccion
[Jago 92]. Al adquirirse cada imagen parcial desde una posicién diferente, los haces recorren
caminos distintos y los errores geométricos se acentlan. Por ejemplo, si la velocidad de
propagacion en el tejido no es correcta, la imagen de un reflector puntual se ubicara en una
posicion diferente, en coordenadas absolutas, en cada una de las imégenes parciales; su
composicién dard lugar a un conjunto de puntos distribuidos en un lugar geométrico disperso
con baja amplitud. Este efecto no aparece en la ecografia convencional, donde un error en la

velocidad de propagacion produce una mera distorsion de la imagen en la forma ya comentada.

La Figura 3.2 muestra esquematicamente los efectos de suponer erréneamente que el medio de
propagacion es homogéneo con velocidad de propagacién constante: los dispersores reales (en
verde) quedan ubicados en la imagen en posiciones geométricas incorrectas (en gris). La linea

horizontal, libre de refraccion, muestra un desplazamiento de los dispersores que sélo afecta al
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escalado de la imagen. El segundo efecto (linea superior) es debido a la refraccién y no se
produce con la ecografia convencional, que opera en contacto. Para una correcta reconstruccion
de la imagen circular compuesta, es indispensable contar con técnicas que compensen
automaticamente los errores de reconstruccién debidos a la diferencia de velocidades de

propagacion en los dos medios.

Figura 3.2 Barrido sectorial en un medio supuestamente homogéneo con mayor velocidad de
propagacion tras la interfaz. La linea de barrido inferior incide normalmente sobre la interfaz
y s6lo produce desviaciones dimensionales, mientras que la de arriba es refractada y produce,

ademas, errores de posicionamiento.

3.4 COMPOSICION CIRCULAR CON VELOCIDADES DE PROPAGACION INCORRECTAS.

Para mostrar los errores de reconstruccion descritos, se realiza una composicion espacial de
angulo completo de 36 imagenes sectoriales adquiridas en torno al maniqui de mama antes
mencionado a intervalos de 10° La Figura 3.3 muestra algunas de las imagenes parciales
adquiridas. La velocidad del agua es de 1.48 mm/us, mientras que la velocidad media estimada

para el phantom es de 1.449 mm/ps (2.1% de variacion).

La refraccion hace que el contorno de la mama en la parte mas alejada del transductor aparezca
distorsionado. Por otra parte, los quistes y microcalcificaciones aparecen tanto mas borrosos
cuanto mas al fondo de la imagen se encuentran. Por ejemplo, el quiste anecoico que se
encuentra en la parte superior izquierda se aprecia con mayor nitidez cuando el transductor se
encuentra en posiciones relativamente cercanas (180°, 90°, 270°), al contrario de lo que sucede
cuando se encuentra mas alejado (posicion a 0°). Ademas, las microcalcificaciones pueden
guedar ocultas tras un quiste. Este es el caso de las microcalcificaciones en el centro de la

imagen, que casi no se aprecian en el B-Scan adquirido a Q°.
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Figura 3.3 B-Scan adquiridos a ¢ = 180° (a), ¢ = 90° (b), ¢ =0° (C) y ¢ = 270° (d)

La Figura 3.4 muestra el resultado de la composicion espacial de los B-Scans adquiridos sin

ninguna correccion de la refraccion, considerando que la velocidad de propagacion en el tejido

es igual a la del agua.

Por un lado, al tener cada B-Scan un patrén diferente de speckle, el fondo de imagen es mas

homogéneo que la textura granular de las imagenes individuales, mostrando una clara reduccion

del ruido. Ademaés, la composicion espacial es efectiva frente al enmascarado que produce la

reflexion especular en los quistes sobre objetos situados detras, que aparece en los B-Scans

individuales, como las microcalcificaciones del centro de la imagen adquirida a 0° en la Figura

3.3c, que ahora se hacen evidentes.
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Figura 3.4 Composicién espacial sin corregir

Todos estos son aspectos positivos de la composicion circular de angulo completo, tal y
como cabia esperar. Sin embargo, las distintas estructuras dentro de la mama presentan

distorsiones debidas a considerar una velocidad de propagacion interna incorrecta.

La Figura 3.5a) muestra el detalle de dos microcalcificaciones, reflectores practicamente
puntuales, en la imagen compuesta sin correccion alguna. Los B-Scans de las imagenes
parciales no ubican este reflector en la misma posicion por lo que éste aparece como una
region difusa alrededor de la posicidn real y, al efectuar la composicion, la reflectividad
(amplitud) queda dividida por el nimero de B-Scans compuestos. Uno de los objetivos de
este trabajo es mejorar la detectabilidad de las microcalcificaciones que son indicadores
especificos precursores de la enfermedad. En ecografia convencional las
microcalcificaciones son dificilmente distinguibles del speckle o ruido de fondo, uno de los

inconvenientes que han hecho de la ecografia una técnica auxiliar de la mamografia.

Se producen, por tanto, varios efectos negativos: una pérdida de contraste respecto al speckle
de fondo, que elimina uno de los aspectos mas positivos de la composicién, una pérdida de
amplitud de la indicacion, que puede quedar enmascarada por el ruido de fondo y una severa
distorsion de forma que puede ser interpretada erréneamente.
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La Figura 3.5b y la Figura 3.5¢c muestran detalles de un quiste hiperecoico (una masa) y otro
anecoico (quiste), respectivamente. Se observa que el solapamiento de los distintos B-Scans
produce un contorno borroso de los quistes, dificultando su dimensionamiento vy
caracterizacién, criterios importantes para la evaluacion de una lesion. Debe destacarse que
las imagenes parciales delimitan bien quistes y masas (al menos en la superficie enfrentada
al transductor) y que es la composicion circular de imagenes con velocidad de propagacién

erronea la que produce el emborronamiento de los bordes.

Figura 3.5 Distorsiones en la imagen en la composicion circular con una velocidad de

propagacion incorrecta

Como conclusion, pequefios errores en la velocidad de propagacion (~2%) deterioran
la imagen compuesta: el contraste se reduce, los contornos se vuelven difusos y los

objetos puntuales se muestran como manchas borrosas.

3.5 FORMACION DE LA IMAGEN COMPUESTA CON CORRECCION DE TRAYECTORIAS.

Para formar la imagen compuesta es necesario considerar la trayectoria real (refractada) de

los rayos en cada una de las iméagenes parciales utilizadas y para ello, es necesario conocer
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las velocidades de propagacion y el contorno de la interfaz. En este trabajo se propone un
método de composicion en cuatro pasos:

1. Estimacion de la velocidad media del tejido. La posicién del pico de la correlacion de
A-Scans adquiridos en la misma direccién y desde aperturas enfrentadas permite estimar
la velocidad media del tejido en funcién de la del medio acoplante (agua). Una técnica
alternativa, basada en la nitidez de la imagen, aprovecha la composicion desde multiples
posiciones, para estimar la velocidad éptima de propagacion desde el punto de vista de

la formacién de imagen.

2. Muestreo de la interfaz. Se trata de obtener M estimaciones analiticas locales del
contorno de la mama mas préximo al transductor, mediante un proceso de ajuste. La
mera combinacién de las representaciones locales no es suficiente para representar el
contorno de lamama al no cumplir, en general, la condicion de continuidad de la funcién
y su derivada y estar afectada por errores de medida. Alternativamente, de la funcion
resultante del ajuste local se selecciona la muestra que corresponde a un angulo de

deflexion nulo como la mas representativa en el espacio local.

3. Estimacion global de la interfaz. A partir de las M estimaciones locales se obtiene una
estimacion global de la interfaz agua-tejido en el plano de la imagen, expresada
mediante una funcion continua. Esta funcidon representa el contorno de la mama y, por

tanto, puede utilizarse para calcular las direcciones de los rayos refractados.

4. Construccion de la imagen. Se considera la trayectoria real de los haces ultrasonicos
refractados hacia el interior de la mama por aplicacién de la ley de Snell en la interfaz
agua-tejido. De aqui se determina la posicién de las muestras de cada imagen parcial en
coordenadas absolutas dentro de la mama. Un proceso de interpolacion bilineal
generalizado sobre una rejilla rectangular, propuesto en este trabajo, determina los

valores a asignar a cada pixel.

Los cuatro pasos resefiados contienen aportaciones de esta Tesis, si bien se han utilizado en

algunos casos técnicas conocidas.
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3.6 ESTIMACION DE LA VELOCIDAD DE PROPAGACION

3.6.1 Estimacion por correlacion de A-Scans de aperturas enfrentadas
Bartelt describié un procedimiento para medir la velocidad de propagacion en un medio
sumergido en agua mediante técnicas de correlacion cruzada de A-Scan adquiridos desde

posiciones enfrentadas [Bartelt 88].

Las imagenes de la Figura 3.6 muestran los B-Scan adquiridos en las posiciones angulares 180°
(izquierda) y 0° (derecha). Se observa una geometria “similar”, aunque con mayores distorsiones
(fundamentalmente pérdidas de resolucién y contraste) en las regiones mas alejadas del

transductor en cada caso.

80
60
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Figura 3.6 B-Scans adquiridos en las posiciones ¢ = 180°y 0°. La correlacion es elevada en
la region por donde se propagan los A-Scan enfrentados.

Los A-Scan adquiridos en la misma direccién y desde aperturas opuestas, tienen caminos de
propagacion que se solapan si no sufren una fuerte refraccién. De este modo, si se referencian
respecto a la misma apertura (derecha o izquierda), la correlacion cruzada debe ser elevada en
algin punto si el patron de speckle es similar. La relacion entre la velocidad media de
propagacion del tejido (c1) y la del agua (o) se puede estimar de la posicion del maximo de la

correlacion cruzada.

La situacion se representa esquematicamente en la Figura 3.7. Cada una de las aperturas
adquiere un A-Scan que se propaga en la misma direccion y sentido opuesto al de la otra. La
adquisicion se efectia suponiendo un medio homogéneo de velocidad igual a la del agua,

conocida tras la calibracion. Como las velocidades del agua y del tejido no coinciden, un



3.6 Estimacion de la velocidad de propagacion 105

reflector puntual se observa en diferentes posiciones aparentes desde cada apertura al considerar
una Unica velocidad, concretamente en las posiciones X1 y X, tras referenciar los A-Scan a la

apertura de la izquierda.

Figura 3.7 Representacion esquematica de un reflector puntual (fondo rojo) observado desde

dos aperturas enfrentadas con posiciones aparentes mostradas con fondo blanco.

En particular, los tiempos de vuelo desde cada apertura al reflector puntual mostrado son ti y to,
respectivamente, la distancia entre aperturas es el doble del radio de giro del array (2R) v,
conociendo la velocidad de propagacién en el agua (co), se obtienen expresiones que ubican este
reflector respecto a la apertura de referencia, en este caso asignada a la de la izquierda.
Suponiendo, de momento, que la velocidad de propagacién en el tejido es igual a la del
acoplante, las distancias X1 y X2 a la apertura de referencia son:

Cot
X, = —OL

2 (3.1)
X, = 2R—%

Por su parte, los tiempos de vuelo t; y t se pueden expresar en funcion de las distancias

mostradas en la Figura 3.7
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L 220, 20

Co C, (3.2)
L 2., 2y

G, G

Sustituyendo la Ecuacion (3.2) en (3.1), y teniendo en cuenta que dio+dz = 2R-(d1+d2) = W

(anchura del phantom), el error de posicionamiento Xerror = X2-X1 €S

C
error = X2 T X =W _C_OW (3.3)
1

X

La Ecuacion (3.3) indica el escalado por un factor —> que se produce en el interior del tejido. El
Cl

escalado es el mismo tanto para la captura desde la apertura izquierda como para la de la derecha,
y es independiente de la posicidn del reflector puntual. Cuando el A-Scan de la izquierda se
referencia respecto a la apertura de la derecha o viceversa, se tienen dos sefiales tales que su

- c

= x, — %, que es funcién del escalado —~.
c
1

correlacion cruzada presenta un maximo en x

error

Una vez obtenido Xerror, Se puede deducir la velocidad de propagacion media en el tejido/simil
de la Ecuacion (3.2):

(3.4)

Obsérvese que este valor se puede obtener M veces y promediar para mejorar la estimacién de

1, contando con un valor diferente de W en cada caso.
Sin embargo, este método presenta, al menos, tres fuentes de incertidumbre:

1. La medida del tamafio W de la mama. El tamafio de la mama puede determinarse rapidamente
a partir de la deteccion de la interfaz en los A-Scan intervinientes (83.7.1) o méas elaboradamente
a partir de los ajustes locales a las imagenes sectoriales empleadas o el ajuste global a todo el

contorno de la mama (83.7.2).

2. El grado de solapamiento de los haces asociados a las lineas de barrido. No se garantiza la
incidencia normal ni en el plano de imagen ni en el de elevacion y, aunque la refraccion es

pequefia, el solapamiento no se puede precisar a priori.
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3. La suposicion de que las mismas indicaciones estaran presentes en ambos A-Scan. Si bien es
cierto que los ecos de mayor amplitud cumpliran esta hipotesis, la textura o speckle sera
diferente desde cada direccidn de observacion, y la correlacion cruzada de las sefiales puede ser
baja. Por tanto, es de esperar que este método proporcione buenos resultados cuando haya, en
ambos A-Scan, indicaciones que correspondan a los mismos reflectores y que superen

claramente el nivel del speckle.

3.6.2 Estimacion mediante algoritmos de auto enfoque

Los algoritmos auténomos para el enfogque planteados en [Sun 04] y [Treeby 11] se basan en
evaluar la nitidez de la imagen al variar cierto parametro de enfoque, que en este caso es la
velocidad de propagacidn en el tejido. La precision de la estimacion depende en este caso de la
correcta eleccion del intervalo de velocidades en torno a un valor inicial, que puede ser la
velocidad media nominal de los tejidos humanos (1.54 mm/pus) o la obtenida por el método de

correlacion cruzada descrito en el apartado anterior.

Entre los algoritmos de este tipo existentes en la literatura, se han seleccionado dos: uno basado
en la derivada de la intensidad y otro en medidas estadisticas de la imagen. El primero mide la
nitidez de laimagen en funcion de las variaciones de intensidad entre pixeles cercanos (gradiente
de amplitud). EI segundo observa la varianza o la correlacion de la imagen I(x, y) para
determinar su nitidez. La nitidez es mayor cuando las transiciones en los bordes son mas

abruptas.
Los algoritmos de gradiente utilizados son:

a) Brenner [Brenner 76]. El gradiente en un pixel es la diferencia entre su valor y el de
otro cercano en la misma fila o columna, habitualmente ubicado 2 posiciones antes. La
métrica de Brenner resulta de sumar los cuadrados de los gradientes obtenidos por filas
y por columnas. Si se designa I(x, y) a la matriz de pixeles que constituye la imagen, el

gradiente de Brenner Fgren €S:

Fon = 2 2 (1(x+2,y) =10, y))* + (1(x, y +2) - 1 (x, y))* (35)

Xy

b) Tenenbaum [Krotkov 88]. También suma los gradientes calculados en horizontal y

vertical, pero para el calculo del gradiente se emplean operadores de Sobel. La imagen
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se convoluciona con estos operadores para calcular los gradientes SGX en la direccion

horizontal y SGy en la direccion vertical.

-1 0 1 -1 -2 -1
Sex=|—-2 0 2[*I(x,y) Sg,=| 0 0 0 [*I(x,y) (3.6)
-1 0 1 1 2 1

Se designa como Fren
Fro = 22.(58, +53,) (37)
Xy

Por su parte, los algoritmos basados en medidas estadisticas emplean la varianza o la correlacion
de la funcién intensidad de la imagen I(x, y) para determinar su nitidez. En este trabajo se emplea
la varianza normalizada (Fvan) [Groen 85] que cuantifica la variabilidad de los valores de los
pixeles respecto al valor medio. La normalizacion de la varianza permite comparar las imagenes
entre si, a pesar de las diferencias en el valor medio de intensidad que pudiera haber. Asi,
denominando a la varianza de la intensidad como o2 y al valor medio como pia se tiene:

T

I:VarN =
Ha

(3.8)

Las métricas basadas en el gradiente de la imagen presentan ciertas debilidades. Por un lado, al
estar calculadas mediante filtros paso alto, son sensibles al ruido de alta frecuencia. El ruido
puede ser significativo si los objetos de la region estudiada no tienen suficiente amplitud como
para destacar sobre el speckle o artefactos tales como reverberaciones. Asi, no puede emplearse
cualquier region de la imagen. Por el contrario, las métricas basadas en parametros estadisticos,

como la varianza normalizada son mas robustas.

En el estudio experimental que se presenta en el proximo capitulo se analiza el comportamiento
de los algoritmos presentados para estimar la velocidad media de propagacion en el tejido.
Ademas, al aplicarse a la imagen compuesta final, tienen en cuenta otros posibles errores para

proporcionar la mejor imagen posible con los pardmetros de adquisicidon actuales.
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3.7 DETERMINACION DEL CONTORNO

Si se supone que las variaciones de velocidad de propagacion internas son pequefias el contorno
de la mama puede considerarse la frontera entre dos medios homogéneos (agua y tejido). La ley
de Snell establece la igualdad entre la relacion de los senos de los angulos incidente (ki) y
refractado («r) con la relacion de velocidades de propagacién en ambos medios:

sink;  C,

=0 (3.9)

sink, ¢

En esta expresion K es el angulo formado por el vector director del rayo incidente Vg incd CON

el vector normal a la interfaz G, en el punto de incidencia, mientras que ., es el angulo

n

formado por el vector director del rayo refractado Vg, también con la normal; co es la velocidad

de propagacidn en el medio del rayo incidente y ¢, la velocidad de propagacién en el medio del
rayo refractado, es decir, las velocidades de propagacién en agua y tejido, respectivamente. Una

representacion esquematica se muestra en la Figura 3.8

Figura 3.8 Nomenclatura empleada para la ley de Snell en el calculo de la refraccion

El punto de incidencia se calcula resolviendo un sistema de ecuaciones formado por la ecuacion
del rayo incidente y la ecuacion de la curva que define la interfaz. Para evaluar la normal a la
interfaz en el punto de incidencia se parte de la tangente en dicho punto, lo que exige que la

funcion que representa la interfaz sea derivable y, mas especificamente, de derivada continua.

Para obtener una representacion analitica de la interfaz se ajusta, por minimos cuadrados, una
funcién a un conjunto de medidas. La forma de la mama en el plano de imagen restringe la

eleccion de la funcidn al presentar un contorno suave y cerrado, con pocos puntos de inflexion
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desde una posicion central (pocos I6bulos). La funcion de ajuste debe presentar estas
caracteristicas.

La deteccidon de los puntos de la interfaz agua-tejido necesarios para el ajuste puede ser
compleja. La Figura 3.9 (derecha) muestra la parte del B-Scan situado frente al transductor,
cuando éste se encuentra a 110°. El speckle muestra una textura granulada que no delimita con
claridad las regiones de agua y tejido. Ademas, aparecen otras indicaciones, debidas a sefiales
espurias (ruido, reverberaciones, restos de la excitacion, etc.) que dificultan la deteccion del
contorno. La Figura 3.9 (izquierda) muestra el perfil del A-Scan sefialado en la imagen, que

evidencia la dificultad para determinar la posicidn del punto de interseccion de este rayo con la

interfaz.
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Figura 3.9 A la izquierda, A-Scan correspondiente a la linea de barrido deflectada 6 = -12°.
En magenta, el resultado de la cola del pulser, en azul la zona correspondiente al agua, y en
rojo la del phantom. A la derecha, region de la interfaz frente al transductor, situado en la
posicion ¢ = 110°

Aunque el haz ultrasonico se modele como un rayo, tiene en realidad dimensiones volumétricas
y temporales. En un instante de tiempo, el eco retornado resulta de la interferencia de los
dispersores que se encuentren en la celda de rango (volumen ocupado por el pulso ultrasénico
en ese instante) determinada por sus dimensiones axial, lateral y de elevacion. De hecho, en la
imagen de la Figura 3.9 derecha se aprecia una sefial antes de entrar en el phantom, debida al
eco generado por la base donde se apoya el phantom. Aungue esto no sucedera en el caso de la
mama, evidencia la posibilidad de que reflectores fuera del plano de la imagen generen ecos y

falsas indicaciones.

La transicion agua-tejido es mas difusa en las lineas de barrido con mayor deflexion, donde las

dimensiones de la celda de rango son mayores y la incidencia se aleja de la normal. La Figura
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3.10 muestra, a la izquierda, el A-Scan adquirido a 0° (incidencia practicamente normal), frente
al de la derecha, adquirido a 25° (incidencia oblicua y mayor anchura del haz), correspondientes
al B-Scan adquirido desde la apertura situada en ¢ = 110°. A simple vista se observa que el
flanco de entrada al tejido es menos abrupto, lo que afiade incertidumbre a la deteccidn.

Posteriormente se hace un analisis cuantitativo de este efecto (Figura 3.10).

0 0
T T

2011 | 2004 TR
g o 1] ‘ | g o\ L
ER Y I ! E (I W
E ‘ E
g 60 Y g % | [
< <

80 -80 |

100 -100

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 0 20 40 60 80 100 120 140 160 180
mm mm

60F

mm

Figura 3.10 Arriba izquierda, linea de barrido a 0°. A la derecha, linea de barrido a 25°.

Abajo, imagen en la posicién 110°

Para abordar el problema es necesario utilizar un gran namero de medidas y realizar un ajuste a
una funcion suave que intente generalizar, por minimos cuadrados, las medidas. Es inevitable
que entre éstas existan algunas muy desviadas (outliers) cuya deteccion y eliminacion es
importante para que no afecten al ajuste. El proceso que se propone para la estimacion de una

funcion que represente el contorno de la mama se divide en dos fases:

1. Ajuste local de la interfaz. Este proceso se lleva a cabo en cada B-Scan, estimando la
profundidad a la que se encuentra la interfaz en cada linea para obtener una

representacion analitica local de la geometria. De la funcién obtenida, se estima la
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profundidad de la interfaz en el angulo de deflexién @ = Q° por ser el que, con mayor

probabilidad, presenta un mayor gradiente.

2. Ajuste global de la interfaz. El ajuste local proporciona un conjunto de M muestras
uniformemente distribuidas en el intervalo ¢ =[0,360°) de la coordenada angular de

la imagen circular. Estas se emplean para representar el contorno de la mama mediante
una curva cerrada sometida a las restricciones de continuidad, derivabilidad y pocos
puntos de inflexion. La interpolacion global pretende ofrecer una Unica expresion
analitica, valida para todas las lineas de barrido e independiente del B-Scan en que se

encuentren.

Realizar el proceso en dos pasos reduce las posibilidades de que las indicaciones espurias
produzcan un contorno inexacto, al afectar casi en exclusiva a las estimaciones locales y en
mucha menor medida a la estimacion global. Por Gltimo, pueden aplicarse las técnicas de ajuste

mas adecuadas a la funcion mejor adaptada para cada caso.

3.7.1 Deteccion de muestras del contorno y ajuste local de la interfaz

Este proceso busca una expresién analitica para la interfaz frente al transductor en cada imagen
sectorial o B-Scan. Para ello se parte del conjunto de puntos que resultan de la deteccién de la
interfaz en las lineas del B-Scan (Figura 3.11). Mediante un ajuste por minimos cuadrados a un
polinomio de segundo grado se obtienen los coeficientes que permiten describir el contorno en
coordenadas polares locales, que se cambian a coordenadas centrales comunes a todas las
imagenes parciales. De cada representacion parcial se mantiene Unicamente el punto que
corresponde a la coordenada angular de la apertura (deflexion local 0°), obteniéndose M
muestras distribuidas a intervalos angulares constantes. EI conjunto de estas M muestras se

utiliza en el siguiente paso para realizar el ajuste global.
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Figura 3.11 Puntos para el ajuste local de la interfaz en cada linea de barrido.

La deteccion del contorno persigue reducir las fuentes de incertidumbre identificadas en el
apartado anterior, como son el ruido y el final de la excitacién observada en las proximidades
del transductor. El preprocesamiento debe preservar, ademas, el flanco o transicion de sefal
entre el agua y la mama. Asi, es preferible el filtrado de mediana frente a otras opciones, como
la media movil, pese a requerir ventanas de procesamiento ligeramente mayores para conseguir
supresion de ruido similar. La Figura 3.12a muestra el resultado del filtrado de mediana sobre
el A-Scan a 0° de la imagen adquirida por la apertura situada en ¢ = 70° con Fm muestras
equivalentes a 2.5 mm. La Figura 3.12b muestra el filtro de media movil para su comparacion.
Se ha aplicado una compresidn logaritmica, con el A-Scan normalizado a la intensidad maxima

del B-Scan. En ambos casos las regiones detectadas como agua y tejido son iguales.



114 Correccion de la refraccion en la Composicion Circular de Imagenes

a) b)
0 r r r 0 3 3 3
A-Scan /W A-Scan ]
-10 — Fin excitacién -10 —— Fin excitacion
Agua ——Agua ﬁ
o0 I NP LY 1 A o0l
2 I - E:;”‘"Cto [ 2 t Py ——Flanco
—~ S e [l B —
Q30 ‘\ antom g 30 M Phantom
- \ ( =] \ /
= 40 ‘ 2 40
g o g
< 50 P\nm < 50 v N
-60 -60
-70 -70
- -80
805 10 15 20 25 30 35 40 45 50 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50
mm mm

Figura 3.12 Resultado del filtro de mediana (a) y del filtro de media movil (b) para un nimero

de muestras FM equivalente a 2.5 mm.

A medida que aumenta el nimero de muestras para el filtrado, las respuestas difieren mas. Puede
llegar un momento en el que el filtro de media movil, un filtro paso bajo, no pueda seguir los
cambios de la sefial de entrada. Este problema no sucede con el filtro de mediana, tal y como se
puede ver en la Figura 3.13.
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Figura 3.13 Resultado del filtro de mediana (a) y del filtro de media mévil (b) para un nimero

de muestras FM equivalente a 10 mm.

Anéalogamente, se recurre a la mediana para identificar las regiones de agua y tejido, la cual se
aplica en dos ventanas donde Gnicamente se requiere que la mayor parte de su extensién se

encuentre en el medio de interés. Esto permite prefijar tanto la posicion como la extension de



3.7 Determinacion del contorno 115

las ventanas, y automatizar el proceso. Ademas, este paso permite descartar las lineas de barrido
que no se introducen en el tejido, situacion frecuente al estar la extension angular del B-Scan

sobredimensionada.

i

apertura

contorno

Figura 3.14 Geometria para el ajuste local

La Figura 3.14 muestra la geometria para el ajuste local. Se pretende determinar las coordenadas

del punto de interseccion del contorno local de la mama con el rayo en la direcciongen la que

se sitla el centro de la apertura. El contorno local de la mama se obtiene mediante el ajuste a un
polinomio de 2° grado (en coordenadas polares) de una serie de muestras localizadas en un

entorno centrado en la direccion radial, donde la incidencia es practicamente normal.

Las muestras, dadas por las coordenadas polares locales (r,4) deben pasarse a las coordenadas

polares centrales de la imagen circular (p,¢) para realizar el ajuste a un polinomio de segundo
gradoen (p,¢).

La linea de barrido deflectada un angulo 6, se encuentra desviada del radio vector de la apertura

por un angulo &=6- 3, donde S es el error de alineamiento del transductor (idealmente, f=0)

Por consiguiente, su vector director unitario es
U = —[cos(g, +&),sin(¢ +5)] (3.10)
Por su parte, el vector de posicién de la apertura respecto al centro de la imagen circular es
¢ =[Rcos(g), Rsin(¢)] (3.11)

Asi, las coordenadas (x, y) de una muestra de coordenadas locales (r,4) son
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X =ru, +¢, = Rcos(4)—rcos(s + &)

y =ru, +c, =Rsin(g) - rsin(4 +¢) (3.12)
y, en coordenadas polares centrales (p,¢):
p=x+y’
3.13
¢= arctan(lj (3.13)
X

Por otra parte, el contorno local de la mama, para un intervalo angular reducido, tiene una
morfologia que se ajusta bien a un polinomio de 2° grado en coordenadas polares centrales,

segun la expresién

pl@)=b,g* +bg+by (3.14)

donde ¢ es la coordenada angular central de la imagen circular.

Por otra parte, es deseable que el conjunto de muestras utilizado para el ajuste contenga las de
mayor fiabilidad. Estas son precisamente las se producen para los angulos centrales, donde la

pendiente de entrada al phantom es mayor (incidencia cercana a la normal).
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Figura 3.15 a) Detalle de la interfaz frente a la apertura situada a ¢ = 110°. b) Contornoy
ajuste tras el paso a coordenadas cartesianas. ¢) Contorno y ajuste a polinomio de 2° grado

en coordenadas polares centrales.

A modo de ejemplo se muestra la interfaz frente a la apertura situada a ¢i = 110° en la Figura

3.15a. Si se toma el intervalo de coordenada angulares locales 6 < [ —20°, 5 +20°] para el

ajuste se obtiene el polinomio de ajuste de 2° grado en coordenadas polares centrales que se

muestra en la Figura 3.15c.

Fuera del intervalo angular de ajuste, el polinomio se aleja de los puntos reales de la interfaz. Si
bien se podria ampliar el rango de ajuste y utilizar un polinomio de grado mayor, se comprobd
que el ruido y la incertidumbre en las medidas producen cambios de concavidad en la funcién

de ajuste que no estan presentes en el contorno real. Limitando a 2 el grado del polinomio se
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asegura que la representacion de la interfaz es concava con respecto al centro de la imagen
compuesta, pero no se consigue una curva continua y derivable que describa todo el perimetro
del phantom mediante la simple unién o interseccion de estos polinomios locales (Figura 3.16).
La continuidad de la derivada es necesaria para la correcta aplicacion de la ley de Snell, basada
en medir los angulos incidente y refractado respecto a la normal. En vista de esto, se propone

realizar un ajuste global de la interfaz a una funcién continua y derivable en el espacio (p,9).

S

Figura 3.16 Polinomios de ajuste (en colores) y area delimitada por su interseccion.

3.7.2 Ajuste global de la interfaz
El siguiente paso del proceso de ajuste obtiene una funcién p = G(g), continua y derivable, en

coordenadas referidas al centro de la imagen, que representa el contorno de la mama valido para
cualquier linea de barrido, independientemente de su angulo de deflexion y de la apertura con
la que haya sido adquirida. Para su estimacion se utilizara la muestra central (6 = 0) del ajuste
local para cada posicién angular del array, dando lugar a un conjunto de M muestras

equiespaciadas en el intervalo [0,27).

La funcién describe un contorno cerrado y, por tanto, puede considerarse periddica con periodo
271 en la coordenada angular. Ademas, debe tener pocos puntos de inflexion o, lo que es lo

mismo, pocos l6bulos.

Con estos condicionantes una serie de Fourier es una buena eleccion [Almira 05]. De esta

manera, la funcion G(¢) puede escribirse:

G(¢):%+ian cos(ng)+h, sin(ng) (3.15)
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que también puede expresarse en términos de la exponencial compleja e!? a partir de las

b—”jy c, =a—”+b?”j paratodo n#0,y coza?o se tiene

. a
relaciones de Euler. Con ¢, = —
2 2 2

G(g)= D c.e™ (3.16)
N=—o0
Ahora bien, G(¢) es una funcion real, por lo que C; es un nimero real, mientras que c, Y c_,
son complejos conjugados. Asi, denominando y, a la fase del nimero complejo c,, se tiene:
c,eR

¢, =[c, e’ =c¢7, =[c,[e " (3.17)

Esto permite reducir el nimero de coeficientes a la mitad. Haciendo k =n7_1 y empleando

nuevamente las relaciones de Euler, puede escribirse:

G(g)=co+ Y 2c,|cos(kg+y, ) (3.18)

k=1
Del ajuste local descrito anteriormente se dispone de M muestras {g»} del contorno, una por

cada imagen sectorial, uniformemente distribuidas en el intervalo [0,27). Por tanto, Unicamente

se pueden considerar series de Fourier truncadas con M D <M términos si se emplea la notacién

de (3.16) o una serie de ‘)2 términos si se emplea la notacion de la Ecuacion (3.18).

El truncamiento de la funcién G(¢) a una suma s, (¢) da lugar a un error de ajuste £, (#),
dado por la suma de los términos ignorados, que es:

(Mp—3)/2

G(¢) =Co + 22|Ck |003(k¢ Ty )+ Evp (#) = Syp (9) + &yp (9) (3.19)
k=1

Si se dispone de un namero finito de Mp muestras {gn} situadas uniformemente en el intervalo
de interpolacién puede emplearse la transformada discreta de Fourier (DFT) para obtener los

coeficientes cx [Proakis 93]:
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1"t M M
Go=——>.0e" Kk =[ > P +1j...7P (3.20)

Cuando Mp = M, la serie de Fourier resultante pasa por todas las muestras siendo la
reconstruccion ideal en ausencia de ruido en los puntos detectados. En la préctica, es preferible
utilizar Mp < M términos, de manera que la serie de Fourier se ajusta a las muestras, pero puede
cumplir con las restricciones morfoldgicas del contorno. Para la eleccion del nimero de términos

de la serie de Fourier pueden usarse los siguientes criterios:
e Debe ser menor que el nimero M de imagenes parciales.

e El contorno de la mama tiene pocos puntos de inflexion o pocos lébulos, luego solo son

necesarios unos pocos términos de baja frecuencia.

Mantener los primeros términos de la serie de Fourier tiene un efecto paso-bajo en el contorno,
lo que ayuda a reducir las variaciones debidas al ruido en la medida. Experimentalmente se han
encontrado ajustes satisfactorios utilizando entre 4 y 10 términos para valores de M

comprendidos entre 8 y 36.

3.8 INTERPOLACION DE B-SCANS SOBRE LA REJILLA DE RECONSTRUCCION

La refraccion producida en la interfaz hace que el rayo incidente se desvie al entrar en el segundo
medio, siguiendo la ley de Snell (Figura 3.17). El proceso de interpolacion de muestras a pixeles

en el segundo medio se realiza en 3 pasos:

interfaz p = G(¢)

\
]
\ 1
]
- -
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¢ DRSS ~.

(NN
A4

\|w H| \ S

........ - PR .

Figura 3.17 Geometria para el calculo del punto de incidencia y rayo refractado
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1. Determinacion del punto de incidencia del rayo en la interfaz

El punto en el que se produce la refraccion (punto de entrada E) queda determinado por el corte
del rayo incidente con la interfaz, definida en coordenadas polares centrales mediante la

ecuacion,
P =G(g) (3.21)

dada por la Ecuacion (3.15). La ecuacion de un rayo (incidente o refractado) se expresa en

polares como:

H,

donde (Hi, @) son las coordenadas polares del punto en el rayo mas préximo al origen. Las

coordenadas polaresg=¢. y p = pg del punto de entrada E se obtienen de resolver, por
métodos numéricos, el sistema formado por (3.21) y (3.22), esto es:

H |

D= Gnis-a,)

- $=¢ (3.23)

y pe de aplicar (3.22) con ¢ =g .

Para resolver esta ecuacion es necesario calcular los valores (H,, &)). La direccion del rayo
incidente es la del vector unitario U. Con &=6-p, angulo de deflexion (6) menos la desviacion
angular del array (f) (ver §2.4) las componentes de este vector, en coordenadas cartesianas con

origen en el centro de la apertura, estdn dadas por (cos&,sin &).

Para referirlo al sistema de coordenadas con origen en O, hay que rotarlo el &ngulo ¢, que

corresponde a la posicion angular actual de la apertura, con 1< i <M, resultando:
u = —[cos(g, + &),sin(g, + )] (3.24)

Con esto, la ecuacioén del rayo incidente, en coordenadas cartesianas centrales, es:

Y=Y +(X—Xi)llj—y (3.25)

X

donde (xi, yi) son las coordenadas del centro de la apertura en la posicion angular i y uy/ux es la

pendiente del rayo. La distancia al origen de esta recta viene dada por:
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:1_FWT (3.26)

Por otra parte, el vector unitario normal a la prolongacion del rayo incidente es

Uy = (cos®,,sin®,) Y el producto escalar -G, = 0 por ser perpendiculares. De este modo, la

coordenada @, se obtiene de

u,cosd; +u,sin®,; =0
(3.27)

L -u
®, =tan * —*
Uy

Finalmente, las coordenadas cartesianas del punto E se obtienen facilmente de la relacion:

Xg = PE COSge

Ye = pe Sinde (3.28)

2. Determinacién del rayo refractado

Considerando el vector unitario perpendicular al plano de imagen hacia arriba Z, el vector

normal a la interfaz se puede escribir mediante el producto vectorial
n=2Zxt (3.29)

donde t es el vector unitario tangente a la interfaz en E (Figura 3.17). La pendiente en los puntos

de lainterfaz p = G(¢) se calcula a partir de las identidades trigonométricas:

X = pCOS¢
y = psin ¢ (3.30)
Como p =G(g) es derivable y no nula, la pendiente se obtiene como:
_dy _dydg _y(g)_p'sing+pcoss
mg) = dx dgdx X'(g) p'cosg— psing (3.31)
y las componentes del vector unitario tangente vienen dadas en cartesianas por,
= m 1
t= , (3.32)
[\/1+ m?2  V1+m? J
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Para el punto E los célculos anteriores se particularizan con ¢=¢. Yy o= pg . Obtener la
expresion de la derivada de p = G(¢) resulta engorroso, pues G(g) contiene multiples términos.

En la préctica puede ser mas sencillo y suficientemente aproximado considerar dos puntos

proximos a E en la interfaz, en posiciones angulares ¢e y ¢ + Ag, obtener sus coordenadas
cartesianas mediante (3.30), determinar la pendiente m(d, ) ~ Ay/ Ax y obtener las componentes
de t en E por aplicacion de (3.32).

La direccion del rayo refractado esta definida por el vector unitario v que se obtiene de aplicar

la ley de Snell al vector unitario incidente u, resultando [Ferguson 14]:

2
\7:C—ZU+ C—ZCOSa—\/l—[C—ZJ (1—0082 a) q] (3.33)

Conociendo la direccidon del rayo refractado, se calcula su ecuacion en coordenadas cartesianas

siguiendo los pasos indicados anteriormente:

v
Y=Ye +(X_XE)V—y (3.34)

X

3. Interpolacién bilineal generalizada

En este dltimo paso se calculan los valores a asignar a los pixeles definidos en la rejilla de
construccién de la imagen circular compuesta. En el caso homogéneo, considerado en el punto
82.4, todos los rayos parten de un vértice comun (centro de la apertura) y las muestras que
corresponden a un mismo rango tienen el mismo indice independientemente del angulo de

deflexion.

Pero la refraccién hace que cada rayo i en el espacio de imagen tenga un origen diferente, Ei, y
un angulo determinado no sélo por el de deflexion del haz, sino también por la ley de Snell. Por
consiguiente, el problema es bastante mas complicado, pero critico para obtener una imagen
compuesta correcta. Aqui se propone una técnica de interpolacion bilineal generalizada que

opera en estas condiciones.

La Figura 3.18 muestra la geometria. El problema es determinar el valor Sp en el pixel P (xp, yp)
en funcion de los de las 4 muestras Si, Sz, Ss 'y Sa mas proximas en los rayos adyacentes. Para

ello se procede con una interpolacion bilineal que requiere calcular las distancias a los rayos da
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y ds y las fracciones ha y hg del intervalo entre muestras que corresponde a la proyeccion de P
sobre cada uno de los rayos refractados, respectivamente.

Figura 3.18 Dos rayos refractados adyacentes con las 4 muestras méas proximas al pixel P

El primer paso es determinar las coordenadas de los puntos A y B, que son las proyecciones de
P en los dos rayos adyacentes. Este es un problema geométrico sencillo, pues conociendo las
ecuaciones de los rayos (3.34) y sus pendientes (Vy/Vy), es trivial calcular la ecuacion de la normal

al rayo que pasa por P:

VX
y=Yp _V_(X_XP) (3.35)

y

Las coordenadas de A (xa, Ya) Y B (Xs, ys) Se obtienen de la interseccion de esta recta con el

rayo, dado por (3.34). Las distancias da y dz del pixel a los rayos vienen dadas por:

dy = \/(XP _XA)2 +(Yp — yA)2

(3.36)
dg :\/(XP _XB)Z +(Yp —YB)Z

Anéalogamente, las distancias de los puntos de entrada (Xea, Yea) Y (Xes, Yes) @ A 'y B son,

Fa= \/(XEA _XA)2 +(Yea — yA)2

(3.37)
g = \/(XEB _XB)2 +(Yes — YB)Z

Sea Ar el intervalo espacial entre muestras en el segundo medio (Ar, = c,T¢ /2)donde Ts es el

periodo de muestreo. El nimero de muestras entre la interfaz y los puntos A y B viene dado por:
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ne=|a| no=|te
A= A, |, B = ar, |, (3.38)

donde [-], representa la funcién de truncado o redondeo hacia 0. Por su parte, las distancias del

centro de la apertura C en (Xc, Yc) a los puntos de entrada son (Figura 3.17):

Ra = (Xea = X¢)? + (Yea - Yc)° (3.39)

Rg :\/(XEB —Xc)2 +(Yes _YC)Z

Como la adquisicion se inicia a una distancia ro del centro de la apertura, el nimero de muestras

que se adquieren antes de la interfaz, con Ar, =c,T¢ /2, €s:

R,—r Ry —r,
N — A 0 N — B 0
g { Ar L ’ { Ar L (340

Con esto, si los A-Scan discretizados correspondientes a los dos rayos se denominan sa(i) y ss(i),

las muestras a considerar para realizar la interpolacion bilineal en el pixel P son:

S;=Sa(Nas+Nng), S, =SpA(Njy+ny+1),

S;=sg(Ng +ng), S, =sg(Ng+ng+1) (3.41)

La interpolacidn bilineal realiza una interpolacion lineal entre las muestras S1 y S, para obtener

el valor Sa en el punto Ay entre las muestras Ss y S4 para obtener el valor Sg en el punto B:

Sa=S;+ha(S;-S;)

Sg = S5 + Ny (S — Ss) (3.42)

donde ha es la fraccion del periodo de muestreo desde la muestra S; hasta la Sa, y hg la fraccion

del periodo de muestreo desde la muestra Ss hasta la Sg, y que vienen dadas por:

Ary Ar, (3 43)

Rg -, r
h :M.F_B_ N +n
B Arl Ar2 ( B B)

Una vez obtenidas las muestras Sa 'y Sg por (3.42), el valor Sp interpolado en el pixel se obtiene

de forma analoga por interpolacion lineal:
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d
Sp=Sp+—2—(Sg —Sa) (3.44)

A pesar del proceso matematico la ejecucién de este algoritmo de interpolaciéon bilineal
generalizada es casi tan rapida como la interpolacion binomial clasica que no tiene en cuenta la
refraccién en la interfaz, gracias a que se han obtenido las férmulas cerradas para su aplicacion

(no es necesario ningln proceso iterativo, busquedas, etc.).

Para encontrar las lineas de barrido méas proximas a cada pixel se calcula previamente los puntos
de corte de las lineas de barrido con las rectas horizontales de pixeles que conforman la rejilla

de interpolacion.

De esta manera, las lineas de la rejilla quedaran divididas en segmentos cuyos pixeles se
interpolaran con el mismo par de lineas de barrido, facilitando la paralelizacion en el cémputo

de la imagen.

El punto mas critico en tiempo de célculo es la determinacion del punto de entrada E de cada
rayo, que requiere resolver numéricamente la Ecuacion (3.23), aunque existen diversas técnicas
de aproximaciones sucesivas a la solucion que convergen rapidamente (métodos de Newton-
Raphson, Illinois, etc.) [Traub 82].

3.9 RESUMEN Y CONCLUSIONES DEL CAPITULO.

En este capitulo se ha presentado la metodologia que se propone en esta Tesis para la formacion
de la imagen circular compuesta a partir de M imagenes sectoriales adquiridas a intervalos
angulares iguales. Puesto que las imagenes se adquieren en inmersion, es preciso determinar y

corregir los efectos de la refraccion.

Para ello es preciso el conocimiento del contorno de la mama en el plano de la imagen y la
velocidad media de propagacidn interna, con el fin de poder aplicar a cada linea de barrido de

las imagenes sectoriales parciales la ley de Snell.

En este sentido se han descrito dos métodos para calcular la velocidad media de propagacién en
el tejido, uno basado en la correlacion cruzada entre A-Scans de aperturas enfrentadas y otro
basado en métricas de nitidez. Puesto que el primer método requiere estimar la dimension de la
mama y puede fallar cuando la correlacion entre los A-Scan es baja, son a priori preferibles los
métodos basados en métricas de nitidez, que no requieren informacion previa del medio. En el

Capitulo 4 se evalGan experimentalmente ambas opciones.
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En cuanto a la estimacion del contorno de la mama, se propone una metodologia en dos pasos.
En el primero, se realiza un ajuste del contorno a la regiéon mas proxima a la apertura utilizada
en cada una de las imagenes parciales. Este ajuste local s6lo se utiliza para determinar un punto
en el contorno gue tenga la misma coordenada angular central que la apertura, obteniendo un

conjunto de M muestras equiespaciadas en [0, 2m).

En un segundo paso se utilizan estas M muestras para realizar un ajuste global a una funcién
periddica con periodo 2m, cerrada y con pocos lobulos, que constituya una representacion

analitica del contorno (funcion p = G(¢) en coordenadas polares centrales).

La interseccidn de esta funcién con cada linea de las imagenes sectoriales parciales proporciona
el punto de entrada en el tejido, y el &ngulo de incidencia, de los que se obtiene el rayo refractado

en funcion de las velocidades de propagacion.

Las muestras adquiridas sobre el rayo refractado se interpolan sobre una rejilla rectangular sobre
la que se construye la imagen circular compuesta. Como los rayos refractados no tienen un
vértice comun, se ha propuesto un procedimiento de interpolacion bilineal generalizado que
permite determinar los valores de los pixeles en la rejilla de reconstruccién a partir de las

muestras adquiridas en cada imagen parcial considerando la refraccion.



CAPITULO

CUARTO

RESULTADOS EXPERIMENTALES.

En este capitulo se describen los experimentos realizados para validar los modelos teéricos y
los algoritmos de composicion circular de angulo completo expuestos en los capitulos
anteriores. El trabajo experimental se ha realizado con el prototipo desarrollado por el grupo, en
el que un Unico array ultrasénico gira de forma controlada en torno a la region de interés. Las

imagenes sectoriales se adquieren con un equipo phased array comercial de 128 canales.

Para verificar el método de simulacion de la Composicion Circular de Iméagenes propuesto en
el Capitulo 2 se empled una aguja de acero en diferentes puntos del plano de imagen. La
respuesta al impulso de la Composicién Circular de imagenes (PSFC) obtenida
experimentalmente se analizdé de manera analoga a las del modelo tedrico, obteniéndose mapas
de resolucidn espacial y de sensibilidad homologables con los simulados. De esta manera se han
comprobado tanto las desviaciones producidas como la tendencia que presentan estas

magnitudes con las coordenadas polares del plano de imagen.

Para verificar la implementacién de la Composicion Circular de Imagenes con correccion de
velocidad y refraccion presentada en el Capitulo 3, se adquirieron imagenes ecograficas en torno
a un maniqui de mama para el entrenamiento de biopsias. Se efectuaron medidas de contraste
(CR) y contraste a ruido (CNR) tanto en el conjunto de imagenes adquiridas, como en
composicion circular con y sin correccion de la refraccion, lo que permite una cuantificar la
mejora. Ademas, se ha evaluado la tolerancia de la composicion circular de imagenes frente a
variaciones en la estimacion de la velocidad de propagacién y el grado de ajuste al contorno de
la mama. Para ello, se estudi6, por un lado, la variacion de los artefactos y el contraste en los
objetos de la imagen para diferentes estimaciones de la velocidad media de propagacion en el
interior del maniqui. Por otro lado, se emplearon métricas de nitidez para comprobar el

comportamiento de diferentes grados de ajuste al contorno del maniqui
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4.1 ENTORNO DE EXPERIMENTACION

Se ha construido un prototipo en el que el anillo de transductores se emula con la rotacion de un
array medico comercial. El array se sitla en el extremo de un vastago de plastico, de 260 mm
de longitud, cuyo otro extremo esta unido mecanicamente al dispositivo de arrastre. Este dispone
de un motor paso a paso, acoplado mediante un tornillo sin fin a una cremallera tallada en una
corona circular de 300 mm de didmetro. De esta forma el transductor puede posicionarse con
elevada precision angular (0.1°) en torno a la regién de interés con un radio de 100 mm,

aproximadamente (Figura 4.1).

Estos mecanismos se sitlian sobre una cuba de metacrilato, de 500 mm de diametro con agua,
en cuya region central se disponen los objetos (maniquis) para obtener las imagenes
experimentales. Una base regulable en altura facilita el ajuste de posicién de los maniquis en el

eje z.
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@300 mm

260 mm

R 100 mm
aprox. al array

——

[ Array |

Figura 4.1 Esquema del entorno experimental.

Los motores se controlan de manera independiente mediante una interfaz USB y drivers de
disefio propio. La corona es circular con cierta tolerancia mecéanica que, junto con la rigidez

limitada de los brazos que sujetan los arrays, limita la precision mecéanica del sistema.

El control de la emisién y recepcion y la adquisicion de imégenes sectoriales se realizan con un
sistema ultrasonico comercial SITAU-112 de 128 canales en paralelo y posibilidad de trabajar

en pulso-eco o transmision (Dasel S.L., Madrid, Espafa).

El array es lineal y, por tanto, cada posicion angular de la apertura activa corresponde al lado de
un poligono de M lados en lugar de un segmento circular. Idealmente, la normal que pasa por el
centro del array deberia cruzar el centro de giro del array, pero presenta cierto error de
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orientacion (angulo p) al fijarse al brazo con una mordaza (Figura 4.2). Una implementacion

con M arrays alrededor de la regién de imagen evitaria este inconveniente.

La Tabla 4.1 resume las caracteristicas del array utilizado de 3.2 MHz (Samsung Medison,

Corea del Sur). Los mismos valores se utilizaron para simular el sistema (Tabla 4.1).

NUmero de elementos 128
Frecuencia Central 3.2 MHz
Ancho de banda 50 %
Distancia inter-elementos 0.22 mm
Separacion entre elementos 0.05 mm
Altura de los elementos 14 mm

Tabla 4.1 Parametros nominales del array de 3.2 MHz

4.2 PROCEDIMIENTO DE CALIBRACION

Al igual que sucede con equipos de caracteristicas similares [Hansen 07a] [Filipik 07] [Filipik
08], es necesario un proceso de calibracion que determine con precisién: el radio de giro (R), la
velocidad de propagacion en el medio de acoplamiento (co) y el error de orientacién del array
respecto al centro de giro () antes de adquirir imagenes [Jago 94]. Este proceso resulta esencial
para la composicion espacial, que exige un posicionamiento absoluto preciso de las muestras de

la imagen adquirida desde cualquier posicion de la apertura.
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Figura 4.2 Disposicion de las aperturas en torno al centro de rotacion del array.

4.2.1 Velocidad de propagacion

Para determinar la velocidad de propagacion en el medio de acoplamiento (agua) se dispone un
par de hilos muy finos separados entre si una distancia AH conocida y sujetos entre dos planos
paralelos separados por un tornillo de sujecién (Figura 4.3). Se opera en pulso-eco con uno de
los elementos del array. Cuando el elemento esta alineado con los dos hilos (méaxima diferencia

entre tiempos de vuelo), la velocidad del sonido ¢, puede obtenerse como

_ AH AH
AToF  [ToF, —ToF,|/2

Co (4.1)

siendo ToF1 y ToF los tiempos de vuelo en ida y vuelta a los dos hilos.
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Tornillo
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P93.13 mm%

Figura 4.3 Esquema de calibracion de la velocidad del sonido en agua

La alineacidn de los hilos se consigue moviendo el array hasta maximizar la diferencia entre

ToF:, y ToF y realizar la medida (

Figura 4.4). El proceso se realiza automaticamente mediante un programa script de Matlab, que

también descarta el eco producido por el tornillo de sujecion.

03 ECO TORNILLO 7
0ar B

0rr ECOHILO 1 T

06t .
o5t ToF, i
04t .

aal <ECO HiLO 2

02
0.1

Figura 4.4 A-Scan tipico recibido durante la calibracion.
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4.2.2 Radio de giro y desalineamiento.

Otra rutina de calibracion determina el radio de giro (R) y el error de orientacion del array o

angulo (p) que forma la direccion perpendicular a la apertura con el radio, como muestra la

Figura 4.5.

Ay

________ |1.\__\\._\_<_.; (Xr,YR)

(X1’Y1) AN

\/\
\\
AN )X

Figura 4.5 Esquema de calibracién de la orientacion del array y el radio de giro.

Para medir estos parametros se utiliza un reflector (aguja de 0.26 mm de didmetro) que se coloca

en una posicion arbitraria y desconocida (xg,yr), para después medir los tiempos de vuelo del

pulso ultrasénico emitido y recibido desde cada elemento del array (modo pulso-eco). Conocida

previamente la velocidad del medio, el cuadrado de la distancia entre el elemento

emisor/receptor i y el reflector es:

Siendo las coordenadas de los elementos:

X; = Rcos¢+(i — Nz_ljd cos((;b—ﬂ—;[j conl<i<N

y, = Rsin¢+[i—N2_1jd sin(gﬁ—ﬁ—zj conl<i<N

(4.2)

(4.3)

(4.4)
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donde ¢ es la posicion angular del array respecto al origen de coordenadas absolutas, N el
numero de elementos del array y d la distancia entre ellos. Sustituyendo (4.3) y (4.4) en (4.2) se
obtiene un sistema de N ecuaciones no lineales con 4 incégnitas (R, B, Xr, Yr) que se resuelve

mediante métodos numéricos.

Al aplicar estos procedimientos, se han obtenido los resultados mostrados en la Tabla 4.2. Cabe
destacar que la velocidad del sonido en el agua depende fuertemente de la temperatura, por lo

que el procedimiento de calibracion de la velocidad se repitié antes de cada serie de medidas.

Radio de giro R 94.3 mm
Error de orientacion del array B 1.3 °
Velocidad del agua c 1.48 mm/Lis

Tabla 4.2. Resultado de la calibracién para el presente experimento

4.3 CARACTERIZACION DE LA IMAGEN CIRCULAR COMPUESTA

En el Capitulo 2 se presentaron las caracteristicas tedricas de la imagen circular compuesta,
planteando ciertas hipotesis que se verifican aqui. En sintesis, que la imagen circular compuesta
es béasicamente is6tropa (mismas caracteristicas independientemente de la posicion espacial),
con una resolucidén practicamente igual en sentidos radial y tangencial, ligeramente peor que la

axial en una imagen ecografica convencional.

4.3.1 Caracteristicas y ubicaciones del reflector
Para validar la metodologia propuesta de calculo de la PSF se han utilizado agujas de acero de
0.26 mm de didametro. Como no es un reflector puntual en relacion con la longitud de onda (0.46

mm), sus dimensiones deben ser tenidas en cuenta para analizar los resultados.

Aplicando las condiciones del experimento detalladas en la Tabla 4.2, de (A.1) se obtiene una
resolucion axial de 0.41 mm (aproximadamente, una longitud de onda). El didmetro de la aguja
es solo 1.6 veces menor, lo que puede afectar a las medidas (seria deseable contar con un blanco
de didmetro al menos 10 veces inferior). Ademas, considerando el angulo de deflexion para el
que se da el haz méas estrecho, esto es, 0= 0 segun (A.2), la abertura del haz resulta ser
A =0.015rad y la resolucion lateral z-Aa ; para que el diametro de la aguja sea 1.6 veces menor
que la resolucion lateral, su distancia al array debe ser z> 27.7 mm. Por tanto, es de prever que,

a distancias menores, la dimension de la aguja no sea despreciable.
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La Figura 4.6 muestra la imagen B-Scan convencional de la aguja situada, aproximadamente en
el centro de la cuba (0,0). En la direccion axial se observan ecos de menor amplitud después del
generado por el reflector, que se deben a reverberaciones internas. Sin embargo, dado que su
amplitud es mucho menor que la del eco principal y estan separadas de éste, no deben afectar a

las medidas de resolucién.

-20

4

Figura 4.6 B-Scan de la aguja situada en el centro del tanque, capturado desde la posicién
$=180°.

Por otra parte, en la direccion de elevacion, la aguja tiene unas dimensiones de 44 mm y el haz
una anchura de 14 mm. Las pequefias desviaciones de la aguja respecto a la normal al plano de
la imagen pueden dar lugar a ciertas variaciones en la posicion del eco, puesto que éstos se
producen siempre en direccion normal al reflector. Se trata de una incertidumbre afiadida a la
posicién del reflector con la que hay que contar para la interpretacion de los resultados. Sin
embargo, esta incertidumbre es pequefia. Por ejemplo, con la aguja a distancia r =100 mmy una
desviacidn respecto a la normal inferior a ae = 2°, el error de posicion seria de r-r-cos(ae) =0.06

mm.

Coincidiendo con las simulaciones, el reflector se situd a lo largo del eje de abscisas (x), a
intervalos de 10 mm, desde el origen hasta x = 70 mm. Para cada posicién, se obtuvieron 360
imagenes sectoriales, en las que la apertura (array) giraba ¢ = 1° tras cada adquisicion. De este
conjunto de imagenes parciales se tomaron los subconjuntos necesarios para obtener las

imagenes compuestas de M = 8, 15, 24 y 36 imagenes sectoriales

Dada la simetria del proceso de composicidn, no es necesario repetir el experimento cambiando

la posicion angular de la aguja. Basta con elegir entre las 360 imagenes parciales adquiridas,
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subconjuntos de M imagenes desfasadas angularmente un cierto valor igual al desplazamiento

angular de la aguja que se desea emular (con resolucion de 1°).

4.3.2 Configuracion del barrido electroénico.

Desde cada posicidn angular del array se adquirié una pequefia imagen sectorial centrada en el
reflector, situado a profundidad r; y angulo de deflexion 6. EI muestreo se realiza a 40 MHz y
el intervalo entre lineas es 0.1° y se empled focalizacion dindmica en recepcién. La Tabla 4.3

muestra los parametros de adquisicion.

Parametro Simbolo Valor Unidades
Periodo de muestreo tsa 50 ns
Angulo inicial 0. 0, -5 °
Angulo final O 0, +5 °
Incremento angular AB 0.1 0
Rango inicial la r—5 mm
Rango final 1 r+5 mm

Tabla 4.3 Parametros de adquisicion del barrido sectorial en phased-array para un reflector

situado a profundidad rs y dngulo de deflexion 6.

4.3.3 Errores de posicionamiento debidos a los elementos mecanicos.

Ademas de la incertidumbre en el posicionamiento del reflector, existen otras fuentes de error
gue es preciso considerar. Fundamentalmente se trata de tolerancias y desviaciones de los
elementos mecénicos respecto a sus valores nominales, como la trayectoria circular de radio

constante, ligeras oscilaciones incontroladas de los brazos de soporte, etc.

La Figura 4.7 muestra (en negro) las posiciones del méaximo de las imagenes adquiridas en las
distintas posiciones del array para un reflector fijo situado, aproximadamente, en el centro de
rotacion del array. Debido a las desviaciones mencionadas, la posicién del maximo no coincide
en todas las imagenes. Estimando la posicion real del reflector como el baricentro de todas las

medidas, su desviacion tipica es de 0.13 mm en el eje x, y 0.22 mmen el gje y.
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A pesar de que la incertidumbre estd por debajo de media longitud de onda, la posicion del
reflector en cada B-Scan se corrige para situar el maximo de reflectividad en el centro de masas,
calculado de forma andloga para cada posicion. Asi, la comparacion de los resultados
experimentales con los del modelo tedrico se vera menos afectada por los inevitables errores de
posicionamiento mecanico del prototipo actual. Hay que tener en cuenta que el objetivo de este
experimento no es cuantificar la precision del prototipo, sino validar el modelo tedrico

desarrollado para estudiar las caracteristicas de la imagen circular.

0.3

0.2

0.1

mm

Figura 4.7 Distribucion de las ubicaciones detectadas (negro) y centro de masas (rojo).

4.3.4 Analisis de los B-Scan individuales.

La Figura 4.8 muestra los cortes axial y lateral de la PSF de un B-Scan obtenido con el reflector
en el centro de la cuba y el array en la posicion angular 0°, en rojo la curva experimental y en
negro la tedrica. La resolucion axial medida es Ar = 0.48 mm vy la lateral Al = 1.6 mm, valores
similares a los obtenidos tedricamente (0.49 y 1.38 mm respectivamente). La diferencia en la
resolucion lateral es atribuible al diametro no nulo de la aguja, mientras que la diferencia en la
resolucion axial puede deberse a una ligera desviacion del ancho de banda del array respecto al

valor nominal.



4.3 Caracterizacion de la imagen circular compuesta 139

a) b)
1 - . . 1 T r
/\ —— Simulacion / \ | — Simulacién
I — ' \ | — Experimental
\ Experimental | ¢ o p
0.8 / \
0.6 0.6 / \
0.4 04
/ \
0.2 0-2 /
S // \\\ —
= -
0 -3 -2 -1 0 1 2 3
91 92

Figura 4.8 Patron axial (izq.) y lateral (dcha.) de un reflector ubicado en el centro de la

imagen compuesta. En rojo los datos experimentales y en negro los simulados.

4.3.5 Analisis de laimagen compuesta

La Figura 4.9 muestra la imagen compuesta experimental del reflector “puntual” (izq.), junto
con la PSFC simulada (dcha.). El reflector se situd a 20 mm del centro de la imagen sobre el eje
X, y se utilizaron M=36 imagenes parciales. En cualquier caso, al estar por debajo de —6dB del

méaximo del l6bulo principal, no afectan a la medida de la resolucién

En esta posicion, la amplitud de la PSFC experimental es de 0.34, unas 0.002 unidades menos
que el valor esperado, obtenido en la simulacién presentada en 82.8 y mostrada en la Figura

2.15. En este ejemplo, el error supone un 0.7% relativo a la amplitud predicha por la simulacién.

También se observa una aureola mayor en el caso de las medidas experimentales y que es debida
al aumento de la longitud del eco por las reverberaciones internas. En cualquier caso, al estar

por debajo de los -6dB del maximo del 16bulo principal, no afectan a la medida de la resolucién.
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Figura 4.9 a) PSFC experimental y b) PSFC simulada para M = 36 con el array bajo estudio
en un punto a 20 mm del centro y 180° de coordenada angular.

La Figura 4.10 muestra cortes en las direcciones radial y tangencial. En la imagen experimental,
la resolucion radial es de 0.60 mm y la tangencial de 0.61 mm, valores que concuerdan bien con
los obtenidos por simulacién (0.63 mm en ambas direcciones), y que permiten confirmar la
isotropia esperada en la resolucion. En la direccidn radial, el error es del 3.5% respecto al valor

tedrico (0.02 mm). En la direccidn tangencial, el error es del 4.7% (0.03 mm).

a) b)
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\ \
“\\ 4
0.6 4 0.6 \
/ \ \
0.4 / \ 0.4 g \
: / N ’ /
’j/ o Vi N
// O\ /,/ \ \\
0.2 S X 0.2 N
0 0
-1 -0.5 0 05 1 - -0.5 0 05 1

Figura 4.10 PSFC del punto (20 mm, 180°) en la direccion radial a) y tangencial (b). La

curva simulada (negro) se superpone a la experimental (rojo)

Como conclusidn, los resultados experimentales confirman que los modelos simplificados de la

PSF y la PSFC utilizados en el capitulo anterior son aceptables.
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4.3.6 Efecto del niimero de imagenes sectoriales parciales.

La Figura 4.11 muestra las im&genes compuestas obtenidas con M = 36, 24, 15 y 8 imagenes
parciales para la misma posicion del reflector que en la Figura 4.6, mientras que la Figura 4.12
muestra los cortes en las direcciones radial y tangencial, junto con las medidas de resolucion

espacial, dadas por la anchura a -6 dB del méximo (doble flecha roja).

Tal y como se concluy6 en 82.8, las iméagenes compuestas con 36 y 24 posiciones son
practicamente indistinguibles entre si. Por su parte, las composiciones de 15 iméagenes parciales
0 mas presenta una homogeneidad aceptable, mientras que con M = 8 se observan ciertos

artefactos que reproducen el nimero de imagenes parciales utilizadas.

1
03 03
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02 . 02
0.15 0.15
7 0.1 0.1
i 005 005
h 205 20 195 19 -205 -20 -195 -19
mm mm
03
025
02
015
: o1 '
. 0.05
205 -20mm 195 -19 508 50 5 .
mm

Figura 4.11 PSFC de un reflector en la posicién (20.0) mm, con M =36 (a), M =24 (b), M =
15(c)y M =8 (c).
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Figura 4.12 Corte en la direccion radial(a) y tangencial (b) de las PSFC, para un reflector en
(20.0) mm y distinto nimero de imégenes parciales.

4.3.7 Diagramas de calidad experimentales.

Tras obtener imagenes compuestas del reflector en multiples posiciones del area de imagen
(84.3.1) se tiene, para cada posicion, la respuesta al impulso experimental del sistema de imagen
compuesta (PSFC), que permite deducir valores de resolucion radial, tangencial, excentricidad
y amplitud en cada punto. De manera analoga a las simulaciones presentadas en §2.8 y §2.9, los

resultados se presentan graficamente, para facilitar la discusion y la comparacion.

Resolucion espacial

Los graficos de la Figura 4.13 representan el error absoluto cometido en el experimento para las
resoluciones radial y tangencial, considerando las imagenes compuestas con M =24y M = 15
imagenes parciales. Como cabe esperar, el error absoluto es practicamente idéntico en ambos
casos y se mantiene en un rango similar. EI méximo error absoluto se obtiene en las medidas
situadas en p = 60.3 mm, siendo de 0.06 mm para la resolucién radial y 0.10 mm para la
resolucion tangencial. Esto supone desviaciones del orden de 0.13 y 0.22 veces la longitud de
onda (1) respecto a los valores previstos. En el resto de las medidas el error absoluto se sitia por

debajo de los 0.04 mm (0.092), tanto para la resolucion radial como para la tangencial.
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Figura 4.13 Error absoluto en las medidas de resolucion radial para M =24 (a) y M =15 (b)

imagenes parciales. Idem para la resolucion tangencial y M = 24 (c) y M = 15 (d).

El error relativo correspondiente a estas medidas es de hasta un 9.3% en la resolucion radial y
un 16% en la direccion tangencial, localizados en coordenada radial p = 60.3 mm. En el resto

del area de imagen, el error relativo esta por debajo del 3.5%.

El andlisis de los errores permite concluir que el modelo propuesto es capaz de anticipar los
valores obtenidos experimentalmente, si se obvian incertidumbres propias del sistema de
imagen y las debidas a las dimensiones del reflector, salvo en las medidas obtenidas en las
posiciones situadas en p = 60.3 mm. En estas ubicaciones, los ecos retornados por la aguja de
acero, que son de elevada amplitud por la reflectividad de la interfaz agua-acero, saturaban la
sefial de entrada de los transductores (A-Scan) de las aperturas mas préximas. Estas medidas se

consideran un valor atipico y se excluyen del analisis posterior.

Las medidas experimentales de resolucion radial se muestran en la Figura 4.14 a) y b), tanto

para M = 24 como para M = 15 iméagenes. Al igual que sucedia con el modelo tedrico, los mapas
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son practicamente idénticos y los mejores valores de resolucion se encuentran en la periferia.

Estas conclusiones son vélidas también para la resolucion tangencial, representada en los

gréficos Figura 4.14 c) y d) para M = 24 y M = 15 imagenes.

a)

60

40

20

mm
o

-20

40

-60

60

40

20

mm
o

-20

40

-60

07

068
066
064
062
06

058
056
054
052
05

b)

d)

Figura 4.14 Resolucion radial (a y b) y tangencial (c y d) medidos para M=24 (ay c) y M=15
(byd).

La Tabla 4.4 muestra los valores maximo y minimo de la resolucion radial, junto con su posicion

del reflector en coordenadas polares centrales (p, ¢) para M =24 y M = 15 imagenes parciales.

El valor medio de la resolucion radial A en ambos casos (M=24 y M=15), es el mismo (0.60

mm).

Como conclusion, se confirma la isotropia en resolucion de la imagen circular compuesta.
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M p (mm) ¢ () Ar (mm)
Maximo 24 30.17 0.9 0.65
15 30.17 3.9 0.65
Minimo 24 50.50 6.7 0.59
15 50.50 16.7 0.58
Valor Medio 24 0.61
15 0.61

Tabla 4.4 Valores maximo, minimo y medio de la resolucion radial para composiciones de M

= 24y 15 imagenes

La Tabla 4.5 muestra la variabilidad de la resolucion radial en la direccion angular, definida por
la Ecuacién (2.24). En la simulacion, la variabilidad a lo largo de la coordenada angular era
nula, por lo que la variacién a lo largo de toda la imagen, de un 7%, tenia lugar en la direccion
radial. En los experimentos la variabilidad en la coordenada angular result6 ser del 2% para la
composicion de M = 24 iméagenes parciales y del 2.4% para la de M = 15 imagenes parciales.
Estas desviaciones respecto al valor teorico, del orden de 0.03A, entran dentro de los margenes
de incertidumbre de las medidas experimentales. La variabilidad de la resolucion radial
considerando toda el area de imagen es del 9.6% para M = 24 y del 10.8% para M = 15 iméagenes.
La desviacion respecto a la simulacion, inferior al 4% (0.05)), puede ser nuevamente

despreciada.

M Variabilidad angular v(Ar) (%) Variabilidad global (%)
24 2.03 9.63
15 2.43 10.78

Tabla 4.5 Variabilidad en la coordenada angular y global de la resolucion radial

Si se consideran las medidas obtenidas en p = 60.3 mm, se observa una variabilidad en la
direccion angular similar (2.2% para M = 24 imégenes y 2.5% para M = 15 imégenes). Sin

embargo, al observar la variabilidad de la resolucién radial en toda la imagen, se tiene un 18.3%
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para M = 24 imégenes y un 19.1% para M = 15 iméagenes. Considerando la variabilidad global
dada por el modelo teoérico, 7%, los experimentos se desvian algo menos de 0.14A. Esta

desviacidn, aungue podria ser asumible, duplica la obtenida al excluir los valores atipicos.

De forma analoga, la Tabla 4.6 muestra la resolucion tangencial maxima y minima medida
experimentalmente, junto con su ubicacién. Tanto estos valores como el valor medio (0.64 mm)
son similares a los obtenidos para la resolucidn radial, lo que confirma la homogeneidad de la

resolucidn espacial.

M p (mm) ¢ (°) At (mm)

24 10.00 5.4 0.68
Maximo

15 10.00 20.4 0.69

24 50.50 0.7 0.60
Minimo

15 50.50 7.7 0.51

24 0.64
Valor Medio

15 0.64

Tabla 4.6 Valores maximo, minimo y medio de la resolucién tangencial para composiciones

de M =24y 15 imé&genes.

La Tabla 4.7 muestra los resultados de variabilidad de la resolucién tangencial, que permiten
extraer conclusiones idénticas a las obtenidas para la resolucion radial: la variacion de
resolucion a lo largo de toda la imagen tiene lugar principalmente en la direccion radial, al ser
la variabilidad angular sensiblemente inferior. De igual modo, la imagen compuesta es mas
homogénea cuantas mas imagenes se promedian. Al igual que sucedia en la direccion radial, la
variacion de la resolucién tangencial en la direccion angular es despreciable (en este caso,
inferior a 0.05X), mientras que la variabilidad en toda el area efectiva se desvia del 7% previsto
por el modelo planteado 0.12\. En suma, la variacion global de la resolucion tangencial (0.201)
no es significativa, por lo que el valor medio resulta una buena aproximacion en toda el area de

imagen y la resolucion puede considerarse un pardmetro uniforme en toda la imagen.
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M Variabilidad angular v(At) (%) Variabilidad global (%)
24 2.53 13.37
15 3.53 14.6

Tabla 4.7 Variabilidad en la coordenada angular y global de la resolucién tangencial

Por otro lado, el valor medio de resolucion espacial en la direccion radial (0.60 mm) y en la

tangencial (0.62 mm) es del mismo orden que el esperado tedricamente (0.59 mm).

Sensibilidad.

La Figura 4.15 muestra el error relativo de la amplitud entre los valores previstos por el modelo
tedrico y los resultados experimentalmente medidos. La desviacion entre experimento y
simulacion es inferior al 6.1% y al 9.9% en las im&genes compuestas con M = 24 y M=15

imagenes sectoriales, respectivamente. Por su parte, el error absoluto se encuentra acotado a

0.02 unidades en ambos casos.

Figura 4.15 Error relativo en la amplitud de la composicion de a) M= 24 y b) M=15

imégenes.

La Figura 4.16 muestra la distribucion experimental de amplitud de las imagenes compuestas
con M =24y M =15 imégenes sectoriales. La Tabla 4.8 muestra los valores maximos y minimos
obtenidos, asi como el valor medio. La amplitud méaxima (0.35) se produce en la region central
de la imagen (p = 10 mm) y la amplitud minima (0.27) en la periferia (p = 60.3 mm). Ambos

valores son similares y proximos al valor medio de amplitud en la imagen, 0.33.
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Figura 4.16 Mapa de amplitud correspondiente a la composicion espacial de a) M=24y b)

M=15 imagenes experimentales.

M p (mm) ¢ () A
Maximo 24 10.00 8.37 0.35
15 10.00 20.37 0.35
Minimo 24 60.30 7.88 0.27
15 60.30 8.88 0.27
Valor Medio 24 0.33
15 0.33

Tabla 4.8 Valores maximo, minimo y medio de la amplitud para composiciones de M =24y

15 imagenes

De esta manera, la maxima variacion de amplitud es de un 24% (Tabla 4.9), mientras que el
rango de esta variable en la direccion angular es de un 3%, aproximadamente, en ambos casos.
Estos datos evidencian que la amplitud depende principalmente de la coordenada radial, tal

y como anticipaba el modelo tedrico propuesto.
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M Variabilidad angular v(A) (%) Variabilidad global (%)
Experimental Simulado Experimental Simulado
24 3.22 0.01 24.62 21.91%
15 2.83 0.42 24.32 22.11%

Tabla 4.9 Variabilidad de la sensibilidad con las coordenadas angular y global.

Por otro lado, si se excluyen las medidas en la periferia, p = 60.3 mm (Tabla 4.10), las

variaciones de amplitud quedan reducidas al 10.9%, algo que también predecia el modelo

tedrico. Por tanto, al igual que en la simulacién, la amplitud es homogeénea en las posiciones no

periféricas (p < 60 mm).

M Variabilidad angular v(A) (%) Variabilidad global (%)
Experimental Simulado Experimental Simulado

24 1.66 0.00 10.89 15.46

15 1.74 0.04 10.86 15.48

Tabla 4.10 variabilidad en la coordenada angular y global de la sensibilidad, excluyendo

p=60 mm

Como conclusidn, las medidas experimentales confirman que la imagen circular compuesta

puede considerarse isotropa a partir de la composicion de 15 imagenes parciales.

4.4 EXPERIMENTACION CON UN MANIQUI DE MAMA

La experimentacion con un maniqui de mama pretende verificar el método de Composicion

Circular de Imagenes propuesto en este trabajo. Este método incluye la estimacion de la

velocidad media en el tejido, la correccion de la trayectoria de las lineas de barrido en la interfaz

agua-maniqui, y la interpolacion bilineal generalizada, en la que las lineas de barrido no tienen

un origen comdan.
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A este fin se analizan tres conjuntos de imagenes. En primer lugar, las imagenes sectoriales o
B-Scan individuales adquiridos. Este conjunto de iméagenes permite analizar la dependencia de
este tipo de imagenes con la posicion de la apertura. En segundo lugar, la composicion espacial
sin corregir los efectos de la refraccién, en la que se pueden analizar los artefactos generados y
la necesidad de corregirlos. Por ultimo, se presenta la Composicién Circular de Imagenes, tras
la correccion, destacando los avances de esta imagen respecto a la de ecografia convencional.
Para las composiciones espaciales se han empleado M = 12 y M = 36 imagenes B-Scan parciales.
Segun se indico en el Capitulo 2, M = 12 imagenes parciales deberian de ser suficientes para
obtener una imagen de suficiente calidad. Para ello se comparan con la composicion espacial de
M = 36 iméagenes, poniendo de relevancia los efectos de afiadir iméagenes extra a la composicién

espacial.

Como métricas de calidad de imagen para este estudio se utilizan el contraste (CR) y el contraste
a ruido (CNR). Las medidas se efectian sobre las mismas regiones en todas las imagenes, tal y
como se describe en 8§4.4.2.

El contraste se defini6 en la Ecuacion (1.1), repetida aqui por conveniencia:

CR= —20Iogﬂ (4.5)
Hy

El contraste a ruido, definida en la Ecuacion (1.2), es:

CR

CNR = ———
,/af + 0'5 (4.6)

4.4.1 Metodologia general

Para obtener imagenes de un simil de tejido biol6gico, se ha utilizado un maniqui de
entrenamiento de biopsias de mama (CAE Healthcare, Sarasota FL, EE.UU, referencia BPB170)
[CAE]. Se han adquirido 36 imagenes sectoriales (B-Scan) a intervalos angulares regulares, con
los parametros de calibracion y la configuracion de la rejilla de reconstruccion que se muestran
en la Figura 4.17, donde los valores de radio de giro (R), angulo de desviacion del array (8) y
velocidad de propagacion (co) se obtienen de la calibracion descrita en 84.2. La rejilla de

reconstruccion es de 170x170 mm con una distancia entre pixeles de 0.05 mm.
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Radio de giro R (mm) 94.32

Angulo de desviacion p (°) -1.27

Velocidad de propagacion en agua (co)

1.468 mm/us

Rejilla de Reconstruccion

Dimensiones (mm) Res. de pixel (mm)

170 x 170 0.05

Figura 4.17 Parametros de adquisicion
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4.4.2 Determinacion de las regiones de medida

La Figura 4.18 muestra las estructuras del maniqui que emulan lesiones tipicas en el cribado de
cancer de mama. Estos son las microcalcificaciones (uCs), el quiste hiperecoico QCy los quistes
anecoicos QA 'y QB. Para poder distinguir entre las dos microcalcificaciones situadas en el boque
uCs se empleara la etiqueta uC1 para la superior y la etiqueta uC2 para la inferior.

80
60
40
20

0

mm

-20
-40
-60

-80

mm

Figura 4.18 Regiones objeto de analisis de CR y CNR.

La medida del contraste (CR) y del contraste a ruido (CNR) requiere considerar dos regiones de
la imagen. Una region debe ser una muestra de la textura del objeto a analizar, mientras que la

otra debe serlo del fondo circundante.

Para este analisis, las regiones de medida seran cuadrados de 4x4 mm, excepto para las
microcalcificaciones, en las que se tomara el valor maximo como medida de amplitud dentro
del objeto. La Figura 4.19 presenta la disposicién de las regiones de medida para los distintos
objetos de interés. Con la region cuadrada de borde amarillo se muestrea el interior de los objetos

(quistes), mientras que los cuadrados de lado rojo muestrean el fondo de la imagen.
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uCs QA

TIIL

QB QC

-5 0 5 10 15 20

Figura 4.19 Regiones de medida en los objetos de interés (amarillo) y en el fondo de la

imagen dado por el speckle circundante (rojo).

De estas regiones de medida se obtienen dos estadisticos a partir de los pixeles que contienen.
Asi, se dispone del valor medio de intensidad y desviacion tipica tanto en el interior del objeto
(Mg Y og) como en el fondo que lo rodea (ur y of). Para evaluar el contraste en las
microcalcificaciones, se considera la intensidad del pixel tomado como muestra, ademas de su
posicion. Esto permite observar claramente como varia la posicion aparente de un objeto con la

posicion de la apertura, aspecto que se analiza mas adelante.
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4.4.3 Medidas sobre imagenes sectoriales convencionales.

La Figura 4.20 presenta tres imagenes sectoriales o B-Scans adquiridos desde diferentes
posiciones (Figura 4.20a ¢ = 70°, Figura 4.20b ¢ = 130° y Figura 4.20c ¢ = 270°). Tanto en las
leyes focales como en la formacion de la imagen se asume un medio homogéneo con velocidad

de propagacion igual a la de calibracion del agua (co=1.468 mm/ps).

a)

-50 0 50

b) c)

-50 0 50

Figura 4.20 B-Scans convencionales adquiridos a ¢ = 70° b) ¢ = 130°y c) ¢ = 270°

asumiendo un medio homogéneo de co =1.468 mm/ps.

En este apartado se presentan medidas de contraste (CR) y contraste a ruido (CNR) de las
regiones de interés. Ademas, se evalUa la variacion de la posicién de las indicaciones en funcion

de la posicién de la apertura cuando no se efectGa correccion de velocidad. Las
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microcalcificaciones, al ser objetos hiperecoiocos y préacticamente puntuales, permiten
determinar facilmente los errores de posicionamiento de la imagen.

Microcalcificaciones.

La Figura 4.21 muestra detalles de las regiones donde se han efectuado medidas de contraste
para las microcalcificaciones. Con borde rojo se muestra la region de fondo y con borde amarillo

la region correspondiente a la microcalcificacion.
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Figura 4.21 Detalle de las muestras de fondo (rojo) empleadas para las medidas de CR de las
microcalcificaciones uCl y uC2, destacadas en amarillo, para las posiciones de la apertura
a) ¢ = 70° b) ¢ = 130°, c) ¢ = 270°.

Cuando la apertura esta situada en ¢ = 70° (a), el enmascaramiento (shadowing) producido por
un quiste hiperecoico hace que la indicacién de la microcalcificacién uC2 baje de nivel y pueda
pasar desapercibida en medio del speckle. Ademas, las dimensiones del haz a estas
profundidades hacen que lo que deberia de ser un pequefio circulo aparezca deformado en la

direccion lateral, por lo que su aspecto cambia en cada observacion.

La Tabla 4.11 presenta las medidas de contraste en cada una de las imagenes sectoriales con un
valor medio de 15.8 dB. Por su parte, las posiciones aparentes de la microcalcificacion,
obtenidas de las 36 imagenes sectoriales adquiridas en torno al maniqui, presentan un centro de
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masas en las coordenadas (-17.17, 0.76) mm y una dispersién, dada por la desviacion tipica
observada en cada coordenada, de (1.58, 1.64) mm. Estas medidas ponen de relevancia una de
las principales limitaciones de la composicion de imagenes sin correccion de la refraccion, como

es la incertidumbre en la ubicacion de las lesiones.

) Localizacion CR (dB)
X (mm) y (mm)
70 -19.05 1.75 14.6
130 -16.56 -0.24 17.2
270 -15.50 1.50 15.7
Valor medio 15.8

Tabla 4.11 Localizacién y contraste (CR) medidos para la microcalcificacion uCl en las

imagenes sectoriales

El estudio se ha repetido para la microcalcificacién uC2, cuyos resultados se muestran en la

Tabla 4.12. Los valores de contraste y dispersion de la localizacion aparente, (1.92, 1.42) mm,

son andalogos al caso anterior.

¢ () Localizacién CR (dB)
X (mm) y (mm)
70 -23.00 -4.95 14.3
130 -20.70 -7.35 18.0
270 -19.40 -5.95 15.6
Valor medio 15.9

Tabla 4.12 Localizacion y contraste medidos para la microcalcificacion uC2 en las imagenes

sectoriales
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Quistes anecoicos.

La Figura 4.22 muestra detalles de las regiones donde se han efectuado medidas de contraste
para los quistes anecoicos QA y QB. Con borde rojo se muestra la region de fondo y con borde
amarillo la region correspondiente al quiste. La localizacion aparente es mas dificil de
determinar en el caso de los quistes, ya que no se puede determinar la posicion de su centro de
forma fiable. La variabilidad en los valores de CR y CNR se explica por las distintas
caracteristicas del haz a diferentes distancias y posiciones angulares. En particular, el contenido
de grises en estos quistes se debe a los efectos de los I6bulos laterales del array (idealmente, el

interior de un quiste anecoico deberia visualizarse en negro).
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Figura 4.22 Detalles de las muestras de fondo (rojo) y quiste (amarillo) empleadas en las
medidas de CR 'y CNR en los quistes QA 'y QB, para las posiciones de la apertura a) ¢ = 70°,
b) ¢ = 130°, ¢) ¢ = 270°.

En consecuencia, el quiste anecoico QA presenta dispersion en las medidas de contraste y
contraste a ruido, tal y como se aprecia en la Tabla 4.13.
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¢ () CNR CR (dB)
70 1.66 15.78
130 4.82 7.93
270 3.06 13.04
Valor medio 3.18 12.25

Tabla 4.13 Contraste (CR) y Contraste a ruido (CNR) medidos en el quiste anecoico QA para
las imagenes sectoriales o B-Scan

El quiste anecoico QB presenta unas caracteristicas similares a las de QA, aungue con menor
variabilidad en los parametros CR y CNR, mostradas en la Tabla 4.14.

¢ ) CNR CR (dB)
70 1.35 17.19
130 2.14 16.24
270 1.02 17.64
Valor medio 1.50 17.02

Tabla 4.14 Contraste a ruido (CNR) y contraste (CR) medidos en el quiste anecoico QB.

En suma, la capacidad de deteccion de los quistes anecoicos depende de la posicién de la
apertura, si bien en menor medida que las microcalcificaciones, gracias a su tamafio.
Quiste hiperecoico.

Al igual que en los casos anteriores, la presenta las regiones de la imagen empleadas para el

calculo del contraste del quiste QC.
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Figura 4.23 Detalles de las muestras de fondo (rojo) y quiste (amarillo) empleadas en las

medidas de CR y CNR en el quiste QC, para las posiciones de la apertura a) ¢ =70 b) ¢ =
130°, ) ¢ = 270°.

Tal y como se observa en la Tabla 4.15, el quiste hiperecoico QC presenta, al igual que los casos
anteriores, cierta dispersion en las medidas de contraste (CR), lo que es caracteristico en la
imagen ecografica convencional.
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) CR (dB)
70 18.52
130 16.38
270 11.48
Valor medio 15.46

Tabla 4.15 Contraste (CR) medido en el quiste hiperecoico QC

Valor medio y dispersion de la intensidad del speckle en las imdgenes sectoriales

La observacion de las medidas realizadas en las regiones de fondo de la imagen permiten obtener
una vision global del speckle en el conjunto de las 36 imagenes sectoriales o B-Scans adquiridos.
A partir del valor medio y desviacion tipica medidos en cada una de las muestras, se ha obtenido
el valor medio y la desviacion tipica, representados en la Tabla 4.16. Para hallar esta Gltima
magnitud, se han promediado las desviaciones tipicas, tras normalizarlas respecto al valor medio

correspondiente.

Valor medio del speckle () Desviacion tipica (onf)

0.16 0.53

Tabla 4.16 Valor medio y desviacion tipica de la intensidad del speckle en los 36 B-Scans

adquiridos

En suma, los resultados ponen de relieve las limitaciones de la ecografia convencional. La
desviacion tipica del speckle, del orden de tres veces el valor medio, pone de manifiesto la
dificultad para reconocer lesiones, lo que depende en gran medida de la posicion del transductor.
Por otra parte, las estructuras (quistes, masas, etc.) presentan una gran variabilidad morfoldgica
en funcién de su posicion en relacion al array. Finalmente, la posicion de los reflectores
puntuales varia con la del array si no se considera la velocidad de propagacion correcta en el
tejido. Estos resultados se compararan con los que proporciona la composicién circular de

imagenes.
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444 Medidas sobre imagenes compuestas sin corregir la velocidad de
propagacion.

La Figura 4.24 muestra el resultado de la composicion espacial para M = 36 y M = 12 imagenes
sectoriales sin efectuar ninguna correccion. EI mal solapamiento de las indicaciones da lugar a

una serie de artefactos, que se van a observar en detalle sobre los objetos de interés.

a) b)

-50 0 50 -50 0 50

Figura 4.24 Composicion espacial de a) M = 36 y b) M = 12 imagenes sectoriales sin

correccioén de la refraccion.

La Figura 4.25b) y la Figura 4.25c) muestran detalles de las microcalcificaciones uCl y uC2
donde, en lugar de producirse dos puntos de alta intensidad se generan coronas circulares. La
Figura 4.25a) proporciona una interpretacion grafica: Cuando la velocidad de propagacién no
es correcta, las imagenes parciales de un reflector puntual se sitdan en diferentes posiciones
dentro de la rejilla de reconstruccion, dando lugar a la formacion de circunferencias, lazos o
bucles. La dispersién de ubicaciones observadas en la ecografia convencional, en torno a los

1.6mm, coincide con el radio de los artefactos.
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a)
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Figura 4.25 Interpretacion geométrica (a) y detalle de la composicién circular sin corregir la
velocidad de propagacion en las microcalcificaciones uC1 y uC2 para b) M=36y c) M = 12.

La Figura 4.26, muestra las imagenes compuestas del quiste hiperecoico QC y del anecoico QA
para M=36 y M=12 sin realizar ninguna correccion de velocidad de propagacion en el tejido. El
contorno de los quistes no tiene buena definicion, siendo este efecto mas destacado en el caso
del anecoico donde, ademas, se observa la forma de bucle que adoptan los reflectores puntuales.
La geometria del contorno esta asociada al diagnostico de la malignidad de la lesion [Kobayashi

74], por lo cual es importante representarla con precision.
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Figura 4.26 Detalle de la composicion circular sin corregir la velocidad de propagacion en
los quistes QC (a) M = 36 imagenes, ¢) M =12), y QA (b) M =36, d) M = 12).
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Para obtener resultados homologables a los obtenidos en el conjunto de iméagenes B-Scan
adquiridas, se han medido las figuras de contraste (CR) y contraste a ruido (CNR) tomando como

las muestras de fondo y quiste en la misma posicion que en el apartado anterior.

uCs QA

30

TIIIL

10

QB QC

-5 0 5 10 15 20 -55 -50 -45 -40 -35

Figura 4.27 Regiones de medida en los objetos de interés (amarillo) y en el fondo de la

imagen dado por el speckle circundante (rojo).

La Tabla 4.17 muestra, de manera analoga a la Tabla 4.16, el valor medio y la desviacion tipica

de intensidad del speckle en la imagen compuesta con M=36 y M=12 y para un B-Scan aislado.
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La dispersion obtenida para la composicién de M = 12 imagenes es /11 menor a la desviacion
tipica de los B-Scan, valor proximo al teérico establecido en [Shankar 85] (/M ) al componer
imagenes incorreladas. Para M = 36 la desviacion tipica es /22 veces menor, mas alejada del

valor teérico, lo que indica una mayor correlacion espacial entre imagenes.

M | Valor medio del speckle (ps) Desviacién tipica (onf)
36 | 0.12 0.11

12 | 0.13 0.16

B-Scan

0.16 0.53

Tabla 4.17 Valor medio y desviacion tipica de la intensidad del speckle en la composicion

espacial sin corregir

La Tabla 4.18 proporciona las figuras de CR para las microcalcificaciones (UC1, uC2) y el quiste
hiperecoico QC. Debe tenerse en cuenta que, al no corregir la refraccién, las imagenes
individuales de las microcalcificaciones apenas se solapan, por lo que la amplitud se reduce por
el efecto del promediado. De esta manera, el contraste esta entre 4.5 y 6 dB por debajo de los
obtenidos en un B-Scan convencional. Esta diferencia es apenas de 1 dB en el quiste hiperecoico
porgue, debido a su mayor tamafio, se produce un solape entre imagenes parciales a pesar del

error en la velocidad de propagacion.

M Contraste (CR) (dB)

uC1 uC2 QC
36 11.3 11.2 147
12 10.9 10.3 14.3

Tabla 4.18 Contraste medido en las microcalcificaciones uC1 y uC2, y en el quiste

hiperecoico QC.

El contraste a ruido (CNR) y el contraste (CR) de los quistes anecoicos QA y QB se presentan

en la Tabla 4.19. El contraste muestra valores ligeramente inferiores a los del B-Scan (entre -0.4
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y -1.2 dB). Sin embargo, el contraste a ruido es de entre 3.3 a 5 veces mayor que en el caso
convencional. Esto se debe principalmente la homogeneizacion de la textura tanto en el speckle

circundante como dentro del quiste.

M CNR CR (dB)

QA QB QA QB
36 14.4 8.2 11.8 15.8
12 10.4 5.9 11.8 15.9

Tabla 4.19 Contraste a ruido (CNR) y Contraste (CR) para los quistes anecoicos QA 'y QB

En resumen, la composicion espacial consigue una reduccion del speckle, fundamentalmente su
variabilidad, proporcionando imagenes con texturas mas homogéneas. Sin embargo, aparecen
artefactos debidos a una mala estimacion en la velocidad media de propagacion en el maniqui
de mamay a los efectos de la refraccion que se producen en la interfaz entre ambos medios de
propagacion. Por esta razén es importante considerar la velocidad verdadera en el tejido y

corregir la refraccion en la interfaz agua-tejido.

4.4.5 Aplicacion de la metodologia de correccion de la imagen.

Tal y como se expuso en el Capitulo 83, la correccion de la refraccion en la imagen requiere
determinar, por un lado, la geometria de la interfaz agua-tejido y, por otro, estimar la velocidad
media de propagacion en el tejido. Para que la estimacién sea mas fiable, se proponen dos
métodos complementarios: uno a partir de la correlacion cruzada de B-Scan emitidos desde
aperturas enfrentadas (1.1.6.1) y otro a partir de la comparacién de distintas composiciones
espaciales de imagenes corregidas a diferentes velocidades mediante métricas de nitidez
(1.1.6.2).

En este apartado se aplican los métodos anteriores con M = 12 y M = 36 imagenes comparando

los resultados obtenidos en funcion de este parametro.

Deteccion del contorno: Ajuste local

La deteccion del contorno se efectlia en dos pasos. En el primero, definido en 83.6.1 se efectla
un ajuste al contorno de la mama observado desde cada apertura por separado (local). El segundo
ajuste (global), expuesto en §3.6.2, pretende reducir la incertidumbre del ajuste reuniendo la

observacion de las 36 aperturas empleadas en la adquisicién de las imagenes.
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La Figura 4.28a muestra un detalle del B-Scan adquirido en la posicion angular ¢ = 270°. El
primer paso del método propuesto consiste en aplicar un filtro de mediana maovil para reducir el
ruido y mejorar la deteccion del flanco correspondiente a la interfaz agua-maniqui. La Figura
4.28b muestra, a modo de ejemplo, el resultado de aplicar filtros con longitud de ventana 1.8
mm (azul) y 7 mm (negro). La longitud de la primera ventana no es suficiente para reducir el
ruido y detectar correctamente el flanco. A partir de 7 mm de tamafio de ventana se obtiene un
flanco suficientemente suave, cuya deteccion no mejora para tamafios de ventana mayores
(Figura 4.28c). Dado que incrementar el tamafio del filtro supone un mayor coste computacional,

se ha utilizado una longitud de ventana de 7 mm.
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a)
b) c)
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Figura 4.28 (a)Detalle del B-Scan, en escala logaritmica, adquirido a ¢ = 270° con el
contorno de la mama frente al transductor. (b) A-Scan deflectado 6 = 2.04°y filtrados de
mediana de ventana 1.8 (azul) y 7 mm (negro). (c) A-Scan y filtrados de mediana de ventana 7
(negro) y 11 mm (azul).

Se observa que la intensidad de la sefial en el maniqui de mama es, al menos, seis veces mayor
que el nivel de sefial en el agua. Para estimar la intensidad de referencia del agua, se considerd
el intervalo de muestras situado en el rango axial comprendido entre los 10 mmy los 30 mm. El
nivel de referencia del agua (0.01), resulta de aplicar la mediana al conjunto de muestras del A-
Scan en este rango (Figura 4.29a). La mediana es robusta frente a la eleccion arbitraria del rango
axial donde se calcula el valor de referencia, a condicion de que la mayor proporcion de las
muestras corresponda al medio que se desea identificar. Asi, produce resultados consistentes,

aun cuando el rango se adentre en la region de maniqui o contenga perturbaciones tales como
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restos de la excitacion del pulser. Los valores de referencia se obtienen de la linea central de la
imagen (sin deflexion), y se mantienen constantes para el resto de los A-Scan.

a) b)
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Sefial 0.35
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£ n ; 2o il L
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: P i g 015 i i
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.\_."- e / === Nivel de referencia
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Figura 4.29 a) Determinacion del nivel de referencia en el agua b) Determinacion del nivel de

referencia en el maniqui

Por su parte, el intervalo de muestras situadas entre el final del rango en agua y el centro de la
imagen contiene muestras en su mayoria ubicadas dentro del maniqui. Dado que el rango
considerado puede quedar parcialmente fuera del maniqui, contener quistes anecoicos,
hiperecoicos o microcalcificaciones, la mediana es nuevamente el operador elegido para obtener
el valor de referencia en el tejido. La mediana de las muestras en este intervalo, 0.22, da lugar

al nivel de referencia en el tejido (Figura 4.29b).

De esta manera, arbitrariamente detectamos la interfaz cuando el flanco de la sefial filtrada
alcanza el 75% de la diferencia entre los valores de referencia de agua y tejido. Con esta
eleccion, el punto de entrada de la interfaz se encuentra a una distancia al array de 37.6 mm
(Figura 4.30).
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Figura 4.30 Punto de deteccion de la interfaz agua — maniqui en la linea deflectada 6 = 2.04°

de la imagen B-Scan adquirida en la posicion angular ¢ = 270°

Por otra parte, cuando en el rango axial considerado (desde la posicion de la apertura hasta el
centro de la imagen) no se cruza el umbral elegido, se considera que la linea de barrido no corta
al maniqui de mama, propagandose Unicamente por el agua (adngulos de deflexion muy
elevados).

Una fuente importante de incertidumbre en la deteccion de la interfaz es el angulo de incidencia
del haz. Una incidencia oblicua genera una transicion agua-tejido de pendiente menos acentuada
en los A-Scan, que, unido a cierto nivel de ruido, puede producir desviaciones importantes en la
deteccion de la interfaz. Por tanto, es conveniente utilizar Gnicamente las lineas centrales del

barrido, acotando asi el angulo de incidencia.

Tomando nuevamente el B-Scan adquirido con la apertura situada en ¢ = 270°, se ha calculado
la pendiente de los flancos de cada linea de barrido, los cuales se han graficado en la Figura
4.31a). Para determinar el punto de entrada con menor incertidumbre se ha recurrido a un ajuste
de 2° grado, cuyo maximo indica la linea de barrido que mejor deteccion ofrece (mayor

pendiente), siendo 6 = 7.56° en este ejemplo.
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Figura 4.31 a) Pendiente del flanco (dB/mm) entre agua y maniqui, para cada linea de
barrido, y ajuste de segundo grado b) Para cada B-Scan, se grafica el angulo de deflexién (°)

para el que se obtuvo el flanco mas abrupto junto con su pendiente (dB/mm)

La Figura 4.31b) muestra en azul el angulo de deflexion de la linea de barrido con mayor
pendiente y, en verde, su valor para cada B-Scan (eje de abscisas). Se observa que el angulo
donde se tiene el flanco mas abrupto (incidencia normal) se encuentra en todo momento dentro

del intervalo 6 c [— 200,200] , por lo que se realiza el ajuste con este intervalo angular. El ajuste

al polinomio de 2° grado que describe localmente la interfaz en este intervalo angular resulta:
p(¢) = 0.0041 ¢p% + 0.3475 ¢ + 62.116 (4.7)

La curva correspondiente se muestra superpuesta al contorno de la mama, junto con los puntos
empleados en el ajuste, en coordenadas polares centrales (Figura 4.32c) y en las coordenadas

cartesianas correspondientes (Figura 4.32b).
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Figura 4.32 a) Detalle del contorno del B-Scan adquirido desde la posicion ¢ = 270° b)
Muestras y curva de ajuste sobre el contorno ¢) Muestras y polinomio de 2° grado de ajuste en
coordenadas polares globales sobre el contorno del phantom.

El polinomio se evalla en la posicion angular de la apertura, en este caso ¢ = 270°. El punto
obtenido se emplea en el proceso de ajuste global, que en este caso es (p =61.24mm, ¢ = 2700)

. Esta y las obtenidas en el resto de B-Scan se muestran superpuestas a la composicion espacial

en la Figura 4.33.
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Figura 4.33 Muestras resultantes del ajuste local

Deteccion del contorno: Ajuste global.

Los M = 36 puntos detectados (Figura 4.33) se utilizan para obtener una representacion global
de la interfaz mediante una serie de Fourier, como se describe en §3.7.2. Utilizar una serie con
M, = 17 términos (Mp < (M/2 — 1)) tiene el riesgo de introducir artefactos debidos a los errores
de detecciodn del contorno, ya que la curva resultante pasara por todos los puntos, incluidos los
de mayor error o outliers. Una forma de obtener un contorno mas suave es reducir el nimero de
términos de la serie, eliminando los mas altos (asociados con frecuencias espaciales altas). La
curva resultante ya no pasara por todos los puntos detectados, pero sera mas suave y con menos
puntos de inflexion (efecto de filtro paso bajo).
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Figura 4.34. Ajuste de las series de Fourier de Mp =1 (ayb)y Mp =5 (c y d) términos. La
columna izquierda muestra el ajuste sobre una composicion de 36 imagenes. La columna

derecha compara el ajuste frente a los puntos empleados a tal fin en coordenadas polares.

La Figura 4.34 y la Figura 4.35 muestran el contorno resultante con M, = 1, 5, 9 y 17
términos, donde se observa el efecto antes descrito. En este caso, dado que los puntos
detectados no tienen un error significativo ni hay outliers en las medidas, el ajuste con M,
= 17 produce un buen resultado. En el otro extremo, un contorno con pocos términos sitda
a regiones del maniqui fuera del &rea donde se aplica la correccion de la refraccion. Mas

adelante en este capitulo se estudia el efecto de M, en la calidad de la imagen compuesta.
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Figura 4.35. Ajuste de las series de Fourier de Mp =9 (ay b)y Mp = 17 (c y d) términos. Al
igual que en el caso anterior se muestra el resultado sobre la imagen final y los puntos de
ajuste.

Estimacioén de la velocidad de propagacion en el maniqui: Correlacion cruzada

En 8§3.6.1 se expuso una técnica para estimar la velocidad de propagacion en el tejido (c1)

mediante la correlacion cruzada de dos A-Scan capturados desde posiciones opuestas:

C,=C— (4.8)

donde co es la velocidad de propagacion en el agua, W es el diametro del maniqui y Xerror €S la

distancia a la que se da el méaximo de la correlacion (Figura 3.7).
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La Figura 4.36 muestra el resultado de la correlacién cruzada de los A-Scan correspondientes a
la region central del maniqui, adquiridos desde las aperturas situadas en las coordenadas
angulares ¢ = 0°y ¢ = 180°. La base de tiempos de los A-Scan, con origen en la apertura ¢ = 0°,
se ha convertido en distancia a la apertura, expresada en mm, suponiendo un medio de

propagacion homogéneo con velocidad igual a la del agua.

Del proceso de calibracién se obtienen coy R, de los que se deriva el tamafio W del maniqui

segun:
W =2R-c,(t, +t;)/2 (4.9)

donde ta y tg son los tiempos de vuelo en pulso-eco al maniqui desde cada una de las dos

aperturas enfrentadas.

0.8 %

0.4 ”W

L ™

-800 -100 2.35 100 200
X (mm)

error

Amplitud Corr.

Figura 4.36 Resultado de la correlacién cruzada de los A-Scan no deflectados adquiridos

desde las aperturas situadas en ¢ = 0°y ¢= 180°

En la Tabla 4.20 se muestra la estimacion de c; para cada par de A-Scans enfrentados. Se ha
calculado el valor de los cuartiles primero (Q1) y tercero (Q3) y el rango intercuartil (IQR) para
localizar los valores atipicos (outliers). Asi, el tltimo par (170°-350°) se encuentra por encima
del limite superior, por lo que se ha excluido para el célculo del valor medio de las medidas
efectuadas y su error estandar (cociente entre la desviacion tipica de las medidas y la raiz
cuadrada del numero de medidas). El valor medio de las medidas se toma como estimacién de

la velocidad media de propagacion en el maniqui de mama por el método de correlacién cruzada.
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Ademas, se presenta la relacion entre el I6bulo principal o0 méximo y los secundarios de la
correlacion cruzada (RPS) en decibelios. Un elevado margen indica un pico claro y una

correlacion robusta.

Par de B-Scans Xerror (MM) D (mm) RPS (dB) c1 (mm/ps)
0°-180° 2.35 155.09 2.2 1.446
10°-190° 2.02 147.55 0.2 1.448
20°-200° 1.95 137.50 0.9 1.448
300-210° 1.98 129.65 1.0 1.446
400-220° 1.58 123.15 1.0 1.449
500-230° 1.36 118.32 1.7 1.451
60°-240° 1.54 115.11 14 1.449
70°0-250° 1.54 114.51 1.2 1.449
80°-260° 1.32 114.53 0.8 1.451
90°-270° 1.28 115.58 5.3 1.452
100°-280° 1.50 117.14 6.4 1.449
110°-290° 1.50 118.70 4.4 1.450
120°-300° 1.39 122.29 3.4 1.451
130°-310° 1.58 125.70 1.6 1.450
140°-320° 1.87 129.04 1.3 1.447
150°-330° 1.95 135.01 1.2 1.447
160°-340° 1.80 141.74 4.7 1.450
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Par de B-Scans Xerror (MM) D (mm) RPS (dB) c1 (mm/ps)
170°-350° 0.59 152.02 0.5 1.462

Limite superior (Q3+IQR) 1.455

Limite inferior (Q1-1QR) 1.444

Velocidad media del phantom (mm/us) 1.449

Error estandar (mm) 4.37 10*

Tabla 4.20 Estimacion de la velocidad media de propagacion en el maniqui por correlacion

cruzada de A-Scan emitidos desde aperturas enfrentadas.

Los valores tabulados se muestran en la Figura 4.37, comparandose con la velocidad calibrada

del agua y la media aritmética de las estimaciones, que se toma como la velocidad de

propagacion en el phantom, resultando c¢i = 1.449 mm/ps.

1.47
Medidas de Velocidad
1.465r
Media de Medidas
— Velocidad del acoplante (co)
\@ 1461 E
IS
E
o 1.455
1.45¢
1445 2 4 6 8 10 12 14 16

Pares de B-Scans

18

Figura 4.37. Estimacion de velocidades de propagacion. Se muestra su valor medio

(velocidad estimada) y la velocidad del acoplante (agua)

Por ultimo, se observa que salvo en algunos casos, como en los pares (90-270°), (100°-280°) o

(1120°-290°), donde el pico de correlacion practicamente dobla a los I6bulos secundarios, la

correlacion cruzada no es muy robusta. Esto se debe a la refraccion producida en el plano

perpendicular al de imagen y a la ausencia de dispersores especulares que destaquen sobre el
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speckle. En cualquier caso, el valor de velocidad estimado esta mas proximo a la velocidad real
gue a la velocidad en agua. El conocimiento a priori de la velocidad del medio, aunque sea
aproximado, supone un ahorro de cémputo sensible a la hora de aplicar las métricas de nitidez,

ya que permite acotar el rango de velocidades a evaluar.

Método de las métricas de nitidez.

Los operadores de nitidez presentados en el apartado §3.6.2 se han aplicado al area de imagen
de dimensiones 50x50 mm en torno al punto (-6.4, 3.6) mm, la cual se muestra en la Figura 4.38
para el rango de velocidades comprendido entre 1.43 y 1.48 mm/us. Contiene las

microcalcificaciones uC1 y uC2, asi como el quiste anecoico QB y otro hiperecoico.

Un mayor error de estimacion en la velocidad media de propagacién en el maniqui de mama
lleva aparejada una pérdida generalizada de gradiente en los contornos de los objetos de la
imagen compuesta. La nitidez alcanza el maximo en la mejor estimacion de la velocidad de

propagacion y empeora a medida que se separa del valor verdadero.

-30 -20  -10 0 10 20
mmn

Figura 4.38. Area de imagen empleada para las métricas de nitidez

Las métricas de nitidez se han aplicado a composiciones de M = 12 y M = 36 imagenes. La
velocidad media de propagacion estimada por estos métodos se compara también con la
obtenida por correlacion cruzada. Las métricas de nitidez se calculan para 7 valores de velocidad
de propagacion distribuidos uniformemente entre 1.43 mm/us y 1.48 mm/ps.
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La Figura 4.39 muestra las medidas normalizadas obtenidas con las diferentes métricas de
nitidez planteadas (Brenner, Tenenbaum y varianza normalizada), tanto para la composicion de
M = 12 iméagenes parciales (Figura 4.39a) como para la de M = 36 imagenes parciales (Figura
4.39D).
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Figura 4.39. Comparacion de las métricas de nitidez para las composiciones de M = 36

imagenes sectoriales (a) y M = 12 imagenes sectoriales

Las tres métricas de nitidez muestran un comportamiento similar, al igual que en [Treeby 11]
para imagen fotoacustica. EI maximo absoluto de nitidez se obtiene para una velocidad de
propagacion ¢; =1.449 mm/us para M=36 y ¢; =1.448 mm/us para M=12. Ambos valores son
practicamente iguales, pero bastante alejados de la velocidad de propagacion en el acoplante (co
= 1.468 mm/us).

Los resultados pueden ajustarse a un polinomio de 2° grado, a fin de minimizar incertidumbres
en la medida y la arbitrariedad en la eleccidon de velocidades de propagacién a examinar. En
todo caso, se observa que la estimacion por correlacion cruzada esta bastante proxima a la
ofrecida con las métricas de nitidez, lo que permite reducir considerablemente el rango de

velocidades a examinar.

Aunque tal resultado indica que ambos procedimientos son igualmente validos, el
procedimiento para la estimacion de la velocidad por correlacién cruzada requiere estimar el
diametro del maniqui de mama en cada punto de medida. En cambio, la estimacion por métricas
de nitidez no requiere ninguna medida adicional, por lo que es preferible. Sin embargo, los

métodos de nitidez requieren obtener la imagen compuesta para cada valor de velocidad
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supuesto (deteccion del contorno, correccion de la refraccion e interpolacion bilineal), siendo

computacionalmente méas costosos que el método de correlacion.

En suma, las composiciones de M = 36 y M = 12 imagenes ofrecen resultados similares, si bien
las curvas obtenidas son mas abruptas en el primer caso, lo que es sintoma de una mayor
robustez a la hora de computar el 6ptimo de nitidez. Debe tenerse en cuenta que, a mayor nimero
de iméagenes a promediar, cualquier pequefio error de solapamiento se refleja en el resultado

final.

Por ltimo, cabe destacar que la region donde se aplican las métricas de nitidez debe ser rica en
objetos, con cierto nimero de contornos, para obtener una estimacion de la velocidad media de
propagacion fiable [Treeby 11]. La Figura 4.40a muestra una regién cuadrada de 20x20 mm
centrada en el punto (11.3,-16.5) mm, aproximadamente el centro del quiste QB,
correspondiente a la composicidn espacial de M = 36 imagenes sectoriales. La Figura 4.40b
muestra el resultado de aplicar las métricas de nitidez en esta regién de la imagen. La métrica
de Brenner indica que la nitidez 6ptima se alcanza a 1.449 mm/us, el mismo valor obtenido que
en la region de la imagen mostrada en la la Figura 4.38. La métrica de varianza normalizada
alcanza el valor maximo en un valor ligeramente inferior, y presenta una pendiente ciertamente
mas suave (mayor incertidumbre). Por ultimo, con la métrica de Tenenbaum no se obtiene un

resultado concluyente (diversos maximos locales de amplitud similar).



184 Resultados Experimentales

a) b)
1 r/\‘
0.95 \ Lé
09 *Tﬁ», /
0.85 ,ﬁ/
;|
0.75 ~ |
07 ’\f \J \ e
0.65 ———DBrenner ¢
0.6 | —m~Tenenbaum
5 015 20 0.55 Varianza no
mimn 05

142 143 144 145 1.46 147 148
cl (mm/ps)

Figura 4.40 a) Cuadrado de 20x20 mm centrado en el quiste QB. b) Resultado de las métricas

de nitidez obtenidas

A la vista de estos resultados cabe concluir que la métrica de Brenner es la mas fiable de las
consideradas. Por otra parte, aunque las dos regiones estudiadas alcanzan la nitidez éptima con
la métrica de Brenner a la misma velocidad, es posible que existan ligeras discrepancias, tal y
como sucede si se considera el resultado de la varianza normalizada. Asi, la velocidad de
propagacion en los tejidos presenta cierta variabilidad a lo largo del area de imagen. Sin
embargo, se tiene un intervalo de velocidades de propagacion, en torno a la velocidad media
estimada, donde las indicaciones se solapan adecuadamente y se genera una composicion
espacial libre de artefactos. En esta imagen en particular, este intervalo se estudia en la Figura
4.42.

El mal solapamiento de las indicaciones se hace mas evidente cuanto menores son las
dimensiones del objeto en cuestion, como es el caso de las microcalcificaciones. Un
solapamiento incorrecto deteriora tanto la intensidad como las dimensiones de los objetos (ver
83.4). Como consecuencia, la textura de los objetos tiende a homogeneizarse con la del fondo
de la imagen (speckle), y las métricas de nitidez lo reflejan empeorando.

Dado que las microcalcificaciones son objetos practicamente puntuales, la medida de sus
dimensiones siguiendo el criterio FWHM permite cuantificar la deformacion que se produce. La
Figura 4.41a) para uCl y la Figura 4.41b) para uC2, muestran que las dimensiones mas
reducidas se alcanzan para las velocidades cercanas a la velocidad 6ptima segun el criterio de

nitidez.



4.4 Experimentacion con un maniqui de mama 185

ucCl ucz
50 1.00 5.00 1.00
-=-FWHM -=-FWHM
45 095 i 095
i —+—Nitidez (Brenner) 4.50 - —e=Nitidez ( Brenner)
0.90 0.90
40
1.00
— 085 - 0.85
£, E
E 33 o
s 0807 5350 080
Z 30 ‘z ’
= 075 & 0.75
3.00
25
0.70 0.70
2.50
20 0.65 0.65
L5 0.60 2.00 0.60
142 143 144 145 146 147 148 142 143 1.44 145 1.46 147 148

¢l (mm/ps) cl (mm/ps)

Figura 4.41. Curva de nitidez y dimensiones (criterio FWHM) para las microcalcificaciones
uClyuC2.

Tolerancia de la estimacion de velocidad.

La Figura 4.42 muestra la variacion del contraste (CR) y la deformacién (dimensiones) en las
microcalcificaciones bajo estudio. Como se muestra mas adelante, el nivel del speckle se
mantiene practicamente constante, siendo la intensidad de la microcalcificacién el Unico

responsable de las variaciones de contraste (CR).

Al igual que sucedia con las dimensiones de la microcalcificacion (Figura 4.41), el valor
maximo de contraste se da en torno al dptimo de nitidez, aunque en este caso, permanece casi
constante en cierto rango de velocidades. Con todo, se hace evidente que ambas magnitudes
varian de forma solidaria y que existe cierto rango donde los cambios de la imagen son
inapreciables. En otras palabras, la estimacion de la velocidad en la composicion espacial en

envolvente tiene cierta tolerancia a los errores.
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Figura 4.42. Dimensiones (criterio FWHM) y Contraste para las microcalcificaciones uCly
ucCz2.

En esta imagen en particular, el intervalo de velocidades donde la composicion espacial esta
libre de artefactos se puede considerar comprendido entre 1.440 mm/ps y 1.455 mm/us. En este
rango, las microcalcificaciones no se deforman mas de 0.25 mm y el contraste no se ve

penalizado en més de 1 dB.

La Figura 4.43, presenta detalles la microcalcificacion uCl obtenidos al considerar las
velocidades de propagacion situadas en los limites del intervalo mencionado (Figura 4.43a)
1.440 mm/us, Figura 4.43b), 1.455 mm/ps), y la velocidad de propagacion donde se obtiene el
mejor contraste y la menor deformacion (Figura 4.43c), 1.441 mm/us). Para observar las
diferencias entre ellas, casi imperceptibles, se han tenido que representar con un rango dindmico

de 0 a 6 dB.
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Figura 4.43. Detalle de la composicién espacial en la microcalcificacién uC1 para las
velocidades 1.440 mm/us (a), 1.455 mm/us (b) y 1.443 mm/ps.

En el extremo contrario, las indicaciones de esta microcalcificacion se solapan formando
artefactos cuando se asumen velocidades de propagacion en el entorno de 1.47 mm/us. Tal
es el caso de la composicion espacial sin corregir, donde se asumié una velocidad de
propagacion en los tejidos igual a la del agua, 1.468 mm/us. En la Figura 4.44 se muestran

los resultados tras considerar 1.471y 1.479 mm/us
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Figura 4.44. Artefactos por mala estimacion de velocidad media de propagacion del tejido en
uC1. Composicion para la velocidad de tejido c1 = 1.471 mm/us (a) y c1 = 1.479 mm/us (b).

Tal y como se coment6 en 83.3, los quistes anecoicos también sufren artefactos debidos a una
mala estimacion de la velocidad en el tejido. En particular, los bordes se difuminan a medida
que se comete mayor error en la estimacion de la velocidad media de propagacion en el tejido.
La Figura 4.45 muestra en detalle la composicién espacial del quiste anecoico QB para
velocidades de propagacion en el maniqui de mama de 1.426 mm/us 'y 1.471 mm/ys, frente a la

composicion espacial con un valor de 1.449 mm/us dada por el méaximo de la nitidez.
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5 10 15 20

Figura 4.45 Detalle del quiste anecoico QB en las composiciones de velocidades a) c1 =
1.426 mm/ps b) 1.471 mm/us y c) 1.449 mm/us. En rojo, region de medida del fondo. En
amarillo, region de medida del quiste.

El emborronamiento de los bordes se manifiesta en un empeoramiento del contraste, tal y como
se puede observar en la Figura 4.46a). Para ayudar a la interpretacion se incluyen graficas de los
valores medios de intensidad medidos en pequefios cuadrados de la imagen situados en el fondo
(ur) y en el quiste (ug). Para facilitar su observacion, estas magnitudes se han normalizado

respecto al valor medio de la serie de medidas efectuadas en cada caso.

Al igual que sucede con las microcalcificaciones, se tiene que en un intervalo de posibles
velocidades medias de propagacion en el tejido dado por (1.44 mm/us, 1.455 mm/us) y situado
en el entorno para el que se tiene el 6ptimo de nitidez (1.449 mm/ps), el contraste permanece
practicamente constante en torno al maximo, para empeorar drésticamente fuera de él. El motivo
principal es la pérdida de intensidad media en el rectangulo situado en el quiste (ug), que es solo

de 0.03 unidades en escala lineal para el intervalo de velocidades mencionado, frente al
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empeoramiento drastico que sufre fuera de él. En el otro extremo se tiene a la intensidad media
en el rectangulo de fondo varia apenas 0.17 unidades en todo el rango de velocidades de
propagacion estudiadas.
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Figura 4.46 a) Contraste e intensidad media normalizada al valor medio de las muestras
efectuadas en los cuadrados de fondo (uf) y quiste (uq). b) Desviacion tipica en los cuadrados

de fondo (af) y quiste (oq)

Tolerancia del ajuste de la interfaz.

En 84.4.5 se mostro que el ajuste con My =9y M, = 17 consigue una buena representacion del
contorno de la mama en el plano de imagen. El ajuste con M, = 5 términos es algo més burdo,
pero la escasa diferencia entre las velocidades de propagacién en el agua y en el tejido inducen
a pensar que los pequefios errores cometidos en el calculo del angulo de incidencia no resultan

en grandes desviaciones al hallar los &ngulos de refraccion.

Para verificar este extremo se aplico la métrica de Brenner en la region mostrada en la Figura
4.38, extraida de una composicion espacial de M = 36 imagenes sectoriales. Como se ha
mostrado mas arriba, una mala correccion de la imagen debe dar lugar a curvas méas suaves,

donde el maximo no aparezca con claridad.

La Figura 4.47 muestra que las diferencias de nitidez son inapreciables (inferiores a 0.01) en el
entorno del valor éptimo de nitidez. Consecuentemente, se observa que el aspecto de las
microcalcificaciones uCl y uC2 apenas cambia. Concretamente, el contraste por lo general

cambia menos de 1 dB y 0.2 mm en la anchura de los objetos.
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Figura 4.47 Medidas de nitidez para composiciones con ajustes globales de contorno de Mp =
5,9y 17 términos.

Por tanto y, a pesar de que geométricamente (visualmente) no es el mejor ajuste, una serie de
Mp = 5 términos se muestra suficiente para corregir los artefactos presentados en §3.3. Con
todo, es de esperar que a medida que la diferencia entre la velocidad del agua y la del tejido
aumente, sea necesario mejorar el ajuste. Sin embargo, las propiedades de los tejidos bioldgicos,
en su mayor parte formados por agua, garantizan que esta diferencia sea minima. Por tanto, la
calidad de la composicién circular depende mucho mas de una correcta estimacion de la
velocidad de propagacion en el tejido que de la determinacién precisa de su contorno. Mientras
gue el error en la velocidad de propagacién es acumulativo a lo largo del A-Scan (error de
escalado en la posicion de las muestras), el error en la deteccion del punto de entrada al tejido
supone un desplazamiento constante, y en general pequefio, para todas las muestras siguientes
del A-Scan. A modo de ejemplo, un error del 5% en la velocidad de propagacién provoca, a 100
mm de distancia del array, un error de posicionamiento de 5 mm, mientras que un error del 5%
en la posicidn de la interfaz ubicada a 10 mm del array, genera un error de posicionamiento de
tan s6lo 0.02 mm a 100 mm del array. Los efectos de una mala estimacion del contorno podrian
ser méas evidentes en las regiones cercanas a los bordes, donde algunas imagenes parciales

presentan lineas de barrido con mayores angulos de incidencia.
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4.4.6 Andlisis de la Composicion Circular de Imagenes tras la correccion.

La Figura 4.48 muestra la composicion circular de M=12 y M=3 imégenes B-Scan tras aplicar
la estimacion de velocidad media de propagacion en el interior del maniqui, efectuada en §4.4.5
(c1 =1.449 mm/us). Para ello se considero la curva de ajuste de Mp = 5 términos.

a) b)

-50 0 50

Figura 4.48 Composicion espacial corregida (c1 = 1.4513 mm/us) de a) M = 12 imagenes y
b) M = 36 imagenes

En ambos casos se aprecia la nitidez de la imagen resultante, la buena definicion de los contornos
de quistes y masas hiperecoicas, asi como la de las microcalcificaciones. Pueden compararse
estas imagenes con las mostradas en la Figura 4.24 en las que no se corregia la refraccion, siendo

evidente la mejora en la calidad de las imagenes.

Para cuantificar las mejoras observadas a simple vista, se analizan el valor medio y desviacion
tipica de la intensidad de speckle , asi como las figuras de contraste y contraste a ruido en

microcalcificaciones y quistes hiperecoicos y anecoicos.

Medidas de valor medio y desviacion tipica de speckle

La Tabla 4.21 muestra un resumen de las medidas de speckle efectuadas en las distintas regiones
de fondo de la imagen, al igual que se hizo en casos anteriores. Los valores son del mismo orden
que en ausencia de correccion y sensiblemente inferiores a los de la imagen convencional de
tipo B. La dispersion mejora en un factor de /12 para la composicion de M = 36 imagenes y

de ./8 para la composicion de M = 12, con respecto a la medida en el conjunto de B-Scan
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adquiridos. Teoricamente, la composicion espacial deberia reducir la desviacion tipica del

speckle en un factor proximo a /M si las imégenes parciales estuvieran totalmente incorreladas

M Valor medio del speckle (L) Desviacion tipica (onf)

36 0.15 0.15
Con correcion

12 0.16 0.19

36 0.12 0.11
Sin correcion

12 0.13 0.16

Tabla 4.21 Valor medio y desviacion tipica de la intensidad del speckle antes y después de la

correccion de velocidad

La Figura 4.49 compara el valor medio () y el desviacion tipica (onf) de la intensidad de speckle

en escala lineal para las distintas imagenes. La granularidad, cuantificada a través de la

desviacion tipica de la intensidad disminuye significativamente, mientras que el valor medio

permanece préacticamente inalterable. Como consecuencia, el contraste a ruido mejora

sensiblemente.
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Figura 4.49 Valor medio y desviacion tipica de la intensidad del speckle, medido en los 36 B-
Scan adquiridos y las composiciones espaciales de M iméagenes sin corregir (SC) y

corregidas.

Por otra parte, tal y como muestra la Tabla 4.21 tanto el valor medio como la desviacion tipica
de la intensidad de speckle son ligeramente inferiores en ausencia de correccion. Esto se debe
al “desenfoque” debido a la falta de correccion, que difumina las pequefias estructuras y
homogeniza artificialmente la textura. Como resultado, el CNR de las iméagenes sin correccion
puede ser mayor que el de las imagenes corregidas, de lo que no debe deducirse que las primeras
tengan mayor calidad. Como se analizé en el apartado anterior, las métricas de nitidez permiten
evaluar la calidad de la composicion (estimacion del contorno y la velocidad del tejido) mejor

que el contraste o el contraste a ruido en los quistes.

Contraste en objetos puntuales e hiperecoicos

La Tabla 4.22 muestra las medidas de contraste para las microcalcificaciones uC1 y uC2, y para
el quiste hiperecoico QC. Como resultado de un buen solapamiento, se mantienen los valores

medios de intensidad en los objetos tras el promediado y el contraste no se ve penalizado.
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M Contraste (CR) (dB)
uCl uc2 QC
36 15.8 15.8 145
Con correccién
12 15.2 15.5 14.2
36 11.3 11.2 14.7
Sin correccion
12 10.9 10.3 14.3

Tabla 4.22 Contraste en las microcalcificaciones uC1 y uC2, y en el quiste hiperecoico QC

antes y después de la correccion de velocidad.

La Figura 4.50 muestra que los valores de contraste obtenidos tras la correccién son equiparables
al valor medio de las medidas efectuadas en el conjunto de M=36 imagenes B-Scan adquiridas,
lo que no se tiene en las composiciones espaciales sin correccion (SC) de velocidad,
especialmente en los objetos mas pequefios. El solapamiento incorrecto de las indicaciones
homogeniza la intensidad de los objetos con el speckle circundante, siendo mas relevante en los
objetos méas pequefios como las microcalcificaciones. En cambio, la composicién espacial en
envolvente de sefiales incorreladas no penaliza el valor medio del speckle, lo que resulta en la

penalizacién de contraste observada, subsanada tras la correccion.

Por otra parte, se verifica una vez mas que los efectos de un mal solapamiento son menos
evidentes en objetos de gran tamafio, como es el caso del quiste QC. Ello no impide que los
contornos se difuminen y el gradiente de intensidad entre el fondo y estos objetos disminuya, lo

cual se aprecia en las métricas de nitidez.
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Figura 4.50 Contraste (CR) de las microcalcificaciones y quiste hiperecoico, para los B-Scan

Contraste y contraste a ruido en quistes anecoicos

y composiciones de M imagenes sin corregir (SC) y corregidas

La Tabla 4.23 muestra el contraste y el contraste a ruido en los quistes anecoicos. Estos valores

son similares a los que proporciona la composicion sin correccion de velocidad.

M CNR CR (dB)
QA QB QA QB
36 12.4 6.6 12.43 15.93
Con correccion
12 10.00 5.6 12.15 16.07
36 14.44 8.2 11.8 15.8
Sin correccion
12 10.00 59 11.8 15.9

Tabla 4.23 Contraste a ruido (CNR) y contraste (CR) para los quistes anecoicos QA 'y QB

antes y después de la correccion de velocidad

De manera analoga al quiste QC, el contraste en los quistes anecoicos no mejora sensiblemente

tras la composicion circular (Figura 4.51).
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Figura 4.51 Contraste (CR) en los quistes anecoicos QA 'y QB para los B-Scan y

composiciones de M iméagenes sin corregir (SC) y corregidas

La Figura 4.52 compara las medidas de contraste a ruido (CNR) efectuadas en todas las
imagenes. Como era de esperar, la composicidn espacial mejora sensiblemente los resultados de
la imagen convencional (B-Scan), al reducirse la variabilidad del speckle a la vez que se
mantiene su valor medio de intensidad. EI CNR mejora con el nimero de imagenes parciales
compuestas. Sin embargo, no parece verse alterado tras la correccion. Como ya se comento, esto
se debe al emborronamiento de las pequefias estructuras, de lo cual no debe concluirse que
tengan mejor calidad que las imégenes corregidas. Ademas del CNR, es necesario observar las

métricas de nitidez descritas en el apartado anterior.
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Figura 4.52 Contraste a ruido (CNR) en los quistes anecoicos QA 'y QB para los B-Scan y

composiciones de M iméagenes sin corregir (SC) y corregidas

Dimensiones de un elemento puntual

Por ultimo, se mididé la resoluciéon espacial de la composicion circular con correccion de
velocidad. Para ello se consider6 el punto (18.2, -16.4) mm donde se encuentra un reflector
pequefio de alta intensidad, mostrado en la Figura 4.53a). Sobre el mismo se hicieron medidas
de dimensiones (criterio FWHM) y de contraste (CR), mostrados en la Figura 4.53b), para el

rango de velocidades empleado en §4.4.5.
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Figura 4.53 Detalle del elemento puntual estudiado para la composicion espacial 6ptima (c1
= 1.449). b) Medidas de Contraste (CR) y dimensiones (criterio FWHM).

La mejor composicion espacial, en términos de dimensiones y contraste, se obtiene en 1.449
mm/us, velocidad a la que se produce el dptimo de nitidez. En este punto, las dimensiones del
punto son de 1.1 mm en la direccion x (Figura 4.54a) y 1 mm en la direccion y (Figura 4.54b).

El reflector es, por tanto, practicamente circular y tiene unas dimensiones de 1 mm.

a) b)
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Figura 4.54 Corte del elemento puntual en el eje de abscisas y en el de ordenadas

Con todo, cabe mencionar las siguientes salvedades en la estimacion efectuada:

1. No ha sido posible verificar ni las dimensiones ni la forma del objeto puntual, dado que el

fabricante del phantom no aporta esta informacion.
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2. No se han descontado efectos indeseados que pueden distorsionar la medida, como los errores
mecénicos mencionados en §4.3.3, refracciones afiadidas a la ya considerada en la interfaz agua-
maniqgui en el plano de imagen, como las que se tienen en el plano de elevacion o en objetos con

una desviacion significativa en la velocidad de propagacion respecto a la media del tejido.

4.5 CONCLUSIONES PARCIALES

Se ha verificado el modelo de simulacion de Composicion Circular de Imagenes propuesto en
el Capitulo 2. Para ello se han comparado los resultados de la simulacion parametrizada a las
caracteristicas del prototipo experimental con los obtenidos experimentalmente mediante una
aguja de acero. Por una parte, los resultados experimentales confirman la homogeneidad e
isotropia de la resolucién espacial. Por otra, la dispersién de la resolucidn espacial y el contraste
en la direccién angular de la imagen son despreciables a partir de M = 15 imagenes, como

predecia el modelo de simulacion.

Se ha verificado el método para la obtencion de la Composicion Circular de Iméagenes, para lo
que se han obtenido un conjunto de 36 imagenes ecograficas de tipo B (B-Scan). En concreto:

e La observacion de las imagenes ecograficas permitié concluir que la capacidad de
deteccidn y localizacion de las lesiones de mama se ven limitadas fuertemente por la
posicién de la apertura. Ademas, se ha puesto de manifiesto la elevada dispersién de la
intensidad del speckle, que puede enmascarar las lesiones de tamafio mas pequefio, las

microcalcificaciones.

e La composicion espacial sin correccion de velocidad es defectuosa, con artefactos
caracteristicos. Ademas, fruto del mal solapamiento de las indicaciones, el contraste se
ve penalizado (en este caso un 30% respecto a la medida en ecografias). Con todo, se
aprecia una gran disminucion de la dispersion de la intensidad del speckle, dado que la
textura granular se homogeniza. Esto resulta en una mejora del CNR por factores

comprendidos entre 3y 5.

e El ajuste local al contorno solo requiere considerar las lineas de barrido con angulo de

deflexion en g < (-20°,20°) para obtener un buen ajuste.

o EIl ajuste global presenta, visualmente, un buen ajuste al contorno de la mama con
polinomios trigonométricos de Mp = 9 y Mp =17 términos. Incluso un polinomio de
Mp =5 términos presenta un ajuste aceptable. La métrica de nitidez de Brenner aplicada

a estos tres casos permitio observar que todos ellos ofrecen resultados satisfactorios.
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e La estimacion de la velocidad mediante el método de correlacion cruzada no ofrece
robustez. Sin embargo, dado su bajo coste computacional, puede utilizarse para acotar

el intervalo de velocidades de propagacion a considerar con las métricas de nitidez.

e Se han probado las diferentes métricas de nitidez propuestas en una region de 40x40
mm con objetos que presentan un elevado gradiente entre ellos y el fondo de la imagen.
La métrica de Brenner presenta un l6bulo principal méas abrupto, por lo que es
considerado mas robusto. Las métricas se probaron en un quiste anecoico situado en la
periferia, que presenta un gradiente de intensidad limitado con el speckle circundante.
Las métricas de Tenenbaum y varianza normalizada no mostraron un buen

comportamiento. La métrica de Brenner siguié convergiendo hacia un valor adecuado.

e La observacién de la variacion de los artefactos en los objetos con la velocidad de
propagacion permitio determinar que existe un rango donde se sigue produciendo un
solapamiento satisfactorio de las indicaciones y, por tanto, una Composicion Circular
de imagenes correcta. Esto pone de relieve la tolerancia de la composicion espacial de
imagenes a pequefios errores de estimacion de velocidad de propagacion y justifica la
simplificacion efectuada en este trabajo de asumir un medio heterogéneo como el simil
empleado, como uno homogéneo de velocidad de propagacion diferente a la del agua
que lo rodea. Ademads, dada las pequefias variaciones de velocidad de propagacion, la

estimacion efectuada en una regién de la imagen puede extrapolarse al resto.

e La correccion efectuada en la Composicion Circular de Imagenes permite recuperar el
contraste gque se tenia en las imagenes B-Scan, manteniendo la mejora de CNR que
aporta la composicion espacial. Por otra parte, al comparar las Composiciones
Circulares de M = 12 y M = 36 imagenes se observa que, si bien la resolucion espacial
y el contraste se mantienen, el contraste a ruido mejora en poco mas de un 10% en este

Gltimo caso.



CAPITULO

QUINTO

CONCLUSIONES Y TRABAJOS
FUTUROS.

5.1 CONCLUSIONES
Las principales conclusiones de esta tesis doctoral son las siguientes:

1. Se ha desarrollado un método de simulacién que ha permitido evaluar a priori la calidad de
la Composicién Circular de imagenes, en funcion de los parametros del sistema y el nimero

de aperturas empleadas (muestreo espacial).

En particular, este método ha permitido estimar la resolucién espacial y el contraste de la

Composicién Circular:

a) La resolucion espacial puede considerarse homogénea e isétropa en toda el area de
imagen, presentando un valor ligeramente peor que la resolucion axial de la imagen

ecogréafica convencional.

b) EIl contraste es maximo en la region central de la imagen y presenta una variabilidad

sensiblemente inferior a la imagen ecografica convencional
Ademas, ha permitido estimar la resolucidn espacial y el contraste bajo diversas condiciones

c) Laresolucion de laimagen compuesta apenas depende del radio de las aperturas, aunque

si es significativa la dependencia de la sensibilidad, reduciéndose a mayor radio.
d) Por su parte, el contrate depende del radio de las aperturas y no de su tamafio

e) Por ultimo, ha permitido definir las condiciones para garantizar una resolucion espacial

y contraste homogéneos.

2. La simplificacion de suponer una velocidad constante para todo el tejido permite describir
el medio de propagacion en el plano de imagen con métodos no iterativos, que permiten

corregir los efectos de la refraccion en la interfaz agua-tejido en las imagenes sectoriales
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parciales phased-array. Gracias a ello, la Composicion Circular de Imagenes se obtiene
libre de artefactos.

Para describir el contorno de la mama se ha recurrido a un doble ajuste por minimos

cuadrados

a) En primer lugar, se ha efectuado un ajuste a un polinomio de segundo grado y local a

cada apertura empleada.

b) En segundo lugar, se ha efectuado un ajuste a un polinomio trigonométrico que
representa a la morfologia suave y cerrada de la mama. La experimentacién ha
permitido determinar el grado de libertad al ajuste que permite compensar las

incertidumbres del muestreo y obtener una imagen libre de artefactos.

La velocidad de propagacion en el agua se ha obtenido mediante procedimientos de
calibracion. Por su parte, la velocidad media de propagacion en los tejidos de la mama se
ha estimado a partir de dos métodos complementarios

a) El primero, basado en la correlacion cruzada de aperturas enfrentadas, permite obtener
una estimacion de la velocidad con bajo coste computacional. Sin embargo, no es un
método robusto al depender de la estimacion del diametro de la mama en el plano de

imagen.

b) El segundo, basado en métricas de nitidez sobre una region de la imagen,
particularmente la de Brenner, es mas fiable. EI computo que requiere esta técnica se ve

simplificado gracias a la estimacion aportada por el primer método.

3. Por dltimo, se ha planteado un algoritmo de interpolacion bilineal que se adapta a la
disposicidn irregular de las lineas de barrido sobre el plano de imagen tras la refraccion. Se
ha empleado una técnica de trazado de rayos vectorial que garantiza la independencia del

proceso para cada linea de barrido

5.2 TRABAJOS FUTUROS:

Los objetivos alcanzados en este trabajo permiten plantearse otros que constituyen su

continuacion logica. Algunos de ellos pueden ser los siguientes:

1. Interpolacion de composiciones circulares adquiridas en tomogramas paralelos para generar

una imagen completa de la mama.

2. Los métodos propuestos en este trabajo son susceptibles de paralelizacion. Asi:
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a) Laobtencion de los puntos de la interfaz agua-tejido en cada linea de barrido o A-Scan
es independiente y puede llevarse a cabo de forma totalmente concurrente. Las mismas
conclusiones pueden extraerse para el ajuste local de la interfaz en las diferentes

imagenes sectoriales parciales.

b) En lo que respecta al método de composicion circular dada una estimacién de la
velocidad media de propagacion en los tejidos, el algoritmo de trazado para cada linea
de barrido es totalmente independiente y concurrente. La paralelizacion se puede llevar
a cabo tanto para calcular la refraccion como para posicionar las muestras de cada linea

de barrido.

c) Por su parte, la estimacién de la velocidad media de propagacion en los tejidos es
facilmente paralelizable en su primera fase. Tanto determinar la extension de tejido en
la trayectoria de las lineas de barrido solapadas y emitidas desde aperturas enfrentadas,
como su correlacion cruzada son procesos independientes entre si y entre los distintos
pares de imagenes adquiridas desde posiciones enfrentadas. Ademas, la composicion de
imégenes y posterior célculo de la nitidez con diferentes estimaciones de velocidad
media de propagacion en los tejidos puede llevarse a cabo concurrentemente.

3. Adopcidn del formato estandar HL7-DICOM (Digital Imaging and Communication Imaging)
para integrar la composicion circular en sistemas PACS (Picture Archiving and Communication
System). Permite almacenar en un formato comun todas las modalidades de imagen que pueden
intervenir en el programa de cribado (mamografia, resonancia magnética) y facilita la
elaboracién de historiales clinicos. El empleo de PACS permite que el examen y su evaluacion
por parte de un radiélogo no se tengan que efectuar ni en el momento ni en el mismo lugar. En
suma, facilita el seguimiento, el procesamiento de gran nimero de examenes en maltiples

ubicaciones y el ahorro de costes, aspectos claves en los programas de cribado.

4. Fusion de imagenes. La informacion aportada por la composicion circular puede compararse
con la obtenida mediante tomografia de difraccion (tomogramas de velocidad de propagacion y
atenuacion de la onda ultrasénica) para determinar la malignidad de las lesiones. Analogamente,
la adopcion de un formato estdndar facilita la fusion con mamografias y resonancias. La fusion

de iméagenes permitiria ofrecer asistencia avanzada al diagndstico [Sanchez-Montero 15].
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ANEXO

CALCULO DE LA PSF CONJUNTA.

Para obtener la PSF conjunta (PSFC) de manera eficiente, las ecuaciones que caracterizan el
I6bulo principal de la PSF de la imagen B-Scan se aplican sobre un limitado namero de pixeles,
dispuestos en una rejilla rectangular. EI método propuesto determina una resolucion de esta
rejilla que no compromete los resultados obtenidos. Ademas, garantiza que la rejilla de pixeles
abarque siempre el area de interés de la PSFC, que viene dada por las dimensiones del 16bulo
principal de cada una de las PSF que intervienen en la imagen compuesta.

Para un reflector ideal puntual en una posicion dada, se calcula la PSF correspondiente a cada
posicién angular del array utilizando las ecuaciones (2.14), a (2.19). Esta PSF se interpola sobre
una rejilla rectangular en coordenadas cartesianas absolutas. La PSFC resulta del promediado

de todas las PSFs parciales.

Puesto que el tamafio del espacio donde se calculan las PSFs parciales incide en el tiempo de
célculo y en el volumen de datos, es conveniente acotarlo al espacio maximo ocupado por la
PSF en cada caso. Dado que la resolucidn se calcula a partir de las dimensiones del l6bulo
principal, Gnicamente es necesario considerar la region que contenga los l6bulos principales de

todas las PSF que intervienen en el proceso.

En la direccion axial (normal al array en cada posicion angular), la dimensién del l6bulo
principal 4z esta determinada por la duracion del pulso ultrasonico, el cual se caracterizé como
una funcion gaussiana en la Ecuacion (2.14). Siguiendo el criterio FWHM, la duracién del pulso
ultrasonico se corresponde con el doble del instante de tiempo donde la curva alcanza la mitad

del valor de pico. En consecuencia, se tiene

Az=ch,/2In(2) (A1)

donde c es la velocidad de propagacion del medio y b, dependiente del ancho de banda del
transductor, se definié en la Ecuacién (2.15). En la direccion lateral, el tamafio del I6bulo

principal de ida y vuelta a -6dB esta dado por la expresién [Kino 87]
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4a=089 ——
¢ D cos(8;) (A-2)

Az Ad \Xz/z

p

Figura A.1 Simplificacion de la seccion a -6 dB del I6bulo principal de la PSF de un array a

una distancia r.

Las Ecuaciones (A.1) y (A.2) delimitan el espacio donde se calcula cada PSF como muestra la
Figura A.1. Para un reflector ubicado a una distancia r del centro del array, las dimensiones de
la region rectangular (Figura A.2) donde se calcula la PSF son:

Az . (4
L, = Z(r + szsm(zaj (A.3)
L —(r+Azj (r Azjcos(AaJ (A.4)
U2 ) U2 M e -



216 Calculo de la PSF conjunta
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Figura A.2 Diagonal del rectangulo a partir del cual se estima las dimensiones de la rejilla de
puntos sobre la que se calcula la PSF conjunta.

Por su parte, la rejilla de puntos que se utiliza para generar la PSF debe contener al rectangulo
mas grande, en cualquier orientacién, dado que r, Az y Aa varian con la posicion angular del
array. Debido a la simetria circular, la rejilla de calculo se define en coordenadas cartesianas,

cuadrada de lado L, , igual a la mayor diagonal de entre todas las M posiciones angulares de

la apertura segun:

L, = max," (JLZA + LZB) (A5)

Por otra parte, la rejilla debe tener una resolucion suficiente para reconstruir las PSF parciales
correctamente. En general, Lg < La, por lo que la resolucién de la rejilla de reconstruccion se

tomara como una fraccion del valor menor, esto es, Ap=Lg/k, con k>1 En este trabajo se ha
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elegido k=10, con lo que la distancia entre pixeles en la rejilla de reconstruccion es la décima
parte de la resolucion axial del transductor (Figura A.3).
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Figura A.3 Rejilla local de puntos sobre la que se computa la PSF.
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